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RésuméEn neuros
ien
es et en méde
ine, l'imagerie fon
tionnelle de la perfusion 
érébrale permetde 
ara
tériser les variations régionales du 
ouplage neurovas
ulaire et de la vasoréa
-tivité aux gaz 
ir
ulants. Grâ
e à l'IRM par marquage des spins artériels (ASL), il estpossible de mesurer la perfusion de façon quantitative, dynamique et reprodu
tible sansinje
tion de produit de 
ontraste. Ce travail méthodologique a 
onsisté à mettre en pla
eet optimiser une séquen
e IRM de quanti�
ation de la perfusion par ASL pour étudierla vasoréa
tivité 
érébrale. Pour disposer d'une mesure quantitative ave
 une sensibilitémaximale, des simulations numériques et des expérien
es sur sujets sains ont permis d'op-timiser : l'amplitude des impulsions RF en prenant en 
ompte l'hétérogénéité du 
hampB1 ; les délais des impulsions d'inversion pour supprimer le signal statique ; la positionde la zone de marquage par rapport au 
hamp de transmission du résonateur RF ; l'es-pa
ement minimal entre la zone de marquage et la région d'intérêt ; la durée de bolus ettemps d'attente avant l'a
quisition. Une méthode originale de 
ara
térisation rapide dubolus de sang marqué en début de 
haque expérien
e a été développée pour permettreun paramétrage optimal de la séquen
e pour 
haque sujet. Ces méthodes ont été utili-sées pour 
ara
tériser les e�ets de l'inhalation de mélanges d'oxygène et de 
arbogèneà teneur variable en CO2, sur la perfusion 
érébrale 
hez des sujets sains. En parallèle,les mêmes méthodes de perfusion sont utilisées dans une étude qui vise à 
ara
tériser lavasoréa
tivité 
érébrale dans la maladie d'Alzheimer.Mots 
lefs : IRM, perfusion 
érébrale, marquage des spins artériels ASL, vasoréa
tivité
érébraleQuantitative fun
tional MRI applied to 
erebralvasorea
tivityIn neuros
ien
es and medi
ine, fun
tional imaging of brain perfusion is a means to 
hara
-terize regional variations of neuro-vas
ular 
oupling and alterations of the vasorea
tivityto 
ir
ulating gases in patients. Arterial Spin Labeling (ASL) is an MRI method whi
hprovides a quantitative and reprodu
ible measure of brain perfusion and its dynami
al
hanges, without the need for inje
tion of 
ontrast agents. This thesis presents the imple-mentation of an MRI sequen
e for the quanti�
ation of 
erebral blood �ow by ASL andits optimization for the study of 
erebral vasorea
tivity. To obtain a quantitative mea-sure with maximal sensitivity, numeri
al simulations and experiments on healthy subje
tshave allowed to optimize: the amplitude of RF pulses, the inversion pulse delays to sup-press stati
 signal, the limits of the position of the tagging band with respe
t to the RFresonator, the minimal allowable gap between tagging band and region of interest, thebolus duration and delay time before a
quisition. An original method to rapidly 
ara
-terize the bolus of labeled blood in ea
h session has been developed to provide an optimalparametrization of the sequen
e for ea
h subje
t. These methods have been used to
hara
terize the e�e
ts of inhalation of oxygen and 
arbogen mixtures with varying CO2
on
entrations on perfusion in healthy subje
ts. In parallel, the same perfusion methodsare used in a study to 
hara
terize 
erebral vasorea
tivity in Alzheimer's Disease patients.Key words : MRI, 
erebral perfusion, arterial spin labeling ASL, 
erebral vasorea
tivity
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Introdu
tion généraleL'Imagerie par Résonan
e Magnétique est une modalité d'imagerie de l'eau des tissusmous. Cette méthode non-invasive o�re une résolution spatiale de l'ordre du millimètreet une résolution temporelle de l'ordre de la se
onde. Son inno
uité permet l'utilisationrépétée 
hez l'homme 
e qui fait de l'IRM un outil diagnostique de 
hoix. L'implantationde 
es appareils d'imagerie s'est généralisée dans l'ensemble de la Fran
e depuis une dizained'années. Les méthodes d'a
quisition se sont multipliées permettant non seulement l'étudeà haute résolution spatiale des di�érents organes d'un point de vue anatomique, maiségalement fon
tionnel.L'IRM fon
tionnelle (IRMf) est la te
hnique d'imagerie la plus utilisée en neuros
ien
es
ognitives pour étudier le fon
tionnement 
érébral 
hez les sujets sains et dans le 
as denombreuses pathologies neurologiques et psy
hiatriques. Les méthodes d'IRMf reposentsur l'utilisation d'un agent de 
ontraste exogène intravas
ulaire ou endogène 
omme lesprotons de l'eau artérielle qui permet d'observer les modi�
ations hémodynamiques etmétaboliques suite à une modi�
ation de l'a
tivité neuronale. La mesure des modi�
a-tions du débit et du volume sanguin 
érébral ainsi que l'oxygénation sanguine permetd'estimer de façon indire
te les variations de l'a
tivité neuronale du sujet pendant l'expé-rien
e. En neuros
ien
es 
ognitives, l'IRM fon
tionnelle s'est imposée grâ
e à la mesuredu signal BOLD (Blood Oxygenation Level Dependent), résultant des variations simul-tanées du débit et du volume sanguin 
érébral ainsi que de la 
onsommation d'oxygène.Cette méthode repose sur l'hypothèse d'un 
ouplage neuro-vas
ulaire 
onstant dans letemps et entre sujets. Or, la réponse vas
ulaire à une modulation de l'a
tivité neuronaleest variable selon les régions, l'âge, les 
ondition basales du débit sanguin 
érébrale etdes 
ara
téristiques stru
turelles des vaisseaux. Si la pertinen
e du signal BOLD pourles études 
hez les sujets sains est largement démontrée, 
ette méthode ren
ontre desdi�
ultés pour l'interprétation des résultats en présen
e de pathologies, dès lors qu'unealtération de la perfusion 
érébrale, du 
ouplage neuro-vas
ulaire ou de la vasoréa
tivité
érébrale peut être suspe
tée. Une partie de 
es di�
ultés dé
oule du fait qu'ave
 unemesure du seul signal BOLD, les 
ontributions relatives des variations de la perfusion etdu métabolisme oxydatif au signal sont in
onnues. L'IRMf basée sur une quanti�
ationdu débit sanguin 
érébral et de ses variations est une alternative, ave
 un a

ès dire
t àun paramètre physiologique d'une grande importan
e en 
linique. Couplée à la mesure dusignal BOLD, elle permet de s'a�ran
hir des variations physiologiques inter-individuellesou dans le temps, à des degrés divers suivant si la mesure du débit sanguin 
érébral estutilisée pour 
ara
tériser la perfusion basale, pour quanti�er les variations du débit simul-tanément au signal BOLD ou pour 
alibrer le signal BOLD et d'en déduire des variationsde la 
onsommation d'oxygène. Le prin
ipal in
onvénient de la quanti�
ation des varia-tions du débit sanguin 
érébral est méthodologique. Il n'est pas aisé d'obtenir des mesuresréellement quantitatives d'un rapport signal-sur-bruit a

eptable, et les méthodes mêmesélémentaires ne sont pas disponibles 
ommer
ialement sur les IRM aujourd'hui.Une autre sour
e de di�
ultés d'interprétation des résultats en IRMf 
linique est l'alté-ration potentielle de la vasoréa
tivité 
érébrale dans un grand nombre de maladies. Uneévaluation des variations du débit sanguin 
érébral au 
ours d'un stimulus vasomoteurpermet de 
ara
tériser la vasoréa
tivité 
érébrale de 
haque sujet, 
e qui a�ne l'ana-lyse des données IRMf. Plus important en
ore, du fait de la liaison étroite entre atteinteneuronale et atteinte vas
ulaire dans de nombreuses maladies, la quanti�
ation de la va-soréa
tivité 
érébrale pourrait révéler des altérations stru
turales et fon
tionnelles de lami
rovas
ularisation et don
 
onstituer en soi un examen IRMf pertinent en diagnostique18



Introdu
tion généraleou pour l'orientation thérapeutique.Le présent projet d'IRM fon
tionnelle quantitative appliquée à la vasoréa
tivité 
érébrale
omporte la mise en pla
e, l'amélioration et l'optimisation d'une méthode d'a
quisitionnon-invasive de la perfusion 
érébrale, l'optimisation d'un stimulus vasomoteur, la mise enpla
e d'une pro
édure d'analyse, et la mise en appli
ation 
hez les patients a�n d'évaluerle potentiel diagnostique de la mesure de la vasoréa
tivité 
érébrale.Ce travail de thèse a été réalisé au sein du laboratoire � NeuroImagerie Fon
tionnelleet Métabolique �, équipe 5 du Grenoble Institut des Neuros
ien
es. Il a été �nan
é parle 
luster 11 de la région Rh�ne-Alpes : � Handi
ap, Vieillissement, Neuros
ien
es �. Laplateforme � IRM Corps Entier � de l'Institut Fédératif de Re
her
he de Grenoble (IFR1)se 
ompose d'un IRM 3 T dédié à la re
her
he et de deux IRM 1, 5 T 
liniques, sur lesquelsde multiples travaux méthodologiques et études en neuros
ien
es 
ognitives sont réalisés.Ce manus
rit est organisé en trois parties. La première expose le 
ontexte et l'objet del'étude, en dé
rivant les aspe
ts physiologiques et méthodologiques de l'IRM fon
tionnelleainsi que les motivations et aspe
ts te
hniques de l'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale.La se
onde partie traite des développements méthodologiques réalisés au 
ours de la thèse.Après une étude bibliographique sur les te
hniques de marquage des spins artériels, laméthode développée et les optimisations de la séquen
e RMN réalisées sont présentées.Nous abordons ensuite la troisième partie, sur l'appli
ation de 
ette méthode à l'étude dela vasoréa
tivité 
érébrale. Tous les aspe
ts te
hniques de la mise en pla
e de l'imageriede la vasoréa
tivité sont présentés, de la mesure à l'analyse des résultats. Les premièresexpérien
es réalisées sont dé
rites et suivies de la mise en appli
ation de 
ette méthodedans le 
adre d'un proto
ole 
linique.
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Première partieContexte et objet de l'étude
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Introdu
tion de la partie
De façon générale, l'IRM fon
tionnelle (IRMf) s'intéresse à l'étude de la fon
tion d'unorgane plut�t que l'étude de sa morphologie. Ce
i implique la plupart du temps la notiond'une dynamique des paramètres observés 
orrespondant à des variations de la fon
tionde l'organe étudié. La vaste majorité des travaux en IRMf 
on
erne le 
erveau et vise àmieux 
omprendre le fon
tionnement de 
elui-
i en analysant les régions qui fon
tionnentensemble pour réaliser des a
tions et à identi�er les régions 
érébrales qui sont atteintes par
ertaines maladies. Les paramètres mesurés en IRM fon
tionnelle sont le re�et des 
onsé-quen
es hémodynamiques et métaboliques engendrées par le fon
tionnement des neuronesdu 
erveau. De l'a
tion au signal mesuré, une multitude d'évènements physiologiques etmétaboliques se produisent. Cette 
as
ade d'évènements doit être bien 
ara
térisée a�nde mettre au point le plus �nement possible les méthodes de mesure et d'interpréter
orre
tement leurs résultats.Dans 
ette partie, nous traitons des di�érents aspe
ts physiologiques et métaboliques del'a
tivité 
érébrale et nous détaillons les intérêts et les méthodes de mesure des di�érentsparamètres a

essibles en IRM fon
tionnelle. Tout le fon
tionnement n'est pas expli
itéi
i, mais uniquement les termes et les 
onnaissan
es importants à 
omprendre pour lasuite de l'exposé. L'intérêt et l'appli
ation de 
es méthodes à l'étude de la vasoréa
tivité
érébrale sont présentés.Le premier 
hapitre est 
onsa
ré à la 
ir
ulation sanguine, ve
teur de l'oxygène et des nu-triments né
essaires au fon
tionnement du 
erveau. Nous abordons la perfusion 
érébrale,phénomène physiologique qui permet d'alimenter les tissus en oxygène et nutriments. Dansle se
ond 
hapitre, nous dé
rivons les di�érents paramètres physiologiques mesurables enIRM fon
tionnelle, ainsi que leurs prin
ipes de mesure. La dernière se
tion de 
e 
hapitres'arti
ule autour de l'appli
ation de 
es méthodes de mesure à l'imagerie de la vasoréa
ti-vité 
érébrale. Une fois tous les éléments du 
ontexte de l'étude présentés, nous abordonsl'obje
tif de la thèse dans un troisième 
hapitre.
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Chapitre 1
Vas
ularisation 
érébrale
Le 
erveau est 
omposé prin
ipalement de deux types de 
ellules, les neurones et les
ellules gliales. Il 
ontient environ 
ent milliards de neurones et entre dix à 
inquante foisplus de 
ellules gliales. Il existe trois types de 
ellules gliales : les astro
ytes qui entourentles neurones et qui sont en 
onta
t ave
 les vaisseaux 
érébraux, les oligodendro
ytesqui 
omposent la myéline, et la mi
roglie qui intervient en 
as de lésion. Les neuronessont liés entre eux par un grand nombre de 
onnexions, les synapses. En moyenne, unneurone est 
onne
té à 
inquante mille autres neurones. L'in�ux nerveux est transmis deneurone en neurone par 
es synapses qui libèrent des neuromédiateurs. La propagation del'in�ux nerveux 
onsomme de l'énergie qui est fournie par la dégradation de l'adénosine-triphosphate (ATP). Les réserves de 
ette molé
ule sont très faibles et sa synthèse par voieaérobie (qui fournit le plus d'énergie) né
essite du glu
ose et de l'oxygène. Or, les réservesde glu
ose sont négligeables dans le 
erveau. Par 
onséquent, les besoins énergétiquessont 
ouverts par des apports 
ontinus de glu
ose et d'oxygène qui sont a
heminés versles tissus par le sang à travers les vaisseaux sanguins. Une augmentation de l'a
tivité desneurones entraîne une dilatation des artérioles a�n d'a
heminer une plus grande quantitéde nutriments pour soutenir 
ette hausse d'a
tivité.Le 
erveau de l'homme représente environ 2% du poids total 
orporel et reçoit environ
15% du sang délivré par le 
÷ur [Williams and Leggett, 1989℄. Il est très sensible à desvariations ou des interruptions d'apport sanguin. Des mé
anismes physiologiques régulentla 
ir
ulation 
érébrale a�n de maintenir un débit sanguin 
érébral 
onstant sur une largegamme de 
onditions externes et internes. Ce
i se fait aux dépens des autres organes siné
essaire.Dans la première se
tion de 
e 
hapitre les mé
anismes de transport des métabolitesnotamment l'oxygène sont évoqués. L'utilisation de 
e substrat par le 
erveau est détaillée.Une se
onde se
tion est 
onsa
rée au système vas
ulaire qui transporte le sang et permetles é
hanges des métabolites entre le sang et les tissus. Ensuite, dans une troisième se
tion,le phénomène de perfusion 
érébrale est présenté et les modulations fon
tionnelles de 
eparamètre sur le plan physiologique sont dé
rites dans une quatrième se
tion. 23



Chapitre 1 Vas
ularisation 
érébrale1.1 Le transport des métabolites1.1.1 Le sangLe sang représente 8% du 
orps humain, soit un volume d'environ six litres. C'est un mé-lange de 
omposants 
ellulaires en suspension dans un liquide appelé plasma qui représente
55% du volume total du sang. Chaque 
ellule, pour vivre, doit en permanen
e re
evoir del'oxygène, des substan
es nutritives et éva
uer des dé
hets et du gaz 
arbonique. Le r�ledu sang intervient par 
onséquent dans le transport : des gaz respiratoires (le dioxygèneet le dioxyde de 
arbone), des nutriments, des hormones, des globules blan
s, des dé
hetsproduits par l'organisme et de la 
haleur.Le plasma 
ontient en moyenne 92% d'eau qui fait o�
e de solvant. Les 8% restant serépartissent par environ 7% de protéines et 1% d'autres solutés. Les protéines plasma-tiques sont 
omposées approximativement de 55% d'albumine, de 38% de globuline, de
7% de �brinogène et de quantités in�mes d'hormones protéiques et d'enzymes. La fon
-tion prin
ipale de 
es protéines est de maintenir le volume de liquide qui 
ir
ule dans lesvaisseaux sanguins. Les autres solutés transportés par le plasma sont : des nutriments, des
ellules, des hormones, des enzymes, des gaz dissous issus des pro
essus de la ventilationpulmonaire ainsi que de nombreux éle
trolytes.Il existe trois types de 
ellules sanguines : les érythro
ytes, les leu
o
ytes et les thrombo-
ytes. La �gure 1.1 représente 
es trois éléments. Les érythro
ytes ou globules rouges sontde petites 
ellules de 7 µm de diamètre, en forme de disque aplati bi
on
ave. Ce sont les
ellules les plus nombreuses et les plus spé
ialisées de l'organisme. Il y en a entre 4 à 6 mil-lions par mm3 de sang. Leur r�le 
onsiste essentiellement à approvisionner les 
ellules enoxygène et à éliminer le dioxyde de 
arbone produit par 
es dernières. Cette fon
tion estpossible grâ
e aux molé
ules d'hémoglobine et d'anhydrase 
arbonique qu'ils 
ontiennent.Dans un globule rouge, on dénombre 280 millions de molé
ules d'hémoglobine, 
e quireprésente environ 30% de son volume.

Fig. 1.1 � Les trois 
ellules du sang. A gau
he, un érythro
yte. Au 
entre, une thrombo
yte.A droite un leu
o
yte. Figure extraite de www.futura-s
ien
es.
om.Les leu
o
ytes ou globules blan
s sont des 
ellules qui, d'une façon générale, protègentle 
orps 
ontre l'invasion de mi
ro-organismes ou de produits 
himiques étrangers et quiéliminent les débris provenant des 
ellules lésées ou mortes. Les globules blan
s sont24



1.1 Le transport des métabolitesbeau
oup moins nombreux que les rouges, entre 5 000 et 10 000 par mm3 de sang, et leurdiamètre est 
ompris entre 5 et 24 µm.Les thrombo
ytes ou plaquettes sont des débris 
ellulaires de 3 µm de diamètre qui pro-viennent de l'é
latement d'énormes 
ellules de la moelle osseuse rouge. Leurs nombresvarient entre 250 000 et 400 000 par mm3 de sang. Ces plaquettes jouent un r�le trèsimportant dans la 
oagulation sanguine.1.1.2 Le transport de l'oxygène dans le sangL'oxygène est véhi
ulé par le sang depuis les poumons jusqu'aux organes, grâ
e à l'hé-moglobine 
ontenue dans les érythro
ytes. Un litre de sang artériel 
ontient une quantitéd'oxygène équivalente à environ 200 ml d'oxygène gazeux à la pression atmosphériqueégale à 760 mmHg. L'oxygène est soit dissous dans le plasma, soit lié de façon réversibleà la molé
ule d'hémoglobine. L'oxygène est très peu soluble, seuls 3 ml d'O2 sont dissousdans un litre de sang à la pression partielle en oxygène dans les artères, soit à 100 mmHg .Il y a don
 environ 98, 5% de l'oxygène qui est transporté dans le sang par l'hémoglobine.L'hémoglobineL'hémoglobine est une protéine 
onstituée de quatre sous-unités liées ensemble. Cha
uned'elle est 
onstituée d'un groupement molé
ulaire appelé hème et d'un polypeptide �xé à
elui-
i. Les quatre polypeptides d'une molé
ule d'hémoglobine sont 
olle
tivement appe-lés globine. Le nom de l'hémoglobine provient des deux mots : hème et globine. Chaquegroupement hème d'une molé
ule d'hémoglobine 
ontient un ion de fer Fe2+ sur lequel se�xe l'oxygène. Au total une molé
ule d'hémoglobine peut �xer quatre molé
ules d'oxy-gène. La �xation d'une molé
ule d'oxygène sur une molé
ule d'hémoglobine entraîne unemodi�
ation de la 
onformation de l'hémoglobine qui augmente l'a�nité des trois autressites de �xation pour l'oxygène. Ainsi, l'hémoglobine se retrouve le plus souvent soit 
om-plètement oxygénée, soit 
omplètement désoxygénée.Le taux de saturation en oxygène de l'hémoglobine, Y , représente la proportion de mo-lé
ules d'hémoglobine qui sont oxygénées, par rapport à la quantité totale des molé
ulesd'hémoglobine, oxygénées HbO2 (oxyhémoglobine) et non oxygénées dHb (désoxyhémo-globine) :
Y =

HbO2

HbO2 + dHb
(1.1)Le fa
teur prin
ipal qui détermine le pour
entage de saturation de l'hémoglobine par del'oxygène est la pression partielle en oxygène dans le sang, notée pO2.L'e�et de la pression partielle en oxygène sur la saturation de l'hémoglobineLa 
ourbe de disso
iation entre l'oxygène et l'hémoglobine, appelée 
ourbe de Bar
roft,met en relation la saturation de l'hémoglobine par l'oxygène et la pression partielle enoxygène. La forme de 
ette 
ourbe est une sigmoïde, sur laquelle on distingue deux parties(voir la �gure 1.2). Une première où la pente de la 
ourbe est très forte pour des pressions25



Chapitre 1 Vas
ularisation 
érébrale

Fig. 1.2 � Courbe de disso
iation oxygène - hémoglobine.partielles en oxygène 
omprises entre 10 et 60 mmHg. La se
onde est relativement plate,pour des pO2 supérieures à 60 mmHg. Ainsi, la �xation de l'oxygène sur l'hémoglobineaugmente de façon importante jusqu'à 60 mmHg, pression à laquelle Y est de 90%. A partirde 
ette pression, les augmentations supplémentaires de pO2 s'a

ompagnent d'une haussemodérée de la saturation en oxygène de l'hémoglobine. Au niveau artériel, l'hémoglobineest quasiment 
omplètement saturée, à environ 98%. Lorsque la pression partielle enoxygène 
hute de 100 mmHg (dans les artères) à 40 mmHg (dans les 
apillaires), undé
ilitre de sang libère entre 4 et 5 ml d'oxygène pour 100 ml environ.Ce plateau est un fa
teur de sé
urité en 
as de maladie pulmonaire ou de séjour en altitudeoù la pO2 est abaissée, 
ar jusqu'à une pO2 de 60 mmHg la quantité d'oxygène transportéepar l'hémoglobine reste pro
he de 90%.Les modi�
ations de la 
ourbe de disso
iation oxygène-hémoglobinePlusieurs fa
teurs modi�ent la 
ourbe de disso
iation oxygène-hémoglobine : la pres-sion partielle en CO2, l'a
idité du milieu, la température et la 
on
entration en 2,3-diphosphogly
érate (DPG)a. L'augmentation de 
es fa
teurs provoque un dépla
ementde la 
ourbe vers la droite : l'a�nité de l'hémoglobine pour l'oxygène est alors plus faiblepour une pO2 donnée. La diminution de l'a�nité de l'hémoglobine pour l'oxygène ave
la baisse du pH est appelée e�et Bohr. Par 
onséquent, la 
aptation de l'oxygène estlégèrement moins bonne pour des pO2 supérieures à 80 mmHg et très nettement diminuéepour des pO2 plus basses. En revan
he, la distribution d'O2 aux tissus est fa
ilitée 
arl'HbO2 libère l'oxygène à des pO2 plus élevées qu'à la normale. Ce dépla
ement vers ladroite se ren
ontre lors d'une a
tivité métabolique a

rue : augmentation de la tempéra-ture, a
idose ou hyper
apnie. La 
apnie désigne la présen
e de dioxyde de 
arbone dans leplasma. Une hyper
apnie 
ara
térise un état où la pression partielle en CO2 dans le sangest augmentée par rapport à sa valeur normale, égale à 40 mmHg dans le sang artériel. AaDans le globule rouge humain, le 2,3 diphosphogly
érate joue un r�le régulateur fondamental dans letransport de l'oxygène. Il se lie à l'hémoglobine désoxygénée. En stabilisant 
ette 
onformation, il fa
ilitela libération d'oxygène dans les tissus.26



1.1 Le transport des métabolitesl'inverse, une diminution de la pCO2 est appelée hypo
apnie. Plus un tissu est a
tif, plussa pCO2, sa température et sa 
on
entration en protons sont élevées et par 
onséquent,il y a une augmentation de l'oxygène libéré et fourni aux 
ellules de 
e tissu. A l'inverse,une diminution de 
es fa
teurs dépla
e la 
ourbe à gau
he 
e qui entraîne une a�nitéde l'hémoglobine pour l'oxygène plus forte pour une pO2 donnée. La saturation est alors
omplète au niveau alvéolaire et artériel. La distribution de l'oxygène aux tissus se faitpour une pO2 plus faible qu'à la normale.1.1.3 Utilisation de l'oxygène par le 
erveauLa 
onsommation d'oxygène (CMRO2 pour Cerebral Metaboli
 Rate of Oxygen) est unparamètre physiologique intimement lié aux variations de l'a
tivité neuronale et à l'uti-lisation d'énergie par les tissus. La CMRO2 est dé�nie 
omme la quantité d'oxygène
onsommée par unité de temps et pour une masse de tissu donnée. Une valeur typique de
onsommation d'oxygène est de l'ordre de 2 µmol/g/min dans le 
ortex [Mintun et al.,1984℄. Le prin
ipe de Fi
k relie le taux de 
onsommation d'oxygène dans les tissus au débitsanguin 
érébral et au niveau d'oxygénation veineuse du sang. Etant donné que l'oxygèneest transporté par les érythro
ytes, le prin
ipe de Fi
k s'é
rit :
CMRO2 = CBF × 4

[

Hbtot
]

(Ya − Yv) (1.2)Ave
 :� CBF (Cerebral Blood Flow), le débit sanguin 
érébral en ml de sang/100g de tissu/min,� [Hbtot], la 
on
entration totale d'hémoglobine (oxygénée et désoxygénée) en mole parmillilitre de sang,� Ya et Yv, la saturation en oxygène du sang artériel et veineux.Le fa
teur quatre dans l'équation 1.2 tient 
ompte du fait qu'une molé
ule d'hémoglobinepeut transporter quatre molé
ules d'oxygène.La fra
tion d'extra
tion en oxygène (OEF pour Oxygen Extra
tion Fra
tion) représentela di�éren
e relative de saturation en oxygène entre les territoires artériels et veineux.
OEF =

Ya − Yv

Ya

(1.3)Dans des 
onditions physiologiques normales, Ya est pro
he de un et Yv de 0, 6. La fra
tiond'extra
tion en oxygène est alors pro
he de 40%.Lors de variations de l'état physiologique d'équilibre, en 
onsidérant que la saturationartérielle en oxygène et que la 
on
entration totale en hémoglobine sont 
onstantes, leprin
ipe de Fi
k permet d'é
rire les variations de 
onsommation d'oxygène 
omme lasomme des variations de débit sanguin 
érébral et de fra
tion d'extra
tion en oxygène[Silbernahl and Despopoulos, 2001℄ :
△CMRO2

CMRO2|0

=
△CBF

CBF0

− △Yv

(Ya − Yv)0

=
△CBF

CBF0
+

△OEF

OEF0 27



Chapitre 1 Vas
ularisation 
érébraleLes termes d'ordre deux ont été négligés i
i. Les valeurs à l'état initial sont indiquées ave
indi
e zéro.Lors d'une augmentation de l'a
tivité neuronale, la quantité d'oxygène délivrée aux tissusaugmente beau
oup moins que l'augmentation du débit sanguin 
érébral 
ar l'extra
tiond'oxygène diminue ave
 l'augmentation du CBF [Buxton and Frank, 1997℄. Des étudeslors de la modulation de l'a
tivité neuronale rapportent un ratio entre les variations dedébit sanguin 
érébral et les variations de 
onsommation d'oxygène allant de 2 à 5 [Daviset al., 1998, Kastrup et al., 2002, Hoge et al., 1999a, Marrett and Gjedde, 1997, Uludaget al., 2004℄.
1.2 Le système vas
ulaireLe 
÷ur doit assurer le transport du sang dans tout l'organisme a�n de garantir lesé
hanges entre le sang et les tissus. Le sang quitte le 
÷ur par l'aorte, grosse artère qui serami�e en vaisseaux de plus en plus petits et de plus en plus en plus nombreux : les artères,les artérioles puis les 
apillaires. C'est au niveau des 
apillaires que s'e�e
tuent les é
hangesentre les tissus et le sang. La densité moyenne des 
apillaires dans le 
erveau est de 400
apillaires par mm2 [Iade
ola and Nedergaard, 2007℄. Ces 
apillaires se regroupent ensuitepour former les veinules, puis des vaisseaux de plus en plus gros, les veines, qui à leur tourdonnent deux grosses veines qui rejoignent le 
÷ur. Les 
ara
téristiques fon
tionnelles etstru
turelles des vaisseaux sanguins se modi�ent au fur et à mesure qu'ils se rami�ent.Les parois de l'aorte et des artères sont ri
hes en tissus élastiques et en mus
les lisses. Cesvaisseaux 
onduisent le sang vers les di�érents organes, ave
 peu de résistan
e au �ux. Leurélasti
ité permet de maintenir un débit sanguin important. Les artérioles reçoivent le sangà débit 
onstant et sont munies d'une paroi 
ontra
tile qui régule le débit sanguin dansun organe. La paroi des 
apillaires est �ne, sans mus
le lisse ni tissu élastique. Ce sont lessphin
ters pré-
apillaires qui régulent l'é
oulement du sang à leur niveau. La longueur des
apillaires varie de 10 à 300 µm [Duvernoy et al., 1981℄ et leur diamètre est d'environ 5 µmb[Pawlik et al., 1981℄. La vitesse du sang à travers les di�érents vaisseaux est inversementproportionnelle à la surfa
e de la se
tion 
umulée de 
haque type de vaisseaux. La se
tion
umulée des 
apillaires est beau
oup plus grande que 
elle des artères. La vitesse et lapression à l'intérieur des vaisseaux diminuent de l'aorte aux 
apillaires, permettant auniveau des 
apillaires les é
hanges entre les tissus et le sang, puis la vitesse ré-augmenteau niveau des veines. Les prin
ipales propriétés du système vas
ulaire (vitesse, se
tion
umulée d'é
hange...) sont données dans le tableau 1.1. La vitesse du sang dans l'aorteest d'environ 30 
m/s, elle se réduit 
onsidérablement pour atteindre moins de 1 mm/sau niveau des 
apillaires. La surfa
e de se
tion des 
apillaires est de 3500 
m2 soit environ
175 fois plus importante que 
elle des grosses artères. Les artérioles, les 
apillaires et lesveinules sont 
ommunément appelés la mi
ro
ir
ulation.bLeur diamètre est inférieur à 
elui de l'érythro
yte. Celui-
i se déforme pour pouvoir 
ir
uler dansles 
apillaires.28



1.2 Le système vas
ulaire
Aorte Grossesartèr

es
Bran
hesart
érielles Artérioles Capillaires Veinules Bran
hesvein

euses Grossesveine
s Veines
avesNombre 1 0,16.109 5.109 0,5.109 2Pression sanguine(mmHg) 100 40 25 20 2 à 4Vitesse moyenned'é
oulement(
m.s-1) 30 18 5 1,5 0,02 à0,1 1 6Diamètre desvaisseaux (
m) 2,6 0,8 0,3 à0,06 0,002 9.10-4 2,5.10-3 0,15à 0,7 1,6 3,2Surfa
e de se
tionde l'ensemble desvaisseaux par
atégorie (
m2) 5,3 20 20 500 3500 2700 100 30 10Volume de sang(
m3) 180 250 250 125 300 550 1550 900 250Tab. 1.1 � Propriétés des di�érents vaisseaux au repos. D'après l'atlas de po
he de phy-siologie, [Silbernahl and Despopoulos, 2001℄

1.2.1 L'ar
hite
ture vas
ulaire 
érébraleLe sang arrive au 
erveau par les artères 
arotides internes gau
he et droite qui naissentdans le 
ou d'une bifur
ation des artères 
arotides 
ommunes. Le 
erveau est égalementalimenté par le sang issu des artères vertébrales qui proviennent des artères sous-
lavières,au niveau du thorax. Les artères vertébrales gau
he et droite se réunissent et forme l'ar-tère basilaire. Celle-
i rejoint la 
ir
ulation venant des 
arotides internes dans un anneauartériel à la base du 
erveau, que l'on appelle le polygone de Willis (voir la �gure 1.3). Cetanneau est un système de suppléan
e vas
ulaire qui assure au 
erveau d'être alimenté ensang même si une des artères du 
ou est lésée ou obstruée. A la sortie du polygone, troispaires d'artères 
érébrales drainent le sang : l'antérieure, la moyenne et la postérieure quivas
ularise les régions 
orrespondantes du 
erveau. Ces artères se divisent progressivementen petites artères, artérioles puis en 
apillaires. Le 
erveau est drainé par deux systèmesde veines. Le sang qui provient du 
ortex traverse les veines à la surfa
e du 
erveau etrejoint le sinus veineux alors que 
elui qui arrive des régions profondes est 
olle
té parles veines 
entrales profondes. Le sang veineux quitte le 
erveau par les veines jugulaireinterne (voir la �gure 1.4). 29
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Fig. 1.3 � Polygone de Willis, ave
 les artères entrantes et sortantes et les territoiresvas
ulaires desservis, d'après un poster Sano�, édité en 1995.

Fig. 1.4 � Système veineux du 
erveau, d'après Fun
tional Brain Imaging de William W.Orrison, 1995, page 90.
30



1.3 La perfusion 
érébrale1.2.2 La barrière hémato-en
éphaliqueLa barrière hémato-en
éphalique (BHE), appelée aussi barrière sang-
erveau, est unemembrane qui sépare les 
apillaires des 
ellules nerveuses. Les 
ellules de la paroi des
apillaires sont liées entre elles par des jon
tions serrées a�n de réguler les transferts entrele sang et le 
erveau. Ce type de jon
tion ne s'observe pas dans les autres régions du
orps. En plus des jon
tions serrées, les terminaisons en pied des astro
ytes entourentl'extérieur des 
ellules endothéliales des 
apillaires [Nedergaard et al., 2003℄. Les 
ellulesendothéliales des 
apillaires, les astro
ytes et les neurones forment 
e que l'on appelleune unité neurovas
ulaire. Les substan
es qui se dissolvent fa
ilement dans la 
omposantelipidique des membranes plasmiques traversent sans problème la BHE par di�usion, tell'oxygène et le dioxyde de 
arbone. Les substan
es peu liposolubles 
omme le glu
ose,et d'autres substrats importants du métabolisme 
érébral, se 
ombinent à des protéinesmembranaires de transport situées sur les pieds astro
ytaires [Iade
ola and Nedergaard,2007℄ a�n de passer la BHE. Ces éléments passent d'un 
�té à l'autre de la BHE parendo
ytose. Le mouvement de l'eau à travers la paroi des 
apillaires se fait par �ltration.Le taux de �ltration est régit par l'équilibre de la pression hydrostatique intra-
apillaireave
 le gradient de pression hydrostatique et osmotique. Le gradient de pression hydro-statique représente la di�éren
e de pression entre le 
apillaire et le liquide interstitiel
. Legradient de pression osmotique est la di�éren
e de pression on
otiqued entre le plasmaet le liquide interstitiel. Lorsque le sang arrive au niveau des 
apillaires, la pression de�ltration à travers la paroi est supérieure à la pression on
otique, le liquide se dépla
e versl'espa
e interstitiel. A l'inverse du 
oté veineux, le liquide entre dans le 
apillaire. La bar-rière hémato-en
éphalique est imperméable aux protéines plasmatiques et aux molé
ulesde grandes tailles qui peuvent être dangereuses pour les neurones. Ainsi, la BHE isole lesystème nerveux 
entral du reste de l'organisme et assure ainsi sa prote
tion.1.3 La perfusion 
érébrale1.3.1 Le débit sanguin 
érébralLe sang fournit à toutes les 
ellules l'oxygène et les nutriments dont elles ont besoin. Ledébit sanguin 
érébral (CBF ) représente la quantité de sang délivrée à une masse detissu par unité de temps, soit en ml de sang/100g de tissu/min. Le débit sanguin 
érébralest une grandeur physique qui permet de 
ara
tériser le phénomène physiologique deperfusion 
érébrale (ou irrigation du tissu 
érébral). Au repos 
hez l'homme sain, le CBFest d'environ 50 à 60 ml/100g/min et il est maintenu dans 
ette gamme de valeurs parl'autorégulation. Le 
ouplage neurovas
ulaire et la vasoréa
tivité 
érébrale le modulentpar une modi�
ation du tonus vas
ulaire au niveau artériolaire. Les 
apillaires et lesastro
ytes sont en 
onta
t ave
 les neurones au sein de l'unité neurovas
ulaire qui par lalibération de neurotransmetteurs modi�e le tonus vas
ulaire 
onduisant à une variationdu débit sanguin 
érébral [Iade
ola and Nedergaard, 2007℄.
Le liquide interstitiel se situe entre les 
ellules tissulaires.dLa pression on
otique est la pression exer
ée par les protéines lorsqu'elles sont en solution dans leplasma. 31



Chapitre 1 Vas
ularisation 
érébrale1.3.2 Le volume sanguin 
érébralLe volume sanguin, (CBV pour Cerebral Blood Volume), est dé�ni 
omme le volume desang 
ontenu dans la mi
ro-vas
ularisation (artérioles, 
apillaires et veinules) d'un volumede tissu 
érébral divisé par la masse du tissu 
ontenu dans 
e volume. Le volume s'ex-prime en millilitres de sang pour 100 g de tissu, ou en fra
tion volumique o

upée par lese
teur sanguin dans un voxel. Les valeurs de volume sanguin 
érébral rapportées dans lalittérature sont 
omprises entre 2 et 5 ml/100 g de tissu selon la région 
érébrale 
onsidé-rée. Le volume sanguin varie en fon
tion des 
onditions physiologiques et pathologiques(tumeurs, is
hémies...).Lors d'une modulation de l'a
tivité neuronale, le volume sanguin 
érébral augmente
onjointement ave
 le débit sanguin 
érébral. Les variations du volume sanguin 
érébralont lieu prin
ipalement du 
oté des veinules et veines par dilatation ou 
ontra
tion passivesuite à une modulation du débit sanguin 
érébral. A l'état statique, la variation de volumeest une 
onséquen
e dire
te de la variation du CBF . Grubb a établi la relation suivante
hez le singe sous hyper
apnie induite par l'inhalation de CO2 [Grubb et al., 1974℄ :
CBV

CBV0

=

(

CBF

CBF0

)α (1.4)Les termes CBV0 et CBF0 désignent les valeurs initiales de volume et débit sanguin 
éré-bral. Grubb, trouve une valeur du 
oe�
ient α de 0, 38. Aujourd'hui, la relation de Grubbest généralement utilisée pour estimer les variations de CBV à partir des modi�
ations du
CBF . Cependant, les valeurs du 
oe�
ient α re
ensées dans la littérature varient beau-
oup. De nombreuses études ont été réalisées, ave
 di�érentes modalités d'imagerie, lorsde la modulation expérimentale du débit sanguin 
érébral par du CO2. Chez l'animal, un
α pro
he de 0, 4 a été déterminé [Lee et al., 2001b, Mandeville et al., 1999℄. Chez l'homme,des valeurs 
omprises entre 0, 29 et 0, 73 ont été rapportées ave
 de fortes disparités ré-gionales [Ito et al., 2003, Rostrup et al., 2005℄. Ces hétérogénéités sont sus
eptibles dere�éter des di�éren
es entre les méthodes de mesure [Grandin et al., 2005℄, la variabilitérégionale de la densité 
apillaire [Cavaglia et al., 2001℄, le mé
anisme physiologique utilisépour moduler la perfusion [Ito et al., 2001, 2003℄, le dé
alage temporel entre les variationspré
o
es de CBF et de CBV qui reposent prin
ipalement sur les se
teurs artériolaire et
apillaire, et les variations plus tardives du CBV qui reposent davantage sur le se
teurveineux [Ito et al., 2005, Kim et al., 2007, Lee et al., 2001b, Mandeville et al., 1999℄.1.4 Les variations fon
tionnelles de la perfusion 
éré-brale1.4.1 Le 
ouplage neurovas
ulaireLe 
ouplage neurovas
ulaire 
orrespond à l'augmentation lo
ale du débit sanguin 
érébralsuite à une augmentation de l'a
tivité neuronale. Ce 
ouplage a été observé il y a plusd'un siè
le [Roy and Sherrington, 1890℄. Depuis, plusieurs mé
anismes ont été proposéspour l'expliquer, tels que :� l'a
tion d'ions et de métabolites lo
aux : K+, H+, l'adénosine [Morii et al., 1986℄ ;32



1.4 Les variations fon
tionnelles de la perfusion 
érébrale� l'a
tion de neuromédiateurs 
omme le glutamate, le GABA, la dopamine, la sérotonine,l'a
étyl
holine [Fergus and Lee, 1997, Krimer et al., 1998, Reinhard et al., 1979, Satoand Sato, 1992℄ ;� la libération de la
tate, provenant du métabolisme anaérobie du glu
ose, et de métabo-lites de l'a
ide ara
hidonique provenant du métabolisme du glutamate par les astro
ytes[Jakov
evi
 and Harder, 2007℄ ;� la libération d'oxyde nitrique par les neurones [Ran
illa
 et al., 2006℄ ;� l'innervation dire
te de la mus
ulature artériolaire [Krimer et al., 1998℄ ;� la baisse de l'oxygénation initiale et de l'augmentation de la 
apnie lo
ale [D'Espositoet al., 2003℄.L'augmentation du débit sanguin 
érébral est 
orrélée aux besoins en glu
ose, en par-ti
ulier des astro
ytes qui 
onvertissent la glutamine en glutamate (prin
ipal neuromé-diateur ex
itateur) par gly
olyse aérobie et anaérobie [Pellerin and Magistretti, 1994℄.Cela 
onduit à la libération de métabolites, de l'ATP, de K+ et de CO2 qui ont un e�etvasodilatateur [Attwell and Iade
ola, 2002℄. A la suite d'une augmentation de l'a
tiviténeuronale, le débit est fortement augmenté, environ 30 à 50% et jusqu'à 100% pour desstimuli forts.1.4.2 L'autorégulation de la perfusion 
érébraleL'autorégulation de la perfusion est un mé
anisme qui permet de maintenir relativement
onstante la perfusion lors de variations de la tension artérielle. Cette parti
ularité est trèsdéveloppée dans le 
erveau 
ar il requiert un haut degré d'homéostasie. Lorsque la pres-sion de perfusion 
érébrale (di�éren
e entre la pression artérielle moyenne et la pressionintra
rânienne) varie entre 40 et 120 mmHg environ, la perfusion 
érébrale reste 
onstante[Paulson et al., 1990℄. Cette gamme de pressions est appelée le plateau d'autorégulation(voir la �gure 1.5). La régulation est basée sur un mé
anisme qui induit des modi�
ationsde la résistan
e vas
ulaire en adaptant le diamètre artériolaire suite à une variation de lapression sanguine. Ainsi, dans le 
as d'une rédu
tion de la pression sanguine, les artériolesse dilatent pour maintenir la perfusion 
érébrale à son niveau. A l'inverse, si la pressionsanguine augmente, une vaso
onstri
tion se produit pour protéger le lit vas
ulaire du
erveau. Quand la pression de perfusion 
érébrale ex
ède les limites du plateau d'autoré-gulation, la résistan
e des artères répond passivement à 
es 
hangements de pression, etle débit sanguin 
érébral augmente ou diminue passivement [Folino, 2007℄. Une hyperten-sion artérielle peut alors entraîner une augmentation du débit par vasodilatation passiveave
 un risque de rupture de la barrière hémato-en
éphalique et d'oedème tissulaire, voird'hémorragie. A l'inverse, un 
ho
 hémodynamique peut s'a

ompagner d'une rédu
tionpassive du 
alibre artériolaire ave
 un risque d'is
hémie tissulaire.1.4.3 La vasoréa
tivité 
érébraleLa vasoréa
tivité 
érébrale aux gaz 
ir
ulants se dé�nit 
omme la 
apa
ité des vaisseauxà modi�er leur diamètre suite à un stimulus modulant la 
apnie, le pH ou la teneuren oxygène du sang. La variation du diamètre des vaisseaux 
érébraux module le débitsanguin 
érébral. La vasoréa
tivité a lieu prin
ipalement au niveau artériolaire [Moriiet al., 1986℄. 33
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Fig. 1.5 � Courbe d'autorégulation de la perfusion 
érébrale. D'après Lang et al. [2003℄.Une hyper
apnie (voir la dé�nition dans la sous-se
tion 1.1.2 page 26), en présen
ed'anhydrase 
arbonique, entraîne une augmentation de la produ
tion d'ions bi
arbonate(HCO−
3 ) et d'ions hydrogène (H+) suite à la réa
tion a
ido-basique suivant l'équationde Hendersson-Hasselba
h : CO2 + H2O ⇋ HCO−

3 + H+. Le tonus des mus
les lissesvas
ulaires est sensible au pH . Une diminution du pH 
onduit à une dilatation des ar-térioles. L'hyper
apnie entraîne une hyperoxie par e�et Bohr (voir la sous-se
tion 1.1.2page 26) [Silbernahl and Despopoulos, 2001℄. Les modi�
ations de tonus vas
ulaire ne mo-di�ent pas la 
onsommation d'oxygène, par 
onséquent la saturation en oxygène induitepar l'hyper
apnie est augmentée au niveau veineux [Kety and S
hmidt, 1948℄.L'hypoxie qui 
orrespond à une diminution de la pression partielle en O2 augmente le débitsanguin 
érébral. Cependant, les mé
anismes de modulation de la vasoréa
tivité sous unehypoxie sont mal 
onnus. La région ventro-latérale du bulbe est sensible à l'hypoxie et sadestru
tion altère la vasodilatation à l'hypoxie mais ne modi�e pas la vasoréa
tivité auCO2 [Golanov and Reis, 1996℄. L'adénosine serait le médiateur de 
ette vasodilatation lorsd'une hypoxie modérée alors que les ions H+ et K+ joueraient un r�le en 
as d'hypoxiesévère [Johnston et al., 2003℄.L'hypo
apnie tout 
omme l'hyperoxie ont des e�ets inverses sur la vasoréa
tivité 
éré-brale. L'hyperoxie entraîne une vaso
onstri
tion ainsi qu'une diminution de la pressionpartielle en CO2 qui tend à renfor
er la vaso
onstri
tion des vaisseaux. Les e�ets vas
u-laires à l'hyperoxie seraient dûs à l'ina
tivation de la vasodilatation NO-dépendante parl'augmentation de radi
aux libres O−
2 [Dem
henko et al., 2002℄.La vasoréa
tivité est in�uen
ée par le sexe et l'âge. Elle est plus importante 
hez lafemme que l'homme d'environ 25% [Kastrup et al., 1999b℄, et elle diminue ave
 l'âge enlien ave
 la perte de tonus du système vas
ulaire au 
ours du vieillissement [Rie
ker et al.,2003℄. L'anesthésie diminue la vasoréa
tivité 
érébrale. Sous iso�urane une diminution34



1.5 Con
lusiond'un fa
teur deux est obtenu lors de l'inhalation de 5% de CO2 [Si
ard et al., 2003℄.Les 
onditions physiologiques basales modi�ent la vasoréa
tivité : une vaso
onstri
tionbasale entraîne une réa
tivité vas
ulaire plus forte que si les vaisseaux étaient dilatés àl'état initial [Si
ard and Duong, 2005℄. La vasoréa
tivité est plus grande dans la substan
egrise que dans la blan
he [Vesely et al., 2001℄. Au sein de la matière grise, des variationsrégionales de vasoréa
tivité sont observées. Elles pourraient être sous l'in�uen
e des va-riations de la densité mi
rovas
ulaire [Cavaglia et al., 2001℄, du tonus vas
ulaire basal etde la distribution hétérogène de neuromédiateurs vasomoteurs [D'Esposito et al., 2003℄.Les phénomènes vasomoteurs qui a

ompagnent une modulation d'a
tivité neuronale sontdi�
ilement disso
iables de 
eux induits par des variations de 
apnie et de 
on
entrationen H+.Des altérations globales de la vasoréa
tivité sont observées dans le 
as de pathologie
omme : l'hypertension artérielle 
hronique [Lavi et al., 2006℄, le diabète [Kadoi et al.,2003℄, la mi
roangiopathie [Bakker et al., 1999, Terborg et al., 2000, Hund-Georgiadiset al., 2003℄, les traumatismes 
râniens [Kelly et al., 1996, Munar et al., 2000, Lee et al.,2001a℄, la maladie d'Alzheimer [Oishi et al., 1999℄. Il existe également des variations lo
o-régionales : en aval de sténose artérielle [Lythgoe et al., 2001, Vernieri et al., 2001, Hamzeiet al., 2003℄, dans les épilepsies fo
ales [Katayama et al., 1996, Weinand et al., 1995, Taeet al., 2005℄ et dans le 
as d'a

ident vas
ulaire 
érébral [Rossini et al., 2004, Krainiket al., 2005℄.1.4.4 Variations fon
tionnelles de la 
on
entration en désoxyhé-moglobineUne variation de l'a
tivité neuronale ou de la vasoréa
tivité 
érébrale va moduler laquantité de désoxyhémoglobine (dHb) présente dans un volume donné du 
erveau. Cette
on
entration en dHb dépend de l'évolution des paramètres physiologiques présentés pré-
édemment, à savoir : la 
onsommation d'oxygène, le débit et le volume sanguin 
érébral.Le taux de produ
tion de désoxyhémoglobine est dire
tement proportionnel à la 
onsom-mation d'oxygène et une augmentation de la CMRO2 tend à augmenter la quantité dedésoxyhémoglobine présente dans le 
erveau. Une augmentation du CBF entraîne unehausse de l'oxygénation du sang veineux (voir la sous-se
tion 1.1.3 page 27) et par 
onsé-quent une diminution de la 
on
entration en dHb. Ce rehaussement du débit s'a

ompagned'une augmentation du volume sanguin 
érébral (voir la sous-se
tion 1.3.2 page 32) qui
onduit à une quantité plus importante de sang partiellement désoxygéné, 
e qui réduitl'e�et de l'augmentation initiale de la perfusion. Dans l'ensemble, lors de modulationsphysiologiques des paramètres métaboliques et hémodynamiques, les variations du débitsanguin 
érébral sont généralement de bien plus grande ampleur que 
elles des autresparamètres, si bien que 
'est l'e�et du CBF qui domine les variations de la 
on
entrationen désoxyhémoglobine dans le 
erveau.1.5 Con
lusionLe 
erveau est un organe hautement alimenté en sang. Le réseau vas
ulaire régule letransport du sang a�n de répondre aux besoins des tissus en oxygène et en glu
ose prin-
ipalement. C'est un réseau 
omplexe qui régule le débit et la vitesse du sang permettant35



Chapitre 1 Vas
ularisation 
érébraleun é
hange important entre les 
apillaires et les tissus. L'hémoglobine est le ve
teur del'oxygène. La 
omplexité de 
ette molé
ule et son niveau d'a�nité ave
 l'oxygène assure letransport et la libération de l'oxygène de manière très e�
a
e pour subvenir aux besoinsen oxygène des tissus. Une augmentation des besoins en oxygène des tissus 
érébrauxentraîne une 
ommuni
ation étroite au sein de l'unité neurovas
ulaire qui provoque l'aug-mentation de la perfusion 
érébrale par une dilatation des artérioles, 
'est le 
ouplageneuro-vas
ulaire. La perfusion 
érébrale est également modi�ée par la vasoréa
tivité in-duite par une modulation de la 
apnie et du pH .
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Chapitre 2IRM fon
tionnelle de la perfusion
érébrale
L'IRM fon
tionnelle est une méthode d'imagerie par RMN, apparue dans les années 1990,qui explore de nombreux aspe
ts du fon
tionnement du 
erveau. L'IRMf est sensible auxvariations régionales de la perfusion 
érébrale, du volume sanguin 
érébral et de l'oxygé-nation sanguine. Elle permet de 
artographier les 
onséquen
es physiologiques et métabo-liques de la modi�
ation de l'a
tivité éle
trique du 
erveau lors de la réalisation de tâ
hes
ognitives, motri
es ou du traitement de stimuli sensitifs (visuels, ta
tiles, auditifs...). En
linique, l'IRMf est utilisée pour 
artographier les aires fon
tionnelles 
hez des patientsatteints de diverses pathologies (tumeurs, traumatismes, épilepsies...), évaluer l'e�
a
itéde traitements ou pour dé�nir les mé
anismes de la réorganisation 
orti
ale ou d'une
ompensation suite à une lésion.Dans 
e 
hapitre, nous présentons dans une première se
tion les bases physiques de laRMN. Dans une deuxième se
tion, les méthodes de mesure des paramètres a

essibles enIRMf sont présentées : débit sanguin 
érébral, volume sanguin 
érébral et signal BOLD.Dans une troisième se
tion, l'utilisation de 
es paramètres pour les études fon
tionnelles
ognitives est abordée ainsi que leur utilisation pour l'IRMf de la vasoréa
tivité 
érébrale.2.1 Bases physiques de la RMNLe phénomène de Résonan
e Magnétique Nu
léaire a été observé par les physi
iens Pur
ellet Blo
h indépendemment en 1946. Leur travaux leur ont permis d'obtenir le Prix Nobelde Physique en 1952.2.1.1 Le magnétisme nu
léaireLe noyau de l'atome est 
onstitué de protons et de neutrons qui ont un mouvement derotation individuel autour d'un axe passant par leur 
entre. Une parti
ule qui tourneinduit un moment 
inétique appelé spin 
inétique (to spin en anglais signi�e tourner). Enmé
anique quantique 
e moment 
inétique −→

I s'é
rit :
~I2 = Î2

x + Î2
y + Î2

z (2.1)37



Chapitre 2 IRM fon
tionnelle de la perfusion 
érébraleUne 
harge qui tourne induit autour d'elle un 
hamp magnétique auquel est asso
ié un mo-ment magnétique. Ce moment magnétique −→µ est représenté par un ve
teur proportionnelau spin nu
léaire :
−→µ = γ~

−→
I

~|µ| = γ~

√

I(I + 1) (2.2)ave
 :� γ le rapport gyromagnétique. Sa valeur dépend du noyau, γ = g×qn

2mn
(g est le fa
teur deLandé, qn la 
harge du noyau et mn la masse du noyau),� I le nombre quantique de spin,� ~ la 
onstante de Plan
k réduite, ~ = h/2π.Selon le modèle en 
ou
he, au sein du noyau de l'atome, les nu
léons se répartissentsur di�érentes 
ou
hes d'énergie. Sur 
es 
ou
hes, les neutrons d'une part et les protonsd'autre part s'apparient et leurs moments magnétiques s'annulent deux par deux a�n demaintenir un niveau d'énergie nu
léaire peu élevé et le plus stable possible. De 
e fait,seul les atomes à nombre impair de nu
léons possèdent un moment magnétique.2.1.2 Le phénomène de résonan
e magnétiqueLorsque le moment magnétique est pla
é dans un 
hamp magnétique −→

B0, orienté par
onvention selon l'axe Z, sa 
omposante z peut prendre 2I + 1 valeurs, 
ha
une possé-dant un niveau d'énergie qui lui est propre. Pour les appli
ations en RMN, les noyauxd'hydrogène présentent l'avantage d'être nombreux dans l'organisme et de posséder unrapport gyromagnétique important, γ = 2, 68 × 108 rad · s−1 · T−1. De 
e fait, la RMNétudie prin
ipalement le proton. Pour 
e noyau I = 1/2, par 
onséquent le spin peut êtreuniquement dans deux états dits parallèle ou anti-parallèle. La distribution statistique desspins sur les niveaux d'énergie est donnée par la distribution de Boltzmann :
N2

N1

= exp(−△E

kT
) (2.3)ave
 :� N2 et N1 le nombre de protons pour 
ha
une des deux dire
tions,� ∆E la di�éren
e d'énergie entre les deux niveaux, ∆E = γ~B0,� k la 
onstante de Boltzmann, k = 1, 38 × 10−23 J · K−1,� T la température en Kelvin.Les protons sont plus nombreux dans l'état parallèle qu'anti-parallèle, 
e qui génère unve
teur d'aimantation M , orienté dans le même sens que le 
hamp magnétique −→B0 soit enz :38



2.1 Bases physiques de la RMN
M = N

I(I + 1)~2γ2

3kT
B0 (2.4)

= N
~

2γ2

4kT
B0 (2.5)ave
 :� N le nombre total de spins.La di�éren
e de population entre les deux niveaux d'énergie est très faible. A 1, 5 T elleest de dix par million.Les transitions entre les deux niveaux de spin peuvent donner lieu à l'émission ou l'ab-sorption de photons ave
 une fréquen
e ω0 dite fréquen
e de Larmor, telle que ~ω0 = ∆E.Classiquement, on 
onsidère qu'en présen
e d'un 
hamp magnétique −→B0, les protons sontanimés d'un mouvement de pré
ession autour de B0 à la fréquen
e de Larmor :

−→ω0 = γ
−→
B0 (2.6)2.1.3 Modi�
ation de l'état d'équilibre et relaxationLors d'une expérien
e IRM, on génère ave
 une bobine RF émettri
e un 
hamp magné-tique B1 os
illant à la fréquen
e de Larmor. B1 est polarisé 
ir
ulairement dans le plan(xy) perpendi
ulaire à B0. Ce 
hamp magnétique B1 est appliqué pendant quelques mil-lise
ondes, on parle alors d'impulsion RF. Ainsi l'aimantation, tout en pré
essant autourde B0, va se mettre à pré
esser autour de B1 à la fréquen
e −→ω1 = γ

−→
B1. Lorsque l'ex
itationRF est arrêtée, l'aimantation retourne vers son état d'équilibre en pré
essant, l'antenneRF reçoit le signal des protons. La 
omposante transversale de l'aimantation diminue,alors que la 
omposante longitudinale augmente. La dé
roissan
e de l'aimantation trans-versale traduit la perte de 
ohéren
e entre les spins due à l'intera
tion des spins entreeux (relaxation spin-spin). La diminution de l'aimantation transversale se fait selon uneexponentielle dé
roissante ave
 une 
onstante de temps égale à T2, appelée le temps derelaxation transversale. La relaxation longitudinale est liée à l'intera
tion des spins ave
 lemilieu (relaxation spin-réseau) et 
orrespond au retour à l'équilibre thermodynamique dusystème. Cette relaxation est dé
rite par une exponentielle 
roissante ave
 une 
onstantede temps T1, appelée le temps de relaxation longitudinal. Les valeurs des 
onstantes detemps T1 et T2 sont spé
i�ques à 
haque tissu. Elles dépendent également de l'intensitédu 
hamp magnétique statique B0. A 
ause d'hétérogénéités du 
hamp magnétique, ledéphasage entre les spins peut être a

éléré, 
onduisant à une relaxation plus rapide dusystème. On note la 
onstante de temps de 
ette relaxation T

∗

2 . Une méthode pour suppri-mer l'e�et de 
es hétérogénéités est la séquen
e d'é
ho de spin qui permet de refo
aliser lesdéphasages liés aux hétérogénéités du 
hamp statique tout en 
onservant les intera
tionsspin-spin dont le déphasage induit est irréversible.Les équations de Blo
h permettent de dé
rire l'évolution de l'aimantation au 
ours dutemps : 39
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2.1.4 Codage spatial du signal et re
onstru
tion de l'imageEn imagerie, il est né
essaire de lo
aliser spatialement le signal a�n de re
onstruire uneimage. En IRM, 
ette lo
alisation fait appel à des gradients de 
hamps magnétique. Ils sont
réés par des bobines de gradients dédiées et ils se superposent au 
hamp magnétique −→B0.Leurs intensités sont faibles par rapport à 
elle du 
hamp statique (<10−2 T). L'intensitédu 
hamp magnétique statique varie don
 linéairement selon la dire
tion dans laquelle estappliquée le gradient.Soumis au 
hamp magnétique statique −→B0, les protons pré
essent à la fréquen
e de Larmor
ω0. Un gradient de 
hamp magnétique Gz appliqué par exemple selon l'axe Z va permettrede séle
tionner un plan de 
oupe perpendi
ulaire à la dire
tion d'appli
ation du gradienten modi�ant la fréquen
e de résonan
e des protons en fon
tion de leur position selon Z :
ν(z) = γ

2π
(B0 +Gzz). Une impulsion RF séle
tive en fréquen
e est appliquée a�n d'ex
iterles protons de 
ette 
oupe. Seuls les spins 
ontenus dans la plage de fréquen
e △ν de labande passante de l'impulsion seront ex
ités. Une fois 
e plan de 
oupe séle
tionné, il resteà en
oder la position des protons selon les axes Y et X du plan dans leur signal RMN.Un gradient pulsé Gy, de 
ourte durée, va modi�er la fréquen
e de pré
ession des spinspendant son appli
ation en fon
tion de leur position dans 
ette dire
tion, 
e qui induitun déphasage entre les spins lo
alisés à di�érentes positions en Y. Ce gradient est appelégradient d'en
odage de phase. Un troisième gradient Gx modi�e la fréquen
e des spinsselon leur position en X pendant l'a
quisition du signal. Ce gradient est appelé gradientd'en
odage de fréquen
e ou gradient de le
ture. L'expérien
e est ensuite répétée en in
ré-mentant la valeur du gradient d'en
odage de phase a�n d'obtenir un en
odage univoquede toute la région imagée de l'é
hantillon. Ce 
odage spatial de l'image se situe dans ledomaine fréquentiel, appelé plan de Fourier ou espa
e k. L'espa
e k 
orrespond à l'espa
eré
iproque de l'espa
e spatial. Chaque ligne de l'espa
e k est obtenue par l'appli
ation dugradient de le
ture. Le passage d'une ligne à une autre est réalisé par l'in
rémentation dugradient d'en
odage de phase. Pour transformer le signal a
quis dans le plan de Fourieren image, on applique une transformée de Fourier bi-dimensionnelle.L'appli
ation d'un gradient de 
hamp magnétique modi�e lo
alement la fréquen
e de pré-
ession des spins ainsi que leurs phases. Ces déphasages persistent à l'arrêt du gradient et40



2.2 Mesure des paramètres physiologiques a

essibles en IRM fon
tionnelleils entraînent une diminution du signal disponible. Cette perte de signal est d'autant plusimportante que l'amplitude du gradient est forte. A�n de maximiser le signal disponible,l'en
odage est 
entré sur le 
entre de l'espa
e k, qui 
orrespond au signal a
quis sans gra-dient. Pour 
e faire, dans la dire
tion d'en
odage de fréquen
e, on applique généralementune impulsion de gradient de pré-déphasage, dont l'intégral est de même valeur absoluemais de signe opposé que 
elui de la première moitié du gradient de le
ture. Au début del'a
quisition de signal, à l'issue du gradient de pré-déphasage, on observe ainsi un signalfaible qui 
roît pendant l'appli
ation du gradient de le
ture jusqu'au milieu de la périoded'a
quisition. A 
e moment les déphasages se 
ompensent et le signal est maximal. Ildé
roît par la suite. Ce signal refo
alisé par gradients est appelé é
ho de gradient.2.2 Mesure des paramètres physiologiques a

essiblesen IRM fon
tionnelleComme nous l'avons vu dans la sous-se
tion 1.4.4 page 35, les modi�
ations du débit san-guin 
érébral, du volume sanguin et de la 
onsommation d'oxygène font varier le 
ontenuen dHb du sang. La désoxyhémoglobine est paramagnétique et des variations de sa 
on
en-tration dans le 
erveau sont observables en IRM. Elle est très largement utilisée 
ommemarqueur endogène dans toutes les appli
ations de l'IRMf, prin
ipalement pour l'étudedes modi�
ations de l'a
tivité neuronale lors de tâ
hes ou stimuli 
ognitifs, mais égalementpour l'étude de la vasoréa
tivité 
érébrale. Débit et volume sanguin 
érébral sont aussia

essibles plus dire
tement en IRM en utilisant soit un marqueur exogène intravas
ulaire,soit un marqueur endogène 
omme les protons de l'eau du sang artériel. Ces paramètresphysiologiques sont de plus en plus utilisés en IRMf, surtout pour les appli
ations quipeuvent pro�ter de la quanti�
ation de l'un de 
es paramètres.2.2.1 Le débit sanguin 
érébralAujourd'hui deux méthodes de mesure du CBF sont 
ouramment utilisées. Elles utilisentun tra
eur déte
table par RMN qui est soit exogène, soit endogène. La méthode dite depremier passage est basée sur le suivi dynamique d'un agent de 
ontraste qui est inje
té parvoie veineuse. Cette méthode est appelée DSC pour Dynami
 Sus
eptibility Contrast. Lase
onde méthode utilise un agent de 
ontraste endogène, le proton de l'eau, pour marquermagnétiquement le sang. C'est le marquage des spins artériels, ASL pour Arterial SpinLabeling.La méthode de premier passage, Dynami
 Sus
eptibility ContrastCette méthode a été introduite par Rosen dans les années 1990 [Rosen et al., 1990℄.Elle 
onsiste à inje
ter un agent de 
ontraste paramagnétique, non di�usible, à base degadoliniuma. Les agents de 
ontraste non di�usibles ne traversent pas la barrière hémato-en
éphalique, ils restent dans le 
ompartiment intravas
ulaire. Le DSC permet d'étudier laaPour diminuer sa toxi
ité, le gadolinium est 
hélaté par le diéthylène-triamine-penta-a
étique pourformer le Gd-DTPA. 41



Chapitre 2 IRM fon
tionnelle de la perfusion 
érébraleperfusion 
érébrale et également d'autres paramètres physiologiques 
omme le volume san-guin 
érébral et le temps de transit moyen (MTT pour Mean Transit Time). Le MTT re-présente le temps moyen pour qu'une molé
ule d'eau ou une parti
ule d'agent de 
ontrastetraverse l'arbre vas
ulaire [Barbier et al., 2001a℄.Le produit est inje
té rapidement par voie intraveineuse pour obtenir un bolus d'agentde 
ontraste, 
'est à dire une forte 
on
entration de l'agent dans le sang pendant unedurée brève au niveau des artères 
érébrales. Suivant sa 
inétique et sa 
on
entration,
e produit a deux e�ets sur la relaxation des spins de l'eau. Premièrement, le Gd-DTPApeut être utilisé 
omme un agent de 
ontraste à e�et T2 ou T
∗

2 [Barbier et al., 2001a℄.Il 
réé d'importants e�ets de sus
eptibilité magnétique entre l'espa
e vas
ulaire et extra-vas
ulaire, 
e qui entraîne une variation lo
ale du 
hamp magnétique et par 
onséquentune diminution du signal RMN pondéré en T *2. Deuxièmement, il peut être utilisé 
ommeagent de 
ontraste T 1 en modi�ant le T 1 extravas
ulaire suite à un é
hange d'eau entre lesdeux 
ompartiments. Ce dernier e�et est faible et la majorité des études sont e�e
tuées enpondération T 2 ou T *2 [Barbier et al., 2001a℄. Après l'inje
tion, l'a
quisition du signal estréalisée ave
 une te
hnique d'imagerie rapide 
omme l'é
ho planar (voir sous-se
tion 2.2.3page 45) ou une séquen
e rapide d'é
hos de gradient.Les variations temporelles de l'intensité du signal sont 
onverties en variations temporellesde 
on
entration du produit de 
ontraste dans un voxel de tissu. On admet qu'il existeune relation linéaire entre la variation de la vitesse de relaxation et la 
on
entration duproduit de 
ontraste [Barbier et al., 2001a℄. Une fon
tion gamma est alors généralementajustée pour obtenir une estimation de la 
inétique de l'agent de 
ontraste qui soit robuste,notamment par rapport aux e�ets de re-
ir
ulation de l'agent de 
ontraste. A partir de
ette 
ourbe de 
on
entration au 
ours du temps, les paramètres CBV , CBF et MTT sont
al
ulés sur la base de prin
ipes de dilution de tra
eurs non di�usibles [Meier and Zierler,1954℄. Pour un bolus de tra
eur non di�usible, la 
on
entration de l'agent de 
ontrasteau 
ours du temps à l'entrée de l'arbores
en
e vas
ulaire du volume de tissu étudié estappelée la fon
tion d'entrée artérielle (AIF pour Arterial Input Fun
tion). Cette fon
tionest évaluée en mesurant la variation de signal dans une grosse artère [Ostergaard et al.,1996℄.Cette méthode de détermination du CBF par premier passage d'un agent de 
ontraste estutilisée uniquement pour des mesures de perfusion à un instant donné. Pour des raisons derémanen
e et de toxi
ité, il n'est pas envisageable de répéter 
ette mesure plus que deuxfois dans une session de mesures. Il est don
 di�
ile de suivre l'évolution de la perfusion au
ours du temps lors de variations de l'a
tivité neuronale ou d'une étude de vasoréa
tivité.L'agent de 
ontraste 
ir
ule rapidement dans le sang (entre 5 et 20 se
ondes) et sa demie-vieb est de quelques dizaines de minutes.Le marquage des spins artériels, ASLLe marquage des spins artériels est apparu en 1992 ave
 une méthode proposée par Detreet al.. L'ASL (Arterial Spin Labeling) 
onsiste à marquer magnétiquement ave
 une im-pulsion radio-fréquen
es d'inversion ou de saturation séle
tive les spins du sang artérielen amont de la région d'intérêt. Après le marquage, les spins marqués migrent via lebLa demi-vie est le temps mis par une substan
e (médi
ament, noyau radioa
tif, ou autres) pour perdrela moitié de son a
tivité pharma
ologique, physiologique ou radioa
tive.42



2.2 Mesure des paramètres physiologiques a

essibles en IRM fon
tionnelleréseau vas
ulaire vers les tissus 
érébraux à perfuser où ils passent du 
ompartiment vas-
ulaire vers le 
ompartiment extra-vas
ulaire. Une à deux se
ondes après l'impulsion demarquage, une image des tissus est a
quise ave
 une te
hnique d'imagerie rapide. Une se-
onde a
quisition, dite � de 
ontr�le �, est réalisée dans laquelle les spins de l'eau artériellesont 
omplètement relaxés. La di�éren
e entre les deux images représente uniquement lesignal des spins marqués qui ont perfusé les tissus de la région d'intérêt. Cette di�éren
eest don
 pondérée en perfusion. Plusieurs méthodes d'ASL existent. Elles se di�éren
ientdans la façon de marquer le sang et de réaliser la 
ondition de 
ontr�le. Ces méthodessont exposées en détail dans le 
hapitre 4.L'avantage de l'ASL est d'être une méthode 
omplètement non invasive et d'o�rir unebonne résolution temporelle. Elle peut par 
onséquent être répétée pendant plusieursdizaines de minutes, 
e qui permet de suivre dynamiquement les variations de perfusionengendrées par un stimulus vasoa
tif.2.2.2 Le volume sanguin 
érébralComme exposé dans la se
tion pré
édente, le volume sanguin 
érébral peut être déter-miné après l'inje
tion d'un bolus de gadolinium. Cependant, 
ette méthode ne permetpas d'évaluer de façon dynamique le volume sanguin au 
ours d'une expérien
e d'IRMfon
tionnelle. Deux méthodes de mesure du CBV sont présentées i
i. La première uti-lise l'inje
tion d'un agent de 
ontraste superparamagnétique et la se
onde est basée surles mesures du signal BOLD et du débit sanguin par marquage des spins artériels soushyperoxie.Utilisation d'un agent de 
ontraste superparamagnétiqueCette appro
he, appelée le Steady state sus
eptibility 
ontrast, utilise l'inje
tion intra-veineuse lente (à l'inverse du bolus) d'un agent de 
ontraste superparamagnétique à based'oxyde de fer (MION pourMono
rystalline Iron Oxide Nanoparti
les) [Leite et al., 2002℄.La demie-vie de 
et agent est très longue, 
e qui permet de suivre les variations du volumesanguin au 
ours d'une expérien
e d'IRM fon
tionnelle. Cette méthode o�re un meilleurrapport signal sur bruit que les te
hniques de premier passage, mais elle ne permet pasla mesure du débit sanguin 
érébral et du temps de transit moyen. Une relation linéaireexiste entre la 
on
entration de l'agent de 
ontraste et la relaxivité R∗
2 [Troprès et al.,2001℄. Les variations de R∗

2 sont obtenues à partir d'une séquen
e multi-é
ho de gradientavant et après inje
tion. La 
arte de variation de relaxivité ∆R∗
2 re�ète le volume san-guin. C'est une méthode di�érentielle au 
ours de laquelle une mesure est e�e
tuée aurepos avant l'inje
tion de l'agent de 
ontraste et une série de mesures après l'inje
tion lorsde l'alternan
e d'états de repos et d'a
tivations. D'autres agents de 
ontraste superpara-magnétiques, les USPIO (Ultra-Small Superparamagneti
 Iron Oxide), sont utilisés maisuniquement 
hez le petit animal.La mesure du volume sanguin 
érébral ave
 des agents de 
ontraste superparamagnétiques,qui ont une demie vie longue, est utilisée 
hez l'homme. Cependant 
ette méthode né
essitel'inje
tion d'un produit de 
ontraste. Les études d'IRMf sur l'homme ave
 
e genre deproduit ne sont pas très 
ourantes, elles sont le plus souvent utilisées sur l'animal. 43



Chapitre 2 IRM fon
tionnelle de la perfusion 
érébraleUtilisation d'une hyperoxieRé
emment, une méthode a été proposée pour mesurer le CBV 
hez l'homme en uti-lisant une hyperoxie [Chiarelli et al., 2007b℄. Elle 
onsiste à a
quérir simultanément lesignal BOLD et le CBF en alternant des périodes d'inhalation d'air et de 50% d'oxy-gène. Les auteurs 
onsidèrent que 
ette 
on
entration d'oxygène modi�e très peu le CBF .Cette hypothèse leur permet d'utiliser un modèle d'infusion lente d'un agent de 
ontrasteintra-vas
ulaire [Newman et al., 2003℄ pour 
al
uler la valeur du volume sanguin 
éré-bral. Cependant, 
ette méthode ré
ente né
essite une validation plus poussée, notammentpour établir si les e�ets physiologiques et bio
himiques sous inhalation de 50% d'oxygènepermettent d'obtenir un CBF su�samment 
onstant.2.2.3 Le signal BOLDOrigine du signalEn 1936, Pauling et Coryell dé
ouvrent que la désoxyhémoglobine (dHb) est parama-gnétique alors que l'oxyhémoglobine est diamagnétique [Pauling and Coryell, 1936℄. Lespropriétés paramagnétiques de la désoxyhémoglobine entraînent une di�éren
e de sus
ep-tibilité magnétique entre les vaisseaux sanguins et les tissus avoisinants. La dHb est unvéritable agent de 
ontraste endogène. En 1990, Ogawa montre que le signal issu des pro-tons des molé
ules d'eau autour des vaisseaux sanguins diminue dans une séquen
e d'é
hode gradient 
hez un rat sous hypoxie [Ogawa et al., 1990℄. La diminution de l'oxygénationdu sang ra

our
it les temps de relaxation T2 et T
∗

2 (voir la �gure 2.1). C'est 
ette varia-tion de signal (de l'ordre de quelques pour
ent) qui est appelée le signal BOLD (BOLDpour Blood Oxygenation Level Dependent). Ce signal BOLD peut également s'observerdans une séquen
e d'é
ho de spin, mais le signal observé est alors bien plus faible. Pourl'é
ho de spin il provient prin
ipalement des 
apillaires, alors qu'en é
ho de gradient lesveinules et les veines 
ontribuent également au signal [Ogawa et al., 1993, Kennan et al.,1994℄.

Fig. 2.1 � Images pondérées en T ∗
2 d'un 
erveau de rat. (a) L'animal respire de l'oxygènepur. (b) L'animal respire de l'air. Sur l'image (b), les e�ets de l'augmentation de ladésoxyhémoglobine qui diminue le signal dans les territoires veineux par rapport à l'image(a) sont visibles. D'après [Ogawa et al., 1990℄.Ce signal BOLD est le plus utilisé en IRM fon
tionnelle 
ar sa mesure est très a

essible.Cependant, l'amplitude de 
e signal dépend de l'amplitude relative des variations des44



2.3 Appli
ations des variations fon
tionnelles des paramètres d'IRMftrois paramètres qui déterminent la 
on
entration de dHb dans un volume donné du
erveau : la 
onsommation d'oxygène, le débit et le volume sanguin 
érébral (voir la sous-se
tion 1.4.4). La relation entre 
e signal et les variations physiologiques et métaboliquessuite à la modulation de l'a
tivité neuronale ou de la vasoréa
tivité est don
 très indire
te.Méthode de mesureLa dilution de la désoxyhémoglobine par le sang artériel oxygéné peut être déte
tée par uneaugmentation d'un signal pondéré en T
∗

2 . A�n de suivre les modi�
ations hémodynamiquessuite à l'augmentation de l'oxygénation du sang des veinules et veines, une séquen
eRMN ave
 une bonne résolution temporelle est requise. Les premières études d'IRMf ontété réalisées ave
 une séquen
e FLASH (Fast Low Angle SHot) [Frahm et al., 1986℄. Leprin
ipe de 
ette séquen
e est de répéter rapidement des impulsions RF à de faibles anglesde bas
ulement. Le temps d'a
quisition d'une 
oupe ave
 
ette séquen
e est de l'ordre dedeux se
ondes. Pour réduire le temps d'a
quisition d'une image, la séquen
e EPI (E
hoPlanar Imaging) a été introduite par Mans�eld en 1977 [Mans�eld, 1977℄. La séquen
eEPI est aujourd'hui la plus utilisée en IRM fon
tionnelle. Le prin
ipe de 
ette séquen
e estd'a
quérir plusieurs lignes de l'espa
e k à la suite d'une seule impulsion RF d'ex
itation(voir la �gure 2.2). L'en
odage de phase entre les lignes su

essives de l'espa
e k est réalisé

Fig. 2.2 � Chronogramme d'une séquen
e EPI, single shot (a), et balayage dans l'espa
ek (b). Figure extraite du livre Fun
tional MRI, an introdu
tion to methods, 2001à l'aide d'impulsions de gradients de très 
ourtes durées. Les gradients de le
ture de deuxlignes su

essives sont de polarité opposée. On observe ainsi un train d'é
hos qui 
omporteautant d'é
hos de gradient que l'on é
hantillonne de lignes. L'a
quisition d'une image peutalors être réalisée suivant une seule impulsion RF en quelques dizaines de millise
ondes,
e qui permet d'a
quérir le volume entier du 
erveau en deux à trois se
ondes.2.3 Appli
ations des variations fon
tionnelles des para-mètres d'IRMfUne variation de l'a
tivité neuronale ou un stimulus vasomoteur entraîne une su

es-sion d'évènements métaboliques et physiologiques qui 
onduit à une forte variation de la45



Chapitre 2 IRM fon
tionnelle de la perfusion 
érébraleperfusion 
érébrale, suivie d'une modi�
ation du volume sanguin 
érébral. L'augmenta-tion de l'a
tivité neuronale s'a

ompagne également d'une augmentation modérée de la
onsommation d'oxygène. En IRM fon
tionnelle 
ognitive, la mesure du signal BOLD etde la perfusion par marquage des spins artériels permettent d'étudier les 
onséquen
esdes modi�
ations de l'a
tivité neuronale via le 
ouplage neuro-vas
ulaire. En IRMf de lavasoréa
tivité 
érébrale, la mesure de 
es paramètres est utilisée pour évaluer la réponsevas
ulaire à des stimuli vasomoteurs.2.3.1 IRMf 
ognitiveLe signal BOLDLe signal BOLD est le paramètre le plus mesuré en IRMf depuis les années 1990. Il estutilisé pour l'étude des aires motri
es [Tomatsu et al., 2008, Vin
ent et al., 2006, Zenget al., 2007℄, sensorielles [Dojat et al., 2006, Tessitore et al., 2005℄ et 
ognitives [Carli et al.,2007, Naki
 et al., 2006℄. Il est également très utilisé dans le 
as de pathologies 
ommel'étude les tumeurs 
érébrales [Baudelet et al., 2006℄, les infar
tus [Fiehler et al., 2004℄,l'épilepsie [Aghakhani et al., 2006, Jann et al., 2008, Tyvaert et al., 2008℄, la maladied'Alzheimer [Bondi et al., 2005, Rombouts et al., 2005, Tripoliti et al., 2007℄, la maladiede Parkinson [Yu et al., 2007, Peters et al., 2003℄et les évaluations avant 
hirurgies [Xieet al., 2008, Sunaert, 2006℄.La relation entre les modi�
ations de l'a
tivité neuronale et le signal BOLD est trèsindire
te et elle est tributaire de multiples fa
teurs physiologiques, souvent dépendantsles uns des autres. Le signal BOLD est sensible aux 
onditions basales de perfusion[Bandettini and Wong, 1997, Cohen et al., 2002, Stefanovi
 et al., 2006, Restom et al.,2007℄, à l'oxygénation sanguine [Si
ard and Duong, 2005, Tuunanen and Kauppinen, 2006℄,à la 
apnie [Wise et al., 2004℄ et à la vasoréa
tivité [Krainik et al., 2005℄. D'autres fa
teursgénéraux peuvent les in�uen
er tels que l'âge [D'Esposito et al., 1999, Restom et al., 2007℄,le sexe [Kastrup et al., 1999b℄, la 
aféine [Liu et al., 2004℄, l'al
ool [Seifritz et al., 2000℄,les neuroleptiques [Braus et al., 1999℄ et des produits anesthésiques [Mar
ar et al., 2006℄.Certaines 
onditions pathologiques modi�ent également le signal BOLD : l'hypertensionartérielle [Wang et al., 2006℄, une sténose artérielle [Röther et al., 2002℄, la migraine[Ro

a et al., 2003℄, la s
lérose en plaques [Faro et al., 2002℄, la maladie d'Alzheimer[Restom et al., 2007℄, un a

ident vas
ulaire 
érébral [Krainik et al., 2005℄ ou une tumeur[Krainik et al., 2004℄. Cependant, la quasi-totalité des travaux ne tiennent pas 
ompted'éventuelles variations intra- et inter-individuelles du mé
anisme physiologique à l'originedu signal mesuré. Lors de l'interprétation du signal BOLD, il est don
 impossible dedistinguer les e�ets propres des variations de l'a
tivité neuronale des variations de laréponse hémodynamique.Le marquage des spins artérielsDepuis l'émergen
e de 
ette méthode de mesure non invasive du débit sanguin 
érébral,des études d'IRMf par mesure du CBF se sont multipliées, notamment depuis le début de
ette dé
ennie. Ave
 
ette méthode, les variations de signal mesurées re�ètent uniquementla 
omposante vas
ulaire du 
ouplage neuro-vas
ulaire. L'ASL o�re l'avantage de donnera

ès lors de la même a
quisition au signal BOLD et au CBF , 
e qui permet de 
alibrer46



2.3 Appli
ations des variations fon
tionnelles des paramètres d'IRMfla réponse BOLD ave
 le niveau de perfusion à l'état basal. Ainsi, une partie importantedes variations physiologiques inter-individuelles sont prises en 
ompte.La mesure du débit sanguin 
érébral par marquage des spins artériels a été utilisée dansle 
as d'études motri
es [Garraux et al., 2005, Wang et al., 2003, Yongbi et al., 2002℄,sensorielles [Chen et al., 2008, Gonzalez-At et al., 2000℄ et 
ognitives [Kim et al., 2006,Kemeny et al., 2005, Xu et al., 2007℄. Elle est également appliquée dans le 
as de patho-logies 
omme les tumeurs 
érébrales [Silva et al., 2000, Bazelaire et al., 2005, Warmuthet al., 2003, Weber et al., 2003℄, les infar
tus [Pollo
k et al., 2008, Chalela et al., 2000℄, unesténose artérielle [Detre et al., 1998, Hendrikse et al., 2004℄, la maladie d'Alzheimer [Duet al., 2006, Alsop et al., 2000, Johnson et al., 2005℄, les épilepsies [Liu et al., 2001, Wolfet al., 2001℄, les malformations vas
ulaires et d'autres pathologies neurologiques [Deibleret al., 2008℄.Tout 
omme le signal BOLD, les variations du CBF sont modulées par l'âge [Biagiet al., 2007℄, le sexe [Kastrup et al., 1999b℄ et des fa
teurs externes qui modi�ent le tonusvas
ulaire : la 
aféine [Perthen et al., 2008℄, la 
o
aïne [Gollub et al., 1998℄, l'anesthésie[Wegener and Wong, 2008℄.L'IRM fon
tionnelle 
alibréeLa 
onsommation d'oxygène (CMRO2) est le paramètre physiologique le plus intimementlié aux variations d'a
tivité neuronales. En 1998, Davis introduit une méthode permettantl'estimation de variations de la 
onsommation d'oxygène de façon non-invasive par IRMen réalisant des mesures 
onjointes du signal BOLD et du débit sanguin 
érébral [Daviset al., 1998℄. Le modèle qui dé
rit la relation entre 
es trois paramètres est le suivant[Hoge et al., 1999a, Davis et al., 1998℄ :
△CMRO2

CMRO2|0

=

(

1 − △BOLD/BOLD0

M

)1/β (
CBF

CBF0

)1−α/β (2.9)ave
 :� α l'exposant de la relation de Grubb qui relie le CBV au CBF (voir la sous-se
tion 1.3.2page 32),� β l'exposant ave
 lequel la 
on
entration veineuse en désoxyhémoglobine in�ue sur larelaxivité transversale apparente dans un modèle semi-empirique du signal BOLD. Dessimulations numériques ont déterminé : 1 6 β 6 2 [Boxerman et al., 1995℄,� M le maximum théorique du signal BOLD, 
'est à dire le signal BOLD que l'onmesurerait si toute la désoxyhémoglobine était éliminée du sang.La méthode repose sur une 
alibration du signal BOLD ave
 le paramètre M , qui estdéterminé à partir d'une mesure simultanée des variations de signal BOLD et du CBFsous hyper
apnie. Cette hyper
apnie obtenue par inhalation de CO2 entraîne une va-sodilatation 
érébrale globale, sans modi�er la 
onsommation d'oxygène. Le modèle del'équation 2.9 peut alors être simpli�é 
e qui permet de déterminer la valeur de M :
△BOLD

BOLD0
= M

(

1 −
(

CBF

CBF0

)α−β
)

, (2.10)47



Chapitre 2 IRM fon
tionnelle de la perfusion 
érébraleDavis utilise un seul niveau d'hyper
apnie, par inhalation de 5% de CO2 dans de l'air[Davis et al., 1998℄. Hoge propose une 
alibration plus pré
ise en ajustant le modèle auxdonnées obtenues sous quatre 
on
entrations de CO2 dans de l'air, ave
 au maximum
5% de CO2 [Hoge et al., 1999a℄. La deuxième étape de la méthode est alors de mesurer
onjointement les variations de signal BOLD et de CBF lors d'une modulation de l'a
-tivité neuronale et de déterminer les variations de 
onsommation d'oxygène à partir del'équation 2.9.L'IRMf 
alibrée est une appli
ation importante pour les méthodes de quanti�
ation du
CBF en IRMf. Elle implique quelques exigen
es quant à la performan
e de la méthodede mesure de CBF utilisée. D'abord, le signal BOLD et le CBF doivent être a

essiblessimultanément et ave
 une bonne sensibilité. Cela implique une a
quisition du signalen é
ho de gradients à un temps d'é
ho de l'ordre du T ∗

2 , ou alors l'alternan
e entrea
quisitions CBF et BOLD. Par ailleurs, la méthode doit être 
apable de quanti�er desaugmentations importantes et globales du CBF.Ce modèle permet de déterminer les variations de la 
onsommation d'oxygène lors d'unemodulation de l'a
tivité neuronale ainsi que la relation entre la perfusion et la 
onsom-mation d'oxygène. Hoge rapporte une augmentation deux fois plus grande pour le CBFque la CMRO2 lors d'une stimulation visuelle. Des résultats similaires ont été rapportéspar d'autres groupes, ave
 des variations de deux à 
inq fois plus grande pour la perfusion[Davis et al., 1998, Kim et al., 1999, Uludag et al., 2004℄. Il o�re également l'avantage depouvoir 
alibrer la réponse BOLD induite par une modi�
ation de l'a
tivité neuronaleen fon
tion du niveau de perfusion 
érébrale de 
haque sujet. Ainsi, les variations de si-gnal BOLD mesurées sont indépendantes des variations métaboliques et physiologiquespropres à 
ha
un. Depuis l'apparition de 
ette méthode d'IRM fon
tionnelle quantitative,plusieurs études d'IRMf mesurent les variations de signal BOLD et de perfusion 
éré-brale lors d'un 
hallenge hyper
apnique [Chiarelli et al., 2007a, Stefanovi
 et al., 2004,2006, Uludag et al., 2004℄. Ré
emment une méthode de 
alibration sous hyperoxie a étéproposée [Chiarelli et al., 2007b℄.La 
onsommation d'oxygène est évaluée dans l'étude 
on
ernant les fon
tions 
ognitives[Restom et al., 2007℄, motri
es [Kastrup et al., 2002℄ ou sensorielles [Hoge et al., 1999a,Stefanovi
 et al., 2006℄ du 
erveau.2.3.2 IRMf de la vasoréa
tivité 
érébraleL'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale est une autre appro
he de l'imagerie fon
tionnellede la perfusion 
érébrale. Alors que l'imagerie du 
ouplage neuro-vas
ulaire privilégiel'étude de l'a
tivité neuronale à l'aide de stimuli sensori-moteurs ou 
ognitifs, l'imageriede la vasoréa
tivité 
érébrale privilégie l'étude des variations fon
tionnelles de la perfusioninduites par un stimulus vasomoteur non-
ognitif tel qu'une variation de la 
apnie oul'administration d'a
étazolamide (Diamox R©).En pratique 
linique, l'imagerie de la vasoréa
tivité est utilisée dans la prise en 
hargethérapeutique en pathologie artérielle sténo-o

lusive pour évaluer la réserve vas
ulairedu paren
hyme 
érébral et le risque d'a

ident vas
ulaire 
érébral is
hémique [Ogasawaraet al., 2002a,b℄. Cette imagerie n'est pas en
ore utilisée dans la démar
he diagnostique.Cependant, l'étroite liaison entre les neurones et la vas
ularisation suggère qu'il puisseexister des intera
tions lors de dysfon
tionnements. Au même titre que les altérations48



2.3 Appli
ations des variations fon
tionnelles des paramètres d'IRMfstru
turelles et fon
tionnelles de la vas
ularisation 
érébrale sont sus
eptibles de modi�erle fon
tionnement neuronal, les altérations du fon
tionnement neuronal sont sus
eptiblesde modi�er le bon fon
tionnement de la perfusion 
érébrale. Dès lors, l'étude fon
tion-nelle de la perfusion 
érébrale re
èle un fort potentiel diagnostique aussi bien en patholo-gie vas
ulaire qu'en pathologie neuro-dégénérative et psy
hiatrique. L'utilisation de 
etteméthode dans le 
adre de dépistage de maladie pourrait être envisagée avant même l'ap-parition de signes 
liniques ou de lésions ma
ros
opiquement identi�ables en imagerie. Aumême titre que l'inje
tion de produit de 
ontraste o�re un 
ontraste anatomique, l'ima-gerie de la vasoréa
tivité pourrait o�rir un 
ontraste fon
tionnel qu'il s'agit d'exploiter àdes �ns médi
ales.Les méthodes d'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébralePour l'étude de la vasoréa
tivité 
érébrale, le signal BOLD et la mesure de la perfusion
érébrale, soit par inje
tion d'agent de 
ontraste (méthode DSC), soit par marquage desspins artériels, sont utilisés. Le tableau 2.1 re
ense les di�érentes études e�e
tuées ave

ha
une d'elles. Les études sont 
lassées par mode de modulation de la vasoréa
tivité.Etant donné que les études d'IRMf quantitative et de la vasoréa
tivité 
érébrale utilisenttoutes deux un stimulus vasomoteur et une mesure de signal BOLD et de CBF , les étudesréalisées en IRMf quantitative sont également présentées i
i.Les stimuli vasomoteursL'a
étazolamide L'a
tion diurétique de l'a
étazolamide est 
ouramment utilisée enméde
ine pour lutter 
ontre l'hypertension intra-
rânienne. L'a
étazolamide est un inhibi-teur de l'anhydrase 
arbonique, enzyme qui 
atalyse la transformation du gaz 
arboniqueet de l'eau en bi
arbonate (CO2 + H2O ⇌ HCO−
3 + H+). Les données pharma
ologiquessur les traitements prolongés par a
étazolamide indiquent que la vasodilatation 
érébraleinitiale est due à une a
idose extra-
ellulaire transitoire (par augmentation de la 
on
en-tration en CO2 et H+) responsable d'une élévation du CBF de 20 à 30% [Grandin et al.,2005, Brown et al., 2003℄. En imagerie, le produit s'administre par voie intraveineuse, sondélai d'a
tion est de plusieurs minutes. Son e�
a
ité dure plusieurs heures avant un retourà l'état initial. Ce produit a plusieurs 
ontre-indi
ations (insu�san
e rénale et hépatique,allergie) et de nombreux e�ets se
ondaires (diabète, 
olique néphrétique,...). La pharma-
o
inétique et les e�ets indésirables de l'a
étazolamide limitent son usage en imagerie eten parti
ulier en IRMf.L'hyperventilation et l'apnée Une hyperventilation soutenue pendant au moins uneminute entraîne une hypo
apnie ave
 une pression expirée en CO2 (PetCO2 pour EndTidal Pressure of CO2) inférieure à 30 mmHg, soit une baisse de 10 mmHg ou davantage[Cohen et al., 2002, Krainik et al., 2005, Rostrup et al., 2005℄. L'hyperventilation s'a

om-pagne d'une vaso
onstri
tion responsable d'une baisse du CBF de 25% [Rostrup et al.,2002, 2005℄ et d'une 
hute du signal BOLD de 1 à 5% [We
kesser et al., 1999, Cohenet al., 2002, Krainik et al., 2005℄.A l'inverse, une apnée d'au moins 20 se
ondes est né
essaire pour observer une augmen-tation du CBF qui peut atteindre 60% et du signal BOLD de 1 à 5% [Kastrup et al.,49



Chapitre2IRMfon
tionnelledelaperfusion
érébrale

BOLD ASL BOLD/ASL BOLD/ASL/CMRO2 DSCA
étazolamide Mazur
huk et al. 1999 Detre et al. 1999,Yen et al. 2002 , Zappeet al. 2007 Brown et al. 2003 Nighoghossian et al.1997 , S
hreiber et al.1998, Chabriat et al.2000, Kim et al.2000, Marstrandet al. 2002Hyperventilation We
kesser et al. 1999,Hund-Georgiadis et al.2003 ,Mäkiranta et al.2004, Krainik et al. 2005 Last et al. [2007℄

Apnée Prasad et al. 1997,Kastrup et al. 1999a, Liuet al. 2002, Shiino et al.2003, Hsu et al. 2004,Thomason et al. 2005,S
outen and S
hwarzbauer2008 Kastrup et al.1999
, 2001 Kastrup et al. 1999a

Inhalation degaz :CO2, O2,
arbogène
Davis et al. 1998, Lythgoeet al. 1999, Landuyt et al.2001, Vesely et al. 2001,Cohen et al. 2002 ,Hamzeiet al. 2003, Kannurpattiet al. 2003, Ma
ey et al.2003 , Wise et al. 2004,Ziyeh et al. 2005, Halleret al. 2008, Sedla
ik et al.2008
Forbes et al. 1997,Barbier et al. 1999,2001b, Kastrup et al.2001, Floyd et al. 2003,Nöth et al. 2006, Bulteet al. 2007 , Wegeneret al. 2007, Nöth et al.2008 , Wegener andWong 2008, Zahar
huket al. 2008

Si
ard et al. 2003,Kennan et al. 2004,Stefanovi
 et al.2006, Tuunanen andKauppinen 2006 ,Zhang et al. 2007,Zappe et al. 2008
Hoge et al. 1999a,b,Kim et al. 1999,Kastrup et al. 2002,Stefanovi
 et al. 2004 ,Si
ard and Duong 2005,Tuunanen et al. 2006,Chiarelli et al. 2007b,Duong 2007, Leontievand Buxton 2007,An
es et al. 2008,Perthen et al. 2008

Mattle et al. 1990,van Os
h et al. 2002

Tab.2.1�Prin
ipalesétudesdevasoréa
tivité
érébraleréaliséessurdessujetssainsen
italique,surdespatientsengrasetsurdesanimauxen
ara
tères
lassiques.
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2.3 Appli
ations des variations fon
tionnelles des paramètres d'IRMf1999a, Liu et al., 2002, Thomason et al., 2005℄. L'apnée de 20 se
ondes permet une éléva-tion de la PetCO2 de 7 mmHg. Elle entraîne également une élévation de la tension, unehyperventilation se
ondaire et une hypo
apnie transitoire. Le retour à l'équilibre dure
45 se
ondes.L'hyperventilation et l'apnée sont des tâ
hes simples et �ables mais elles entraînent desmouvements de la tête et elles sont très dépendantes des performan
es, parfois altérées,des sujets et, a fortiori, des patients [Krainik et al., 2005℄. En outre, à l'ex
eption desstimulations sensorielles, il est très di�
ile d'e�e
tuer une tâ
he 
ognitive supplémentairepour étudier le 
ouplage neuro-vas
ulaire dans les régions fon
tionnelles de la motri
itéou du langage.L'inhalation de dioxyde de 
arbone La vasodilatation induite par l'inhalation de
5 à 7% de CO2 pendant 2 à 3 minutes s'a

ompagne d'une augmentation du débit sanguin
érébral de 4 à 6 %/mmHg [Ito et al., 2003, Nöth et al., 2008℄ et du signal BOLDde 0, 2 à 0, 4 %/mmHg. Cela 
orrespond à un signal BOLD de 3 à 6% pour des blo
shyper
apniques de 2 à 3 minutes [Kastrup et al., 2001, Vesely et al., 2001℄, 
e qui estsensiblement supérieur aux variations induites par le 
ouplage neuro-vas
ulaire qui sont del'ordre de 0, 5 à 3% [Ito et al., 2005, Krainik et al., 2005℄. Le signal varie progressivementpour atteindre un plateau au bout de 30 à 60 se
ondes. Le retour à l'état d'équilibrené
essite le même délai [Bandettini and Wong, 1997, Kim et al., 1999, Kastrup et al.,2001, Ma
ey et al., 2007℄. La pression artérielle moyenne et le pouls sont stables pourdes durées d'inhalation de quelques minutes [Lavi et al., 2006℄, alors qu'une élévation de
es paramètres peut être observée pour des durées d'inhalation supérieures à dix minutes[Bailey et al., 2005℄. L'inhalation de CO2 entraîne une hyperoxie modérée par e�et Bohr.Parmi les in
onvénients de l'inhalation de CO2, il faut noter quelques e�ets se
ondairesmineurs et rapidement réversibles rapportés lors d'épreuves fon
tionnelles respiratoires telsqu'une soif d'air, une anxiété, une fatigue ou des 
éphalées légères [Jensen et al., 2005b,a℄.Toutefois, l'e�et anxiogène potentiel du CO2 doit être pris en 
ompte 
ar l'hyper
apniepermet de reproduire expérimentalement des manifestations anxieuses en inhalant soit unmélange d'air ave
 7 à 7, 5% de dioxyde de 
arbone pendant 20 minutes [Bailey et al.,2007, Hopko et al., 2003℄ soit un mélange d'oxygène et de 20 à 35% de CO2 [S
hmidt andMallott, 2006℄.L'inhalation d'oxygène L'hyperoxie, obtenue par l'inhalation de 50 à 100% d'O2, en-traîne une vaso
onstri
tion responsable d'une diminution de la perfusion 
érébrale. Desétudes ré
entes ont rapporté des résultats assez disparates ave
 une baisse du CBF 
om-prise entre 7 et 31% pour une inhalation d'oxygène pur [Rostrup et al., 2005, Chiarelliet al., 2007b, Bulte et al., 2007℄, voire une élévation du CBF [Si
ard and Duong, 2005℄.L'hyperoxie peut entraîner une augmentation du signal BOLD allant jusqu'à 3% dans lasubstan
e grise [Chiarelli et al., 2007b℄. La diminution de la pression artérielle en CO2
on
omitante à l'inhalation d'O2 pourrait majorer la baisse de la perfusion.L'inhalation de 
arbogène Le 
arbogène est un mélange gazeux d'oxygène et de di-oxyde de 
arbone (habituellement de 3 à 7%). L'inhalation de 
arbogène est une alterna-tive intéressante 
ar il n'y a pas de 
ontre-indi
ation ni d'e�et indésirable répertoriés parla Banque Nationale de la Pharma
ovigilan
e, si bien que le 
arbogène n'est pas 
onsidéré51



Chapitre 2 IRM fon
tionnelle de la perfusion 
érébrale
omme un médi
ament. Cet aspe
t est volontiers mis à pro�t dans un 
ontexte 
linique
hez les sujets 
érébro-lésés [Lee et al., 1998, Lavi et al., 2006, Hamzei et al., 2003℄. Le
arbogène est 
ouramment utilisé en pratique 
linique lors des épreuves fon
tionnelles
ardio-respiratoires pour tester le ré�exe hyperventilatoire à l'hyper
apnie. L'inhalationde 
arbogène entraîne une vasodilatation et une augmentation du signal BOLD de 4 à 6%dans la substan
e grise [Vesely et al., 2001℄. Par sa forte teneur en oxygène, le 
arbogèneentraîne une hyperoxie tissulaire. Cette augmentation de l'oxygénation est à prendre en
ompte dès lors que les e�ets du 
arbogène sont étudiés en imagerie BOLD. En e�et,
omme pour l'interprétation du 
ouplage neuro-vas
ulaire, il est di�
ile de distinguerl'élévation de la perfusion ave
 une augmentation lo
ale de l'oxygénation. Par ailleurs, lespropriétés du 
arbogène sont utilisées en neuro-on
ologie pour augmenter l'oxygénationdes tumeurs 
érébrales et leur radiosensibilité [Dunn et al., 2002, Raus
her et al., 2005℄.Dé�nition de la réponse 
érébro-vas
ulaire au CO2A�n de 
omparer les variations de perfusion obtenues ave
 di�érents moyens de modula-tion de la 
apnie, la réponse 
érébro-vas
ulaire (CV R pour Cerebro Vas
ular Rea
tivity)a été introduite. Elle exprime les variations en pour
ent de la perfusion 
érébrale pourune augmentation de la pression expirée en CO2 de 1 mmHg.
CV R =

100 × (CBF − CBF0)

CBF0 × (PetCO2 − PetCO2|0)ave
 :� CBF et CBF0 la perfusion mesurée lors d'une hyper
apnie ou d'une hypo
apnie et laperfusion sous inhalation d'air,� PetCO2 et PetCO2|0 la pression expirée en CO2 lors de l'hyper
apnie ou l'hypo
apnieet la pression expirée en CO2 sous inhalation d'air.2.4 Con
lusionDepuis l'émergen
e de la mesure du signal BOLD, les études d'IRM fon
tionnelle se sontmultipliées et diversi�ées pour étudier le fon
tionnement du 
erveau, ses réorganisationset 
omprendre les mé
anismes d'a
tion de 
ertaines pathologies. Mais le signal BOLDest le re�et, en partie mé
onnu, des variations de l'oxygénation 
érébro-vas
ulaire et dela perfusion 
érébrale. Dans 
e 
hapitre, nous avons mis en avant l'intérêt des mesures
onjointes de la perfusion 
érébrale et du signal BOLD lors d'une hyper
apnie, a�n demettre en éviden
e des altérations de la vasoréa
tivité 
érébrale ou a�n de s'a�ran
hir desvariabilités physiologiques et pathologiques individuelles. Aujourd'hui, de plus en plusd'études d'IRM fon
tionnelle utilisant 
ette méthode sont menées et 
'est un 
on
eptqu'il est important que la 
ommunauté des neuroimageurs adopte. La perfusion 
érébraleest un paramètre physiologique univoque mais soumis à l'a
tion de multiples fa
teursphysiologiques généraux et lo
aux, vas
ulaires et neuronaux, mé
aniques, métaboliqueset éle
triques. L'imagerie fon
tionnelle de la perfusion 
érébrale permettrait d'étudier 
esrelations physiologiques et physiopathologiques pour mieux 
ara
tériser 
ertaines maladiesneurologiques et psy
hiatriques.52



Chapitre 3Obje
tifs de la thèse
Ce travail de thèse s'arti
ule autour de deux 
omposantes : des développements mé-thodologiques en IRM fon
tionnelle quantitative et l'appli
ation de 
es méthodes à lavasoréa
tivité 
érébrale dans la perspe
tive d'études 
liniques.Dans un premier temps, l'obje
tif de la thèse est de développer une séquen
e IRM pourmesurer les variations dynamiques de la perfusion 
érébrale 
hez l'homme. Le 
hoix s'estporté sur une te
hnique de mesure du débit sanguin 
érébral, basée sur un tra
eur endo-gène : le proton de l'eau du sang artériel. Une méthode de marquage des spins artériels(ASL pour Arterial Spin Labeling) est très utilisée dans le domaine de la re
her
he maisreste à 
e jour 
on�dentielle sur les IRM à usage 
linique. Elle o�re l'avantage d'être tota-lement non invasive. L'usage répété de 
ette séquen
e au 
ours d'études fon
tionnelles del'a
tivité 
érébrale par stimulation du 
ouplage neuro-vas
ulaire ou de la vasoréa
tivitéest alors possible. La résolution spatiale de l'ASL est très pro
he de 
elle ren
ontrée enIRM fon
tionnelle par mesure du signal BOLD, 
e qui fa
ilite l'étude 
onjointe de 
esdeux paramètres. L'implémentation de 
ette séquen
e 
onsiste, dans un premier temps, àprogrammer les di�érents éléments qui 
onstituent une séquen
e RMN puis à optimiserles paramètres né
essaires pour aboutir à une mesure �able et reprodu
tible de la per-fusion 
érébrale. Une méthode originale d'adaptation d'un paramètre individuellementpour 
haque patient est présentée. Ces travaux sont dé
rits dans la se
onde partie de 
emémoire.Le deuxième temps fort de 
ette thèse est l'appli
ation de la méthode développée à l'ima-gerie de la vasoréa
tivité. Cette étude repose sur les te
hniques de modulation de la
apnie lors d'enregistrements du signal BOLD et de la perfusion. L'obtention de 
artesde vasoréa
tivité 
érébrale né
essite la mise en pla
e d'un proto
ole expérimental qu'il
onvient d'optimiser : le débit et la 
on
entration des gaz, les dispositifs d'administra-tion, le paradigme. Ces points sont dé
rits dans la troisième partie de 
e mémoire. Lamise en appli
ation de notre travail est présentée dans le 
hapitre 11 ave
 nos expérien
espréliminaires dans un 
ontexte 
linique en pathologie sténo-o

lusive et une étude de laphysiopathologie de la maladie d'Alzheimer.
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Deuxième partieDéveloppements méthodologiques :Imagerie de la perfusion 
érébrale
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Introdu
tion de la partie
Cette partie présente les développements méthodologiques réalisés au sein du laboratoiredurant les trois années de thèse. Le premier obje
tif de 
e travail était de mettre en pla
eune séquen
e de perfusion par marquage des spins artériels sur l'IRM 3 teslas. Cetteétape 
onsistait, après une revue de la littérature, à programmer la séquen
e 
hoisie puisà l'optimiser a�n d'obtenir une valeur quantitative de la perfusion 
érébrale. En parallèle,des travaux d'ajustements d'une séquen
e de perfusion sur un des IRM à 1, 5 T du servi
e
linique ont été menés.Le 
hapitre 4 passe en revue les di�érentes méthodes de perfusion par marquage des spinsartériels ainsi que les spé
i�
ités liées à 
ette méthode. Dans le 
hapitre 5, le 
hoix de laséquen
e développée à 3 T est appuyé ave
 les di�érentes options disponibles. La deuxièmese
tion de 
e 
hapitre est 
onsa
rée à la séquen
e de perfusion disponible sur l'IRM 1, 5 T.Une séquen
e d'IRM est une suite d'impulsions RF, de gradients et de périodes de le
turedes données qui sont exé
utés dans un ordre 
hoisi et qui 
onduisent à une su

essiond'évènements modi�ant l'aimantation des tissus a�n d'obtenir le signal RMN re
her
hé.Les éléments de la programmation de la séquen
e ne sont pas détaillés i
i. Une fois laséquen
e développée, une série d'expérien
es sont réalisées a�n d'optimiser la séquen
e deperfusion sur l'IRM 3 T. Le 
hapitre 6 dé
rit les moyens mis en ÷uvre pour 
ette étaped'optimisation. Le dernier 
hapitre de 
ette partie expose une méthode que nous avonsmise en pla
e sur les deux aimants a�n de 
ara
tériser les propriétés du bolus de sangmarqué, 
e qui nous permet d'optimiser un paramètre de la séquen
e pour 
haque sujet,o�rant une quanti�
ation plus �ne.
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Chapitre 4Imagerie de la perfusion 
érébrale parmarquage des spins artériels
4.1 Introdu
tionLes te
hniques de marquage des spins artériels reposent sur l'utilisation d'un marqueurendogène, le proton de l'eau, qui passe du 
ompartiment intra-vas
ulaire au 
omparti-ment extra-vas
ulaire. C'est une te
hnique di�érentielle au 
ours de laquelle deux typesd'a
quisitions sont réalisées : une a
quisition de marquage et une a
quisition de 
ontr�le.La 
ondition de marquage 
onsiste à modi�er l'aimantation des protons du sang artériel,en amont de la région d'intérêt, en appliquant une impulsion radio-fréquen
es séle
tive.Les spins marqués vont alors se dépla
er via le réseau sanguin vers les tissus 
érébrauxà perfuser. A un temps t après le marquage, l'a
quisition est réalisée ave
 une méthoded'imagerie rapide 
omme l'EPI (E
ho Planar Imaging), la SPIRAL, la true FISP (trueFast Imaging with Steady-state pre
ession), le TSE (Turbo Spin E
ho) ou le GRASE(GRAdient and Spin E
ho). Entre l'impulsion de marquage et l'a
quisition, l'aimantationlongitudinale des spins marqués va relaxer vers son état d'équilibre thermodynamiquesans l'atteindre. Pour quanti�er la quantité de spins marqués qui ont perfusé les tissus
érébraux, une a
quisition sans marquage est réalisée. C'est la 
ondition de 
ontr�le danslaquelle les spins artériels de la zone de marquage sont à l'équilibre. Leur aimantation lon-gitudinale est maximale, et la di�éren
e des deux images dépend de la quantité de spinsqui ont perfusé les tissus. Les deux prin
ipales te
hniques d'ASL se di�éren
ient dansla manière d'appliquer l'impulsion de marquage. Le marquage 
ontinu des spins artériels(CASL, Continuous ASL) utilise une longue impulsion RF (1 à 3 se
ondes) pour mar-quer de façon 
ontinue le sang qui traverse une petite bande de tissu (environ 1 
m). Lemarquage pulsé des spins artériels (PASL, pour Pulsed ASL) utilise une 
ourte impulsionRF (quelques millise
ondes) pour marquer un grand volume de sang artériel (> 10 
m).Deux autres te
hniques d'ASL sont également présentées, le dynami
 ASL et le velo
itysele
tive ASL.4.2 Le marquage 
ontinu des spins artériels, CASLLa première méthode de CASL a été proposée par Detre en 1992. Elle utilise un train
ontinu d'impulsions radio-fréquen
es de saturation pour marquer les spins du sang arté-57



Chapitre 4 Imagerie de la perfusionriel sur une 
oupe de 1 
m d'épaisseur [Detre et al., 1992℄. La même année, Williams utiliseune impulsion d'inversion adiabatique appliquée en 
ontinue pour marquer les spins. L'im-pulsion d'inversion par rapport à 
elle de saturation a l'avantage de doubler la di�éren
ede signal entre la 
ondition de 
ontr�le et 
elle de marquage. L'équation de Blo
h qui dé-
rit l'aimantation longitudinale dans les tissus peut être modi�ée pour prendre en 
ompteles e�ets liés à la perfusion [Detre et al., 1992, Williams et al., 1992℄ :
dMt(t)

dt
=

M 0
t − Mt(t)

T1t

+ fMa(t) − fMv(t) (4.1)ave
 :� f la perfusion 
érébrale en ml.g-1.s-1,� Ma(t) l'aimantation artérielle par ml de sang en fon
tion du temps,� Mv(t) l'aimantation veineuse par ml de sang en fon
tion du temps,� Mt(t) et M0t l'aimantation des tissus par g de tissu en fon
tion du temps et à l'équilibre,� T1t temps de relaxation longitudinale des tissus en s.Dans l'équation 4.1 les termes fMa et fMv désignent l'aimantation de l'eau qui arrive etqui quitte les tissus par les vaisseaux sanguins. A l'équilibre, la relation entre l'aimantationdu sang et 
elle des tissus fait intervenir le 
oe�
ient de partition de l'eau λ (en ml.g-1),qui représente la di�éren
e de 
on
entration en eau entre le sang et les tissusa [Hers
ovit
hand Rai
hle, 1985℄ :
M0

a = M0
v =

M0
t

λ
(4.2)ave
 :� M0a l'aimantation artérielle par ml de sang à l'équilibre,� M0

v l'aimantation veineuse par ml de sang à l'équilibre.Si le sang artériel n'est pas marqué en amont de la région d'intérêt on a :
Ma(t) = M0

a =
M0

t

λ
(4.3)Detre fait l'hypothèse d'un é
hange 
omplet entre l'eau du sang et l'eau tissulaire, et il
onsidère que l'aimantation veineuse est à l'équilibre ave
 l'aimantation tissulaire :

Mv(t) =
Mt(t)

λ
(4.4)Si une impulsion d'inversion est appliquée à l'eau artérielle à partir de t = 0, la solutionde l'équation 4.1 devient en absen
e de relaxation longitudinale du marquage (T1a = ∞) :

Mt(t) =
M0

t

1 + fT1t

λ

×
[(

1 − fT1t

λ

)

+
2fT1t

λ
exp

(

−t

(

1

T1t

+
f

λ

))] (4.5)A l'équilibre l'aimantation Mt atteint Mss
t = Mt (∞) qui est donnée en 
al
ulant l'équa-tion 4.5 pour t = ∞,aLe 
oe�
ient de partition de l'eau pour la matière grise est égal à 0, 9 ml.g-158



4.2 Le marquage 
ontinu des spins artériels, CASL
Mss

t

M0
t

=
1 − fT1t

λ

1 + fT1t

λ

(4.6)La perfusion s'exprime alors :
f =

λ

T1t

(

M0
t − Mss

t

M0
t + Mss

t

) (4.7)En dé�nissant T1app 
omme le T1 apparent des tissus 1
T1app

= 1
T1t

+ f
λ
on obtient :

f =
λ

T1app

(

Mo
t − Mss

t

2M0
t

) (4.8)Ainsi une mesure du T 1app et des aimantations M sst et M0t permet de 
al
uler la perfusion.Un premier in
onvénient de 
ette séquen
e est sa sensibilité au temps de transit du mar-quage qui est le temps né
essaire aux spins marqués pour se dépla
er de la région demarquage jusqu'aux tissus à perfuser. Les di�érentes régions 
érébrales ont des temps detransit di�érents en fon
tion de leurs distan
es par rapport à la zone de marquage, del'anatomie 
érébrovas
ulaire et de l'a
tivité neuronale. A�n de produire des 
artes quan-titatives de perfusion il est important de prendre en 
ompte 
e paramètre. En e�et, siles images sont a
quises trop t�t après l'appli
ation du marquage, la perfusion sera sous-estimée 
ar les spins marqués n'auront pas eu le temps de perfuser les tissus. A l'inverse, siles images sont a
quises trop tardivement, les spins marqués auront relaxés, et il n'y auraplus de signal de perfusion. Alsop insère un délai entre la �n du marquage et le débutde l'a
quisition [Alsop and Detre, 1996℄. Ce délai diminue la di�éren
e de signal entrele 
ontr�le et le marquage par relaxation T1 des spins marqués, mais s'il est supérieurau temps de transit alors l'image pondérée en perfusion est insensible aux variations detemps de transit. De plus, 
e délai permet de diminuer l'artefa
t intravas
ulaire qui est lesignal artériel provenant de spins marqués destinés à perfuser des tissus situés à distan
ede l'endroit où il est observé.Un se
ond in
onvénient de la séquen
e de Williams est la durée de l'impulsion RF demarquage. Cette impulsion entraîne une diminution du signal provenant des spins sta-tiques dans la 
oupe d'imagerie par des e�ets hors résonan
e qui saturent l'aimantationdes ma
romolé
ules. Cette saturation des ma
romolé
ules diminue l'aimantation des pro-tons libres par e�et de transfert d'aimantation. Pour que le signal des spins statiquess'annulent lors de la soustra
tion des images de 
ontr�le et de marquage, soit les e�etshors résonan
e dûs à l'impulsion de marquage doivent être évités, soit les mêmes e�etsdoivent être générés dans la 
ondition de 
ontr�le. Williams utilise pour le 
ontr�le uneimpulsion dont la fréquen
e 
orrespond à la position symétriquement opposée à 
elle dumarquage, par rapport à la 
oupe d'imagerie. Cette 
ompensation n'est possible que pourune seule 
oupe d'imagerie 
ar les e�ets se 
ompensent uniquement à une position donnée.Alsop utilise pour le 
ontr�le des impulsions modulées en amplitude. Cela a pour e�etd'invertir deux fois les spins artériels, leur aimantation est don
 à l'équilibre. Comme dans
e 
as les impulsions de 
ontr�le et de marquage sont appliquées à la même fréquen
e,les e�ets hors résonan
e s'annulent dans la soustra
tion pour toutes les positions [Alsopand Detre, 1998℄. Cette méthode permet d'a
quérir plusieurs 
oupes d'imagerie et de di-minuer le dép�t d'énergie RF dans les tissus. En e�et, les longues impulsions RF utilisées59



Chapitre 4 Imagerie de la perfusionpour le marquage et le 
ontr�le déposent beau
oup d'énergie dans les tissus, 
e qui li-mite l'utilisation du CASL 
hez l'homme lorsque la transmission de 
es impulsions estréalisée par une antenne RF qui 
ontient toute la tête. De 
e fait, une méthode utilisantdeux antennes RF a été 
réée. Une antenne de surfa
e pla
ée sur les 
arotides marque lesspins artériels sans introduire d'e�et de transfert d'aimantation et la se
onde antenne estutilisée pour l'a
quisition [Zhang et al., 1992℄. De plus, 
ela permet de diminuer le tauxspé
i�que d'absorptionb (SAR, Spe
i�
 Absorption Rate) par rapport aux te
hniques uti-lisant une antenne volumique pour le marquage. En réalisant le marquage ave
 de petitesantennes au niveau des artères du 
ou, on peut également mesurer la perfusion dans unterritoire vas
ulaire en marquant spé
i�quement une artère [Zahar
huk et al., 1999℄. Uneautre méthode qui diminue le SAR sans dégrader le rapport signal sur bruit (SNR pourSignal to Noise Ratio) est le pseudo-CASL (pCASL) qui utilise de très 
ourtes impulsionsRF séle
tives (durée < 1 ms) répétées rapidement pendant 1, 5 se
ondes pour marquer lesspins. Pour le 
ontr�le, des impulsions RF dont le signe 
hange d'impulsion en impulsionsont appliquées, les spins sont don
 
omplètement relaxés et les e�ets hors résonan
e sont
ontr�lés [Fernández-Seara et al., 2008, Gar
ia et al., 2005℄. A�n d'augmenter la résolutiontemporelle du CASL, Hernandez-Gar
ia propose le turbo-CASL, dans laquelle l'image de
ontr�le et de marquage sont a
quises après le marquage [Hernandez-Gar
ia et al., 2004℄.4.3 Le marquage pulsé des spins artériels, PASLLa première méthode de PASL a été développée par Kwong en 1992 [Kwong et al., 1992℄.Elle est basée sur les équations de Detre et Williams (voir l'équation 4.8 page pré
édente)pour déterminer les variations de perfusion à partir des variations de T1 apparent, me-surées par une séquen
e d'inversion-ré
upération. Edelman propose en 1994 la séquen
eEPISTAR (E
ho Planar Imaging and Signal Targeting with Alternating Radiofrequen
y)dans laquelle le marquage est réalisé par une inversion spatialement séle
tive des spins dusang artériel en amont de la région d'intérêt. Le 
ontr�le se fait sans impulsion RF [Edel-man et al., 1994℄. En raison d'une séle
tivité imparfaite, l'impulsion de marquage modi�el'aimantation des spins statiques de la région d'intérêt qui se situent les plus pro
hes dela zone de marquage. Pour éliminer 
e problème, les spins dans la région d'intérêt sont sa-turés dans les 
onditions de marquage et de 
ontr�le. Cette saturation permet d'une partd'atténuer les 
ontaminations RF et d'autre part d'éliminer le signal des spins statiquesaprès la soustra
tion des deux images. A�n de supprimer les e�ets hors résonan
e, Edel-man ajoute pour la 
ondition de 
ontr�le une impulsion d'inversion située à l'opposée de
elle du marquage par rapport à la région d'intérêt, ainsi les e�ets de transferts d'aimanta-tions sont identiques dans les deux 
onditions (voir la �gure 4.1 page 
i-
ontre). En 1995,Kim reprend l'idée de Kwong pour 
réer la séquen
e FAIR (Flow-sensitive AlternatingInversion Re
overy) dans laquelle deux images d'inversion-ré
upération sont soustraites[Kim, 1995℄. L'image de 
ontr�le est réalisée ave
 une impulsion d'inversion non-séle
tiveet le marquage ave
 une inversion-ré
upération séle
tive (voir la �gure 4.1). Comme lesbQuand un 
hamp éle
tromagnétique radio-fréquen
es est appliqué à un tissu biologique, il y a untransfert d'énergie vers le tissu qui entraîne une augmentation de sa température [Shello
k, 2000, Collinset al., 2004℄. Le SAR est dé�ni 
omme la puissan
e RF absorbée par unité de masse de tissu. Il estmesuré en watt par kilogramme. Les limites de SAR pour une exposition aux 
hamps RF d'un IRMont été proposées par la Commission Ele
tronique Internationale (IEC pour International Ele
troni
Comission) en 
e qui 
on
erne l'Europe. Pour une exposition de la tête, le SAR est limité à 3 W/Kg, enmoyenne sur l'ensemble de la tête, pendant 10 minutes.60



4.3 Le marquage pulsé des spins artériels, PASL

Fig. 4.1 � S
héma de marquage et de 
ontr�le pour les séquen
es EPISTAR, FAIR etPICORE. La bande blan
he représente la région d'intérêt pour l'EPISTAR et le PICORE.Pour la FAIR la région d'intérêt est en noir 
ar elle est invertie. La zone en gris est larégion où est appliquée une inversion.mêmes impulsions d'inversion sont utilisées dans les deux 
onditions, les e�ets hors ré-sonan
e s'annulent et il n'est pas né
essaire de saturer la région d'intérêt 
omme dansl'EPISTAR. Un des problèmes de 
ette séquen
e est le signal intravas
ulaire présent aumoment de la mesure. Une méthode pour supprimer 
e signal est l'utilisation de 
rushervas
ulaire (gradient bipolaire) qui déphase l'aimantation des spins se déplaçant dans ladire
tion du gradient. Une se
onde appro
he est d'a
quérir les données à un TI tardif.Ainsi le sang marqué a le temps de traverser les di�érentes 
oupes et de perfuser les tissus.Mais si le TI est trop long, l'aimantation des spins marqués sera revenue à l'équilibre parrelaxation T1. Des méthodes très similaires sont proposées par S
hwarzbauer [S
hwarz-bauer et al., 1996℄ et par Kwong [Kwong et al., 1995℄. En 1997, Wong met au point laméthode PICORE (Proximal Inversion with a Control for O� Resonan
e E�e
ts) qui se
ompose du même marquage que l'EPISTAR mais pour le 
ontr�le l'impulsion d'inversionest non-séle
tive ave
 le même o�set en fréquen
e que l'impulsion de marquage par rap-port à la région d'intérêt (voir la �gure 4.1). Ainsi les e�ets hors résonan
e sont suppriméslors de la soustra
tion des deux images [Wong et al., 1997℄ et il est alors possible de fairel'a
quisition de plusieurs 
oupes.Dans les années qui suivent, 
es trois s
hémas de marquage (FAIR, EPISTAR et PICORE)sont modi�és pour 
réer de nouvelles séquen
es de perfusion. Pour les séquen
es baséessur la séquen
e FAIR, Yang propose d'a
quérir dix 
oupes ave
 une a
quisition spirale.Jusque là les a
quisitions étaient réalisées ave
 un par
ours é
ho-planar [Yang et al., 1998℄.S
hwarzbauer développe la séquen
e BASE (BAsis image and SEle
tive inversion) qui se
ompose d'un marquage ave
 une impulsion d'inversion séle
tive et d'un 
ontr�le sans au-
une modi�
ation d'aimantation des tissus et du sang. Comme il n'y a au
une préparationpour le 
ontr�le, des antennes de surfa
e peuvent être utilisées [S
hwarzbauer and Heinke,61



Chapitre 4 Imagerie de la perfusion1998℄. Helpern met au point la séquen
e UNFAIR (UN Inververted FAIR) [Helpern et al.,1997℄, dans laquelle le marquage est réalisé à l'extérieur de la région d'intérêt et le 
ontr�lesans au
une impulsion. Pour les variantes de l'EPISTAR : Edelman modi�e l'EPISTARpour a
quérir plusieurs 
oupes sans avoir d'e�et de transfert d'aimantation [Edelman andChen, 1998℄. Pour le marquage une impulsion adiabatique de 180
◦ invertit les spins. Pourle 
ontr�le deux impulsions adiabatiques d'amplitude RF moitié moindre que 
elle dumarquage sont appliquées sur la même zone. Les e�ets de transfert d'aimantation sontidentiques dans les deux 
as. De plus, le signal veineux est diminué par rapport à l'an
ienneversion de l'EPISTAR. Cependant l'utilisation de deux impulsions d'inversion de 180

◦ est
ritique à 
ause des problèmes de pro�ls de 
oupes et de mouvement des spins artérielsentre les deux impulsions. En 1997, Chen propose la STAR-HASTE (Signal Targetingwith Alternating Radiofrequen
y and HAlf Fourier Single shot Turbo Spin E
ho). Elle estbasée sur le même s
héma de marquage que l'EPISTAR, mais l'EPI est rempla
ée par unea
quisition de la moitié du plan de Fourier ave
 une séquen
e d'imagerie turbo spin-é
hoa�n de supprimer les artefa
ts de sus
eptibilité magnétique liés à l'EPI, notamment auxinterfa
es � air-tissu � [Chen et al., 1997℄. En 1999, Golay développe une séquen
e multi-
oupes, insensible aux transferts d'aimantation, la TILT (Transfert Insensitive LabelingTe
hnique) [Golay et al., 1999℄. Le marquage se fait ave
 une inversion 
onstituée de deuximpulsions séle
tives de 90
◦ en amont de la région d'intérêt. Pour le 
ontr�le, la premièreimpulsion est identique mais la se
onde impulsion de 90

◦ est appliquée ave
 une di�éren
ede phase de 180
◦ . Dans les deux 
as l'aimantation dans la région d'intérêt est la même,les e�ets hors résonan
e dans les tissus sont supprimés par la soustra
tion.4.4 Modèle de quanti�
ation de la perfusionPour quanti�er la perfusion, Buxton dé
rit un modèle 
inétique général du sang marquéqui prend en 
ompte : les e�ets d'un temps de transit variable, les e�ets de l'é
hangede l'eau entre les 
apillaires et les tissus, la relaxation longitudinale du marquage et lese�ets d'une extra
tion in
omplète de l'eau [Buxton et al., 1998℄. Ce modèle est valablepour les méthodes d'ASL pulsé et 
ontinu. Dans 
e modèle, on 
onsidère que la quantitéd'aimantation présente au niveau des tissus au temps t dépend de l'aimantation délivréepar le �ux artériel, de la 
lairan
e par le �ux veineux et de la relaxation longitudinale desspins marqués. Ainsi trois fon
tions sont dé�nies :� c(t) la fon
tion de distribution qui dé
rit la 
on
entration artérielle normalisée de l'ai-mantation qui arrive dans un voxel au temps t,� r(t − t′) la fon
tion de résidu qui dé
rit la fra
tion des molé
ules d'eau marquées quiarrivent au temps t′ et qui est présente dans le voxel au temps t,� m(t− t′) la fon
tion de relaxation qui quanti�e la rédu
tion relative de signal au temps

t liée à la relaxation T1 depuis t′.Ave
 
es trois fon
tions la di�éren
e d'aimantation△M(t) entre le 
ontr�le et le marquages'é
rit :
∆M(t) = 2M0bf

∫ t

0

c(t′)r(t − t′)m(t − t′)dt′

= 2M0bf {c(t) ∗ [r(t)m(t)]} (4.9)62



4.4 Modèle de quanti�
ation de la perfusionave
 :� M0b l'aimantation du sang artériel par ml à l'équilibre,� ∗ le symbole de la 
onvolution.Dans les années pré
édentes un modèle standard a été développé [Alsop and Detre, 1996℄dans lequel plusieurs hypothèses ont été faites :� Le sang marqué arrive au voxel ave
 une vitesse uniforme. Ainsi avant ∆t (temps detransit) au
un spin marqué n'arrive dans le voxel. Entre ∆t et ∆t + τ (τ est la largeurtemporelle du marquage en se
ondes) le sang marqué arrive au niveau du voxel et après
∆t + τ 
'est du sang non marqué qui arrive. Ce
i signi�e que :

c (t) =



























0 0 < t < ∆t

α exp
(

− t
T1b

)

∆t < t < ∆t + τ pour PASL

α exp
(

− ∆t
T1b

)

∆t < t < ∆t + τ pour CASL

0 ∆t + τ < t

(4.10)ave
 α l'e�
a
ité relative du marquage.� La 
inétique de l'é
hange de l'eau entre les tissus et le sang est présumée être dé
ritepar un seul 
ompartiment 
ar on 
onsidère que l'é
hange d'eau entre les tissus et lesang est rapide et que le ratio des 
on
entrations en eau dans les tissus et dans le sangest une 
onstante égale au 
oe�
ient de partition de l'eau λ :
r(t) = e−ft/λ (4.11)� Après l'impulsion d'inversion, l'aimantation revient à l'équilibre ave
 le temps de re-laxation du sang T1b, mais quand les molé
ules d'eau marquées ont atteintes le voxeltissulaire, la relaxation se fait ave
 le temps de relaxation des tissus T1t. Ce
i suggèreque l'eau est 
omplètement extraite de l'espa
e vas
ulaire immédiatement après sonarrivée dans le voxel :
m(t) = e−t/T1t (4.12)En prenant en 
ompte 
es éléments dans l'équation 4.9 on obtient pour l'ASL pulsé :

∆M (t) =















0 0 < t < ∆t

2M0bf (t − ∆t) α exp
(

− t
T1b

)

qp (t) ∆t < t < τ + ∆t

2M0bfτα exp
(

− t
T1b

)

qp (t) τ + ∆t < t

(4.13)ave
 :
qp(t) =

ekt(e−k△t − e−kt)

k(t −△t)
∆t < t < τ + ∆t

=
ekt(e−k△t − e−k(τ+△t))

kτ
τ + ∆t < t

k =
1

T1b
− 1

T1app 63



Chapitre 4 Imagerie de la perfusion

Fig. 4.2 � Evolution du signal de perfusion en fon
tion du temps d'après le modèle deBuxton (
f 4.13). Les di�érents paramètres sont α = 0.95, T1b = 1.5 s, τ = 1.2 s, ∆t =
0.5 s, f = 0.01 s-1Le terme qp prend en 
ompte la di�éren
e entre les temps de relaxation du sang et dutissu et la 
lairan
e du marquage par le �ux veineux. Pour les temps de relaxation et laperfusion 
érébrale typiques 
hez l'homme, k est pro
he de zéro et par 
onséquent qp estpro
he de un.Pour le marquage 
ontinu des spins artériels, on obtient :

∆M (t) =















0 0 < t < ∆t

2M0bfT1appα exp
(

− ∆t
T1b

)

qss (t) ∆t < t < τ + ∆t

2M0bfT1appα exp
(

− ∆t
T1b

)

exp
(

− t−τ−△t
T1app

)

qss (t) τ + ∆t < t

(4.14)
ave
 :

qss (t) =







1 − exp
(

− t−∆t
T1app

)

∆t < t < τ + ∆t

1 − exp
(

− τ
T1app

)

τ + ∆t < tLe terme qss est pro
he de un si t et τ sont plus grand que T1app. Ce
i permet d'utiliserfa
ilement le modèle pour obtenir une valeur quantitative de la perfusion.Dans les é
rits qui suivent ainsi que pour les expérien
es, nous 
onsidérons que qp et qsssont égaux à un. Ave
 
e modèle, en réalisant plusieurs a
quisitions ave
 des valeurs de
TI di�érentes, on peut en prin
ipe estimer à la fois la perfusion, le temps de transit, lalargeur temporelle du marquage, l'aimantation et le T1 du sang par un ajustement dumodèle dé
rit par Buxton sur les données.64



4.5 Séquen
e de PASL pour quanti�er la perfusion4.5 Séquen
e de PASL pour quanti�er la perfusionWong propose deux nouvelles séquen
es de perfusion : la QUIPSS (QUantitative Imagingof Perfusion using a Single Subtra
tion) et QUIPSS II (QUIPSS se
onde version) qui sontinsensibles au temps de transit du sang 
e qui permet d'obtenir une valeur quantitativede la perfusion ave
 uniquement une seule soustra
tion [Wong et al., 1998℄. La séquen
eQUIPSS utilise une impulsion de saturation appliquée sur la région d'intérêt à un temps
TI1 après le marquage. La même saturation est appliquée pour le 
ontr�le. Elle éliminetoute 
ontribution du sang qui arrive dans les 
oupes avant TI1. L'a
quisition est réali-sée à un temps TI2 après 
ette saturation. Ainsi les spins qui 
ontribuent au signal deperfusion sont 
eux qui entrent dans la région d'intérêt entre TI1 et TI2. Cette séquen
epermet de s'a�ran
hir du temps de transit. Cependant elle 
ontient beau
oup de signalintravas
ulaire 
ar elle mesure le signal du sang qui entre dans la région d'intérêt après lasaturation. De plus, elle ne permet pas l'a
quisition de plusieurs 
oupes 
ar la saturationest appliquée sur la région d'intérêt. Dans la QUIPSS II, l'impulsion de saturation estappliquée sur la même zone que le marquage à un temps TI1. Ainsi, seuls les spins quiont quitté la région de marquage au temps TI1 
ontribuent au signal de perfusion. Le
hoix du délai TI1 est très important. En e�et, le signal de perfusion est proportionnel àla quantité de spins du sang marqué qui quitte la région de marquage et par 
onséquentil est proportionnel au délai TI1. Si 
e délai est trop 
ourt, peu de spins marqués aurontquitté la zone de marquage, et le rapport signal sur bruit dans les images de perfusionsera faible. A l'inverse, si le TI1 est trop long, la �n du bolus des spins marqués auraquitté la zone de marquage, et la mesure de perfusion ne sera plus vraiment quantitative.Si

TI1 < τ

TI2 > TI1 + δtalors
∆M(TI2) = 2M0bfTI1 exp

(

−TI2

T1b

) (4.15)Cette méthode permet de déterminer la perfusion en utilisant une seule soustra
tiontout en étant indépendant du temps de transit et du signal intravas
ulaire. De plus, ilest possible d'a
quérir plusieurs 
oupes d'imagerie. Les valeurs utilisées par Wong, sont
TI1 = 600 − 700 ms, et TI2 = 1200 − 1400 ms. Cette te
hnique est très similaire à 
elledéveloppée par Alsop et Detre pour le CASL (voir la se
tion 4.2 page 57).Une autre séquen
e proposée par Wong, le turbo ASL, permet d'améliorer la résolutiontemporelle d'un fa
teur deux tout en gardant le même SNR [Wong et al., 2000℄. Dans
ette séquen
e le TI est plus long que le TR. Après l'impulsion de marquage PICORE,il faut τ + △t pour que le sang marqué arrive au niveau de la région d'intérêt. Pendant
e temps, l'image de 
ontr�le est a
quise. A un délai TI après le marquage, l'a
quisitionde l'image de marquage est réalisée. En 1999, Luh modi�e la séquen
e QUIPSS II. Ilrempla
e la saturation de la région de marquage par un train d'impulsions de saturationappliqués sur une bande étroite ( 2 
m) à la limite supérieure de la région de marquage,
'est la Q2TIPS (Quipss II with thin sli
e TI Periodi
 Saturation) [Luh et al., 1999℄. Cettemodi�
ation est réalisée pour augmenter la séle
tivité des impulsions de saturation. 65



Chapitre 4 Imagerie de la perfusion4.6 Dynami
 ASL et Velo
ity Sele
tive ASLBarbier propose de mesurer simultanément le temps de relaxation de l'eau dans les tissus,le temps de transit du sang et le 
hangement d'intensité du signal lié à la perfusion,par le dynami
 ASL (DASL) [Barbier et al., 1999℄. Pour mesurer 
es trois paramètres enparallèle il utilise une analyse de la réponse tissulaire à un marquage des spins artérielsvariant périodiquement, appelée fon
tion de marquage. Ave
 
ette te
hnique, il n'y a pasde soustra
tion entre les images de 
ontr�le et 
elles de marquage. Les trois paramètressont obtenus par un ajustement du modèle qui dé
rit la réponse tissulaire à une fon
tionde marquage 
arrée sur les données.Dans 
ertaines pathologies 
érébrales, le débit sanguin 
érébral est diminué, 
e qui allongele temps de transit du sang marqué. Le signal de perfusion est alors sous-estimé ou nul.En 2006, Wong développe une nouvelle méthode de marquage des spins artériels sur labase de leurs vitesses sans utiliser de séle
tion spatiale des spins. C'est le VSASL (Velo
itySele
tive ASL). Pour le marquage, des impulsions binomiales marquent tous les spins dontla vitesse est supérieure à une vitesse 
ritique. Après un temps TI, l'a
quisition est réaliséeave
 une impulsion qui ex
ite uniquement les spins en dessous de la vitesse 
ritique. Cettevitesse est typiquement de 1 
m/s pour distinguer les spins du sang artériel et 
eux destissus [Wong et al., 2006℄. Ainsi, le signal de perfusion obtenu provient uniquement desspins qui ont dé
éléré entre le marquage et l'a
quisition, 
e qui distingue les spins artérielsdes spins veineux (qui a

élèrent). Pour le 
ontr�le au
une modi�
ation d'aimantationn'est réalisée, mais l'a
quisition se fait également pour les vitesses de sang supérieures àla vitesse 
ritique. La soustra
tion des deux images supprime le signal des spins statiques.4.7 Comparaison entre les di�érentes te
hniques d'ASLLe tableau 4.1 ré
apitule les prin
ipales propriétés des méthodes de marquage des spinsartériels dé
rites 
i-dessus. CASL pCASL PASL
SNR faible faible faible
SAR élevé élevé faibleContaminations RF par le marquage importantes réduites faiblesDurée impulsion de marquage 2-3 s <1 ms 10 msLargeur du marquage 1 
m 1 
m 10 
mTab. 4.1 � Propriétés des méthodes d'ASL.
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Chapitre 5Séquen
es et options développées
5.1 Séquen
e de perfusion à 3 TComme nous l'avons vu pré
édemment, le marquage 
ontinu des spins artériels permet unemesure sur un grand volume de tissu 
érébral mais 
ette te
hnique est 
ouplée à un SARtrès élevé. Le 
hoix de la séquen
e se porte par 
onséquent sur une méthode de marquagepulsé des spins artériels, PASL. La séquen
e développée sur l'IRM 3 teslas Bruker Medspe
S300 est une QUIPSS II ave
 un marquage PICORE. Ce type de marquage, détaillédans la se
tion 4.5 page 65 assure un bon 
ontr�le des e�ets hors résonan
e. La séquen
eQUIPSS II est une méthode ave
 laquelle on obtient une valeur quantitative de la perfusionave
 une seule soustra
tion sans être sensible au temps de transit du sang marqué. Deplus, ave
 une a
quisition pondérée en T *2 
ette séquen
e est également sensible au signal
BOLD. Si les images sont a
quises ave
 un temps d'é
ho adapté, la di�éren
e entre uneimage de 
ontr�le et de marquage est pondérée en perfusion, alors que la moyenne de 
esimages est pondérée en signal BOLD, sans 
ontribution du signal de perfusion si la régiond'intérêt est saturée au moment du marquage [Wong et al., 1997℄. Ave
 
ette séquen
e, onpeut don
 suivre 
onjointement les variations de perfusion et de signal BOLD lors d'uneexpérien
e d'IRM fon
tionnelle.5.1.1 La séquen
e QUIPSS IILa séquen
e QUIPSS II utilise une impulsion d'inversion séle
tive pour le marquage.Après un délai TI1, deux impulsions de saturations sont appliquées sur la même zoneque le marquage. Cette saturation appelée saturation QUIPSS met �n au marquage. Autemps t = TI2 après l'impulsion de marquage, l'a
quisition est réalisée ave
 une EPI.A�n d'éliminer le signal des spins statiques et d'atténuer les e�ets hors résonan
e dumarquage, deux impulsions de saturation sont appliquées sur la région d'intérêt immé-diatement avant le marquage. On utilise deux impulsions de saturation à la suite pourpalier à des imperfe
tions de l'homogénéité B1. Pour la 
ondition de 
ontr�le, l'impulsiond'inversion est non-séle
tive ave
 le même dé
alage en fréquen
e par rapport aux 
oupesd'imagerie que l'impulsion de marquage. Pour supprimer le signal vas
ulaire, des gradientsbipolaires sont utilisés. Ils déphasent le signal des spins en mouvement. Un gap entre lazone de marquage et la région d'intérêt évite les 
ontaminations par l'impulsion RF d'in-version de l'aimantation des spins de la région d'intérêt (voir la �gure 5.1). L'a
quisition67



Chapitre 5 Séquen
es et options développéesdu marquage et du 
ontr�le est entrela
ée a�n de minimiser les erreurs induites par lesmouvements de la tête et a�n de suivre dynamiquement les variations de perfusion.

Fig. 5.1 � Chronogramme de la séquen
e QUIPSS II. La région d'intérêt est représentéeen blan
, les saturations sont appliquées sur les régions rayées et le marquage sur la zoneen pointillés.La séquen
e d'ASL a été implémentée à partir de la séquen
e EPI fournie ave
 Paravi-sion 4, le logi
iel qui 
onstitue l'interfa
e de pilotage des a
quisitions et des re
onstru
-tions. Chaque partie de la séquen
e (pré-saturation, inversion, post-saturation) forme unmodule qui peut être allumé ou éteint et dont tous les paramètres de géométrie et de ti-ming sont réglables. La séquen
e est fa
ilement modi�able en Q2TIPS (voir la se
tion 4.5page 65), en ajustant le nombre et les propriétés des impulsions RF et en modi�ant lataille de la zone de saturation. Un module de mesure à des TI variables a été ajouté a�nd'é
hantillonner la 
ourbe de △M(t) = f(t) (voir l'équation 4.13).5.1.2 Module de suppression des spins statiquesA�n d'améliorer la qualité de la mesure de la perfusion un module qui diminue le bruitde mesure provenant de �u
tuations du signal des spins statiques a été intégré à la sé-quen
e [Dixon et al., 1991℄. Ce module se 
ompose de quatre impulsions RF d'inversion.Les délais entre 
es impulsions sont déterminés de façon à minimiser le signal des tissuslors de l'a
quisition. Des simulations numériques des équations de Blo
h ont permis dedéterminer les temps d'inversions optimaux pour atténuer le signal des tissus pour unelarge gamme de temps de relaxation T1. Les deux premières impulsions d'inversion sontinsérées entre l'impulsion de marquage et la saturation QUIPSS, elles sont appliquéessur tous les tissus. Les deux autres impulsions sont pla
ées entre la saturation QUIPSSet l'a
quisition de l'image et elles sont appliquées sur la région d'intérêt. L'in
onvénientdu module implémenté, est qu'il atténue également le signal de perfusion à 
ause d'une68



5.2 Séquen
e de perfusion à 1,5 Te�
a
ité d'inversion limitée des impulsions. Pour l'a
quisition simultanée du signal deperfusion et du signal BOLD 
e module n'est pas utilisable, 
ar le signal BOLD seraitsupprimé étant donné que 
e signal provient des spins statiques. Ce module est nomméASSIST (Attenuating the Stati
 Signal in Arterial Spin Tagging) 
ar la te
hnique de Dixona été reprise pour l'ASL, modi�ée à plusieurs reprises et nommée ainsi [Mani et al., 1997,Lawren
e et al., 2005, Ye et al., 2000℄.5.1.3 Les impulsions RFToutes les impulsions du module de préparation sont des impulsions BASSI (Bandwidth-modulated Adiabati
 Sele
tive Saturation and Inversion) développées sur l'IRM 3 T Brukerpar Jan Warnking [Warnking and Pike, 2004, 2006℄. Les impulsions 
lassiques, moduléesen amplitudes sont typiquement 
ourtes et requièrent peu d'énergie RF, mais leur séle
-tivité spatiale et leur homogénéité sont assez limitées. Les impulsions BASSI, sont desimpulsions RF adiabatiques qui sont modulées en fréquen
e, 
e qui permet d'obtenir unemeilleure séle
tivité spatiale. Cependant, 
e
i se fait au détriment d'un allongement de ladurée de l'impulsion et de l'augmentation de l'énergie RF. Mais 
es impulsions o�rent unegrande robustesse aux variations lo
ales de l'amplitude RF sur une large gamme d'am-plitudes, 
e qui est une 
ara
téristique du passage adiabatique rapide. Pour optimiser laséle
tivité spatiale des impulsions BASSI en minimisant l'énergie radio-fréquen
e, nousutilisons des impulsions asymétriques. Une moitié de l'impulsion a une forte modulationde bande passante, et l'autre moitié sans modulation de bande passante, 
'est une sé-
ante hyperbolique. Ainsi, 
e type d'impulsion asymétrique assure une grande séle
tivitéspatiale pour le 
�té de l'inversion et de la saturation qui est pro
he de la région d'inté-rêt, 
e qui diminue les 
ontaminations RF de l'aimantation des spins pour 
ette région.Ave
 
es impulsions BASSI, nous avons : des pro�ls de 
oupes uniformes, une e�
a
itéde marquage et de saturation très bonne pour n'importe quel angle de bas
ulement. Par
onséquent, la zone de marquage est bien dé�nie.5.2 Séquen
e de perfusion à 1,5 TLa plate forme IRM de Grenoble 
omporte également deux IRM 
liniques Philips de
1, 5 T situés sur le site du C.H.U à la Tron
he. Ces appareils dédiés à l'imagerie 
liniquesont ouverts à la re
her
he, notamment en IRM fon
tionnelle. L'intérêt de disposer sur 
esimageurs d'une séquen
e de perfusion par marquage des spins artériels est des plus grands,
ar les études fon
tionnelles sur patients peuvent ainsi béné�
ier des enregistrements dusignal BOLD et du signal de perfusion lors d'une même a
quisition.Une 
ollaboration s
ienti�que ave
 la so
iété Philips nous a permis d'obtenir la séquen
eQUASAR (QUantitative STAR labeling) (pat
h Regional_ASL_R2_66) [Petersen et al.,2006℄ sur l'A
hieva 1, 5 T. Cette séquen
e a été développée pour déterminer la fon
tiond'entrée artérielle (AIF pour Arterial Input Fun
tion). Cette AIF déterminée dans unvoxel vas
ulaire est utilisée pour 
al
uler la perfusion absolue en dé
onvoluant le signalpondéré en perfusion par l'AIF. Cette méthode est similaire à 
elle utilisée pour quanti�erla perfusion par inje
tion d'agent de 
ontraste (voir la sous se
tion 2.2.1 page 41). Elle
ombine une te
hnique de marquage régionale, la séquen
e PULSAR (Pulsed STAR labe-ling of Arterial Regions) développée par Golay [Golay et al., 2005℄, et un é
hantillonnage69



Chapitre 5 Séquen
es et options développéesdu signal ASL à plusieurs temps d'inversion après l'impulsion de marquage. La séquen
ePULSAR 
omporte une pré-saturation de la région d'intérêt ave
 le module WET (Wa-ter suppression Enhan
ed through T1 e�e
ts) [Ogg et al., 1994℄ qui est formé de quatreimpulsions de saturation, ave
 des angles de bas
ulement di�érents a�n d'être insensibleaux hétérogénéités B1 et de saturer les tissus sur une gamme de T1. Le marquage se faitave
 une impulsion adiabatique séle
tive de 180
◦ . Le 
ontr�le est 
omposé de deux im-pulsions séle
tives de 180

◦ qui à elles deux ont la même puissan
e RF que l'impulsionde marquage, 
e qui annule les e�ets de transfert d'aimantation. Immédiatement après,une dernière saturation de la région d'intérêt est appliquée a�n d'assurer une bonne ef-�
a
ité de saturation. L'a
quisition à plusieurs TI se 
ompose de deux phases. Pour lapremière, l'a
quisition des 
oupes est répétée jusqu'à t = τ tous les ∆TI. Ensuite, dans lase
onde phase, l'a
quisition de 
haque 
oupe est pré
édée de la saturation Q2TIPS (voirla se
tion 4.5 page 65) qui est appliquée sur une petite région de la zone de marquage.Les a
quisitions sont répétées tous les ∆TI. Puis la séquen
e est répétée pour alterner les
ontr�les et les marquages.La séquen
e PULSAR utilise le module 
iné-
ardiaque pour réaliser l'a
quisition des deuxphases. Cette séquen
e a été modi�ée par Philips pour nous, a�n qu'elle soit similaireà la séquen
e Q2TIPS. Pour 
ela, la séquen
e est paramétrée de façon à a
quérir deuxséries de 
oupes. La première série est utilisée uniquement pour insérer les impulsions desaturation qui mettent �n au marquage à partir de t = TI1. Par 
ontre, l'a
quisition dusignal à 
e moment ne présente pas d'intérêt pour une analyse des données de perfusionsans dé
onvolution. Les impulsions RF d'ex
itation des 
oupes et les blips de l'EPI sontdon
 supprimés pour 
ette première série. Ainsi, les données a
quises entre TI1 et TI2ne 
omportent que du bruit et elles sont supprimées lors de l'analyse des données. Ladeuxième série d'a
quisitions se 
ompose uniquement de l'a
quisition des 
oupes. Elle
orrespond à l'a
quisition de données de la séquen
e Q2TIPS qui débute à t = TI2.Jan Warnking et Irène Troprès se sont o

upés de l'installation et de l'évaluation de laséquen
e. L'IRM 1, 5 T est un système moins ouvert que le 3 T. Par 
onséquent nousdevons nous 
ontenter de l'agen
ement de la séquen
e et les optimisations réalisées à
3 teslas (dé
rites dans le 
hapitre 6) ne sont pas envisageables à 1, 5 T. Nous utilisonsl'antenne 
orps entier pour l'émission de la RF et l'antenne tête SENSE huit 
anaux pourla ré
eption.La �gure 5.2 représente des images de perfusion a
quises sur l'IRM 1, 5 T A
hieva Philips.Pour 
ette a
quisition, la zone de marquage est de 150 mm, le gap entre la région demarquage et la région d'intérêt est de 15 mm. La saturation de �n de marquage estappliquée sur une zone de 40 mm. L'épaisseur des 
oupes est de 5 mm ave
 un gap inter-
oupe de 1 mm. Le 
hamp de vue est de 256 × 256 mm2 ave
 une taille de matri
e de
64× 63, 
e qui nous fait une taille de voxels de 4× 4× 5 mm3. Le TE est de 24, 75 ms, le
TI1 est de 600 ms, le TI2 est de 1300 ms, le TR est de 3000 ms et le nombre de répétitionsest de 240. Nous utilisons des 
rushers vas
ulaires paramétrés pour supprimer le signal desspins qui se dépla
ent à une vitesse supérieure à 10 
m/s dans la dire
tion perpendi
ulaireau plan de 
oupe. L'ex
itation du module EPI est réalisée ave
 des impulsions binomialesqui ex
itent uniquement les protons de l'eau, supprimant ainsi le signal des graisses. Labande passante de l'EPI est de 213 KHz. Ces images sont de bonne qualité, et nousmesurons un SNR de 3, 5 pour un temps d'a
quisition total de 12 min.
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5.2 Séquen
e de perfusion à 1,5 T

Fig. 5.2 � Images de perfusion obtenues sur l'A
hieva 1, 5 T Philips sur un volontairesain.
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Chapitre 6Optimisations de la séquen
e à 3 T
6.1 Introdu
tionComme nous l'avons vu dans le 
hapitre 4, la séquen
e QUIPSS II permet d'obtenirune mesure quantitative de la perfusion 
érébrale. Au repos, la perfusion 
érébrale 
hezl'homme est de 50 à 60 ml/100g de tissu/min, soit 1 ml/100g de tissu/s. En 
onsidérant queles tissus ont une masse volumique de 1 g/ml , il y a environ 1% de l'eau du paren
hyme
érébral qui est renouvelé par la perfusion 
haque se
onde. Etant donné que la durée dubolus en marquage de spins est de l'ordre de la se
onde, le signal de perfusion obtenu parla soustra
tion d'une image de marquage à une image de 
ontr�le est d'environ 1%. Cesignal est don
 très faible. Le rapport signal sur bruit (SNR pour Signal to Noise Ratio)dans un voxel d'une image de perfusion s'exprime 
omme le rapport entre le signal dansle voxel et la ra
ine 
arrée de la varian
e du signal temporel de 
e voxela :

SNRperf =
Sperf√
varperf

(6.1)En répétant l'a
quisition NR fois on obtient :
Sperf =

NR
2
∑

i=1

(Sc,i − St,i) ×
2

NR
(6.2)

Sperf = (Sc − St) ≃
NR

2
× q × Sc/t (6.3)

varperf =
NR

2
× (varc + vart) = NR × varc/t (6.4)ave
 :� Sc et varc le signal et la varian
e d'une image de 
ontr�le,� St et vart le signal et la varian
e d'une image de marquage,� q la quantité de spins qui parti
ipe au signal, soit environ 1%,� S
/t et varc/t le signal et la varian
e d'une image de 
ontr�le ou de marquage, nousfaisons l'hypothèse que var
 = vart.aCette dé�nition du SNR est spé
i�que au traitement d'images. Le SNR est plus 
ourant en éle
tro-te
hnique où il est dé�ni 
omme le rapport des puissan
es du signal et du bruit. 73



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 TPar 
onséquent, le SNR dans une image de perfusion après NR répétitions s'exprime
omme :
SNRperf =

√
NR

2
× q × SNRc/t (6.5)Ave
 :� SNR
/t le rapport signal sur bruit d'une image de 
ontr�le ou de marquage.Comme le montre l'équation 6.5, le SNR d'une série temporelle d'images de perfusionaugmente en √

NR. Par 
onséquent, pour améliorer le SNR, il est béné�que de répéterl'a
quisition des images de 
ontr�le et de marquage tout en 
onservant un temps d'a
-quisition 
onvenable pour le sujet. D'autre part, le SNR d'une image de 
ontr�le ou demarquage (SNR
/t) doit être optimisé au maximum, ainsi que le signal de di�éren
e entreles deux images. Pour 
e faire, nous réalisons une su

ession d'expérien
es a�n d'optimiser
haque éléments de la séquen
e d'ASL. Ces di�érentes expérien
es sont dé
rites dans lesparagraphes suivants.Dans la sous-se
tion 5.1.3, nous avons abordé l'intérêt des pro�ls de 
oupes uniformesave
 une bonne séle
tivité spatiale pour les impulsions de marquage et de saturation.En e�et, l'uniformité de l'impulsion d'inversion permet d'obtenir une population de spinsqui est invertie de la même façon, 
'est à dire que l'e�
a
ité de marquage est la mêmequelque soit la position des spins au moment du marquage. De plus, si la séle
tivitéspatiale de l'impulsion d'inversion est imparfaite, les spins statiques de la région d'intérêtsont 
ontaminés par l'impulsion de marquage, il y a alors une di�éren
e de signal entreles 
onditions de 
ontr�le et de marquage qui n'est pas liée à la perfusion. Une solutionà 
e problème, est d'insérer un gap entre la zone de marquage et la région d'intérêt.Mais 
e gap augmente le temps de transit du sang, et par 
onséquent, le bolus de sangmarqué suit la relaxation T1 plus longtemps, 
e qui réduit la pondération en signal deperfusion. Le marquage est réalisé par une impulsion adiabatique, dont l'e�
a
ité demarquage augmente ave
 l'amplitude de son 
hamp de transmission RF pour tendre versun plafondb. En même temps, les e�ets de 
ontamination augmentent ave
 l'amplitudeRF. Par 
onséquent, nous devons évaluer l'e�
a
ité de l'impulsion d'inversion a�n de
hoisir l'amplitude RF, exprimée par l'angle de bas
ulement qu'elle aurait en absen
e derelaxation [Warnking and Pike, 2004℄, pour une durée d'impulsion donnée qui garantit unpro�l de 
oupe homogène sur l'ensemble de la zone de marquage ave
 l'amplitude RF laplus faible possible.Les impulsions de saturation sont 
onnues pour avoir une e�
a
ité limitée. Il est 
ourantd'en utiliser plusieurs à la suite. Nous allons 
omparer l'e�
a
ité obtenue ave
 une im-pulsion de saturation et 
elle de deux impulsions de saturation. Ainsi, nous allons 
hoisirle nombre d'impulsions et l'angle de bas
ulement qui assure une saturation e�
a
e ethomogène de la région d'intérêt.Un fa
teur limitant pour l'e�
a
ité des impulsions RF est l'hétérogénéité du 
hamp B1.L'amplitude B1 est généralement très homogène au 
entre de l'antenne mais en s'éloignantdu 
entre elle se détériore entraînant une diminution de l'e�
a
ité des impulsions RF.En marquage des spins artériels nous 
her
hons à avoir la plus grande région d'intérêtet par 
onséquent la zone de marquage est souvent la plus éloignée de l'iso
entre debCe plafond est inférieur à une e�
a
ité parfaite dû aux e�ets de relaxation pendant l'impulsion.74



6.2 Mesure de l'e�
a
ité de l'impulsion de marquagel'antenne. Nous devons dé�nir la zone de 
ouverture de l'antenne sur laquelle l'e�
a
itédu marquage est maintenue su�sante, ainsi nous pourrons �xer les limites de 
ouverturede notre séquen
e.Une fois que les impulsions d'inversion et de saturation sont optimisées, nous déterminonsle gap minimum né
essaire pour que les 
ontaminations de l'impulsion d'inversion sur larégion d'intérêt (ROI pour Region Of Interest) restent a

eptables.Ave
 la séquen
e QUIPSS II, nous voulons quanti�er le signal de perfusion 
hez un su-jet au repos et sous une augmentation globale de perfusion de 100% au maximum. Lesaugmentations de perfusion diminuent le temps de transit du sang marqué et la largeurtemporelle du marquage, qui varient également ave
 l'état physiologique du sujet et sonâge. Nous allons é
hantillonner le signal de perfusion à plusieurs temps d'inversion aprèsl'impulsion de marquage, 
e qui nous permettra de déterminer le temps de transit et lalargeur du marquage. Ainsi, nous pourrons 
hoisir le moment pour appliquer la saturationQUIPSS et pour débuter l'a
quisition, 
'est à dire, dé�nir les temps d'inversion TI1 et
TI2 les plus appropriés.Pour optimiser la résolution temporelle, le TR doit être le plus 
ourt possible. Cepen-dant, il faut à 
haque répétition de la séquen
e que les spins dans la zone de marquagesoient frais, 
e qui signi�e qu'en un délai égal à TR − TI1 les spins soient 
omplètementrenouvelés. Nous allons déterminer la valeur de TR − TI1 minimale qui remplie 
ette
ondition.Pour �nir, nous évaluons l'e�
a
ité du module ASSIST en déterminant si le béné�
eapporté par l'atténuation des �u
tuations du signal des spins statiques est su�sant parrapport à la diminution du signal de perfusion qu'il entraîne à 
ause d'une e�
a
itéd'inversion limitée des impulsions.Ces optimisations sont e�e
tuées sur l'IRM 3 teslas Bruker 
orps entier, ave
 une antennetête quadrature Bruker-Siemens fon
tionnant en émission/ré
eption. Les expérien
es sedéroulent tout d'abord sur un fant�me 
omposé de gel d'agarose a�n de mettre au pointle proto
ole expérimental. Ensuite, elles sont réalisées sur des volontaires sains dans le
adre du proto
ole a

epté par le CPP (Comité de Prote
tion des Personnes) de Grenobledu 7 septembre 2005 : � Mise au point de proto
oles RMN sur les imageurs installés surle site de l'unité IRM du CHU de Grenoble �. Chaque optimisation est réalisée sur unseul sujet, ex
eptée 
elle sur la détermination des délais TI1 et TI2 
ar nous envisageonsd'utiliser la séquen
e QUIPSS II 
hez des personnes de 
lasses d'âges di�érentes et par
onséquent nous déterminons 
es valeurs pour 
ha
une d'elles. Seuls les résultats obtenussur les volontaires sains sont présentés. Pour l'analyse des données nous utilisons desroutines que nous avons développées dans l'environnement Matlab 7 (The MathWorks,In
., Nati
k, NA).6.2 Mesure de l'e�
a
ité de l'impulsion de marquageProto
ole expérimentalLa zone de marquage en PASL est typiquement située dans la partie inférieure de l'an-tenne. Par 
onséquent nous travaillons i
i dans 
ette partie de l'antenne. Nous appliquonsune impulsion d'inversion séle
tive sur la moitié inférieure de l'antenne. Cette inversion75



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 Test suivie de l'a
quisition d'un paquet de 
oupes positionné sur la même bande que l'in-version. Ce proto
ole est répété en intervertissant l'ordre d'a
quisition des 
oupes, pouralterner les temps d'inversion pour 
haque 
oupe. Pour que la détermination de l'e�
a-
ité de marquage soit robuste, il est surtout important d'a
quérir pour 
haque 
oupe uneimage à un temps d'inversion très pro
he de zéro a�n de 
onnaître le signal de la popu-lation des spins juste après l'inversion. Nous répétons 
e proto
ole pour di�érents anglesde bas
ulement de l'impulsion d'inversion. Pour 
ha
un des angles de bas
ulement, nousajustons l'équation d'inversion-ré
upération suivante sur les données :
M(TI) = M0t(1 − 2α exp(

−TI

T1t

)) (6.6)ave
 :� M(TI) l'aimantation mesurée à di�érent TI,� M0t l'aimantation des tissus,� α l'e�
a
ité de l'impulsion d'inversion,� T1t le temps de relaxation longitudinal des tissus.Nous déterminons, α l'e�
a
ité de l'impulsion d'inversion dans les tissus 
érébraux. Vuque le temps de relaxation de l'eau artérielle est plus long que 
elui de l'eau tissulaire, l'ef-�
a
ité de marquage du sang artériel qui nous intéresse au départ pourra être légèrementsupérieure, mais en tout 
as pas inférieure, à l'e�
a
ité d'inversion que nous déterminonsi
i.La durée de l'impulsion d'inversion séle
tive est �xée à 13 ms a�n ne pas saturer lapuissan
e RF émise. Elle est appliquée sur une bande de 174 mm. L'inversion est im-médiatement suivie de l'a
quisition ave
 le module EPI sur 35 
oupes de 4 mm ave
 ungap inter-
oupes de 1 mm qui sont réparties en sept paquets de 
inq 
oupes positionnésde l'iso
entre jusqu'en dehors de l'antenne (voir la �gure 6.1). La séquen
e QUIPSS II aété modi�ée pour qu'au
une impulsion RF d'inversion ne soit appliquée lors du 
ontr�le.Ainsi nous mesurons M0t la valeur de l'aimantation des tissus à l'équilibre . Six autresa
quisitions sont réalisées en modi�ant l'ordre des paquets de 
oupes. Une a
quisition estréalisée à un TI de 15 se
ondes a�n d'avoir un point de mesure supérieur à 
inq fois T1t,pro
he de sa valeur d'équilibre. Au total, pour une valeur d'angle de bas
ulement nousréalisons huit a
quisitions. Ce proto
ole est répété pour quatre autres valeurs d'anglede bas
ulement. La valeur maximale de l'angle est �xée par l'atténuation de l'impulsiond'inversion qui dépend de la puissan
e RF de l'impulsion et de l'atténuation de référen
edéterminée pour 
haque sujet. Le 
entre de l'antenne RF est positionné à l'iso
entre del'aimant. La tête du sujet n'est pas positionnée au 
entre de l'antenne mais elle est pla
éeun peu plus basse a�n de re
ueillir du signal dans les 
oupes les plus inférieures. Cepen-dant, elle ne peut pas être pla
ée trop basse sinon le remplissage de l'antenne est tropfaible, et la mesure de l'atténuation de référen
e ne peut se faire. Un mor
eau de mousserigide est pla
é entre le haut de l'antenne et la tête du sujet a�n d'éviter les mouvementsde la tête. Les paramètres de géométrie de la séquen
e ainsi que l'ensemble des paramètressont donnés dans le tableau page 160 de l'annexe 1. La zone d'inversion est de 174 mm.Le temps de répétition est de 12000 ms. Le temps d'a
quisition d'une 
oupe est de 54 mset le temps total d'a
quisition d'une heure. Les 
inq angles de bas
ulement sont tels que :
150◦ ≤ θ ≤ 174◦.Pour 
haque angle de bas
ulement, l'analyse est réalisée 
oupe par 
oupe et voxel parvoxel. Nous ré
upérons le signal des huit a
quisitions à di�érents TI, et nous ajustons76



6.2 Mesure de l'e�
a
ité de l'impulsion de marquage

Fig. 6.1 � Photo de l'antenne RF utilisée à gau
he, et s
héma des 35 
oupes à droite,organisées en sept paquets de 
inq 
oupes. La partie grisée représente le bord de l'antenne.l'équation 6.6 sur les données pour déterminer α, l'e�
a
ité de l'impulsion d'inversion et
T1t, le temps de relaxation longitudinal des tissus. Pour pallier à d'éventuelles instabilitésde signal, le signal M(t) est normalisé pour 
haque a
quisition par l'aimantation longi-tudinale M0t que l'on détermine à partir de l'a
quisition du 
ontr�le. La valeur initialede T1t, né
essaire pour l'ajustement, est 
al
ulée pour 
haque voxel à partir de la valeurabsolue des données en prenant une valeur de α égale à un. La méthode d'ajustementutilisée est l'algorithme Levenberg-Marquardt [Marquardt, 1963℄. Les voxels qui ont uneerreur d'ajustement trop importante sont éliminés.Nous avons ren
ontré un problème ave
 le module de saturation des graisses de Brukerqui utilise une impulsion de 90◦ séle
tive à la fréquen
e de la graisse. Cette impulsion estappliquée avant 
haque gradient de 
oupe sur la totalité du volume à imager. Si le shimest de mauvaise qualité, les fréquen
es de la graisse et de l'eau étant pro
hes (−3, 5 ppm),l'impulsion sature les graisses mais ex
ite également les spins de l'eau. Les six premières
oupes a
quises ne sont pas a�e
tées par 
e phénomène mais sur les 
oupes suivantes,nous observons une diminution du signal. Nous avons dé
idé pour la mesure d'e�
a
itéde l'impulsion d'inversion et de saturation de ne pas utiliser le module de saturation desgraisses.RésultatsLa �gure 6.2 représente l'e�
a
ité de l'impulsion d'inversion en fon
tion de la position des
oupes par rapport à l'iso
entre pour les 
inq angles de bas
ulement. Pour les six 
oupesles plus éloignées de l'iso
entre (
oupes 1 à 6) il n'y a pas de résultat 
ar les voxels de 
es
oupes 
ontiennent trop peu de signal. Dans 
ha
une des 
oupes, l'e�
a
ité est homogènesur l'ensemble des voxels, et les 
artes de T1t sont de bonne qualité, les valeurs obtenuessont 
ohérentes ave
 
elles de la littérature. L'e�
a
ité est homogène de la 
oupe 18 à 35soit de l'iso
entre jusqu'à 82 mm, puis elle diminue rapidement lorsque l'on se rappro
hedu bord de l'antenne. Au niveau de la 
oupe 12 située à 117 mm de l'iso
entre, qui
orrespond au bord intérieur de l'antenne (voir la �gure 6.1), l'e�
a
ité est de 94% pour
θ = 174◦ et de 80, 5% pour θ = 155◦. Nous 
hoisissons l'angle de bas
ulement minimum77



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 Tpour lequel l'e�
a
ité est supérieure à 90% au bord de l'antenne, a�n de garantir un bonmarquage des spins artériels en minimisant l'énergie RF émise. L'angle de 170◦ assure unee�
a
ité supérieur à 90% sur 117 mm depuis l'iso
entre. Par 
onséquent, nous �xons ladurée de l'impulsion d'inversion à 13 ms ave
 un angle de bas
ulement de 170◦.

Fig. 6.2 � E�
a
ité de l'impulsion d'inversion pour 
inq angles de bas
ulement 
omprisentre 174◦ et 155◦ en fon
tion de la position des 
oupes depuis l'iso
entre.6.3 Détermination de la zone utile de l'antenne RFProto
ole expérimentalA partir de la mesure de l'e�
a
ité de l'impulsion d'inversion (voir la se
tion 6.2), ilest fa
ile de déterminer la zone utile de l'antenne. L'obje
tif est de 
hoisir la géométriede la zone de marquage. Plus elle sera basse dans l'antenne, plus la région d'intérêt seragrande. Ave
 l'antenne tête utilisée, nous �xons la taille de la zone de marquage à 100 mm.Cette valeur est 
ommunément utilisée dans la littérature, elle assure un bon marquageet permet l'a
quisition de 
artes de perfusion dans une zone de huit à dix 
oupes de 5 mmau-delà de la bande de marquage. A partir des résultats de la se
tion 6.2, nous traçonsl'e�
a
ité moyenne de l'impulsion d'inversion sur 100 mm, soit sur vingt 
oupes.RésultatsLa �gure 6.3 représente l'e�
a
ité moyenne d'inversion sur vingt 
oupes. Pour l'angle debas
ulement de 170◦, l'e�
a
ité moyenne sur 100 mm est très bonne : elle est de 96%lorsque le haut de la bande est pla
ée à l'iso
entre, et de 90, 5% à 145 mm de l'iso
entre.Si nous positionnons la bande de 100 mm depuis le bord intérieur de l'antenne soit à
120 mm de l'iso
entre l'e�
a
ité moyenne sur toute la zone d'inversion est de 95, 5%, 
equi est très bon. Ces résultats nous permettent de �xer la géométrie de la séquen
e : nous
hoisissons de positionner la zone de marquage à partir du bord intérieur de l'antenne soità 120 mm de l'iso
entre et sur une zone de 100 mm, ainsi il reste 15 mm jusqu'à l'iso
entreplus l'autre moitié de l'antenne, soit au total 120 mm pour positionner le gap et les 
oupes78



6.4 Mesure de l'e�
a
ité des impulsions de saturation

Fig. 6.3 � E�
a
ité moyenne d'inversion sur 100 mm pour 
inq angles de bas
ulement.Les valeurs en abs
isse 
orrespondent à la distan
e du bord inférieur des 100 mm depuisl'iso
entre.d'imagerie. Pour un adulte, le bord inférieur de la région d'intérêt se situe par 
onséquentau niveau de la 
ommissure antéro-postérieure, et seule la partie supérieure du 
erveauest imagée.6.4 Mesure de l'e�
a
ité des impulsions de saturationProto
ole expérimentalNous utilisons le même proto
ole que dans la se
tion 6.2 ave
 une impulsion de saturationde 10 ms à la pla
e de l'inversion. Comme nous voulons 
omparer l'e�
a
ité d'une seuleimpulsion ave
 
elle obtenue ave
 deux impulsions de saturation, ave
 le même sujet etlors de la même expérien
e, nous modi�ons les paramètres d'a
quisition par rapport àl'optimisation de l'impulsion d'inversion a�n de 
onserver un temps d'a
quisition totala

eptable (au maximum une heure). Nous omettons l'a
quisition d'images de 
ontr�le,
e qui permet de diviser le temps d'a
quisition par deux et ainsi de réaliser deux fois plusde mesures pendant la même durée. Les paramètres de la séquen
e sont donnés dans letableau page 160 de l'annexe 1. La zone saturée est de 174 mm. Le TR est égal à 12000 ms,le temps d'a
quisition d'une 
oupe est de 54 ms. Les mesures sont e�e
tuées pour 
inqangles de bas
ulement, 70◦ ≤ θ ≤ 90◦ par pas de 5◦. Nous 
ommençons par la mesureave
 deux impulsions de saturation séparées de 25 ms. Cha
une est suivie d'une impulsionde gradient pour déphaser l'aimantation transversale. Le premier est orienté selon l'axeX et le se
ond en Z. Lorsque nous appliquons une seule saturation le spoiler est appliquéen X
.Pour 
haque angle de bas
ulement, l'analyse est réalisée 
oupe par 
oupe et voxel parvoxel. Nous ré
upérons le signal des huit a
quisitions aux di�érents TI, et nous ajustonsl'équation 6.7 sur les données pour déterminer α l'e�
a
ité de l'impulsion de saturationet T1t le temps de relaxation longitudinal des tissus.
Le 
hoix des dire
tions des spoilers est expliqué dans la se
tion 6.5 page 81 79



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 T
M(TI) = M0t

(

1 − α exp

(−TI

T1t

)) (6.7)Le signal M(t) est normalisé par l'aimantation longitudinale M0t que l'on détermine àpartir de l'a
quisition réalisée au temps d'inversion long. La valeur initiale de T1t, né-
essaire pour l'ajustement, est 
al
ulée pour 
haque voxel à partir de la valeur absoluedes données en prenant une valeur de α égale à un. La méthode d'ajustement utiliséeest l'algorithme Levenberg-Marquardt [Marquardt, 1963℄. Les voxels qui ont une erreurd'ajustement trop importante sont éliminés.RésultatsLa �gure 6.4 (a) représente l'e�
a
ité d'une impulsion de saturation sur l'ensemble des
oupes à partir de l'iso
entre. Pour les angles de 90◦ et 85◦, l'e�
a
ité augmente de 
oupeen 
oupe à l'intérieur de 
haque paquet. Cette variation peut s'expliquer par la mauvaisee�
a
ité de l'impulsion, et également par un ajustement de mauvaise qualité pour 
esdonnées, 
ar on retrouve un e�et de variation T1 entre les 
oupes. De plus, l'e�
a
ité estsupérieure à un 
e qui indique que l'angle de bas
ulement est plus grand que 90◦. Pourun angle de 80◦, l'évolution de l'e�
a
ité est supérieure à un pour plusieurs 
oupes. Pourles angles de bas
ulement de 75◦ et 70◦, les valeurs d'e�
a
ité 
al
ulées sont beau
oupplus propres. L'e�
a
ité varie beau
oup ave
 la position dans l'antenne : pour θ = 75◦,l'e�
a
ité est de 100% à 52 mm de l'iso
entre, à l'iso
entre elle est de 80% et elle est de
55% seulement au bord de l'antenne soit à 117 mm de l'iso
entre.

(a) (b)Fig. 6.4 � E�
a
ité d'une impulsion de saturation (a), et de deux impulsions de satu-rations (b) en fon
tion de la position dans l'antenne pour 
inq angles de bas
ulement
ompris entre 90◦ et 70◦.La �gure 6.4 (b) représente l'e�
a
ité de deux impulsions de saturation en fon
tion dela position depuis l'iso
entre. L'e�
a
ité pour les angles de bas
ulement de 90◦ et 85◦est inférieure à 
elle des autres angles de bas
ulement sur une zone de 82 mm depuisl'iso
entre. Pour les angles de 80◦,75◦ et 70◦ l'e�
a
ité sur l'ensemble des 
oupes est bienplus élevée qu'ave
 une seule saturation et 
omme pour l'inversion, elle est homogène sur80



6.5 Simulations des spoilers
82 mm depuis l'iso
entre. Au bord de l'antenne, à 117 mm de l'iso
entre, un angle de 80◦permet d'obtenir une e�
a
ité de 81% 
ontre 75% et 70% pour θ = 75◦ et 70◦.

Fig. 6.5 � E�
a
ité moyenne de deux impulsions de saturation sur 100 mm pour 
inqangles de bas
ulement. Les valeurs en abs
isse 
orrespondent à la distan
e du bord infé-rieur des 100 mm depuis l'iso
entre.L'e�
a
ité d'une seule impulsion de saturation est très mauvaise. Deux impulsions sépa-rées par 25 ms améliorent 
onsidérablement l'e�
a
ité de la saturation. Nous 
hoisissonsdon
 d'utiliser deux impulsions de saturations de 10 ms 
ha
une et un angle de bas
u-lement de 80◦, 
e qui garantit une saturation de 80% au niveau du bord de l'antenne.L'e�
a
ité moyenne des deux impulsions de saturation sur 100 mm est de 95, 5% si lebord inférieur de la saturation est à 120 mm de l'iso
entre (voir la �gure 6.5).6.5 Simulations des spoilersLors de l'optimisation des impulsions de saturation nous avons mis en éviden
e une per-turbation de notre signal par du signal refo
alisé. Nous avons développé un module quipermet d'appliquer un gradient qui déphase l'aimantation transversale selon un axe quipeut varier de façon quel
onque d'une impulsion RF à la suivante. Ce gradient est 
om-munément appelé spoiler. Nous pouvons 
hoisir la dire
tion d'appli
ation, la durée dugradient et le déphasage qu'il engendre. A�n de 
hoisir 
es paramètres nous réalisons dessimulations des équations de Blo
h pour la 
on�guration de séquen
e suivante. Nous simu-lons la di�éren
e d'aimantation longitudinale dans la région d'imagerie entre la 
onditionde 
ontr�le et 
elle de marquage. La 
ondition de 
ontr�le est 
omposée de deux pré-saturations de 10 ms suivies 
ha
une par un spoiler et séparées de 25 ms, puis d'uneinversion non-séle
tive de 13 ms. La 
ondition de marquage se di�éren
ie de 
elle de
ontr�le ave
 une impulsion d'inversion séle
tive. Nous ne simulons pas de spoiler aprèsl'inversion, 
ar il est sans e�et sur l'aimantation longitudinale. Les impulsions simuléesont les mêmes propriétés que nos impulsions BASSI. Les impulsions de saturation sontappliquées sur une zone de 50 mm, l'inversion sur une zone de 160 mm. Il n'y a pasde gap entre la saturation et l'inversion. Nous prenons en 
ompte les variations lo
ales81



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 Tde l'amplitude B1 en fon
tion de la position dans l'antenne [Dei
hmann et al., 2002℄ :
B1(z) = B10 × (1 − 5 × 10-5 × z2), ave
 B10 le 
hamp B1 au 
entre de l'antenne, z laposition en mm selon l'axe de l'aimant Z. Tout d'abord nous �xons la durée des spoilersà 2 ms et nous étudions pour di�érents déphasages et dire
tions des spoilers (XX, XY,XZ, YX, YY, YZ, ZX, ZY, ZZ) l'aimantation dans la région d'intérêt. Ensuite, pour unedire
tion de spoiler �xée nous modi�ons la durée et le déphasage.Résultats(a) X2 Y2 Z2X1 -0,25 0,01 0,049Y1 0,01 -0,26 0,049Z1 -0,13 -0,13 -0,14 (b) X2 Y2 Z2X1 -0,25 0,023 -0,0019Y1 0,023 -0,25 -0,002Z1 0,028 0,028 -0,24 (
) X2 Y2 Z2X1 0,053 0,028 0,105Y1 0,028 0,053 0,1Z1 -0,01 -0,01 -0,33Tab. 6.1 � Aimantation résiduelle obtenue par simulations des spoilers en fon
tion desdire
tions d'appli
ation : (a) pour un déphasage de π/mm, (b) pour un déphasage de
2π/mm, (
) le premier déphasage de π et le se
ond de 2π/mm. X1, Y1 et Z1 sont lesdire
tions d'appli
ation du premier spoiler, et X2, Y2 et Z2 sont les dire
tions d'appli
ationdu se
ond spoiler. La durée de 
ha
un est de 2 ms. Les valeurs sont données en pour
entde l'aimantation longitudinale.L'aimantation longitudinale résiduelle après la soustra
tion des deux 
onditions ave
 si-mulations des spoilers d'une durée de 2 ms sont données dans le tableau 6.1 pour undéphasage des deux spoilers de π/mm en (a), de 2π/mm (b), et pour un déphasage de
π/mm pour le premier et 2π/mm pour le se
ond en (
). Les aimantations longitudinalesrésiduelles absolues les plus importantes sont observées dans les 
as où les deux spoilerssont appliqués dans la même dire
tion (XX, YY ou ZZ). Elles sont pro
he de 0, 25% del'aimantation longitudinale pour un déphasage de π/mm et 2π/mm des deux spoilers.Le signal de perfusion représente 1% de l'aimantation longitudinale, 
ette aimantationrésiduelle, si elle présente des �u
tuations, peut don
 détériorer nos mesures de façonsigni�
ative. Une valeur d'aimantation résiduelle inférieure à 0, 03% de l'aimantation lon-gitudinale est tout à fait 
onvenable. Lorsque le premier spoiler est orienté en X ou en
Y et le se
ond en Z ave
 un déphasage de 2π/mm pour 
ha
un, l'aimantation longi-tudinale résiduelle est réduite à environ 0, 002% de l'aimantation longitudinale C'est la
on�guration qui o�re les meilleurs résultats.Ave
 une dire
tion en X pour le premier et en Z pour le se
ond, nous faisons varierle déphasage de 
es deux spoilers ave
 une durée de 2 ms pour 
ha
un. Les résultatssont donnés dans le tableau 6.2. Un déphasage de 2π/mm pour les deux spoilers est la
on�guration qui o�re la 
ontamination la plus faible.Déphasage π π 2π 2π π 2π 2π −2π 3π 3π π 3π 2π 3π 3π 2π 3π −2πM0 résiduelle(%) 0,049 -0,0019 0,105 0,013 0,019 0,014 0,02 0,0058 0,0135Tab. 6.2 � Aimantation longitudinale résiduelle pour des dire
tions de spoiler en X et Zde 2 ms 
ha
un. Nous faisons varier le déphasage des deux spoilers.Pour �nir, nous simulons la durée des spoilers de 800 µs à 2225 µs, en 
onservant unedire
tion en X et Z et un déphase de 2π/mm pour 
ha
un des deux spoilers. Les résultats82



6.5 Simulations des spoilerssont donnés dans le tableau 6.3. Pour toutes les durées de spoilers l'aimantation résiduelleest de 0, 08% de M0 au maximum. C'est pour une durée de 2 ms que les résultats sont lesmeilleurs. Nous dé
idons d'utiliser 
es valeurs de spoiler pour l'optimisation de l'impulsionde saturation.Durée des spoilers (µs) 2225 2100 2000 1900 1800 1500 800Aimantation résiduelle (%) 0,018 0,08 -0,0019 0,025 0,0065 0,031 0,019Tab. 6.3 � Aimantation résiduelle obtenue pour une simulation des spoiler en X et en
Z ave
 un déphasage de 2π/mm pour les deux spoilers. Nous faisons varier la durée desspoilers de 2225 µs à 800 µs.

(a) (b)Fig. 6.6 � Aimantation transversale en fon
tion de la position en Z pour la simulation dela 
ondition de 
ontr�le (a) et pour la 
ondition de marquage (b). En rouge est représenté
Mx, en bleu My et en noir Mz.
Les �gures 6.6 représentent les résultats des simulations pour des dire
tions de spoileren XZ, ave
 une durée de 2 ms et un déphasage de 2π/mm. Ces �gures représententl'aimantation transversales pour la région d'intérêt de 0 à 50 mm, pour les deux présatu-rations suivies du 
ontr�le (a) et suivies du marquage (b). En rouge, est représenté Mx,l'aimantation selon X, et en bleue My, l'aimantation en Y . Le tra
é en noir représente lepro�l de 
oupe.La �gure 6.7 (a) représente l'aimantation résiduelle en pour
entage de l'aimantation lon-gitudinale après la di�éren
e entre la 
ondition de 
ontr�le et 
elle de marquage au 
entred'un voxel de taille 3×3×3 mm3. La �gure 6.7 (b) est un agrandissement de la �gure (a).Nous observons qu'un gap entre la région de marquage et la région d'intérêt est né
essaire.A partir du gap minimal simulé i
i, d'un voxel de 3 mm, la 
ontamination est inférieureà 0, 02% de l'aimantation longitudinale, soit moins de 2% du signal de perfusion. 83



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 T

(a) (b)Fig. 6.7 � (a) Aimantation résiduelle en pour
entage de l'aimantation longitudinale aprèsla di�éren
e entre la 
ondition de 
ontr�le et de marquage. (b) Agrandissement de la�gure (a).Ces résultats montrent que pour un déphasage égal à 2π/mm pour les deux spoilers,une durée de 2 ms, et une orientation en X pour le premier et en Z pour le se
ond,l'aimantation résiduelle est la plus faible. Elle est également très bonne pour des dire
tionsde spoiler X puis en Y . Pour des simpli�
ations de développement de séquen
e, nous
hoisissons pour la séquen
e QUIPSS II 
omplète, de 
hanger l'orientation du spoiler à
haque impulsion, le premier en X, le se
ond en Y , puis Z, X, Y . . .6.6 Gap minimum entre la zone de marquage et la ROIProto
ole expérimentalNous utilisons la séquen
e QUIPSS II ave
 deux impulsions de pré-saturation séparéespar 25 ms et appliquées sur la région d'intérêt. Elles sont suivies d'une impulsion d'in-version appliquée sur 100 mm. La saturation QUIPSS se 
ompose de deux impulsions desaturation séparées par 30 ms. Elle est appliquée sur une zone légèrement plus petite quele marquage a�n de ne pas 
ontaminer les spins de la région d'intérêt. Chaque impulsionest suivie d'un spoiler, dont la dire
tion 
hange à 
haque fois, il est en X après la premièresaturation, puis en Y pour la se
onde et en Z après l'inversion. Le TI1 est de 100 ms,pour ne pas laisser le temps aux spins marqués d'atteindre la région d'intérêt, 
e qui nousassure de ne pas avoir de signal de perfusion. En e�et, l'obje
tif est de ne pas avoir designal dans la région d'intérêt, ainsi le signal présent dans l'image de soustra
tion sera dûaux 
ontaminations RF. Deux a
quisitions sont réalisées, une première après un temps
TI2 
ourt, égal à 250 ms. La se
onde a
quisition est réalisée à un TI2 de 14 s a�n dedéterminer M0. Nous faisons varier le gap entre la zone de marquage et la région d'intérêtde 0 à 10 mm par pas de 1 mm dans un ordre aléatoire. L'a
quisition se fait sur une seule
oupe. L'ensemble des paramètres de la séquen
e sont donnés dans le tableau page 160de l'annexe 1.84



6.7 Simulations du modèle 
inétique de BuxtonNous 
al
ulons la di�éren
e entre les images de 
ontr�le et de marquage a
quises à un
TI2 
ourt, et nous moyennons 
es 40 images obtenues. Nous déterminons M0 à partir del'a
quisition à un long TI et nous normalisons les images moyennes par M0. Ensuite noustraçons le signal moyen sur les voxels de la première 
oupe appartenant au 
erveau enfon
tion du gap.RésultatsLes �gure 6.8 (a) et (b) représentent les 
ontaminations de l'impulsion de marquage sur larégion d'intérêt en pour
entage de M0 en fon
tion du gap. A partir de 2 mm de gap entrela zone de marquage et la région d'intérêt, les 
ontaminations de l'impulsion d'inversionsur la 
oupe a
quise sont très faibles, inférieures à 0, 05% de M0.

(a) (b)Fig. 6.8 � Contaminations de l'impulsion d'inversion sur la 
oupe de la région d'intérêten fon
tion du gap (a). La �gure (b) est un agrandissement de la �gure (a).Ce qui s'explique par la bonne qualité des pro�ls de 
oupes de nos impulsions BASSI.Cependant nous 
hoisissons d'être prudent et de mettre un gap de 5 mm entre les deuxzones. En e�et, il faut prendre en 
ompte que la tête du sujet pourrait bouger dansl'antenne entre le moment de marquage et l'a
quisition de la première image. Un gap de
5 mm est 
onfortable pour garantir de faibles 
ontaminations dans la région d'intérêt.6.7 Simulations du modèle 
inétique de BuxtonProto
ole expérimentalLa mesure du signal de perfusion en fon
tion du temps d'inversion est une expérien
elongue en raison des multiples a
quisitions dont 
ha
une requiert un grand nombre derépétitions. A�n d'optimiser le nombre de répétitions et de points d'é
hantillonnage, pouravoir un bon 
ompromis entre le SNR et le temps d'a
quisition lors de l'optimisation desdélais TI1 et TI2, nous réalisons des simulations de Monte Carlo du modèle 
inétique deBuxton (voir l'équation 4.13 page 63). Des données sont simulées auxquelles nous ajoutons85



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 Tun bruit aléatoire qui varie en fon
tion du nombre de répétitions. Le modèle de Buxton estajusté sur 
es données simulées a�n de déterminer la dispersion des valeurs de perfusion f ,du temps de transit du sang △t et de la largeur temporelle du marquage τ . Nous utilisonsla fon
tion Levenberg-Marquardt [Marquardt, 1963℄ pour l'ajustement du modèle sur lesdonnées aléatoires. Le temps d'a
quisition est �xé à 48 minutes ave
 un temps de répétitionde trois se
ondes. Nous faisons varier le nombre de points d'é
hantillonnage, 4 < TI <

16, et nous ajustons en 
onséquent le nombre de répétitions de 
haque a
quisition pour
48 minutes d'a
quisition au total. Les données aléatoires sont multipliées par un fa
teur de
orre
tion fc (voir l'équation 6.8) qui permet de prendre en 
ompte les e�ets de relaxation
T2 du marquage, et de 
onsidérer le signal du sang et non pas 
elui des tissus.

fc =
1

λ ×
exp

„

−TE

T∗

2t

«

exp

„

−TE

T∗

2b

«

(6.8)ave
 :� λ le 
oe�
ient de partition de l'eau égal à 0, 9 ml.g-1,� TE le temps d'é
ho de la séquen
e égal à 21, 6 ms,� T ∗
2t le temps de relaxation transversale des tissus égal à 30 ms,� T ∗
2b le temps de relaxation transversale du sang égal à 70 ms.Les paramètres �xes du modèle sont l'e�
a
ité du marquage α = 0, 955 et le temps derelaxation T1 du sang T 1b = 1, 7 s. Les valeurs initiales des paramètres de l'ajustementaux moindres 
arrés sont �xées à des valeurs 
ommunes de la littérature : ∆t = 400 ms,

f = 0, 0.1 s-1, τ = 1100 ms. La simulation du modèle est répétée 800 fois, et les valeursmoyennes de 
es trois paramètres sont 
al
ulées ave
 leur déviation standard.RésultatsLes valeurs moyennes et les déviations standards des résultats obtenus pour 
haque para-mètre ajusté lors des simulations de Monté Carlo sont présentées dans le tableau 6.4.Nombre de TI NR ∆T (ms) f (s-1) τ (ms)4 240 384±167 (156±36)×10-4 1225±5035 192 391±181 (158±33)×10-4 1285±4506 160 381±188 (160±33)×10-4 1270±4778 120 400±174 (161±35)×10-4 1226±49210 96 386±165 (160±35)×10-4 1277±50912 80 399±167 (162±38)×10-4 1189±51315 64 413±156 (164±36)×10-4 1216±50816 60 400±158 (163±35)×10-4 1209±503Tab. 6.4 � Résultats des simulations du modèle 
inétique de Buxton. Valeursmoyennes±SD.Pour la perfusion et le largeur temporelle du marquage, les valeurs moyennes obtenuessur-estiment les valeurs simulées et la déviation standard est élevée à 
ause du bruit ajoutéà nos données aléatoires. En revan
he, pour le temps de transit, les valeurs obtenues sont86



6.8 Optimisations des délais TI1 et TI2très pro
hes de la valeur simulée. Si nous 
hoisissons des points d'é
hantillonage autourdes valeur de temps de transit et de la largeur temporelle de marquage, les ajustementsaux moindres 
arrés sont meilleurs, mais l'erreur sur f est toujours aussi importante. Nousavons également réalisé des simulations ave
 deux paramètres à ajuster et le troisième misà une valeur �xe. Les résultats sont identiques, une forte déviation standard est observée,ex
eptée pour le 
as où la perfusion est �xée à une valeur. Lors des simulations, si nousplaçons les points d'é
hantillonage autour de la valeur initiale du temps de transit et dela largeur de marquage la déviation standard est très légèrement diminuée.Dans la littérature le nombre de points d'é
hantillonage utilisé est 
ompris entre 5 [Fi-gueiredo et al., 2005℄ et 10 [van Os
h et al., 2007℄ ave
 un NR = 100. Nous 
hoisissonsd'utiliser 8 points d'é
hantillonage ave
 un nombre de répétition de 120 
e qui fait 48 mi-nutes d'a
quisition ave
 un TR de 3 se
ondes.6.8 Optimisations des délais TI1 et TI2Proto
ole expérimentalNous utilisons deux impulsions de pré-saturation séparées de 25 ms, appliquées sur larégion d'intérêt. Elles sont suivies d'une impulsion d'inversion appliquée sur 100 mm.Il n'y a pas de saturation QUIPSS. L'a
quisition se fait à huit TI di�érents (TI =

350, 450, 600, 900, 1100, 1300, 1800, 2200 ms) sur huit 
oupes de 4 mm d'épaisseur a
-quises de bas en haut. Nous utilisons le module de saturation des graisses de Bruker.Chaque impulsion est suivie d'un spoiler, dont la dire
tion 
hange à 
haque fois, il esten X après la première saturation, puis en Y pour la se
onde et en Z après l'inversion.L'a
quisition d'un 
ontr�le puis d'un marquage est réalisée à un TI puis la liste de TIest in
rémentée. Au total 
haque TI est répété 120 fois. Le temps total d'a
quisition estde 48 minutes. Les paramètres de la séquen
e sont donnés dans le tableau page 160 del'annexe 1. Une image haute résolution de 1× 1 × 1 mm3 pondérée en T1 est a
quise. Envue des expérien
es de vasoréa
tivité à venir, nous voulons déterminer les valeurs de TI1et TI2 pour des personnes de di�érentes 
lasses d'âge. Par 
onséquent nous faisons 
etteoptimisation pour deux sujets de 37 et 40 ans, 
eux sont les sujets 1 et 2, et deux autresâgés de 60 et 61 ans, les sujets 3 et 4.Pour 
haque sujet, nous 
al
ulons l'image moyenne pondérée en perfusion à 
haque valeurde TI, et une image moyenne de tous les 
ontr�les. Toutes les images de 
ontr�le et demarquage sont re
alées (voir la sous-se
tion 9.1 page 124) sur la moyenne de la série de
960 images. L'image moyenne du 
ontr�le est utilisée pour déterminer la valeur moyenne de
M0t en ajustant l'équation de saturation-ré
upération sur les données (voir l'équation 6.7page 80). Les paramètres à ajuster sont le T1t et le M0t. La valeur de l'e�
a
ité del'impulsion de saturation est supposée égale à 0, 955. L'ajustement est réalisé sur les voxelsappartenant au masque de matière grise déterminé à partir de l'image haute résolution.Par la suite, un deuxième ajustement est réalisé sur le modèle de Buxton (voir l'équa-tion 4.13 page 63). Les paramètres à déterminer sont la perfusion f , le temps de transit
△t et la largeur temporelle du marquage τ . Le T1b est pris égal à 1700 ms. Le signal desimages pondérées en perfusion est multiplié par un fa
teur de 
orre
tion fc (voir l'équa-tion 6.8 page pré
édente) qui permet de prendre en 
ompte le signal du sang. Pour les87



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 Tajustements, l'algorithme Levenberg-Marquardt [Marquardt, 1963℄ est utilisé. L'ajuste-ment se fait sur la valeur absolue du signal des voxels normalisée par M0b. L'ajustementdu modèle est réalisé uniquement sur les voxels appartenant au masque de matière grise.RésultatsLe premier ajustement des images moyennes de 
ontr�le sur l'équation de saturation-ré
upération est de bonne qualité. L'ensemble des données 
onverge. Pour les quatresujets, les 
artes de M0t 
al
ulées sont homogènes sur l'ensemble des voxels et les valeursde T1t sont en a

ord ave
 la littérature. La qualité du deuxième ajustement est moinsbonne, 
e qui est lié au faible SNR dans les images et à notre analyse voxel par voxel.Nous observons une grande variabilité inter-voxel pour les 
artes de f , de △t et de τ . Nous
al
ulons les valeurs moyennes de △t, f et τ sur les voxels de matière grise qui n'ont pasune erreur d'ajustement trop importante. Les valeurs moyennes et leur déviation standardpour 
haque paramètre et 
haque sujets sont données dans le tableau 6.5.
∆T (ms) f (s-1) τ (ms)Sujet 1 488±130 (102±7,2)×10-4 1365±75Sujet 2 507±124 (97±4)×10-4 1433±46Sujet 3 471±108 (101±8,2)×10-4 1400±68Sujet 4 480±75 (97±6,6)×10-4 1159±87Moyenne±SD 486±15 (99±2)×10-4 1339±123Tab. 6.5 � Valeurs moyennes et déviation standard du temps de transit △t, de la largeurde marquage τ et de la perfusion f pour quatre sujets sur les voxels d'un masque dematière grise. Ces valeurs sont obtenues après ajustement du modèle de Buxton sur lesdonnées.

Le temps de transit est similaire pour les quatre sujets ave
 une valeur moyenne de
486 ± 15 ms. Les valeurs de perfusion sont également peu di�érentes entre les sujets, enmoyenne elle est de (99 ± 2) × 10-4 s-1 . Pour la largeur temporelle du marquage, nousobservons une valeur inférieure pour le sujet 4 de 240 ms par rapport aux trois autressujets. La valeur moyenne de τ pour les quatre sujets est de 1339 ± 123 ms.Sur la �gure 6.9, est représentée la variation du signal en fon
tion du temps. En traitplein, l'évolution du signal ave
 les valeurs initiales de l'ajustement sont tra
ées. Pourles sujets 1, 2 et 3, l'évolution du signal en fon
tion du temps est similaire, nous avonsdon
 uniquement tra
é 
elle du sujet 1 en losanges. Celle du sujet 4 est tra
ée en tiret.Nous observons une allure di�érente pour 
e sujet notamment la diminution de la largeurtemporelle du marquage.
Comme nous l'avons vu dans la se
tion 4.5 page 65, pour obtenir une valeur quantitative88



6.8 Optimisations des délais TI1 et TI2

Fig. 6.9 � Variation du signal en fon
tion du temps obtenu après ajustement des donnéessur le modèle de Buxton. En traits pleins le signal théorique obtenue ave
 les valeursinitiales des paramètres de l'ajustement. En losange est représenté l'évolution du signalpour le sujet 1. Les résultats 
hez les sujets 2 et 3 sont similaires. En tirets se sont lesrésultats pour le sujet 4 qui présente une largeur de marquage plus petite.
de la perfusion, les 
onditions suivantes doivent être respe
tées :

TI1 < τ

TI2 > TI1 + △tDans notre 
as, TI1 < 1339 ms et TI2 > TI1 + 486 ms. Ces valeurs sont idéales pourmesurer une valeur quantitative de la perfusion 
érébrale à l'état basal. Pour pouvoirquanti�er une augmentation globale de perfusion de 100% au maximum, 
es valeurs de
TI1 doivent être diminuées, sinon au moment de la saturation les spins marqués aurontquitté la région de marquage et la mesure de perfusion ne sera pas quantitative. Si nous
onsidérons les résultats du sujet 4 qui présentent une largeur temporelle de marquageplus 
ourte, le TI1 doit être inférieur à 580 ms, nous �xons don
 le TI1 à 550 ms. Par
onséquent, le TI2 doit être supérieur à environ 1040 ms. En observant le signal dans lesimages obtenues aux TI = 1100 et 1300 ms nous observons que le signal diminue vers
1300 ms, par 
onséquent nous 
hoisissons le TI2 = 1250 ms. Ces valeurs sont pro
hes de
elles utilisées dans la littérature (voir le tableau 6.6 page suivante).
Nous n'avons pas mis en éviden
e de di�éren
e inter-sujets liées à l'âge pour les valeursde temps de transit et de largeur de marquage 
hez les sujets examinés. Des expérien
essupplémentaires sont né
essaires pour 
ara
tériser les e�ets sur 
es valeurs liés à l'âge.89



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 TAuteur Séquen
e TI1 (ms) TI2 (ms) TR (ms) Largeurmarquage(mm)Wong et al. 1997 QUIPSS II 600-700 1200-1400 2000 100Warnking and Pike 2006 QUIPSS IIQ2TIPS 700 1200 2000 100Luh et al. 2000 Q2TIPS 700 1400 2300 ?Luh et al. 1999 Q2TIPS 700 1400 2500 100Stefanovi
 et al. 2006 QUIPSS II 500 1100 1500 150Campbell and Beaulieu 2006 Q2TIPS 800 900-2100 2500 100Nöth et al. 2006 Q2TIPS 600 1200-1300 2300 ?Warmuth et al. 2003 Q2TIPS 1200 1300 3700 35Tab. 6.6 � Valeurs des durées TI1, TI2 et TR ainsi que la largeur de marquage pour lesséquen
es QUIPSS II et Q2TIPS re
ensées dans la littérature.6.9 Détermination du TR minimumProto
ole expérimentalLa séquen
e QUIPSS II est utilisée : deux impulsions de pré-saturation séparées de 25 ms,appliquées sur la région d'intérêt. Elles sont suivies d'une impulsion d'inversion. Après undélai TI1= 550 ms la saturation QUIPSS qui est 
omposée de deux impulsions de satu-rations séparées de 30 ms est appliquée sur la même zone que le marquage. L'a
quisitionde douze 
oupes débute à TI2 = 1250 ms. Nous réalisons six a
quisitions ave
 des TR
ompris entre 2000 ms et 3000 ms. Le nombre de répétition est �xé à 150. Les paramètresde la séquen
e sont donnés dans le tableau page 160 de l'annexe 1. Chaque impulsion estsuivie d'un spoiler, dont la dire
tion 
hange à 
haque impulsion : X, Y , Z, X, Y .Les images de toutes les a
quisitions sont re
alées entre elles et nous 
al
ulons le SNRmoyen dans les images pondérées en perfusion sur l'ensemble des 
oupes en fon
tion desvaleurs de TR − TI1.RésultatsLa �gure 6.10 représente les variations de SNR moyen en fon
tion des valeurs de TR−TI1.Le SNR en fon
tion du TR−TI1 varie très peu. Nous ne pouvons pas diminuer la valeurde TR en dessous de 2 s 
ar la durée de l'a
quisition d'une 
oupe est de 54 ms environ.Les valeurs de TR pour des séquen
es QUIPSS II et Q2TIPS que l'on trouve dans lalittérature sont données dans le tableau 6.6. Nous observons que des valeurs de TR de
2 se
ondes sont souvent utilisées ave
 un TI1 = 700 ms. Les résultats que nous obtenonsne nous permettent pas de dé�nir un TR − TI1 pour lequel les spins soient totalementfrais. Par 
onséquent, nous dé
idons d'utiliser une valeur de TR = 3 s pour lequel noussommes sûr d'obtenir des spins frais à 
haque répétition.90



6.10 Cara
téristiques du module ASSIST

Fig. 6.10 � Rapport signal sur bruit en fon
tion du TR− TI1. TI1 = 550 ms et TR variede 2 à 3 se
ondes.6.10 Cara
téristiques du module ASSISTProto
ole expérimentalPour l'évaluation du module ASSIST, nous réalisons une a
quisition sans le module AS-SIST et une ave
. Nous utilisons la séquen
e QUIPSS II, les paramètres de 
ette séquen
esont donnés dans le tableau page 160 de l'annexe 1. Les impulsions d'inversion du moduleASSIST sont situées entre l'inversion et l'a
quisition, la simulation des équations de Blo
hnous permet de �xer les valeurs des quatre TI du module ASSIST. Elle est réalisée a�nque le signal des spins statiques soit pro
he de zéro sur une large gamme de T1 (voir lasous-se
tion 5.1.2 page 68). Les quatre inversions adiabatiques de ASSIST ont une du-rée de 7, 5 ms ave
 un angle de bas
ulement θ = 175◦. La 
on�guration de la séquen
enous permet de positionner les deux premières impulsion entre l'impulsion d'inversion dumodule QUIPSS II et la saturation QUIPSS. Les temps d'inversions depuis l'impulsiond'inversion de la séquen
e QUIPSS II sont TI1
ASSIST = 30 ms et TI2

ASSIST = 276 ms. Lesdeux autres impulsions sont positionnées entre la saturation QUIPSS et le début de l'a
-quisition, ave
 TI3
ASSIST = 826 ms et TI4

ASSIST = 1150 ms (Ces valeurs sont égalementdonnées depuis l'impulsion d'inversion de la séquen
e QUIPSS II). Chaque impulsion estsuivie d'un spoiler, dont la dire
tion 
hange à 
haque impulsion : X, Y , Z, X, Y ...Nous 
al
ulons les images de perfusion, de déviation standard et de SNR, pour les sériessans et ave
 ASSIST.RésultatsLes résultats ne sont pas 
on
luants, dans les images a
quises ave
 le module ASSIST,le signal de perfusion est très faible et le SNR est pro
he de zéro. Nous ne pouvonsrien dégager de 
es images. Pour améliorer les 
ara
téristiques de 
e module il faudraitinvestir beau
oup de temps. De plus, il ne peut pas être utilisé si nous voulons obtenir unepondération en signal BOLD. Nous mettons don
 de 
�té l'optimisation de 
e module.91



Chapitre 6 Optimisations de la séquen
e à 3 T6.11 Con
lusionAprès 
es optimisations, nous disposons d'une séquen
e de perfusion par marquage desspins artériels idéale pour les expérien
es de vasoréa
tivité. Les paramètres que nous avonsdéterminés sont optimaux uniquement pour une utilisation de la séquen
e QUIPSS II ave
la même antenne RF et sur des sujets sains.L'impulsion d'inversion à une e�
a
ité très satisfaisante sur l'ensemble de la zone de
ouverture de l'antenne 
e qui nous permet d'avoir la géométrie suivante : le marquagesur une zone de 100 mm, un gap de 5 mm entre la zone de marquage et la région d'intérêtqui se 
ompose de dix à douze 
oupes de 4 mm ave
 un gap inter-
oupes de 1 mm. Lenombre de 
oupe est dépendant de l'anatomie de 
haque sujet. Il est né
essaire de fairetrès attention lors de l'installation de 
elui-
i, sa tête doit être la plus haute possible dansl'antenne a�n d'avoir la plus grande région d'intérêt.L'é
hantillonnage du signal de perfusion ne nous a pas permis de mettre en éviden
e unedi�éren
e de temps de transit, de largeur temporelle de marquage et de perfusion quiserait liée à l'âge. Nous avons don
 
hoisis des valeurs de TI1 et TI2 qui permettent d'êtrequantitatif pour des augmentations de perfusion de 100% sur la base des résultats quenous avons obtenus. Ces valeurs sont dans la gamme de 
elles utilisées dans la littérature(voir le tableau 6.6 page 90). Les résultats obtenus ave
 le module ASSIST ne sont pas dutout satisfaisants, optimiser 
e module prend du temps et pour la suite de notre travailnous ne l'utiliserons pas 
ar nous voulons avoir une pondération en signal BOLD dansles données de perfusion.La �gure 6.11 page suivante représente des images pondérées en perfusion obtenues ave
les paramètres déterminés lors des optimisations. Le SNR mesuré dans la matière grisede 
es images est de 4, 8 pour un temps d'a
quisition de 7 min 30 s. Cette valeur est trèspro
he de la valeur théorique attendue dans nos 
onditions d'a
quisition. Etant donnéeque le SNR des images de 
ontr�le est d'environ 106, le SNR théorique pour le signalde perfusion devrait être 
ompris entre 4, 9 et 5, 9, en 
onsidérant une perfusion 
érébralede 50 à 60 ml/100g de tissu/min et en prenant en 
ompte la relaxation longitudinalede l'aimantation des tissus suite à la pré-saturation, la durée du marquage, l'e�
a
itéde marquage et la relaxation longitudinale de l'eau du sang artériel entre marquage eta
quisition des données. Les e�ets de la di�éren
e de temps de relaxation transversalapparent, T ∗
2 , entre sang dans les 
apillaires et le tissu, pourraient diminuer le signal deperfusion à 3 T, mais n'ont pas été pris en 
ompte dans 
e 
al
ul.Ces 
artes de débit sanguin 
érébral, ave
 une résolution spatiale élevée et un signal deperfusion homogène et élevé sur l'ensemble des 
oupes, devraient 
onstituer une ex
ellentebase pour les études de la perfusion et ses variations fon
tionnelles sur 
et équipementIRM.
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6.11 Con
lusion

Fig. 6.11 � Images de perfusion obtenues à 3 T sur un volontaire sain. Paramètres d'a
-quisition : TE = 21, 6 ms, TR = 3000 ms, NR = 150, TI1 = 550 ms, TI2 = 1250 ms,temps total d'a
quisition = 7 min30 s. Résolution spatiale=3 × 3 × 4 mm3.
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Chapitre 7Cara
térisation du bolus des spinsmarqués
La te
hnique présentée dans 
e 
hapitre a fait l'objet d'une présentation orale et d'un pos-ter éle
tronique au 25ième 
ongrès annuel de l'ESMRMB (European So
iety for Magneti
Resonan
e in Medi
ine and Biology) à Valen
ia (Espagne) en o
tobre 2008 [Chipon et al.,2008b℄.7.1 Introdu
tionDans la séquen
e QUIPSS II, une impulsion de saturation après l'impulsion d'inversionde marquage dé�nit la largeur temporelle du bolus des spins marqués. Seuls les spins quiont quitté la zone de marquage avant la saturation parti
ipent au signal de perfusion. Sile délai TI1 entre 
es deux impulsions est inférieur à la durée du bolus 
réée par l'impul-sion de marquage, dans toutes les 
onditions physiologiques étudiées, alors le signal ASLpermettra d'obtenir une valeur quantitative de la perfusion (voir la se
tion 4.5 page 65).Cependant, les propriétés temporelles du bolus de marquage dépendent de plusieurs fa
-teurs 
omme la position et la taille de la zone de marquage, la vitesse du sang, la géométriedes vaisseaux et des paramètres physiologiques liés au sujet 
omme l'âge par exemple. Ilest par 
onséquent di�
ile de 
hoisir la valeur optimale de TI1 à priori, 
'est à dire, sanstenir 
ompte de 
es fa
teurs pour 
haque sujet. Comme le montre le tableau 6.6 page 90,les études réalisées ave
 une séquen
e QUIPSS II ou Q2TIPS, re
ensées dans la littéra-ture, utilisent très souvent une largeur de marquage de 100 mm et un TI1 
ompris entre
600 et 800 ms.Au 
ours de l'optimisation des délais TI1 et TI2 (voir la se
tion 6.8 page 87) nous avonsdéterminé le temps de transit du sang marqué et la largeur temporelle du marquage pourdi�érents sujets. Les résultats étaient très pro
hes pour trois des sujets mais 
eux duquatrième étaient di�érents. Pour 
e sujet, les valeurs de largeur temporelle de marquageétaient plus 
ourtes d'environ 250 ms. Nous avons 
hoisi la valeur de TI1 en fon
tion desrésultats obtenus ave
 
e sujet, et nous l'avons �xée à 550 ms. Est-
e que 
ette valeurde TI1 est 
onvenable pour obtenir une valeur quantitative de perfusion 
érébrale pourl'ensemble des sujets ?Pour répondre à 
ette question, il serait intéressant de mesurer la largeur temporelle dubolus de sang marqué avant 
haque étude de la perfusion 
érébrale par marquage des95



Chapitre 7 Cara
térisation du bolus des spins marquésspins artériels. Plusieurs te
hniques ont été proposées pour e�e
tuer 
ette mesure. Unede 
es te
hniques 
onsiste à e�e
tuer un é
hantillonnage du passage du bolus 
ommenous l'avons fait au 
ours de l'optimisation des paramètres TI1 et TI2 (voir la se
tion 6.8page 87) [Buxton et al., 1998℄. Cette méthode requiert un long temps d'a
quisition a�nde disposer d'un rapport signal sur bruit su�sant. Il n'est don
 pas envisageable d'utiliserune telle séquen
e 
omme a
quisition préliminaire dans 
haque étude en ASL. Une autreméthode 
onsiste à déterminer la fon
tion d'entrée artérielle en é
hantillonnant le passagedu sang dans un gros vaisseau et à mesurer le signal de perfusion au 
ours de la mêmeséquen
e [Petersen et al., 2006℄. La te
hnique d'analyse est similaire à 
elle utilisée pourla mesure de la perfusion par inje
tion d'agent de 
ontraste (voir la sous-se
tion 2.2.1page 41). La valeur de la perfusion ainsi obtenue est indépendante de la durée du bolus.Le temps d'a
quisition est le même qu'ave
 une séquen
e QUIPSS II, mais le nombre de
oupes qui peuvent être étudiées simultanément est faible, en raison de la 
ontrainte derenouvellement du sang artériel entre deux é
hantillons su

essifs. De sur
roît, l'analysedes données requiert des méthodes de dé
onvolution qui ne sont pas triviales à maîtriserpour des données de rapport signal sur bruit faible.I
i, nous proposons une méthode de mesure rapide ave
 une analyse simple des donnéesa�n de 
ara
tériser les propriétés du bolus de sang marqué, notamment sa durée, à partirde laquelle nous pouvons 
hoisir pour 
haque sujet la valeur de TI1 optimale pour mesurerune valeur quantitative de la perfusion.7.2 MéthodeLa forme du bolus 
réée par l'impulsion de marquage est mesurée en é
hantillonnantle passage des spins de l'eau artérielle marqués dans une 
oupe pro
he de la zone demarquage, a�n de 
onnaître le temps né
essaire pour que la �n du bolus quitte la zone demarquage. La géométrie de l'ar
hite
ture vas
ulaire entraîne une dispersion temporelle etspatiale des spins qui entrent dans la 
oupe. Le bolus transite le plus rapidement dans lesvaisseaux de grand diamètre. Par 
onséquent, 
'est la durée du bolus dans les plus grosvaisseaux qui représente une limite supérieure pour le délai TI1 de début de la saturationQUIPSS II pour le sujet examiné. Le signal mesuré dans les voxels 
ontenant 
es grosvaisseaux est important.Pour é
hantillonner le bolus de sang marqué, l'impulsion de marquage est immédiatementsuivie de l'a
quisition répétée d'une 
oupe axiale à la limite inférieure de la région d'intérêt.Le signal obtenu lors d'une a
quisition de marquage est soustrait au signal de la 
onditionde 
ontr�le. L'impulsion d'ex
itation utilisée pour l'a
quisition a un angle de bas
ulementde 90◦. Ainsi le signal mesuré est 
elui des spins de l'eau du sang artériel qui entre dansla 
oupe d'intérêt entre deux a
quisitions.Pour l'analyse des résultats, nous 
al
ulons le signal moyen de la di�éren
e des images de
ontr�le et de marquage. Nous séle
tionnons quatre régions d'intérêt qui 
orrespondentaux quatre territoires vas
ulaires 
érébraux : antérieur, postérieur, gau
he et droit (voirla �gure 7.1). Ces régions d'intérêt sont identiques pour l'ensemble des sujets étudiés.Dans 
ha
un de 
es territoires vas
ulaires, nous séle
tionnons les voxels qui ont un signalvas
ulaire important, en seuillant la somme quadratique des signaux re
ueillis aux di�é-rents TI. Pour analyser le signal dans 
es voxels, nous utilisons un modèle du signal enmarquage pulsé des spins artériels qui prend en 
ompte un temps d'arrivée aléatoire du96



7.2 Méthode

Fig. 7.1 � A gau
he, polygone de Willis ave
 les artères 
érébrales moyennes, antérieur etpostérieur. A droite, les quatre ROI dessinées sur une 
oupe axiale, les régions d'intérêtgau
he et droite sont représentées en oranges, la région postérieur en jaune et l'antérieuren vert.sang [Hrabe and Lewis, 2004℄. L'appro
he de Hrabe 
onsiste à lisser le début et la �n de lafon
tion de marquage ave
 une dispersion gaussienne a�n de tenir 
ompte des di�érentesvitesses du sang qui résultent de la dispersion des vitesses à l'intérieur d'un seul vaisseau,de l'ar
hite
ture vas
ulaire et des paramètres physiologiques. Due à la distan
e par
ourue,
ette dispersion temporelle est plus forte pour les spins qui font partie de la �n du bolus,par rapport à 
eux du début.Hrabe modélise la di�éren
e de signal artériel Da(t) entre les images de 
ontr�le et demarquage en prenant en 
ompte la fon
tion d'entrée artérielle qui représente l'évolutiontemporelle du marquage qui entre dans le voxel.
Da(t) = 2M0b × exp

(−t

T1b

)

× W (t) (7.1)ave
 :� M0b l'aimantation à l'équilibre du sang,� T1b le temps de relaxation longitudinale du sang en ms,� W (t) la fon
tion d'entrée du sang artériel.Dans le 
as d'une dissipation de la fon
tion d'entrée artérielle par une distribution Gaus-sienne, la fon
tion d'entrée artérielle s'exprime :
W (t) =

α

2

[

erf

(

t − τ1√
2σ1

)

− erf

(

t − τ2√
2σ2

)] (7.2)ave
 :� α l'e�
a
ité de l'impulsion d'inversion,� erf la fon
tion erreur,� τ1 le temps de transit du sang marqué en ms,� τ2 le temps d'arrivée de la �n du bolus de marquage en ms,� σ1 la dispersion du temps de transit en ms, 97



Chapitre 7 Cara
térisation du bolus des spins marqués� σ2 la dispersion de la �n du bolus, en ms, qui s'exprime 
omme :
σ2 = σ1

√

τ2

τ1

(7.3)Par 
onséquent, nous ajustons le modèle dé
rit par l'équation 7.1 sur la di�éren
e moyennedu signal pour déterminer les trois paramètres d'ajustement τ1, τ2, σ1 et leurs erreursd'ajustement respe
tives. L'ajustement est réalisé ave
 l'algorithme Levenberg-Marquardt[Marquardt, 1963℄. Ensuite, nous 
al
ulons la durée du bolus τ et son in
ertitude égale àla ra
ine 
arré de la somme aux 
arrées des erreurs d'ajustements sur τ1 et τ2 :
τ = τ2 − τ1 (7.4)A partir de 
ette durée de bolus, nous 
hoisissons la valeur la plus adaptée pour le para-mètre TI1. Deux études ont été réalisées. La première a été menée sur des sujets sains ave
l'IRM 3 T. La se
onde s'est déroulée sur l'IRM 1, 5 T, au 
ours du proto
ole CEVASAL(voir la se
tion 11.2) et lors de divers tests sur des sujets sains. Les groupes de sujets de
es deux études sont disjoints.7.3 Etude réalisée sur l'IRM 3 TL'étude est réalisée sur douze volontaires sains âgés de 18 à 65 ans. Nous utilisons laséquen
e de marquage pulsé des spins artériels que nous avons développée (voir la sous-se
tion 5.1.1). Le module d'a
quisition EPI a été modi�é a�n de répéter l'a
quisition d'uneseule 
oupe à di�érents temps d'inversion après l'impulsion de marquage. Nous appliquonsl'impulsion d'inversion pour marquer des spins sur une zone de 100 mm. Cette a
quisitionest répétée toute les 75 ms jusqu'à un TI égal à 2400 ms (voir le haut de la �gure 7.2).Au total nous disposons de 32 points pour é
hantillonner Da(t). Le temps de répétitionest de 2800 ms, 
e qui permet de disposer de sang frais dans la zone de marquage à
haque répétition. La séquen
e est répétée douze fois, et les a
quisitions alternent entreune image de 
ontr�le et une image de marquage. Le temps d'a
quisition total de 
etteséquen
e est de 33 s. Les valeurs des paramètres de la séquen
e sont ré
apitulées dans letableau page 161 de l'annexe 1.7.3.1 RésultatsLes valeurs des paramètres d'ajustements et leurs in
ertitudes pour 
haque sujet sontdonnées dans les tableaux 7.1 pour le territoire vas
ulaire gau
he, 7.2 pour le droit, 7.3pour le territoire antérieur et 7.4 pour le territoire vas
ulaire postérieur. La somme qua-dratique des signaux résiduels après l'ajustement, S0, est donnée pour 
haque ajustement.Elle permet de juger la qualité de l'ajustement. Plus 
ette valeur est pro
he de zéro, plusl'ajustement est de bonne qualité. Les ajustements du modèle sur les données pour lesrégions d'intérêt gau
he et droite sont de bonne qualité pour l'ensemble des sujets. Lasomme des erreurs de l'ajustement au 
arré est inférieur à 0, 75 dans 
es deux régions.Un exemple d'ajustement sur les données est donné pour le territoire vas
ulaire droit dusujet 2 sur la �gure 7.3 page 
i-
ontre.98



7.3 Etude réalisée sur l'IRM 3 T

Fig. 7.2 � En haut : Géométrie et séquen
e appliquée pour l'étude à 3T. La zone demarquage est de 100 mm, et le délai entre deux a
quisitions est de 75 ms. En bas :Géométrie et séquen
e utilisée à 1, 5T. La zone de marquage est de 200 mm, et le délaientre deux a
quisitions est de 80 ms.

Fig. 7.3 � Variations du signal des spins marqués au 
ours du temps. Les points de mesureset la 
ourbe d'ajustement sont représentés pour le territoire vas
ulaire droit du sujet 2.
99



Chapitre 7 Cara
térisation du bolus des spins marquésSujets S0 τ1 (ms) τ2 (ms) σ1 (ms) σ2 (ms) τ1 0,071 168±15 919±22 223±20 522±33 751±272 0,09 142±18 778±23 254±27 595±40 636±293 0,22 182±13 676±31 110±15 212±37 494±344 0,18 257±27 698±35 388±80 639±91 441±445 0,21 241±23 658±27 286±57 473±67 417±356 0,14 128±26 702±40 331±79 775±92 574±487 0,17 288±21 734±25 288±48 460±58 445±338 0,57 122±33 603±75 190±82 422±116 480±829 0,092 195±17 616±21 240±36 427±45 421±2710 0,22 113±12 571±54 89±14 200±57 458±5511 0,18 275±16 1058±36 148±15 290±42 783±3912 0,072 187±14 669±22 223±29 422±39 482±26Moyenne±SD 192±61 724±139 231±88 453±169 532±127Tab. 7.1 � Valeurs des paramètres d'ajustements et leurs in
ertitudes, ainsi que la duréedu bolus de spins artériels marqués, pour les douze sujets dans le territoire vas
ulairegau
he

Sujets S0 τ1 (ms) τ2 (ms) σ1 (ms) σ2 (ms) τ1 0,056 141±18 778±23 254±27 597±40 636±292 0,1 197±16 737±22 266±41 514±49 540±273 0,22 238±23 712±27 173±26 299±44 473±354 0,42 503±26 1367±44 257±36 424±63 864±515 0,25 178±23 587±32 228±51 414±64 409±396 0,1 137±31 719±27 613±102 1404±110 581±417 0,71 448±28 1294±46 262±38 445±66 846±548 0,74 734±196 1054±48 1549±652 1856±683 330±2029 0,2 221±26 780±39 186±36 349±59 557±4710 0,32 183±19 501±34 41±20 68±44 317±3911 0,24 134±28 835±51 202±35 504±68 700±5812 0,092 190±16 909±25 213±20 466±36 719±30Moyenne±SD 275±187 856±263 354±399 612±503 581±182Tab. 7.2 � Valeurs des paramètres d'ajustements et leurs in
ertitudes, ainsi que la duréedu bolus de spins artériels marqués, pour les douze sujets dans le territoire vas
ulairedroit.100



7.3 Etude réalisée sur l'IRM 3 TSujets S0 τ1 (ms) τ2 (ms) σ1 (ms) σ2 (ms) τ1 0,24 347±18 950±22 350±42 579±51 603±282 1,8 512±36 744±50 65±36 78±71 231±623 0,85 505±25 798±30 185±31 233±50 293±394 1,1 367±69 668±73 138±47 186±111 301±1005 1,02 284±46 658±62 844±452 1285±461 375±776 0,8 521±61 866±33 510±126 658±144 344±697 5 318±28 795±84 170±50 269± 102 476±898 34,7 165±24 1093±211 535±21 1377± 213 927±2129 0,14 233±19 629±21 192±30 315± 41 395±2810 17 288±7 1018±3 18±8 34± 11 730±811 0,7 303±71 1293±88 390±117 806±163 990±11312 0,03 298±10 753±12 228±21 362±26 455±16Moyenne±SD 345±113 855±200 302±236 515±445 510±251Tab. 7.3 � Valeurs des paramètres d'ajustement et leurs in
ertitudes, ainsi que la duréedu bolus de spins artériels marqués, pour les douze sujets dans le territoire vas
ulaireantérieure.Sujets S0 τ1 (ms) τ2 (ms) σ1 (ms) σ2 (ms) τ1 0,12 284±13 1006±47 93±13 175±50 722±492 0,33 345±27 1233±51 214±27 405±64 888±583 0,69 525±57 1246±66 394±95 607±129 721±874 0,21 315±18 1180±51 146±16 283±56 865±545 0,74 280±28 1050±98 114±25 221±105 770±1026 0,18 337±16 1122±48 138±14 252±52 784±517 0,20 318±19 1089±46 154±116 285±126 770±508 0,42 303±45 1089±73 350±100 664±132 786±869 0,54 452±34 1423±145 183±29 325±152 971±14910 18 302±8 1084±196 113±16 214±197 783±19611 0,29 281±37 1620±62 519±110 1246±132 1338±7212 0,29 301±19 1229±70 130±17 263±74 928±73Moyenne±SD 337±75 1198±174 212±135 411±304 860±170Tab. 7.4 � Valeurs des paramètres d'ajustement et leurs in
ertitudes, ainsi que la duréedu bolus de spins artériels marqués, pour les douze sujets dans le territoire vas
ulairepostérieur.Pour le territoire vas
ulaire antérieur, la qualité d'ajustement est moins bonne. Six sujetsont une valeur S0 supérieure à un, et elle est très élevée pour trois d'entre eux, les sujets 7,
8 et 10. Pour le territoire vas
ulaire postérieur, à l'ex
eption du sujet 10, S0 est en moyenneun peu plus importante que pour les territoires vas
ulaires gau
he et droit, mais la qualitédes ajustements reste tout à fait a

eptable. Pour la région d'intérêt antérieure, la duréede bolus, τ , est de 510 ± 251 ms en moyenne. En revan
he, pour la région postérieure, ladurée de bolus est plus longue, elle est de 860 ± 170 ms en moyenne. Pour les territoiresvas
ulaires gau
he et droit, nous mesurons une durée moyenne du bolus de 532± 127 mset de 581 ± 182 ms respe
tivement. Pour 
ha
une des régions d'intérêt nous observonsune forte variabilité inter-individuelle. Cependant, l'in
ertitude de mesure de la durée debolus est inférieure à la variabilité inter-sujets. 101
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térisation du bolus des spins marqués

Fig. 7.4 � Durée du bolus pour les douze sujets et pour les quatre territoires vas
ulaires.La �gure 7.4 représente la durée du bolus pour les douze sujets, dans 
ha
une des ré-gions d'intérêt. Chaque territoire vas
ulaire présente une durée du bolus du même ordrede grandeur 
hez les sujets pour la région antérieure, nous pouvons remarquer que lesdurées de bolus sont plus faibles que pour les autres régions d'intérêt, alors que la régionpostérieure présente des valeurs plus élevées. Pour les sujets 8 et 10, 
ette répartition desvaleurs de durée de bolus ne suit 
e s
héma, 
e qui peut s'expliquer par l'erreur d'ajus-tement qui est importante dans la région antérieur pour le sujet 8, et pour le territoirepostérieur et antérieur 
hez le sujet 10.La di�éren
e de durée de bolus entre les territoires vas
ulaires gau
he et droit, est de
152 ± 139 ms en moyenne. Nous observons que trois sujets présentent une plus grandedi�éren
e entre 
es deux territoires. Pour les sujet 4 et 7, 
es valeurs peuvent s'expliquerpar la qualité de l'ajustement du territoire vas
ulaire droit qui est moins bonne que pourle gau
he. Pour le sujet 12, une dispersion de la �n du bolus deux fois plus grande estmesurée dans le territoire droit. A l'ex
eption de 
es trois sujets, la durée du bolus desang marqué n'est pas signi�
ativement di�érente entre les territoires vas
ulaires gau
he etdroit. Ainsi les données de 
es deux hémisphères peuvent être rassemblées pour obtenir unevaleur moyenne de durée de bolus. Anatomiquement, 
es deux territoires sont irrigués pardes vaisseaux qui suivent le même trajet depuis le polygone de Willis. En moyennant lesvaleurs obtenues dans 
es deux territoires, nous nous a�ran
hissons d'une légère asymétrieentre les deux hémisphères. La durée de bolus moyenne pour 
es deux territoires est égaleà 556 ± 155 ms.102



7.4 Etude réalisée sur l'IRM 1,5 T7.4 Etude réalisée sur l'IRM 1,5 TLes mesures réalisées à 1, 5 T dans le 
adre du proto
ole CEVASAL (voir la se
tion 11.2page 148) sont e�e
tuées avant la séquen
e de mesure de la perfusion. Dans le proto
oleCEVASAL, une séquen
e d'angiographie par temps de vol (TOF pour Time of Flight) esta
quise a�n de s'assurer que le sujet n'a pas de sténose sévère au niveau des 
arotides.Cette séquen
e nous est également très utile pour positionner la zone de marquage endehors du polygone de Willis a�n de garantir une vitesse homogène des spins artériels aumoment du marquage (voir la �gure 7.5).

(a) (b) (
)Fig. 7.5 � Images de temps de vol obtenues pour un sujet sain sur l'IRM 1,5T. Coupesagittale (a), 
oupe 
oronale (b), 
oupe axiale (
). Sur la 
oupe 
oronal nous identi�onsle polygone de Willis.Nous nous servons de la séquen
e multi phases (voir la se
tion 5.2 page 69) qui e�e
tuel'a
quisition du signal à plusieurs temps d'inversion après l'impulsion de marquage. Ainsi,nous disposons de 29 points d'é
hantillonnage espa
és de 80 ms. La taille de la zone demarquage est de 200 mm (voir le bas de la �gure 7.2). Nous répétons quatre fois la séquen
epour un temps total d'a
quisition de 12 s. L'ensemble des paramètres de la séquen
e sontdonnés dans le tableau page 161 de l'annexe 1.Les données a
quises ave
 
ette séquen
e présentent un artéfa
t de repliement lié augradient de le
ture en dire
tion gau
he-droite. La suppression du signal statique mène àune image que l'algorithme de suppression d'artéfa
ts de Nyquist dans la re
onstru
tionne gère pas 
orre
tement. Par 
onséquent il est impossible de séle
tionner quatre régionsd'intérêts 
omme dans l'étude réalisée sur l'IRM 3 teslas, 
ar il est très di�
ile d'identi�erà quel territoire vas
ulaire appartient un voxel. Dans l'étude faite à 3 teslas, nous avonsvu que les durées de bolus des territoires vas
ulaires gau
he et droit étaient très pro
hes etnous avons moyenné 
es valeurs. Par 
onséquent, nous séle
tionnons les voxels appartenantà la zone 
orrespondante aux territoires vas
ulaires gau
he et droit en même temps. Seulsles voxels qui ont un signal vas
ulaire important sont séle
tionnés, en seuillant la sommequadratique des signaux re
ueillis aux di�érents TI. Nous 
al
ulons la durée du boluspour 
es deux territoires 
onfondus ave
 l'ajustement des données sur l'équation 7.1.A la 
onsole de l'IRM, nous pouvons déterminer rapidement la durée du bolus aprèsl'a
quisition. Nous 
al
ulons les soustra
tions moyennes des images de 
ontr�le et demarquage. Ensuite, nous dessinons une région d'intérêt ovale dans le territoire vas
ulairegau
he ou droit. La position et la taille de 
ette région d'intérêt sont 
hoisies a�n qu'elle103
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ontienne un groupement de voxels en hypersignal fort. Un outil disponible sur la 
onsolenous permet de tra
er l'évolution temporelle du signal de 
ette région d'intérêt. Ce dé
ourstemporel du signal a la forme d'une gaussienne. Nous déterminons la durée du bolus enmesurant la largeur à mi-hauteur de 
ette gaussienne. Cette méthode a été utilisée dèsles premières mesures de perfusion par marquage des spins artériels. Elle nous permettaitde déterminer rapidement une valeur de TI1. Par 
onséquent pour les résultats présentésdans 
ette se
tion, nous disposons de deux types de mesures de la durée du bolus de sangmarqué.7.4.1 RésultatsLes résultats obtenus pour les sujets du proto
ole CEVASAL sont donnés dans le ta-bleau 7.5 et 
eux lors des di�érentes optimisations dans le tableau 7.6. Les durées dubolus déterminées à la 
onsole juste après l'a
quisition sont données par τ ′.Sujets S0 τ1 (ms) τ2 (ms) σ1 (ms) σ2 (ms) τ(ms) τ ′(ms)1 0,024 373±5 1274±18 109±6 220±20 901±18 9642 0,01 327±10 1295±31 158±14 314±35 968±33 10063 0,043 459±6 1543±20 121±8 222±22 1083±21 8554 0,13 393±12 1815±53 170±17 365±57 1422±54 13165 0,07 354±8 1482±32 133±11 272±35 1128±33 12506 0,065 376±7 1261±22 134±10 245±25 885±24 11077 0,15 325±12 1357±48 128±15 262±52 1032±50 1020Moyenne±SD 364±51 1432±200 136±21 272±53 1060±183 1074±162Tab. 7.5 � Valeurs des paramètres d'ajustement obtenues lors de l'étude CEVASAL. τ estla durée du bolus obtenue par ajustement de l'équation sur les données. τ ′ est 
elle obtenueà la 
onsole.Sujets S0 τ1 (ms) τ2 (ms) σ1 (ms) σ2 (ms) τ (ms) τ ′ (ms)1 0,072 211±9 1201±37 118±10 282±39 990±38 7652 0,09 338±10 1297±33 142±13 278±37 958±34 7963 0,061 303±8 1043±20 128±10 237±24 740±22 6374 0,13 312±11 1518±39 153±16 337±44 1248±40 13185 0,11 430±10 1668±47 138±14 272±50 1238±48 1213Moyenne±SD 319±79 1345±249 136±13 281±36 1035±213 946±300Tab. 7.6 � Valeurs des paramètres d'ajustement obtenues lors de divers tests sur sujetssains. τ est la durée du bolus obtenue par ajustement de l'équation sur les données. τ ′ est
elle obtenue à la 
onsole.La durée moyenne du bolus 
al
ulée ave
 l'ajustement sur l'équation 7.1 est de 1049 ±
187 ms pour l'ensemble des sujets étudiés à 1, 5 T. La durée moyenne du bolus entre lesdeux groupes est très similaire. Les ajustements du modèle sur les données sont de bonnequalité pour l'ensemble des sujets. Les sommes des erreurs de l'ajustement au 
arré pour
es sujets sont inférieur à 
elles obtenues à 3 T. La variabilité inter-sujets est importantealors que l'in
ertitude de mesure est faible, entre 18 et 54 ms. Les valeurs τ ′ obtenuesdire
tement à la 
onsole sont pro
hes de 
elles trouvées par ajustement, en moyenne la104



7.5 Dis
ussion des études à 3 T et à 1,5 T et 
on
lusion

Fig. 7.6 � Valeur du bolus déterminée à la 
onsole τ ′ en fon
tion de 
elle déterminée parajustement des données sur le modèle τ .durée du bolus 
al
ulée à la 
onsole est de 1021±227 ms. La �gure 7.6 représente la duréedu bolus τ ′ en fon
tion de τ . Sur l'ensemble des sujets, la di�éren
e moyenne entre τ et
τ ′ est environ égale à 12% de la moyenne de 
es deux durées de bolus. Pour la moitié dessujets, la di�éren
e entre les deux durées est inférieure à 8% de la moyenne de τ et τ ′.Pour les six autres sujets, elle est plus importante allant jusqu'à 25% de la moyenne entreles deux durées de bolus.Cette di�éren
e entre les deux méthodes peut s'expliquer par la séle
tion des voxels quiparti
ipent au 
al
ul. Dans la méthode utilisée à la 
onsole, la région d'intérêt à une formespé
i�que, un ovale, qui peut 
ontenir des voxels qui ont des niveaux d'intensité faibles.Ces voxels de faibles intensités peuvent 
ontenir du sang qui ont des temps de transitplus long, 
e qui allonge la largeur à mi-hauteur de la gaussienne, augmentant la durée dubolus. De plus, nous séle
tionnons des voxels appartenant à une même région de l'image,ils sont 
�te à 
�te. Ave
 la méthode d'ajustement, les voxels sont séle
tionnés par un
ritère d'intensité du signal. Par 
onséquent la méthode d'ajustement prend en 
omptetous les gros vaisseaux et pas uniquement une partie, 
e qui nous permet d'obtenir unevaleur plus représentative du passage du sang.7.5 Dis
ussion des études à 3 T et à 1,5 T et 
on
lusionDans l'étude réalisée à 3 T, les durées de bolus 
ourtes pour le territoire vas
ulaire an-térieur et les longues pour le postérieur s'expliquent tout à fait ave
 la distan
e quepar
ourt le sang dans les vaisseaux alimentant 
es territoires. Comme la qualité des ajus-tements ne sont pas très bonne et que la variabilité inter-individuelle est grande pourle territoire antérieur, nous ne 
hoisissons pas 
e territoire pour �xer la valeur de TI1.105



Chapitre 7 Cara
térisation du bolus des spins marquésLes territoires vas
ulaires gau
he et droit o�re de meilleurs ajustements et une variabi-lité inter-individuelle plus faible. Notre 
hoix de moyenner les valeurs mesurées dans lesterritoires gau
he et droit, nous permet de nous a�ran
hir d'une variabilité de la mesureentre 
es deux territoires. Les résultats des sujets 8 et 10 pour la région antérieure laissentpenser que le signal de 
ette région d'intérêt prend en 
ompte du signal de sang qui a unplus long temps de transit. Nous n'adaptons pas nos régions d'intérêt individuellementaux sujets, mais le signal que nous mesurons est un signal fort uniquement vas
ulaire 
equi ne perturbe pas ou très peu la durée du bolus et par 
onséquent la valeur du TI1 n'estpas a�e
tée.Pour les données re
ueillies ave
 l'IRM 1, 5 T, la méthode d'ajustement o�re une séle
-tion de voxels plus �ne que la méthode à la 
onsole. Cependant la similarité des valeursobtenues entre les deux méthodes d'analyses pour la moitié des sujets, nous 
onforte surle 
hoix du modèle de dispersion de la gaussienne.Les durées de bolus obtenues à 1, 5 T, sont plus longues que 
elles obtenues à 3 T. Cetteaugmentation s'explique par la largeur de la zone de marquage qui est deux fois plusgrande dans l'étude menée à 1, 5 T que dans 
elle à 3 T. La durée moyenne de bolus à
1, 5 T est quasiment deux fois plus grande qu'à 3 T. La 
on
ordan
e des valeurs obtenuessur 
es deux IRM, nous permet d'a�rmer la robustesse de notre te
hnique. De plus 
elanous 
onforte dans la façon de 
hoisir la région d'intérêt à 1, 5 T, d'autant plus que laqualité des ajustements est très satisfaisante à 1, 5 T. Cependant le positionnement de la
oupe d'intérêt à 3 T pourrait être optimisé en utilisant une séquen
e d'angiographie partemps de vol 
omme dans l'étude à 1, 5 T, 
e qui nous assurerait de marquer du sang quiprésente des vitesses homogènes.Les durées du bolus de sang marqué mesurées dans 
ette étude montrent 
lairement qu'ilexiste une grande variabilité de 
ette valeur entre les sujets. Les valeurs moyennes obtenuessur l'IRM 3 T et sur le 1, 5 T sont de 556± 155 ms et de 1049± 187 ms. Dans les étudesde marquage pulsé des spins artériels ave
 une post-saturation appliquée pour dé�nir lalargeur temporelle de marquage, le TI1 est généralement 
ompris entre 600 et 800 ms ave
une largeur de marquage de 100 mm (voir le tableau 6.6 page 90). Nos résultats mettenten éviden
e que 
ette gamme de valeurs de TI1 peut être bonne pour 
ertains sujets, maisque pour d'autres des TI1 plus 
ourts sont requis.La méthode mise en pla
e sur les IRM 3 T et 1, 5 T, nous permet de déterminer enmoins de 
inq minutes la durée du bolus des spins du sang marqué. Ainsi, avant 
haqueétude de la perfusion 
érébrale par marquage des spins artériels, nous e�e
tuons 
ettemesure et nous 
hoisissons le délai TI1 entre l'impulsion de marquage et l'impulsion desaturation de notre séquen
e QUIPSS II. En adaptant le paramètre TI1 individuellement,nous nous a�ran
hissons des di�éren
es anatomiques, physiologiques ou pathologiqueset notre mesure du signal de perfusion est quantitative. Une mesure supplémentaire dusignal de perfusion sans et ave
 l'optimisation du TI1, nous permettra de valider pluspré
isément 
ette te
hnique.Choix de la valeur du TI1Lors d'une expérien
e de vasoréa
tivité par inhalation de gaz vasoa
tifs, la durée du bolusdes spins marqués sera di�érente de 
elle au 
ours d'une mesure de la perfusion à l'étatbasal 
hez un même sujet. Un gaz vasodilatateur augmente le diamètre des vaisseaux et106



7.5 Dis
ussion des études à 3 T et à 1,5 T et 
on
lusionpar 
onséquent la vitesse du sang, diminuant la durée du bolus des spins marqués. Si nousvoulons être sensible à des augmentations de signal de perfusion sous inhalation de Ba
tal(mélange de CO2 et d'air) ou de 
arbogène (mélange de CO2 et d'O2), nous devons 
hoisirun TI1 inférieur à la durée de bolus 
al
ulée. Nous devons adapter le TI1 aux variationsde perfusion que nous attendons et qui dépendent de la 
on
entration en CO2 dans lemélange gazeux.Pour l'étude CEVASAL qui est réalisée ave
 8% de CO2 dans de l'air, nous attendonsdes variations de perfusion pouvant atteindre au maximum 90 à 100% de l'état basal. Par
onséquent nous �xons la valeur de TI1 en divisant la durée du bolus mesurée par 1, 9,
e qui nous assure de pouvoir déte
ter des augmentations de 90% de perfusion. Pour lesétudes réalisées sous 
arbogène à 7% de CO2, les augmentations de perfusion attenduessont plus faibles que pour le Ba
tal, environ 40% au maximum, par 
onséquent nousdivisons la valeur de durée de bolus par 1, 4.Si nous utilisons des mélanges de gaz ave
 di�érentes 
on
entrations de CO2 au 
oursd'une même a
quisition, nous devons adapter le TI1 pour pouvoir déte
ter les augmen-tations de perfusion sous la 
on
entration en CO2 la plus importante, mais nous devonségalement tenir 
ompte des variations attendues ave
 de faibles 
on
entration en CO2.Par 
onséquent, nous ne devons pas 
hoisir un TI1 trop petit, sinon le rapport signal surbruit sera faible pour les petites quantités de CO2.Nous devons par 
onséquent quanti�er les variations de perfusion ave
 les di�érents gaz,a�n de �xer 
orre
tement une règle permettant de 
hoisir le temps auquel nous mettons�n au marquage (une quanti�
ation des variations de perfusion a été réalisée ave
 le
arbogène, voir la se
tion 10.2 page 137). Une méthode de validation intéressante seraitde mesurer la durée du bolus sous inhalation d'air. Puis de répéter 
ette mesure lors del'inhalation de Ba
tal ou de 
arbogène. Les résultats d'une telle expérien
e permettraientde valider le 
hoix de la valeur du TI1.
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Con
lusion de la partie
Dans 
ette partie, nous avons fait le tour des méthodes de marquage des spins artérielsexistantes. Nous avons vu que quatre grandes méthodes existent qui se di�éren
ient dansla façon d'appliquer le marquage. La séquen
e QUIPSS II développée sur l'IRM 3 T au
ours de 
ette thèse appartient à la famille des séquen
es de marquage pulsé des spinsartériels qui utilisent de 
ourtes impulsions radio-fréquen
es pour marquer les spins del'eau du sang artériel. Le marquage PICORE o�re l'avantage de 
ontr�ler les e�ets horsrésonan
e. La saturation appliquée sur le même volume que le marquage à un temps
TI1 après l'impulsion d'inversion permet de bien dé�nir le volume de sang marqué. Unin
onvénient de 
ette séquen
e est le volume d'intérêt qui 
ouvre uniquement la partiesupérieure du 
erveau. Cette séquen
e est fa
ilement paramétrable par quelqu'un quipossède quelques notions en marquage des spins artériels. Sa 
onstru
tion en modules(pré-saturation, inversion, post-saturation) permet une grande souplesse d'utilisation. Laséquen
e dont nous disposons à 1, 5 T est similaire à une Q2TIPS qui o�re les mêmesavantages que la QUIPSS II.Les optimisations de la séquen
e à 3 T montrent l'importan
e de 
haque élément de laséquen
e et l'intérêt de 
ontr�ler l'ensemble de 
es paramètres pour être quantitatif. Lesimpulsions BASSI o�rent une bonne e�
a
ité de marquage et de saturation. L'e�
a
itéde l'impulsion d'inversion séle
tive de marquage est de 95, 5% 
e qui est très 
onvenableet nous permet de �xer une largeur de marquage de 100 mm positionnée au plus basdans l'antenne RF. Ainsi le volume d'intérêt se 
ompose de dix à douze 
oupes dans lapartie supérieure du 
erveau. Deux saturations à la suite o�rent une e�
a
ité de satu-ration moyenne du volume d'intérêt de 95, 5%, 
e qui assure une bonne suppression desspins statiques. L'optimisation des délai TI1 et TI2 réalisées sur quatre sujets, met en évi-den
e l'importan
e de la variabilité inter-sujet du paramètre TI1. Ce paramètre doit êtreajusté individuellement pour obtenir une valeur quantitative de perfusion. Nous avonsproposé une méthode �able et rapide qui permet d'ajuster 
e paramètre pour 
haque su-jet avant 
haque mesure de la perfusion par marquage des spins artériels. Cette méthode
onsiste à é
hantillonner le passage des spins de l'eau artérielle marqués dans les voxels qui
ontiennent les plus gros vaisseaux situés dans une 
oupe pro
he de la zone de marquage.Ave
 l'ensemble de 
es développements méthodologiques, nous disposons sur les IRM 3 Tet 1, 5 T d'une méthode non invasive de mesure de la perfusion 
érébrale, optimiser pourbéné�
ier d'une résolution temporelle et d'une 
ouverture du 
erveau optimale. La zonede 
ouverture est tout de même limitée à la partie supérieure du 
erveau à partir de la
ommissure antéro-postérieure.
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Troisième partieEtude de la vasoréa
tivité 
érébrale
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Introdu
tion de la partie
Dans 
ette partie nous dé
rivons les moyens mis en ÷uvre pour étudier la vasoréa
tivitéet nos premiers résultats de telles expérien
es. Comme dé
rit dans le 
hapitre 2, l'étudede la vasoréa
tivité 
érébrale requiert l'utilisation d'un agent vasoa
tif et d'une méthoded'imagerie. Nous utilisons la séquen
e de perfusion par marquage des spins artériels dé
ritedans la partie pré
édente et des gaz vasoa
tifs tel que le CO2 et l'oxygène.Le 
hapitre 8 dé
rit le proto
ole expérimental utilisé. Les dispositifs d'administrationde 
es gaz sont présentés. Nous détaillons ensuite les méthodes de re
ueille et d'analysedes paramètres physiologiques. Une fois le matériel utilisé dé
rit, nous présentons lesparadigmes utilisés sur les IRM 3 et 1, 5 teslas. Dans le 
hapitre suivant, la 
haîne de pré-traitements et d'analyse statistique des données mise au point est détaillée, en insistantsur les spé
i�
ités propres aux données obtenues par marquage des spins artériels. Le
hapitre 10 
omporte deux études menées a�n d'optimiser le proto
ole expérimental del'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale. La première 
ara
térise et 
ompare les réponsesobtenues ave
 
ha
un des deux dispositifs d'administration des gaz dont nous disposons,a�n de pouvoir adapter leur utilisation suivant les appli
ations. La se
onde étudie lesvariations de perfusion obtenues lors de l'inhalation de 
arbogène, a�n de 
ompléter les
onnaissan
es des 
ara
téristiques de la réponse physiologique à 
e gaz. Le dernier 
hapitrede 
ette partie est une mise en appli
ation de l'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale.Une appli
ation 
linique sur la pathologie sténo-o

lusive est présentée, et les premiersrésultats d'un proto
ole de re
her
he qui vise à 
ara
tériser la vasoréa
tivité 
érébraledans la maladie d'Alzheimer sont traités.
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Chapitre 8Proto
ole expérimentalCe 
hapitre traite des di�érents aspe
ts de la mise en pla
e du proto
ole expérimental. Lematériel né
essaire aux expérimentations de vasoréa
tivité est dé
rit : les gaz, les modesd'administrations et le re
ueil des paramètres physiologiques ainsi que les paradigmesutilisés.8.1 Administration des gaz8.1.1 Gaz disponiblesLes lo
aux de l'IRM 3 T sont situés sur le site du CHU de Grenoble et sont attenants auxlo
aux du servi
e IRM du CHU. Par 
onséquent, nous sommes dans un environnementtrès pro
he de la 
linique. Dans l'en
einte de la salle de l'IRM 3 T, ainsi que dans la salledes 
onsoles, nous disposons de prises murales permettant l'a

ès à des gaz médi
aux, no-tamment l'air et l'oxygène . Dans le 
adre du proto
ole a

epté par le CCPPRB (ComitésConsultatifs de Prote
tion des Personnes dans la Re
her
he Biomédi
ale) de Grenoble du
7 septembre 2005 : � Mise au point de proto
oles RMN sur les imageurs installés sur lesite de l'unité IRM du CHU de Grenoble �, nous avons l'autorisation d'utiliser du 
ar-bogène à 7% de CO2. Le 
arbogène est un mélange d'oxygène et de dioxyde de 
arbone.Pour le proto
ole CEVASAL : � Imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale dans la maladied'Alzheimer � approuvé par le CCPPRB le 6 juin 2007 pour des expérien
es réalisées surl'IRM 1, 5 T, nous avons l'autorisation d'administrer du 
arbogène à 7% de CO2 et duBa
tal à 8% de CO2. Le Ba
tal est un gaz qui se 
ompose de 20, 7% d'oxygène, 8% dedioxyde de 
arbone et de 71, 3% de diazote. Ces deux mélanges gazeux sont 
onditionnésen bouteille à la pression de 240 bars (voir la �gure 8.1). Les bouteilles sont équipées d'unmanodétendeur débitmètre. Le manodétendeur permet d'a�
her la pression qui règne àl'intérieur de la bouteille et de détendre le gaz à la pression atmosphérique. Le débitmètresert à régler le débit de gaz à la valeur souhaitée. Pour le 
arbogène et le Ba
tal le débit-mètre 
ouvre la plage de 0 à 15 l/min. Sur le 
hariot de la bouteille de Ba
tal est �xé undébitmètre de marque Dräger, pour l'air, l'oxygène et le protoxyde d'azote. Nous pouvonsrégler manuellement le débit jusqu'à 10 l/min pour l'air et 15 l/min pour l'oxygène. Nousrelions les prises murales à 
e débitmètre ave
 des �exibles. Pour des raisons de sé
urité,
haque gaz possède son propre �exible dont les extrémités sont munies d'un détrompeurqui assure un ra

ord unique entre la prise murale et le débitmètre pour lequel il estdestiné. 113



Chapitre 8 Proto
ole expérimental

Fig. 8.1 � Bouteilles de gaz utilisées, à gau
he la bouteille de Ba
tal, à droite la bouteillede 
arbogène. Chaque bouteille est équipée d'un manodétendeur. Sur le 
hariot du Ba
tal,est �xé le débitmètre pour l'air et l'oxygène.8.1.2 Moyens d'administrationPour administrer les gaz, nous avons à notre disposition des 
anules nasales en plastiquepour adultes. Le débit ave
 
e système est limité à 6 l/min pour des raisons de 
onfort dusujet. Nous disposons également de masques à haute 
on
entration qui sont utilisés dansles servi
es de réanimation (voir la �gure 8.2 (a)). Ces masques sont en plastique, et ils sontmunis d'un ballon réservoir doté d'une valve unidire
tionnelle. Cette valve inspiratoireempê
he l'air expiré d'entrer dans le ballon et limite ainsi l'e�et de ré-inhalation. Lemasque est per
é de deux ori�
es latéraux, dont un est équipé d'une valve unidire
tionnelleexpiratoire assurant l'éva
uation de l'air expiré et empê
hant l'entrée d'air ambiant àl'intérieur du masque. Ave
 
e type de masque, nous avons l'obligation d'assurer un débitminimal de 8 l/min sinon le ballon réservoir peut se 
ollaber au moment de l'inspiration.Comme il n'y a que très peu d'air ambiant qui peut entrer par l'ori�
e de 
ommuni
ationave
 l'extérieur, le sujet risque de manquer d'aira. Ce masque haute 
on
entration peut setransformer en masque moyenne 
on
entration en �tant le ballon réservoir et en bou
hantl'ori�
e 
réé par une piè
e en plastique sur laquelle se bran
he l'arrivée des gaz. Unepartie métallique, qui sert à serrer le masque au niveau du nez pour éviter les fuites degaz vers l'extérieur, a été rempla
ée par son homologue en plastique, a�n d'éviter desintera
tions ave
 les 
hamps magnétiques de l'IRM. Les 
anules nasales et le masque sontdes systèmes d'administration à usage unique. Dans la se
tion 10.1, 
es deux dispositifsd'administrations seront 
omparés.Les di�érents gaz et leur débitmètres sont situés dans la salle des 
onsoles. Pour adminis-trer des mélanges gazeux, nous disposons de deux tuyaux souples, de 10 m de long ave
un diamètre intérieur de 5 mm. Chaque tuyau relie un débitmètre à une des extrémitésd'un ra

ord � Y �, situé à proximité du sujet, en passant par le guide d'onde de la 
agede Faraday. A partir du ra

ord � Y �, un petit tuyau en plastique à diamètre variablemène au masque ou aux 
anules.aPour des patients in
ons
ients en réanimation, il y a un risque réel d'asphyxie si 
e type de masqueest mal utilisé.114



8.2 Re
ueil des paramètres physiologiques

(a) (b)Fig. 8.2 � (a) Masque haute 
on
entration et (b) 
anules d'é
hantillonnage des gaz expirés.8.2 Re
ueil des paramètres physiologiques8.2.1 Appareil et paramètres mesurésSpé
i�
ations du dispositif de surveillan
e physiologiqueNous analysons les gaz expirés ainsi que la saturation en oxygène du sujet ave
 un appareilde surveillan
e des paramètres vitaux du servi
e 
linique de l'IRM, le Maglife (S
hillerMedi
al SAS, Wissembourg, Fran
e). Cet appareil se 
ompose d'un moniteur, le MaglifeC qui est 
onçu pour être utilisé à proximité d'un IRM, et qui est pla
é dans la salle del'IRM. Un se
ond élément, le Mags
reen est pla
é dans la salle des 
onsoles de l'IRM. Ils'agit d'un é
ran répétiteur du moniteur de surveillan
e qui permet de suivre l'évolutiondes paramètres physiologiques depuis la salle des 
onsoles. La 
onnexion entre l'analyseuret le moniteur se fait soit par infra rouge, soit par �bre optique. Sur les é
rans du moniteuret du répétiteur nous visualisons l'ensemble des paramètres. Les é
helles d'a�
hages, lesunités et les valeurs des seuils pour lesquelles une alarme se dé
len
he sont réglables. Ilest également possible d'enregistrer l'évolution temporelle des paramètres dans un �
hierinformatique. Une sortie par �bre optique permet de se 
onne
ter à un boîtier 
onvertisseurqui se relie au port RS232 d'un ordinateur.Plusieurs 
apteurs peuvent être reliés au Maglife :� un éle
tro-
ardiographe pour la mesure de l'ECG,� une sonde de 
apnométrie pour la mesure de la pression expirée en CO2 (PetCO2), lafra
tion inspirée en dioxyde de 
arbone (FiCO2) et la fréquen
e respiratoire,� un brassard pour la mesure de la tension,� un 
apteur de fra
tion inspirée en oxygène,� un 
apteur de pression artérielle pour la mesure de pression invasive,� un oxymètre de pouls pour la saturation en oxygène du sang artériel et la fréquen
e
ardiaque.L'analyse des gaz expirés se fait par spe
trophotométrie. La plage de le
ture de la PetCO2et de la FiCO2 est de 0 à 100 mmHg ave
 une pré
ision de ±2 mmHg. Pour la fré-quen
e respiratoire elle est de 1 à 199 respiration/minute ave
 une pré
ision de ±1 respi-ration/minute. 115



Chapitre 8 Proto
ole expérimentalL'oxymétrie de pouls repose sur une di�éren
e entre les spe
tres d'absorption de l'oxy-hémoglobine (HbO2) et de la désoxyhémoglobine (dHb). Le prin
ipe de mesure 
onsisteà émettre deux lumières, rouge et infra-rouge, respe
tivement de 640 et 940 nm, et àmesurer leur absorption par l'hémoglobine. L'HbO2 absorbe le rayonnement infra-rougealors que la dHb absorbe la lumière rouge. La saturation en oxygène du sang artériel varieau 
ours du rythme 
ardiaque alors que pour le sang 
apillaire et veineux, elle ne 
hangepas. Par 
onséquent, les variations temporelles relatives des absorptions observées dansle rouge et l'infrarouge permettent d'a

éder à la saturation de l'hémoglobine 
ontenuedans le sang artériel, alors que les di�éren
es statiques entre 
es absorptions sont dues ausang veineux, et aux tissus. La fréquen
e de variation des intensités fournit la fréquen
e
ardiaque. Une valeur moyenne de saturation en oxygène du sang artériel et du pouls est
al
ulée sur 8 s. La plage de le
ture de la saturation en oxygène est 
omprise entre 0 et
99% ave
 une pré
ision de ±2% entre 70 et 99%. Pour le pouls, la gamme de le
ture estde 30 à 250 pulsations/minute ave
 une pré
ision de 5 pulsations/minute.Paramètres enregistrésDans nos études, nous surveillons la pression expirée en CO2, a�n de mesurer et de
ontr�ler les augmentations de PetCO2 lors de l'inhalation de gaz 
ontenant du CO2, et sadiminution pour une inhalation d'O2. L'é
hantillonnage des gaz expirés permet égalementde mesurer la fra
tion inspirée en CO2 et la fréquen
e respiratoire. Pour les mélanges
ontenant du CO2, la fra
tion inspirée en CO2 est un bon moyen de s'assurer que les gazadministrés arrivent jusqu'au masque et 
orrespondent au mélange prévu. La fréquen
erespiratoire est utile pour jauger si le sujet hyperventile lors de l'inhalation de 
arbogènepur. Nous suivons également la saturation en oxygène ave
 l'oxymètre de pouls. Le poulsnous renseigne sur l'état de stress du sujet. C'est un aspe
t important dans l'étude de lavasoréa
tivité 
ar elle repose sur l'hypothèse que le sujet est dans un état physiologiquestable au 
ours de l'expérimentation. Un pouls stable nous permet de 
onforter 
ettehypothèse. Nous ne nous servons pas de l'éle
tro
ardiographe, 
ar l'expérien
e est déjàassez 
ontraignante au niveau de l'installation du sujet. Cependant, il serait intéressantpour la mise au point de 
orre
tion du bruit physiologique dans les images, provoqué pardes mouvements 
ardiaques du sujet [Hu et al., 1995℄.Pour é
hantillonner les gaz inspirés et expirés, nous utilisons des 
anules nasales (voir la�gure 8.2 (b)). Elles ont un diamètre inférieur à 
elles utilisées pour l'administration desgaz. L'oxymètre est un 
apteur qui se positionne sur le bout du doigt. Pour l'enregis-trement des données vers un ordinateur, nous disposons d'un boîtier 
onvertisseur, maisnous n'avons jamais obtenu de signal à sa sortie. Un nouveau boîtier vient d'arriver dansle laboratoire. Au
une valeur de paramètres physiologiques n'a pu être enregistrée durantma thèse. Par 
onséquent, toutes les 15 se
ondes, nous relevons manuellement les valeursdes 
inq paramètres.8.2.2 Contr�le de la �abilité de la mesure de la 
apnie par gazexpirésA�n de véri�er la �abilité des mesures de la 
apnie et de la pression artérielle en oxygènepar analyse de la pression expirée en CO2 (PetCO2) et en O2, nous avons 
omparé les116
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Fig. 8.3 � Evolution temporelle des pressions partielles en CO2 expirées et trans
utanéesmesurées lors de l'inhalation d'air et de 
arbogène.résultats obtenus ave
 le Maglife et un analyseur de pression trans
utanée en oxygèneet en dioxyde de 
arbone, (Modèle TCM4, Radiometerb, Fran
e). Ces deux méthodessont non invasives et peuvent être utilisées simultanément. La mesure trans
utanée se faitvia une éle
trode positionnée sur l'avant bras du volontaire. L'oxygène et le dioxyde de
arbone di�usent à travers la peau et la membrane de l'éle
trode, vers la 
athode où seproduit une rédu
tion de l'oxygène et la génération d'un 
ourant.Les gaz sont administrés ave
 un masque moyenne 
on
entration. Nous mesurons 
onjoin-tement la pression trans
utanée en CO2 et la pression expirée en CO2. Nous relevons lavaleur de 
ha
une des pressions toutes les 30 se
ondes. Le test est réalisé au repos, le sujetrespire de l'air ou du 
arbogène. Cette expérien
e se divise en 
inq étapes :� le sujet respire de l'air à raison de 10 l/min,� à partir de t = 0, le sujet respire du 
arbogène à raison de 10 l/min pendant troisminutes,� à partir de t = 3 min, le sujet respire de l'air à 10 l/min,� à partir de t = 9 min, le sujet respire du 
arbogène à raison de 15 l/min,� à partir de t = 12 min, le sujet respire de l'air à 10 l/min.La �gure 8.3 représente l'évolution des pressions partielles en CO2 expirées et mesuréespar voie trans
utanée au 
ours des di�érentes étapes. Au début de l'expérien
e, sous air,la pression trans
utanée en CO2 (PtcCO2) est de 38 mmHg et la pression expirée PetCO2mesurée est de 37 mmHg. Sous inhalation de 
arbogène à 10 l/min, nous observons quela PetCO2 augmente quasi-immédiatement et atteint une valeur autour de 47 mmHg.L'augmentation de PtcCO2 est beau
oup plus lente, elle atteint une valeur de 40 mmHgà t = 3 min. Sous air, la PetCO2 diminue rapidement, pour se stabiliser en moins d'uneminute. La PtcCO2 se stabilise au bout de deux minutes à 37 mmHg. A un débit d'ad-ministration de 
arbogène de 15 l/min, la PetCO2 augmente rapidement et atteint unplateau autour de 50 mmHg, alors que la PtcCO2 
omme pré
édemment augmente len-bhttp ://radiometer.fr 117



Chapitre 8 Proto
ole expérimentalPetCO2(mmHg) Pt
CO2(mmHg)Carbogène10 l/min 46,8±0,84 40Air10 l/min 38,5±0,93 37Carbogène15 l/min 50,4±0,55 43Air10 l/min 36,5±2,17 38Tab. 8.1 � Valeurs moyennes et é
arts types de la pression expirée et trans
utanée en CO2.Les données a
quises dans la minute suivant la transition entre deux gaz sont suppriméespour la PetCO2 et nous prenons la dernière valeur pour PtcCO2 
ar sa stabilisation estlongue.
tement pour atteindre une valeur de 43 mmHg. Ces valeurs de pression sont supérieuresd'environ 3 mmHg par rapport à la première étape. Cependant ave
 la mesure de pressiontrans
utanée trois minutes ne su�sent pas pour obtenir une mesure stabilisée de PtcCO2.Sous air, la pression de CO2 retourne à sa valeur initiale de 37 mmHg en moins de deuxminutes pour la mesure par PetCO2 et en quatre minutes pour la mesure par PtcCO2.Les deux méthodes fournissent des valeurs 
omparables pour la 
apnie lorsque le sujetest à son état physiologique normal, sous respiration d'air. Lors d'un 
hangement de lafra
tion inspirée en CO2, la stabilisation de la PtcCO2 né
essite deux à trois minutessuivant une baisse de la 
apnie et trois minutes ou plus après une augmentation, dû autemps de di�usion du CO2 à travers la peau. La PetCO2 se stabilise deux à trois foisplus vite. Le tableau 8.1 donne les valeurs des pressions en CO2 moyennes sur 
haquepériode d'administration. Les données a
quises dans la minute suivant la transition entredeux gaz sont supprimées pour la PetCO2 et nous gardons uniquement la dernière valeurde 
haque période pour la PtcCO2 
ar 
ette pression n'est pas stabilisée au bout d'uneminute. La pression expirée est supérieure d'environ 7 mmHg par rapport à la pressiontrans
utanée lors de l'inhalation de 
arbogène à 7% de CO2. La valeur supérieure pourla PetCO2 s'explique très vraisemblablement par la 
ontamination de l'air expiré par lemélange gazeux dans l'arbre tra
héo-bron
hique. Cet élément n'est habituellement paspris en 
ompte dans les études IRM 
hez l'homme qui utilisent les mesures expiratoires,hormis de rares ex
eptions [Rostrup et al., 1994℄.Pour nos expérien
es de vasoréa
tivité, nous avons besoin d'un temps de réponse rapidepour suivre l'évolution de la pression en CO2 sur de 
ourtes périodes. La mesure trans
u-tanée ne répond pas à 
ette 
ontrainte. De plus, l'appareil n'est pas 
ompatible IRM. Ilest par 
onséquent inutilisable pour nos expérien
es. Ave
 le Maglife, nous pouvons nousattendre à des augmentations de pressions partielles en CO2 expirées d'environ 7 mmHg.118



8.3 Paradigme expérimental

Fig. 8.4 � Exemples de paradigmes en blo
 utilisés pour les expérimentations, sur le 1,5 Ten haut, sur le 3 teslas en bas. A l'état de base le sujet respire de l'air, le stimulus
orrespond à un gaz di�érent de l'air.8.3 Paradigme expérimentalEn IRM fon
tionnelle, prin
ipalement deux types de paradigmes
 expérimentaux sontutilisés : le paradigme événementiel et le paradigme � en blo
 �. Le paradigme événementielest très utilisé en étude 
ognitive, les stimuli sont très brefs, soit uniques, soit présentésen 
ourtes séries, ave
 un en
haînement qui peut être pseudo-aléatoire a�n d'éviter unphénomène d'anti
ipation du sujet. Le paradigme en blo
 
onsiste à alterner plusieurs
onditions pendant des durées dé�nies. Le paradigme détermine le signal temporel qui
orrespond à la réponse du 
erveau aux stimuli, et qu'il s'agit ensuite de déte
ter dansles images a
quises. Dans nos expérien
es de vasoréa
tivité, nous 
her
hons à obtenir desvariations de perfusion par administration de gaz vasodilatateur ou vaso
onstri
teur. Letemps de réponse 
érébro-vas
ulaire à 
es gaz est d'environ 15 se
ondes, et il est né
essairede répéter l'a
quisition un 
ertain nombre de fois pour améliorer le rapport signal sur bruit.Nous utilisons le paradigme en blo
, ave
 deux états distin
ts :� l'état basal, pendant lequel le sujet respire de l'air,� l'état de stimulation, pendant lequel le sujet respire un gaz autre que l'air. Dans unemême série de mesures, il peut y avoir di�érentes 
ompositions de gaz.La durée des blo
s doit être su�samment longue pour pouvoir a
quérir la quantité dedonnées requise pour obtenir une mesure �able. Elle doit tenir 
ompte du temps né
es-saire pour atteindre un état d'équilibre des valeurs physiologiques, a�n que les variationsde signaux entre les deux états re�ètent la di�éren
e entre deux états physiologiques biendé�nis. Ce temps est de l'ordre de 30 s à 1 min. Typiquement, les périodes d'inhalation
En IRM fon
tionnelle, le terme paradigme désigne la suite temporelle des stimuli que le sujet subitet des tâ
hes qu'il e�e
tue. 119



Chapitre 8 Proto
ole expérimentaldes gaz sont de deux minutes pour 
haque gaz ave
 un temps d'a
quisition pro
he de
12 min (voir la �gure 8.4). C'est le paradigme que nous 
hoisissons pour les études réali-sées à 1, 5 T, 
ar il est utilisé dans les études d'IRM fon
tionnelle ave
 enregistrement dusignal BOLD, et nous voulons 
omparer les résultats de 
es a
quisitions ave
 
elles obte-nues par mesure du débit sanguin 
érébral par marquage des spins artériels. Cependant,pour les études réalisées à 3 teslas nous utilisons des blo
s de 3 ou de 4 minutes, 
ar la
on
entration de 
arbogène ou d'oxygène est di�érente à 
haque blo
, 
e qui permet d'a
-
umuler su�samment de signal pour 
haque 
on
entration. Nous 
ommençons toujourspar administrer de l'air.A�n de respe
ter les délais du paradigme, nous utilisons le logi
iel E-Primed utilisé enIRM fon
tionnelle pour présenter des stimuli aux sujets. Ainsi, nous 
onnaissons à 
haquemoment le gaz à administrer et sommes avertis des 
hangements à e�e
tuer. Nous utilisons
e logi
iel uniquement pour nous, le sujet ne voit pas 
es informations a�n d'éviter unquel
onque impa
t sur son état 
ognitif.

dhttp ://www.pstnet.
om/produ
ts/e-prime/120



Chapitre 9Traitement des données
Après les a
quisitions, les données brutes sont ar
hivées et transférées sur un ordinateur.L'analyse des données est réalisée ave
 Matlab et SPM5. Le logi
iel SPMa (Statisti
alParametri
 Mapping) est développé par le Well
ome Department of Cognitive Neuros-
ien
e à Londres, Fun
tionnal Imaging Laboratory. Il est utilisé dans la 
ommunauté desneuroimageurs qui utilise la tomographie par émission de positons (PET), l'IRM fon
-tionnelle, l'éle
tro-en
éphalographie (EEG) ou la magnéto-en
éphalographie (MEG). Lesanalyses statistiques permettent d'estimer la signi�
ativité des variations d'intensité dusignal mesuré entre les di�érentes 
onditions expérimentales. L'obje
tif est de tester deshypothèses reliées au proto
ole expérimental et de 
onstruire des 
artes statistiques d'a
-tivation. En plus de l'analyse statistique, 
e logi
iel permet de réaliser un pré-traitementdes séries temporelles d'images a�n de 
orriger des variations de signal indésirables. Pourl'IRM fon
tionnelle par enregistrement du signal BOLD, il y a une suite d'étapes de pré-traitements bien dé�nie, établie et optimisée par la 
ommunauté, et qui est satisfaisantedans la vaste majorité des 
as. Cependant, en plusieurs points 
es étapes ne 
onviennentpas aux données obtenues par marquage des spins artériels, et nous avons dû modi�eret adapter 
ertaines d'entre elles. Dans la se
tion suivante, nous dé
rivons 
hronologique-ment les pré-traitements e�e
tués sur nos données (voir la �gure 9.1), et dans une se
ondese
tion, nous présentons le proto
ole de l'analyse statistique utilisé.9.1 Pré-traitementsConversion des donnéesLe logi
iel SPM5 travaille ave
 des données au format analyze ou niftib (NeuroimagingInformati
s Te
hnology Initiative). Le format analyze est utilisé par SPM depuis 1999.Dans SPM5, 
e format se 
ompose d'un �
hier .img 
ontenant la valeur du signal pour
haque voxel et d'un �
hier entête .hdr qui 
ontient toutes les informations relatives àla stru
ture des données ainsi qu'une matri
e 4 × 4 qui représente les paramètres detranslations et de rotations des voxels qui sont générés lors des étapes de réalignementet de re
alage des images (étapes dé�nies page 124). Dans les versions pré
édentes deSPM, la matri
e de transformations était sto
kée dans un �
hier .mat, séparé du .img. Leahttp ://www.�l.ion.u
l.a
.uk/spm/bhttp ://nifti.nimh.nih.gov/nifti-1/ 121



Chapitre 9 Traitement des données

(a) (b)Fig. 9.1 � Les di�érentes étapes de traitements des images de perfusion et de l'imageanatomique a
quises sur l'IRM 3 teslas (a) et sur l'IRM 1, 5 T (b). Les parties griséesreprésentent les étapes réalisées ave
 le logi
iel SPM5.format nifti regroupe 
es deux �
hiers dans un seul, 
'est le nouveau format d'image qui aété 
réé en 2004 pour que la 
ommunauté des neuroimageurs puisse s'é
hanger fa
ilementleurs données et que les divers programmes informatiques développés soient fa
ilementutilisés par toute la 
ommunauté.L'ensemble des données a
quises sur l'IRM 3 T sont au format bruker, et nous devons
onvertir les images pondérées en perfusion au format nifti. Cependant il n'existe pas ànotre 
onnaissan
e de 
onvertisseur entre 
es deux formats. Nous utilisons le programmepv
onv développé par Matthew Brett
 qui permet de passer du format bruker au formatanalyze ou min
 (voir la �gure 9.2). Puis, nous passons du format min
 au format niftiave
 une fon
tion de SPM : spm_min
2nifti. L'image anatomique doit être 
onvertie enformat analyze 
ar nous utilisons un outil de segmentation (voir la sous-se
tion page 127)qui, au moment du traitement des données, ne lisait que 
e format. Nous utilisons l'outilpv
onv pour 
onvertir l'image anatomique.Les données a
quises sur l'IRM Philips 1, 5 T, sont organisées dans deux �
hiers. Un�
hier .par au format texte pour les paramètres relatifs aux sujets et aux paramètresde l'a
quisition, et le se
ond .re
 qui 
ontient les données d'imagerie. Un outil r2aguiddéveloppé par les do
teurs Hermans et Bas Neggers de l'université de Utre
ht aux PaysBas permet de passer du �
hier .re
 à quatre dimensions à un ensemble d'images à troisdimensions au format analyze ou nifti. Comme pour les images a
quises à 3 teslas, nous
onvertissons les images de perfusion en nifti et l'image anatomique en analyze.
http ://pv
onv.sour
eforge.net/dhttp ://r2agui.sour
eforge.net/122



9.1 Pré-traitements

Fig. 9.2 � Etapes de 
onversion des images de perfusion et de l'image anatomique pourles données a
quises à 3 teslas et à 1, 5 T .Corre
tion de la relaxation T1 inter-
oupesDans la séquen
e de marquage des spins artériels, l'a
quisition des 
oupes d'un mêmevolume s'e�e
tue de bas en haut du volume 
érébral, selon l'axe Z de l'aimante. L'a
qui-sition d'une 
oupe ave
 l'IRM 3 T est réalisée en 54 ms pour un TE de 21, 6 ms. Entre lapremière et la dernière sur n 
oupes a
quises il s'é
oule environ 400 à 650 ms en fon
tionde la valeur de n. Pendant 
e temps, les spins marqués destinés à perfuser les tissus si-tués en aval de la première 
oupe suivent la relaxation longitudinale plus longtemps. Par
onséquent, la di�éren
e de signal entre le 
ontr�le et le marquage est plus petite pourles 
oupes 2 à n par rapport à la première. A�n de 
omparer la perfusion 
érébrale surl'ensemble du volume d'intérêt, nous 
orrigeons la di�éren
e d'aimantation liée à 
ette re-laxation T1. Nous 
hoisissons d'appliquer 
ette 
orre
tion par rapport à la première 
oupe.Nous utilisons la relation de l'aimantation longitudinale selon l'inversion-ré
upération, etnous déterminons le fa
teur de 
orre
tion à appliquer à l'ensemble de la série temporelledes images de perfusion :
facteurcorr = exp

(

−(t1 − tn)

T1b

) (9.1)ave
 :� T1b le temps de relaxation longitudinale du sang en ms,� t1 le temps en ms auquel la première 
oupe est a
quise après le marquage,� tn le temps en ms auquel est a
quise la n-ième 
oupe après l'impulsion d'inversion.eCet ordre d'a
quisition est primordial, 
ar en ASL, les spins marqués se dépla
ent ave
 le sang artérieldu bas vers le haut du 
erveau. Il faut attendre le temps né
essaire pour que la �n du bolus arrive dans les
oupes les plus en aval de la région de marquage. Une a
quisition entrela
ée est don
 loin d'être optimale.123



Chapitre 9 Traitement des donnéesCette 
orre
tion suppose un temps de relaxation longitudinal 
onnu. Or, le temps derelaxation des spins marqués au moment de l'a
quisition est di�érent, si les spins ontquitté les 
apillaires et se trouvent dans le tissu, ou s'ils sont en
ore dans le 
ompartimentvas
ulaire. Cette 
orre
tion n'est don
 qu'une approximation. Dans nos analyses nousutilisons T1b = 1700 ms [Lu et al., 2004, Stanisz et al., 2005℄.Réalignement des images pondérées en perfusionUn mouvement de la tête, même minime, induit une variation lo
ale dans le signal qui n'estpas négligeable vue la faible amplitude du signal re
her
hé. Malgré toutes les pré
autions,la tête du sujet ne reste jamais 
omplètement immobile. Pendant l'examen, qui avoisineune heure dans nos études, nous observons des mouvements de la tête. Ces mouvementspeuvent avoir plusieurs origines. Un phénomène observé fréquemment est l'a�aissementde la tête dans le 
oussin, qui induit une translation dans le sens antéro-postérieur quireste inférieure au millimètre. D'autres raisons induisent des mouvements beau
oup plusimportants, 
omme un sursaut du sujet, lié à la di�
ulté de rester longtemps allongé,ou suite à un assoupissement. L'e�et des mouvements sur les images doit être 
orrigépar une pro
édure de réalignement, sinon les 
artes statistiques présentent des artéfa
ts,notamment sur le pourtour du 
erveau où une 
ouronne en hyper- ou en hypo-signal peutapparaître. Le logi
iel SPM permet d'estimer les paramètres de mouvements et de 
orrigerles e�ets de 
es mouvements sur les images. L'estimation de des paramètres se fait parminimisation de la di�éren
e entre les intensités des images. L'algorithme estime les sixparamètres de mouvements rigides en 3D entre deux images su

essives : trois translationset trois rotations. Les translations sont spé
i�ées suivant les axes X, Y et Z de l'aimant.Les rotations sont spé
i�és 
omme Pit
h, Roll et Yaw f (voir la �gure 9.3). Ensuite, lesimages sont re
alées par rapport à une image de référen
e, qui peut être la première imagede la série ou l'image moyenne.

Fig. 9.3 � Représentation des rotations Pit
h, Roll et Yaw.Pour les données de marquage des spins artériels, 
ette pro
édure de réalignement poseproblème. Les a
quisitions alternent d'une image à l'autre entre 
onditions de 
ontr�le etfCes termes anglais proviennent du domaine de l'aviation et désignent les trois dire
tions de rota-tion d'un aéronef (tangage, roulis et la
et). Les termes français n'étant pas d'usage pour désigner lesmouvements de la tête en neuro-imagerie, nous 
ontinuerons d'employer les termes anglais dans le texte.124



9.1 Pré-traitementsde marquage. Par 
onséquent, deux images su

essives ont des niveaux d'intensité di�é-rents, lié au signal de perfusion. Lors d'un réalignement e�e
tué sur la série entière, ladi�éren
e d'intensité entre les images de 
ontr�le et de marquage est 
onsidérée 
omme unmouvement et des paramètres de mouvement sont ajustés a�n d'éliminer 
ette di�éren
e.Les di�éren
es des paramètres de réalignement induites par l'alternan
e entre 
onditionsde marquage et de 
ontr�le sont typiquement de l'ordre de 0, 1 mm (voir les �gures 9.4 (a)et (b)). Par 
onséquent, nous réalignons séparément les images de 
ontr�le et 
elles demarquage. Ainsi 
omme le montre la �gure 9.5, les paramètres de mouvements estimésséparément ne présentent plus d'alternan
e d'intensité entre deux images su

essives. Ce-pendant, nous observons que pour les images 20 à 50, environ, de 
ha
une des deux séries,la tête du sujet a beau
oup bougé. Un se
ond problème est mis en éviden
e lors du réali-gnement d'images a
quises au 
ours des expérien
es de vasoréa
tivité. Les gaz inhalés parles sujets induisent un e�et BOLD important. La pré-saturation de la région d'intérêtavant l'impulsion de marquage, en 
ombinaison ave
 un ordre d'a
quisition des 
oupesdu bas vers le haut du volume 
érébral, induisent un gradient d'intensité dans le volumed'images 
elon la dire
tion Z lié à une saturation-ré
upération. La variation globale dusignal dans l'image induite par l'e�et BOLD est alors interprétée par l'algorithme dere
alage 
omme une translation dans la dire
tion Z. L'estimation des paramètres de ré-alignement se trouve 
orrélée ave
 le paradigme expérimental (voir la �gure 9.4). Cet e�etest très fort pour la translation en Z (jusqu'à 0, 6 mm) et pour 
ertaines séries d'imagesnous le retrouvons également pour la rotation en yaw. Par 
onséquent, nous ne pouvonspas réaligner les images en translation selon Z et en rotation yaw, sous peine de supprimerles variations dans le signal qui sont liées à la perfusion.Pour 
haque série d'images de perfusion d'un proto
ole de vasoréa
tivité, nous 
ommen-çons par séparer les images de 
ontr�le et de marquage. Pour 
ha
une des deux séries,ave
 le programme spm_realign nous 
al
ulons les paramètres de mouvements de 
haqueimage par rapport à la moyenne temporelle des images de la série. Les paramètres detranslations et de rotations sont sto
kés dans une matri
e de transformation a�ne. Nouséliminons de 
ette matri
e les 
omposantes dues à la translation selon Z et la rotationen yaw. Ainsi, lors de la ré-é
riture des images, les 
orre
tions de mouvements dans 
esdire
tions ne seront pas appliquées.Re
alage entre les données fon
tionnelles et anatomiquesA�n de mettre en 
orrespondan
e voxel par voxel l'image anatomique et les images pon-dérées en perfusion, nous réalisons un re
alage entre les images de 
es deux modalités. Cere
alage 
onsiste à estimer les paramètres de transformation rigide tridimensionnelle. Au�nal, les deux images se superposent parfaitement. Pour les expérimentations réalisées à
3 teslas, les données sont analysées sujet par sujet, 
e qui évite la transformation vers unespa
e anatomique 
ommun. Par 
onséquent, il est su�sant de re
aler l'image anatomiquesur la série temporelle d'images pondérées en perfusion. Cette étape est très rapide 
arune seule image est ré-é
rite. L'image anatomique est également sous-é
hantillonnée à larésolution spatiale des images de perfusion. Pour l'étude CEVASAL (voir la se
tion 11.2),réalisée à 1, 5 T, nous 
her
hons à 
omparer la réa
tivité vas
ulaire 
hez les di�érents su-jets, et à 
onfronter 
es résultats ave
 d'autres séquen
es RMN. Par 
onséquent le re
alagese fait dans l'autre sens, les images pondérées en perfusion sont re
alées sur l'image ana-tomique. Lors de 
ette étape, les images pondérées en perfusion sont sur-é
hantillonnées125



Chapitre 9 Traitement des données

(a) (b)Fig. 9.4 � Estimation des paramètres de réalignement pour une série temporelle de
240 images de perfusion (a). Les a
quisitions sont réalisées lors d'inhalation, ave
 unmasque haute 
on
entration, d'air et de 
arbogène à 7% de CO2 selon le paradigme dé
riten haut de la �gure 8.4 page 119. La �gure (b) est un agrandissement de la �gure (a) pourles images 100 à 180.

(a) (b)Fig. 9.5 � Estimation des paramètres de réalignement pour les images de 
ontr�le (a)et les images de marquage (b). Les images proviennent de la même série temporelle que
elles de la �gure 9.4.
126



9.1 Pré-traitementsen espa
e a�n de 
orrespondre à l'image anatomique. Appliquée à toutes les images d'unesérie de données fon
tionnelles, 
ette étape serait beau
oup trop longue et générerait inuti-lement un volume de données di�
ile à gérer. Par 
onséquent, nous appliquons le re
alageaprès l'analyse statistique. Ainsi, seulement un petit nombre d'images paramétriques sontre
alées.Segmentation de l'image anatomiqueEn marquage des spins artériels, les variations du débit sanguin 
érébral sont uniquementdéte
tées dans la matière grise. Pour quanti�er 
es variations il est né
essaire de disposerde régions d'intérêt adaptées à 
haque sujet individuellement, limitées à la matière grise.La segmentation d'images anatomiques 
onsiste à identi�er le 
ontenu de 
haque voxel et àle 
lassi�er en voxel de matière grise, blan
he ou de liquide 
éphalo-ra
hidien. L'appro
heparamétrique 
lassique est de modéliser 
haque 
lasse de tissu par un modèle d'intensité,généralement gaussien. Il s'agit alors d'estimer les paramètres de 
e modèle, à savoir lamoyenne et la varian
e, pour 
haque 
lasse de tissu. Dans la littérature, la majorité desappro
hes 
onsidère une modélisation globale : 
haque tissu est dé
rit par un même modèlegaussien sur tout le volume, malgré l'hétérogénéité des intensités due aux variations lo
alesdu 
hamp B1. Ces appro
hes globales né
essitent alors la modélisation et l'estimation demodèles spé
i�ques de non-uniformité (modèles de 
hamp de biais). Cela introduit deshypothèses et une 
harge de 
al
ul supplémentaires. Nous utilisons un outil développé parBenoît S
herrer dans notre laboratoire, Lo
us, qui estime des modèles d'intensités lo
aux àdi�érents endroits du volume. Ces modèles re�ètent beau
oup mieux les propriétés lo
alesde l'image. ils prennent notamment en 
ompte les variations d'intensités des tissus sansmodélisation expli
ite. Une modélisation markovienne de la segmentation permet en plusd'intégrer des dépendan
es spatiales entre les voxels : l'étiquette d'un voxel dépend desétiquettes des voxels voisins, régularisant la segmentation. Cette appro
he fournit desmasques binaires de haute qualité pour 
haque 
lasse de tissus (�gure 9.6) ave
 des tempsde 
al
uls très 
ourts [S
herrer et al., 2008℄.

Fig. 9.6 � A gau
he, image anatomique haute résolution a
quise sur l'IRM 1, 5 T. Lamême image après segmentation en trois 
lasses, au milieu. A droite, masque de matièregrise 
al
ulé à partir de l'image segmentée.Normalisation spatialeA�n de 
omparer les résultats obtenus entre les di�érents sujets, il faut que 
ha
une deszones fon
tionnelles de leurs volumes 
érébraux soient représentées au même endroit dans127



Chapitre 9 Traitement des donnéesles images pour tous les sujets. Chaque sujet possède sa spé
i�
ité anatomique (volume,forme) et fon
tionnelle 
e qui 
omplique 
ette 
omparaison. Nous ne 
her
hons pas àlo
aliser les aires fon
tionnelles, mais uniquement à rendre 
omparable les variations deperfusion mesurées entre les sujets et entre di�érents examens. La normalisation spatialetransforme l'image du 
erveau de 
haque sujet a�n qu'elle devienne superposable à un
erveau de référen
e, nommé template. Nous utilisons le template T1, développé au MNIg(Montreal Neurologi
al Institute, Québe
, Canada) par la superposition de 152 
erveauxadultes, 
e qui permet de prendre en 
onsidération la variabilité anatomique présente dansla population. L'image du template est formé de 91 × 109 × 91 voxels de 2 × 2 × 2 mm3.La première étape de la normalisation est l'estimation des paramètres de transformationsrigides et élastiques (12 paramètres au total) de l'image anatomique. Les paramètres 
al-
ulés sont alors appliqués aux images pondérées en perfusion, qui sont ré-é
rites. En 
equi 
on
erne les études menées à 3 teslas, des analyses de groupe ne sont pas né
essaires,et les données ne sont pas normalisées. Pour les données a
quises à 1, 5 T, 
omme nous re-
alons uniquement les images statistiques, nous appliquons la normalisation sur les 
artesstatistiques, l'image anatomique ainsi que l'image anatomique segmentée a�n d'extraireun masque de matière grise normalisé.Lissage spatialCette opération de lissage est 
onsidérée obligatoire pour une inféren
e statistique valide,
ar le modèle statistique utilisé dans SPM 
onsidère que les images sont des représentationsdis
rètes de 
hamps aléatoires gaussiens. Ce lissage permet d'augmenter les 
orrélationsspatiales dans les données d'IRM fon
tionnelle, et il augmente les 
han
es qu'il y ait uneinterse
tion entre les zones identi�ées et 
elles d'autres sujets dans le 
as d'une analyse degroupe. Nous �ltrons les données ave
 un �ltre gaussien de 6 mm de largeur à mi-hauteurpour les données a
quises à 3 T et de 8 mm pour 
elles à 1, 5 T, 
ar on 
onseille une taillede �ltre de deux fois la taille des voxels [Wang et al., 2005℄.9.2 Analyse statistiqueLe logi
iel SPM utilise le modèle linéaire généralisé qui établit une relation linéaire entrele signal observé et un ensemble de signaux temporels qui modélisent 
e que l'on s'attendà observer. Ce modèle est univarié 
'est à dire qu'il étudie indépendemment un seul signaltemporel pour 
haque voxel. Il modélise le dé
ours temporel y(t) du signal mesuré 
ommeétant issu de la 
ombinaison linéaire de m régresseurs xi(t), ave
 autant de 
oe�
ientsdéterminant la 
ontribution de 
haque variable au signal, et une erreur résiduelle ε(t) :
y(t) =

m
∑

i=1

βixi(t) + ε(t) (9.2)ave
 :� βi les 
oe�
ients de régression linéaire.Sous forme matri
ielle, 
ette relation devient :ghttp ://www.mni.m
gill.
a/128



9.2 Analyse statistique
Y = Xβ + ε (9.3)La matri
e X est appelée matri
e de dessin expérimental (Design matrix). Les 
olonnes re-présentent les régresseurs, et 
haque ligne modélise une observation (un volume d'images).Les régresseurs sont obtenus en 
onvoluant les stimuli pi par un modèle de réponse hémo-dynamique (HRF pour Hemodynami
 Response Fun
tion) 
anonique h(t), qui modéliseles pro
essus neurologiques et physiologiques entre le stimulus et la réponse hémodyna-mique :

xi (t) = h ∗ pi (t) (9.4)ave
 :� ∗ l'opérateur de la 
onvolution.Dans SPM, le modèle de la réponse hémodynamique 
orrespond à la di�éren
e de deuxfon
tions Gamma. La première modélise l'augmentation du signal hémodynamique enréponse au stimulus et la se
onde la diminution du signal hémodynamique sous son niveauinitial après la �n de la réponse.L'obje
tif de l'analyse statistique est d'estimer pour 
haque voxel les 
oe�
ients β d'aprèsla 
onnaissan
e a priori du modèle (X) et des observations e�e
tuées (Y ), ainsi que l'in-
ertitude dans l'estimation des β. Les 
artes de β peuvent être analysées statistiquement.Spé
i�
ation du modèleLa première étape de l'analyse statistique est la spé
i�
ation du modèle qui 
onsisteà dé
rire les régresseurs xi(t) de notre expérien
e. Dans notre 
as nous dé
rivons troisrégresseurs qui 
orrespondent :� au signal BOLD dans nos données lors de l'inhalation de gaz di�érents de l'air. L'airest 
onsidéré 
omme l'état basal,� au signal pondéré en perfusion à l'état basal, soit sous inhalation d'air,� au signal pondéré en perfusion lors de l'inhalation de gaz di�érents de l'air.Un régresseur 
onstant est ajouté automatiquement à notre modèle par SPM pour modé-liser le signal statique dans les images.Estimation des paramètresPar une méthode des moindres 
arrés , on estime les paramètres β qui dé
rivent le mieuxle modèle. Pour 
haque régresseur, une 
arte de paramètre β est estimée, 
haque voxelindique la 
ontribution du régresseur asso
ié.Inféren
es statistiquesA�n de savoir si les di�érentes 
onditions expérimentales modélisées par les régresseursont un e�et signi�
atif sur la variation de signal, nous réalisons des tests statistiques surles paramètres β estimés. On dé�nit un 
ontraste c, qui 
orrespond aux 
oe�
ients depondération d'une 
ombinaison linéaire des régresseurs qui permet de dé�nir une hypo-thèse nulle à tester. Le test de Student (test T ) s'intéresse à une 
ondition parti
ulière par129



Chapitre 9 Traitement des donnéesrapport à une autre. Il permet de tester si un e�et est plus grand ou plus petit qu'un autre.Le test de Fisher (test F ) met en éviden
e l'e�et de plusieurs 
onditions sur le modèle,notamment de savoir si les variables du modèle expliquent les variations du signal. Dansnotre 
as pour tester si ave
 le 
arbogène (par exemple) nous avons une augmentationou une diminution de la perfusion, nous testons la di�éren
e entre la 
arte de β sous
arbogène et la 
arte de β sous air.A partir de 
es tests statistiques on obtient une 
arte statistique qu'il est possible deseuiller a�n de lo
aliser les points dans le volume auxquels l'hypothèse nulle (hypothèsequ'une variable ou un 
ontraste n'a pas d'e�et sur le signal) est rejetée. L'inféren
e sta-tistique 
onsiste alors à rejeter ou non l'hypothèse nulle en fon
tion de la probabilité
al
ulée. Le 
hoix d'un risque d'erreur α permet de dé�nir un seuil en-dessous duqueltous les voxels sont dé
larés 
omme répondant au proto
ole expérimental ave
 un risqued'erreur α.
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Chapitre 10Optimisations du proto
oleexpérimental
Dans 
e 
hapitre deux études sont présentées. Dans une première se
tion, nous 
omparonsles deux dispositifs d'administration des gaz dont nous disposons : les 
anules nasales etle masque haute 
on
entration. Dans une se
onde se
tion, une 
ara
térisation des e�etsdu 
arbogène sur le signal de perfusion est réalisée.10.1 Comparaison de deux dispositifs d'administrationdes gaz10.1.1 Introdu
tionAu repos, un volume respiratoire de 400 à 500 ml et une fréquen
e respiratoire de 12à 14 
y
les/min 
orrespondent à un débit moyen inspiré de 5 à 7 l/min. Les premièresexpérien
es de vasoréa
tivité sont réalisées ave
 les 
anules nasales pour administrer desgaz à un sujet allongé dans l'IRM, la tête blottie dans l'antenne � tête �. Ce dispositif estsimple, bon mar
hé, peu en
ombrant et bien toléré. En respirant par le nez, les 
anulespermettent l'administration d'un gaz à un débit de 6 l/min. Des expérien
es pilotes devasoréa
tivité ont été réalisées ave
 des 
anules nasales en administrant de façon alternéede l'air et du 
arbogène à 7% de CO2 à un débit de 6 l/min. En utilisant 
ette pro
édure,des variations du signal BOLD pro
hes de 3% ont été déte
tées à 1, 5 T [Krainik et al.,2007℄. Cependant, la �abilité de 
e dispositif d'administration pour tester la vasoréa
tivitéest dis
utable. Alors que les masques à haute 
on
entration sont 
ouramment utilisés[Stefanovi
 et al., 2004, Leontiev and Buxton, 2007, Nöth et al., 2008, Hoge et al., 1999a,Davis et al., 1998℄, ils sont en
ombrants puisqu'ils englobent le nez et la bou
he. Ils peuvents'avérer gênants pour les personnes qui ont une grosse tête et plus anxiogènes que les
anules. En e�et, l'antenne RF est de taille restreinte a�n d' assurer un bon remplissagede 
elle-
i, le masque peut alors être repoussé 
ontre les barreaux de l'antenne, 
e qui
omprime le visage du sujet. Dans le but de disposer d'un mode d'administration �able,nous 
omparons les variations de perfusion et de signal BOLD obtenues ave
 les 
anuleset ave
 le masque haute 
on
entration. 131



Chapitre 10 Optimisations du proto
ole expérimental10.1.2 Matériels et MéthodesL'expérien
e est réalisée sur l'IRM 3 T ave
 deux volontaires sains âgés de 33 et 34 ans. Lavasoréa
tivité 
érébrale est mesurée ave
 la séquen
e ASL, les prin
ipaux paramètres dela séquen
e sont donnés dans le tableau page 162 de l'annexe 1. Un TE de 24 ms est 
hoisia�n qu'une pondération en signal BOLD soit obtenue, tout en limitant la perte de signalde perfusiona. L'a
quisition d'une image anatomique 3D haute résolution est égalementréalisée. Les périodes d'administration de l'air et du 
arbogène à 7% de CO2 alternentselon le paradigme en blo
 dé
rit pré
édemment (voir la se
tion 8.3 page 119). Pour 
haquesujet, l'expérien
e est séparée en deux sessions. Lors de la première session, les gaz sontadministrés ave
 les 
anules nasales à un débit de 6 l/min. Ensuite, le sujet est sorti del'aimant et les 
anules sont rempla
ées par le masque haute 
on
entration. Le sujet estégalement équipé ave
 les 
anules d'é
hantillonnage des gaz (voir la �gure 8.2 (b)). Les gazexpirés sont analysés ave
 le Maglife R© (voir la sous-se
tion 8.2.1 page 115). Ce dispositifd'analyse des gaz expirés n'est pas utilisé lors de l'administration ave
 les 
anules nasales
ar nous ne disposons pas de 
anules à double voie. Ave
 le masque à haute 
on
entration,les gaz sont administrés à un débit de 12 l/min pour fournir un débit su�sant lors de fortesinspirations. La fréquen
e 
ardiaque est 
ontr�lée dans les deux sessions ave
 l'oxymètrede pouls du Maglife R©.L'analyse des images est réalisée selon la pro
édure dé
rite dans la sous-se
tion 9.1page 121. Lors du réalignement de la série temporelle de 
haque session une image moyennede la série temporelle est 
al
ulée. Ensuite, les paramètres de réalignement entre l'imagemoyenne de la première session sur 
elle de la deuxième sont estimés puis appliqués auximages de la première session. L'image anatomique est également re
alée sur les imagesde la se
onde session et sous-é
hantillonnée a�n d'être superposée ave
 nos images deperfusion. Un masque de matière grise est extrait de 
ette nouvelle image anatomique.Les variations relatives de signal BOLD et de perfusion sont 
al
ulées sur les voxels dumasque de matière grise pour lesquels la perfusion à l'état basal est plus grande que zéro(p < 0, 05). A�n de mesurer des variations relatives de perfusion et de signal BOLD ainsique des variations de PetCO2 qui 
orrespondent à la di�éren
e entre deux états d'équi-libre, les données 
olle
tées pendant la première minute après 
haque transition entredeux gaz sont supprimées. Les signaux moyens qui sont déterminés sont par 
onséquent
al
ulés sur deux minutes.10.1.3 RésultatsLes a
quisitions se sont bien déroulées, sans agitation ni manifestation anxieuse expli
itelors de l'inhalation du 
arbogène. La �gure 10.1 représente le dé
ours temporel des para-mètres physiologiques enregistrés lors de l'administration ave
 le masque haute 
on
entra-tion pour les deux sujets. Les valeurs moyennes sur les périodes d'air et de 
arbogène pour
haque paramètre sont données dans le tableau 10.1. Le pouls et la fréquen
e respiratoiresont stables tout au long de la durée de leur enregistrement. En moyenne, sur l'ensemblede la première session, le pouls est de 65, 1 ± 2, 2 battements/min pour le sujet 1 et de
53, 7 ± 2, 6 battements/min pour le sujet 2. Des valeurs similaires sont obtenues pourle pouls lors de la se
onde session ave
 63, 8 ± 2, 3 battements/min pour le sujet 1 et
50, 4 ± 2, 8 battements/min pour le sujet 2. La fréquen
e respiratoire pour le sujet 1 estaLa perte est de l'ordre de 5% du signal par rapport au TE le plus 
ourt de 21, 6 ms.132



10.1 Comparaison de deux dispositifs d'administration des gaz

(a) (b)Fig. 10.1 � Evolution des paramètres physiologiques au 
ours du temps pour le sujet 1 (a)et le sujet 2 (b) . Ces valeurs sont re
ueillies lors de l'inhalation des gaz ave
 le masqueà haute 
on
entration. L'é
helle est 
ommune à l'ensemble des paramètres.de 10, 2 ± 1, 4 respirations/min et pour le sujet 2, elle est de 13, 7 ± 2 respirations/min.L'augmentation de la pression expirée en CO2 (PetCO2) entre le 
arbogène et l'air estde 7, 7 ± 1, 6 mmHg pour le sujet 1 et de 4, 8 ± 2, 2 mmHg pour le sujet 2. A l'équilibreatteint au bout de 45 se
ondes environ, la pression inspirée en CO2 augmente d'environ
24, 5 mmHg sous 
arbogène et revient à sa valeur initiale sous air.Sujet 1 Sujet 2air 
arbogène air 
arbogènePetCO2 (mmHg) 47,4±1 55,1±1,3 47,1±1,5 51,9±1,6PinsCO2 (mmHg) 2,2±0,4 27,9±2,2 3,2±0,8 26,6±2,6FrResp (resp/min) 11,1±1,1 9,3±1 12,8±1,4 14,6±1,5Pouls (bat/min) 64,3±2,9 63,7±2 49,6±1,7 50,8±3,1Tab. 10.1 � Valeurs moyennes des paramètres physiologiques pour les périodes d'air et de
arbogène lors de l'administration de gaz par masque haute 
on
entration.Les variations relatives de perfusion et de signal BOLD obtenues ave
 les deux dispositifsd'administration pour les deux sujets sont présentées dans le tableau (10.2). Les variationsrelatives de perfusion obtenues ave
 les 
anules sont négatives pour les deux sujets alorsqu'ave
 le masque nous mesurons une augmentation de 14, 1 ± 3, 3% pour le sujet 1 etde 11, 7 ± 4, 3% pour le sujet 2 soit un CV R (voir la dé�nition dans la sous-se
tion 2.3.2page 52) de 1, 8 %/mmHg et de 2, 4 %/mmHg respe
tivement. Les variations relativesdu signal BOLD ave
 administration par les 
anules sont pro
hes de zéro pour le sujet 1sujet 1 sujet 2
anules masque 
anules masque

△BOLD
BOLD

% 2.10-2±0,012 1,5±0,081 1,3±0,019 3,3±0,58
△CBF
CBF

% -18,6±5,2 14,1±3,3 -11,4±1,2 11,7±4,3Tab. 10.2 � Variations relatives du signal BOLD et de la perfusion pour les deux modesd'administration et les deux sujets. 133



Chapitre 10 Optimisations du proto
ole expérimental

Fig. 10.2 � Signal de perfusion pour le sujet 2. En haut, sont représentées les 
artesobtenues ave
 les 
anules ; en bas, 
elles ave
 le masque. Les �gures de gau
he sont les
artes estimées de perfusion sous air, et à droite 
elles sous 
arbogène.et de +1, 3 ± 0, 019% pour le sujet 2. Ave
 le masque, elles sont de +1, 5 ± 0, 081% pourle sujet 1 et de +3, 3 ± 0, 58% pour le sujet 2. La �gure 10.2 représente les 
artes del'amplitude de l'e�et lié au régresseur représentant le signal de perfusion dans le modèlelinéaire pour le sujet 2.10.1.4 Dis
ussionMalgré le faible nombre de sujets examinés, 
ette expérien
e montre une grande di�éren
edans les variations de perfusion entre les deux modes d'administration. Ave
 le masque,nous observons des augmentations de perfusion, alors que les valeurs obtenues ave
 les
anules indiquent une diminution de la perfusion sous 
arbogène, 
e qui est 
ontraire à
e qui est attendu. Ave
 les 
anules, les variations de signal BOLD sont également trèsfaibles alors que nous attendons une augmentation du signal BOLD sous 
arbogène del'ordre de 3 %[Krainik et al., 2007℄. Ave
 le masque, une augmentation du signal BOLDest observée mais elle est faible ave
 une variabilité des résultats entre les deux sujets.Ces di�éren
es entre les deux dispositifs d'administration peuvent être dues à plusieurséléments. Malgré le soin pris lors de l'installation du dispositif, il existe un risque dedépla
ement ou de mauvais positionnement des 
anules dans les narines du sujet. Ce
ientraîne une inhalation d'une fra
tion du gaz administré inférieure à 
elle attendue. Deplus pour être e�
a
e, l'inhalation ave
 les 
anules doit être ex
lusivement nasale 
e quin'est pas 
ontr�lé de façon formelle durant l'expérien
e. La di�éren
e de débits entreles deux dispositifs peut également expliquer une partie des di�éren
es entre les résultats.Nous avons utilisé un débit de 12 l/min ave
 le masque 
ar un débit minimal de 8 l/min estné
essaire pour maintenir le ballon gon�é en permanen
e. Les augmentations de PetCO2sont de 6, 25 ± 2 mmHg, 
e qui est en a

ord ave
 les variations d'environ 9 mmHgobtenues sous inhalation de 
arbogène à 8% de CO2 [Vesely et al., 2001℄. Ave
 les 
anules,134



10.1 Comparaison de deux dispositifs d'administration des gazle débit est limité à 6 l/min. Au delà, la pression exer
ée sur les muqueuses nasales peutêtre parti
ulièrement désagréable. L'absen
e de 
ontr�le de la PetCO2 lors de l'usagedes 
anules demeure une limite à la 
ompréhension des di�éren
es. En�n, la variabilitéinter-individuelle peut être imputable à des di�éren
es physiologiques entre les sujets maiségalement au réglage des débits qui se fait manuellement. Les di�éren
es de résultats entreles deux dispositifs ne sont pas dues à un problème de toléran
e. Outre l'absen
e d'anxiétérapportée expli
itement par les sujets, l'évolution du pouls et de la fréquen
e respiratoiresont stables tout au long de la durée de leur enregistrement. Cependant pour 
onforter lefait que l'inhalation de 
arbogène ne provoque pas de panique respiratoire 
hez les sujetsni d'e�et de stress, il 
onviendrait de mesurer le volume respiratoire qui peut diminuerlors de 
apnie.L'utilisation des 
anules nasales se révèle 
ru
iale 
hez les sujets et les patients qui ontune grosse tête. Cependant, 
es résultats qui devront être 
on�rmés sur un é
hantillonplus important montrent que le masque haute 
on
entration est plus adapté que les 
a-nules nasales pour obtenir une augmentation de la perfusion sous 
arbogène et don
 pourétudier la vasoréa
tivité 
érébrale aux gaz 
ir
ulants. De plus, seul le masque à haute
on
entration nous permet de mesurer la PetCO2 qui est né
essaire au 
al
ul de la ré-a
tivité 
érébro-vas
ulaire, ave
 toutes les réserves quant à la pré
ision de 
ette mesure(voir la sous-se
tion 8.2.2 page 116).Cependant, la faible variation du signal BOLD ave
 les 
anules est étonnante 
ar 
ettepro
édure a permis d'obtenir des variations de 3% à 1, 5 T [Krainik et al., 2007℄. Ave
 lemasque, les variations du signal BOLD de 1, 5 à 3, 3% que nous observons sont faibles parrapport à 
elles obtenues à 1, 5T allant de 4 à 6% [Vesely et al., 2001, van der Zande et al.,2005℄. Ces di�éren
es peuvent s'expliquer par une faible sensibilité de la séquen
e au signal
BOLD dans la mesure où le TE est plus 
ourt. En e�et, le signal BOLD est proportionnelà TE exp

(

−TE
T ∗

2

). On suppose 
ouramment un T ∗
2 de l'ordre de45 ms pour la matière griseà 3 T. Ainsi, ave
 le TE de 24 ms utilisé i
i, nous subissons une perte de signal de 15% parrapport au TE optimal théorique qui est de 45 ms. De plus, la pré-saturation du volumed'intérêt diminue l'aimantation longitudinale des spins statiques disponible au momentde l'a
quisition des 
oupes. L'a
quisition est réalisée environ 1290 ms après la saturationde la ROI, 
e qui 
onduit à une perte de 41% de signal ave
 un T1 de la matière grise de

1450 ms. Au total nous pouvons nous attendre ave
 notre séquen
e à une diminution dusignal BOLD de 50% par rapport à une séquen
e BOLD dédiée.10.1.5 Con
lusionAve
 les résultats de 
ette expérien
e, nous dé
idons de ne plus utiliser les 
anules pourtester la vasoréa
tivité 
érébrale. Elles ne nous permettent pas de 
ontr�ler d'une manière�able les gaz inhalés. Nous administrerons les gaz ave
 le masque haute 
on
entration. Saforme épouse bien le visage et il re
ouvre la bou
he et le nez 
e qui garantit une meilleuremaîtrise de la 
on
entration des gaz inhalés. De plus, le masque permet d'utiliser les
anules d'é
hantillonnage des gaz expirés. Dans la littérature, 
'est le mode d'administra-tion utilisé par la plupart des auteurs [Stefanovi
 et al., 2004, Leontiev and Buxton, 2007,Nöth et al., 2008, Hoge et al., 1999a, Davis et al., 1998℄. Mais son en
ombrement pourraitlimiter son utilisation en pratique 
linique. L'exé
ution de tâ
hes 
ognitives pourrait êtreégalement perturbée par sa présen
e. Il pourrait être utile d'envisager la mesure de la135



Chapitre 10 Optimisations du proto
ole expérimentalvasoréa
tivité 
érébrale 
omme un examen à part entière et non pas 
omme une simplemesure de 
ontr�le adjointe à un examen d'IRM fon
tionnelle. Dans un 
ontexte 
liniquela 
ontrainte paraît plus forte pour la réalisation de l'IRMf quantitative, qui repose surla réalisation des tâ
hes 
ognitives 
ouplées à une mesure de la vasoréa
tivité au CO2. Lafaisabilité est alors à évaluer en fon
tion de la population de patients 
on
ernée.
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10.2 Etude de l'e�et de l'inhalation du 
arbogène sur le signal de perfusion10.2 Etude de l'e�et de l'inhalation du 
arbogène surle signal de perfusionL'étude présentée dans 
e 
hapitre a fait l'objet d'une présentation orale et d'un posteréle
tronique au 25ème 
ongrès annuel de l'ESMRMB (European So
iety for Magneti
Resonan
e in Medi
ine and Biology) à Valen
ia (Espagne) en o
tobre 2008 [Chipon et al.,2008a℄.10.2.1 Introdu
tionLes études de vasoréa
tivité en IRM fon
tionnelle par mesure du signal BOLD et/ou de laperfusion sont réalisées soit par inje
tion d'a
étazolamide soit par modulation de la 
apnieobtenue par une hyperventilation, par l'apnée ou l'inhalation de gaz vasoa
tifs. Commenous l'avons pré
isé dans la se
tion 2.3.2 page 48, l'a
étazolamide 
omporte beau
oupd'e�ets indésirables. L'hyperventilation et l'apnée sont des tâ
hes simples à mettre enpla
e mais ne sont pas très reprodu
tibles. Par 
onséquent, nous avons opté pour l'étudede la vasoréa
tivité aux gaz 
ir
ulants administrés par inhalation 
ontr�lée : d'un mélangede CO2 dans de l'air, d'oxygène ou de 
arbogène qui est un mélange gazeux d'oxygène etde dioxyde de 
arbone. La littérature 
ontient peu de référen
es d'études de vasoréa
tivitéréalisées ave
 
e mélange.L'inhalation de 
arbogène entraîne une vasodilatation qui induit une augmentation desvitesses artérielles de l'ordre de 1, 5 
m.s-1.mmHg-1 [Lavi et al., 2006℄ et une augmentationde 11% de la perfusion 
érébrale lors d'une inhalation de 
arbogène à 5% de CO2 [Ash-kanian et al., 2008℄. L'augmentation du signal BOLD est de 4 à 6% dans la substan
egrise [Vesely et al., 2001, van der Zande et al., 2005℄ en rapport ave
 une augmentation de
10% de la 
omposante veineuse du volume sanguin [An and Lin, 2003℄. Les e�ets du 
ar-bogène sur la perfusion sont doubles. Si l'a
tion vasodilatatri
e du CO2 est bien établie,elle peut être 
ompensée par l'a
tion vaso
onstri
tri
e de l'oxygène qui peut entraînerune diminution de la perfusion de l'ordre de 7% lors d'une inhalation de 100% d'oxygène[Bulte et al., 2007℄. Cependant, 
ombien faut-il de CO2 pour 
ontre-balan
er les e�etsvaso
onstri
teurs de l'oxygène ? Quelles sont les variations de perfusion induites par l'in-halation de 
arbogène à 7% de CO2 ? Pouvons-nous utiliser le 
arbogène pour étudier lavasoréa
tivité 
érébrale ?Dans 
ette étude, nous proposons d'étudier les e�ets du 
arbogène sur la perfusion a�n derépondre à 
es questions. Par ailleurs, 
ette étude permettra d'aborder un aspe
t métho-dologique important de l'IRMf quantitative. Ré
emment, une méthode de 
alibration dusignal BOLD sous hyperoxie a été dé
rite [Chiarelli et al., 2007b℄. Elle est basée sur la me-sure des variations du signal BOLD et des variations de pression expirée en oxygène sousétat hyperoxique par rapport à l'état normoxique. Deux pro
édures ont été proposées. Lapro
édure 
omplète utilise quatre 
on
entrations di�érentes entre 40% et 100% d'oxygènedans de l'air, ave
 la né
essité de quanti�er les variations du débit sanguin 
érébral si-multanément à l'a
quisition du signal BOLD pour tenir 
ompte des baisses de perfusionlors de l'hyperoxie normo
apnique. Une se
onde pro
édure, simpli�ée, se limite à un seulniveau d'hyperoxie ave
 une fra
tion inspirée d'oxygène de 50%. Dans 
e 
as, l'impa
tfaible des variations de débit permettrait de substituer l'utilisation d'une valeur moyennepour la baisse du débit sanguin 
érébral attendue à l'a
quisition simultanée de données137
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Fig. 10.3 � Paradigme expérimental utilisé. Nous alternons 
inq 
on
entrations di�érentesde 
arbogène ave
 de l'air pour une durée totale de 39 minutes. L'ordre des di�érentes
on
entrations est randomisée, de façon indépendante pour 
haque sujet.en marquage des spins artériels, allégeant sensiblement la pro
édure d'a
quisition. Etantdonné que le CO2 induit un e�et inverse à l'oxygène, s'il existe un mélange de 
es deuxgaz pour lequel les variations de perfusion peuvent être supprimées de façon robuste, ilserait alors possible de doubler le signal BOLD lors de la 
alibration ave
 la méthodesimpli�éeb, et ainsi de 
alibrer le signal BOLD ave
 un meilleur rapport signal sur bruit.Nous dis
uterons nos résultats par rapport à la question d'une utilisation possible ou nondu 
arbogène pour 
alibrer la réponse BOLD.10.2.2 Matériels et méthodesL'étude est 
onduite ave
 l'IRM 3 T Bruker 
orps entier sur six sujets sains âgés de 20 à 26ans. La séquen
e QUIPSS II de marquage des spins artériels ave
 le marquage PICOREest utilisée. Le TI1 est de 550 ms et le TI2 de 1250 ms (voir la se
tion 6.8). Des 
rushersvas
ulaires sont appliqués a�n de supprimer le signal du sang dans les gros vaisseaux. Lesparamètres prin
ipaux de la séquen
e sont donnés dans le tableau 162 de l'annexe 1. Laséquen
e est répétée 780 fois pour un temps d'a
quisition total de 39 minutes. Une imageanatomique haute résolution est a
quise a�n d'extraire un masque de matière grise ausein duquel sont 
al
ulées les variations de perfusion.Les gaz sont administrés ave
 le masque à haute 
on
entration à un débit de 12 l/min.Les gaz expirés sont é
hantillonnés par les 
anules nasales et analysés ave
 le Maglife R©.Le paradigme est 
onstitué de quatre périodes d'inhalation de 
arbogène à di�érentes
on
entrations de CO2 et d'O2 et d'une période sous oxygène pur. Ces périodes de quatreminutes 
ha
une sont entre
oupées par des blo
s sous inhalation d'air de même durée (voirla �gure 10.3). L'ordre d'administration des mélanges CO2/O2 est aléatoire d'un sujet àl'autre. Avant d'installer les sujets dans l'aimant, le proto
ole expérimental de l'étude leurest expliqué et un entraînement est pratiqué a�n qu'ils se familiarisent ave
 le masque.Les pré-traitements sont réalisés selon la pro
édure dé
rite dans la sous-se
tion 9.1 page 121.Les 
artes de perfusion sous inhalation d'air ainsi qu'aux di�érentes 
on
entrations d'oxy-gène et de CO2 sont extraites ave
 SPM5 (voir la sous-se
tion 9.2 page 128). Dans 
es
artes deux masques sont extraits ave
 le logi
iel WFU Pi
kAtlas [Maldjian et al., 2003,bChiarelli note une augmentation du simple au double du signal BOLD entre 50% et 100% de lafra
tion inspirée en oxygène.138



10.2 Etude de l'e�et de l'inhalation du 
arbogène sur le signal de perfusion

Fig. 10.4 � Variation de pression expirée en CO2 au 
ours du proto
ole pour un sujet. Engris sont indiqués les blo
s d'inhalation de 
arbogène.2004℄, le premier dans les lobes pariétaux et le se
ond dans le lobe frontal. A l'intérieurde 
es deux masques, les variations relatives de perfusion pour 
haque 
on
entration de
arbogène par rapport à la perfusion basale sous air sont 
al
ulées. Ce 
al
ul est e�e
tuéuniquement sur les voxels de matière grise qui présentent une perfusion à l'état basal(p < 0, 05). A partir des enregistrements des paramètres physiologiques, la pression ex-pirée en CO2 (PetCO2) est moyennée pour 
haque période d'inhalation. Les variationsrelatives de CBF et les variations de PetCO2 sont 
al
ulées sur les données à l'équilibreaprès avoir supprimé les données 
olle
tées pendant la première minute après 
haque tran-sition entre deux gaz. A partir de 
es valeurs, la réa
tivité 
érébro-vas
ulaire est 
al
ulée(voir la dé�nition dans la sous se
tion 2.3.2 page 52).10.2.3 RésultatsLes examens se sont bien déroulés sans e�et se
ondaire ni anxiété en rapport ave
 l'in-halation des mélanges gazeux. Un exemple de dé
ours temporel de la pression expirée enCO2 est tra
é dans la �gure 10.4. Un délai minimal de 30 se
ondes est né
essaire pourobtenir une PetCO2 stable après 
haque 
hangement de gaz. Les variations de PetCO2mesurées entre 
haque mélange de CO2/O2 et la valeur moyenne lors de l'inhalation d'airsont données dans le tableau 10.3.Sujet 1 Sujet 2 Sujet 3 Sujet 4 Sujet 5 Sujet 6 Moyenne±SD100% O2 -1,4±1,8 -2,2±1,7 -1,3±2,2 -1,0±1,9 -0,8±1,7 -0,2±2,4 -1,1±0,798,25% O2 0,3±1,7 -0,2±2,5 1,1±2,4 -0,6±2,1 0,7±3,1 -0,3±2,4 0,2±0,696,5% O2 1,7±1,7 2,1±1,4 5,0±2,0 4,0±2,1 4,0±0,9 1,9±2,2 3,1±1,494,75% O2 6,0±1,4 5,1±1,0 5,7±2,3 2,7±1,7 2,0±1,1 3,5±2,3 4,2±1,793% O2 6,3±1,3 8,6±1,1 8±3,1 5,4±1,8 8,0±1,5 6,7±2,4 7,2±1,2Tab. 10.3 � Variations de pression expirée en CO2 pour les 
inq mélanges de CO2/O2 enmmHg. Ces variations sont la di�éren
e entre la PetCO2 moyenne pour un mélange de
arbogène et 
elle obtenue sur les 
inq périodes d'air. 139



Chapitre 10 Optimisations du proto
ole expérimentalEn moyenne sur les six sujets, l'inhalation d'oxygène pur diminue la PetCO2 de 1, 1 ±
0, 7 mmHg, alors que sous 7% de CO2, une augmentation de PetCO2 de 7, 2±1, 2 mmHgest mesurée.Les variations relatives de perfusion 
érébrale sont rapportées dans le tableau 10.4 pourles lobes pariétaux et le tableau 10.5 pour le lobe frontal. Pour 
haque région d'intérêt,il existe une forte variabilité inter-individuelle. D'une façon générale, les variations rela-tives de perfusion 
érébrale n'augmentent pas linéairement ave
 l'augmentation du CO2dans l'oxygène. Seul le sujet 3 présente une augmentation linaire de la perfusion ave
l'augmentation de la 
on
entration en CO2.Sujet 1 Sujet 2 Sujet 3 Sujet 4 Sujet 5 Sujet 6 Moyenne±SD100% O2 -15,6±0,4 -16,8±0,01 -8,4±0,4 4±0,4 -8,4±1,3 -6,2±1,0 -8,6±7,598,25% O2 0,6±0,04 -1,1±0,2 -4,5±0,1 3,2±0,4 -10,4±0,6 -20,8±2,3 -5,5±8,896,5% O2 -13,2±0,4 -1,4±0,02 7,4±0,6 7,1±0,8 -1,9±0,4 -2,9±0,5 -0,8±7,694,75% O2 20,5±4,3 8,6±0,7 11,3±0,3 -3,9±0,3 6±2,2 (6±0,04).10-2 7,1±8,693% O2 13,2±2,4 23,7±1 23,7±1 17,6±4,1 30,2±14,2 18,7±2,4 21,2±5,9Tab. 10.4 � Variations relatives de perfusion 
érébrale des six sujets sur le masque deslobes pariétaux. Moyenne±erreur standard de la moyenne pour les données sur sujetsindividuels. Moyenne±déviation standard des moyennes individuelles pour le groupe.Sujet 1 Sujet 2 Sujet 3 Sujet 4 Sujet 5 Sujet 6 Moyenne±SD100% O2 0,8±0,3 -16,3±5,1 -8,7±0,2 -3,9±0,3 -10,5±0,5 0,8±3,4 -6,3±6,898,25% O2 -5,4±1,0 -9,4±1,5 1,4±0,02 6,86±1,9 -16,2±0,6 -16,2±0,1 -6,5±9,496,5% O2 -1,4±0,6 -9,5±1,1 10,9±0,6 2,46±0,3 0,8±0,3 -5,9±0,5 -0,5±7,194,75% O2 32,9±14,7 4,3±1,1 20,4±3,8 0,84±0,16 7,6±4,1 -1,4±0,6 10,8±13,393% O2 23,6±8,7 18,1±7,1 28,6±10,1 9,26±2,1 22,1±1,7 13,9±0,3 19,3±7Tab. 10.5 � Variations relatives de perfusion 
érébrale des six sujets sur le masque du lobefrontal. Moyenne±erreur standard de la moyenne pour les données sur sujets individuels.Moyenne±déviation standard des moyennes individuelles pour le groupe.Les �gures 10.5 représentent les variations relatives de perfusion en fon
tion des variationsde PetCO2 pour les six sujets dans les lobes pariétaux et le lobe frontal respe
tivement.L'allure de 
es deux graphiques est très similaire, les variations de perfusion 
érébraleaugmentent ave
 les variations de la pression expirée en CO2. En moyenne, pour les sixsujets, les variations relatives de perfusion en fon
tion des variations de pression expirée enCO2 entre les deux régions d'intérêts ne sont pas signi�
ativement di�érentes. Les valeursde 
es deux régions d'intérêt sont don
 moyennées (voir la �gure 10.6). La �gure 10.7représente les 
artes de perfusion pour le sujet 3 pour les 
inq mélanges de CO2/O2 etl'air. Nous observons que le signal de perfusion augmente ave
 la 
on
entration en CO2.Pour déterminer la réa
tivité 
érébro-vas
ulaire sur l'ensemble des sujets, un ajustementlinéaire des résultats des six sujets aux 
inq 
on
entrations de gaz est réalisé. La CV Robtenue est de 3, 5 %/mmHg.La �gure 10.6 montre que pour une augmentation de PetCO2 égale à 1, 9 mmHg ave
 uneinhalation pro
he de 2, 8% de CO2 dans de l'oxygène, il n'y a pas de variation de perfusion.La vaso
onstri
tion induite par l'oxygène est 
ontre-balan
ée par le CO2. Cependant, laforte variabilité inter-sujets de nos résultats ne permet pas de dé�nir pré
isément une140



10.2 Etude de l'e�et de l'inhalation du 
arbogène sur le signal de perfusion

Fig. 10.5 � Variations relatives de perfusion en fon
tion des variations de PetCO2 pourles six sujets. A gau
he résultats des lobes pariétaux. A droite Résultats du lobes frontal.

Fig. 10.6 � Variations relatives de perfusion en fon
tion des variations de PetCO2 pourles six sujets. Moyenne sur les deux masques.
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ole expérimental

Fig. 10.7 � Variations de perfusion pour les 
inq 
on
entrations de CO2/O2 pour le sujet3. Nous observons une augmentation de le perfusion ave
 l'augmentation du CO2.
on
entration de CO2 dans l'oxygène qui garantit une variation de perfusion nulle pourtous les sujets.10.2.4 Dis
ussion et 
on
lusionEn 
omparaison ave
 les valeurs mesurées lors de l'inhalation d'air, nous observons unefaible diminution de la perfusion lors de l'inhalation d'oxygène pur, puis une augmentationprogressive de la perfusion ave
 l'élévation de la 
on
entration en CO2 pour atteindre uneaugmentation de la perfusion 
érébrale de l'ordre de 20% pour une 
on
entration de 7%de CO2 dans l'oxygène. En moyennant les données obtenues dans les régions frontaleset pariétales, une variation relative de perfusion de 8, 95 ± 15, 8% est mesurée lors del'inhalation de 5, 25% de CO2 dans l'oxygène. Cette valeur est pro
he de 
elle de 11%rapportée pour une inhalation de 5% de CO2 [Ashkanian et al., 2008℄. La CV R mesurée i
iest en a

ord ave
 les valeurs obtenues sous inhalation de CO2 dans l'air soit 4, 5 %/mmHg[Nöth et al., 2006℄.Cependant, les variations relatives de perfusion mesurées lors de la modulation de la 
apniepar du 
arbogène mettent en éviden
e une grande variabilité entre les sujets. Une augmen-tation linéaire de la perfusion ave
 l'augmentation du CO2 dans l'oxygène est attendue,mais un seul sujet présente 
ette 
ara
téristique. Cette variabilité inter-individuelle peuts'expliquer par des variations physiologiques mais également par la qualité du stimulusutilisé. En e�et, les 
on
entrations de 
haque gaz sont réglées manuellement 
e qui ne ga-rantit pas une reprodu
tibilité absolue. De plus, les débitmètres sont de nature di�érenteselon les gaz. Un débitmètre à bille est utilisé pour l'administration de l'oxygène alors quepour le CO2 il est à aiguille. L'idéal serait de disposer d'un système automatisé, 
apabled'une part de régler les débits de 
haque gaz à la 
on
entration souhaitée et muni d'autrepart d'une bou
le de 
ontr�le pour s'assurer d'avoir le débit programmé tout au long del'expérien
e. Mais un tel appareillage est très 
oûteux.En 
e qui 
on
erne l'optimisation de la 
alibration du signal BOLD par hyperoxie, nousavons observé qu'il y avait absen
e de variation de perfusion par rapport à l'inhalationd'air pour une 
on
entration de CO2 pro
he de 2, 8% en moyenne sur les six sujets. La
alibration du signal BOLD par hyperoxie ave
 2, 8% de CO2 dans l'oxygène est en-visageable dans la pro
édure simpli�ée proposée par Chiarelli, et 
onduirait à une trèsforte augmentation du signal BOLD lors de la 
alibration. Cependant, nos résultats ontmontré des variations du débit sanguin 
érébral ave
 une variabilité inter-individuelle142



10.2 Etude de l'e�et de l'inhalation du 
arbogène sur le signal de perfusionimportante, qui risque d'annuler le gain de �abilité de la 
alibration qui pourrait êtreobtenu grâ
e à l'augmentation du signal BOLD. Une 
omparaison 
on
lusive de la pro-
édure simpli�ée proposée par Chiarelli et 
elle par 
arbogène né
essiterait une analysedes variabilités inter-sujet sous 50% d'oxygène dans nos 
onditions d'administration. Ilpourrait être également utile dans 
e 
ontexte de mettre en pla
e une pro
édure pourdéterminer rapidement la 
on
entration de CO2 optimale pour 
haque sujet avant la 
a-libration. Comme l'obje
tif visé est un CBF global 
onstant, toute méthode qui permetde déterminer qualitativement la vitesse de �ux au niveau des grandes artères 
érébralespourrait être utilisée. L'amélioration de la 
alibration du signal BOLD par hyperoxien'étant pas une priorité pour 
e travail de thèse, nous n'avons pas poursuivi des mesuresen 
e sens.Cette étude sur les e�ets de l'inhalation du 
arbogène sur le signal de perfusion montreque le 
arbogène peut être utilisé pour l'étude de la vasoréa
tivité 
érébrale. L'avantaged'un tel produit est double. D'une part, 
'est un produit qui ne présente pas de 
ontre-indi
ation ni d'e�et se
ondaire 
e qui est parti
ulièrement pré
ieux dans un 
ontexte
linique. De plus, le 
arbogène ouvre des perspe
tives de 
alibration du signal BOLD.
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ation
11.1 Appli
ation 
linique : la pathologie sténo-o

lusive
La pathologie sténo-o

lusive des artères 
arotidiennes 
orrespond à un rétré
issement dela lumière artérielle. Au 
ours d'une pathologie sténo-o

lusive, la plaque d'athéros
lérosepeut obstruer l'artère ou se dé
ro
her et 
onduire à l'obstru
tion d'un territoire artériel enaval, 
'est l'a

ident vas
ulaire 
érébral (AVC) [van der Zande et al., 2005℄. Les a

identsvas
ulaires 
érébraux 
onstituent la troisième 
ause de mortalité et la première 
ause dehandi
ap 
hez l'adulte dans les pays industrialisés. Ils induisent d'importantes altérationsfon
tionnelles au sein du tissu 
érébral 
onduisant à de lourdes 
onséquen
es au niveaudu handi
ap 
ognitif et moteur. En aval d'une sténose, une vasodilatation artériolaire
ompensatri
e par autorégulation (voir la sous-se
tion 1.4.2 page 33) permet de maintenirla perfusion 
érébrale 
onstante [Haller et al., 2008℄. Malgré 
ela, il est en
ore possibled'augmenter la perfusion 
érébrale pour faire fa
e à un hypodébit artériel systémique,grâ
e à la réserve vas
ulaire. Cependant, lorsque 
ette réserve vas
ulaire s'épuise, il y a uneaugmentation du risque d'AVC is
hémique [van der Zande et al., 2005℄. Par 
onséquent,la mesure de la réserve vas
ulaire en aval d'une sténose artérielle permet d'évaluer lerisque d'AVC 
hez des patients suivis pour une pathologie sténo-o

lusive. La réservevas
ulaire est évaluée en mesurant la perfusion 
érébrale à l'état basal et à la suite del'administration d'un agent vasomoteur tel que l'a
étazolamide ou en modi�ant la 
apnie(inhalation de CO2, apnée) [Ziyeh et al., 2005℄. Une absen
e de vasodilatation dans leparen
hyme vas
ularisé par l'artère sténosée témoigne de l'in
apa
ité artériolaire à fairefa
e à une augmentation supplémentaire de la perfusion, 
e qui expose le patient au risqued'is
hémie [Ziyeh et al., 2005℄.Plusieurs méthodes existent pour évaluer la réserve vas
ulaire : le doppler trans
ranien, latomodensitométrie, la tomographie par émission de positons et l'IRM. Par IRM, elle estévaluée en mesurant le signal BOLD [Lythgoe et al., 2001, Shiino et al., 2003℄ ou le CBFave
 la méthode de Dynami
 Sus
eptibility Contrast (voir la sous-se
tion 2.2.1 page 41)[S
hreiber et al., 1998℄. 145
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Fig. 11.1 � Angiographie-s
anner du tron
 supra-aortique de 
e patient.Etude réaliséeUne étude de la réserve vas
ulaire est menée 
hez un patient de 69 ans suivi pour unepathologie sténose-o

lusive des tron
s supra-aortique. Le traitement radiothérapique an-térieur d'un 
an
er du pharynx a été 
ompliqué d'une artérite post-radique, responsabled'une o

lusion de l'artère 
arotide interne droite et d'une sténose à 80% de l'artère
arotide interne gau
he (voir la �gure 11.1). Malgré l'existen
e d'une sténose signi�
a-tive, l'indi
ation 
hirurgi
ale demeurait dis
utable sur 
e terrain. Pour évaluer le risqued'AVC, une étude de la réserve vas
ulaire par une IRM de la vasoréa
tivité au CO2(Ba
tal,
8%CO2+ air) a été réalisée 
hez 
e patient.L'examen est 
onduit sur l'IRM 
linique 1, 5 T ave
 l'a
quisition du signal de perfusionpar marquage des spins artériels (voir la sous se
tion 5.1.1 page 67) lors d'un stimu-lus hyper
apnique selon le paradigme dé
rit dans la se
tion 8.3 page 119. Les gaz sontadministrés par le masque haute 
on
entration et les gaz expirés sont analysés ave
 leMaglife (voir la sous se
tion 8.2.2 page 116). Avant de 
ommen
er l'a
quisition de 
etteséquen
e, nous réalisons une 
ara
térisation de la durée du bolus de marquage dé
ritedans le 
hapitre 7 page 95 qui nous permet de �xer le délai entre l'impulsion de marquageet la saturation. Les pré-traitements des données sont e�e
tués selon le proto
ole dé
ritdans la sous-se
tion 9.1 page 121 et l'analyse statistique selon la pro
édure dé
rite dansla sous-se
tion 9.2 page 128.RésultatsL'examen s'est bien déroulé sans e�et se
ondaire ni anxiété expli
ite. La �gure 11.2 repré-sente les résultats obtenus pour le sujet. L'examen montre une réponse asymétrique de lavas
ularisation 
érébrale au stimulus hyper
apnique ave
 des modi�
ations plus impor-tantes à gau
he qu'à droite, en parti
ulier sur l'image BOLD et sur l'image de perfusion146
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Fig. 11.2 � Cartes des résultats obtenus lors de l'inhalation de Ba
tal à 8% de CO2. Enhaut est représenté le signal BOLD � Ba
tal-Air �. Au milieu, le signal de perfusion sousair, et en bas le signal de perfusion sous Ba
tal.sous Ba
tal. Cependant, l'augmentation de perfusion sous Ba
tal semble symétrique maisprédominant dans les régions frontales. Compte tenu de la persistan
e d'une réserve vas-
ulaire dans le paren
hyme vas
ularisé par l'artère 
arotide interne gau
he sténosée et del'état général du patient, la 
hirurgie vas
ulaire n'a pas été réalisée.Tout d'abord, 
es résultats montrent la faisabilité de la mesure de la réserve vas
ulaireen pratique 
linique, en parti
ulier pour des patients présentant une pathologie sténo-o

lusive 
arotidienne. L'utilisation de l'IRM de la perfusion par marquage des spinsartériels lors d'une épreuve hyper
apnique o�re une bonne alternative aux te
hniquesexistantes pour évaluer les risques d'AVC. Cette méthode d'imagerie est non invasive àl'inverse de la TDM et de la TEP et elle 
ouvre une plus grande partie du 
erveau que ledoppler trans-
rânien. Bien que la reprodu
tibilité de 
ette pro
édure reste à dé�nir, ellepourrait être répétée pour e�e
tuer un suivi longitudinal.Ave
 une étude longitudinale de plusieurs patients présentant une sténose o

lusive, unemeilleure 
ara
térisation quantitative de la réserve vas
ulaire permettrait de déterminerun seuil de risque d'AVC à 
inq ans. Une autre perspe
tive de 
ette mesure de la réserve
érébro-vas
ulaire est l'évaluation de l'impa
t des traitements des sténoses vas
ulaires
omme la pose d'un stent ou une artérie
tomie qui 
onsiste à éliminer la plaque d'athé-rome. Elle permettrait d'évaluer la re-perfusion des tissus et notamment d'évaluer le risqued'AVC lié à la re-vas
ularisation. Ce risque est d'autant plus fort que la sténose est impor-tante et que la réserve 
érébro-vas
ulaire est diminuée avant 
hirurgie [Haller et al., 2008℄.Ainsi 
ette méthode pourrait devenir un outil utilisé en routine 
linique pour les patientsprésentant une sténose. Par ailleurs, 
ette méthode ouvre des perspe
tives de dépistagede risque d'AVC 
hez les patients à risque (diabète, dyslipidémie, maladie de CADASIL,drépano
ytose,...). 147



Chapitre 11 Mise en appli
ation11.2 Appli
ation en re
her
he : la maladie d'AlzheimerLa mise en appli
ation des méthodes développées dans 
ette thèse en re
her
he 
linique adébuté en dé
embre 2007 au CHU de Grenoble dans le 
adre d'un Proto
ole Hospitalierde Re
her
he Clinique (PHRC) inter-régional visant à étudier la vasoréa
tivité 
érébraledans la maladie d'Alzheimer, l'étude CEVASAL (CErebral VASorea
tivity in ALzheimerdisease). Cette étude est menée par le Dr. A. Krainik au sein de l'unité IRM 
liniqueen étroite 
ollaboration ave
 le Centre Mémoire de Ressour
es et de Re
her
he (CMRR).Après un bref rappel sur la maladie d'Alzheimer, les motivations de l'étude CEVASALet les hypothèses quant aux modi�
ations de la vasoréa
tivité sont présentées, suivies duproto
ole expérimental et des premiers résultats.11.2.1 Introdu
tionLa maladie d'Alzheimer est une maladie neurodégénérative responsable de troubles neuro-
ognitifs entraînant une perte d'autonomie progressive. Première 
ause de démen
e 
hezle sujet âgé, la maladie d'Alzheimer est un enjeu de santé publique par sa gravité et safréquen
e. La prévalen
e de 
ette maladie augmente ave
 l'âge de 1% à 65 ans pour at-teindre plus de 30% vers 85 ans. La perte d'autonomie puis le dé
ès surviennent après 5à 10 ans d'évolution. Le traitement médi
amenteux repose prin
ipalement sur les inhibi-teurs de l'a
étyl
holinestérase qui maintiennent une 
on
entration synaptique su�santeen a
étyl
holine.La maladie d'Alzheimer tou
he préférentiellement les neurones 
holinergiques. Elle se
ara
térise par une sur
harge en plaques séniles du paren
hyme et des vaisseaux 
érébrauxet par une dégénéres
en
e neuro�brillaire. Le r�le de la protéine amyloïde β (Aβ), produitepar le 
livage d'une gly
oprotéine transmembranaire, l'APP, dans la genèse de la maladied'Alzheimer est étayé par plusieurs éléments :� l'Aβ est le 
onstituant prin
ipal des plaques séniles [Pri
e and Morris, 1999, Braaket al., 1998℄ ;� les mutations du gène 
odant pour l'APP pro
he du site de 
livage de l'Aβ sont asso
iéesaux formes familiales et pré
o
es de la maladie ;� la surexpression d'APP mutée 
hez la souris transgénique s'asso
ie à une sur
harge en
Aβ et à des troubles 
ognitifs pro
hes de 
eux de la maladie ;� l'Aβ est neurotoxique. Les 
ellules 
holinergiques du 
omplexe substan
e innominée/noyaubasal magno-
ellulaire (SI/NBM) et du 
ortex fronto-basal sont parti
ulièrement vul-nérables à la neurotoxi
ité de l'Aβ 
e qui 
onduit à une déplétion 
holinergique dansles régions innervées, en parti
ulier, dans les régions asso
iatives frontales, pariétales ettemporales [Iyo et al., 1997℄. Les traitements anti-
holinestérasiques essayent de réduire
ette déplétion 
holinergique [Iade
ola, 2004℄.La déplétion 
holinergique s'a

ompagne de troubles hémodynamiques fon
tionnels etstru
turels. L'a
étyl
holine est un vasodilatateur. Expérimentalement, la stimulation desneurones 
holinergiques du 
ortex fronto-basal s'a

ompagne d'une augmentation de laperfusion des régions frontales et pariétales [Barbelivien et al., 1999℄. Dans la maladied'Alzheimer, la déplétion 
holinergique asso
iée à la toxi
ité de la protéine Aβ, qui réduitl'e�et vasodilatateur de l'a
étyl
holine [Tong and Hamel, 1999℄, parti
ipent à la rédu
tion148



11.2 Appli
ation en re
her
he : la maladie d'Alzheimerde la perfusion 
érébrale. Ce serait le stade de l'hypoperfusion fon
tionnelle due à une va-so
onstri
tion qui augmente la résistan
e vas
ulaire et réduit progressivement la perfusion
érébrale. A 
e stade pré-
linique, au
une étude n'a montré d'anomalie de la perfusion
érébrale basale. En revan
he, des études d'IRMf ont montré 
hez les sujets asympto-matiques qui présentent un risque génétique de maladie d'Alzheimer (sujet porteur del'allèle ε4 de l'apolipoproteine E) l'existen
e d'un hypersignal BOLD dans les régionsfon
tionnellement engagées dans les tâ
hes mnésiques, frontales, pariétales et temporaleslatérales [Bookheimer et al., 2000, Bondi et al., 2005℄. Or l'interprétation de 
es hypersi-gnaux BOLD est équivoque 
ar il peut aussi bien s'agir d'un mé
anisme de 
ompensationneuronale (hypera
tivité neuronale né
essaire au maintien des performan
es 
ognitives)que le re�et d'une hypoperfusion relative démasquée par l'a
tivité neuronale de 
es régionset le 
ouplage neuro-vas
ulaire [Cohen et al., 2002℄.A 
ette hypoperfusion fon
tionnelle s'ajouterait progressivement une hypoperfusion stru
-turelle due aux altérations ma
rovas
ulaires (athéros
lérose, angiopathie amyloïde) et mi-
rovas
ulaires (atrophie et amin
issement des parois, vaisseaux fragmentés et tortueux)[Buée et al., 1997℄. De multiples anomalies ultrastru
turelles ont été dé
rites telles quel'épaississement et la rupture de la membrane basale des 
apillaires, la disparition desplexus périvas
ulaires, la dégénéres
en
e péri
ytaire, l'÷dème des pieds des astro
ytes[Farkas and Luiten, 2001℄. Ces anomalies limitent le tra�
 des métabolites entre les neu-rones, les astro
ytes et le 
ompartiment vas
ulaire entravant le métabolisme énergétiquedes neurones pouvant aller jusqu'à l'apoptose et à la survenue des troubles 
ognitifs [Far-kas and Luiten, 2001℄. Finalement, l'hypoperfusion 
érébrale 
hronique 
onduit à unerédu
tion de l'utilisation du glu
ose par les neurones responsables de troubles 
ognitifsave
, en parti
ulier, de troubles de la mémoire [Farkas and Luiten, 2001℄. Il faut noter que
es anomalies qui parti
ipent à la rupture de la barrière hémato-en
éphalique (BHE) nesont pas spé
i�ques à la maladie d'Alzheimer et partagent de nombreux points 
ommunsave
 d'autres maladies neurodégénératives telles que la maladie de Parkinson [Farkas andLuiten, 2001℄. Or, la rupture de la BHE altère la vasoréa
tivité à la 
apnie [Xu et al.,2004℄. Ainsi, à 
e stade de maladie d'Alzheimer avérée, les altérations de la perfusionont été largement dé
rites dans les régions frontales, pariétales et temporales [Farkas andLuiten, 2001, Hanon et al., 2005, Johnson et al., 2005, Du et al., 2006℄. La vasoréa
tivité
érébrale est altérée 
omme l'ont montré des études en tomodensitométrie (TDM) au xé-non lors d'un test à l'a
étazolamide [Oishi et al., 1999℄ et en Doppler trans-
rânien lorsd'une hyper
apnie induite par l'apnée [Silvestrini et al., 2006℄. Cependant, 
es te
hniquesprésentent des in
onvénients. La TDM au Xénon est onéreuse et n'est pas disponible enroutine 
linique, elle né
essite une irradiation et s'a

ompagne fréquemment de 
éphalées.Le Doppler trans-
rânien est une te
hnique dépendante de la qualité de l'opérateur et lestimulus hyper
apnique par apnée est également dépendant des performan
es du patient.De plus, l'étude Doppler est limitée aux segments proximaux des artères 
érébrales sansmesure de la perfusion paren
hymateuse. Cette méthode n'est pas une te
hnique d'ima-gerie 
érébrale et ne permet pas d'identi�er des modi�
ations régionales. En outre, il fautnoter qu'à 
e stade, les études d'IRMf montrent des hypoa
tivations de 
es mêmes régions[Saykin et al., 1999, Johnson et al., 2000, Di
kerson, 2006℄ en partie dues aux altérationshémodynamiques [Rombouts et al., 2005℄.L'obje
tif de l'étude 
onsiste à pré
iser l'existen
e et la topographie des altérations dela vasoréa
tivité 
érébrale 
hez les sujets atteints de la maladie d'Alzheimer (MA) et
hez les sujets à risque suivis pour un trouble 
ognitif léger amnésique (TCL-A). Les149



Chapitre 11 Mise en appli
ationétudes antérieures suggèrent l'existen
e de 
es anomalies dans les régions frontales, pa-riétales et temporales latérales. L'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale pourrait fournirun biomarqueur fon
tionnel de la perfusion 
érébrale, utilisable en pratique médi
ale àdes �ns diagnostiques et dans le 
adre de la re
her
he 
linique pour mieux 
omprendre laphysiopathologie et 
onstituer des groupes homogènes de sujets.11.2.2 Proto
ole expérimentalPopulation étudiéeLes variations inter-individuelles de la vasoréa
tivité 
érébrale sont étudiées dans troisgroupes indépendants appariés à l'âge, au sexe et au niveau d'édu
ation : groupe �Maladied'Alzheimer Débutante (MA) �, groupe � Trouble Cognitif Léger Amnésique (TCL-A) �et groupe � Témoin �.Les sujets des groupes � MA � et � TCL-A � sont séle
tionnés parmi les patients suivis parle CMRR Ar
 Alpin et les servi
es de Gériatrie du CHU de Grenoble ave
 une pro
édurediagnostique standardisée et un examen médi
al. L'examen est réalisé par un spé
ialistedans le 
adre d'une 
onsultation mémoire ave
 une évaluation neuropsy
hologique réaliséepar une neuropsy
hologue formée au diagnosti
 de 
es a�e
tions en utilisant la batterie detests standardisée du CHU de Grenoble. Ces tests évaluent le niveau intelle
tuel général, lamémoire, le langage, les gnosies visuelles, les praxies, l'attention et les fon
tions exé
utives.Le bilan d'in
lusion 
omprend un prélèvement de sang veineux à jeun (gly
émie, bilanlipidique et génotypage de l'allèle ε du gène de l'apolipoprotéine E).Le groupe � MA � est 
onstitué de patients présentant une maladie d'Alzheimer selonles 
ritères NINCDS-ADRDA [M
Khann et al., 1984℄ au stade léger ave
 un Mini Men-tal State Examination (MMSE) = [18�23℄ et un CDR = 1 [Hughes et al., 1982℄. Legroupe � TCL-A � est 
onstitué de patients présentant un trouble 
ognitif léger amné-sique (amnesti
-MCI), selon les 
ritères de Petersen [Petersen, 2004℄, ne répondant pasaux 
ritères de démen
e ou de maladie d'Alzheimer, ave
 un MMSE = [24�30℄ et unCDR = 0,5. Le groupe � Témoin � est 
onstitué de sujets sains ne répondant pas aux
ritères de démen
e, de maladie d'Alzheimer et de trouble 
ognitif léger amnésique ave
un MMSE = [29�30℄ et un CDR = 0.Imagerie 
érébrale par IRML'imagerie 
érébrale est réalisée sur l'IRM 1, 5 T ACHIEVA PHILIPS R©. Elle 
omporteune étude de la morphologie 
érébrale et une étude de la vasoréa
tivité 
érébrale. L'an-xiété induite par l'examen est estimée par le sujet sur une é
helle visuelle (Visual AnalogueS
ale Anxiety) avant et après l'examen [Hornblow and Kidson, 1976℄. La durée d'a
qui-sition totale des images est d'environ 45 minutes. L'étude anatomique se 
ompose d'unea
quisition 3D en é
ho de gradient T1 ave
 inversion-ré
upération 
ouvrant la totalitéde l'en
éphale ; a
quisition pondérée en T2 FLAIR pour ex
lure la présen
e d'une mi-
roangiopathie sévère et une angiographie par temps de vol sur le polygone de Willis eten 
ontraste de phase sur les tron
s supra-aortiques pour ex
lure les sténoses artériellessigni�
atives.Pour l'étude de la vasoréa
tivité 
érébrale, nous réalisons une a
quisition de la perfusion
érébrale par marquage des spins artériels (séquen
e dé
rite dans la se
tion 5.2 page 69).150



11.2 Appli
ation en re
her
he : la maladie d'AlzheimerC1 C2 C3 C4 Moyenne±SD
△CBF
CBF0

(%) 31,9±2,4 20,7±2,0 63±4,8 53,6±1,6 42,3±19,4Tab. 11.1 � Variations relatives de perfusion pour les sujets sains.Avant de 
ommen
er l'a
quisition de 
ette séquen
e, nous réalisons une 
ara
térisationde la durée du bolus de marquage dé
rite dans le 
hapitre 7 page 95. Ce
i nous permetde �xer pour 
haque sujet le délai entre l'impulsion de marquage et la saturation. Laséquen
e de perfusion dure 12 minutes au 
ours desquels le sujet inhale un mélange d'airenri
hi de 8% de CO2 alterné ave
 de l'air toutes les deux minutes. Le paradigme utiliséest 
elui dé
rit dans la se
tion 8.3 page 119. Les gaz sont administrés ave
 le masque haute
on
entration et nous é
hantillonnons les gaz expirés ave
 le Maglife. Nous 
hoisissons unTE de 24, 75 ms pour privilégier le signal de perfusion, tout en 
onservant une 
ertainepondération en signal BOLD dans nos données.Les images de perfusion par marquage des spins artériels sont pré-traitées suivant leproto
ole dé
rit dans la sous se
tion 9.1 page 121. Le 
al
ul des variations relatives deperfusion est réalisée sur les voxels appartenant à l'interse
tion de trois masques. Lepremier est un masque du lobe frontal réalisé ave
 le logi
iel WFU Pi
kAtlas [Maldjianet al., 2003, 2004℄. Le se
ond est un masque de matière grise extrait de l'image anatomiquesegmentée (voir la sous se
tion 9.1 page 127). Le troisième masque est une 
arte 
ontenantdes voxels pour lesquels une perfusion à l'état basal est mesurée (p < 0, 05).11.2.3 Premiers résultatsA 
e jour, quatorze sujets ont été examinés. Sur 
es 14 sujets, deux examens ont été inter-rompus à 
ause de l'étroitesse de l'antenne rendant le port du masque trop in
onfortable,et un examen était trop artéfa
té par des mouvements de la tête. Les 11 sujets restant serépartisses ainsi : 4 témoins, 3 sujets atteints de maladie d'Alzheimer et 4 sujets suivispour un trouble 
ognitif léger.Les résultats sont présentés dans les tableaux 11.1, 11.2 et 11.3. . Pour le groupe � témoin �,les variations de perfusion moyennes sont de 42, 3± 19, 4 %. Pour le groupe � MA �, ellesA1 A2 A3 Moyenne±SD
△CBF
CBF0

70,4±6,1 21,5±2,4 32,5±2,6 41,5±25,6Tab. 11.2 � Variations relatives de perfusion pour les personnes atteintes de la maladied'Alzheimer.sont de 41, 5± 25, 6 % et pour le groupe TCL-A, elles sont de 48, 4± 4, 8 %. Ces résultatsne semblent pas montrer de di�éren
e entre les groupes. Nous observons une grandevariabilité inter-individuelle des résultats.T1 T2 T3 T4 Moyenne±SD
△CBF
CBF0

51,2±1,6 53,5±5,3 42,8±2,4 46,1±1,7 48,4±4,8Tab. 11.3 � Variations relatives de perfusion pour les sujets TCL-A. 151



Chapitre 11 Mise en appli
ation11.2.4 Dis
ussionCes résultats montrent la faisabilité de l'étude 
hez des patients qui présentent des troubles
ognitifs. Cependant, nous avons dû interrompre l'examen 
hez 3 patients à 
ause del'in
onfort lié, avant tout, au port du masque à haute 
on
entration.Les variations de perfusion mesurées 
hez les témoins sont en a

ord ave
 les valeurs dela littérature qui rapporte des augmentations de perfusion de l'ordre de 40% lors de l'in-halation de 7, 5% de CO2 dans l'air [Stefanovi
 et al., 2006℄. Pour les patients, les valeursobtenues sont du même ordre. Toutefois, il s'agit de résultats très préliminaires. Des op-timisations méthodologiques seront né
essaires pour poursuivre l'analyse des données et,notamment, la 
orre
tion des e�ets de volume partiel. E�e
tivement, l'atrophie 
orti
ale,présente dans la maladie d'Alzheimer et les patients TCL-A, 
onstitue un biais d'analyse
onnu [Johnson et al., 2000℄.11.2.5 Con
lusionNotre expérien
e initiale en re
her
he 
linique montre la faisabilité d'un tel proto
ole 
hezdes personnes âgées et malades. L'inhalation des gaz ave
 le masque est plut�t bien tolérée.La te
hnique d'analyse que nous avons utilisée demande des améliorations pour 
orrigerles e�ets de volume partiel et quanti�er les variations relatives de perfusion. Ensuite, des
omparaisons voxel-à-voxel entre les groupes de sujets seront 
onduites pour déterminerquelles sont les régions sus
eptibles de présenter des modi�
ations de la vasoréa
tivité
érébrale.
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Con
lusion de la partie
Dans 
ette partie nous avons présenté les éléments du proto
ole expérimentale des ex-périen
es de vasoréa
tivité. Le matériel utilisé et les te
hniques d'analyses des donnéesont été dé
rites. La proximité de l'IRM re
her
he 3 T du servi
e 
linique de l'IRM fa
i-lite l'utilisation d'une telle te
hnique. Une première expérien
e nous a amené à 
omparerles deux modes d'administration disponibles, et à 
hoisir le masque haute 
on
entration
omme mode d'administration. Il assure un moyen �able d'administration des gaz, plusreprodu
tible que les 
anules nasales. Dans un deuxième temps, nous avons 
ara
térisé lese�ets de l'inhalation de 
arbogène sur la perfusion 
érébrale. Les résultats ont montré uneforte variabilité inter-sujets. Sous 
arbogène ave
 7% de CO2, nous avons mesuré des aug-mentations de perfusion 
érébrale de l'ordre de 20%, et une réa
tivité 
érébro-vas
ulairede 3, 5 %/mmHg. Toutes 
es expérien
es nous ont permis d'appréhender les aspe
ts ex-périmentaux des proto
oles de vasoréa
tivité 
érébrale. Ave
 
ette méthode d'imagerie dela vasoréa
tivité 
érébrale mise au point, nous avons débuté les appli
ations médi
ales.L'évaluation du risque d'AVC 
hez des malades présentant une sténose au niveau des
arotides est une appli
ation prometteuse de l'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale parmarquage des spins artériels. Les premiers résultats de l'étude CEVASAL sont en
oura-geants, mais des e�orts restent à faire pour la 
orre
tion des e�ets de volume partiel a�nd'améliorer la quanti�
ation de la perfusion.
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Con
lusion généraleLe travail réalisé au 
ours de 
ette thèse a permis la mise en pla
e d'une pro
édure 
om-plète de quanti�
ation de la vasoréa
tivité 
érébrale 
hez l'homme sur l'IRM 3 T re
her
heet sur l'IRM 1, 5 T à usage 
linique de la plate forme IRM du CHU de Grenoble. La sé-quen
e de perfusion par marquage des spins artériels, QUIPSS II a été mise en pla
e etoptimisée sur l'IRM 3 T. Les optimisations réalisées ont permis d'améliorer les perfor-man
es de 
haque élément de la séquen
e a�n de garantir un rapport signal sur bruit
onvenable. Nous avons proposé une méthode originale a�n de 
ara
tériser les propriétésdu bolus de sang marqué. Ainsi un paramètre de la séquen
e, fondamental pour la quan-ti�
ation de la perfusion, est �xé pour 
haque sujet. La rapidité de 
ette mesure et del'analyse du signal permet d'e�e
tuer 
ette 
ara
térisation avant 
haque évaluation de laperfusion 
érébrale.Ave
 
e travail de développement réalisé nous béné�
ions d'une méthode �able de me-sure de la perfusion 
érébrale. Elle est fa
ilement utilisable et paramétrable par d'autrespersonnes qui souhaitent l'utiliser, et sa 
onstru
tion en modules la rend fa
ilement modi-�able. La mise au point du proto
ole expérimental et de l'analyse des données de l'imageriede la vasoréa
tivité 
érébrale a été menée sur les IRM 3 T et 1, 5 T. Une évaluation desvariations de signal BOLD et de la perfusion réalisée sous 
arbogène nous a permis de
hoisir le masque haute 
on
entration 
omme mode d'administration des gaz. Outre un
onfort limité, 
e masque o�re une bonne maîtrise de la 
on
entration des gaz inhalés.Dans un se
ond temps, nous avons 
ara
térisé les variations de perfusion obtenues sousinhalation alternée d'air et de 
arbogène à di�érentes 
on
entrations de CO2. Ce gaz rare-ment utilisé dans le milieu de la re
her
he o�re l'avantage d'être disponible dans un milieu
linique. Les résultats obtenus ont mis en avant le potentiel de 
e gaz, pour l'étude de lavasoréa
tivité 
érébrale. Cette méthode de l'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale a étéévaluée dans le 
adre de la pathologie sténo-o

lusive et dans un proto
ole de re
her
he
linique sur la maladie d'Alzheimer. Les premiers résultats sont en
ourageants mais desdéveloppements d'analyse des données sont à mener.Cette séquen
e est a
tuellement en 
ours d'installation et d'évaluation sur les IRM dédiésà la re
her
he sur le petit animal du Grenoble Institut des Neuros
ien
es. Elle pourra êtreutilisée pour 
ontinuer les développements de méthodes en IRM fon
tionnelle, notam-ment pour la mise en pla
e de la mesure des variations fon
tionnelles la 
onsommationd'oxygène qui requiert l'utilisation d'une telle séquen
e et une 
alibration d'un modèlepar hyper
apnie. Ainsi, les études d'IRM fon
tionnelle 
ognitives, sensorielles ou motri
esqui étaient basées uniquement sur la mesure du signal BOLD, pourront être réaliséesave
 une prise en 
ompte de l'état physiologique basal de 
haque sujet. Les mesures de laperfusion 
érébrale et de la 
onsommation d'oxygène o�riront une analyse des résultatsd'IRMf plus �nes, et une 
omparaison entre les sujets plus propre.Les perspe
tives de 
e travail s'ins
rivent dans un premier temps dans l'approfondissementdu travail méthodologique mené. La validation de la méthode de 
ara
térisation du bolusde sang marqué doit être réalisée, a�n de déterminer la pré
ision et la reprodu
tibilitéde la mesure de la largeur temporelle du bolus et de démontrer le gain que l'adaptationindividuelle de la séquen
e apporte pour la quanti�
ation des variations globales du débitsanguin 
érébral. L'enregistrement des paramètres physiologiques sur un ordinateur viale port RS232 devra être réalisé a�n d'enregistrer les paramètres physiologiques et dedisposer d'un suivi temporel plus �n que 
e qui a pu être réalisé pour les travaux présentési
i. La méthode de 
orre
tion des e�ets de volume partiel doit également être a�née a�nd'assurer une évaluation des altérations de la vasoréa
tivité �able dans l'étude CEVASAL.156



Dans un se
ond temps, les perspe
tives s'ouvrent sur une large gamme d'appli
ations
liniques de l'imagerie de la vasoréa
tivité 
érébrale. Dans de nombreuses pathologiesneurologiques et psy
hiatriques elle pourrait o�rir un meilleur diagnosti
 et une meilleure
ara
térisation phénotypique de 
es maladies.
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Annexe 1Liste des valeurs des paramètres utilisées dans le 
hapitre 6 page 73 sur l'optimisation dela séquen
e d'ASL.
E�
a
itéinversionpage 75 E�
a
itésaturationpage 79 Gappage 84 TI1et TI2page 87 TRpage 90 ASSISTpage 91Pré-saturationDurée :Angle :Longueur : 10 ms

80◦ROI 10 ms
80◦ROI 10 ms

80◦ROI 10 ms
80◦ROIInversionDurée :Angle :Longueur : 13 ms150◦ à 174◦174 mm 13 ms

170◦100 mm 13 ms
170◦100 mm 13 ms

170◦100 mm 13 ms
170◦100 mmQUIPSSsaturationDurée :Angle :Longueur : 10 ms70�à 90�174 mm 10 ms

80◦80 mm 10 ms
80◦100 mm 10 ms

80◦100 mmGap 0 à 10 mm 5 mm 5 mm 5 mmTI1 100 ms 550 ms 550 msTI2 250 ms14 s 8 TIdi�érents 1250 ms 1250 msTE 21,6 ms 21,6 ms 21,6 ms 21,6 ms 21,6 ms 21,6 msTR 12000 ms 12000 ms 3000 ms 3000 ms 2000-3000 ms 3000 msNR 2 1 80 960 150 150FOV 216 ×
216mm2

216 ×
216mm2

216 ×
216mm2

288 ×
288mm2

216 ×
216mm2

216 ×
216mm2Matri
e 72×72 72×72 72×72 72×72 72×72 72×72Nombre de
oupes 35 35 1 8 10 8Epaisseurde 
oupe 4 mm +1 mm degapinter-
oupes 4 mm +1 mm degap inter-
oupes 4 mm 4 mm +1 mm degap inter-
oupes 4 mm +1 mm degap inter-
oupes 4 mm +1 mm degap inter-
oupes
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Annexe 1Liste des valeurs des paramètres utilisées dans le 
hapitre 7 page 95 sur la 
ara
térisationdu bolus des spins marqués, pour l'étude à 1, 5 T et à 3 T.
Séquen
e à 3 T Séquen
e à 1,5 TInversion Durée :Angle :Longueur : 13 ms

170◦100 mm 200 mmGap 5 mm 15 mmTI 75 à 2400 ms 80 à 2320 msTE 21,6 ms 19,8 msTR 2800 ms 3000 msNR 12 4FOV 216 × 216mm2
256 × 256mm2Matri
e 72×72 64×63Nombre de 
oupes 1 1Epaisseur de 
oupe 4 mm 5 mm
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Annexe 1Liste des valeurs des paramètres utilisées dans la se
tion 10.1 page 131 pour la 
omparaisonentre deux modes d'administration et la se
tion 10.2 page 137 sur l'e�et de l'inhalationde 
arbogène.
Se
tion page 131 Se
tion page 137Pré-saturationDurée :Angle :Longueur : 10 ms

80◦ROI 10 ms
80◦ROIInversionDurée :Angle :Longueur : 13 ms

170◦100 mm 13 ms
170◦100 mmQUIPSSsaturationDurée :Angle :Longueur : 10 ms

80◦ROI 10 ms
80◦ROIGap 5 mm 5 mmTI1 550 ms 550 msTI2 1250 ms 1250 msTE 24,6 ms 24,6 msTR 3000 ms 3000 msNR 240 780FOV 216 × 216mm2

216 × 216mm2Matri
e 72×72 72×72Nombre de
oupes 8 8Epaisseurde 
oupes 4 mm + 1 mm de gapinter-
oupes 4 mm + 1 mm de gapinter-
oupes
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