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Chapitre 1 : Introduction générale

Comprendre le fonctionnement du cerveau sain diofjique est essentiel pour
développer et caractériser de nouvelles stratégé&rapeutiqgues. De nhombreuses équipes de
recherche s’emploient a cette mission extrémemesdtey comme a [IInstitut des
Neurosciences de Grenoble. Cependant, toutes wésseigue ce soit a I'échelle de la cellule
ou de lI'organe, ne peuvent étre menées sans lesald la recherche méthodologique et une
étroite collaboration entre biologistes, médecirs physiciens. Le développement des
techniques d’'imagerie contribue pour beaucoup eolapréhension du fonctionnement du
cerveau. Parmi ces techniques, I'imagerie par @sm magnétique (IRM) se révele étre un
outil de choix en matiére d’imagerie cérébrale.

Les apports de I'IRM sont multiples. Si elle permete excellente caractérisation
anatomique des différents tissus constituant leecar, elle est aussi appréciée pour la grande
variété d’'informations qu’elle peut fournir. En efff 'IRM permet de mesurer de nombreux
parametres physiologiques (flux, débit et volumagsins, coefficient de diffusion de
'eau...) et c’est grace a une étude multiparamétriqu cerveau et de ses pathologies que
'on accede a une caractérisation pertinente é¢ @tila compréhension des phénomenes
biologiques. Il en est de méme lors de I'évaluatierf’efficacité d’un traitement.

Les objectifs de ce travail de thése sont d’'un¢ garéaliser des développements au
niveau des techniques d’acquisition d'images pav IfiRknagerie rapide) et d’autre part de
mettre en place une mesure de la perméabilité laseu Ces outils permettront au
laboratoire de compléter son éventail de techniquesnettant la caractérisation de la
microvascularisation cérébrale. De nombreuses [mgles du cerveau, dont les tumeurs
cérébrales, présentent une altération de la misooNarisation. Son étude permet de trouver
des marqueurs prédictifs de I'évolution des cebhgbagies cérébrales et des marqueurs de

leur réponse a une thérapie donnée.

Ce chapitre d’introduction générale a pour objeadiffournir les éléments nécessaires
a la compréhension des chapitres suivants. Le deexchapitre traitera des développements
méthodologiques réalisés en imagerie rapide spi@detravail nous a conduits a développer

notre propre technique de mesure de la trajectares I'espace k. Le troisieme chapitre
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présentera notre méthode de mesure de la perméalmisculaire par IRM. Nous avons
réalisé des mesures sur deux modeles de tumeusbrakes, chez le rat, et nous avons
eégalement étudié l'effet sur la mesure de permiéalné la présence d'un agent de contraste

superparamagnétique dans le compartiment vasculaire

Les notions que nous avons choisies de présenter @achapitre se regroupent en
trois parties. Dans la premiere partie, nous étadgequelques principes théoriques de I'IRM,
technique d’imagerie reposant sur le phénomen&stenance magnétique nucléaire (RMN).
Nous aborderons, dans une deuxieme partie, lestsaglencontraste utilisés en IRM en
décrivant leurs propriétés et leurs principes dacsur I'image. La troisieme partie de ce
chapitre introductif nous permettra d’appréhendercdntexte biologique de ce travail de
thése : la microvascularisation cérébrale sairterabrale, et plus précisément le concept de

perméabilité vasculaire.

|. Quelgues principes theoriques de I'IRM

|.1. Quelques concepts de RMN

Dans cette partie, nous allons introduire la notitemantation nucléaire, grace a
guelques concepts de physique quantique. Puidoisie fait établi que cette aimantation est
caractérisable au niveau macroscopique, nous expbgs le phénoméne de résonance

magnétique nucléaire (RMN).
[.1.a. Une aimantation macroscopique

Le spin nucléaire, propriété intrinséque du noysqaméue, possede un moment
cinétique quantifié, noté . Ses valeurs observables, notéesont données par :
o =mh, 141
ou 7% est la constante de Planck divisée parrd est défini par £k m<| et | est un nombre
entier ou demi-entier, appelé le nombre quantiquepin nucléaire. La valeur de | dépend du
nombre de neutrons et de protons constituant lamndyans le cas du noyau d’hydrogéne, |

est égal a 1/2.
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Un moment magnétique nucléaiig, est associé au moment cinétique nuclédire
Ses valeurs observables, notgesont proportionnelles@ Le facteur de proportionnalité est
le rapport gyromagnétique, notéll vaut 2,675.18rad.s". T dans le cas de I'hydrogéne.
M=VYo. 14-2

En présence d’un champ magnétique statiBiele moment magnétique nucléaire est soumis

a un couplel’ tel queT =[i0B,. D’'aprés les lois fondamentales de la dynamiqueisn

do _ - . .
savons quea =T . On peut calculefi en utilisant :

dpt

E:Vﬁméo- 14-3

La solution de cette équation montre que I'anglteefi et B, est constant et qug est

animé par un mouvement de précession autouBgde la vitesse angulairey, = -yB,. Ce
mouvement est appelé précession de Larmor et esitédse par la frequence de Larmor :
vV, =¥B,, 14-4

ol y =y /2n et s’exprime en’sT™.

Pour définir le comportement d'un ensemble de masamagnétiques soumis a un

champ magnétique statique, nous allons faire appebk notions de physique statistique.

Lorsqu’'un moment magnétique nucléaire est soufiuénce d’'un champ statiqlﬁig,

il peut prendre les valeurs d’énergie suivantes :

E(m) = maw, = —-mayB, . 14-5
E(m)a
hyB,/2 - m=-1/2
oT nyB,
~hyB,/2 Y — m=12

Figure 14-1 : Niveaux d’énergie du moment magnétique d’'un oogtdnydrogene soumis a champ
magnétique sta\tiquéO .
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Dans le cas du noyau d’hydrogéne, ou 1=1/2, sealx chiveaux d’énergie sont possibles
(Figure 14-1). Soit P(E(m)) la probabilité pour qu'un spin nucléaire se Woulans I'état

d’énergieE(m ). La valeur deP(E(m ))est donnée par la statistique de Boltzmann :

P(E(m)) = mf.Xp[_ E(m)/ ko] , 146

> exd-E(m)/k,T]

ou ks est la constante de Boltzmann et T la température.
Soit n le nombre de moments magnétiques nuclépmeaunité de volume. L’aimantation
macroscopique résultante jMcorrespondant a la somme des contributions degpims

nucléaires, s'écrit :
m=-|
M, =n> ymiP(E(m)). 14-7
m=l|

Dans la limite ounyB, << kg T nous effectuons I'approximatioexp(X) =1+ Xt nous

obtenons :

232
_ YD o

. 14-8
0 3k, T 0

L’aimantation résultante sera non nulle seulemelet sombre quantique de spin est différent
de zéro. Soit dans le cas de I'hydrogene :

yzhz

M, =n2t"—
4k, T

B, 14-9

L’aimantation macroscopiqu&/l0 est alignée seloré0 et invariante dans le temps.

hY

Elle est directement proportionnelle a la densig& spins nucléaires et au rapport
gyromagnétique du noyau considéré. D’autre parttidise aussi la formulation suivante :

M, = XB,. -10

ou x est la susceptibilité magnétiqgue, sans dimens@ans ce cas, il s’agit de la

susceptibilité paramagnétique nucléait&S¢henck, J.F. 1996). Elle est extrémement faible
aux températures ambiantes, car les moments mggastnucléaires sont tres petits. Dans la
suite du manuscrit, la notion de susceptibilité nédiglue sera de nouveau abordée, en tant
gue caractéristique de la matiére. Dans ces ctsdasceptibilité magnétique est le facteur de

proportionnalité entre lI'aimantation électroniquegs grande par rapport a l'aimantation
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nucléaire, et le champ magnétique. Elle permetldsser les éléments (ou molécules) en
fonction de leur comportement lorsqu’ils sont pladédns un champ magnétique (dia-, para-,

superparamagnétisme).

Désormais, nous ne considérerons plus que I’airtiantmacroscopiquaﬂo, et nous

utiliserons les principes de la physique classique.
[.1.b.  Principe d’'une expérience de RMN

Si les premiéres observations de résonance magaétigcléaire ont été faites par
Isidor I. Rabiet al. en 1938 °Rabi, I.I. et al. 1938), le phénoméne a clairement été identifié
par Felix Bloch et Edward M. Purcell en 1948{och, F. 19467*Purcell, E.M.et al. 1946).

Pour leurs travaux, ils obtinrent le Prix Nobelpdg/sique en 1952.

Les noyaux a spin non nul, placés dans un champdtigge statique, présentent une

aimantation non nullemo). Toutefois, celle-ci est trop faible pour étresetvable lorsqu’elle
est colinéaire 3B, . Le principe d’'une expérience de RMN consiste darmerturber I'état
d’équilibre de l'aimantation nucléaire. Pour cerdaiun champ magnétiquB,, tournant
autour de BO a la vitessaw et appligué dans un plan transversaé@, permet d’écarter
I'aimantation nucléaire de la direction @ . Cette expérience peut étre décrite en modifiant
'Equation 1-I-3 :

dM

0=y (B, +B,). 14-11

Cette équation est établie dans le référentiebBorhtoire. Si on se place dans un référentiel
tournant & la vitesse autour deB,, on obtient :

dv,

d t tournant

:yMOD(BO+é1+i°j. 14-12
Y

Le champ effectif, autour duquel l'aimantation rasite effectue son mouvement de

précession, devient(§0+§1+6)/y). Afin d'obtenir que I'aimantation nucléaire soit
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complétement basculée dans un plan transverﬁl,éil convient d’annuler la composante

longitudinale du champ effectif :

N

B,+—==0=®=-yB, = G,. 14-13

<&

La résonance magnétique nucléaire est obtenueulrbétat d’équilibre de I'aimantation
nucléaire est perturbé par un champ magnétiquandaur appliqué perpendiculairement a

cette derniere, et dont la fréquence est égale faétpence de Larmor. Cette condition
remplie, I'aimantation nucléaire!\a/l0 tourne autour deIQB1 et comporte une composante
transversale M

Suite a l'application du chamB, (grace & une bobine ou antenne d’émission),

I'aimantation va retourner a sa position d’équdifre. paralléle aéo, en poursuivant son

mouvement de précession autourﬁl@ (Figure 1}-2a). Ce mouvement rotatoire va induire
une variation du flux magnétique et donc une fa¥setromotrice (fem) aux bornes d’'une
bobine (ou antenne de réception) dont I'axe egigraticulaire B, et placée a proximité de

I’échantillon. Cette fem est proportionnelle & Bt est a I'origine du signal RMN. Notons que

ce qui vient d’étre décrit est une expérience deNRMilsée. Il est possible d’effectuer des
mesures pendant I'application du chap, il s’agit alors de RMN continue, technique que

nous n’utiliserons pas dans ce manuscrit.

Pour conclure, une expérience de RMN (pulsée) senlgose en trois étapes :
« placer I'échantillon dans un champ magnétique iatiB, pour obtenir une

aimantation nucléaire,

« perturber ponctuellement I'équilibre de cette aitation & l'aide d’'un champB,
perpendiculaire 8B, et tournant a la vitessa, = -yB,,

* mesurer la fem induite (proportionnelle a I'aimdiatia transverse) avant le retour a
I'équilibre.

[.1.c. Les temps de relaxation

Lorsque la position d’équilibre de l'aimantatiodl, a été perturbée, une fois la

perturbation terminée, I'aimantation retourne @asition d’équilibre : c’est le phénomene de
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relaxation. La relaxation s’effectue sous la fordien mouvement de précession autour de
'axe du champ statique (Figure |-Pd). L’évolution temporelle de chacune des trois
composantes du vectewM, i.e. My, My et M, est décrite par les équations de Bloch

(**Bloch, F. 1946) :

dM, _ M,
dt T,
dM
Y=Y . 14-14
dt T,
sz - _(Mz _MO)
dt T,
La résolution de ces équations conduit a :
MX = MX (OF_HTZ
— ~-t/T,
M, =M, (0" : 14-15

Mz = Mz (O)e—t/Tl + Mo(l_e—t/Tl)

ou My(0), My(0) et M,(0) sont les composantes de la valeur initial€amantation, qui n'est
pas nécessairement égale @ M
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Figure 14-2: Evolution du vecteur aimantation au cours de dixation (a), ainsi que de ses
composantes transversély et longitudinalgc). Les temps de relaxation €t T;, dans cet exemple,
sont égaux a 100 et 200 u.a., respectivement.

Le phénomene de relaxation est caractérisé par cnstantes de temps :
e T,:temps de relaxation transversale ou spin-spin

e T, :temps de relaxation longitudinale ou spin-réseau
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Le temps F caractérise le déphasage local entre les différisoichromats (ensembles de

moments magnétiques ayant le méme comportemerguehaochromat étant initialement
aligné surB,), Ty refléte les interactions des spins nucléaires kwgcenvironnement.

Etant donné que les observations de ces phénomemesiagerie, sont réalisées au
niveau macroscopique (un voxel d’imageridd mn?), on associera les temps de relaxation
aux milieux (tissu, molécule, liquide...) plutét quianoyaux. Ainsi, on parlera du Bu du
T, de I'eau, du sang, de la graisse ou du liquidéa@prachidien (LCR).

Ces deux temps de relaxation, associés a la demsipins nucléaires ou densité
d’aimantation ), constituent certains des parametres intrinseduemilieu (Tableau 1-1)
qui ponderent le signal RMN. Cependant, le choixadeondération dépend de la séquence et
des caractéristiques d’acquisition du signal, setige le temps d’écho (TE), le temps de
répétition (TR), 'angle de basculement) (. : ce sont les caractéristiques extrinseques (cf.
8ll.3.a).

1T 15T
Tissu P T, (Ms) T, (ms) T, (Ms) T, (ms)
LCR 1 2500 200 3000 200
Substance grise 0,7 500 90 750 90
Substance blanche 0,6 350 75 500 75

Tableau 14-1 : Exemples de valeurs des parametres intrinségués et T, (densité d’aimantation
(HY) et temps de relaxations longitudinale et trarsaler respectivement) des principaux constituants
du cerveau, aux champs magnétiguesde 1 Tet1,5T.

|.2. Application de la RMN a I'imagerie

En 1971, Raymond Damadian montra que des tissus saicancéreux présentaient
des temps de relaxation &t T, différents {'Damadian, R. 1971). Le sujet allait susciter un
grand intérét dans la communauté scientifigue ehdpnt les années 70, de nombreux
groupes de recherche travaillerent a une méthodeagderie par RMN. C’est en 1972 que
Paul C. Lauterbur présenta la premiére image RMNd@mensions>Lauterbur, P.C. 1973),
grace a I'application de gradients de champ maguétiDurant cette méme période, Sir Peter
Mansfield et ses collaborateurs développerent aussysteme d’'imagerie par RMN, ainsi
qgue la technique de sélection de tranche (c2.&), qui leur permirent de réaliser, en 1978,

les premiéres images en RMN chez 'lhommidléansfield, Pet al. 1978). Depuis, I'imagerie
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par résonance magnétique (IRM) est devenue unépliiec & part entiere et le premier
congres totalement dédié a cette technigue ewehel981 a Winston-Salem, Etats-Unis. En
2003, messieurs Lauterbur et Mansfield ont obtemuPtix Nobel pour la discipline

"physiologie ou médecine".

Nous détaillons maintenant quelques aspects d&ll'[RRincipalement ceux qui nous

seront nécessaires a la compréhension de la sude chanuscrit.
l.2.a. Le gradient de champ magnétique

Elément clé de I'application de la RMN a I'imagetlie gradient de champ magnétique

est une variation de l'intensité du champ magnétigu fonction de sa position dans I'espace.
Supposons que le champ statigBg est orienté selon la direction z. L’applicatiorum’
gradient de champ magnétique constant selon latairex, noté G, a pour conséquence de
faire varier I'intensité du champ résultaBt, toujours orienté selon z, lors d’'un déplacement

selon x (Figure 1-3) :

B(x)[Z = (B, +G,x)Z. 14-16

ZA B(X)

Bo
1!

Gx

Xy

Figure 14-3 : Evolution de I'amplitude du champ magnétiqée en fonction de la position en
présence d’'un gradient de champ magnétique consémt x. Notons que ce schéma n’est pas a
I'échelle puisque dans les conditions expérimestdlapplication de gradients de champ magnétique
entraine une variation d’intensité de @ I'ordre de 1/1000, assez faible pour faire gragimation
gu’elle ne modifie pas la valeur de I'aimantation.

Cette opération peut étre réalisée dans les trvectibns de I'espace, avec des
gradients de champ magnétique, &, et G. L'intensité du champ magnétique statique
résultant peut étre rendu dépendant de la positaors I'espace, caractérisée par le vecteur

position T : B(T). Par conséquent, la fréquence de résonance égueince de Larmor)
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peut étre rendue dépendanterdev(T) = yB(T). En utilisant adroitement cette propriété, on

peut coder spatialement les signaux RMN et obtEngi des images.

Cas du gradient de sélection de tranche et de I'inytsion RF :
Afin de procéder a I'expérience de RMN (comme déatans le paragraphé.b), on

bascule l'aimantation dans un plan transversal lrlamp statique, en appliquant un champ
magnétique B,) tournant & une fréquence proche ou égale a tmérce de Larmor. Etant

donné les ordres de grandeur des rapports gyroriqgesg des noyaux étudiég) (et des
champs magnétiques statiques utiliség),(Bes fréquences rencontrées sont de I'ordre du
mégahertz, il s’agit donc d’'un champ radiofréque(RE). De plus, ce champ tournant est

appligué pendant une durée finie, puisque I'on agahsimplement écarter 'aimantation de
la direction deB,, afin d’étudier son retour & I'équilibre. La durapplication de ce champ

sera en pratique de quelques millisecondes. Oe péots d'impulsion RF : c’est I'excitation.
Enfin, notons que I'apparition d’une composantadrersale de I'aimantation ne nécessite
pas un basculement complet de I'aimantation dapale transverse,e. une rotation de 90°.
Une légére perturbation de la position d’équilitmeffit : c’est pour cela qu'a chaque
impulsion RF est associé un angle de basculemént (

Supposons que l'on appligue un gradient dans lactiom z. Il en résulte une
distribution linéaire des fréquences de résonanes doyaux selon cette direction :

v(z) = |¥|(BotG;z). L'impulsion RF est appliguée une fois le gradi€s, établi. Cette

impulsion, de bande passamfe, ne fera basculer dans le plan transverse quéléesents
résonant aux fréquences appartenant a cette basdare, c’est-a-dire qu'’il y aura sélection
d’éléments en fonction de leur position z (Figure4). Autrement dit, le profil de tranche
désiré sera déterminé par la bande passante dugedimpulsion RF. Cette approximation
est valable aux petits angles.

Dans nos applications, nous utilisons un profilgenel, pour I'impulsion RF, en sinus
cardinal ; sa transformée de Fourier (TF) étantfanetion porte, nous obtenons des tranches
de profil rectangulaire. L'amplitude du gradientsidection de tranche est définie par :

G,=—. 14-17
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Figure 1-I-4 : Principe de la sélection de tranche d'une épaids par I'application simultanée d'un
gradient de champ (&t d’une impulsion RF de bande pass#we

[.2.b. L'espace k

Afin d’introduire la notion d’espace k, indispenalors d’un travail de méthodologie
IRM, nous allons étudier le signal provenant d'uetitpélément de volume lors d'une
expérience d'IRM. Comme cela a été démontré daparagraphé.1.b, le signal mesuré est
directement proportionnel a I'aimantation macrosgoe, et donc a la densité d’aimantation

de I'élément de volume considéré (cf. EquationQ):I-

Référentiel du laboratoi Référentiel tourna
A Z A} Z'
p(T)dr
r
Y y'
@(T,t)
dS(r .t
X X'

Figure 14-5 : Signal provenant d'un élément de volunig de densité d’aimantatiqe( T ) et observé
dans le référentiel tournant.

Soit dS(,t) le signal provenant d'un élément de voluniedédrdensité d’aimantation
p(T) (Figure 1-5), apres application d’'une impulsion RF et soaidiun gradient de champ
magnétiqueG (t) L'étude qui suit se positionne dans le référémdernant a la fréquence de
résonance de notre systemg= yBo. Etant donné la taille de I'élément de volume, &r

champ effectif est considéré constant a l'intérigeicelui-ci :
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ds(f,t) =p (7)die®™ 14-18

t
ou ¢(r,t) est la phase du signal. Elle est égafao&,t‘)dt', avec w(r,t) =y B(r,t) et

0

B(F,t) = T [G(t) , soit :

@(F,t) = 2rF —— | G(t")dt. 14-19

Y
21

O t—y

t
On définit k(t) :yfé(t' Xt . L'amplitude dek (t)s’exprime en nl. Le vecteurk , défini sur
0

trois dimensions, décrit I'espace k, espace réqgipeale I'espace spatial.

La phase du signal peut donc s'écrire sous la fopffigt) = 21 Ck(t).

Le signal total mesuré S(t) (qui est égﬁﬂ’&(?,t)) vaut donc :

S(t) — J'p(—r)eizn‘r.k(t)d—r— , 14-20
avec un changement de variable on obtient :
S(k) = f p (2™ dF . 14-21

On reconnait, dans 'Equation 1-1-21, que le sig®@) est égal a la transformée de Fourier
(TF) de la densité d’aimantatiqgr).

Si on généralise cette expérience, on peut réalisersélection de tranche dans le
volume que I'on souhaite imager, dans le plan (pan exemple. En se placant dans le plan

de la tranche, on obtient :
Sk, ky) = THp(x,y)] 14-22
Le signal collecté dans l'espace k correspond dote transformée de Fourier de l'image

(Figure 11-6). Pour un échantillonnage cartésien de I'espcehamp de vudiéld of view

FOV) et la résolution spatiale de I'image dansitaalion x ©x), ont donc pour expressions :
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FOV:i et ox= 1
ok 2k

X X max

14-23

ou dky est la résolution dans la directiopde I'espace kif. le pas d’échantillonnage), dont
les valeurs échantillonnées pour I'obtention dad#ige sont comprises entre mkx et +k max
Les variations en fonction du temps du vecteur ki@grivent une trajectoire dans I'espace k.
La position du vecteuk a linstant t est l'intégrale des valeurs du geatide champ
magnétique entre I'impulsion RF et t. On peut daprimer le gradient de champ
magnétiqueG (tcomme la dérivée de k(tjréquence spatiale de l'image :

1 dk

G(t)=-— 14-24
y dt

L'évolution temporelle des gradients, et donc éetitoire dek, doit permettre de
parcourir 'espace k de maniére a collecter lemndes fréquentielles nécessaires a I'obtention

de I'image,i.e. en respectant le critere de Nyquist.

X

Figure 1--6 : Représentation des modules des données RMN emewpldans I'espace (&) puis,
suite & une TF, dans I'espace imgigle D’aprés™Paschal, C.Bet al.2004.

Dans cette partie, nous avons exposé quelquesigginthéoriques de I'lRM. Nous
avons brievement décrit l'origine de I'aimantationucléaire en présence d'un champ
magneétique statique et comment, grace a une erpérae RMN, il était possible de mesurer
un signal proportionnel a cette aimantation. L'é&uwte ce signal RMN est complexe et de

nombreux parametres intrinséques le pondérent, efamdensité d’aimantation, ou les
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temps de relaxations longitudinale et transverggjeet T,), mais aussi, dans le cas de la
RMN de I'hydrogénen vivo, le débit sanguin, la diffusion de I'eau, 'oxygédion des tissus
et bien d’autres encore. Les techniques d’acqorsitidans lesquelles les parametres
extrinseques (TE, TRy,...) sont ajustés pour obtenir un signal principaahpondéré par un
des paramétres intrinseques, seront développéaslalgrartie suivante. Dans la suite de ce
manuscrit, nous ne travaillerons qu’en RMN de I'togéne, communément appelée RMN du
proton.

L’introduction des gradients de champ magnétigperanis I'application de la RMN a
I'imagerie. Bien que nous ne nous soyons pas @sasdr les techniques d’encodage en phase
et fréquence, le principe de gradient de champ #gtagre a été exposé ainsi que le

formalisme qui 'accompagne dans son applicatibiRM : I'espace k.
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Il. Les agents de contraste en IRM

L’'IRM est une technique complexe d’'imagerie, qyaur grande richesse de fournir
des images aux contrastes variés, en fonction declanique d’acquisition. Elle permet
d’accéder a une description détaillée de l'anatodes différents tissus, ainsi qu'a une
différenciation des tissus sains et pathologiqueéce a des modifications de certains
parametres intrinséques du tissu (temps de retaxatiensité d’aimantation, diffusion,
débit,...) induites par certaines de ces pathologigspendant, en 1984, les premieres
utilisations de produits de contraste en IRM peemtirune amélioration de l'efficacité de
détection de tissus tumoraux ou de kyst&8ar, D.H. 1984). En effet, 'emploi d’agents de
contraste (AC) permet de palier a certaines linoitet de I'lRM en apportant des €léments de
réponse dans les cas ou la simple optimisationpdesmeétres et techniques d’acquisition
s’avere insuffisante pour fournir des images pertias pour le diagnostic.

Comment un agent de contraste modifie-t-il I'inteéhsdu signal ? Comme nous
I'avons vu dans la partie précédente, I'intensiiésiinal RMN est modulée par de nombreux
paramétres, dont les temps de relaxation. C'egmnedifiant ces temps que les agents de
contraste agissent en IRM. Ce faisant et contrangrau mode de fonctionnement d’'un agent
de contraste dans les techniques d'imagerie pansa}{ ou ultrasons, les agents de contraste
en IRM ont un mode d’action indirect. Cette oriditgarend la description des mécanismes
d’action plus complexe.

Dans cette partie, en nous référant principalengetibuvrage The chemistry of
contrast agents in medical magnetic resonance imggi°®Mansson, Set al. 2001), nous
allons décrire les principaux types d’agents detregte utilisés en IRM, puis nous

apporterons des éléments d’explication sur leursipes d’action.

II.1. Les principaux types d’agents de contraste

Les propriétés magnétiques évoquées dans cette gadrivent le comportement des
matériaux en présence d’'un champ magnétique aaunigectronique et non pas nucléaire.
Le diamagnétisme, qui produit des aimantations faikdes, n'est pas une propriété

utilisée pour faire des AC, et il ne sera pas éuldins cette partie.
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[l.1.a. Les agents de contraste paramagnétiques

Un matériau est dit paramagnétique s’il possedectidrons libres (non appariés) et
donc un moment magnétique électronique. Lorsqgstilseumis a un champ magnétique, une
aimantation apparait, orientée parallelement aumpha&es matériaux ont une susceptibilité
magnétique positive x0), qui varie inversement avec la température ngus est
indépendante degB c’est le paramagnétisme de Curie.

En IRM, les deux principaux agents de contrasterpagactiques utilisés sont les ions
métalliques de gadolinium (&9 et de manganése (¥, qui possédent 7 et 5 électrons
libres, respectivement. Cependant, ils ne sont gulmsinistrés sous cette forme pour des
raisons de biodistribution et de toxicité. En asmaicces ions avec un ligand, il est possible
d’enrayer les problémes de toxicité et de contrddemiodistribution, sans annuler leur
pouvoir contrastani,e. leurs propriétés magnétiques. Le produit finalaggielé un chélate.
Sa taille, qui dépend évidemment de la taille darid, doit étre suffisamment petite afin de
ne pas perturber les conditions physiologiques 'davironnement dans lequel il est
administré (le sang dans la plupart des cas). lies getits, qui sont aussi les plus courants,
ont un diamétre de I'ordre du nanometre, les phas gouvent atteindre plusieurs centaines
de nanomeétres. A titre de comparaison, notons’glmimine, qui est une protéine circulante
du sang, a un diamétre de 3,6 nm et que celuildesilgs rouges se situe entre 7 et 8 um.

[I.1.b. Les agents de contraste superparamagnétiques

Le superparamagnétisme est un comportement dénip@ihmagnétisme. Cependant,
la valeur du moment magnétique induit en préserwe champ magnétique est bien plus
importante que dans le cas précédent. Ceci estalgrande quantité d’'ions paramagnétiques
qui constitue un composé superparamagnétique, auos un effet de collaboration
magnétique. La valeur de la susceptibilité magnétygde ces agents est donc plus grande
que celles des AC paramagnétiques. En plus de \arggr la température, elle présente aussi
la particularité de varier en fonction de l'intet@silu champ magnétique.

En IRM, ce sont principalement des particules d’'exge fer qui sont utilisées. Les
cristaux de fer sont entourés par une couvertuieeqpéche leur agglomération. Ces
particules sont classées en deux catégories :

* les SPIO ¢mall particle of iron oxydede diametre supérieur a 50 nm ;

* les USPIO (ltra-small particle of iron oxydede diametre inférieur a 50 nm.
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Pour les travaux présentés dans cette thése, nauss aitilisé deux agents de
contraste : un chélate de gadolinium paramagnétigu&d-DOTA {’Bousquet, J.Cet al.
1988), de 1 nm de diamétre et un USPIO, 'AMI 22Chambon, Cet al. 1993), de 30 nm
de diametre. Ces deux AC nous ont été fournisgmlaboratoires Guerbet sous les noms de

Dotarenf et Sineretfi, respectivement.

11.2. Principes d’action d'un agent de contraste en IRM

[I.2.a. Modification de la relaxation protonique

Grace a leur moment magnétique électronique éléa®, agents de contraste
paramagnétiques vont agir par un mécanisme d’ictiera dipolaire avec les moments
magnétiques des protons. La conséquence de cétt@dtion est une augmentation des
vitesses de relaxation des protons, une diminution des temps; Bt T,. En conditions
normales d’utilisation, ce phénomeéne est régi paelation suivante :

i=i+ri[AC], 1I-1

Ti TiO
ou i est égal a 1 ou 2, }/(également notéejRetant la vitesse de relaxation longitudinale ou
transversale, 1/J est la vitesse de relaxation avant l'introductots I'AC, et [AC] est la
concentration en agent de contraste, en mM. Lxivé, r,, est une caractéristique de I'AC,
et elle est exprimée en m™. Sa valeur dépend d’'un grand nombre de paramé&restfet,
elle peut varier en fonction du champ magnétique d® la température, ou encore de la
nature du milieu dans lequel 'AC est en solutidhithe, S.et al. 1988;*Muller, R.N. et al.
1988; ®°Stanisz, G.Jet al. 2000). Dans la suite de cet exposé, nous consiierejue les
paramétres qui viennent d’étre cités sont constantgjue leur influence est négligeable sur
la valeur de la relaxivité.

L’amplitude de cet effet catalytique de I'AC sus ldtesses de relaxation des protons,
dépend de la distance entre 'AC et les protonsdidtingue deux cas :

» la relaxivité de sphére interne : les moléculesd’se lient a la premiere sphére de
coordination de I'ion métallique. L’échange de pri entre les deux parties engendre
une augmentation des vitesses de relaxation,

* la relaxivité de la sphere externe : les protorffusint autour de la molécule et
subissent I'effet d’interaction dipolaire a distanice. les fluctuations du champ local.
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Cette derniére est moins importante en amplitude lqupremiére. Cependant, la
structure des AC rend difficile I'acces de la sghiéterne aux protons, les effets de relaxivité
de la sphére externe ont alors une contributionomapte dans I'ensemble des effets de
relaxivité. Pour les particules superparamagnesiqgueur influence sur les vitesses de
relaxation protoniques n’est due qu’a un effet elaxivité de la sphére externe. Les agents
paramagnétiques combinent les deux effets de neaégale.

[1.2.b. Effet de susceptibilité magnétique et compartimentson

Notion de T, :

Lorsque les moments magnétiques des différentomspprésents dans I'élément de
volume dont on désire mesurer le signal, sont se@michamp statiqueyBls précessent tous
autour de B Cependant, I'homogénéité de ce champ n’est janpEdaite. Les
inhomogénéités de champ magnétique vont induidépdasage des différents isochromats et
donc une diminution de l'aimantation nucléaire snaarsale résultante. Ce phénomeéne se
répercute directement sur la relaxation transversédrs décrite en termes de temps de

relaxation .

Lorsqu’un agent de contraste est introduit danshi@mp magnétique statique, son
aimantation s’aligne sur le champ. Si cet AC estgartimenté, dans un vaisseau sanguin ou
une cellule par exemple, alors I'ensemble de cewmiiations confinées produit une forte
inhomogénéité locale de champ, qui conduit & urEitante diminution du . L'origine de
'inhomogénéité du champ vient du fait que les spsbilités magnétiques des AC sont bien
plus élevées que celles des tissus (la plupartisess sont diamagnétiquas. x<0) : on
parle donc d’un effet de susceptibilité magnétitfiérablonskiy, D.A.et al. 1994).

De plus, le compartiment contenant 'AC agit comumeagent de contraste secondaire
pour les protons se situant en-dehors et a pro&in@es protons subissent un effet de
relaxivité de la sphére externe, comme décrit dansaragraphdl.2.a, ce qui entraine une
diminution des vitesses de relaxations.

Dans ces deux cas, la quantification de la dimimutlu temps de relaxation ne trouve
pas de solution aussi simple que dans le cas m@atédes principaux facteurs intervenant
sont :

* la concentration en AC dans le compartiment ou iféérédnce de susceptibilité

magnétique entre les compartiments,
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* |a forme et la taille du compartiment contenantd’A

» le coefficient de diffusion de I'eau,

* les parametres de la séquence d’acquisition.
C’est en utilisant adéquatement ces phénomenesitgaté développées les techniques de
mesure du volume sanguin (VS) et de I'index ddetaiés vaisseaux (ITV) par injection d’'un
USPIO intravasculairé{Tropreés, l.et al.2001).

11.3. Nature du contraste de I'image

Le contraste est la capacité de distinguer deunmégdjacentes d’'une image, grace a
leurs intensités respectives.d. I; et b). Afin de quantifier cette propriété, on utilise |

rapport contraste sur bruit (RCB) défini par :

RCB= =1yl , 141-2
O-\bruit\

OU Opruif €St I'écart type du bruit dans I'image.
[I.3.a. Influence des paramétres extrinseques

Pour une image donnée, l'intensité d’'un tissu dépia ses parametres intrinseques.
Cependant, comme cela a été introduit dans le pghgl.l.c, le type de pondération du
signal, dépend du choix des parametres extrinségqudss parametres d’acquisition (Figure
1-11-2).

L’angle de basculement de la RF est un de ces gar@sn mais dans la plupart de nos
applications il sera égal a 90° : I'aimantationdiadinale est donc entierement basculée dans
le plan transverse au moment de I'excitation. Desphous ne travaillons pas avec des
séquences utilisant des trains d'impulsions RFusgces de type SSFBtéady-State Free
Precession®Scheffler, K. 1999), ou l'origine de la pondératiom signal est plus complexe
que ce que nous allons décrire dans cette partiefluence de la RF sur le type de
pondération du signal étant écartée, les deux pmdarasmqui nous intéressent sont le temps

d’écho et le temps de répétition.
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Le temps d’écho (TE) :

Il s’agit du temps qui sépare I'excitation et lement de I'acquisition du signal, au centre de
I'espace k. Si ce temps est proche des valeurs desTtissus, ce sont les temps de relaxation
transversale des différents tissus qui vont pomdéseintensités de I'image. Au moment de
I'acquisition, plus le 7 d'un tissu est court, plus le signal de ce tiseua sfaible et
inversement (Figure ll-1a). Plus les valeurs de @e deux tissus seront différentes, plus leur

RCB sera élevé.

Le temps de répétition (TR) :

Dans les séquences classiques d’acquisition en IRBYt répéter plusieurs fois I'expérience
perturbation/relaxation/acquisition afin d’obtenine image. Le temps qui s’écoule entre
chaque impulsion RF est le temps de répétitions RIUTR est court et moins I'aimantation
aura de temps pour revenir a I'équilibre (ce quengr environ 57). Lors de I'impulsion
suivante, la quantité d’aimantation qui sera basedlans le plan transversal sera inférieure a
la valeur nominale. Plus les tissus ont yriohg, moins ils pourront récupérer d’aimantation
entre les impulsions et moins ils fourniront dengiga I'acquisition (Figure 1-1b). Plus les

valeurs de Tde deux tissus seront différentes, plus leur R&RB élevé.

1 ~~ 1r
= . - . =
= TT» TE :I'z e_t TR Iorzg L& T
= 0.8l pondération ¥ T, 2 0.8}
P £
5 i
= 0.61 £ 0.6}
g 2
— [=]
_g 0.4} F 0.4}
B B :
8 0.2} 202 TR ~ T, et TE court :
.E: \7 E pondération T

-
0 L 0 L 1 L 1
0 200 400 600 800 1000 0 200 400 600 800 1000

Temps (a.u.) a Temps (a.u.) b

Figure 14I-1 : Pondération du signal en fonction du choix desametres extrinseques € 90°) : un
TE long permet une pondération, Bu T, (a), alors quun TR court permet de réaliser une
pondération T(b). Les triangles en dégradé indiquent qu'il s’agitmbndérations opposées : un tissu
avec un 7} long apparaitra blanc (fort signal) dans le cameé’acquisition pondérée,Tandis qu'un
tissu avec un flong sera noir (faible signal) dans une image pode T.

Afin d’obtenir une pondération Tou T, du signal, il convient d’ajuster ces deux

temps : une pondération €st obtenue en travaillant avec des TR moyenglipsode 7) et
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des TE courts (pour éviter une contamination paeltets de relaxation transversale, Figure
1-11-2b). De méme, une pondération, $era le résultat d’'une acquisition avec un TE de
I'ordre des T observés et un TR long (afin de diminuer la poatién T;, Figure 1H-2c).

Sans entrer dans les détails, si le signal estimédiectement" apres le basculement
dans le plan transverse, avec des séquences degtgdeent-echo(GE), on aura une
pondération 3. Par contre, avec des séquences de sppeecho(SE) ol les isochromats
sont refocalisés et les effets de dispersion dusimuwomogénéités de champ éliminés, on

obtient une pondération,.T

Figure 1-11-2 : Images SE de cerveau pondérées par la dengitéatitation i(e. de protons)a), le
T, (b) et le T, (c). Pour chacune des images TR/TE vaut 2000/60 n&280ns et 2000/80 ms,
respectivement. D'aprégtp://www.cis.rit.edu/htbooks/mri/

[1.3.b. Influence des agents de contraste sur I'image

Le but d’'un AC est d’améliorer le contraste de Hige, soit d’augmenter le RCB entre

les différents tissus.

Cas de I'effet de relaxivité :
Comme cela a été décrit dans la partie précédéats, les images pondérées fflus
le temps de relaxation longitudinale est courtspki signal est intense. Dans ce cas la, la
présence de I'AC rehausse le signal de la zoneldguaslle il est présent. Parallélement, avec
le méme type d’agent de contraste, en pondératipiufilisation d’'un AC conduit a une
diminution du signal des tissus concernés (dimamuties temps de relaxation transversale).
Les AC agissant par effet de relaxivité sont enégalnutilisés en pondération afin
d’obtenir un contraste dit "positif". La premiéwdson, qualitative, est liée a leur utilisation en
cliniue puisqu’il s’agit de "mettre en lumiere" sdphénomeénes difficilement visibles en
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imagerie traditionnelle. La seconde raison, quatiNi, est liée au fait que lg €st toujours
supérieur au Z Ainsi, pour des valeurs de relaxivitéet i, trés proches (ce qui est le cas des
AC paramagnétiques, Tableaul4t), la modification observée sur le signal, end sur le

contraste, sera plus importante en pondératiagquen pondération J(cf. Equation 1-II-1).

Relaxivité
Agent de contraste r, (mM™s? r, (MM™.sh)
"Gd-DOTA (Dotarerfi) - paramagnétique 3,40 4,20
SGd-DOTA (Dotarerfl) - paramagnétique 4,02 4,25
"AMI 227 (Sinererfl) - superparamagnétique 7,75 89

" dans milieu 4% HSA, a 37°C. Valeurs fournies parlaboratoires Guerbet
$ dans sérum physiologique, & 20°C. Valeurs mesunééaboratoire

Tableau 14I-1 : Valeurs des relaxivités du Dotarret du Sinereffy agents paramagnétique et
superparamagnétique, respectivement, a 2,35 T.

Cas de l'effet de susceptibilité :

L’effet de susceptibilité magnétique, qui dimingetémps de relaxation transversale
T, , engendre une diminution de signal en imagerigl¢ede T . La diminution du temps de
relaxation transversale est souvent trés importahteonduit a une "quasi-destruction" du
signal, qui peut aussi générer une baisse de sgmadmagerie pondérée;.TL'effet de
susceptibilité est donc assimilé a un contraste"rgatif’, quelle que soit la technique

d’'imagerie.

La notion d’agent de contraste positif ou négadif @mbigué. En effet, chaque AC,
para- ou superparamagnétique, peut agir sur lealsigar des effets de relaxivité et de
susceptibilité, s’il est compartimenté. La nature abntraste n’est donc pas inhérente a la
molécule utilisée et dépend du choix des paramé&ixainseques. Aux champs utilisés en
IRM, les valeurs des aimantations des agents sap@ragnétiques sont environ 1000 fois
plus importantes que celles des agents paramagastigEn pratique, les particules
superparamagnétiques, compartimentées, sont ploideni@nt des agents a effet de
susceptibilité, que les molécules paramagnétighéanmoins, ces derniéres sont également
utilisées pour des effets de susceptibilité dars teehniques de mesure de la perfusion
lorsque I'’AC se trouve en forte concentration densompartiment vasculairé®Rosen, B.R.
et al. 1990). De méme, si les chélates de Gd sont lepdsitifs de référence en imagerie

pondérée 1, les USPIO peuvent aussi étre utilisés comme AGitifg) lorsqu’ils sont
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phagocytés ’fCorot, C.et al. 2004). Dans ce cas |a, bien que les molécules daient
compartimentées dans les macrophages, la faibleentmation et la distribution homogéne de
ces derniers dans le voxel peuvent conduire a imiewtion du T, du tissu environnant.

Le choix de la pondération de l'intensité de I'ireggypiquement Tou T,) n’est donc
pas toujours suffisant pour connaitre la naturdadenodification du signal d’'un tissu en
présence d’AC (diminution ou rehaussement). LeaiMN reste un composite non linéaire
des différents temps de relaxation. Dans le camed’image pondéréei,Ttant que la
concentration en AC est faible (notion relativehaque type d’AC) et homogene, il y aura
rehaussement du signal par effet de relaxivitécontraste positif). Si la concentration de
I’AC augmente ou si sa distribution est inhomogeank&échelle du voxel, alors on assiste a
deux phénomenes :

« diminution de T par effet de susceptibilité,

« diminution de T par effet de relaxivitér
Dans les deux cas, lorsque ces effets devienngmbriemts, cela conduit a une chute de
I'intensité du signal (contraste négatif), malgagbndération T(TE court). C’est ce qu’il se
passe au moment de l'injection du produit de caeigradans le systeme sanguin, les
concentrations sanguines en AC peuvent atteindsevd&eurs trés importantes avec une
distribution inhomogéne dans le voxel : 'hypereimsité attendue sur une image pondérée T
peut donc se transformer en chute de signal (dansat de [utilisation d’'un agent

paramagnétique). Ce cas de figure sera discutéaptptement dans la parfik 3.b.

Dans cette partie nous avons proposé un apercal mkgure et du fonctionnement des
agents de contraste les plus utilisés en IRM: kgents paramagnétiques et
superparamagnétiques. Nous constatons égalemeah guiis d’avoir un mode d’action
indirect sur le contraste, les effets a l'origine leur pouvoir contrastant sont multiples,
complexes et pas toujours dissociés.

L'utilité des agents de contraste en IRM n’est pugprouver, et leur emploi en
clinique (Dotarerfi, Magnevis?, ...) est routiniére. L'information extraite corresmu
généralement a la réponse a la question : "Le astetiest-il modifié apres l'injection d’AC ?*
Mais cette information se révele assez limitée. Diancas des tumeurs par exemple, il est
reconnu que les contours de la zone ou se rehéassgnal ne correspondent pas toujours
aux contours observés sur des coupes histologimagguées pour la densité de noyaux

(*®Earnest 4th, Fet al. 1988). L'analyse du phénoméne d’extravasation’A€ beut étre
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affinée en enregistrant de facon dynamique lesitrans du signal au cours du temps, comme

nous allons le voir dans la partie suivante.
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lll. La permeéabilité vasculaire cerébrale

Dans cette partie, nous allons introduire le tesse €lément clé de ce travail : la
perméabilité vasculaire cérébrale. Afin de mieuordbr ce concept, nous parlerons du
cerveau et de sa vascularisation, et par conséqietd barriere hémato-encéphalique. Aprés
avoir discuté de son fonctionnement normal et gagigue, nous pourrons nous intéresser a
la notion de perméabilité. Nous verrons alors quenkesure de cette quantité véhicule un
grand nombre d’informations et nous ferons un mmdrvol des techniques de mesure.

Enfin, nous détaillerons la méthodologie utiliséeipla suite de notre travalil.

lll.1. La barriere hémato-encéphalique

lll.1.a. Le cerveau sain : BHE intégre

Le cerveau et la moelle épiniere forment le systémeeveux central. Il est
principalement constitué de neurones et de cellgledes qui assurent de nombreuses
fonctions, regroupées sous le terme d’activité hr@té. Cette activité cérébrale est
extrémement consommatrice d’énergie et le cerveaypasséde pas de ressource propre.
L’apport de I'oxygéne, du glucose et autres élémantessaires a son fonctionnement se fait
donc exclusivement par le réseau vasculaire. Leeaerqui ne représente que 2% de la masse
corporelle, consomme pres de 20% de I'oxygene i@spe volume sanguin cérébral (VSC)
est estimé & 3-4%9to, H. et al. 2001). Le sang et les nutriments arrivent au Garygar un
réseau artériel complexe (Figurelltd). Les plus petites ramifications de ce résequi
alimentent le cceur de l'organe, sont les capikkaidont le diamétre est compris entre 4 et
8 um. Avec les artérioles et les veinules, ils fentna microvascularisation, dont la longueur
cumulée a été estimée a environ 650 km. C’estrdveau que s’effectuent les échanges entre
le sang et la matiére cérébrale. La surface d'émhamtre le compartiment vasculaire et le
parenchyme cérébral (20°mour 1,3 kg de tissu cérébral) constitue la ppalg particularité
du réseau vasculaire cérébral. Elle porte le nonbateiere hémato-encéphalique (BHE),
terme introduit en 1921 par Lina Stern, bien que&é&eouverte par Paul Ehrlich remonte au
19°™ siécle. La BHE, plus d'une simple barriére physiqeoncentre de nombreuses
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propriétés particulieres. Ce systeme d’échangess agigule les apports en différentes

ressources et permet aussi de protéger le cenesaaigiessions extérieures.

Figure 1-l1I-1 : Représentation du réseau artériel cérébral pari@yraphie carotidienne droite.
D’apréshttp://www.fo-rothschild.fr/

Les constituants et les mécanismes de la BHE sambreux et complexes et I'objet
de ce manuscrit n'est pas de faire la descriptiomptete des éléments connus. Les
principales cellules formant les vaisseaux sangsamg les cellules endothéliales. Dans tout
le reste du corps, les échanges sang-tissu s'edfieicprincipalement par diffusion simple au
niveau des espaces entres ces cellules (paegar des voies paracellulaires. Dans le cas de
la BHE, les cellules endothéliales sont reliéeseealles par des jonctions serré&iqber,
J.D. et al. 2001), qui limitent fortement ce mode de commutiica Les échanges ont donc
aussi lieu a travers les membranes cellulairesu(Ei@ill-2). Les substances gazeuses, telles
gue l'oxygéne et le dioxyde de carbone, et lestgmetinolécules lipophiles diffusent sans
probleme a travers la BHE. Les petites moléculedrdphiles et les nutriments sont eux
véhiculés par des transporteurs spécifiques. Elafin plus grosses protéines, telles que
I'albumine (cf. 8l.1.a), seront transportées par endo/transcytos®@s ce mécanisme est
extrémement rare au niveau des vaisseaux sangin@israux. Les cellules endothéliales sont
entourées par la lame basale, ensemble de protirggcoprotéines extracellulaires parmi
lesquelles on trouve le collagéne IV. Le secondetygllulaire fortement présent est
I'astrocyte. La présence des pieds astrocytairesoatact des capillaires sert a réguler les

échanges entre le sang et le cerveau et a assunairitien de l'intégrité de la BHE.
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Figure 1-11-2 : Schéma de la constitution des capillaires dipes et cérébraux et de certaines des
voies de transport. D’apréstp://club.bhe.free.fr/

[lI.1.b. Le cerveau pathologique : BHE Iésée

De nombreuses neuropathologies présentent un dysfonement de la barriére
hémato-encéphalique. Ces anomalies portent des wiwvess tels que rupture de BHE,
absence de BHE, ouverture de BHE... De la méme neqge la définition du concept de
BHE est une tache ardue, la description de towdssakérations, leur nature et leur origine,
I'est tout autant. Parmi les pathologies pouvamené une BHE |ésée, de maniere définitive
ou temporaire, nous trouvons I'’hypertension arliéride traumatisme cranien, l'ischémie
cérébrale, les infections, ou encore certaines deraiépilepsie. Mais les cas de lésions de
BHE les plus étudiés restent ceux associés auxunsnogrébrales, qui sont le sujet de notre

travail.

Les tumeurs cérébrales :
Il en existe de nombreux types, classés en foncl@leur localisation et de leur type

cellulaire. Dans ce manuscrit, nous nous intéressarx tumeurs intracérébrales et plus
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précisément aux glioblastomes ou astrocytomes ageglvV. Ces tumeurs malignes sont les
plus agressives et la médiane de survie chez I'hangui n'a pas évolué depuis 1980, est de
12 mois environ aprés le diagnostitSalcman, M. 1980°°Quigley, M.R.et al. 2007). Ces
tumeurs ont un aspect irrégulier et sont souvenstdoées de foyers nécrotiques et de zones
d’cedéme (Figure 14-3). Leur développement est rapide et lié adissement d'une
nouvelle vascularisation permettant de répondre hesoins croissants des cellules en
multiplication : c’est le phénoméne d’angiogené&Sependant, ces néo-vaisseaux tumoraux
sont instables et désorganis&Bérgers, Get al. 2003). Ils présentent des irrégularités de
flux, de volume, de densité, ou encore de directiénfin, ces vaisseaux sont souvent

dépourvus d’'une BHE intégre.

Figure 1-11-3 : IRM d'un gliome de haut grade chez un patientbdleans. Image pondérée (B),
images pondérées, Bvant et aprés injection de Dotafe(h) et(c), et image pondérée diffusidd).
On note un rehaussement de signal en anneau magki €). D’aprés®Nadal Desbarats, Let al.
2003.

Différents outils d'imagerie sont actuellementigéb pour le diagnostic des tumeurs
cérébrales. La tomodensitométrie (TDM) et la méuechucléaire sont des techniques
ionisantes, ayant chacune leurs avantages (présinamlcifications, information sur le
métabolisme tumoral), mais ne permettant pas déteed’examen ou d’atteindre des
résolutions spatiales aussi élevées que I'IRM. MIReste donc la méthode de choix en
matiere de diagnostic des tumeurs cérébrales. Endtre une technique non ionisante, elle
présente une grande sensibilité de contraste pembaine excellente différenciation des
tissus mous constituants le cerveau, et une résolgpatiale élevée (de I'ordre du rhohez
’'homme, en clinique). A ces propriétés, s’ajowdechractéere multiparamétrique de I''RM. I
est en effet possible de faire de I'imagerie an&jam qualitative (pondération,TT,) mais
aussi de I'imagerie a caractére fonctionnel graoetachniques de mesure de la perfusion, du
volume sanguin, de lindex de taille des vaisseade, la diffusion ou encore de la

perméabilité vasculairéBatchelor, T.Tet al.2007).
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L'utilisation de produits de contraste pour I'imaigedes |ésions cérébrales apporte
des informations sur l'intégrité de la BHE. En &ffersque la BHE est intacte, les AC ne
sortent pas du compartiment vasculaire. Etant ddenéSC (environ 4%), leur présence
n'affecte pas le contraste des images pondéie€dpendant, en cas de BHE Iésée et en
fonction de la taille de I’AC utilisé, celui-ci pepasser dans le compartiment extravasculaire
extracellulaire €xtravascular, extracellular spacé€EES) et conduire a un rehaussement

(répartition homogéne de I'AC, cflI8.b) du contraste au niveau de la Iésion.

I1l.2. Le concept de perméabilité vasculaire

[11.2.a. Définitions

Ce que I'on nomme permeéabilité vasculaire est lanpabilité P de la paroi des
vaisseaux sanguins a une substance donnée (pawr aymplication, il s’agira d’'un AC).

Habituellement, elle s’exprime en cm.Riat elle est définie par :

J

P=— - | ui-1
S(C, -C.)

ou J est le flux (en nombre de molécules par wetéemps) de I'AC a travers la surface S de
la paroi vasculaire et oupCt G sont respectivement les concentrations de I'’ACsdas
compartiments vasculaire.€. dans le plasma) et extravasculaire extracellul8i£tgS),
conventionnellement exprimée en mmol/L (mM). Daettecétude, nous utilisons un modele
dit "a deux compartiments”. Dans chaque compartijm@m considere que la répartition des
molécules est homogéne. Soit n le nombre de ma@sa@xtravasées (qui ont franchi la paroi
vasculaire) et V le volume ou diffuse ces moléculésquation précédente devient :

dn dC, PS
J=—=PSC_-C), e ==
dt 36, ~Co) d Vv

(C,-C.). 1411-2

La plupart des techniques de mesure de la perntéalibnt les méthodes par IRM,
vont en réalité fournir une information sur le puadPS/V. C’est donc de maniére abusive
gue I'on parle de mesure de la perméabilité vageyldans la littérature comme dans la suite
de cette étude.

Soit k. la constante d’échange du plasma vers 'EESgakconstante d’échange de
I'EES vers le plasma, exprimées en thifrigure 1H1-4). Ces deux constantes sont souvent

considérées égales. Elles sont définies par l6aerlauivante :



44 La perméabilité vasculaire cérébrale

dCe(t)

=2 =KLyl ~kaCol) 1411-3

D’aprés les équations 1lI-2 et 11I-3, nous pouvetablir que k. = PS/V.

Tissu, Ct
FPlasma EES

*= ve, Ce

Figure 14lI-4 : Représentation du modéle a deux compartimeplssma et EES, et des variables
impliguées dans la modélisation de I'échange d’'@ektre ces deux compartiments.

Les solutions de I'équation différentielle du prembrdre (1-111-3) pour €t), sont de la
forme A(t)exp(-kq). La résolution de cette équation nous conduit a

Co(t) =Ky j ;Cp(r e dr . 1411-4

Maintenant, considérons un élément de volume deeeer, \, qui pourrait correspondre a un
voxel en imagerie. La concentration de moléculesCddans ce volume de tissu est notée
Ci(t). On peut écrire (Figure 1-4) :

C.() =v,C, (1) +Vv.C.(1), 141I-5
ou \, et \ sont des fractions volumiques (comprises entré 0).eNotons que @vp)V,
correspond a I'ensemble de I'espace extracelludireoxel (en blanc sur la Figurelll-4),
la ou diffuse I'AC, et que ¥e=V. Dans le cerveau sains vaut environ 20%. Ainsi, hous

arrivons a I'expression finale de la concentrateen’AC dans un volume de tissu((,

tenant compte de la perméabilité vasculaire :

t
C,(t) = v,C,(t) +K"™* f Gt e e g 1411-6
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avec K™= ko, définie comme la constante de transfert, en"mide modéle est une
extension du modéle de Toff€Tofts, P.S. 1997), puisqu'il prend en compte le partiment
vasculairei(e. v,Cp(t)) dans I'expression de;(®.

La variable K2 est proportionnelle au produit P$/¥t donc a la perméabilité.
Cependant, en fonction des conditions de mesule,aetles interprétations physiologiques
différentes. En effet, les transferts de substaacesiveau de I'endothélium sont régis par la
perméabilité mais aussi par le flux du plasma dessapillaires. Celui-ci doit étre suffisant
pour maintenir la concentration de 'AC dans lepilt@ires au niveau de la concentration
artérielle. Ainsi, lorsque la mesure dg(ff est globale, dans les cas de permeabilité trés
importante, c’est le flux sanguin qui va limites léchanges et'R™sera proportionnelle a ce
flux. A contrario, lorsque le flux n’est pas limita alors la constante de transfert est bien
représentative de la perméabilité vasculditedfts, P.Set al.1999).

La plupart des méthodes que nous allons étudier pwmsurer ce parametre (cf.
8111.3.b) ne nous permet pas de différencier lesxdeomportements que nous venons de
décrire. D'aprés Toftst al. (**Tofts, P.Set al. 1999) nous sommes confrontés & un mélange
des deux situations dans I'étude des tumeurs, dang les tumeurs cérébrales ou la plupart
des cas serait limitée par la perméabilité. Sida fHlevient limitant, des équipes proposent
d’augmenter la taille de l'agent de contraste, afenrétablir une situation limitée par la
perméabilité {Daldrup, H.et al. 1998:; "*Preda, A.et al. 2004). Comme un grand nombre
d’équipes, nous nous limiterons donc & la mesura denstante de transfert®°et nous ne
remonterons pas jusqu’aux valeurs de perméabilité P

Enfin, notons que les définitions introduites iel sont pas propres a une application
cérébrale. La notion de perméabilité est valabkgue soit I'endothélium considér&Tofts,
P.S.et al. 1995). De plus, le modeéle introduit ici ne tiemispcompte du mode de passage a
travers la paroi vasculaire, et malgré un raisorar@nmspiré de la loi de Fick, la diffusion
n'est pas le seul mode de transport considéré.

[11.2.b. Les intéréts de la quantification

Le caractére "perméable" de la paroi vasculaires dantaines Iésions, et en particulier
dans les tumeurs, suscite un intérét croissantislame vingtaine d’années. Comme nous
I'avons déja évoqué en conclusion du chapitreanaides agents de contraste (df),8e
simple rehaussement de contraste en IRM, synongares le cerveau, de lésions de la BHE,

bY

ne permet pas d'accéder & une caractérisationsprée la tumeur. Le recours a des
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techniques d’analyse plus poussées a rapidemempété. L'une de ces techniques a pour
but d’établir une quantification de la perméabilités études réalisées ont alors montré une
bien meilleure corrélation entre les résultats @sume de la perméabilité et le diagnostic des
tumeurs cérébrale$’Roberts, H.Cet al.2001).

Bien que les considérations a venir s’appliquedibatres types de pathologies que les
tumeurs, et a d’autres organes que le cerveau, pi@iérons centrer la discussion sur la
problématique liée aux tumeurs cérébrales.

Le principal intérét de la quantification de la méabilité vasculaire cérébrale, apres
le diagnostic, est lié a la thérapie. Le traitemel®#s tumeurs cérébrales, et plus
particulierement les glioblastomes, fait appel & theérapies combinée¥frappaz, Det al.
2003). La chirurgie et la radiothérapie n’étant gdales seules curatives, de nombreux efforts
de recherche ont été faits du c6té de la chimiaghiér Or, dans le cas des tumeurs cérébrales,
I'acces des médicaments a la tumeur est fortenmaitéldu fait de la présence de la BHE, et
ce, malgré la présence de lésions de la BHE datarees tumeurs. C’est a ce niveau qu’une
quantification de la perméabilité devient intéressa

Dans un premier temps, en déterminant le niveapedméabilité de la tumeur, il est
possible d’évaluer préalablement si la chimiothigrggeut s’avérer efficace. Si la BHE n’est
pas lésée, des méthodes d’ouverture artificielees dg@s moyens chimiques ou au moyen
d'ultrasons sont & I'étudé'faluska, M.et al. 2004;%Choi, J.J et al.2007).

Dans un second temps, la quantification de la pabitit® permet d’évaluer la réponse
a la thérapie. De nombreux traitements ont des m&o&s d’action antiangiogénique ou
antivasculaire. Il est maintenant reconnu que lssure de l'efficacité de ces agents
chimiothérapiques passe par une caractérisatida tponse microvasculaird’Gossmann,

A. et al. 2002; °Armitage, P.A.et al. 2007; °Batchelor, T.T.et al. 2007), I'anatomie de la
tumeur étant modifieée tardivement lors d’'une régopasitive au traitement (Figurelll-5).

Que ce soit dans un contexte clinique ou de rebleece dernier point est primordial.
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Jours apres traitement

T2-weighted MRI (FLAIR)
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Figure 1-111-5 : Exemple clinique de caractérisation par IRM npatamétrique de la réponse d'une
tumeur cérébrale a un traitement chimique. On adterapidité de la réponse au niveau perméabilité
vasculairg(C) par rapport & la réponse "anatomiq(). D’aprés’Batchelor, T.Tet al.2007,

111.3. Mesure de la perméabilité vasculaire

Etant donné le contexte de I'étude, nous parlenamguement des techniques de
mesure de la perméabilité réaliséevivo. Toutes ces techniques sont basées sur I'étude de
I'extravasation d’'une substance (dont le poids wcwhkire n’est pas trop élevé), du milieu
vasculaire vers le milieu extravasculaire extragaite. C’est en étudiant cette cinétique qu'il
sera possible d’accéder a la perméabilité.

Chague méthode de mesure de la perméabilité vasctdpose sur trois éléments :

* une technique d’acquisition des images,
e unAC,

* une méthode d’analyse des données.
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Les deux premiers points seront traités simultamém& choix de I'AC dépendant
principalement de la technique d’acquisition desges, le troisieme point sera abordé
séparément, puisque les méthodes d’analyse dese®rsont, pour la plupart des points,

communes aux différentes techniques d’'imagerie.
lll.3.a. Différentes techniques d’imagerie et leur AC

Microscopie de fluorescence :

Difféerents travaux ont montré qu'il était possikbdéaccéder a une mesure de la
perméabilité vasculaire en microscopie intravitaesuivant I'extravasation d’un marqueur
fluorescent (la Sulforhodamine B, d’'un poids moléoe de 580 Da, par exemple). Ces
techniques offrent une résolution spatiale incomlplar (qQuelques microns) mais sont
exclusivement expérimentales (modeles animauxpgsives (craniotomie) et les champs de

vue et profondeur de pénétration sont fortemeritdsr(-°Vérant, P. 2006).

Techniques ionisantes :

Ces techniques regroupent la tomodensitométrie gpanner X ou rayonnement
synchrotron) et la médecine nucléaire (tomographi€mission de positron -TEP- et
tomographie par émission monophotonigdéEMP-). En TDM, le suivi dynamique de
I'extravasation d’un agent de contraste (iodé eréga, le lomeprol, de 777 Da, par exemple)
permet d’accéder a une quantification de la perititgall_es concentrations d’AC dans les
différents compartiments sont obtenues de manigextd, I'atténuation des rayons étant
proportionnelle a la quantité de produit dans ¢suti En médecine nucléaire, la méthode ne
differe pas beaucoup. Des traceurs radioactifs gretudtre liés a des molécules vectrices ou
diffuser librement*{Abbott, N.J.et al. 1999).

Bien que l'autoradiographie soit une technigee vivg elle constitue une de nos
méthodes de référence. Apres injection d'un ACoadif dans le systeme vasculaire,
I'animal est sacrifié et des coupes de tissus ialisées. Celles-ci sont placées au contact de
films sensibles a l'activité radioactive (typiquem@’), qui sont développés et analysés par

microdensitométrie.

Techniques en IRM :
L’appellation générale en IRM pour les techniquesntesure de la perméabilité est

DCE-MRI pourDynamic Contrast Enhanced MHREIles s’appuient sur I'étude dynamique de
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I'extravasation d’un AC, un chélate de Gd en gén@asd-DOTA a un poids moléculaire de
557 Da). C’est en mesurant I'évolution du tempsedaxation longitudinale 1T(qui varie par
effet de relaxivité de I'AC) qu’est déterminée laagtité d’AC qui s’extravase. Des images
pondérée Tou des cartes de Tsont acquises avant, pendant et aprés I'injectehAC.

Toutes les techniques que nous avons répertoiégs’a présent, utilisent un traceur
exogenej.e. qui n'appartient pas au corps. Mais I'IRM offredassibilité de travailler avec
un marqueur endogene : I'eau. Parmi les techniggfésencées, nous trouvons les techniques
de marquage de spin artériel qui permettent desekales mesures de la perfusion de maniére
totalement non invasivé’Barbier, E.L.et al. 2001). Ces techniques consistent & modifier
I'aimantation du sang au niveau d’'une artére puisgarder I'impact de I'arrivée de ces spins
marqués sur le signal, au niveau du cerveau panmee Cette technique est également
utilisée pour mesurer la perméabilité via une megle PS, F pouvant étre déterminé de
maniere indépendante avec cette méthode. Cepeluilamigue le caractere non invasif de la
mesure et I'accés a la valeur de perméabilité e3x BHE a I'eau indépendamment du flux
soient extrémement motivants, les résultats actuelgermettent pas de parler du marquage
de spin artériel comme une technique de référermees d& domaine de la mesure de la
perméabilité, la précision et la reproductibilitétant pas encore au rendez-voffPérkes,
L.M. et al.2002;%Carr, J.Pet al.2007).

[11.3.b. Méthodes de mesure de la perméabilité a un AC

Lorsque I'on étudie la perméabilité de la paroicudgire a un agent de contraste, et

qguel que soit le modele, le but est d’établir laétique de I'extravasationg. mesurer t)
(cf. Equation 1-IlI-2). Etant donnée la résolutigpatiale des techniques décrites ci-dessus,
microscopie mise a part, par rapport a la résatutie la microvascularisation cérébrale, ce
qgue I'on mesure correspond &tY; concentration du produit dans un volume dsutid a
méthodologie de la mesure comporte trois composanégeures :

* lamesure de @),

* la mesure de (),

* [|'’équation décrivant le modele physiologique.

Mesure de G(t) :
La technique de détermination de la concentrationA€ dépend de la méthode

d’acquisition utilisée. Les méthodes ionisantesaemicroscopie, conduisent a une relation
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directe entre le signal des images ¢€t)CEn IRM, le signal dépend de facon non linéalve
T, qui lui-méme dépend de fagcon non linéaire ¢¢).d.es parameétres vitesse de relaxation
(1/Ty) et concentration sont liés par la valeur de igisgx de I'AC et, comme cela a été
évoqué dans le paragraphe.a, cette valeur dépend d’'un grand nombre darpatres et
notamment de I'environnement de I'AC. Ainsi, camtzs méthodes en IRM se limitent a des

mesures dAR;, et ne remontent pas aux valeurs de concentrd®D dans les tissus.

Mesure de Gy(t) :

Co(t) est I'évolution de la concentration artériele 'AC, ou AIF @rterial input
function). L’évaluation de cette fonction est importanteipla suite du traitement. En effet, il
a été montré qu'il existe une grande variabilité I'deF inter- et intra-individus, et une
mauvaise détermination de I'AlIF peut influencer lésultats de mesure de permeéabilité
("Port, R.E.et al. 2001). L’évolution de la concentration plasmatigue AC comporte une
partie croissante, correspondant a l'arrivée d&€l'dans le sang, et une partie décroissante,
correspondant a la clairance plasmatique de I'ageette derniére partie est généralement
modélisée par une fonction bi-exponentielle désange dont les composantes rapide et lente
correspondent respectivement a I'extravasation ‘A€ Idans I'EES (a travers tous les
endothélia) et a I'élimination rénale. Les solufométhodologiques proposées dans la
littérature sont nombreuses. Nous trouvons d’umelpa solutions de mesure sur les images
acquises, et d’autre part les techniques par dadadge quantité d’agent de contraste dans des
échantillons de sang préleves.

La méthode la plus intuitive consiste a déeduig@)@le la méme maniere quegy; en
placant une région d'intérét (ROI) sur une art&Eritz-Hansen, Tet al. 1996;°Adam, J.F.
et al. 2005). Les principaux inconvénients de cette nuhsont :

* les effets de volume partiel, lorsque la résolutien’image ou la taille des vaisseaux
ne permettent pas de sélectionner des zones pureassulaires (surtout en imagerie
cérébrale du petit animal),

* les effets de saturation du signal (les conceotmatimesurées étant souvent tres
élevées),

* la non linéarité de I'intensité du signal avec ¢meentration en AC (uniguement dans
le cas de I'IRM),

* le manque de représentativité au niveau localoleentration en AC pouvant étre

modifiée entre les niveaux artériel et capillaire.
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Des techniques de détection automatique de I'A#,I'analyse du décours temporel
du signal pour chaque voxel, ont aussi été dévélepp’Calamante, Fet al.2004). Elles ont
pour principal avantage de pouvoir déterminer descentrations en AC locales et plus
représentatives du comportement vasculaire dangdiffésentes régions étudiées. Cependant
ces techniques ne sont pas encore utilisées pauipreblématiques de mesure de la
perméabilité. Enfin, de nombreuses équipes ontldppé des méthodes utilisant des tissus de
référence pour éviter de mesurer I'AlPPKovar, D.A. et al. 1998;'%®yang, C.et al. 2004;

9% ankeelov, T.Eet al.2005).

Si l'analyse du signal ne peut conduire a I'obt@mtile I'AlF, la solution consiste a la
mesurer "a la paillasse". A partir de prélevemetgssang artériel avec une résolution
temporelle suffisante, on peut remonterpft)Capres dosage de I'AC dans le sang. Ce dosage
peut étre réalisé en IRM (mesure compliqguée dud®ita non linéarité entre le signal et la

concentration en AC) ou par spectrométrie de massesxemple.

L’équation décrivant le modele physiologique:

Toutes les équations que I'on trouve dans la éittée proposent une relation entre
Ci(t) et G(t), a laide de differents parametres dont la pEahilité. Les modeéles
physiologiques different par le nombre de compaetite considéres, la prise en compte ou
non du volume vasculaire, le mode d’injection d&Q’ et I'uni- ou bidirectionnalité des
échanges a travers la membrafiB4tlak, C.Set al. 1983;*®Brix, G. et al. 1991:*°Tofts, P.S.
et al. 1991;* Larsson, H.Bet al.1992;%Tofts, P.S. 1997).

La plupart des modeéles cités ci-dessus peuventé&tigis a partir de I'Equation
1-11-6, comme cela a été détaillé dans la revuddfés et al. (3°Tofts, P.S.et al. 1999). Par
exemple, lorsque le volume sanguin est faible femv&%), certains modeles estiment que la
contribution du compartiment vasculaire au sigrstlrggligeable : le termg@,(t) est donc
retiré de I'équation. En réduisant le nombre dexpetres a déterminer (par ajustement de la

fonction modéle sur @)), la précision sur les parametres restant @radéber augmente.
[11.3.c. Méthode de mesure utilisée

Dans ce travail, nous nous intéressons a une mdsuie perméabilité de la BHE au
Gd-DOTA, mesurée par IRM. Dans ce paragraphe, abboiss détailler les différentes étapes

de la méthode de traitement des données que nous ahoisie. La Figure -6 montre la
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procédure de ce traitement de données qui permgbadser des signaux RMN a une

estimation des parametres pharmacocinétiques.
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Figure 1411-6 : Schéma récapitulatif des différentes étapegaitement des signaux mesurés sur un
voxel lors d'une expérience de DCE-MRI.
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Mesure de G(t) :
Tout d’abord, rappelons 'Equation 1-II-1 :

1 1 .
=—+r[AC], soit AR.(t) =r,[AC]=rC,(1). 1411-7
T T, 1[AC] (1) =r[AC] =1, C,(1)

Notre mesure par IRM de;@® comporte deux étapes : la détermination dealaur de T,
temps de relaxation longitudinale avant injectien'd&C (par réalisation d’'une carte dg T
avec une technique d’inversion-récupération, clafiine 3 $.1), et la mesure dynamique de
T1(t). Afin d’accéder a la cinétique de l'extravaeatide I'AC, il convient de faire des
mesures avec une résolution temporelle élevée. &dar nous avons choisi d’acquérir des
images pondérées,Thos systéemes ne nous permettant pas de quaiitifeechaque temps de
mesure. Dans notre cas,(f) s’obtient facilement a partir du signal RMN t)S@cquis avec
un TE court nous permettant de négliger les effeest T,

S(t) — So(l— e—TR/Tl(t)),
T,(t) = —m, 1411-8
avec S, =S,/ (1—e‘TR’ Tw),

S est 'amplitude nominale du signal ef,Qine€st I'amplitude du signal avant injection du

produit de contraste. L'unité de volume est le VoR&N : la surface d'un pixel par

I'épaisseur de tranche. Chacune des valeurs évequessus est mesurée pour un voxel.

On obtient ainsi une carte par parametre et pgpsem

Mesure de Gy(t) :

Nous avons choisi de mesurer I'AIF en dosant led@ds des prélévements de sang,
sur des rats différents de ceux pour lesquels édisée I'expérience de DCE-MRI. Cette
étape a nécessité des développements méthodolegipéeifiques que nous n’aborderons
pas a ce stade du manuscrit. Le détail de ce trastiexposé dans le Chapitre 3 : Mesure de
la perméabilité de la BHE.

Equation décrivant le modele physiologique :
Le modele que nous avons adopté est tres générallelaens ou nous avons utilisé
'Equation 1-111-6 sans la modifier. Le nombre darpmeétres a déterminer par ajustement de

cette équation sur nos données est donc au norelBe g, K™ et k;, Dans la suite, nous
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avons fait I'hypothése que les constantes d’éclmr@géravers la paroi vasculaire étaient
égales (k, = ko), NOUS avons pu également calculer le paramgtre/*"kep,
Pour rendre compte de I'hétérogénéité des tumeuébrales, une représentation sous

forme de cartes paramétriques a été adoptée (Flglr&).

Figure 14I1I-7 : Images acquises chez un homme porteur d’'unlgbaime.T1-W : image pondérée
T, aprés injection de Gd-DTPA2-W : image pondérée,TT1: carte de To. K™, Ve (ici Kep = Koe
soit v, = K™"7ke,) etv, représentent les cartes pour chacun de ces paesmidtapréSArmitage, P.A.
et al.2007.

Dans cette partie, nous avons introduit le condepperméabilité vasculaire et nous
avons décrit certaines méthodes qui permettentadendsurer. La quantification de la
perméabilité reste peu utilisée en clinique cantéiprétation des résultats est difficile. Nous
avons vu gu’il n’était pas aisé de déterminer leénmmeénes physiologiques et biologiques
sous-jacents aux observations. De plus, nous sorooreients que le modele utilisé pour
décrire I'évolution des concentrations d’AC dans leompartiments plasmatique et
extravasculaire extracellulaire a des limites, l#fudion de I'AC dans [I'espace
d’extravasation n’étant pas prise en compte, pamgie.

Dans le chapitre suivant, nous allons voir que dg@rie rapide spirale permet
d’acquérir des images a temps d’écho trés courr(poe pondération;Tet une minimisation
des effets T) avec une résolution temporelle élevée. Elle esfajiement adaptée au
protocole expérimental des mesures de perméabilit®M. Dans la suite de ce travail, nous
avons utilisé I'imagerie rapide spirale pour desumnes de la perméabilité de la BHE au Gd-

DOTA, par IRM, sur le rat porteur de tumeur céréhra
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IVV. Problématique et objectifs de I'étude

Le sujet de cette these se situe dans un projst géméral de développement de
'imagerie RMN multiparamétrique dans le cadre d&guble de la microvascularisation
cérébrale saine et pathologique chez le petit dnibes outils et techniques dont dispose
actuellement le laboratoire de Neuroimagerie Fonciglle et Métabolique de Grenoble sont
nombreux et conferent a la Plate-forme IRM de Ghbénan statut privilégié pour I'étude de
la microvascularisation. L'apport d’'une technique miesure de la perméabilité vasculaire
s’inscrit donc parfaitement dans les motivationslest besoins de cet environnement de
recherche.

L’objectif de ce travail est double : développemeninise en place. Dans un premier
temps, il s’agit de développer les outils nécessair la réalisation d’'une expérience de DCE-
MRI. Comme cela a été introduit précédemment, dettenique de mesure s’appuie sur des
acquisitions de séquences d'images RMN dynamiquesrelérées I De plus, la présence
dans le compartiment intravasculaire d’un USPICoreement réduire les,T de nos tissus.
Ces différentes exigences nous conduisent au dépebeent d’'une séquence d’'imagerie
rapide a temps d'écho court. Le choix se porte ISomagerie spirale. Les aspects du
développement d’'une telle technique sont multiplgénération de forme de gradients,
reconstruction des images, mesure de la trajecti@rbespace k...) et vont contribuer pour
moitié au travail réalisé pendant cette these. Rietendu, les applications potentielles de
l'imagerie spirale vont bien au-dela de I'imagetila perméabilité*{Hyacinthe, J.-N. 2004;
%van de Looij, Y. 2006).

La seconde moitié de ce travail de these consisteetire en place la mesure de la
perméabilité. Les principales étapes sont la mesarda fonction d’entrée artérielle, la
réalisation des algorithmes de traitement et ladatibn in vivo, sur des rats porteurs de
tumeurs cérébrales. Dans le cadre d'une imageridtipaamétrique, les différentes
composantes du protocole doivent pouvoir étre géafi successivement et le plus
rapidement, si possible. Le protocole auquel laumesie perméabilité doit s’intégrer
comprend une mesure du volume sanguin a I'étatudiboe, qui utilise un agent de contraste
superparamagnétique intravasculaire : le Sin8relbes expériences de DCE-MRI faisant
appel a un AC paramagnétique, il convient de \@rgomment se comporte la mesure si elle

fait suite a l'injection d’'un USPIO. Ce travail dalidation de la mesure en présence d’un
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agent de contraste intravasculaire ouvre des peiges quant a 'utilisation de la présence de
ces particules d’'oxyde fer dans le sang, en vudédelopper un nouveau modele de mesure

de la perméabilité vasculaire.

Parallélement aux travaux évoqués ci-dessus, dmj&tp ont été menés. Le premier
était un projet soutenu par I'lnca (Institut naibrdu cancer) regroupant des laboratoires
lyonnais et grenoblois. Il s’agissait de I'étudeid’modéle de tumeurs cérébrales chimio-
induites chez le rat. Le travail consistait a &liun suivi longitudinal en IRM afin de
caractériser de maniere quantitative les différegpes de tumeurs rencontrés (volume
sanguin, index de taille des vaisseaux, coefficamndiffusion, perméabilité). Le second se
situe dans le cadre d’'une collaboration avec Ibsritoires Guerbet. Nous avons réalisé la
caractérisation de quatre agents de contrastersunagéele de tumeur humaine sur des rats
Nude Lors de ces expériences, nous avons utilisédsopole de mesure de la perméabilité
gue nous avons développé. Les résultats de cesptejets ne sont pas présentés dans ce

manuscrit.



57

Chapitre 2 : Développements
meéthodologiques : imagerie spirale et

calibration de trajectoire

Dans ce chapitre, nous allons exposer les différééveloppements méthodologiques
réalisés dans le cadre de cette these. Tout d’abotts traiterons des éléments de la mise en
place de I'imagerie rapide spirale sur la Platerd®riRM du Petit Animal de Grenoble. Ce
travail nous a conduits a développer une nouveltbriique de calibration de la trajectoire

dans I'espace k, qui fera I'objet de la deuxiemetipae ce chapitre.

Tous les programmes (algorithmes et interfaceshigaps) mentionnés dans cette
partie ont été réalisés avec le logiciel Matlai g MathWorks, Inc., Natick, NA).

|. L'imagerie rapide spirale

[.1. Introduction

Plusieurs techniques d'imagerie rapide sont présentans la littérature et aucune
n'‘émerge comme idéale. Deux approches permettefairdede I'imagerie rapide : enchainer
rapidement plusieurs impulsions RF avec un angleadgeulement réduit, c'est le principe de
la séquence FLASHFast Low Angle Shot sequenc@Haase, A. 1990), ou parcourir
I'ensemble de l'espace k aprés une seule impuRkograce a une trajectoire bien choisie,
comme le font les séquences d'imag&cao-Planar(EPI, **Mansfield, P. 1977) et spirale. Il
est également possible de combiner ces deux am®ocbmme dans la séquence GRASE
(Gradient- and Spin-Ech8°0Oshio, K.et al.1991).

Notre choix s'est porté sur l'imagerie rapide $picpi consiste a acquérir I'espace Kk,
le long d’'une trajectoire spiral&leyer, C.H.et al. 1992). Cette technique est largement

employée dans les laboratoires pour les expérieddesagerie cardiaque et dimagerie
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fonctionnelle {®yang, Y. et al. 1998). De plus, limagerie spirale permet d'éctianner
I'ensemble de I'espace k avec un temps d’acqursitidérieur a l'imagerie FLASH. Elle est
moins sensible aux effets de flux que la technigR¢ Enfin, nous pouvions nous appuyer
sur de récents travaux réalisés en imagerie speopaue rapide au sein du laboratoire
utilisant une technique d'acquisition spirdféd{ba, B.et al.2003;**Hiba, B.et al.2004).
L’information sur le contraste et la forme des thjetudiés dans le cadre de notre
travail, se situe dans les basses fréquences legasait au centre de l'espace k. Les
informations contenues en périphérie de I'espas®rikt tres peu nombreuses. Le fait que
I’échantillonnage spiral ne permettent pas de rémmes informations situées dans les coins
de I'espace k a une incidence extrémement faibléasqualité de I'image (Figure Rla-d).
Un des principaux intéréts des trajectoires spsrakg de pouvoir échantillonner le centre de
'espace des fréquences au début de l'acquisittodoac de recueillir ces informations
lorsque le signal de précession libre est maxim@niace a ces acquisitions a temps d'écho
court, les effets dff-resonance (conséquences des inhomogénéités locales dduBs aux
déplacements chimiques, aux différences de subdépti.) sont diminués, ce qui est
indispensable pour la qualité des images obtendesiichamp. D'autre part, il est possible
d'obtenir un contraste exempt de pondération €e qui présente un intérét pour les
techniques d’'imagerie pondérées T

50 100 180
X

Figure 2--1 : L'image (b) est la TF des données de I'espace k, correspoidantcerveau de rat,
échantillonnées selon un schéma cartésien 256f)56.0rsque les données situées en dehors d’'un
cercle de diamétre 256) et 128(e) sont mises a zéro, on obtient les ima@@<t(f).
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|.2. Les spirales a densite variable

Les trajectoires spirales a densité variablarigble Density Spiral VDS) ont été
introduites pour sur-échantillonner le centre @space k par rapport & sa périphéfiesai,
C.M. et al. 2000). Dans cette technique, la vitesse radiala d®jectoire spirale est fonction

de la densité d’échantillonnage.
[.2.a. Théorie

Pour calculer les formes de gradients, la solutinalytique présentée par Kiet al.
(“Kim, D.H. et al. 2003) a été choisie pour sa simplicité et sa lfiéité. Elle permet de
prendre en compte les paramétres d'acquisitiom(ghde vue, taille de la matrice, densité
d'échantillonnage...) en temps réel et elle s'adapbe caractéristiques de l'instrument
(amplitude et vitesse de commutation maximalesgdagdients). Il s'agit d'une extension de la
description analytique des trajectoires spiralesiveationnelles proposée par Glover
(**Glover, G.H. 1999).

Une équation générale d'une trajectoire spirals tlagpace k s'écrit :
k(1) = Kk, 7€, 24-1

avec :
» T, fonction du temps, normalisée par rapport au tedi@cquisition soit & T <1,
*  Kmax Valeur maximale échantillonnée dans I'espacegileéa N/(2xFOV), ou N est la
taille de la matrice sur laquelle est reconstrlliiteage,
* [ estle paramétre "densité",
* 0, coordonnée angulaire de k défini en coordonné&srps, est égale a®, ou n est
le nombre de tours de la spirale.
Notons que siB =1 (densité d’échantillonnage constante), alof X knat€®, comme
défini par Glover.
Les calculs suivants consistent a déterminer lawatlet en fonction du temps en
respectant certaines conditions sur l'amplitude demsdients G(t) et leur vitesse de
commutation glew-ratg S(t). Ces conditions sont imposées par les caatitjues de

l'instrument. Une fois I'expression dgt) connue, on peut déterminer (@ et G(t),
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respectivement égaux aux dérivées des partiee réeinaginaire de k(t) (k(t) =) + jky(t),
Figure 24-2).

Régime limité par 'amplitude maximale des gradiens notée G, :

6=t =2k, eBe‘e‘(B +ij,
ydrdt vy ot dt

=16()] = Ky &7 ( eB j +1%
¥

En supposant qug? << (01)?, on peut résoudre I'équation différentielle ®ren séparant les

variables, et trouver la forme analytiqgue natge

1

() = { m (1+[3)t} . 21-3

Régime limité par la vitesse de commutation maximaldes gradients notée .

On rappelle que S(t) correspond a la dérivée dg &t la dérivée seconde de K(t).
d’k (dt dk d*t
+ - —

b= [ (dtj dt dtz}

1 2 pf OT
s, =[S(t) = k Ne (dtj

24-4

S est calculée a partir du premier terme de S(t)r&3out I'équation différentielle en en

séparant les variables, et on trouve la forme &inaky notéas :

1

T, (t) = L/ k¥892 (1+ gj }“2 . 24-5

Pour chacun des régimes, on calcule le temps pmuel on atteint la fin de la
trajectoire,i.e. T = 1, soit T, et Tes pour les régimes limités par 'amplitude et laegdge de

commutation, respectivement :

o[ Cren) e ] o (1+ng. 216

K. ax® K, 8

max
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La technigue VDS ayant été choisie pour faire oeabjerie rapide, on cherche a
minimiser le temps d'acquisition. Pour cela, ompleee d'abord dans le régime limité par la
vitesse de commutation puis dans le régime limatél’'amplitude, si le premier régime méne
a G(t)> Gn. On évalue le tempssZ pour lequel, lors du régime limité par la viteske

commutation, on atteint G(t) =,(Figure 2}2). Le changement de régime aura lieu si

T,(t) pour T, <t<T,

Ts2a< Tes:
_ _2+p
B
)
Toa = 2 ) 24-7
LB
kmaxe ¥Sm2(1+[3j 1 2
k02 2
T (t our 0<t<min(T_,T
T(t) :{ s( ) p (Tes sZa) 2"-8

On ajoute, a la fin des formes de gradients, unmdocalculée de maniere a annuler
l'aire accumulée sous les gradients pendant laedduétemps d'acquisition. Cela permet le
retour a zéro de la trajectoire spirale et en méamps cela raméne les gradients a une valeur

nulle.

Gu(t) & !

2

= 1

5 1

1000 = |

1

1

= . i 1
§ 0 K(t) = k(t) + jky(t) e Pe————
-1000 ‘§ d
-1000 1} 1000 % 1
et Gy(t) < : :
-Gm i oy

0 Ts2a Tacq
Temps

Figure 24-2 : Représentation des formes de gradienf$) @t G(t), derivées des parties reelle et
imaginaire de la trajectoire k(t). Lorsque le régitimité par la vitesse de commutation des gradient
conduit les gradients a la valeur, Gu temps %), on passe a un régime limité par cette amplitude
maximale des gradients, jusqu’a la fin du tempgaglissition (T..). Les formes d’onde a la fin de
I'application des gradients permettent le retoméi de la trajectoire dans I'espace k.
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Un dernier parametre reste a déterminer : le nomdergours de la spirale, n. La
distance radiale séparant les deux derniers taitpermettre d'échantillonner les fréquences

spatiales en respectant le critere de Nyquist, Haelation :

1771

k(l)—k(n—_lj -1 _n= —(1—%8 249
n N

Cependant, afin de gagner en rapidité, on autanseon respect du critere de Nyquist
dans une partie de I'espace d'acquisition. Dulfaifa forme des objets étudiés (généralement
des formes cylindriques centrées dans I'image etcenpant une grande partie), le signal est
extrémement faible en périphérie de I'espace dadipn. Il a été observé, de maniéere
empirique, que I'on pouvait se permettre de sotssédlonner les bords de I'espace k (Figure

2-1-1c-f). La formule précédente devient donc :
1 -1

- g
|<(1)—|<(n 1j= ! 11— 2%2 21-10
n FOV* nyquist N * nyquist

Si le parameétre nyquist est supérieur ou égal la tritere de Nyquist est respecte.
Sinon, l'extérieur de la spirale est sous-échantiié. Lorsque la densité choisie nous le

permet >1), nous travaillons avec nyquist=2/3.

La méthode proposée ici fait en sorte que le scldargradients est optimisé en terme
de rapidité de parcours de l'espace k, sans delli€instrument au-dela de ses capacités.
Cependant, elle ne prend absolument pas en coraptearactéristiques du signal et plus
particulierement les effets de relaxation transalersSi le temps d’acquisition {F) est trop
long (typiquement supérieur & Tcf. §.3), le niveau de signal devient trop faible pour
RSB acceptable, en fin de fenétre d’acquisition. en périphérie de I'espace k) et une
fonction de répartition spatiale correcte. Pour édiar a cela, nous réalisons des
entrelacements. Une forme spirale moins "longué't@setée avec un déphasage a l'origine
afin que I'entrelacement de ces différentes spmralehantillonne I'espace k avec la méme
résolution que la spirale dorigine (Figurel-3). Par contre, I'espace k n’est plus
échantillonné en une seule fois et le temps towtquisition pour une image est égal au

produit du nombre d’entrelacements et TR.
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trajectoires formes de gradients
a 5000
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Figure 24-3 : (a) Exemple d’'une trajectoire spirale dans I'espace densité uniforme et des deux
formes de gradients correspondantes (courbes reudpeue sur la figure de droitgp) Schéma
d’échantillonnage de l'espace k équivalen{ad mais réalisé avec trois spirales entrelacées. Les
formes de gradients correspondant a un entreladgbjesiurent moins longtemps qu’éa).

1.2.b. Implémentation et interfacage

Les algorithmes permettant la génération des fommeegradients pseudo sinusoidales
ont été implémentés. Afin de faciliter I'utilisatigpar le plus grand nombre, une interface
graphique a été développée (Figuréd)- Le calcul des formes de gradients est réaisé
partir de paramétres standard d’imagerie, renssigagél’utilisateur. Ces parameétres sont :

« le champ de vue (FOV),

- lataille de la matrice, d'ou la résolution spati@atrix Size),

- la fréquence d'échantillonnage (Sample Period),

- le nombre de points en début de I'acquisitionraiékr (Nb of Discards),

- le délai entre deux valeurs différentes du gradi€fdck).

Le fait que l'on travaille avec une séquence de tgpiral apparait dans les parametres
suivants :

- la densité d'échantillonnage (Density), param@tdans I'équation de la trajectoire

k(1) (Equation 2-1-1),

- le nombre d'entrelacements (Nb of Interleaves),
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- le temps de montée des gradients (Slewrate).

L'interface comporte également des éléments infofsnaPour chaque jeu de
parametres, une période d'échantillonnage maxiestldéterminée. Au-dela de cette période,
le critere de Nyquist n'est plus respecté entrex ge@ints consécutifs le long de la trajectoire
spirale. L'amplitude maximale du systeme de grasliatilisé, le nombre de points qui seront
acquis et la durée de la fenétre d'acquisitionespondante sont également indiqués.

L'utilisateur peut aussi choisir d'acquérir ou hes points constituant le retour a zéro
des gradients.

Les parametres renseignés et les formes de gradjénérées sont enregistrés dans les
fichiers dont les noms sont rentrés par l'utilisatet dont le format est utilisable par le

logiciel SMIS qui commande les consoles des spegnes.

) Paramétres !Em
Select PPR File ...\Spiral_multiTE.PPR
. 3000 +
Select SEQ File - AUPSPIRAL _write.seq
E 2000t
FOV (mm) i £ 1000}
Matrix Size fiza % ol
=
Densit = £ -1000t
¥ |2 ‘J g
Nb of Interleaves B G -2000
Nb of Discards i@ -3000 v N \/ .
Sample Period max = 12 ps 0 tambe {JSOIOOO 15000
Sample Period | 250 KHz 4 ps j

Gradients characteristics
Amplitude may (Gmax in Hz/mm) 4080 (D.9)

Slewrate (time in ps to reach Gmax) EUU
Clock (ps) E ]

C Acquisition Zero retum Nb ,Df Samples = 3312
Acquisition Time = 15.648

CANCEL | oK | -2000 0 2000 -2000 0 7 2000
{m-1) (m-1)

Figure 2-1-4 : Interface permettant le choix des parametresgi@ition d’une image.

|.3. Optimisation des parametres d’acquisition

[.3.a. Problématique

Deés les premiéres images réalisées avec un étbanéiye spiral de I'espace k, nous
nous sommes apercu que le réglage des parameaicegibition n’était pas intuitif et que les

artéfacts observés ne ressemblaient pas a ce quoetrbuve en imagerie cartésienne
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conventionnelle. Quel est l'effet de la largeurldebande passante sur le RSB ? S’agit-il
d’'artéfacts de repliement ? Pour répondre a ce tgeajuestions, nous avons réalisé des

simulations numeériques.

La méthodologie et les résultats des simulatiomaérigues décrits dans cette partie
ont fait I'objet d’un poster présenté aux congi®MRM et ESMRMB en 2005{Beaumont,
M. et al.2005;*?Beaumont, Met al.2005).

.3.b. Matériel et méthodes

Pour déterminer l'origine des artéfacts observésies images et pour optimiser les
conditions d'acquisition, nous avons procédé as@nie de simulations numériques basée sur
le modele fréquentiel du fantdbme de Shepp-Logargufei 2i-5a). Ce fantdbme est
principalement utilisé pour les simulations de TD®est une représentation du cerveau
humain faisant apparaitre les ventricules, le ¢réasesubstances blanche et grise, les niveaux
de gris correspondent aux coefficients d’absorpties différents composants. Son emploi est
également adapté a I'IRM, grace a une version &atielle pouvant étre échantillonnée selon
nimporte quelle trajectoire de I'espace KQuwekerk, R. 2002). Pour se rapprocher au
maximum des conditions d'acquisition de nos donriéeglaxation transversale (effef et
le bruit thermique sont ajoutés aux données fraiples correspondant au fantéme de

Shepp-Logan (Figure B5b).

2000
b

gnal

1000

. Time L
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Figure 24-5 : (a) Fantdme de Shepp-Logan, le rectangle et le pliéittiancs définissent la ROI et la
ligne de profil utilisées pour l'analyse des réaslib) Représentation du signal RMN, échantillonné
le long d’'une trajectoire spirale, produit par datithme auquel est rajouté la relaxation translers
(courbe bleue) et le bruit thermique (courbe rouge)
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L'échantillonnage VDS présente une densité d'étluamage variant radialement et

tangentiellement. Nous avons effectué les simulatiodécrites ci-dessus sur des

échantillonnages cartésiens et circulaires afinuder des effets de la non uniformité de

I'échantillonnage dans les directions radiale eatgeéatielle respectivement. Le pas

d'échantillonnag@k respecte le critére de Nyquist s'il est inférieur égal & FOV. Les 9

échantillonnages de I'espace k étudiés sont lessts :

Trois échantillonnages cartésien ou pseudo cangsien sous-échantillonné dans la
direction horizontaledky = 3/2xFOV?), un aveddk, = FOV?, et un avec une densité
d'échantillonnage variable selon cette méme dedtl/2xFOV* < 3k, < 3/2xFOV?)
(Figure 2}-6a-c). Le pas d'échantillonnage dans la directienicale esdk, = FOV!,
Trois échantillonnages circulaires : les pas d8@th@annage angulaires ont été choisis
tels que le pas d'échantillonnage tangentiel leglodu cercle extérieur
SKiang = 2XFOV?, Skiang= FOV?, et Skiang= 1/4XFOV", respectivement (Figure 2-
I-6d-f). Le pas d'échantillonnage radial 8ist= FOV'.

Trois échantillonnages spiraux : le pas d'échantilhge radial est choisi constant
(B = 1 etdk, = FOV?, Figure 2+6g) et variable § = 2). Pour la densité 2, le nombre
de tours est choisi tel que le pas d'échantilloarragial entre les deux derniers tours
soit 3k, = 3/2xFOV* etdk, = FOV* (Figure 2}-6h et i, respectivement).

Figure 2-1-6 : Représentation des 9 types d’échantillonnag&edpace k utilisés pour les simulations.

Pour compléter ces simulations, nous avons détéria@a fonctions de répartition

spatiale Point Spread FunctignPSF) des échantillonnages étudiés en associaht@ue

point de lI'espace k une méme valeur d'intensité.
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Toutes les images ont été reconstruites avec writhigne degridding utilisant le
noyau de convolution Kaiser-Bessel (cf.4&), sur une matrice 128x128. D'aprées d'autres
simulations (résultats non montrés ici), nous aveh®isi une largeur de noyau de

convolution de 3 pixels et un facteur de sur-édlanhage de la grille cartésienne de 2.

La valeur de RSB, utilisée pour caractériser lemges obtenues, est le rapport entre la
moyenne des valeurs de la ROI définie sur la Fidiikdba et I'écart type de ces mémes
valeurs (I'intensité homogéne dans la ROl nous pérde procéder ainsi). La mesure est
réalisée de cette maniere afin de ne pas étre péndes artéfacts qui apparaissent sur
certaines images, en périphérie du fantdme. Afifede apparaitre ces artéfacts, les niveaux
de gris n'ont pas été normalisés entre les imdgeRSB peut également étre évalué sur les
profils et plus spécifiguement sur la zone centoplene contient pas d'artéfact majeur. Les
PSF sont caractérisées par leur largeur & mi-ha(ttH), exprimée en nombre de pixels.

|.3.c. Résultats

La Figure 27 montre les images du fantébme de Shepp-Logaenoles avec chaque
type d'échantillonnage (Figure I55) en absence de relaxation transversale et dé& br
thermique.

Les images (g-i) et (m) présentent des artefactsless bords du champ de vue
circulaire. Ces artéfacts n'apparaissent pas suigeres (n-o), pour lesquelles on a utilisé un
échantillonnage spiral & densité variable. La fg{@) présente un artéfact de repliement dans
la direction sous-échantillonnée. Dans les casatritere de Nyquist n’est pas respecté mais
que la densité d'échantillonnage est variable,alt&facts sont fortement réduits mais ne
disparaissent pas totalement (images (c) et (m% images (b) et (0) ne montrent pas
d'artéfact de type repliement ou lié au schémahdigtillonnage.

Cependant un bruit de calcul, bien visible surlédgau central des profils, apparait sur
toutes les images alors qu’il est absent lorsqoie teconstruit un échantillonnage cartésien

avec une simple TF (pas dadding, résultats non montrés).
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cartésien

circulaire

spiral

Figure 24-7 : Images du fantdme de Shepp-Loganc,(g-i et m-0), obtenues avec les 9 types
d'échantillonnage (Figure I26a-i respectivement) et sans relaxation transerg§T, =) et en
absence de bruit thermique. Sous chaque imagegrigshesd-f, j-I et p-r montrent les profils
correspondants, pris le long de la ligne pointitiéd’'image(a).

Maintenant que nous avons vu les effets du schégwhahtillonnage sur I'image,
nous allons étudier I'impact de la relaxation tkaarsale, sur le RSB et la PSF.

Quel que soit le schéma d’échantillonnage, le RIgnmente avec le temps
d'acquisition tant que le rappor;c'chz* reste inférieur a 1, aprés quoi le RSB décrotyjfé
2-1-8). Cela semble étre di a l'apparition d'un bruit deutabasse fréquence. A noter que,
comme nous avons utilisé différentes fonctions aepensation de densité d'échantillonnage
(cf. 8l.4.a), la valeur absolue du RSB ne peut pas &meparée entre les différents types
d'échantillonnage.

La Figure 29 montre les valeurs des LMH mesurées sur les, B8Fonction du
temps d’acquisition. Les PSF obtenues avec lesnéitbanages cartésiens sont meilleures
gue celles obtenues avec les autres types d'éidbvamtige (circulaire et spiral) pour les temps
d'acquisition inférieurs & 2T, Les trajectoires circulaires et spirales, quitso&s proches,
conduisent a des PSF tres similaires. Le respedritkre de Nyquist ne semble pas avoir
d'influence sur la valeur de la LMH de la PSF (i&$s non illustrés). Pour les temps
d'acquisition longs, les trajectoires circulairésgirales donnent de meilleures PSF que les

trajectoires cartésiennes.
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Figure 2-1-8 : Evolution du rapport signal sur bruit dans lalRén fonction de pour les 9 types
d'échantillonnage. La valeur,f T, = 0 correspond a une valeur de nfinie. Les noms de la
Iégende correspondent aux indices des types d#@ivamage de la Figure B6.
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Figure 24-9 : Evolution de la largeur a mi-hauteur (LMH) de RSF en fonction JfT, pour
différents types d'échantillonnage. La valewy/T, = 0 correspond a une valeur dg ififinie.

Nous allons maintenant évaluer I'influence du bth#grmique, en plus des effets de
relaxation transversale sur le RSB.
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La Figure 210 montre des images du fantdme de Shepp-Logtmoes a partir des
signaux échantillonnés le long d'une trajectoirerad@ uniquement, avec relaxation
transversale (a-c et g-i) et bruit thermique (d-B.temps d'acquisition varie de' /B & 3T .
Plus le temps d'acquisition augmente, plus les @magont floues, et l'artéfact haute
fréquence, montré dans la Figurd-2- disparait (d-f). Le bruit thermique diminuedque la
bande passante diminue, donc lorsque le tempsuititan augmente. Par conséquent le

RSB augmente avec le temps d'acquisition (j-1).
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Figure 2--10: Images du fantdme de Shepp-Logan obtenues awme@chantillonnage spiral
(densité = 1), en prenant en compte la relaxatianstersale. Le bruit thermique a été ajouté pour
obtenir les imagesgfi). Sous chaque image, les graphesf)(et (-I) montrent les profils
correspondants, pris le long de la ligne pointitiéda figure §).

Contrairement a ce que I'on a pu voir sur la Fi@i8, le RSB, en présence de bruit
thermique, augmente strictement avec le temps w&sitiqn, pour tous les types
d'échantillonnage. Pour les échantillonnages dartést spiral, le RSB décroit entre les
schémas d’échantillonnage a densité uniforme etabla; indépendamment du temps
d'acquisition. Dans le cas circulaire, le RSB augimeguand la densité d'échantillonnage
tangentielle est plus grande. Pour I'échantilloensigiral a densité 2, le facteur NSF n'a pas

d'influence sur la valeur du RSB.
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Figure 2--11: Evolution du rapport signal sur bruit, dans I®IRen fonction de %{T., avec
l'influence du bruit thermique. Les profils correapants (pour /T, = 2) sont représentés sur la
droite. Pour chaque type d'échantillonnage, I'aiongdi nominale du bruit est différente.

.3.d. Conclusion

Comme montré dans la Figurd-Z; le gridding avec le noyau de convolution Kaiser-
Bessel introduit un bruit de calcul. Ce bruit ddcohpeut étre atténué avec un temps
d'acquisition optimal (égal a.7, mais l'augmentation du temps d'acquisition céndu
I'apparition d'un bruit basse fréquence (Figute82-

La densité d'échantillonnage a peu d'influencelai®SF, mais les échantillonnages
spiral et circulaire donnent de meilleures PSF plas temps d'acquisition longs que
I'échantillonnage cartésien (Figurd-9).

Quand le bruit thermique est pris en compte, le R&Bmente avec le temps
d'acquisition, pour tous les types d'échantillomnégigure 2-11). Dans les cas spiral et
cartésien, on voit que la densité variable réduiREB. Cet effet est plus prononcé avec les
spirales, peut étre parce que les spirales prédentee densité d'échantillonnage radial

variable dans toutes les directions et pas seulesgon k comme dans le cas cartésien. Le
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sur-échantillonnage dans la direction tangentigltanme on le voit dans le cas circulaire,
semble étre trés bénéfique pour le RSB (Figukd 2}.

Toutes ces simulations montrent qu'il est tresailéf de déterminer les effets de la
densité variable dans les directions radiale ejdatielle dans le cas des spirales. Cependant
nos résultats montrent que la densité variable @adisection radiale est préjudiciable pour le
RSB et apporte peu en terme de PSF. Mais la deriigble permet de générer des images
sans artéfact de repliement, et augmenter la det@sigentielle d'échantillonnage améliore le
RSB, ce qui pourrait compenser les pertes dues densité variable. Une autre maniéere
d'augmenter le RSB est d'augmenter le temps d&itiqni mais cela n'est pas favorable en

présence d'inhomogénéités de champ magnétique.

l.4. Les techniques de reconstruction

Du fait de la distribution non uniforme des poi@tsquis dans l'espace k avec la
technique spirale, on ne peut pas utiliser direetdna transformée de Fourier rapide,
habituellement utilisée pour la reconstruction deages en RMN. |l est nécessaire de
redistribuer les points acquis sur une grille caetigne. Cette étape est communément appelée

gridding. Aprésgridding, I'image est obtenue par TF rapide.

Plusieurs techniques dgidding sont présentées dans la littérature. Les prindilpes
gridding utilisant un noyau de convolution, trés largemdilisé, seront introduits dans cette
partie. De nombreuses autres techniques ont égategteedéveloppées mais leurs utilisations
demeurent isolée§°Rosenfeld, D. 1998*Sarty, G.E.et al. 2001;**Gabr, R.E.et al. 2006).
"Iterative Next-Neighbor RegriddihgINNG), qui est une de ces technigues émergeséss,

€également présentée.
l.4.a. Le gridding avec noyau de convolution

Cet algorithme de redistribution des données eatlittonnellement associé a
limagerie spirale puisqu'il fut employé par Craity Meyeret al. en 1992 Meyer, C.H.et
al. 1992) pour reconstruire les données qui constitaeourd’hui la référence pour les
technigues d’acquisition spirale.

Les différentes étapes de ce traitement sont pamiant illustrées par la Figurel-2-2.



Développements méthodologiques 73

-'J__
Espace-k &t Espace image
F-
a ' | |
> —
v

X Slk) «= I(x) F
compensation de

0]

1 1| *

acenore v |l |
d’échantillonnag e . ——

= Eik) <= elx)

'.'. 1) A
(e '| i
e IJ||l Lb_ | ‘dll|| ——
* Sulk) = I.(r)
d
= Ck) <= elx) =
convolution <
avec le noyau) © |§3“ [

dé-apodisatiog h ...

My (e)fele)] + My, () =

. N '
i .
Ll | LI L l._| |
I,(x) FOV
Figure 24-12 : lllustration des étapes de l'algorithmegiielding avec noyau de convolution pour un

signal a une dimension échantillonné irrégulieremeas étapes sont illustrées parallélement dans
l'espace k et dans I'espace image. D’apBsurgeois, M. 1999.

Nous les regroupons en trois parties distinctes :

Compenser la densité d’échantillonnage non uniformé-igure 2--12a-c):

Les données sont multipliées par une fonction gompmense la densité
d’échantillonnage non uniforme. Cette fonction depensation de densité peut étre réalisée
de maniére analytique, si I'‘équation de la trajeetest connue®tMeyer, C.H.et al. 1992), ou

de maniére géométrique, en utilisant le diagramengatonoi (‘Rasche, Vet al.1999).
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Convolution avec un noyau (Figure 2-12c-g) :

La convolution avec un noyau (Jackson, Kaiser-Bessengulaire, gaussien...) est
réalisée en chaque point de la grille cartésiefidadkson, J.let al. 1991:2*Schomberg, Het
al. 1995). Le noyau le plus utilisé est Kaiser-Besisallargeur du noyau de convolution et le
facteur multiplicatif de la grille sur laquelle set distribuées les données sont les deux
paramétres modulables de la reconstruction. D’apséset al. (**Tsai, C.M.et al. 2000), il
faut que la densité des points cartésiens soit aingnégale a la plus grande densité
d’échantillonnage de la spirale. D’autre part,alif que la largeur du noyau couvre les plus
grands espaces non échantillonnés. Le respecttamduble ces deux conditions est tres
colteux en temps d'exécution, notamment pour leS @D la densité est trés importante au

centre.

Dé-apodisation (Figure 2-12g-i) :
La convolution dans I'espace k génére une modulatie I'intensité dans I'espace
image. Elle peut étre éliminée grace a une mut@iion de I'espace image par l'inverse de la

TF du noyau de convolution.
l.4.b. La méthode itérative (INNG)

Cette méthode consiste a redistribuer les donnéspsises sur une grille cartésienne
plus grande, et a filtrer les artéfacts qui apgaeat sur I'image correspondante. Elle n'utilise
aucune pondération des valeurs (fonction de congpiensde densité, convolution...).

* Les points acquis selon la trajectoire non cantésesont redistribués sur une grille
cartésienne de dimensions sNxsN, ou N est la tddlela grille définie lors de
I'acquisition et s est le facteur de sur-échamiibge de la grille.

» Aprés TF inverse, on obtient une image de taillgs®N La région centrale de lI'image
(NxN) est conservée tandis que tous les autresagitsnsont mis a zéro.

* On applique alors une TF directe afin de récup@sedonnées fréquentielles de cette
image modifiée. De cette TF, on ne conservera gsedbnnées apparues a des
coordonnées de l'espace k ou il y avait initialeimere valeur nulle. Les données
fréquentielles originales sont conservées aux mé&mggacements.

Ce cycle est répété jusqu'a ce que la différente eleux images consécutives devienne

inférieure a une valeur préalablement fixée (Figli€ 3).
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Figure 2--13 : Schéma d’un cycle de I'algorithme INN&Moriguchi, H.et al.2004.

D'aprés Moriguchgt al. (**Moriguchi, H. et al. 2004), plus le facteur d'échelle s est
grand, meilleure est la qualité image. Cela im@iqun grand nombre de boucles (une
trentaine). Afin d'augmenter la rapidité de la retouction, Moriguchiet al. proposent un

4l

algorithme "facilité" dans lequel le facteur d'dtdvaugmente progressivement.
l.4.c. Le gridding linéaire

Cette technigue consiste en une interpolation iiaédes points de coordonnées
spirales sur les emplacements cartésiens. La @dahees plus proches voisins se fait grace a
la technique de triangulation de DelaundAatson, D.F. 1992), dual du diagramme de
Voronoi. Par définition, le cercle circonscrit atmiangle de Delaunay ne contient aucun autre
point que les sommets du triangle.

Lors de ceagridding, seuls les points cartésiens contenus dans ungliae Delaunay
seront considérés (les autres se verront assignealéur 0). La valeur associée a un point
cartésien est la somme pondérée des données assacié points de la trajectoire spirale
constituant les sommets du triangle auquel il apgrdr(Figure 2+14). La pondération est
inversement proportionnelle a la distance sépaegmbint de la trajectoire spirale (sommet du
triangle) du point cartésien dont on cherche lawal
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Figure 2--14 : Schéma dwridding linéaire. Chaque point cartésien (noir) présetingérieur d'un
triangle de Delaunay (traits bleus) aura pour wvalaitsomme, pondérée par I'inverse de la distance
(traits noirs), des valeurs des sommets du tria(éfigiles rouges), qui correspondent a des points
échantillonnés sur une trajectoire spirale (ti@ige).

I.4.d. Le choix d'une technique de reconstruction

Les différents programmes de reconstruction ques nawons testés (hormis le
gridding linéaire) ont été construits a partir d’élémenigéeaus sur internet ou par contact
(*®khan, H. 2004!Wang, W.-T. 2004). Certaines améliorations ontagigortées, comme le
zero-filling ou un diagramme de Voronoi gérant les points sitr@ périphérie de la forme
d’échantillonnage. Afin d’optimiser l'utilisationedces différents programmes, nous avons

développé une interface graphique (Figuiels).

Notre objectif étant de faire de I'imagerie quaatiite (mesure de la perméabilité, du
coefficient de diffusion, ...), notre principal crigede choix a été le respect de la distribution
des intensités et le RSB sur les images RMN. deses ont été évalués par des simulations
numériques (fantbme de Shepp-Logan, Figutel@a) et par des expérimentations. A partir
d’un jeu de données échantillonnées avec une toaecpirale (trajectoire réelle, mesurée a
2,35T, cf. 8l), nous testons nos difféerentes techniques denstcuction. L'image RMN
présentée sur la Figurel2:6¢c-e a été acquise a 2,35 T sur un fantbme deésentant des

éléments de détails, et est également reconséryigetir de la trajectoire mesureée.
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Figure 2-1-15 : Interface graphique permettant le choix de ¢amégue de reconstruction, I'ajustement
des différents parametres gedding, le choix de la trajectoire dans I'espace k, eagéles différents
affichages des données (espace fréquentiel eteegpage)

La Figure 2k16b montre les profils tracés (le long du polétiblanc sur la
représentation du fantbme de la Figurel®, difféerent de celui utilisé eh3) a partir des
trois images correspondant aux trois méthodegriiding présentées précédemment. Le
profil de référence est également représenté. jpdason visuelle de ces profils montre que
seules les techniques dgidding linéaire et INNG respectent le profil d’intensitéa
technique avec noyau de convolution Kaiser-Bessainit un profil non linéaire : il y a un
effondrement de l'intensité sur les bords de I'gbggalement visible sur les images RMN
(Figure 21-16d). Les profils indiquent aussi que la techeiguésentant la PSF la plus étroite
est la technique INNG. Enfin, les mesures de RSHisees sur les images de la Figure 2-
I-16c-e, donnent des valeurs identiques pour deddings linéaire et avec noyau de
convolution (RSB = 21), ces valeurs sont supérgareelle obtenue sur I'image reconstruite
avec INNG (RSB = 18).
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Figure 2--16 : (a) Fantdme de Shepp-Logan, le pointillé blanc défaitgne sur laquelle est mesuré
le profil d’intensité.(b) Intensité du profil le long du pointillé blanc pdiimage de référence (noir) et
les images reconstruites avec tggldings linéaire (vert) et avec noyau de convolution (eugt
INNG (bleu).(c-e) Image RMN, acquise & 2,35 T avec une résolutio@&Bx273x1000 pfnet avec
16 spirales entrelacées couvrant une matrice ¢ames 256x256, reconstruite avec les trois
techniques précédemment mentionnées.

Ces résultats, en termes de linéarité d’intensitéde RSB, montrent que, parmi les
algorithmes dont nous disposons, le plus adaptétr& travail est I'algorithme dgridding
linéaire. Une mauvaise gestion de I'étape de déagtion dans notre algorithme dadding
avec noyau de convolution explique certainemefditeque nous n’obtenions pas les résultats
escomptés. Notons aussi que les calculs réalisgd® ces opérations sont tres colteux en
temps. L’algorithme degridding linéaire présente ici un dernier avantage: il est
respectivement 9 fois et 4 fois plus rapide quelgsrithmes des techniques Kaiser-Bessel et
INNG telles qu’elles sont implémentées (pas de dlatiqpn). Ce point est important car il est
nécessaire de pouvoir reconstruire les images eomsole, pour le bon déroulement de

I'expérience.
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|.5. Spectrometres et séquences d’acquisition

La technique d'imagerie rapide spirale a été imglétde sur deux spectrometres

horizontaux dont certaines caractéristiques sqdrtériées dans le Tableau-2-

Champ magnétique (T) 2,35 7
Diametre de I'aimant (cm) 40 20
Constructeur aimant (Bruker, Swskszrnbourg, A Magnex
Diameétre du fourreau de gradients (cm) 20 12
Constructeur fourreau de gradients (Magnex Sciewtﬁ‘?cnl(_ez:j, Yarnton, GB)
Blindage Autoblindé type IlI Autoblindé type |l
Amplitude maximale des gradientg, GnT/m) 96 200
G, de travail (mT/m) 86 180
Vitesse de commutation maximalg §/m/s) 267 1587
S de travail (T/m/s) 128 333
Console de commande SMIS
(SMIS Ltd, Guildford, GB)

Tableau 21-1 : Caractéristiques des imageurs a2,35T et 7 T.

Les formes de gradients permettant de réalisechandillonnage de I'espace k le long
d’une trajectoire spirale ont été intégrées a dgpes de séquences : une séquence type GE et
une séquence type SE. Chacune de ces séquencesuguavons programmeées est dotée de
plusieurs options :

e acquisition multicoupes
* acquisition multitemps d’écho
» acquisitions multi-expériences
* module inversion récupération pour la mesure gu T
» realisation de moyennes
* module de mesure de la trajectoire dans I'espdcétl.2.b)
Et bien sdr, toutes les fonctionnalités intrinségaiex formes de gradients proprement dites :
» variation de la densité d’échantillonnage
» variation du nombre d’entrelacements

« variation du FOV et de la résolution spatiale
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Les travaux d'implémentation de l'imagerie rapideirale nous ont conduits a
explorer de nombreux champs d'investigation. Lesukitions numériques nous ont permis
d’établir quels sont les parameétres optimaux pe@guérir les images sur la base de criteres
de RSB et PSF. Nous nous sommes également penahékess particularités de cet
échantillonnage non cartésien. La complexité elivarsité des techniques de reconstruction,
nous ont également conduits a réaliser différemes de mesures afin de comprendre et de
choisir une de ces techniques. Comme pouvait $sdaiprésager le nombre de techniques de
reconstruction proposées dans la littérature,akiste pas de technique optimale, du moins
parmi celles que nous avons testées. Mais une €plde poussée des principes
mathématiques mis en jeu serait nécessaire a umeebappréhension du sujet et a une
optimisation des techniques dont nous disposonsetfbrt informatique est également a

fournir pour compiler ces algorithmes et augmelaer vitesse d’exécution.
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Il. La calibration de trajectoire . développement

d’une approche originale

Les développements méthodologiques décrits dare pattie ont fait I'objet d’'un

article dans la revuelagnetic Resonance in Medicii@B8eaumont, Met al.2007).

[1.1. Introduction

Les images RMN sont obtenues a partir d’échansllaiiscrets obtenus dans le
domaine des fréquences spatiales ou espacéTwiég, D.B. 1983). Si les coordonnées
effectivement échantillonnées dans l'espace diffedes positions théoriques, les images
résultantes présentent des artefacts (rotatioriirdage, inhomogénéité dans la distribution
des intensités...YAhn, A.B. et al. 1991:"Block, K.T. et al. 2005). Les écarts entre parcours
théorique et effectif peuvent étre dus aux courdet§oucault ou a des écarts de durée dans
les gestions des différents évenements par lergpeetre (démarrer les gradients, démarrer
I'acquisition, group delay..). Ces effets deviennent particulierement pnolligques en
imagerie rapide, lorsque l'espace k peut étre éddlamé lors d’'une seule fenétre
d’acquisition. Pour obtenir un bon RSB et une P#®ité, il est en effet important de
collecter I'ensemble des données rapidement, no@rhievant disparition du signal RMN
(vitesse de disparition caractérisée par la cotstde temps I, cf. §.3). Réduire la durée
d’acquisition permet également de réduire la sditéilnle la méthode d’'imagerie aux effets
"off-resonancé Pour obtenir ces durées d’acquisition courtesfadtes intensités de gradient
de champ magnétique et de grandes fréquences diédmnages deviennent nécessaires.
Cette demande est par ailleurs exacerbée par l@raplimagerie de champs magnétiques de
plus en plus intenses et une demande de résolspiatiale de plus en plus grande. Avec
'augmentation croissante des intensités des gntslet des vitesses de commutation, il est de
plus en plus probable de constater des écarts &afeetoires théorique et effective, d’ou un
intérét pour les techniques permettant de callesetrajectoires effectivement parcourues.

Nous avons été confrontés a ces problemes lora d@se en place de la technique
d’'imagerie spirale. En effet, ne disposant pas deriel treés performant du point de vue des

gradients, les artefacts observés sur les imagewds avec la méthode spirale nous ont
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conduits a soupconner des écarts de trajectoiusidRrs approches ont été proposées pour
mesurer la trajectoire effective dans I'espacedut@&s reposent sur la mesure de I'évolution
de la phase d'un signal RMN mesuré pendant I'appbo du gradient et ce, a différentes
positions dans I'aimant. La méthode proposée pasodat al. ("®*Mason, G.F.et al. 1997)
repose sur I'enregistrement de signaux provenant tintdme placé a différents endroits de
I'aimant. Cette méthode n’est pas tres pratiqusquielle nécessite un déplacement manuel
de I'échantillon. Alleyet al. CAlley, M.T. et al. 1998) ont proposé une technique d’auto-
encodage dans laguelle un gradient de codage e plantique a ceux utilisés en imagerie
Fourier traditionnelle, est appliqué avant l'acgios du signal, signal recueilli pendant
I'application du gradient d’intérét. L’évolution de@ position dans I'espace k, sur l'axe
correspondant au gradient appliqué, est ensuiteurete en réalisant d’abord une TF sur les
signaux recueillis a un instant du gradient poardéférents pas de codage de phase, puis en
réalisant un ajustement linéaire sur la phase ghiatiobtenu apres TF. On obtient ainsi une
pente de la phase pour chaque instant du gradiette pente de la phase correspond a une
position sur I'axe de I'espace k. Zhaeg al. (°*Zhang, Y.et al. 1998) ont proposé une
méthode dans laquelle on mesure une différence eles évolutions de phase de signaux
provenant de deux coupes positionnées a deux éndifiérents dans la direction de I'axe du
gradient d'intérét (Figure B-1). Cette derniere approche permet de réduirefai®mn
importante la durée de mesure de la trajectoirerggport a I'approche d’auto-encodage.

C’est pour cette raison que nous avons choisilietila méthode proposée par Zhahal.

[

isocentre! fantdme
des - /N homogeéne
gradientsiu.m ............. ;X

tranches

Figure 24I-1 : Vue schématique du protocole de calibration rdgettoire dans I'espace k avec
sélection de tranches (positionnées ici gatx afin de calibrer la coordonnég k

En implémentant cette méthode sur le systeme guatital du laboratoire, nous avons

remargqué que les trajectoires mesurées présentienerreurs manifestes lorsque celles-ci



Développements méthodologiques 83

atteignaient de hautes fréguences spatiales (en¥D60 nt dans notre cas). Dans ce travail,
nous illustrons et proposons une explication p@&sr érreurs observées. Nous proposons
également une méthode pour s’affranchir de ce tgprobleme que nous illustrons sur la

calibration de trajectoires spirales.

[1.2. Matériel et méthodes

[I.2.a. Eléments théoriques

L’approche théorique de la méthode de calibratietedrajectoire dans I'espace k qui
repose sur I'acquisition de signaux provenant dexd®upes paralleles a été bien décrite par
Zhanget al. (*°*Zhang, Y.et al. 1998). Briévement, des signaux sont acquis arpaetdeux
coupes perpendiculaires a I'axe du gradient d'@itéixe x, par exemple), et positionnées en
X1 et % (avec X # X»). Les signaux sont acquis pendant I'applicationgdadient d’intérét
pendant que les autres voies de gradients restaegttes (hormis les niveaux nécessaires au

shim). Si on néglige les effets de relaxationjg@al RMN S(kk(t)) peut s’écrire :
S (ke(0) = [ b, (x)erem ey 241-1

avec :
* pi(x): densité d’aimantation transverse a la positw, modulé par le profil
d’excitation correspondant a la coupe située asition X ;
*  ky(t) : évolution temporelle de la coordonnée daasgdace k, c’est-a-dire ce que I'on
souhaite déterminer ;
* @) : phase accumulée, induite par les variatides : temporelles d’'une part et
d’autre part spatiales non linéaires.

Dans le cas de tranches fines, bien shimmées, osthgs, on peut négliger les
variations spatiales non linéaires de Be ce fait,@(x,t) devientg(t). L’Equation 2-II-1
devient alors une relation de TF entre le signatSune "densité effective d’aimantation”,
notéepi(x)e’®. En pratique, le terme de phagi) peut étre négligé dans les calculs qui
suivent {°zhang, Y.et al. 1998). Pour un échantillon présentant une tramcmogeéne, la
densité effective d’aimantation correspond au prd& coupe. En l'absence d'offset de
position (X =0, coupe centrée) et en supposant I'effet duligrd de sélection de tranche

correctement compensé, le profil d'excitation estlret pair. Sa TFp(k,(t)), est donc
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également réelle et paire. Si la coupe est dépaéeapport au centre du fourreau de gradient
sur I'axe du gradient d’intérét (3¢ 0), 'Equation 2-1I-1 peut s’écrire comme le pritdde la

TF de la coupe centrée par un terme de phase d&mehel la positionjde la tranche :
S (k, (1)) = (K, (1)) 2% 241-2

En désignant pab,(t) et d,(t) les phases des signaux complexes acquis a pesi
tranches 1 et 2 respectivement, la coordonnéetiefiek,(t) est obtenue, comme cela est

d'ailleurs indiqué dans'{®Zhang, Y.et al. 1998), en calculant :

k() = 2= 211-3
211X, — X,)

Pour obtenirdi(t) a partir de $ky«(t)), un déroulage temporel de la phase est nécessa
Lorsque le RSB baisse, la détermination de la plade déroulage temporel de celle-ci
deviennent tous deux problématiqué&higlia, D.C.et al. 1998). De plus, on peut déduire
de I'Equation 2-11-3 que I'écart type sur la détemation de la coordonnée dans I'espace k est
directement proportionnel a I'écart type sur laed@ination de la phase, écart type nofé
Dans I'hypothése ou le RSB n’est pas trop basécat type est donné parHaacke, E.Met
al. 1999) :

O-\ bruit|

0, = ™ __=RSB’, 241-4
1S (k, (1)

avecopwi I'écart type de I'amplitude du bruit dans le sipaequis, KKkx(t)).

Dans cette expérience, la sélection de trancheéadisée sur le méme canal de
gradient que celui utilisé pendant I'acquisition glgnal. La trajectoire a déterminer couvre
'espace k en fonction des spécifications de FOVdetrésolution spatiale associées a
I'expérience d’'imagerie a réaliser. Rappelons gug &st la plus haute fréquence spatiale a
explorer.As représente I'épaisseur des tranches utilisées qadibrer la trajectoire (cette
épaisseur de tranche est totalement indépendantépdésseur de tranche qui sera choisie
pour I'imagerie).

Pour un profil de coupe idéal rectangulaire il &stile de montrer a partir de
I'Equation 2-1I-2 que le déphasage intracoupe ouitiit par le gradient a calibrer, conduit a
une modulation en amplitude de type sinus cardinasignal en fonction dg.kcomme ceci

est illustré sur la Figure R-2a :
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sin(rk, (t)As)
Tk, (t)As

p(k, (1) O 241-5

Le cas d’'un profil idéal gaussien est égalemeustite Figure 2f-2b. L’Equation 2-1I-2 reste
valide pour tout type de profil de coupe, et dongarticulier pour les profils de coupe non
idéaux. Pour une valeur dgd¢> As?, des valeurs de signal nulles ou trés faibles geiétre
obtenues lors de la collecte des données (Figur2)2-et donc un RSB nul ou tres faible.
Pour améliorer le RSB, on peut moyenner les sigsaiben accumulant les signad&uyn,
J.H. et al. 1998) soit en augmentant le nombre de positiofiéreintes de couped®fzhang,
Y. et al. 1998). Mais aucune forme d’accumulation ne peutmpéire d’augmenter le RSB

aux instants ou le signal est nul.

Signal Magnitude (a.u.)
(=]
o
&‘»
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Figure 2-11-2 : Profils normalisés de I'amplitude du signal daes dimensions spatiales (colonne de
gauche) et fréquentielle (colonne de droite), gpoadant a des tranches d’épaissésrsl,0 mm et
0,5 mm (traits plein et pointillés respectivemehgs profils dans le domaine fréquentiel sont olxen
a partir @) d’'un profil de coupe idéal rectangulaire gt ¢'un profil de coupe idéal gaussien. Pour une
valeur de k.>As”, des valeurs de signal nulles ou tres faibles atteintes lors de I'acquisition des
données.
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Par contre, on peut choisir une valeursesuffisamment petite par rapport &K et
s'assurer ainsi que le signal ne s’annule jamaiteGlémarche se fait cependant aux dépens
du RSB. Celui-ci pourra étre rehaussé en moyeneardonc en augmentant la durée
d’acquisition. Existe-t-il alors un moyen de consgrune épaisseur de coupe plus grande que
la résolution spatiale de I'image que I'on souhaitquérir, ce qui permettrait de conserver le
rapport signal sur bruit tout en évitant de rencamies valeurs de signal nulles ?

Une alternative a la réduction de I'épaisseur dapeoest d’ajouter un gradient de
déphasage, noté G, avant le gradient a mesureprésence d’'un gradient de déphasage
produit un offset k sur I'origine du parcours le long de 'axgét décale ainsi la position du
maximum de signal dans la fenétre d’acquisitiom®ee cas, les "zéros" se produisent a des
instants différents de ceux obtenus en I'absencgradient de déphasage. Le signal mesuré

devient :
S (K, (1) = Bk, (1) + kg Jo 2D xgr e 241-6

On peut remarquer que I'évolution du terme de phagd=-21k,(t)x;, est indépendante de la
présence ou non du gradient de déphasage. En suppopse I'application du gradient de
déphasage n’introduit pas de courant de Foucaulplémentaire, ce gradient introduit
seulement un offset de phase global (indépendantedips) et une modification de
I'amplitude (dépendante du temps). La moyenne ragtigue des signaux complexes, acquis
avec difféerentes amplitudes du gradient de dépleasdgnne un signal complexe dont

I’évolution temporelle de la phase est celle quesngouhaitons déterminer :
1 1 A i i
=TSP (K, (1) =2 (B (K, (1) + kg Yo 2rmex jerPri 241-7
nG |(x()) nG(p|( x() G)e )e

Le gradient de déphasage peut étre dimensionnédgoaler les maxima de signal aux temps
correspondant aux points critiqugxk, (t)) étant paire, les points critiques sont positionnés
sur l'axe k de fagon symétrique par rapport a l'origine. DEnsas d’une impulsion RF de
forme sinus cardinal et en considérantAse kmax< 2/As, le signal s’annule pour
k«(t) = £1/As. Dans ce cas, trois signaux doivent étre acquis phacune des coupes;t)

S(t) et $E(1). L'aire ks du gradient de déphasage est ici définie par :

kg =—. 241-8
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De plus, on remarquera que si les positionsdes coupes sont des multiples As,
e 7™ =1, Dans ces conditionghi(t) = -2rk.(t)x; reste alors I'unique terme de phase de

'Equation 2-11-7. Le terme d’amplitudm‘lzﬁi(kx(t)+kG) produit un meilleur RSB a
G

chaque temps du signal. Pour chaque valeur nullsighal, il est possible de trouver un
gradient de déphasage adapté permettant de désiastants ou le signal est nul & d’autres

points de la fenétre d’acquisition.
[1.2.b. Séquence d'impulsions

La séquence d’impulsions utilisée est proche die ehployée par Zhanet al. Elle
est composée d’'une sélection de tranche suividepgradient d’intérét pendant lequel le
signal est acquis. Le gradient de déphasage estuit juste avant le gradient a mesurer
(Figure 21-3). Afin de conserver un temps d’écho court, ¢gadients de refocalisation de
tranche et de déphasage peuvent étre appliguékadment. La coordonnée dans I'espace k
est mesurée pour chaque axe, les gradients sautiess axes n’étant pas appliqués. Les deux
sélections de tranches sont réalisées pendant feeniémps de répétition (acquisition

entrelacée des tranches).

RF

e r\\UJ AUW\U /:\\U. AUnUnU(\U = nvnuﬂvﬂu al AUnUnU/\U n nunuﬂvﬂu N W*Uﬂuﬂﬂ

Signal Con] on] L e Con] L Cen Conl,

Acquisition 1 | u : .

Slice location 1 Slice location 2 TR

Figure 2-1-3: Séquence d'impulsions utilisée pour mesurer ung deux coordonnées d'un
entrelacement de la trajectoire spirale. Les deesures (aux deux positions) le long du gradient
d’intérét sont réalisées pendant le méme tempgpétition. La durée totale de I'acquisition d’'une
coordonnée d'un entrelacement est dans le casnprége 3XxTR. L'aire du gradient de phase
additionnel est coloriée en noir sur cette figure.

[I.2.c. Expériences

Les expériences ont été réalisées sur I'aimanB8a 2, Les signaux ont été acquis a
partir d'un cylindre de 56 mm de diamétre rempéali. Nous avons caractérisé des gradients
générant des trajectoires spirales, a densitéblar{d = 2) comprenant 16 entrelacements et

couvrant I'équivalent d’une matrice cartésiennel@6x160 points, sur un champ de vue de
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70 mm (c'est-a-dire une résolution spatiale de 48Bou k= 1143 m'). La durée de
I'acquisition d’'un entrelacement était de 9,1 mes lautres parameétres d’acquisition étaient :
TR =1000 ms, TE =5 m& = 90° obtenu avec une impulsion RF modulée pasiana 5
lobes d’'une durée de 4 ms, bande passante d’'atguide 250 kHz. Aprés shim, la largeur a
mi-hauteur du module du pic de l'eau était de 10 Haur obtenir la coordonnée dans
'espace k, les signaux ont été mesurés a partidedex coupes de 1 mm d’épaisseur et
positionnées a -6 mm et +6 mm de lisocentre duréau de gradient (softs =1 mm et
Xj = £6AS).
Quatre expériences ont été realisées :
i. Acquisition selon la méthode décrite par Zhaaal, durée totale de I'acquisition :
16TR.
ii. Répétition de I'expérience (i) avec 4 accumulatiaesporelles, durée totale de
I'acquisition : 64TR.
iii. Répétition de I'expérience (ii) en utilisant deanthes d’épaisseur 0,5 mm, durée
totale de l'acquisition : 64TR.
iv. Répétition de I'expérience (i) plus deux acquisiioréalisées avec un gradient de
déphasage de +8,6 mT/m, d'une durée de 1360 pseg¢pmndant adeAs?), durée
totale de I'acquisition : 48TR.

Pour chaque position de coupe, nous obtenons dliff@r signaux complexes
correspondant aux difféerentes amplitudes du gradoln déphasage. Pour déterminer
I’évolution de la coordonnée dans l'espace k etisatit 'Equation 2-11-3, on calcule la
moyenne arithmétique des signaux acquis pour usiggode coupe donnée. Cette moyenne
arithmétique peut étre calculée car I'évolution penelle relative de la phase est la méme
pour chaque signal, quelle que soit I'aire du gratdde déphasage appliqué (Equations IlI-5
et 1lI-6). Ensuite, un algorithme de déballage dwege est appliqué a la phase du signal
moyen, en faisant I'hypothese que la différenceptiase entre deux points consécutifs
n'excede pagt (échantillonnage respectant le critere de Nyquists principales étapes de

I'algorithme de traitement sont illustrées suriguFe 241-4.
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Figure 241-4: Diagramme en blocs de l'algorithme utilisé poursamer une coordonnée de la
trajectoire dans l'espace k (ici)k Les signaux RMN sont mesurés a partir de dewpe®
positionnées en;xt %, avec trois amplitudes différentes du gradientléhasage (-G, 0 et G). Les
ellipses symbolisent les opérations mathématicgtdes rectangles représentent les variables.

Une mesure de profil de coupe est réalisée ersaniliun gradient d’encodage de
phase placé avant la fenétre d’acquisition. Lefilprde coupes ont également été obtenus par

simulation & partir des équations de Bloch ensatiit Matpulse 2.4£MMatson, G.B. 1994).

[1.3. Résultats et discussion

La Figure 2H-5 présente le module des trois signaux acquiglaset I'expérience (iv).
Les coordonnées correspondantes sur I'axe x dealdbesk, obtenues a partir des expériences
(i) et (iv) sont représentées sur la méme figutexpérience (iv) montre que I'ensemble de
gradients de déphasage utilisé est efficace pouinmiger le signal aux instants ou celui-ci
était nul auparavant (FigurelR5a). Les coordonnées de I'espace k obtenues lavg@dient
de déphasage ne présentent pas les artefacts é@bsmiwv les trajectoires obtenues avec
I'approche originelle (Figure B-5b). Nous observons que les erreurs sur la pdassignal
conduisent a une estimation erronée des coordomass|’espace k quand le rapport signal

sur bruit est inférieur a ~40 (zoom sur la Figuié2Db).
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Figure 2-1-5: (a) Rapport signal sur bruit du signal acquis apres sélection de tranche seule
(courbe noire, expérience (i)) comparé a ceux gmex acquis apres une sélection de tranche suivi
d’un gradient de déphasage (courbes grises, exgégdiv)) dont les amplitudes sont -G et .
Evolutions de la coordonnég knesurées avec la méthode de Zhang (trait pleirdj etouvelle
méthode (trait pointill€). Les inserts représentie® zooms sur des portions particulierement lasité

(cf. (a)) de k(t).

La Figure 2H-6 montre les estimations de trajectoires daesgace k obtenues a
partir des signaux acquis lors des expériencea (iy). Lorsque I'épaisseur de tranche est
supérieure & Jax’, les estimations de trajectoires obtenues avemdthode proposée ici
(Figure 2H-6d) sont plus représentatives du comportemegltada systeme de gradients que
les trajectoires mesurées avec I'approche origingtiultitranches" (Figure B-6a-b). On
peut également observer que I'accumulation de kmaliore I'estimation de la trajectoire
(lorsque ces erreurs résultent du faible niveasigigal) mais ne permet pas d’éliminer toutes
les erreurs sur les trajectoires. En effet, come® & été décrit dans la partie théorique, les
annulations de signal se produisent toujours aumeséendroits de I'espace k. Lorsque des
tranches plus fines sont employéas € kna.'), I'estimation de la trajectoire dans I'espace k
ne présente pas d’erreur majeure, mais les vatduienues en périphérie de la trajectoire sont
plus bruitées que celles obtenues avec notre métlecce malgré I'accumulation de signal
(Figure 21l-6¢-d). Dans ce dernier cas, la qualité des ettons de trajectoire dans I'espace
k peut étre augmentée en accumulant davantage, an@isdépens de la durée globale

d’acquisition.
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Experiment (i) Experirment {ii)

c

Figure 241-6 : Trajectoires obtenues avec les expériences (iy)a (@) Tranches de 1,0 mm, 1
accumulation(b) idem mais avec 4 accumulatioKis) comme(b) mais avec des tranches de 0,5 mm.
(d) comme(a) mais avec deux acquisitions supplémentaires intlua gradient de déphasage dont
l'aire vautAs™. Les inserts correspondent & des zooms sur déermobruitées des trajectoirés et
(d). Par souci de clarté, seul un entrelacement s a@eté représenté.

On peut également observer que les artefacts shiipemt lorsque les valeurs de
signal sont tres faibles ou nulles, mais ne soatgxactement aux endroits attendus, c’est-a-
dire pour les coordonnées k égales/5*% Ceci est dii aux imperfections des profils de
tranche. Comme cela est illustré sur la Figurd-2- le profil de tranche déterminé
expérimentalement differe de celui simulé (équatiate Bloch). Les premiers lobes
secondaires sont décalés vers le centre de I'edpadasi, méme pour des tranches pour
lesquellesAs® < knax des erreurs sur I'estimation de la trajectoiresdéespace k peuvent se
produire. En appliquant des gradients de déphadagel'aire est proche das’, on a la
garantie d’obtenir des estimations de trajectosass artefact. Ceci est également utile pour
les cas ou d'autres formes d’impulsions RF sontlepéies, comme par exemple les profils
gaussiens qui ne présentent pas de zéro périodigisede tres faibles valeurs de signal dans

le domaine fréquentiel & proximité et au-dela\dé.
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Figure 2-11-7 : Amplitude du profil de tranche dans I'espace ka{gépeur de tranch&s = 1 mm). Ce
profil de tranche a été utilisé pour I'ensemble d&périences. Le trait plein correspond au profil
mesuré et le trait pointillé au profil attendu.

Nos résultats montrent que toutes les trajectainesurées présentent un délai de
52 us par rapport au code de la séquence d'immslsiGe délai entre la génération des
formes de gradients et le début de I'acquisitionduit & une rotation de I'image lorsqu’elle
est reconstruite sans prendre en compte la trajecalibrée (Figure 2-8).

La trajectoire mesurée présente également une tahplatténuée (atténuation d’au
maximum 2% de la valeur théorique). Cette attépunapeut étre due a une calibration
imprécise de notre systeme de gradients et/ou aaleants de Foucault résiduels. En effet,
le jeu de valeurs de préemphase, que nous avdis® ytour ce travail, n’était pas optimisé
pour I'emploi de gradients de forme spirale.

Figure 241-8 : Coupes coronales de cerveau de rat acquises & 2B5BV = 30 mm, épaisseur de
tranche = 2 mm, matrice = 128x128, TR = 1000 (@set (b) sont des acquisitions spirales (densité 2,
16 entrelacements, TE = 1,6 ms) reconstruites &vejectoire théorique et la trajectoire calibrée
avec notre méthode, respectiveméa}.est une image acquise en SE (TE = 14 ms), utiistitee de
comparaison.

La reproductibilité de notre méthode a été évakréedpétant I'expérience (iv) dans le

temps, au cours de la méme journée et sur plugieoiss De méme, nous avons Vveérifié que la
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modification de 'emplacement des deux tranchegadant xmultiple deAs, n’affectait pas

la trajectoire obtenue. La variation a été évaludar chaque axe de I'espace k séparément et
pour chaque point temporel, en utilisant le rappoitre écart type des mesures et moyenne
des mesures. Nous avons observé moins de 1,5%idgorasur les positions dans I'espace k

pour I'ensemble des expériences, quel que soi¢ ldexgradient considéré.

Avec la méthode que nous proposons, et dans ledéest plus haut, la durée
d’acquisition est trois fois plus importante quélecede I'approche originelle’{®hang, Y.et
al. 1998). Notre méthode produit toujours des mesuesqualité sans avoir recours a
I'accumulation de signaux supplémentaires. Notrehode est par ailleurs insensible aux
imperfections de I'impulsion de sélection de trancbans tous les cas, I'absence de signal
aux points critiques de I'acquisition est compengaeles signaux acquis apres application
d’'un gradient de déphasage, gradient appliqué deagradient a calibrer. Cette méthode est
maintenant appliquée en routine pour calibrer tagdtoires spirales en imagerie du petit

animal.
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[1l. Conclusion

La mise en place de la technique des spirales &itdemariable sur les deux
spectrometres de la Plate-forme IRM du Petit Animd@l Grenoble permet de réaliser de
nombreuses applications vivo requerrant une séquence d’imagerie rapide (perfysi
perméabilite, ...). Grace a un jeu d'interfaces Mttt outil est convivial et robuste.

Les nombreuses étapes de ce travail méthodologique ont amenés a faire des
choix. Concernant les techniques de reconstrudiiomges, nous disposions de programmes
de gridding que nous avons pris en main, utilisés et comp&téas en avons retenu un, le
gridding linéaire, malgré ses faiblesses, les efforts diigon du temps de calcul étant
estimeés trop colteux en temps pour le gain en tgudbar contre, pour une configuration
similaire, notre approche a été différente pourcHdibration de trajectoire. Les deux
techniques dont nous disposions ne nous satistgisen(erreurs de mesures ou durée de la
mesure), nous avons pris le parti de consacreemps de recherche a I'optimisation de cette
technique, le gain en qualité image étant danasentiéniable. Ce travail a porté ses fruits et
nous disposons d’une technique rapide et efficace.

L’ensemble de ces développements méthodologiquéte aitilisé dans la suite du
travail de cette thése, mais constitue égalemenouiih important pour différents projets

réalisés sur la Plate-forme IRM de Grenoble.






97

Chapitre 3 : Mesure de la permeéabilité
de la BHE

Dans ce chapitre, nous présentons la méthode derends la perméabilité vasculaire
gue nous avons mise en ceuvre et appliguée a desitsixpérimentales cérébrales. Apres
une description des différents choix méthodologigeede nos obijectifs, nous décrirons les
protocoles suivis pour valider notre méthode de umeslLes résultats des différentes
expériences seront exposés et discutés. Est-il igp@ssl’apporter des éléments de
caractérisation du comportement du systeme vasewans les modéles de tumeurs étudiés ?
La présence d’'un AC superparamagnétique dansdalaiion sanguine nuit-elle a la mesure
de la perméabilité au Gd-DOTA ?

|. Choix méthodologigques et objectifs

I.1. Mesure du T, par la technique inversion-récupération

En appliqguant une impulsion RF de 180°, 'aimawoiata I'équilibre prend comme
valeur —My. Soumise au phénomene de relaxation longitudialée aimantation retourne a
sa position d’équilibre. C’est pendant ce phénonmameecupération que I'on applique une
impulsion a 90° afin de pouvoir mesurer cette ait@on longitudinale. Soit Tl (temps
d’inversion), le temps entre I'impulsion a 180°I'ehpulsion a 90°. L’'aimantation que I'on

mesure s’exprime par :
M(TI)=M,(@-2Be™'™), 34-1

ou B reflete la qualité de I'inversion (B < 1 si180° est imparfait, B = 1 sinon). En répétant
I'expérience avec un TR suffisamment long (pour Brienantation ait le temps de reprendre
sa valeur d’équilibre) pour plusieurs Tl et en saggnt que les effets de relaxation
transversale ne varient pas au cours de ces mesuarest capable de remonter a la valeur de
T1 (Figure 34-1).
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Figure 34-1: Comportement de Il'aimantation longitudinale lod&une séquence d’inversion-
récupération : elle varie de wM M, (fleches rouges pleines). Tl est le temps qui reélgamoment de
I'inversion et l'impulsion a 90° (fleche bleue). Edalisant des mesures a différents Tl, on peut
échantillonner le retour a I'équilibre de I'aimativa M (fleches rouges en pointillé) et détermimer

[.2. Choix d’'une méthode de mesure de I'AlF

Notre contexte de travail ne nous permet pas déseéades mesures d'AlF
directement sur les images RMN. En effet, étaninderles diametres des artéres cérébrales
du rat et la résolution spatiale de nos IRM, nauwrees confrontés a des effets de volume
partiel, et potentiellement a des phénomenes deas@n/chute du signal (cf. Chapitre 1
8l11.3.b). Nous nous sommes donc tournés vers urgireeen dehors de I'imageur.

Les mesures ont été réalisées sur des animauxedifééde ceux qui ont été intégrés a
I'étude sur les tumeurs, et le sang a été prélevéimcau fémoral. Ces deux éléments
constituenta priori les principaux inconvénients de ce choix méthogigiee. Comme nous
avons choisi d’évaluer la concentration plasmatigneGd par RMN, le probleme de la
quantification de la concentration en AC dans daelsimes de sang n’excédant pas 20 pL
(limitation liée a la résolution temporelle soubait s’est ajouté. Ces petits volumes ne
permettent pas I'emploi de la centrifugation paolér le plasma, le volume résultant étant
trop petit. Pour obtenir suffisamment de signal RMibus avons décidé de diluer nos
échantillons. Le protocole de préparation des édltars est décrit dans le paragraghé.c.

La moyenne des résultats de ces expériences aasgéterminer une AlF de référence
qui a été ensuite adaptée a chacun des animaursfoour les expériences de DCE-MRI.

Nous présentons les détails de la méthode darsdgmaphel.3.f.
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|.3. Intégration a un protocole de mesure du VS et delllV

La méthode de mesure de la perméabilité que nouknw® mettre en place doit
s’intégrer a un protocole expérimental existantnaesure du volume sanguin (VS) et de
I'index de taille des vaisseaux (ITV).

La mesure du VS en IRM s’appuie généralement suiti$ation d’'un AC para- ou
superparamagnétique intravasculaire. Certainesnimgobs utilisent I'effet de relaxivité
longitudinale des AC et donc des approches ponsléfé€’‘Perles-Barbacaru, A.Tet al.
2007). D’autres techniques s’appuient sur la diffée de susceptibilité magnétique entre les
compartiments intra- et extravasculaires. Enfin, té&hniqgue VASO \ascular space
occupancy>3Lu, H. et al. 2003) propose une mesure de variation du VS sapoed’AC.

Elle utilise une impulsion RF pour inverser |'ainta@ion longitudinale. La mesure est alors
réalisée apres un temps TI tel qu’il n’y ait plessignal provenant du sang. Cette technique
est généralement associée a des mesures d’'IRM'fditetionnelle” (activation cérébrale
focale).

Parmi les techniques utilisant des mesures ponsléfée I'approche DSC-MRI
(dynamic susceptibility contrast MRtonsiste a suivre le passage d'un AC dans le sang
injecté sous forme de bolu®@stergaard, Let al. 1996). Ce type d’expérience ne fournit
gu’une valeur relative du VS et est extrémemensipémaux erreurs dans la détermination de
I'AIF (*°Calamante, Fet al.2006). Dans une approche alternative, on réaisentesures de
R, avant et aprés injection de I'AC, & I'état statiaite. Aucune mesure d’AlF n'est alors
nécessaire et il est ainsi plus aisé d’accéderamasure absolue de la fraction volumique du
VS. La technique permet également d’accéder, viadaure dé\R,, a I'index de taille des
vaisseaux (ITV*Tropres, l.et al. 2001). Ce paramétre représente le rayon moyenépénd
par la distribution des rayons des vaisseaux daxexel.

C’est ce type de protocole (VS/ITV) que nous aveoheisi de compléter par une

mesure de la perméabilité.

|.4. Objectifs de I'étude

l.4.a. Faisabilité de I'emploi de deux AC

La principale originalité de ce travail réside d#unslisation consécutive de deux AC,

dans un intervalle de temps court, chez le mémmaalniTout d’abord, notons qu’il n’était pas



100 Choix méthodologiques

possible de réaliser les deux mesures avec le ndgeat: la mesure de VS a l'état
stationnaire nécessite un AC intravasculaire tagdesla mesure de perméabilité nécessite un
AC qui s’extravase.

D’un point de vue méthodologique, nous avons chdisffectuer la mesure de la
perméabilité aprés la mesure du VS, la demi-vismitique du Sineréinétant bien plus
élevée que celle du Dotar&n4 h 30 min et 26 min, respectivement). Nous pousialors
considérer la concentration de Sinefetonstante pendant I'expérience de DCE-MRI (d’une
durée de 30 min), approximation qui n'était pasabl pour le Dotarefy s'il était injecté
avant I'expérience de mesure du VS.

Enfin, pour évaluer les effets de la présence dgent intravasculaire sur la mesure
de la permeéabilité de la BHE, nous avons réalisépErience de DCE-MRI seule (le matin)
puis I'expérience de DCE-MRI précédée de la mesiureVS (I'apres-midi). Nous avons
réalisé les deux expériences sur le méme animal ldaméme journée pour que la croissance
tumorale n’influe pas sur les résultats, et en amésoin d’attendre que I'organisme élimine

le Gd injecté lors de la premiére expérience, adargoursuivre.

I.4.b. Caractérisation de la perméabilité dans deux modésede

tumeurs

Nous avons réalisé nos expériences sur des rasupod’une tumeur cérébrale. Nous
avons choisi d’étudier deux modéles de gliomes ¢€®RG2), connus pour présenter des
comportements vasculaires différertd/@lable, S.et al. 2006), afin d’évaluer la mesure de
perméabilité de la BHE. De plus, des données sundaure de la perméabilité sur ces

modeles, par des techniques d’autoradiographi¢,digponibles dans la littérature.

l.4.c. Le Sinerent est-il intravasculaire dans les tumeurs ?

by

La technigue de mesure du VS a l'état stationnaieppuie sur le caractere
intravasculaire des particules d'oxyde de fer, pmhdla durée des séquences IRM.
Cependant, il est connu que les USPIO sont camédep macrophages et peuvent donc
"sortir" du compartiment vasculaire au niveau céaf°Corot, C.et al.2004). De plus, nous
avons déja observé du Sinefémxtravasé au niveau de la tumeur dans les mo@¥est
RG2, 24 h aprés injection (résultats non montidejus avons donc voulu vérifier le caractére
intravasculaire du Sineréhtdans le cerveau a I'échelle de temps d’une expegiele DCE-

MRI, sur les deux modeles de tumeurs étudiés. Pelar nous avons procédée a une mesure
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de la perméabilité de la BHE au Sinefera I'aide d’un protocole de type DCE-MRI, utilisé
pour évaluer I'extravasation du Gd-DOTA.
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ll. Matériel et méthodes

II.1. Modéles animaux et protocoles biologiques

Toutes les expérimentations animales ont été meswesles autorisations n° 380521
pour le chercheur impliqué, A3851610004 pour lesalx d’expérimentation et
B3851610003 pour les locaux d’animalerie.

Toutes les manipulations d’animaux sont réaliséess sanesthésie. L'induction est
pratiquée avec 5% d’isoflurane dans un mélange dtad’O, (FiO, = 40%). Que ce soit pour
I'implantation des tumeurs, la pose d’'un cathétedes protocoles d’'imagerie, I'animal est
maintenu sous anesthésie au masque avec 2% d'@ufludans le méme mélange que
précédemment. La température rectale est mainténu&7,0+0,5°C au moyen d’une
couverture chauffante électrique ou d’'un circuiéall chauffant lorsque I'animal est dans

'imageur.
[I.1.a. Implantation et croissance des tumeurs cérébrales

Les modéles de gliomes C6 et RGB4rth, R.F. 1998) sont les deux modéles de
tumeurs orthotopiques utilisés pour cette étude. lig@ées cellulaires sont implantées chez
des rats de souche Wistar pour les C6 (n = 14,20059), et Fischer pour les RG2 (n = 6%,
150-175 g). L’'animal est placé dans un cadre stéxéqe dans lequel deux barres d’oreilles
et une barre a dents permettent 'immobilisatiorfgii@ de la téte. La vodte cranienne est
dégagée par une incision longitudinale au scalpeltrou de 1 mm de diamétre est pratiqué
dans I'os du crane, & 3 mm a droite du bregma.répgration des cellules pour 'implantation
se fait comme décrit dans la thése de Sonja zdido(la, S. 2002). La suspension de
cellules (1.18 cellules, pour les C6, et 536ellules, pour les RG2, dans 5 pL de milieu de
croissance (D-MEM) complété avec 2% de glutaminEetde pénicilline streptomycine) est
injectée en 5 min avec une seringue Hamilton, dam®yau caudé droit,e. a 5,5 mm sous
I'os. L'aiguille est retirée avec soin, 5 min apiagection, et la craniotomie est rebouchée

avec de la cire végétale. La peau est refermésypare.

" Initialement, 12 rats Fischer (modéle RG2) ontigiglantés. Cependant, un lot de 6 rats a recu une
quantité insuffisante de cellules ¢illules) et n’ont pas pu étre inclus a I'étude.
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Pour les deux modéles, les rats sont imagés 14 gpres implantation. La taille des
tumeurs avoisine alors 40 mn{’'Valable, S.et al. 2006). Au moment de I'imagerie, la

présence de la tumeur n'a pas encore entrainértiedeepoids chez les animaux.
[I.1.b. Pose d'un cathéter dans la veine de la queue

L’animal est placé en décubitus latéral et la questefixée sur le plan de travail par
papier adhésif. Une entaille longitudinale de laypél cm) au niveau d’'une des deux veines
de la queue est réalisée a un niveau le plus dimstssible (pour permettre la répétition
ultérieure du geste). La veine est dégagée puiséagour permettre l'introduction d’un
cathéter (tube de polyéthylene de 0,58 mm de draniéterne, étiré par chauffage (flamme)
et monté sur une aiguille de 23G). Le cathéteralpbdement purgé avec du sérum
physiologique, est introduit puis avancé sur 2 am3délicatement pour ne pas lIéser la veine.
Le cathéter est fixé sur la queue avec du papikésifiet un pansement est appliqgué au
niveau de l'entaille. Le cathéter peut étre retikec une bréve compression au point de
ponction. Des points de suture sont alors réafiséis refermer la peau et la zone est nettoyée
a la bétadine.

C’est grace a ce dispositif que sont effectuéesesoles injections de produits de
contraste, injections dites en intraveineuse (1V).

J'ai appris a réaliser ce protocole afin d’étreoaome sur les expériences de mesures
de perméabilité. Les autres gestes chirurgicauyléntation de tumeur, pose de cathéter

artériel) ont été réalisés par d’'autre personndabtaratoire.
[I.1.c. Echantillonnage de 'AlIF

Ce protocole ne concerne que 4 rats. Les prélevsnsent effectués dans des tubes
Eppendorf. Apres avoir introduit 5 uL d’héparindhaque tube est pesé puis fixé avec un
adhésif sur un portoir horizontal.

L’animal est en décubitus dorsal, équipé d’'un dathéans la veine de la queue (pour
injection de I'AC) et d’'un cathéter placé dans tkme fémorale (tube de polyéthylene de
0,28 mm de diametre interne, pour les prélevemdmtsang). La longueur du cathéter artériel
n'est que d'une dizaine de centimétres, pour limigevolume mort et donc l'introduction
d’'un décalage temporel entre la fonction réellaébnction mesurée. L'animal est positionné
en hauteur par rapport au plan de chirurgie afirpaevoir faire glisser le portoir de tubes

sous I'animal (Figure 3-1). Avant les prélevements, I'animal recoit ungction de sérum
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physiologique contenant de I'héparine, afin de préivia formation d’un caillot au niveau du
cathéter artériel.

Aprés avoir prélevé quelques échantillons de sangast de référence, le Dotar®m
est injecté, de la méme maniére que lors des exqm&s de DCE-MRI (cf.1B2.d), et les
préléevements se poursuivent. Pendant 5 min, ils réatisés de maniére continue. Le flux de
sang artériel est ainsi échantillonné toutes les (hviron 10 a 20 pL de sang par tube). Puis
les prélevements sont opérés de maniere discongiaue limiter le volume total de sang
prélevé. Le cathéter est alors rebouché entre ehpglevement par une seringue a insuline
et le volume mort de sang est repoussé dans [paoat éviter la formation de caillots et un
décalage temporel). Le temps entre deux prélevememte alors de 0,5 a 2 min. La durée
totale de I'expérience est d’environ 90 min, ce geprésente une cinquantaine de
préléevements et un volume cumulé de sang prélewemde 1,46 mL (soit environ 6% du

volume de sang total de I'animal).

| SR

prélevé

Figure 3-1I-1 : Installation de I'animal pour le protocole d'écttillonnage de I'AlF.

En fin d’expérience, les tubes sont repesés, airdéterminer le volume de sang
contenu dans chaque tube (densité du sang : p@iS)complétés avec 250 pL d’eau distillée
pour réaliser une hémolyse. Les tubes sont con@gehésnuit) une premiéere fois a -20°C pour

faire "éclater" les dernieres cellules. Apres déeébation, les tubes sont centrifugés a
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3000 tr.min* pendant 10 min. Les 200 pL de surnageant prél@adstube) pour I'analyse
sont conservés a -20°C. Les étapes de ce protsanteésumées sur la Figurel3t.

[I.1.d. Histologie

Les 20 rats porteurs d’une tumeur sont sacrifiés fia des deux expériences de DCE-
MRI, par injection IV d’'une solution de chlorure getassium a 2 M. Le cerveau est préleve,
congelé dans un bain d’isopentane et conservé°&€-80

Des coupes coronales de 10 um sont réalisées. (enti@éne les coupes pour
lesquelles la surface tumorale est la plus impteta@n réalise environ huit lames par rat
contenant chacune 4 coupes.

L’ensemble des coupes est coloré a 'hématoxylire l&rythrosine (HE, coloration
des noyaux et du cytoplasme respectivement) poer abbservation en fond clair. Une
premiére série de lames subit un double marquagaiimhistologique en fluorescence avec
un anticorps dirigé contre le collagene IV (constiit de la lame basale des vaisseaux) et un
anticorps dirigé contre un antigéne de la BHE. &dtgene de la BHE est constitué d’'un
triplet protéique situé dans la lumiere des vaissemais sa fonction est inconnue. La
deuxieme série de marquages immunohistologiquepmord un anticorps dirigé contre un
récepteur membranaire présent sur les membrandgsossmes et des macrophages (CD68)
et du DAPI (molécule fluorescente s’intercalant I&MDN : marquage des noyaux). Le

marquage des macrophages est observé par immuresihemce et en visible.

[1.2. Protocoles d’'IRM

Toutes les expériences décrites ci-dessous on¢d@iéées avec un aimant horizontal a
2,35 T (cf. Chapitre 21%).

[I.2.a. Dosage du gadolinium

Pour ces expériences, réalisées a température mmbraous travaillons avec une
antenne de volume polarisée linéairement pour Béin et la réception (RAPID Biomedical

GmbH, Rimpar, Allemagne).

Une gamme de dilutions de sang est réalisée posunerele parametressq (cf.

8l1.3.d). Six tubes, contenant 0, 10, 20, 30, 46G:j1L de sang, sont préparés comme décrit
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dans le paragraphi.1l.c (.e. 5 uL d’héparine, 250 uL d’eau, congélation, dédétauipn,
centrifugation).

Une deuxiéme gamme est réalisée pour mesurerlesvites du Gd-DOTA. Vingt-
deux tubes, contenant de 0 a 3,5 mM de Gd dansn25fleau distillée, sont préparés comme
ci-dessus.

Sur chaque tube (deux gammes et quatre sériesétbv@ments de sang), on réalise
une mesure de,Tgrace a une séquence Carr Purcell Meiboom GillIMGP 400 échos,
espacement entre échos successifs : 8 ms) noistxEaDn effectue également plusieurs fois
cette mesure sur un tube vide, en vue de sonatiiis lors du traitement des données. Une
mesure de T est réalisée sur la gamme de concentrations dea@el; une séquence

d’'imagerie FLASH, munie d’'un module d’'inversion u@ération (IR) (cf. B.2.d).
[1.2.b. Initialisation des protocoles IRM sur le petit animal

Les expériences sur le petit animal sont réalissesc une antenne de volume
polarisée linéairement pour I'émission et une ameethe surface de méme polarisation pour la
réception, les deux antennes étant découplées géquednent et activement (RAPID
Biomedical GmbH, Rimpar, Allemagne).

L’animal est installé dans un berceau et sa té@tenastenue par des barres d'oreilles
et une barre a dents. Des acquisitions FLASH é&adien continu et dans les trois directions,
permettent d'imager le positionnement de I'animaltemps réel. L'image du cerveau peut
ainsi étre positionnée par I'opérateur dans degocos préalablement dessinés (Figure 3-
[I-2). Le "shim" est réglé de maniére automatiqu&cg a une séquence de type FASTMAP
(*®Gruetter, R. 1993). Une séquence SE pondéséesiTutilisée pour faire le repérage de la
coupe d’intérét (TR/TE =2000/80 ms, 19 tranchesomales de 1 mm, FOV =30 mm,
matrice = 256x192). La coupe retenue est celleeptast le volume tumoral homogene le

plus important.
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Figure 34I-2 : lllustration de ce que voit 'opérateur lors plositionnement en temps réel du rat dans
I'aimant grace a des contours prédéfinis (bleu, erouge).

[1.2.c. MesuresduVS etdel'lTV

Une séquence multi-écho de gradient - écho de @puiti Gradient-Echoes Spin-
Echq MGESE) est utilisée pour cette mesure (Figufe3- Aprés une premiére acquisition
avec cette séquence, on injecte le Sin&einraison de 200 umol de Fe/kg (soit environ
167 pL de produit pour un rat de 300 g). Le cathés rincé avec 600 uL de sérum
physiologique. Apres un délai de trois minutes (bhgéméisation de la concentration de Fe
dans le sang), on effectue une seconde acquisitiea la séquence MGESE. Les parametres
de la MGESE sont les suivants : TR = 6000 ms, d&B a 42 ms pour les échos de gradient,
et TE = 102 ms pour I'écho de spin, une trancherae de 2 mm d’épaisseur (correspondant
a la coupe retenue) et une matrice de 128x66 s&Qywhde 30 mm. L’acquisition comprend

deux accumulations.
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Figure 3-11-3 : Chronogramme de la séquence MGESE utiliséelpauesure du VS et de I'ITV.
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[I.2.d. Mesure de la perméabilité

Carte de Tyo:

La carte de 1p est acquise avec une séquence spirale a densigbleal3 = 2)
précédée d'un module d’'IR comportant 11 TI. Lesapatres de la séquence sont:
TR/TE = 4400/1,6 ms, Tacq =11,7 ms,=90°. La bande passante est de 250 kHz. La
couverture de I'espace k est réalisée avec 5 angelents, la matrice cartésienne équivalente
est 64x64. La mesure est réalisée sur la trandlomale de 2 mm d’épaisseur et de 30 mm de
FOV, identigue a celle décrite dans le paragrapkeéuent. Les données reconstruites sont

interpolées sur une grille 128x128.

Cas particulier de la faisabilité

Afin de valider les mesures de Téalisées avec la séquence spirale, nous avons
effectué des mesures de Jur six échantillons contenant des concentratitn§&d dans de
I'eau connues et pour lesquels le peut étre calculé. Cette mesure a également gligée
avec une séquence IR-FLASH, dont les parametres BRATE = 4400/100 ms, matrice
64x64 et bande passante 20 kHz. La tranche utikséedentique a celle de la séquence
spirale. Pour une meilleure détermination des valele T, le nombre de Tl est de 20, le
méme jeu de valeurs de TI étant utilisé pour tass tubes et pour les deux séquences
(FLASH et spirale).

DCE-MRI :

La séquence dynamique pondérgeest acquise sur la méme tranche que la carte de
T1p mais avec une meilleure résolution spatiale : b&etacements pour une matrice
cartésienne équivalente de 128x128 (denBité2). Le temps de répétition est diminué
(TR/TE = 600/1,6 ms), la résolution temporelle deséquence est donc de 9,6 s par image.
Dans un souci de limiter le volume de donnéeséolution temporelle est réduite d'un
facteur de 2 au bout de 5 min d’acquisition. L'gtjen du produit de contraste débute apres
I'acquisition de 5 images pour la ligne de base { min 40 s aprés le début de la séquence).
La dose de Gd est 200 umol/kg (soit environ 12@gLDotarerfi pour un rat de 300 g), et
elle est délivrée au moyen d’'un pousse-seringu2 llh (soit 30 s d’injection pour un rat
de 300 g). Cette durée dinjection a été choisie nd@niére a pouvoir correctement

échantillonner la fonction d’entrée artérielle. diarée totale des acquisitions spirales est d’'un
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peu plus de 30 min, ce qui correspond a un voluenkld images. Le temps associé a chaque

image correspond au moment de I'acquisition dedéiénde I'image.

Protocole IRM Paramétres des séquences
Matin Apré d
TR/TE = 15/5 ms
Tl =605 msa = 22°
MDEFT matrice = 90x90x60
FOV = 40x40x30mrh
( MGESE TR/TE = 6000/6-42 et 102 ms
- : matrice = 128x66
K Injection de Sinerefh FOV = 30 mm
MGESE épaisseur de tranche 2 mm
VS
Imv
MDEFT MDEFT
( ( TRITE = 4400/1,6ms, 11 Tl
5 entrelacements,
Carte de T, - SPIRAL Carte de T, - SPIRAL matrice = 64x64
FOV =30 mm
épaisseur de tranche 2 mnj
Injection de Dotarefh Injection de Dotarefh
TR/TE = 600/1,6 ms
16 entrelacements,
matrice = 128x128
DCE-MRI - SPIRAL DCE-MRI-SPIRAL | . FOV=30mm
épaisseur de tranche 2 mn
durée = 30min :
10s/image pendant 5 min puis
\ \ 20s/image jusqu’a la fin
MDEFT MDEFT
Vp SPIO- Vp SPIO+
Ve SPIO- Ve SPIO+
Ktrans SPIO- Ktrans SPIO+
Kep SPIO- Kep SPIO+

Tableau 34I-1 : Protocole IRM pour la mesure de perméabilitélesg¢matin, SPIO) et intégrée au
protocole de mesure du VS et de I''TV (aprés-migjo4). Les variables obtenues aprés les
traitements des données IRM sont notées en rowseparamétres de chacune des séquences utilisées
sont indiqués dans la colonne de droite.

Cas particulier du Sinerefn:

L’expérience de DCE-MRI menée avec le Sinétesst identique a celle qui vient
d’étre décrite. La seule modification réside dangalt qu’elle est réalisée sur une durée de
2 h au lieu de 30 min. Cette expérience est prédigeur quatre rats, deux par modele de

tumeur étudié

" Les rats porteurs du modéle C6 sont imagés 18 jmprés implantation, tandis gles rats porteu
du modele RG2 sont imagés 14 jours apres implantati
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Images anatomiques 3D :

Des images anatomiques pondéréesrt également été acquises, avec une séquence
MDEFT-3D (Modified Driven Equilibrium Fourier Transforn (Tl =605 ms, a = 22°,
TR/TE = 15/5 ms, FOV = 40x40x30nimmatrice = 90x90x60), avant et aprés l'injectian d
chaque AC. Ces images nous permettent de jugenatéere qualitative, de la modification

du signal de I'image suite a I'injection d’un AC.

Le protocole global (sur une journée, pour un ab)imegroupant 'ensemble de ces

séquences est représenté dans le Tabldlal. 3ar jour, trois rats ont été étudiés.

[1.3. Traitements des données

Tous les traitements exposés ici ont été réalise&s & logiciel Matlab 7 (The
MathWorks, Inc., Natick, NA). Toute les images aj@s ont été reconstruites avec
I'algorithme degridding linéaire en utilisant des trajectoires spiralessumées avec notre
méthode de calibration (cf. Chapitre R4%c et §l). La calibration de la trajectoire a été
réalisée sur un fantbme homogéne, contenant dunsghysiologique, en utilisant la méme

configuration d’antennes que pour les expérienaesanimal.
[I.3.a. Détermination de T,

Aprés reconstruction des images spirales (unegrapg d’inversion), on ajuste une
fonction modéle aux données d'intensité du sigmafanction du TI, pixel par pixel. La
fonction a ajuster est décrite par I'Equation 3-IFLest alors un vecteur de 11 ou 20 valeurs.
Mo, B et T, sont les résultats de I'ajustement. La méthodgusfament utilisée est
I'algorithme de Levenberg-Marquardtiarquardt, D.W. 1963). Notons que seuls les pixels
dont lintensité (sur la premiére image) est supée a 15% de l'intensité maximale de
I'image sont traités. Les pixels non traités, amse tous les pixels pour lesquels leobtenu
est négatif, se voient assigner une valeur gadlle et sont ainsi systématiquement écartés
des analyses ultérieures (moyenne, écart type...).

Dans le cas des mesures desilir les tubes réalisées avec une séquence d’iralger
valeur de T retenue est la moyenne deg des pixels a lintérieur d’une ROI tracée

manuellement sur chaque tube.
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[1.3.b. Détermination de T,

La moyenne des mesures CPMG réalisées sur des wdes est soustraite aux
mesures CPMG réalisées sur les tubes pleins, teiBpbo par temps d’écho. Ceci permet
d’éliminer les contributions aux signaux des con@soplastiques mesurées aux TE courts.
Une exponentielle décroissante de la forme Aexp(FI)Eest ajustée aux données. TE étant
ici un vecteur de 400 valeurs, et A est 'amplitallesignal. Comme pour I'estimation dg T

nous utilisons l'algorithme de Levenberg-Marquardt.
[1.3.c. Détermination des relaxivités | et r»

Des ajustements linéaires sont réalisés sur lesédsnl/T en fonction de [Gd] et les
données 1/7 en fonction de [Gd]. Les pentes des droites ol@encorrespondent aux
relaxivités f[gq et hgg respectivement.

De méme, un ajustement linéaire des donnéeselionction du facteur de dilution
du sang dans l'eau, est réalisé. La pente de detite est appelégsget s’exprime en’s

La détermination de gq nous permet d’accéder a la concentration de Gd ldacadre
des expériences de DCE-MRI, tandis que la détetiomale pcq €t Sang NOUS permet de

calculer la concentration de Gd dans le sang, lgodétermination de I'AlF.
[1.3.d. Deétermination de la concentration en Gd

A partir des données CPMG, détermination de I'AlF & référence :

Nous avons considéré que la valeur gudli contenu de chaque tube résultait des
effets de la concentration d’AC et de la quantigésdng sur I'eau distillée contenue dans
chaque tube. Nous avons donc établi la relatiorasite :

1_1
T_2 = T_20 + r.ZGd[Gd] +Ssangfsang 34I-1
ou fsangest la fraction volumique du sang ep €st la valeur duJfd’un tube ne contenant que

de l'eau distillée (ni sang ni Gd)safy €étant connue pour chaque tube (ch.1&c), la

concentration en AC est issue de la relation :

1 1
Gd=||=——-—=—1|-5 I 34I-2
[ d] (( T2 T20 ] sangf sangj 2Gd

Il est alors possible de remonter a la concentiadiv AC dans le sang : [Ga]F[Gd]/fsang



Mesure de la perméabilité de la BHE 113
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Figure 34I-4 : Schéma du protocole de la mesure de I'AIF: deSevements sanguins a la

concentration en Gd. Notons que la déterminationgd@e sert pas pour la mesure de I'AlIF mais plus
tard, pour la détermination des cartes de [Gd].
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MESURE DE LA CONCENTRATION EN Gd
PROTOCOLE IRM

DCE-MRI - SPIRAL

r

IR - SPIRAL

@ 1 2 3 4 5
| Py _ 200 nmol Gd/kg /-m‘\ /-'\:\ /‘\ /—\\ P

5 - V{ »

<3

Temps

carte T,

L

Figure 3-I1-5 : Schéma du protocole de détermination de la curaton de Gd a partir des données
d’'une expérience de DCE-MRI. Pour les images de IMEH et les cartes de [Gd] correspondantes,
nous n'avons représenté qu’'une image sur sixdillL6 images par expérience).

A partir des données de DCE-MRI, calculs des cartede [Gd] :

Les décours temporels des pixels, lorsqu’ils samtslérés indépendamment, sont
bruités. On applique une moyenne glissante, swirgg pour réduire le bruit sur la courbe et
notamment pour limiter les pics non significatdsant de procéder au traitement. Les étapes
de ce traitement (Figure IB5) ont été décrites dans lintroduction génér@e Chapitre 1
8l11.3.c), nous les rappelons brievement :

» détermination du signal de la ligne de basgsefae moyenne des signaux des points

de la ligne de base (environ 10 images),
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» détermination deSa partir de Tp et Saseline
* conversion de S(t) en valeur de(avec g et TR),

» conversion de Ten G(t), grace a la connaissance dg €t rigg

[1.3.e. Détermination du VS etde I'I'TV

Les calculs décrits dans ce paragraphe sont réaigél par pixel, pour chaque rat, a
partir des images acquises avec la séquence MGEERt et aprés injection de Sinefem

Dans un premier temps, on calcule les cartes,d@ Ppartir des 7 images en GE, soit
une carte avant et une carte aprés injection der@ifi. La fonction Aexp(-TE/3) est
ajustée a l'intensité du signal en fonction du TEpfints), avec I'algorithme de Levenberg-
Marquardt. A (amplitude du signal) et Tsont les paramétres issus de l'ajustement. Les
criteres de rejet des résultats de Il'ajustement $e®:1 mémes que dans le cas de la
détermination de T(cf. §1.3.a). De ces deux cartes, on obtient la carté\Re (1/T2*apré§
1T, avan)-

Dans un second temps, on calcule la cartédlRga partir des échos de spin, avant

(Savan) €t apres (Sred injection :

TE | S

AR, = iIn Stvan -3
apres
De ces cartes, nous pouvons obtenir les cartesSdet VTV, comme décrit par Tropresal. :

s- 3 OR,
4t yAxB,

CDA 1/2 AR +\3/2
ITV =042 2
YAXB, ) | AR,

ou Ax est 'augmentation de la susceptibilité magnétiquesang due a l'injection du produit

3HI-4

de contraste, et CDA est le coefficient de diffasapparent de I'eau. Etant donnée la durée
des protocoles d’'imagerie, ces deux valeurs n'astgié déterminées pour chaque expérience
et pour chaque animal. Nous utilisons donc desuvslessues d’expériences préalablement
réalisées dans le laboratoire, sit= 0,57.1F unité CGS et CDA = 700 pits ®Vaeth, A.

1998;%*Troprés, 1. 1999). Cette derniére valeur est oletesur tissu sain.
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L’ensemble des étapes du traitement des donnéeseBRveprésenté sur la Figure 3-
11-6.

MESURES DU VS ET DE L’ITV

MGESE (7 GE + ) : avant Sinerem®

@ @ ‘.\ ™y 200 pmol Fe/kg

_________________________________________________________________

: TRAITEMENTS
carte T, avant carte T," aprés

-

L

carte AR," : carh_e AR,

carte ITV

Figure 3-11-6 : Schéma du protocole de mesure du VS et de I'lTV

by

[1.3.f. Adaptation de I'AIF de référence a chaque mesure de

perméabilité

L’AlIF de référence est I'évolution moyenne de lamcentration plasmatique de Gd en
fonction du temps, obtenue a partir de I'échantitlage dans des tubes et du dosage par IRM
de I'AIF de quatre rats (cf.Igl.c). A partir de ces données, nous déterminamgemps
d’arrivée de I'AC dans le sangu]t qui correspond au début de la phase croissgaoter{ous
considérons linéaire) de I'AlF. Cette phase preindafi temps du pic de concentratiop).(t
Elle est suivi de la partie décroissante de I'Adbr laquelle nous ajustons une fonction bi-

exponentielle décroissantgexp(-t/B;)+A.exp(-t/By). L’AlF de référence a pour équation :
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C,(t) =0, pourO=st<t,

P A

A, +A
Cp(t):%(t—tA), pourt, <t<t,. 34I-5

Cp(t) — Ale_tBl +A2e_tha pourtp <t

Les paramétres A Ay, B; et B2 de I'équation de I'AIF de référence, déterda a
partir de 4 rats, sont utilisés pour le traitemdes données de DCE-MRI de chaque animal.

Nous avons adapté les parametgestth au comportement de chaque animal étudié.

Pour chaque animal, les décours temporels desspixelont été analysésg T15>0),
Ci(t), sont moyennés. Sur ce décours moyen, il agt @& déterminer le temps d’arrivée du
produit de contraste dans le sang (les points gdegté constituant donc la ligne de base). En
effet, cette approche permet d’augmenter le RSBiqus limitait fortement dans le cas d’'une
analyse pixel par pixel. Pour chaque animal, urfe grbvisoire est créée a partir cette valeur
de t et des autres paramétres issus de I'équation AIE e référence. A ce stade du
traitement, nous considérons que l'intervalle depe b-ta (déterminé sur I'AlF de référence)
est constant. Nous cherchons maintenant a afasevdleurs destet .

Pour chaque animal et pour chaque pixel, on caleuteefficient de corrélation entre
Ci(t) et 'AIF provisoire de l'animal. On obtient donune matrice de coefficients de
corrélation. Cette étape est répétée en faisanervey autour de la valeur déterminée
précédemment. Nous obtenons une matrice de caorélgar k. Pour chacune de ces
matrices, nous évaluons le nombre de pixels paquiels le coefficient de corrélation est
supérieur a 0,85. Nous retenons comme valeur fidalg le temps pour lequel nous avons
trouvé le plus grand nombre de pixels avec un mefit de corrélation supérieur a 0,85.

Parmi ces pixels, nous conservons les dix "mesifeureux dont les coefficients de
corrélation sont les plus élevés. Leurs décourpoeets sont moyennés. De cette moyenne,
on extrait la valeur finale de.tNous disposons alors de tous les éléments pdiumird&AlF
adaptée au comportement de I'animal, c’est-a-dp@ Cta et & obtenus pour chaque rat et

Ai, Ay, B; et B, mesurés a la paillasse, communs a tous les rigisr€F341-7).



118 Matériel et méthodes

DETERMIMMTMATION DE I.ATF

Echantillonnage de I' ATF et dosage du
3d dans le sang (zur 4 rats)
== ATF de reference

Colth=10pour 02t =t,
A+ A,
tp—ty

Clth= A e pourtp <t

DCE-MET : détermination
des cattes de [Gd]

ROE

t—t, ), pourt, <t=t;

1) - movenne sur
tous les pizels

= |AJI' de référenu:e| z
) ]
Temps (s) * tAL Temps (s)

AL A BBy  estimation provisoire  estimation provisoire
- de tp = Ad-ty - de ty

| Cyi)  pour un pixel

[Gd] (Mm)
[Gd] (Mm)

Temps (5) Temps (5)
calcul du coefficient de corrélation entre I ATF proviseire et C,(t),
pour chadgue pizel de Uimage == la matrice de corrélation

caleul de la matrice de
corrtlation pour différents t,

|

i

i

|

i
T - movenne sur les 10 i
pizels avant le meilleur !
coeff de corrélation |
|

i

i

i

|

i

i

i

|

i

i

i

!

‘#ﬁm%_%

Temps (5)

nombre de pizels pour lesquels le
coefficient de corrélation est = 0,85

-IIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIIII

| A8, BB, ‘ + ‘ estimation finale de t, | + | estimation finale de tp

AIF FINALE : C ()

Figure 341-7 : Schéma du protocole de détermination de I'AlErpzhaque rat.
- ta : temps d’arrivée de I'AC dans le sang
-t : temps de la concentration pic
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[1.3.9g. Détermination des parametres pharmacocinétiques
Connaissant gt), nous sommes désormais en mesure d’ajustention :
C.(t) = v.C,(t) + K™[ C (1) g 341-6
(D) =V,C,(0) +K ™[ C, (v dr, :

sur les données(@®. L'ajustement, toujours avec l'algorithme deveaberg-Marquardt, est
effectué pour les décours temporels des pixels peaguels To>0, en prenant en compte
notre échantillonnage temporel irrégulier d€t)CLes parametres issus de I'ajustemept, v
K" et ky, sont mis sous la forme de cartes paramétriquescaite de &/(= K™"7kep) est

également calculée.
[1.3.h. Analyse des résultats

Trois zones, centrées sur la tumeur, le tissu olatéral et le muscle temporal, sont
définies manuellement (FigurelB8), a partir des cartes de concentrations de Balr
chaque ROI, nous calculons la moyenne et I'écaqmt tyes valeurs (en excluant les valeurs
aberrantes), issues des cartes paramétriques.ixe&ls pour lesquels un des parametres ne

respecte pas les critéres décrits dans Tabldk2 8ent exclus de I'analyse.

VS (%) ITV (um) T10(MS) K™ (min™) Kep (MIN) v, Ve
min 0 0 0 -1 -1 00
max 13,4 50 - 1 1 11

Tableau 341-2 : Intervalles de valeurs dans lesquels les difféSreqparametres sont inclus dans
l'analyse.

Le test t de Student a été utilisé pour comparevideurs des parametres mesurées
entre les deux modeéles de tumeurs étudiés. Poyparemles valeurs entre ROl ou les valeurs
entre les expériences de DCE-MRI précédées ou moe ¢hjection de Sinerefiy nous avons
utilisé le test t de Student appareillé. Pour failla lecture des résultats, les parametres
pharmacocinétiques mesurés en absence de Sihememété marquéspio-, ceux mesurés

aprés une injection de SinerBront été marquéseior (e.g. K" spio, v, SPIO-....).
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Figure 3-1-8 : Représentation des ROI centrées sur la tumeutis$u controlatéral et le muscle
temporal (orange, rose et vert, respectivemendzér's manuellement sur chacun des rats pour
'analyse des résultats.
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lll. Résultats

Les résultats que nous présentons dans cette mati€té obtenus sur des tubes
(mesure des relaxivités du Dotarferat mesure de I'AIF de référence) et sur des anmau
Concernant les résultats sur animaux, nous avorssgroupes :

» le groupe de quatre rats ayant servi pour la medifAIF de référence,
* le groupe de 20 rats (14 rats Wistar porteurs dtuneeur de type C6 et 6 rats Fischer
porteurs d’'une tumeur de type RG2) sur lesquels rmawmons réalisé des mesures de

VS, d'ITV et de perméabilité au Gd-DOTA,

« le groupe de 4 rats (2 C6 et 2 RG2) utilisé poaléar I'extravasation du Sinerém
Pour le groupe de 20 animaux, nous présentonsgedtats des expériences de DCE-MRI

réalisées en absence et en présence de Sfhdees le sang.

[11.1. Mesure des relaxivités du Gd-DOTA

Le Tableau 3il-1 regroupe quelques valeurs de temps de ralaxamnesurées a

2,35 T et 20°C, sur de I'eau distillée contenanGdba différentes concentrations.

[Gd] (mM) 0 0,17 0,18 0,22 0,25 0,32
T, (ms) 2831 918 844 927 719 577
T, (ms) 2331 798 776 774 637 521

[Gd] (mM) 0,39 0,58 0,88 1,17 1,75 3,50
T, (ms) 536 390 276 197 143 68
T, (ms) 463 345 248 180 132 65

Tableau 34lI-1 : Valeurs de Tet T, mesurées sur 12 des 22 échantillons d’'eau destiintenant
différentes concentrations de Gd (20°C).

La variation des vitesses de relaxation avec la@aination en Gd est linéaire, comme
lindique la relatiomAR; = [[AC]. Les valeurs des relaxivités et , du Dotarerfi déterminées
a 2,35 T, dans de I'eau et & 20°C sont respectinemte 4,02 et 4,25 mMs® (Figure 3-

[1I-1), valeurs en accord avec les données desaadices Guerbet.
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14 y = 4,2497x
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Figure 34l11-1 : Mesures des variations des vitesses de relaxktimitudinale AR;, ronds bleus) et
transversale/R,, carrés roses) en fonction de la concentratio®&DOTA dans de 'eau distillée.

Les ajustements linéaires et les cadres des égeatmrespondants sont également représentés avec
le méme code couleur.

[11.2. Mesure de I'AIF de référence

[I.2.a. Effet du sang sur la mesure de I

La Figure 3HI-2 présente la variation de vitesse de relaxati@nsversale mesurée
sur une solution eau-sang (préparée comme déarg aparagraphd.l.c) et la fraction
volumiqgue de sang dans cette solution, pour la gardm dilutions étudiée. Cette figure
présente les résultats de la moyenne sur trois nee®i leurs écarts types. Les valeurs des

écarts types montrent que la mesure est reprodieictib

0,6
0,5
0,4
0,3
0,2
0,1

0

1

1/T2-1/Tan

v=2,8741x
R’ =0,9458

T T 1
fsmg
0 0,05 0.1 0,15 0,2

Figure 34II-2 : Relation entre la variation de vitesse de rdlaratransversale et la fraction
volumique de sang contenue dans de I'eau distilléanesure a été réalisée trois fois : le graphe fa
apparaitre la moyenne et I'écart type des mesuzegitdsses de relaxation pour chaque valeur de
dilution (ronds et barres d’erreur rouges). Ligoge : ajustement linéaire passant par l'origine.
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Nous avons réalisé un ajustement linéaire sur ceeéks, passant par I'origine. Nous
obtenons une valeur de,g= 2,87 &. L'ajustement linéaire ne semble toutefois paplies

adapte.
[11.2.b. Dosage de Gd dans le sang : AlF de référence

En utilisant 'Equation 3-11-2 (avecsg= 2,87 § et baeg = 4,25 mM"s"), nous avons
converti la valeur de Jfmesurée avec la séquence CPMG, en concentraticAddpour
chacun des tubes de sang prélevés avant, pendaprestinjection de Gd-DOTA, et ceci pour
4 rats différents. Les quatre évolutions temposetle [Gd] sont représentées sur la Figure 3-
[lI-3a. Comme le montre cette figure, nous avonsé des concentrations de Gd négatives.
Le nombre d’échantillons pour lesquels [Gd] < 0swudique qu’il ne s’agit pas simplement
d’un bruit de calcul. Nous avons décidé d’adaptarenmodéle de conversion des valeurs de
T, en valeurs de [Gd] afin de trouver des valeurdtipes et respectant la valeur de la
clairance du Gd-DOTA chez le rat (4 h 30, donnéer@et). Notre détermination dgsg étant
en accord avec les données des laboratoires Guetbsttle parametre,sgqui a eté ajuste,
manuellement. La valeur finale est 2,36 kes AIF correspondantes sont représentées Figure
3-111-3b.

R L - SR A A

4 [Gd] = 425 4: [Gd] = 425

~

[Gd] (mM)
()
[Gd] mMD

0 T T T
{ 2000 4000 6000 2000 4000 6000
0,5 Temps (s) -0,5 - Temps (s)

Figure 3-11l-3 : Représentation de la premiére estimation desayddF, échantillonnées sur quatre
rats différents, avecs,= 2,87 g (a) et de leur estimation finale, avegng= 2,36 g (b). Linsert
dans la figuréb) représente I'évolution des quatre AIF durant I@8 gremiéres secondes.

Pour chacune des AIF mesurées, nous avons détefmtét,. La valeur moyenne
de la durée de la phase ascendante de la courtoe,l'arrivée de 'AC dans le sang et le

temps de la concentration pic, est de 72 + 17 s.temps des préléevements étant différents
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pour chacun des échantillonnages, nous n'‘avongpagaliser la moyenne des 4 courbes
point par point. Nous avons réalisé I'ajustementadgartie décroissante par une fonction bi-
exponentielle décroissante 1@ p(-t/By)+A.exp(-t/B)) pour chacune des AIF. Les résultats
sont présentés dans le Tablealil:2 Nous avons utilisé les valeurs moyennes ds c
résultats pour définir les parameétres de I'équatier’AIF de référence (Figure IB-4). Ce

sont ces valeurs moyennes; (A,, B, By) qui ont été utilisées pour 'analyse de chacus de

rats.
rat n° A; (Mm) B, (min™) A, (Mm) B,(min™)
1 1,68 0,57 1,00 0,05
2 1,39 0,45 0,54 0,02
3 1,58 0,92 0,53 0,02
4 3,10 2,12 1,00 0,03
moyenne 1,94 1,01 0,76 0,03

Tableau 3dlI-2 : Résultats des ajustements bi-exponentiels disaois réalisés sur les 4 AlF
mesurées a la paillasse. La derniére ligne présemmarametres de I'AlF de référence.

Cp(t) (mM)

0 T T T
0 1000 2000 3000

Temps (5)

Figure 3-lll-4 : Représentation de I'AIF de référence et de sqoaton. Notons qu’ici, les
concentrations sont exprimées en mM et le tempeeondes.
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[11.3. Mesures du VS etde I'lTV

Les résultats des mesures du volume sanguin dhdeX de taille des vaisseaux sont
présentés dans le Tableaull33 et présentés sous forme d’histogrammes darsidure 3-
11-5.

Les deux modéles de tumeurs étudiés présentenliftia®nces uniqguement au niveau
de la tumeur. Le modele RG2 présente un VS au nigeda tumeur supérieur a celui des C6,
ce dernier n’étant pas significativement difféerdotVS mesuré dans le cerveau sain. Le VS
de la tumeur RG2 est pres du double de celui duadtrolatéral (~2%).

La tendance est inversée en ce qui concerne I'll&.modele C6 a une valeur
moyenne d’ITV tumorale supérieure a celle mesurgeles tumeurs RG2. Cependant, les
deux modeles ont des valeurs d’'ITV au niveau deutaeur supérieures a celles du coté
controlatéral (~5 pum).

Hormis le modéle C6, qui présente un VS au niveawerveau sain légérement
supérieur a celui du muscle, les valeurs d'ITVeM$ mesurées dans le muscle et le cerveau

sain ne sont pas différentes.

*

a A b .
#
5 - 0ce N 0 C6
4 BERG2 15 1 ERG?
o = 12 4
é 3 7 $ g_ 9 i
£ 21 £ 6-
1 ] 3 ] ’J—i
0 T T 0 T
fumeur contro muscle tumeur contro muscle
C6:n=14 p<0,05*: C6vsRG2
RG2:n=6 # tumeuws controlatéral

$controlatéral’'s muscle

Figure 3-111-5 : Histogrammes des valeurs moyennes dyaj®t de I''TV (b), mesurées sur les deux
modeles de tumeurs C6 (jaune) et RG2 (orange)esurois ROI. La figure comprend une Iégende
des tests statistiques réalisés sur les données.
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Résultats
VS (%) ITV (um)
C6 RG2 C6 RG2
tumeur 2,7 £0,6 4.5 +0,6# 11,7 +4,7# 8,6 +1,7#
controlatéral 2,4 +0,% 2,4 +£0,5 40+1,2 5,0+1,5
muscle 1,8 +0,6 2,00,5 53+2,0 48 +1,1
C6:n=14 p<0,05 : * C6VvsRG2
RG2:n=6 # tumeuwss controlatéral$ controlatéral’s muscle

Tableau 34l1I-3 : Valeurs moyennes et écarts types du VS et @¥'mesurés sur les deux modeéles
de tumeurs C6 et RG2, et sur les trois ROI, avecdsultats des tests statistiques.

Les marquages histologiques du collagene IV (laamalle des vaisseaux) montrent
que l'architecture de la microvascularisation detumeur est nettement différente de la

microvascularisation saine, quel que soit le modeleumeur (Tableau B-4).

Tumeur 2X Tumeur 20X Controlatéral 20X

Collagene IV

100 pum

C6

RG2

100 pm 100 pm

Tableau 34lI-4 : Photos de coupes de cerveau marquées a I'gpgi@onti-collagene IV et au HE,
réalisées sur un rat porteur d'une tumeur du mo@eélgligne du haut) et sur un rat porteur d’'une

tumeur de type RG2 (ligne du bas). Pour les deprsyde tumeurs, nous sommes 14 jours apres
implantation.

l1l.4. Mesure de la perméabilité

[1l.4.a. Faisabilité

Le premier critere de faisabilité de notre expéreenle DCE-MRI est la prise de

contraste lorsque l'injection du Dotar@rast précédée d’une injection de Sinéfe@omme
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le montrent les images RMN de la FigurdI3s, la présence d’'USPIO intravasculaire permet
d’observer un rehaussement de signal di a I'exdedtian du Gd-DOTA dans la tumeur.
Notons que ces images (MDEFT) ont été acquises @avekE de 5 ms alors que les images

spirales ont été réalisées avec un TE de 1,6 ms.

Figure 3-llI-6 : Images pondérées,Tacquises avec la séquence MDE),sans agent de contraste,
(b) aprés injection du Sinerénet(c) apreés les injections de Sineféet Dotarerf.

T1 mesuré / Tl théorique

T, moyen dans |

cerveau de rat\i

0 500 1000 1500 2000 2500 3000
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Figure 341I-7 : Validation de la mesure dq avec les séquences FLASH et spirale (courbes jeiune
rouge respectivement). Evolution du rapport deadlew du T mesurée (avec les deux techniques) et
de la valeur du Tthéorique, calculée a partir de [Gd] du tube et;dg en fonction du Tthéorique.
Les barres d’erreurs représentent I'écart typdasualeur de Tdans la ROI.

Le second critere est la validation de la mesurd davec la séquence d’imagerie
spirale munie du module d’inversion récupératiors Lmesures ont été réalisées sur des
échantillons dont les valeurs de gouvaient étre déterminées de maniere analytiged et
req connues). Pour chaque échantillon, nous avonsilédie valeur moyenne et I'écart type
des valeurs de jTcontenues dans une ROI centrée sur I'échantilles. résultats montrent
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qgue quelle que soit la séquence utilisée (FLASHspinale), I'écart entre les deux valeurs
(mesurée et théorique) dg Mexcede pas 10% (Figurell-7). Dans le cas de la séquence
spirale, la valeur de Test déterminée avec une précision de 5% par ragpta valeur
théorique. Notons que dans le cas de medargs/o (sur le rat sain) a 2,35 T, nous avons
mesuré un T moyen, sur une ROI contenant 'ensemble du cergganche de 2 mm), de
1248+173 ms. Cette mesure dealégalement été réalisée aprés une injection rzresit.

La valeur moyenne de;Test réduite d’environ 8% par rapport a une mesares AC. La
mesure du Tpar une technique d’'inversion récupération étaserisible aux effets, T cette

diminution du T moyen du tissu cérébral est due & un effet deivéd@du Sinererfi.

[11.4.b. Deécours temporels : (t)

Des données de DCE-MRI converties en concentratienSd sont présentées sur la
Figure 34I-8. Il s’agit des valeurs moyennes de [Gd] shacune des trois ROI, pour les
deux modeles de tumeurs et les deux expériencd3GEEMRI (absence et présence de

Sineren? intravasculaire).
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Figure 341I-8 : Exemple d’évolutions temporelles de la concdiutnade Gd dans les trois ROI, pour
les deux modeles de tumeurs et pour les deux exmué&s de DCE-MRI.
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Pour les deux animaux présentés ici, les courb@sdans le muscle et dans le tissu
sain semblent avoir des comportements identiqudsst/aleurs proches, peu influencés par
la présence de Siner@m

Les concentrations tumorales sont plus élevées|pauodele C6 que pour le modele
RG2. Ce dernier présente un profil d’évolution tenab plus vasculaire que la tumeur C6 : la
concentration pic est atteinte en 3 min contre @ pour le C6. Dans les deux cas, les
concentrations en Gd mesurées en présence de rBfheoat inférieures a celles mesurées
pour l'expériencespPio. Le comportement de la courbe, spécialement sumpdtie
décroissante, semble modifié par la présence deré3ifi: la constante de temps est plus
grande. Notons que dans le cas RG2, la courbeésemie plus de phase décroissante : [Gd]

SPI0+semble augmenter sur toute la durée de I'expégienc
lll.4.c. Cartes paramétriques

Les traitements des données d'une expérience deNDRIEconduisent a des cartes
paramétriques. Tout d’abord, nous calculons uné cde concentration de Gd par temps
d’acquisition, soit 116 cartes. La FigurdIB9, qui ne présente qu’'une carte sur cing, &st u
exemple de ce qu’on obtient sur un rat porteur @'tumeur de type RG2. Les images en (a)
sont les données brutes (signal RMN) et les images(b) sont les cartes de [Gd]
correspondantes. Les deux premieres cartes, is®sedonnées acquises avant l'injection de
I'AC, sont, au bruit prés, a un niveau de concéimnanulle. L’évolution du contraste des
zones ou le Gd s’est extravasé suit une croissapige, puis une décroissance lente reflétant
I'élimination du produit. On note que, dans le eaw, seule la tumeur présente des valeurs de

concentrations non nulles : le Gd ne s’extravasedaas le tissu sain.

Aprés détermination des parameétres pharmacocim&ticqu partir de [|'évolution
temporelle de [Gd] et de 'AIF (Figure I8-10), nous disposons d’'une carte par parameétre,

par rat et par expérience. Sur la



130 Résultats

Figure 3-11-11, nous avons représenté ces cartes pour un ran@aele de tumeur
étudié (1 Wistar avec C6 et 1 Fischer avec RGpbpat les expériences de DCE-M&t10-et
SPI10+ Pour chaque parametre, les quatre cartes (R Eaexpériences) sont représentées avec
la méme échelle afin de pouvoir les comparer, deiéna qualitative.

Concernant la mesure de permeéabilité ses#eq) et au niveau du cerveau sain, les
données sont comparables entre les deux ratsgqgeesoit le parametre considéré. On note
des valeurs fortement bruitées poug BPour le muscle, seule la valeur dg $emble plus
élevée chez le rat Wistar que chez le rat FiscBarce qui concerne les tumeurs, nous
observons des differencesy apparait nettement plus élevé dans la tumeur RGAg que
les valeurs de ¥™au niveau de la tumeur C6 sont supérieures dsaddiéa tumeur RG2. Les

cartes de yet de kp ne présentent pas de difféerence majeure entoelesrats.
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Figure 3-111-9 : (a) 24 des 116 images acquises au cours du tempd'lors expérience de DCE-MRI
SPIO- (une images sur cingjb) Cartes de concentration de Gd correspondantesd@eses ont été
obtenues sur un rat porteur d'une tumeur de typ2.RG
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Figure 3-11-10 : Quatre exemples d'ajustement de la fonction neodérange) sur les décours
temporels gt) (blanc), issus de quatre pixels représentastabenportements caractéristiques : les
tissus cérébraux sains et tumoraux, le muscle"saley”. La localisation des pixels est indiquéelau
carte de [Gd].

Figure 3-1-11 : Exemple de cartes paramétriques obtenues statyorteur d’'une tumeur de type
C6 (gauche) et d'un rat porteur d’'une tumeur deetiRG2 (droite). Pour chacun des parametres
représentés fvve, K" et k,, de haut en bas) les cartes SPIO- et SPIO+ séséptées.

Les cartespio+ont, d'une maniére générale, moins de pixels nda nla présence
du Sinererfi diminue le RSB des données brutes, par conséquermlus grand nombre de

pixels est exclu du traitement. On constate égaltmee les cartes sont plus hétérogénes et
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en particulier au niveau des tumeurs. L'analysentjtaive est présentée dans le paragraphe
l.4.d.

Précisons que toutes les observations réaliséesomti issues de la comparaison de
deux animaux extraits du groupe de 20. Les résuitiatsentés par la suite sont des moyennes
sur des groupes d’animaux et, bien que les deuran que nous venons de décrire soient

représentatifs de chacun des types de tumeust,plossible que les résultats soient modifiés.
[11.4.d. Comparaison des deux modeles de tumeurs

Les résultats des mesures des différents paranpdtegsacocinétiques sont présentés
sous forme de tableau (Tablealil35) et sous forme d’histogrammes (Figuréli312), pour
les deux groupes d’animaux étudiés.

Comme nous l'avons déja vu pour la mesure du Vi&dtiTV, les deux modéles de
tumeurs étudiés présentent des difféerences uniqueswmeniveau de la tumeur. La différence
de valeur de K" au niveau de la ROI controlatérale est probablérdee & un bruit de
calcul, les valeurs étant quasiment nulles.

Au niveau de la tumeur, le parametpese comporte comme le VS : celui des tumeurs
RG2 est supérieur a celui des tumeurs C6. Dansgldag modeles de tumeurs, le volume
plasmatique est supérieur au volume mesuré darissie sain. Cependant, le tissu sain
présente une valeur dg Wien inférieure aux valeurs de la littérature ox &aleurs de VS.
Enfin, le muscle qui présente des valeurs identiqueir les deux modéles de rats, montre un
volume plasmatique supérieur a celui mesuré dansulmeurs. Toutes ces tendances sont
inversées avec la mesure de elle est plus grande pour les C6 que pour le® RGles
valeurs dans les deux types de tumeurs sont supgsia celles du muscle. Seule la valeur de
Ve @u niveau du cerveau sain reste anormalemenefaibl

Les paramétres caractérisant la cinétique desferams: travers la BHE, 'R™ et kp,
ont des comportements opposés pour les tumeurd R&2. La constante de transfert des
tumeurs C6 est supérieure a celle des tumeurs R&2moyennes ne sont cependant pas
significativement différentes) et, dans les deux, éas valeurs largement supérieures au coté
controlatéral indiquent I'aspect perméable de ceseurs. Le paramétreskest plus éleve
pour les RG2. Une nouvelle fois, le tissu sain @nés une valeur dekinattendue, non nulle.
Les valeurs de ces deux parametres trouvées ponudele refletent le caractére perméable

de la paroi des vaisseaux non cérébraux.
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Figure 3-11-12 : Valeurs des paramétres ve, K"™™ et k,, mesurées sur les modéles de tumeurs C6
(jaune) et RG2 (orange), pour les trois ROI. Ldswa sont représentées sous la forme de moyennes
et d’écarts types.

C6 RG2 C6 RG2
Vp (%) Ve (%)
tumeur 1,1 +0,6# 1,8 +0,4# 24,0 £10,3# 14,0 +1,6#
controlatéral 0,5 +0,% 0,5+0,% 1,2 +1, B 0,7 +0,%
muscle 1,9 +0,8 2,4 +0,% 7,734 6,7 +1,3
K" (102.min™) Kep (Min™)
tumeur 2,7 +1,# 2,0 +0,4¢ 0,11 +0,05# 0,15 +0,03
controlatéral 0,1+0,1% 0,0 +0,6 0,16 +0,0% 0,15 +0,0%
muscle 1,9 +0,3 1,8 +0,3 0,29 0,8 0,28 +0,08
C6:n=14 p<0,05: * C6VvsRG2
RG2:n=6 # tumeuwrs controlatéral$ controlatéral’s muscle 8 musclevstumeu

Tableau 3411-5 : Valeurs moyennes et écarts types des paramgtres K™™ et k., mesurés sur les
modeéles de tumeurs C6 et RG2, sur les trois R@k #s résultats des tests statistiques.
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Tumeur 20X Controlatéral 20X

Collagéne IV BHE Collagéne IV BHE
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Figure 3-11-13 : Photos de coupes de cerveau avec des marquageslabene IV (rouge) et de la
BHE (vert), réalisées sur des rats porteurs d’unmeetir du modele C6 (deux lignes du haut) et sur des
rats porteurs d’'une tumeur de type RG2 (deux lighebas). On note une présence du marquage de la
BHE dans les tumeurs RG2 plus importante que densimeurs C6.

Les photos des coupes ou sont marqués le colldyefi@me basale) et des protéines
de la BHE montrent une parfaite concordance sgatlahs le cerveau sain. Dans les zones
tumorales ou les vaisseaux sont fortement déstég;tie marquage de la BHE est peu ou pas
présent. Les tumeurs RG2 présentent néanmoinsiplgpots marqués BHE que les tumeurs
C6, mais ils ne sont quasiment jamais colocalis&s an marquage du collagene IV. Des
photos des zones saines et tumorales sont présefage la Figure B+-13 pour 4 rats (deux

pour chague modéle de tumeur).
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IIl.4.e. Influence du Sineren? sur la mesure

Les résultats des expériences de DCE-MRD- et SPI0+sont présentés, pour les 20
animaux (C6 et RG2 confondus), sous forme de gsmo+ en fonction despio) et
d’histogrammes (Figure BF14). Pour chaque paramétre pharmacocinétiqueisnavons
réalisé un ajustement linéaire des donrg#e+en fonction des donnésgIiO- Les résultats
de ces ajustements pour chaque ROI et pour chaqdélende tumeur sont présentés dans le
Tableau 3HI-6.

Comme le montrent les coefficients directeurs dastaments linéaires des données
SPI0+en fonction desPIO; la tendance générale est une diminution de keuvaléterminée en
présence de Sinerértquel que soit le paramétre et la ROI considérésyapport a la valeur
originelle. Lorsque que I'ajustement est réaliséusugrand nombre d’animaux (n = 20) et sur
I'ensemble des ROI, le coefficient de déterminatsh relativement bon, si on exclue le cas
de k, (R*=0,07). La meilleure valeur est obtenue pour dastante de transfert "’
(R*=0,85), oul I'on trouve E"Spi0+= 0,76xK™"SPI0-

Si I'on regarde les deux modéles de tumeurs sémargnes ajustements linéaires
réalisés sur I'ensemble des valeurs des trois R@bemtent de bons coefficients de
détermination pour les parameétrgs w et K™ On remarque que si la valeur de R2 dans le
cas de k, reste la plus faible, elle s’est améliorée. Leapatre K™ reste le parameétre qui
affiche la meilleure corrélation entre les donng®®-et les donnéesrPio+ Les résultats ROI
par ROI sont dans I'ensemble moins précis (R2 di)nCeci pourrait étre di au fait que le

nombre de points permettant de réaliser I'ajustérasinfortement diminué.
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Figure 3411-14 : Pour chacun des parameétrgsw, K™ et k,,

- un graphe représentant les valeurs mesuréeslémexpérienceSPIO+ en fonction des valeurs
SPIO; pour I'ensemble des animaux (n = 20) et pour ghaaes ROI. La droite pointillée est la droite
identité, celle en trait plein est le résultat dgustement linéaire sur 'ensemble des points.

- un histogramme des valeurs moyennes et écars tyesurés lors des expériensesO-(bleu) et
SPIO+(marron), sur les trois ROI, sur I'ensemble desnanx. Les étoiles (*) indiquent les résultats
significativement différents ent&P10+et SP10-
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3 ROl ensemble ROI Tumeur ROI Controlatérale ROI Muscle
équation Rz  équation R? équation Rz équation R2
v, C6 0,8% 0,68 0,86x 0,11 0,05 0,03 0,34+1,24 0,32
RG2 0,6% 0,52 0,3% 0,54 -0,26¢x-0,34 0,23 -0,2%+2,83 0,03
Vo C6 0,8% 0,80 0,4%+9,84 0,47 -0,04+0,97 0,00 0,9 0,27

RG2 1,1% 0,66 1,1& 0,06 0,27% 0,03 0,1%+5,45 0,00
K trans C6 0,8k 0,87 0,81x 0,79 0,81x 0,64 0,41x+8.10° 0,24
RG2 0,6 0,76 0,51x 0,42 -0,11x-1.10° 0,02 0,3%+7.10° 0,06
cé6 03%+0,1 0,22 0,44+0,05 0,35 -0,2x+0,22 0,12 -0,0&x+0,27 0,01
RG2 0,4%+0,08 0,25 0,2&+0,05 0,11 -0,2%+0,22 0,11 0,0%+0,25 0,00

ep

Tableau 3411-6 : Résultats des ajustements linéaires réaliséesutonnées SPIO+ en fonction de
SPIO-, pour chacun des paramétrgsvy K™ et k,, et pour les deux groupes de rats (C6 et RG2).
Les ajustements ont été réalisés sur tous lesspdethaque groupe et sur les points de chacune des
trois ROIL. Pour chaque équation, le coefficienddeermination R2 est indiqué. Pour chaque ensemble
de points, nous avons réalisé un ajustement liedassant par l'origine et un ajustement linéaire
simple. Le résultat affiché correspond a I'ajustetr@ésentant le meilleur R2. Si les R2? sont égaux,
nous avons choisi I'ajustement passant par I'oeigin

111.5. Extravasation du Sinerenf

Les résultats du traitement des expériences de MRBE-avec du Sinerefh sont
exprimés en valeurs d&R;, afin de pouvoir étre comparé aux résultats olsesnec le
Dotarenf. Les paramétres pharmacocinétiques n'ont pas étérmdinés car nous ne
disposions pas de I'AIF de référence pour le Simére

L’évolution de la valeur moyenne dans une ROIAR en fonction du temps a été
tracée pour chacune des trois ROl et pour chacun deaats (Figure B4-15). Les
comportements des tissus musculaire et controlaaérd identiques pour les deux modeéles
de tumeurs. Au moment du passage du bolus, orunetaugmentation de;Rans le muscle,
c’est-a-dire une diminution de; TApres le passage du bolus, la valeur gdee$te constante :
le Sinererfi ne s’extravase pas. Dans le tissu cérébral sainbserve une diminution d\R;
au moment du passage du bolus. Dans ce cas, it d'ag effet de susceptibilité, et donc
d’une chute du T, qui induit une diminution du signal. Comme poeimiuscle, la valeur de
R; reste stable dans la suite de I'expérience cenguitre que le Sinerefrest intravasculaire.

Dans les tumeurs, I'évolution de, IBst différente. Dans le cas des tumeurs RG2, on
observe un rehaussement progressif du signal &t dimfR;, caractéristique d’'une cinétique
d’extravasation de I'AC. Les deux rats étudiés @némnt des comportements différents. La

variabilité dans la quantité d’'USPIO injectée pétre une des raisons de cette observation.
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Pour le modéle C6, ce rehaussement existe maisrspfitude est extrémement faible par

rapport au cas RG2.

AR (57

AR (S'l)

0,05

ARG (S

Temps (min)

Figure 3-11-15 : Variations des vitesses de relaxation longitadinau cours du temps lors d'une
expérience de DCE-MRI avec injection de Sinétebes mesures ont été effectuées sur les trois RO,
pour 2 rats porteurs d’'une tumeur C6 (courbes jguee?2 rats porteurs d'une tumeur RG2 (courbes
orange). Les pointillés indiquent les périodes pemdesquelles se déroulent la deuxieme séquence
MGESE et I'expérience de DCE-MRPIO+

Les observations des marquages des macrophagesgegseit en visible ou en
fluorescence, montrent que les tumeurs présententoubre élevé de macrophages par
rapport au tissu sain et périphérique (Figulé-36). Toutefois, on note que leur répartition
est inégale dans le cas des tumeurs C6. Les magegptsont présents sur les bords de la
tumeur sous forme d’amas, tandis que le centrd glessiment pas marqué. Dans le cas des

RG2, la présence de macrophages semble plus imppgauniforme sur toute la tumeur.
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Figure 3-11-16 : Photos de coupes de cerveau avec des marquagyrsmdmphages (visible et rouge)
et des noyaux (bleu), réalisées sur un rat podéaure tumeur du modéle C6 (haut) et sur un rat
porteur d’'une tumeur de type RG2 (bas).
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V. Discussion et conclusion

Les résultats montrent qu’il est possible d’ajoutee mesure de la perméabilité de la
BHE au protocole de mesure de VS et d'ITV. La déteation de I'AIF reste ardue et
I'hypothése sur le caractére intravasculaire duer@in® est a creuser. Les mesures de
perméabilité sur les modeles de gliomes C6 et R@geét I'idée que chacun des modeles
posséde un comportement vasculaire particulier.

Les valeurs de relaxivité du Dotar@mbtenues & 2,35 T et & température ambiante ont
été utilisées pour déterminer les concentration&dalans des tubes et chez I'animal. Pour
les mesures sur les tubes, les valeurs de rel@xiwésurées étaient parfaitement adaptées
puisque les mesures ont été réalisées sur destdélomardilués avec de I'eau et a température
ambiante. Pour les mesures chez I'animal, l'utiiiGade ces valeurs de relaxivité est plus
discutable ¥Stanisz, G.Jet al.2000). En effet, comme nous I'avons souligné damhapitre
d’introduction générale, ces valeurs sont sensibliestempérature et au milieu dans lequel se
trouve I'AC. S’il était envisageable de réalisereumesure de relaxivitedy a 37°C, nous
n'avions aucun moyen expérimental pour détermieervaleurs exactes de relaxivité dans
chacun des tissus du cerveau. L'impact de cettinade reste toutefois limité puisque notre
objectif n’était pas de réaliser une quantificatidrsolue du Gd dans le cerveau mais d’étudier
I’évolution temporelle relative de la concentratien AC afin de déterminer les parametres
pharmacocinétiques et d’évaluer la perméabilit&deDOTA. Enfin, notons que la valeur de
req utilisée est trés proche de ce qu'on trouve danéttérature (a 37°C et a 2,35T,
3lFonchy, Eet al.2001) et en accord avec celle des laboratoiresh®ué 37°C et & 2,35 T).

Pour la mesure de I'AlF, point sensible des teamesqde mesure de perméabilité,
nous avons proposeé une nouvelle méthode. La détatiom de I'AlF de référence, a partir de
mesures effectuées sur quatre animaux différerfisurai les parameétres d’amplitude et les
constantes de temps caractérisant la partie déardis de la fonction ), commune a tous
les rats. Par contre, la partie croissante gl¢),&orrespondant a l'arrivee de 'AC dans le
sang, a été déterminée individuellement pour chdes20 rats. Ainsi, pour chaque rat, 'AlF
utilisée était un mélange de données provenaratdétudié et de I'AlIF de référence.

Nos résultats ont montré que I'approche que noubkatons utiliser pour mesurer la

concentration de Gd dans le sang par IRM n’étast gatisfaisante. Nous avons toutefois
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conservé nos résultats pour obtenir I'AlIF de réféee Nous n'avons pas trouvé de résultats
de mesure d’AlF sur le petit animal dans la littéra. Les informations dont nous disposons
concernent des mesures réalisées par IRM au niVeae veine {**Weidensteiner, Cet al.
2006, ®Mcintyre, D.J.et al. 2004). Le Tableau B/-1 montre que les résultats sont assez
hétérogénes, mais, pour chacun des jeux de paesnédrdose, le mode d’injection et la

technique de mesure sont différents.

Lieudelamesure A(mMM) Bi;(min?)  A,(mM) B, (min™

Mcintyre et al. veine de la queue 1,23 2,10 0,59 0,05
Weidenesteinegt al.  veine jugulaire 0,5 0,82 0,60 0,05
Notre étude artere fémorale 1,94 1,01 0,76 0,03

Tableau 34V-1 : Comparaison des parametres de la partie bi-exypmtle de I'AIF, ou assimilé,
chez le rat.

Si nous avons travaillé dans I'hypothése d’invdliginteranimal des parameétres,A
A,, B; et B, (hypothese qui reste a vérifier), nous avons goia d’adapter 'AlF & chaque
animal en termes de temps d’'arrivée et temps duBtant donnée la variabilité interanimal
de la dose injectée et de la longueur du cathéilesée (volume mort), ces adaptations nous
ont permis de diminuer les erreurs qu’'une détertiinamparfaite de I'’AIF introduit dans le

traitement des données de DCE-MRI.

Nous n’allons pas rediscuter ici des résultats et limitations de la technique de
mesure de VS et d'ITV. Notons simplement que nailtats pour ces mesures sur les
modeles C6 et RG2 sont en parfait accord aveckstats d’expériences similaires réalisées
au laboratoire %valable, S.et al. 2007). Ces expériences avaient montré une bonne
corrélation entre les résultats IRM et histolog&jumncernant la comparaison tumesitissu
controlatéral. De plus, les mesures de VS et d’f€Nseignent sur un paramétre lié a notre
problématique : la surface vasculaire, S. En effesurface vasculaire varie comme la valeur
du VS et/ou la valeur de I''TV. Dans les deux medéde tumeurs étudiés, nous nous
trouvons avec des surfaces vasculaires possiblemedifiées au niveau de la tumeur par

rapport au tissu sain.

Dans un premier temps, nous nous intéressons asutats des mesures de
perméabilité au niveau du tissu sain, les deux ieedétudiés ne présentant & ce niveau

aucune différence. L'AC ne s’extravasant pas ersgrée d’'une BHE integre, nous nous
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attendions a trouver des valeurs de constantasuisfért et d’échange (R et kep) Nulles. Si

la mesure de K™ est cohérente, celle deykne I'est pas. De plus, les deux fractions
volumiques (¥ et w) sont trés sous-estimées par rapport aux valeursleyr sont
généralement attribuées (4 et 20% respectivemeeisemble de ces données souligne les
limitations de la méthode a déterminer les parassgbharmacocinétiques dans les tissus ou
I’AC ne s’extravase pas. On trouve plusieurs rasoour expliquer ce disfonctionnement :

» Les variations de @) pour un pixel sélectionné dans le tissu saisarg dues qu’a la
présence du Gd dans le sang, qui ne représenté9guil volume environ. Dans ces
conditions, le RSB diminue. Il est alors difficde détecter le pic de [Gd].

» Le temps d’arrivée et le temps du pic de I'AIF sdéterminés a partir des pixels qui
présentent un fort coefficient de corrélation al/&tF de référence. Pour la raison
évoquée au point précédent, il s’agit rarement idelp du tissu sain. Il est donc
possible que I'adaptation de I'AlF ne soit pas @it exacte.

 Le rehaussement de signal di a leffet de relakivite I'AC est peut-étre
partiellement masqué par un effet de susceptilglitthoment du passage du bolus.

» La fonction a ajuster sur les données modéliseammportement d’extravasation : le
nombre de paramétres a ajuster est trop important garactériser un comportement
de type vasculaire.

Etant donné que notre méthode n’est pas adaptééissus ou 'AC ne s’extravase
pas, nous avons choisi d’étudier le comportemenndscle temporal, ou la paroi vasculaire
n'interdit pas I'extravasation du Gd, afin d’avaine référence commune entre les deux
modeles. Les mesures de VS ont également étéaeésksir le muscle mais nous ne disposons
pas dans ce cas la de corrélation histologique.oméot toutefois, que I'évaluation de
I'extravasation du Sinerefra montré que celui-ci restait intravasculaire aeau du muscle,
validant I'hypothese d’état d’équilibre nécessaineotre technique de mesure du VS. Nous ne
pouvons cependant pas affirmer qu’il n'existe pasiehtation préférentielle des vaisseaux
dans le muscle squelettique, ce qui influeraitisumesure du VS et de I'lTV. Néanmoins, les
résultats de VS et d'ITV montrent que le musclespnde des valeurs proches du tissu

cérébral sain.

Nous discutons a présent des résultats de la mdsuperméabilité sur les tumeurs.
Les rats porteurs d’une tumeur C6 présentent wmwelsanguin tumoral inférieur a celui des

RG2. Quel que soit le modéle, vaut 40% de VS dans la tumeur. Ainsi le rappod de
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fractions volumiques plasmatiques entre C6 et R&Zenstant et egal a 0,6. Le fait que v
soit inférieur & VS peut s’expliquer par un effefféent de I'hématocrite dans les deux
méthodes de mesure. Mais pour autant que la mdsw& dans le muscle soit valable, nous
ne retrouvons pas ce rapport entgeevVS : dans le muscle, les deux mesures ne fsfgen
pas de difference. Il nous est alors tres diffidiéejuger de la pertinence de la mesureyde v

Le parametre d est plus éleve chez les RG2 que chez les C6. [Bamdeux cas, la
valeur mesurée est inférieure a celle mesurée ansuscle. L'augmentation de I'espace
intervaisseau, et donc de l'espace de diffusion’A€, dans les tumeurs par rapport au
muscle, suggérée par les résultats de VS et d’pEUt expliquer ces différences de valeurs.

Enfin, la fraction volumique de I'EES chez les GG £ 24%) est supérieure a celle
chez les RG2 @~=14%). Dans les deux cas, &st plus grande que dans le muscle. Les
résultats histologiques en HE montrent clairemeet forte densité de cellules au niveau de la
tumeur. On note également un marquage plus inhomeogfgez les C6 que chez les RG2. Des
zones d’'oedeme pourraient étre a l'origine de dféérents résultats. Rappelons toutefois que
le parameétre vest un résultat indirect de I'ajustement K" Tkep). Il fait simplement écho
aux variations de K™ et ke,

La mesure du paramétré®°ne présente pas de différence significative dagreleux
modéles de tumeurs mais, en valeurs moyennesniacae de transfert est plus grande chez
les C6 que chez les RG2. Uehetaal. avait mesuré par autoradiographie des constamtes d
transfert pour le {Ga]-DTPA trois fois plus grande chez les rats C@ ghez les RG2
(*®Uehara, Het al. 1997). La mesure avait été réalisée 12 jours aprpkantation de 5.10
cellules, quel que soit le modéle. Les résultats marquages histologiques de la BHE,
analysés de maniére qualitative, tendent a appogsrdonnées puisque le marquage est
quasiment absent des tumeurs C6 alors que l'ovérdes marquages de BHE integre chez
les RG2.

D'autre part, les travaux de Ferriet al. (*°Ferrier, M.C.et al. 2007) ont mis en
évidence une corrélation entre les valeurs de pailit® mesurées par IRM (DCE-MRI) et
par autoradiographie sur des rats porteurs de waMRG2. Les expériences IRM ont été
réalisées avec le Gd-DTPA (547 Da) et sont doncpemables a nos valeurs obtenues avec le
Gd-DOTA (Tableau 3V-2). Les différences que nous pouvons noter sgrJaleurs des
parametres mesurées peuvent peut-étre s’expliqaelepfait que le nombre de cellules
implantées est plus important chez Fereenl. que dans notre étude {165 5.1C) et donc

gue les croissances tumorales ne sont pas comesrafis aussi parce que I'AlF utilisée est
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différente. Néanmoins, les valeurs sont dans 'eide trés proches. Nous ne disposons pas
de données équivalentes pour le modéle C6.

Vp (%) Ve (%) K "™ (min) Kep (Min™)
Ferrieret al. 3,5 11,1 0,026 0,24
Notre étude 1,8 14,0 0,020 0,15

Tableau 34V-2 : Comparaison des parametres pharmacocinétiqueausba partir d’expériences de
DCE-MRI sur des rats porteurs de tumeurs RG2. ladsuvs de Ferrieet al. présentées ici sont la
moyenne des valeurs pour un seuil de détectiorb®%e 2

Quelles que soient les études, et étant donné oue avons utilisé une mesure de la
concentration plasmatique en AC globale, [8"Kne traduit réellement une perméabilité (ou
plus précisément le produit PS) que si le débigsindans la tumeur est suffisafitTfts,
P.S. et al. 1999). Il faudrait cartographier le débit sangyour chaque animal afin
d’approfondir I'analyse des résultats.

Maintenant que nous avons analysé le comportementhdécun des modeles de
tumeurs étudiés, nous pouvons regarder I'effead®ésence du Siner&msur la mesure de la
perméabilité au Gd-DOTA. Nos résultats montrent dee valeurs des paramétres
déterminées a partir des expériences de DCE-MIRO+ sont inférieures a celles des
parameétrespPlO- La diminution de la valeur dg indique que la fraction volumique détectée
est inférieure lorsque du Siner@mst présent dans la circulation sanguine. Cetedsst tout
a fait cohérent avec le fait que, méme a TE trastcdes USPIO agissent par effet de
susceptibilité sur le signal et diminuent fortemkantontribution du compartiment vasculaire
au signal RMN mesuré. De plus, cet effet de sugubigt s’étend a I'environnement proche
des vaisseaux. Ainsi, le Gd qui s’extravase ne"sasile" qu’une fois qu'il aura diffusé hors
de l'espace avoisinant les vaisseaux et pour ledpiel, est fortement diminué. Ce
phénoméne peut expliquer la diminution apparentdadeonstante de transfert"®® et
pourrait étre mis a profit pour atteindre la diftusdu Gd dans 'EES.

Les résultats concernandplprésentent une tres mauvaise corrélation entrealesirs
SPIO+ et SPIO- Mais la plupart des analyses de corrélation titréalisées en incluant les

données de la ROI controlatérale. Or, comme le rammit les cartes paramétriques dg(k
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Figure 3-11I-11), les données étaient fortement bruitées dansom@ zontrolatérale.
Ainsi, si on exclut ces données controlatéralesokfficient R passe de 0,07 & 0,36. De la
méme maniére que pour™® la diminution de la valeur defPiO+ caractérise un
ralentissement apparent des échanges a travessdavasculaire. La présence du Sinefem
intravasculaire, qui "masque" le signal autour dgisseaux, pourrait étre a l'origine de cette
observation. De plus, les expériences d’évalualiiextravasation du Sineréhont montré
que ce dernier s’extravasait dans le tissu tumdesl RG2. L’expérience menée sur deux
heures ne faisait pas apparaitre la phase d’efflusinererfi extravasé. Ainsi, et ce dans le
cas des RG2, I'extravasation lente du Sinérgmeut conduire a des observations sur la
perméabilité au Gd erronées.

Enfin, les diminutions respectives deé™R et k, conduisent & des valeurs dg v
quasiment identiques entre les expériens@®©+ et SPIO- Le fait que les diminutions se
compensent est cohérent avec l'idée gu’elles ontr pwigine le méme phénomene, a

condition que le Sinerefme s’extravase pas.

Un des résultats surprenant de cette étude estm@artement du Sineréhdans les
tumeurs. Nous avons montré qu'il s’extravasait desstumeurs RG2, pendant les deux
premiéres heures apres injection, et quasimenti@as les tumeurs C6, sur la méme durée.

Rappelons qu’a 24 h, du sinef®extravasé a été observé dans les deux types @eitsinLes
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tissus sain et musculaire ne présentent pas deumaltgxtravasation a ces temps. La
premiére conséquence de cette observation estridaesn question de I'hypothése d’'état
d’équilibre pour la mesure de VS et d'ITV danstiesmeurs RG2. Néanmoins, étant donné le
protocole de mesure, I'hypothése n'a besoin d’'é&dfice que pendant la durée de la
deuxiéme séquence MGESE, soit pendant environ fiGaptiés injection du SinerémNous
avons évalué que la quantité de Sinétextravasée pendant cette période n’excédait pas 2%
de la quantité intravasculaire. Ainsi, nous congidé que I'hypothése est vérifiée.

La seconde conséquence est qu’il devient tresciliffd’évaluer I'extravasation d’'un
AC, le Dotarerfi, quand deux AC s’extravasent en méme temps. Isestaés des coefficients
de corrélation du TableaulB-6 illustrent parfaitement ce propos. Dans Is das C6, les trés
bonnes valeurs de R? (toujours en excluant le edglde la premiére colonne montrent que
linfluence du Sinereffi sur la mesure est invariante par rapport & lareatu tissu. De plus,
I'atténuation de la valeur due & la présence derSif est presque identique pour les
parameétresy ve et K" (16% d’atténuation en moyenne). Dans le cas dez RGait que le
SinerenY s'extravase implique que les concentrations plésue et tissulaire varient
pendant la durée de I'expérience de DCE-MRI (30)niifamplitude des variations dans ce
cas, et surtout pour la concentration tissulaiiestrplus négligeable. Les faibles valeurs de R?
reflétent cette instabilité du systéme, I'impact$ineren? sur la mesure de perméabilité au
Gd est alors difficilement définissable. Nous avdesté de soustraire linfluence de
I'extravasation de 'USPIO sur la mesure de la pehilité au Gd-DOTA. Pour cela, nous
avons soustrait la variation moyenne (mesurée sats) de vitesse de relaxation ®ie au
Sineren? sur la durée d'une expérience de DCE-MRI (30 niin)a variation moyenne
(mesurée sur 6 rats) de vitesse de relaxatip@ RO min lors d’'une expériens®I0+ (en
présence de Sinerénet Dotarerfl). Cette opération nous a conduits ARy négatif. Ce
calcul est fortement discutable puisqu’il est dffiéc sur des valeurs moyennes, les
expériences n'ayant pas été réalisées sur les mammaux.

Enfin, il est intéressant de constater que le ®mer(30 nm de diamétre) ne
s’extravase que dans les tumeurs RG2 alors queetune de perméabilité au Gd-DOTA
(environ 1 nm de diametre) donne des résultatdanes (notre étude) voire plus importants
dans les C6 que dans les RG2Jghara, Het al. 1997). Les profils d’extravasation du Gd
dans les tumeurs, C6 ou RG2, sont correctemenys@sapar le modéle pharmacocinétique,
ce qui suggeére un transport passif, suivant leignadle concentration, du Gd a travers la
paroi vasculaire. Dans le cas du Sinéteta réponse trés tardive (de I'extravasation par

rapport & I'injection) ne peut s’expliquer par umgle transport passif. Le siner8mourrait
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étre transporté par les cellules endothéliales geytdse). Nous n’avons toutefois pas
d’information sur les activités pinocytiques deiutes endothéliales dans les tumeurs C6 et
RG2. De plus, le passage via les cellules endalbéliaurait probablement également lieu au
niveau du muscle or, dans le muscle, aucune esasioa du Sinerefhn’a été observée. Par
ailleurs, les marquages histologiques ont révélénambre de macrophages dans la tumeur
plus important dans le cas des RG2 que dans led&phagocytose du Siner&mpar les
macrophages est un phénoméne connu mais qui, gugoé@sent, n'a été observé que
plusieurs heures aprés injection de I'USPfCérot, C.et al. 2004). Nous n’excluons pas

gue ce phénomene soit a l'origine de nos obsernvatio

Dans ce chapitre, nous avons présenté les difEssemtpériences réalisées pour la
mise en place d’'une méthode de mesure de la peilitéau Gd-DOTA, intégrée aux
mesures du VS et de I'ITV utilisant le Sinefém

Les résultats obtenus avec cette approche origib@lenesure de la perméabilité,
testée sur deux modeles de gliomes, ont montrdle@tait adaptée a la caractérisation des
tissus tumoraux. Le modele montre cependant daese$finpour I'étude de tissus tels que le
tissu cérébral sain, ou la BHE empéche I'extravasale 'AC. La mesure des parametres
pharmacocinétiques permet également de compléter céaactérisation de la
microvascularisation tumorale réalisée avec leampatres VS et ITV. Cependant, la durée
d’acquisition totale d'un tel protocole reste urctéar limitant pour un emploi en suivi
longitudinal, sur des groupes d’animaux.

La réalisation de la mesure de perméabilité au GI-® en présence d'un AC
superparamagnétique intravasculaire était un desipaux défis de ce travail. Nous avons
montré que les résultats de ces mesures étaieidredifs de ceux obtenus en absence
d’'USPIO mais que leur corrélation était trés borpaeticuliérement pour le parameétr&2i
Ceci suggére que ces mesures de perméabilitéaiesteadaptées a I'étude de l'efficacité de
thérapies anti-tumorales. Cependant des précautesiesnt a prendre puisque nous avons
montré que le Sineréfpouvait s’extravaser dans les tumeurs de type R@2les échelles
de temps comparables a celles de mesure de |a qilitée Pour limiter ce phénoméne, la
durée du protocole expérimental pourrait étre dird@ afin de réduire l'incidence de
I'extravasation du Sinerefnsur la mesure de la perméabilité. Etant donnépéaificité du
phénomene, [lutilisation d'un autre agent de cairasuperparamagnétique pourrait

également étre une solution.
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Conclusion générale et perspectives

L'ensemble de ce travail de these s’inscrit dans célre de la recherche
méthodologique en imagerie médicale et plus pditi@ment en IRM. Nous avons travaillé a
différents niveaux du développement méthodologique I'acquisition dimages a la

production de données d’intérét physiologique.

Afin de disposer d'une technique d’imagerie rapideys avons mis en place la
technique d’acquisition utilisant des spirales asité variable sur les imageurs de la Plate
Forme IRM du Petit Animal de Grenoble. L’outil doggt maintenant équipé I'ensemble des
spectrometres est robuste et convivial. Dans Ieistiaméliorer la qualité de nos images,
nous avons développé une technique de mesuretidgeletoire dans I'espace k.

Possédant une technique d’acquisition rapide d'@sagous avons mis en place une
méthode de mesure de la perméabilité en IRM. Lioaigé de notre travail repose sur le fait
gue nous travaillons dans une optique intégratiesi, nous avons montré qu’un protocole
de mesure de la perméabilité de la BHE au Dot3rpouvait étre réalisé conjointement au
protocole de mesure du volume sanguin et de l'indextaille des vaisseaux utilisant le
Sinerenf.

L’ensemble de ces travaux ouvre bien évidemmentdsunombreuses perspectives,
d’autant plus que certains des facteurs limitanie gous avons rencontrés durant nos
expériences devraient disparaitre avec I'arrivéaale/eaux imageurs sur le site de la Plate-
forme IRM de Grenoble. Ceci est particulierementabi® en imagerie rapide ou les
caractéristiques doardware(notamment pour les gradients) jouent un réle gmédant.

Néanmoins, un effort certain reste a fournir conast I'optimisation des algorithmes
de reconstruction que nous utilisons. L'augmentatie leur vitesse d’exécution et
l'intégration de cartes de champ font partie dessegi privilégiées pour I'amélioration de la
reconstruction des images. Les séquences d'imagpirale se prétent, de par leur caractére
rapide, a de nombreuses applications. Nous dispad@ja des séquences spirales permettant
la mesure du i de la perméabilité, de la diffusion, et il senatéressant d’apporter de

nouveaux modules afin de réaliser des mesuresrfiesfpm par exemple. Afin que I'analyse
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des données soit facilitée, il devient nécessaire lgs images acquises avec différentes
séquences, de type spiral ou autre, se superppadaitement. Ce dernier point, qui nous a

fait défaut, constitue également une perspectivieadail.

La mesure de la perméabilité est un outil pour kractérisation de la
microvascularisation cérébrale. Cependant, sa amseeuvre demeure délicate du fait de la
difficulté que constitue la mesure de la fonctioenttée artérielle. De plus, le volume
plasmatique issu de l'analyse de I'extravasationGadlun’est pas cohérent avec les données
IRM et histologiques obtenues.

Pour ces différentes raisons, il y aurait un gramdrét a intégrer les données de
volume sanguin obtenues avec le protocole de mesilisant le Sinerefh La détermination
de v serait alors inutile et les parameétre§*R et k,, gagneraient en précision. Pour la
fonction d’entrée artérielle, une approche multieanes permettrait de réaliser la mesure
pour chaque animal. L'IRM offre la possibilité dealiser de nombreuses mesures
fonctionnelles, et c’est de l'analyse simultanée a#s données que nous obtenons les
informations les plus pertinentes pour I'étude @eshologies et le suivi d’efficacité de
traitements. Cependant, plus le nombre de parametieélevé plus I'analyse des résultats
devient compliquée. Le développement d’outils stigfiiles est alors nécessaire.

D'autre part, la présence dans le compartiment wase de particules
superparamagnétiques, pendant la mesure de |la qigititée a des conséquences sur le signal
mesuré. Des acquisitions multi-échos permettragtmieux comprendre l'origine des
différentes contributions au signal et, avec unaldlisation adaptée, I'analyse des données
pourrait étre approfondie et renseigner sur laudiin de I'agent de contraste. Enfin, la prise
en compte des phénomeénes de diffusion de I'eau Imalyse des données est également
une perspective intéressante pour une meilleure pegmnsion des phénomeénes
physiologiques.

Pour finir, notre étude a également soulevé destmuns par rapport a I'extravasation
de Sinereffi dans certaines tumeurs. Si I'hypothése de la taptdes particules de fer par
les macrophages est avanceée, celle-ci reste devebkes progres sont a réaliser au niveau du
marquage du fer en histologie afin de corroborernésultats IRM et des expériences utilisant
d’autres techniques d’imagerie.g§. microscopies électrique et ionique) sont nécessgiour
une compréhension des mécanismes cellulaires amtants dans le transport des agents de

contraste.
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En conclusion, ce travail a permis d’apporter dotatoire une technique d’'imagerie
rapide opérationnelle et performante et un oufilpémentaire pour la caractérisation de la
microvascularisation cérébrale. Il met en évidegoe I'analyse des phénomenes liés a
I'utilisation simultanée de deux agents de contrasit complexe mais peut conduire a des
résultats intéressants. Enfin, d’'un point de vudagique, il confirme que les tumeurs C6 et
RG2 présentent des comportements vasculairesetitier
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RESUME

Ce travail présente les résultats obtenus dansadeecde développements méthodologiques en
imagerie par résonance magnétique. Tout d’abonchise en place de la technique d’imagerie rapide
utilisant un échantillonnage de I'espace k le lafigne trajectoire spirale a densité variable est
exposée. L'optimisation des paramétres d’acquisiéibla comparaison de différentes techniques de
reconstruction ont été menées via des simulatiam®éniques. Une approche originale de la
calibration de la trajectoire dans I'espace k esppsée. L'imagerie spirale a été utilisée pourtraet
en ceuvre une méthode de mesure de la perméallité BHE au Gd-DOTA. Ce protocole a été
intégré aux mesures de volume sanguin et d’indetaitle des vaisseaux utilisant le Sinefernes
résultats obtenus montrent des différences au migea parametres de la microvascularisation sur les
modéles de tumeurs C6 et RG2. La présence du Sifierenduit & une diminution des valeurs de
constante d’échange a travers la paroi vascul&if& dans la tumeur de 24% en moyenne. Cette
étude a également mis en évidence I'extravasatioBidererfi, pendant les deux premiéres heures
apres injection du produit, uniguement dans leetumRG2.

MOTS CLES

Imagerie par résonance magnétique nucléaire ; ingagpgirale ; mesure de trajectoire ; espace k;; ra
tumeur cérébrale ; microvascularisation ; permééhil barriere hémato-encéphalique ; agent de

contraste

ABSTRACT

The results presented in this work were obtainegaasof methodological developments in magnetic
resonance imaging. First of all, the setting of tapid imaging technique using a k-space sampling
scheme along a variable density spiral is describedherical simulations were used to optimize the
acquisitions parameters and to compare differezdn®ruction techniques. An original approach to
calibrate the k-space trajectory was proposed. ,Tfginal imaging was used to implement a method
to measure the blood brain barrier permeabilitgstbDOTA. This protocol was combined to blood
volume and vessel size index measurements usingreé®ifi The results obtained highlighted
differences between the microvascular paramete@smned on C6 and RG2 tumor models. The
presence of Sineréhinduces a mean decrease of the transfer constarstsathe vascular wall K,

in the tumor, of 24%. This study also showed extsation of the Sineréinduring the first two hours

after the product injection, only in the RG2 tumors

KEY WORDS
Nuclear magnetic resonance imaging ; spiral imagitngjectory measurement ; k-space ; rat ; brain

tumor ; microvasculature ; permeability ; bloodibraarrier ; contrast agent



