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Résumé : L’'objectif de cette thése était de développer des techniques de mesure de
'oxygénation cérébrale par IRM dans le contexte de 'angiogénese tumorale. Nous avons
mis en place une méthode de mesure de 'oxygénation tissulaire a partir de I'IRM du
fluor-19. La réalisation d’'une antenne RMN et une étude sur fantome ont permis de
calibrer la relation pOz/R: pour la molécule d’héxafluorobenzene. Apres injection
intracérébrale du produit, des analyses de la pO2 dans des cerveaux de rats sains ont
montré que les mesures étaient précises et variaient avec 'inspiration de différents gaz.
Nous avons également développé une nouvelle méthode de mesure de 'oxygénation
sanguine basée sur la quantification de I'effet BOLD. Un modele mathématique et la
combinaison de techniques de mesure du volume sanguin, du T, T2* et de Bo ont permis
d’obtenir des mesures quantitatives de la SO». Ce protocole a été corrélé, sur cerveaux de
rat sains, a des analyses de gaz du sang sous différentes conditions respiratoires. Des
études sur des tumeurs cérébrales et pendant des traitements anti-cancéreux ont
permis de comparer nos estimations de la SO2 a d’autres parametres vasculaires comme
le volume sanguin, I'index de taille des vaisseaux ou la perméabilité. Nous avons
également confronté notre approche a l'histologie du pimonidazole, un marqueur de
I’hypoxie. Enfin, nous avons développé des simulations informatiques pour estimer la
précision des mesures IRM basées sur des modeles mathématiques. La combinaison de
deux approches numériques récentes a permis d’intégrer a nos simulations des données
réalistes de microvascularisation acquises par microscopie intravitale. Les résultats
suggerent que la modélisation des vaisseaux sanguins par des cylindres droits est
justifiée, mais que la densité ou l'orientation des vaisseaux sanguins pourraient étre
sources d’'une surestimation du volume sanguin par RMN.

Mots clé : IRM, oxygénation, tumeurs cérébrales, hypoxie

Abstract: The aim of this study was to developp MR methods to measure brain
oxygenation in the context of tumoral angiogenesis. We have developped a method to
assess tissue oxygenation using *°F MRI. The build up of a surface coil and a study in
phantom have allowded the determination of the calibration curve (pO./R;) of the
hexafluorobenzene molecule. After intracerebral injection of the product, analysis of the pO,
on healthy rat brains have shown accurate measurements which varied with various inspired
gazeous conditions. We have also developped a new method based on the BOLD effect to
assess the blood oxygenation. Using a mathematical model and a combination of MR methods
designed to measured the BVT, T, To* and By we have derived quantitative estimates of the
SO,. This protocol has been correlated to blood gaz analysis in healthy rat brains. A study on
tumor and under therapies has been used to compare estimates of SO, to other vascular
parameters. We have also compared our approach to results obtained with hitologiy using a
pimonidazole as a marker of hypoxia. Finally, we have developped numerical simulations to
estimate the accuracy of MR methods based on mathematical models. The combination of
two recent approaches has allowded the use of realistic microvascular networks acquired with
intravital microscopy. The results suggest that the modelisation of the blood vessels as infinite
long cylinders is justified but that the density or preferential orientation of the blood vessels
may introduce errors on the estimates of BVF with MR.
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INTRODUCTION GENERALE

‘oxygene joue un role fondamental pour la vie. Depuis plus de 500 millions d’années

la vie aérobie s’est imposée sur les formes de vie n’utilisant pas I'02. Pourtant, pour

les humains, I'oxygéne a différents visages. On sait que sa présence est indispensable
a notre survie. Un humain ne peut tenir plus de 11'35" sans apport en Oz (record du
monde d’apnée statique du 8 juin 2009). Les bars a oxygene et les produits de beauté a
I'oxygeéne rendent compte des vertus guérissantes et toniques que l'on préte a cette
molécule. Mais on sait également qu’il n’est pas possible de survivre plus de quelques
jours en respirant une trop grande quantité d’oxygene. On pense aussi depuis quelques
années qu’a travers les chemins de la respiration, la présence de ce méme oxygene serait
a l'origine de notre vieillesse et de notre durée de vie limitée. Ainsi, de nombreux
traitements antioxydants sont vendus pour, disent-ils, nous aider a combattre les effets
nocifs de I'Oz.

Dans le contexte du cancer, I'absence d’oxygéne (ou hypoxie) a également des
conséquences variées. D'un coté, la réplication rapide des cellules tumorales entraine
leur éloignement progressif des vaisseaux sanguins et une donc baisse progressive de
I'oxygene utilisable. Les cellules privées d’oxygéne voient leur métabolisme se ralentir et
une exposition prolongée en condition hypoxique peut conduire a la mort cellulaire.
D’un autre coté, 'hypoxie tend a activer des mécanismes de défense qui induisent un
caractere agressif dans les tumeurs. Les cellules tumorales en état de stress hypoxiques
réagissent en activant des mécanismes de lutte contre I'hypoxie a travers un facteur
protéique HIF (hypoxia inducible factor). Elles stimulent le développement d'une neo-
vascularisation pour subvenir aux besoins en oxygene et favoriser la croissance
tumorale. A travers ces vaisseaux souvent anormausx, les cellules tumorales peuvent étre
transportées dans l'organisme et induire des métastases. La sélection de clones
résistants a I'absence d’oxygene peut étre a l'origine de récurrences locales ou d'une
résistance aux traitements conventionnels de radiothérapie ou chimiothérapie.

Etant donné les différents roles de I'oxygene dans la biologie des tumeurs, plusieurs
stratégies thérapeutiques ont été envisagées. Il a été proposé de réoxygéner les tumeurs
a travers l'utilisation de gaz a forte concentration en oxygene (carbogene) ou en
augmentant la capacité de transport du sang (EPO) pour d’augmenter 'efficacité de la
radiothérapie. Les traitements antiangiogéniques ont été développés pour asphyxier la
tumeur. Puis, il a été proposé qu’'en fait, une normalisation transitoire de Ia
microvascularisation pourrait intervenir, ouvrant brievement une fenétre de meilleure
oxygénation. Certains médicaments comme la tirapazamine sont congus spécifiquement
pour cibler les cellules hypoxiques et les détruire. Enfin, les thérapies anti-vasculaires
tentent, elles, de détruire la microvascularisation cérébrale pour asphyxier la tumeur.
Toutes ces thérapies sont toutefois en cours de développement et des outils permettant
de bien caractériser leur efficacité restent a trouver.

Dans ce contexte, une caractérisation fiable de l'oxygénation pourrait permettre de
prédire ou d’analyser la réponse aux thérapies, de stratifier les patients et de déterminer
13
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la thérapie la plus efficace. Elle pourrait également aider a une meilleure compréhension
du développement tumoral et a I'identification de nouvelles cibles thérapeutiques.

Méme s’il est aujourd’hui possible de mesurer les niveaux d’oxygenes in vivo a l'aide
d’électrodes a oxygene, une approche utilisant I'imagerie parait plus appropriée étant
donné la nature hétérogene aussi bien spatiale que temporelle de I'oxygénation des
tumeurs. Beaucoup de techniques sont envisageables comme la TEP (tomographie par
émission de positrons), la RPE (résonance paramagnétique électronique) ou la NIRS
(near infrared spectroscopy), mais aucune ne s’est imposée en routine clinique. L'IRM,
technique non ionisante et non invasive, autorisant des examens répétés et un suivi
régulier du patient apreés la mise en ceuvre d’un traitement pourrait étre un outil de
choix pour I'étude de l'hypoxie en clinique. Cette technique permet une excellente
caractérisation anatomique des différents tissus constituant le cerveau. Elle est aussi
appréciée pour la grande variété d’informations physiologiques (flux, débit et volume
sanguins, taille des vaisseaux, coefficient de diffusion de I'eau) qu’elle peut fournir.
L’IRM est sensible a 'oxygénation au travers de plusieurs parametres (comme le T, Tt
ou T2*) mais, pour l'instant, les méthodes proposées montrent des relations complexe
avec I'0; et manquent de validation, notamment en situations pathologiques.

Le sujet de cette theése s’inscrit dans un projet plus général d’étude de la
microvascularisation cérébrale pour 'analyse de pathologies cérébrales. L’objectif est
d’apporter un outil IRM de mesure de l'oxygénation a '’ensemble des outils IRM de
caractérisation de la microvascularisation cérébrale développés précédemment au
laboratoire. Pour ce travail, nous avons décidé d’aborder la mesure de I'oxygénation des
tumeurs a l'aide d’'un parametre tissulaire (la pression partielle en oxygeéne ou p0z) et
d’'un parametre vasculaire (la saturation en oxygene de ’hémoglobine ou SOz). Méme si
les outils développés peuvent permettre I'analyse de l'oxygénation dans un grand
nombre de pathologies, nous nous sommes concentrés pendant cette these sur I'étude
de I’hypoxie tumorale.

Le manuscrit est organisé en 6 chapitres.

Dans le chapitre A nous exposons le contexte biologique de I'étude a travers la
description des phénomeénes de la respiration et de '’hypoxie tumorale. Nous explicitons
les notions de pO2 et SO, et présentons les principales techniques de mesure de
I'oxygénation.

Pour mesurer la pO; tissulaire, nous avons mis en place une méthode connue de mesure
de la pO; par IRM du fluor-19 (Chapitre B). L’étude a principalement consisté en un
travail méthodologique pour permettre 'imagerie du fluor?? sur les imageurs de la plate
forme et une étude sur fantome pour calibrer la méthode. Une courte étude in vivo a
permis d’évaluer la pO; sur des rats sains et porteurs de tumeurs sous différentes
conditions respiratoires. Des problemes matériels (notamment le déménagement des
aimants au cours de la these impliquant le non fonctionnement du scanner a 2,35T), le
caractére invasif de la méthode et la complexité expérimentale de I'approche 1°F nous
ont conduit a nous concentrer sur le développement d’'une méthode de mesure de
'oxygénation sanguine a partir de I'effet BOLD.
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Nous avons proposé une nouvelle approche pour la quantification IRM de la SOz a
travers les effets T>*. Apres avoir évalué notre méthode sur rats sains et sous différentes
conditions respiratoires, la technique a été appliquée a I'étude de I'’hypoxie tumorale et
comparée a 'histologie utilisant un rapporteur de ’hypoxie. Ces travaux font I'objet des
chapitres C et D.

Parallelement aux travaux évoqués ci-dessus, plusieurs études en collaboration ont
permis de suivre l’évolution de la microvascularisation tumorale pendant des
traitements de radiothérapie par rayonnement synchrotron, de chimiothérapie et de
thérapie antiangiogénique. Nous exposons au chapitre E les résultats de ces études en
nous concentrant sur les valeurs de la SO; trouvées et la corrélation avec les autres
parametres microvasculaires.

Enfin, les méthodes utilisées au laboratoire reposant en grande partie sur des modeles
mathématiques de la microvascularisation cérébrale, nous avons évalué (Chapitre F)
I'impact de certaines hypothéses du modeéle sur la précision de nos mesures. Ainsi nous
avons mis en place une technique de simulation informatique du signal RMN en
présence de sources d’inhomogénéité du champ magnétique. L’'influence de la
morphologie des vaisseaux sanguins a été évaluée en utilisant des données simulées ou
provenant d’acquisitions de microscope a deux photons. Une étude in silico sur
I'influence du taux d’hématocrite sur les mesures a également été confrontée a une
étude expérimentale incluant des conditions d’hémodilution et d’hypoxie intermittente.

En annexe de ce manuscrit, on pourra trouver la description des IRM de la plate forme
de Grenoble et la liste des publications réalisées pendant la thése. Nous présentons
également quelques données mesurées avec I'appareil commercial de mesure de la pO;
(Oxylite®), acquis pendant la these.
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Chapitre A : Eléments de contexte et objet de l'étude

CHAPITRE A : ELEMENTS DE CONTEXTE ET OBJET DE L'ETUDE

e chapitre décrit succinctement le role de I'oxygene dans la respiration cellulaire et

le systeme respiratoire. Les notions de pression partielle en oxygene et de saturation

en oxygene de 'hémoglobine vont étre analysées car elles constituent les deux
grandeurs que l'on cherche a mesurer par RMN. On se concentrera sur les valeurs
caractéristiques de la littérature dans les conditions saines et pathologiques. Les causes
et conséquences de I'’hypoxie (ou manque d’oxygene) dans les tumeurs sont décrites
pour mettre en avant 'importance d’'une mesure précise de I'oxygénation. Les principes
des méthodes permettant une caractérisation de l'oxygénation in vivo seront alors
présentés et analysés selon leur capacité a répondre aux besoins spécifiques de I'étude
de I’hypoxie tumorale.

I. ’OXYGENE ET LA RESPIRATION

La découverte de l'oxygene est créditée a Scheedle et Priestley en 1773. Lavoisier
nomma la molécule et montra en 1793 qu’elle était un élément essentiel pour la vie.

[.1. LA RESPIRATION CELLULAIRE

La respiration cellulaire est une réaction chimique d'oxydoréduction qui fournit
|'énergie nécessaire a une cellule pour fonctionner. Le principe est commun a 'ensemble
des organismes vivants et repose sur la dégradation de substrats a haute valeur
énergétique (sucres, graisses, protéines) et la récupération de I'énergie libre contenue
dans leurs liaisons chimiques.

Pour les organismes aérobies, les carburants nécessaires a la réaction sont le glucose,
des acides gras ou d'autres molécules organiques (acides aminés, corps cétoniques).
Dans le cas des humains, ces carburants proviennent de la digestion et sont amenés par
la circulation sanguine.

L’oxygene joue le role de comburant. Dans le cas des humains, il est extrait de I'air par la
ventilation pulmonaire et est amené a la cellule par la circulation sanguine, fixé sur
I'hémoglobine des hématies (globules rouges). La réaction produitdu dioxyde de
carbone (COz) évacué par la circulation sanguine (dissous dans le plasma) et de l'eau
H:0.

La réaction globale pour le glucose est :

CsH1,06 + 6 O, + 38 ADP + 38 Pi =6 CO;, + 6 H,O + 38 ATP (énergie) + Energie
Thermique

ou Pi désigne un phosphate inorganique. Les phases finales et caractéristiques
impliquant 'oxygene moléculaire se déroulent exclusivement dans les mitochondries.
Grace a la phosphorylation de I’ADP (adénosine diphosphate) en ATP (adénosine
triphosphate), une grande partie (40 %) de I'énergie dégagée par la respiration peut y
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étre récupérée sous une forme immédiatement utilisable par la cellule ; le reste est
perdu sous forme de chaleur.

Pour alimenter son métabolisme I'organisme possede d’'importants stocks de carburants
de base (tissu adipeux, glycogene...), mais il ne possede aucune réserve d’oxygene. Les
cellules ont aussi un stock tres limité d’ATP. Un apport constant d’oxygene aux
mitochondries est donc nécessaire pour assurer le métabolisme aérobie des tissus.

.2. LE SYSTEME RESPIRATOIRE

La Figure 1 présente les principales voies du systeme respiratoire.

Le sang artériel enrichit le
cerveau en oxygene et en
glucose.

On appelle petite
circulation I’ensemble
formé par I’artére I
pulmonaire, les poumons et |
les veines pulmonaires.

Au niveau des poumons, le
sang se débarrasse du gaz
carbonique et s’enrichit en

oxygene.

Aorte
Le sang issu des grandes

veines de I’organisme part du
cceur droit pour aller
s’oxygéner dans les poumons
via I’artére pulmonaire

Le cceur gauche propulse le
sang oxygéné dans tout
I’organisme.

De I’eau, des électrolytes et

On appelle grande circulation des aliments sont absorbés

ou circulation systémique,
I’ensemble des vaisseaux qui
amene le sang aux différents

par intestin. Des déchets
sont acheminés vers le foie
pour étre stockés et/ou

organes. métabolisés.

Le rein débarrasse le sang de
ses déchets en les éliminant
dans 'urine.

Le sang artériel apporte
oxygene et nutriments
nécessaires a Pactivité

musculaire.

Figure 1: Schéma du systeme respiratoire. D’aprés www.sanofi-aventis.fr.

Le transport d’oxygéne depuis les poumons jusqu’a la mitochondrie ou il est utilisé
requiert la juxtaposition de différents processus, les uns dits de « diffusion », les autres
de « convection ».

Le transport d’oxygene par diffusion se rapporte au transfert de I'oxygene des poumons
au sang et du sang jusqu’aux cellules. Ce transfert est fonction du gradient de pression
partielle en oxygene (p0Oz) existant entre l'air alvéolaire, le capillaire et I'intérieur de la
cellule.

Le transport d’oxygéne par convection correspond aux mouvements globaux de
I'oxygeéne dans le sang. Il implique les mécanismes contrélant la distribution du sang
entre les organes et au sein de ceux-ci.
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L’ajustement de cet apport d’oxygene, via le controle de la ventilation et 'adaptation du
débit cardiaque, a pour résultat que la quantité d’oxygene apportée coincide avec les
besoins de I'organisme.

I.2.a. Notion de pO:

Selon la loi de Dalton, dans un mélange gazeux, la pression totale est égale a la somme
des pressions partielles des gaz constituant le mélange. Au sein d’'un mélange gazeux, la
pression partielle d'un gaz s’obtient donc en multipliant sa concentration fractionnelle
(sa «proportion») par la pression totale exercée par le mélange.

Dans l'atmosphere terrestre l'oxygeéne exerce une pression égale a 20,95 % de la
pression atmosphérique totale. Au niveau de la mer, la pression atmosphérique
moyenne étant égale a 760 mmHg, la pO2 est égale a 159 mmHg (Tableau 1).

Tableau 1 : Composition de I’air sec (au niveau de la mer)

Gaz Symbole Proportion (%) Pression partielle (mmHg)
Azote N, 78,084 593,40

Oxygeéne 0, 20,946 159,22

Argon Ar 0,934 7,33

Dioxyde de carbone CO, 0,035 0,24

Autres gaz rares He, Xe, CO... < 0,003 <0,01

Le pourcentage d’oxygene dans l'air ne varie pas avec l'altitude mais la pression totale
diminue. Ainsi on peut noter une pO2 de 127 mmHg a 1800 m, de 84 mmHg a 5000 m et
de 50 mmHg a 8884 m (Everest).

I.2.b. Cascade de I'oxygéne

Chez ’'homme et au repos, chaque inspiration ameéne environ un demi-litre d'air dans les
poumons (volume courant) et ceci en moyenne 15 fois par minute (fréquence
respiratoire).

Aprés passage de l'air dans les bronches, celui-ci se sature en vapeur d’eau. A la
température corporelle, la pression exercée par la vapeur d’eau étant de 47 mmHg, la
pO2 devient pO2= (760-47)*0.2095=149 mmHg. Le passage de I'air atmosphérique dans
les voies aériennes réduit donc la pO2 de 10 mmHg. Cette baisse progressive de la pO;
se poursuit jusqu’'aux mitochondries et est désignée sous le terme de « cascade de
I'oxygene » (Figure 2).
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Figure 2 : Cascade de I’oxygéne (a)=artériel, (v)=veineux. D’aprés www.md.ucl.ac.be/virtanes/oxy.PDF

Au niveau des alvéoles pulmonaires la pO; se situe aux alentours de 100 mmHg. Le
mélange gazeux entre alors en contact du sang. Le gaz qui entre dans la phase liquide est
dissous et on peut noter que seule cette forme dissoute exerce une pression partielle. La
pO2 dans le sang artériel est aux alentours de 90-95 mmHg et correspond a un volume
d’oxygene dissous dans le sang artériel de 0,3mL pour 100 mL de sang. Cet oxygéne
dissous joue un réle remarquable puisqu’il conditionne la forme de transport de
I'oxygene combiné a 'hémoglobine (ChapitreA.L.3. ). Au niveau tissulaire, ’hémoglobine
largue son oxygene dans le sang ou il retrouve sa forme dissoute. La pO2 dans le sang
veineux est alors de 40 mmHg.

L’oxygene étant utilisé en permanence dans la mitochondrie, sa pression partielle est
donc tres basse, de 'ordre de 1 mmHg. 1l en résulte que, pour ce gaz, un énorme gradient
de pression partielle est créé et entretenu de proche en proche entre les vaisseaux et la
mitochondrie, gradient le long duquel I'O; diffuse.

Si la pO; artérielle est constante, on considére alors que la pO2 veineuse locale est un
témoin de la pO; tissulaire locale.

[.3. TRANSPORT DE L’OXYGENE PAR LE SANG

L’oxygene capté au niveau des alvéoles pulmonaires n’est que tres faiblement transporté
sous forme dissoute dans le sang. Le moyen privilégié de transport est la forme
combinée a I'hémoglobine, principale composant des hématies.

20



Chapitre A : Eléments de contexte et objet de l'étude

1.3.a. Notion de SO, OEF et CMRO;

Un globule rouge (ou hématie) contient 280 millions de molécules d’hémoglobine (Hb).
Chaque molécule contenant quatre groupements prosthétiques (heme) possédant un
atome de fer fixateur de I'oxygene, elle peut fixer quatre molécules d’oxygene. La fixation
d’'une molécule d’oxygene sur une molécule d’hémoglobine entraine une modification de
la conformation de I'hémoglobine qui augmente l'affinité des trois autres sites de
fixation pour l'oxygeéne. Ainsi, I'hémoglobine se retrouve le plus souvent soit
completement oxygénée, soit completement désoxygénée. L’'oxygene transporté sous
forme combinée est de 20,8 mL d’oxygéne pour 100 mL de sang. L’hémoglobine
transporte 70 fois plus d’oxygene dans les circonstances normales que la phase aqueuse
du sang et compte pour 98% du transport de I'oxygene par le sang.

On appelle saturation en oxygeéne de ’hémoglobine (SO2), la proportion de molécules
d’hémoglobine qui sont oxygénées, parmi la totalité des molécules d’hémoglobine,
oxygénées HbO (oxyhémoglobine) et non oxygénées dHb (désoxyhémoglobine) :

HbO,

SO, =——F— Equation 1
HbO, + dHb

Le facteur principal déterminant le taux de saturation de I'hémoglobine en oxygene est
la pression partielle en oxygene dans le sang.

La consommation d’oxygene par le tissu cérébral (CMRO, Cerebral Metabolic Rate of
Oxygen) est définie comme la quantité d’oxygéne consommeée par unité de temps et pour
une masse de tissu donnée. Une valeur typique de consommation d’oxygeéne est de
I'ordre de 2Zpmol/g/min dans le cortex humain. Le principe de Fick relie la CMRO; par le
tissu, le débit sanguin cérébral (CBF) et les saturations en oxygéne du sang artériel
(Sa03) et veineux (SvO2) :

CMRO, = CBF - 4-[Hb]- (Sa0, — SvO,) Equation 2

On peut également définir la fraction d’extraction en oxygene (OEF, Oxygen Extraction
Fraction) qui représente la différence relative de saturation en oxygene entre les
territoires artériels et veineux :

Sa0, — SvO,
Sa0,

OEF = Equation 3

Dans les conditions physiologiques normales, Sa0O; est proche de 100% et SvO; de 60%.
L’OEF est alors proche de 40%.

[.3.b. Courbe de dissociation de I’hémoglobine

La courbe de dissociation de I'hémoglobine, encore appelée courbe de Barcroft, met en
relation la saturation de I'hémoglobine et la pression partielle en oxygene (Figure 3).
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Figure 3 : Courbe de dissociation de I’hémoglobine. D’aprés www.md.ucl.ac.be/virtanes/oxy.PDF

La forme de la courbe est une sigmoide et peut se décomposer en deux parties. Dans sa
phase ascendante, la pente de la courbe est trés forte et de faibles différences de PO
entralnent d'importants échanges d’0; et donc de grandes modifications de SO. Cette
partie se nomme parfois versant ‘veineux’ ou ‘tissulaire’ de la courbe.

Par contre dans la phase de plateau (aussi appelée partie ‘artérielle’ ou ‘pulmonaire’),
I’'hémoglobine est quasi totalement saturée quelle que soit la pOz. On remarque une
captation maximale d’oxygéne aux pO: normalement rencontrées dans les alvéoles
pulmonaires : plus de 97 % de saturation a 100 mmHg. A une pO; de 60 mmHg la SO
est encore égale a 90 %. Ce plateau autorise donc une marge de sécurité.

La transition entre ces deux comportements se situe aux environs d'une pO; de
60 mmHg, correspondant a une SOz de 90%.

Le point d’inflexion de la sigmoide se situe a une pO2 de 27 mmHg, ce qui correspond a
une saturation de 50%, et est appelé point p50 de la courbe. Cette p50 est utilisée pour
définir I'affinité d’'une molécule susceptible de fixer 'oxygene de fagon réversible : une
p50 basse signifie qu'une molécule posséde une grande affinité pour I'oxygene.

Enfin, il est a noter qu'une SOz de 35 % (ou moins) n’est pas compatible avec une survie
prolongée ; elle correspond a une pOz de 20 mmHg ou moins.

I.3.c. Facteurs influencant la courbe de dissociation

La courbe de dissociation présentée dans la partie précédente n’est correcte que dans
des conditions standards : pH=7,40, PCO2=40 mmHg, température=37°C.
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Certaines situations physiopathologiques modifient I'affinité de I’hémoglobine pour
I'oxygéne en rapprochant la courbe d’'un modele linéaire (déviation a droite) ou en
I'éloignant (déviation a gauche).

La déviation de la courbe de dissociation de I'hémoglobine a droite signifie que I'affinité
pour l'oxygene est moins importante. Concretement, cela se traduit par une
augmentation de la p50 et une augmentation de la quantité d’oxygene délivrée aux
tissus.

Les causes de cette déviation sont :

- une augmentation de la pCO2 et/ ou une baisse du pH. Ceci est désigné sous le nom de
I'effet Bohr.

- une augmentation de température (Exemple : exercice physique).

- une augmentation de production du 2,3 diphosphoglycérate qui est un dérivé de la
glycolyse et qui baisse I'affinité de ’'hémoglobine pour I'oxygene en se fixant sur la
forme désoxygénée. Cette augmentation peut se produire a haute altitude.

Déviation a droite Baisse de la capacité de fixation de

I’hémoglobine
sa02 Sa02

100% Normale

— Normale
Intox CO,
50% > 0,5 +

Capacité de fixation basse

0% ' T T T T 0 20 40 60 80 100 120 140 160
0 20' 40 60 80 100 120 140 160
P50 plus grande P02 (mmHa) Pa02 (mmHg)

Figure 4 : Modifications de la courbe de dissociation de I’hémoglobine. D’apres http://www.ednes.com.

La déviation a gauche de la courbe de dissociation indique au contraire une
augmentation de l'affinité de I'hémoglobine pour I'oxygéne avec pour conséquences une
baisse de la p50 et de 'apport d’oxygene aux tissus.

Certaines situations peuvent également abaisser la capacité de fixation de 'hémoglobine
sans déviation de la courbe de dissociation :

- anémie

- méthémoglobinémie (fer de I'heme devenu ferreux, ne fixant plus)

- hémoglobinose S (drépanocytose)

- Effet du CO qui s’accompagne en plus d’une déviation a gauche de la courbe de
dissociation

1.3.d. Le réseau vasculaire

Le sang quitte le coeur par 'aorte, grosse artére qui se ramifie en vaisseaux de plus en
plus petits et de plus en plus nombreux : les arteres, les artérioles puis les capillaires.
(C’est au niveau des capillaires que s’effectuent les échanges entre le tissu et le sang. La
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densité moyenne des capillaires dans le cerveau est de 400 capillaires par mm?2. Ces
capillaires se regroupent ensuite en veinules, puis en veines de plus en plus grosses, qui
donnent in fine deux grosses veines qui rejoignent le cceur. Les caractéristiques
fonctionnelles et structurelles des vaisseaux sanguins se modifient au fur et a mesure
qu'ils se ramifient. Les parois de I'aorte et des arteres sont riches en tissus élastiques et
en muscles lisses qui leur permettent de recevoir un débit sanguin important. La paroi
des capillaires est fine, sans muscle lisse ni tissu élastique. La longueur des capillaires
varie de 10 a 300 pum et leur diametre est d’environ 5 pm. Leur diametre est inférieur a
celui des érythrocytes qui se déforment donc pour pouvoir y circuler. Les artérioles, les
capillaires et les veinules forment ce que I'on appelle la microcirculation.

[.4. CONCLUSION

La pO; détermine le passage de 'oxygene d’un endroit a un autre du corps et caractérise
I'intensité du phénomene de la respiration. En revanche, I'oxygene lié a ’hémoglobine
compte pour 98% du transport de 'oxygene par le sang et caractérise donc la quantité
d’oxygene transporté. Pour reprendre une image utilisée par Baele et Van der Linden
[http://www.ednes.com], si la différence de pO2 représente la hauteur de la montagne le
long de laquelle s’écoule la ‘cascade de l'oxygene’, le contenu en oxygene du sang
représente la quantité d’eau charriée par la cascade. Le lien entre les deux grandeurs
que sont la pO2 et la SO (i.e. la courbe de dissociation de I'hémoglobine) nous permet
d’envisager I'étude de 'oxygénation des tissus a travers la SO;. Enfin, pour résumer les
valeurs numériques données dans ce chapitre, on peut mentionner que dans des
conditions saines, on doit trouver dans un échantillon de tissu cérébral de 1 mm?3 (taille
moyenne d’'un voxel en IRM) des valeurs proches des caractéristiques suivantes :

- un volume sanguin de 3% environ.

- une taille moyenne des vaisseaux de 6 pum.

- un débit moyen de sang de (0,6 mL/g/min).

- une pO2 (moyennée sur le compartiment sanguin et tissulaire) de 35 a 40 mmHg.
- une SOz (moyennée sur les compartiments artériels et veineux) de 65%.

- une CMRO: de (3,8 mL 02/100g/min).
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II. HYPOXIE ET CANCER

On retrouve des situations hypoxiques (ou manque d’oxygene) dans de nombreuses
conditions pathologiques comme l'ischémie cérébrale et cardiovasculaire, le diabete,
I'inflammation ou le traumatisme cranien. Dans la suite de I'’exposé, 'hypoxie sera
considérée dans le cas du développement des tumeurs solides ou elle joue un role
important et ambigu.

En 1955, les travaux pionniers de Thomlinson et Gray [THOMLINSON and GRAY(1955)]
[GRAY etal (1953)] ont montré la présence de zones hypoxiques dans des tumeurs
humaines du poumon. Depuis, il a été démontré que la majorité des tumeurs humaines
contiennent des régions pauvrement oxygénées.

[1.1. DEFINITIONS

L’hypoxie est définie comme un manque d’oxygene et s’établit lorsque la quantité
d’oxygeéne délivrée aux tissus est insuffisante par rapport aux besoins cellulaires. Alors
que la pO; dans les tissus normaux est en moyenne de 40 mmHg, il est considéré que
celle des tissus hypoxiques se situe entre 1 et 10 mmHg. L’hypoxie sévere ou anoxique
est atteinte lorsque la pO; devient inférieure a 1 mmHg.

Historiquement, les études se sont portées sur le phénomene de 'hypoxie lorsqu’il a été
démontré que les tumeurs hypoxiques étaient plus radiorésistantes [GRAY et al (1953)] .
Dans ce contexte, les zones tumorales présentant une pO: inférieure a 2,5 mmHg sont
qualifiées d’hypoxiques du point de vue radiobiologique et nécessitent une dose
d’irradiation trois fois plus importante.

On peut également mentionner quelques phénomenes reliés a 'hypoxie : 'anoxie qui est
la diminution importante de la quantité d'oxygene distribuée par le sang aux tissus. Elle
est une conséquence de 1'anoxémie (diminution de la quantité d'oxygene contenue dans
le sang). L'ischémie est définie comme l'interruption totale généralisée ou localisée du
débit sanguin. Elle peut étre due a un caillot de sang qui obstrue une artere (thrombose),
a une hémorragie qui empéche les tissus d'étre correctement alimentés, a une
compression d'une artére par un objet extérieur (écrasement d'un membre, garrot) ou
par un phénomene interne (hématome, tumeur, épanchement d'un liquide).

I1.2. DIFFERENT TYPES D’HYPOXIES

Le statut en oxygene des tumeurs est déterminé par la consommation des cellules
tumorales et par 'apport en oxygene de la vascularisation. Ce dernier est influencé par
une variété de propriétés vasculaires comme la densité des vaisseaux fonctionnels, le
volume sanguin tumoral, le débit sanguin, la saturation en oxygene du sang, la pO>
tissulaire et la vitesse de diffusion de '0; a I'intérieur de la tumeur.

Alors que les tissus normaux peuvent physiologiquement compenser des états de
déficience en oxygene grace a un accroissement du débit sanguin ou une utilisation plus
élevée de 1'0; disponible, les tumeurs cérébrales ne peuvent pas empécher le
développement de certaines zones hypoxiques.
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Hypoxie et cancer

Il est courant de faire la distinction entre plusieurs types d’hypoxies dépendant des
différents processus a l'origine du manque d’oxygene (hypoxie aigue, chronique ou
anémique).
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Figure 5 : Causes de I’hypoxie. A) hypoxie limitée par la diffusion d’aprés www.icr.ac.uk. B) hypoxie
induite par des anomalies dans la vascularisation d’aprés [Brown and Wilson(2004)].

I1.2.a. Hypoxie chronique

L’apparition de zones hypoxiques dans les tumeurs est d’abord liée au métabolisme
particulier des cellules tumorales qui leur confére un fort pouvoir de division. Ces
cellules, en proliférant, s’éloignent progressivement des vaisseaux qui représentent la
source d’oxygene. La limite de diffusion de 'oxygene depuis un vaisseau fonctionnel est
déterminée par la concentration en oxygene du vaisseau et par le métabolisme des
tissus environnant. Typiquement, cette valeur est de I'ordre de 150 microns. Si les
vaisseaux sont davantage distants, la concentration en oxygene tombe graduellement de
valeurs normales a proximité des vaisseaux, a des valeurs hypoxiques et finalement
quasi nulles aux abords d'une partie nécrotique (non viable) (Figure 5A). Ce type
d’hypoxie est dit limité par la diffusion ou hypoxie chronique. Selon ce schéma, la
tumeur consiste donc en un noyau hypoxique entouré de cellules mieux oxygénées.

En réalité, il a été montré que la répartition de 'oxygene dans les tumeurs est tres
hétérogene. En effet, la faible pO; environnante conduit les cellules tumorales a stimuler
le développement d’'une néo vascularisation en sécrétant un facteur protéique appelé
VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor). Ce dernier, apres s’étre lié a des récepteurs
spécifiques situés a la surface des cellules endothéliales des vaisseaux sanguins, incite
ces dernieres a proliférer en direction du foyer tumoral [Ferrara(2002)]. Ce phénomene
appelé angiogénese affecte les niveaux d’oxygénation de plusieurs manieres :

- d'un coté les nouveaux vaisseaux permettent un nouvel apport en oxygene et
nutriments et contribuent a rétablir une situation normoxique.

- de l'autre, la néo vascularisation peut donner naissance a des vaisseaux ou capillaires
anormaux, trop petits, des occlusions ou encore des shunts artérioveineux [Shchors and
Evan(2007)]. Le VEGF peut également étre a l'origine de la perméabilité de certains
vaisseaux, altérant ainsi leur fonctionnement. Toutes ces anomalies au niveau de la
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vascularisation vont engendrer un apport en oxygene insuffisant et donc la création de
nouvelles zones d’hypoxie (Figure 5B).

II.2.b. Hypoxie aigue

Des données [Kimura etal (1996)] [Dewhirst etal (1996a)] [Intaglietta etal (1977)]
indiquent que des fluctuations dans le flux et la concentration en oxygene des vaisseaux
conduisent a des cycles périodiques dans I'oxygénation des tumeurs. On observe alors
une hypoxie fluctuante ou hypoxie aigue.

I1.2.c. Hypoxie anémique

Une réduction de la capacité du sang pour le transport de 1’02 induite par une anémie
(liée a la présence tumorale ou a une thérapie) contribue également au développement
de I'’hypoxie. On parle alors d’hypoxie anémique [Vaupel and Mayer(2005)].

I1.2.d. Différentes valeurs d’oxygénation au sein de la tumeur

Dans les années 90, les études cliniques avec des électrodes a oxygeéne et des marqueurs
moléculaires de 'hypoxie ont permis des mesures directes de '’hypoxie dans les tumeurs
[Okunieff et al (1993)] [Hockel et al (1996)]. Ces résultats ont montré que les tumeurs
solides ne sont pas simplement mal oxygénées mais que I'oxygénation est également
trés hétérogene. Les mesures locales de pO2 dans des tumeurs humaines du col de
I'utérus (Figure 6) ont montré une pO2 moyenne de 8 mmHg, un pourcentage de pO:
inférieures a 2,5 mmHg de 27,5% et de 40,5% pour les pO; <5 mmHg. Une hypoxie
inférieure a 2,5 mmHg a été trouvée dans environ 60% des lésions étudiées.
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nullipara of the uterine cervix
N=7
n=432 N =150
n = 13596

median pO, = 42 mmHg

median pO2 =8 mmHg
mean p02 = 40 mmHg

mean pO2 =15mmHg

Relative frequency [%]
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40 50 60 0 0 20 33 40 S 6 70 8 9 100
pO2 [mmHg] pO2 [mmHg]

Figure 6 : Répartition des niveaux de pO, dans le col de I’utérus en condition normale (A) et en condition
tumorale (B). N=nombre de patients, n=nombre de mesures de pO,. D’aprés [Vaupel et al (2001)].

Les marqueurs ont également montré que les tumeurs humaines contiennent des
régions exposées a une hypoxie plus modérée. Toutes ces valeurs sont susceptibles de
varier dans le temps.
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11.3. CONSEQUENCES DE L’'HYPOXIE

I11.3.a. Résistance aux traitements

L’oxygénation des tumeurs est largement reconnue comme un facteur pivot dans
I'efficacité de la radiothérapie, de la photothérapie et des chimiothérapies. Un intérét
majeur de l'étude de Tl'hypoxie réside donc dans l'espoir d’améliorer l'effet des
traitements anti-cancéreux. Quelques explications sur la résistance induite par I’hypoxie
ont été avancées dans le cadre de la radiothérapie et de la chimiothérapie.

. Radiothérapie : L’hypoxie tumorale peut représenter un probleme sévere pour
les thérapies utilisant des radiations (X ou gamma) puisque la radiosensibilité décroit
lorsque la pO2 est inférieure a 25-30 mmHg. Cette résistance peut provenir de plusieurs
sources et les mécanismes exacts ne sont pour linstant pas déterminés. On peut
cependant mentionner que la présence de molécules d’oxygéne augmente les dommages
subis par ’ADN a travers la formation de radicaux libres (qui sont créés principalement
apres l'interaction entre le rayonnement et 'eau intracellulaire). Ces radicaux libres
peuvent également empécher la réparation de I’ADN. Il a été également montré que des
changements dans le protéome et le génome induits par I'’hypoxie peuvent également
avoir des effets substantiels sur la radiorésistance [Hockel and Vaupel(2001)]. En
pratique, la dose requise pour obtenir le méme effet biologique doit étre 3 fois
supérieure en absence qu’en présence d’0O; [GRAY et al (1953)].

. Chimiothérapie: Il a été montré que les cellules dans les tumeurs hypoxiques
étaient plus résistantes a la chimiothérapie [Shannon et al (2003)]. Ceci est d{ en partie
au fait que le métabolisme des agents de chimiothérapie dans les régions bien perfusées
de la tumeur limite leur capacité a atteindre les régions pauvrement perfusées. En effet,
la toxicité d’'une drogue diminue lorsque 'on s’éloigne des vaisseaux [Durand(1994)].
Les cellules éloignées des vaisseaux se divisent également moins fréquemment (comme
conséquence d'une réduction en nutriments et en oxygene disponible) et sont ainsi
protégées des effets chimiothérapeutiques dont I'activité se concentre sur les cellules en
division.

11.3.b. Induction d’un caractére agressif

Des études cliniques ont montré que I'’hypoxie était impliquée non seulement dans la
résistance aux thérapies, mais aussi dans l'accroissement de la malignité des tumeurs
[Teicher(1994)]. Le processus d’hypoxie permet un développement invasif local et
I'apparition de métastases. L’hypoxie chronique est également connue pour accroitre les
instabilités génomiques et promouvoir la génération et la sélection de clones mieux
adaptés pour survivre dans un environnement hostile.

. Métastases : Plusieurs modeles expérimentaux ont montré que I’hypoxie favorise
le développement des métastases. Le lien causal entre hypoxie et métastases a été
montré in vitro et in vivo [Rofstad(2000)] [Young et al (1988)]. Deux causes ont été
mises en évidence : l'induction de l'expression de genes impliqués dans la cascade
métastatique et la sélection de phénotypes plus agressifs. L'initiation des métastases
implique trois processus majeurs: la dégradation des membranes et de la matrice
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extracellulaire, la modulation des molécules d’adhésion a la cellule, et la migration
cellulaire. Ces effets sont corrélés a 'expression du VEGF.

. Phénotype malin : L’hypoxie produit une sélection de clones ayant perdu leur
potentiel apoptotique, en particulier pour les cellules ayant acquis la mutation p53
[Graeber et al (1996)]. Il a également été montré qu’elle sélectionnait les cellules avec
une voie oncogénique altérée ce qui résulte en un phénotype plus angiogénique.
Ensembles, ces caractéristiques augmentent le caractére malin des tumeurs.

o Changements dans l'expression des geénes: Les roles multiples assignés a
I’hypoxie et qui incluent I'angiogénese, 'apoptose et 'induction de métastases résultent
en majeure partie de changements dans I’expression de certains genes [Wenger(2002)].
Les cellules hypoxiques régulent en effet I'expression de multiples facteurs de
transcription. Parmi les facteurs de transcription activés par une faible concentration
d’oxygene, se trouvent la protéine liant I'’élément de réponse a 'AMP cyclique (CREB),
I'Activator Protein-1 (AP-1), le facteur-KB nucléaire (NFkb) et la protéine Early Growth
Response-1 (Egr- 1). Cependant, le facteur de transcription inductible par ’hypoxie ou
Hypoxia Inducible Factor 1 (HIF-1) est le régulateur connu le plus important dans la
réponse et I'adaptation des cellules a ’hypoxie. HIF-1 est a I'heure actuelle connu pour
induire I'expression de plus d’'une centaine de geénes agissant essentiellement sur le
métabolisme énergétique (expression des transporteurs de glucose GLUT1 et GLUT3), la
prolifération et la survie cellulaire, la régulation hormonale (érythropoiétine) et la
vasoréactivité (endothelin-1, VEGF).
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Figure 7 : Genes activés par les facteurs HIF et qui sont impliqués dans la progression des tumeurs.
D’apres [Bertout et al (2008)].
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I1.4. CONCLUSION

L’hypoxie tumorale est un phénomeéne complexe qui peut avoir de lourdes conséquences
sur I"évolution naturelle des tumeurs et sur leur réponse a une thérapie. Il apparait que
c’est un phénomene fluctuant et inhomogene aussi bien dans l'intensité que dans sa
distribution spatiale. L’abondance de la littérature sur I'’hypoxie témoigne de
I'importance qui est donnée aujourd’hui a ce phénomene. Les auteurs s’accordent a dire
qu’'une technique d’'imagerie fiable de I'hypoxie ou de I'oxygénation en général pourrait
permettre une meilleure compréhension des processus mis en jeu, mais également
servir a I’évaluation des nouvelles stratégies thérapeutiques et aider a I'individualisation
des traitements.

Pour plus d’'informations sur I’hypoxie tumorale, on pourra se référer aux revues [Tatum
etal (2006)] [Vaupel et al (2001)] [Bertout et al (2008)] et [Brahimi-Horn et al (2007)].
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III. METHODES DE MESURE DE L’'OXYGENATION

Il n’existe actuellement pas de ‘GOLD standard’ et il est probable qu’il n'y aura jamais de
méthode unique pour la détection de I'hypoxie. Plusieurs techniques sont cependant
disponibles pour la mesure de I'oxygénation. La plus utilisée est celle qui emploie les
électrodes polarographiques. Dans cette partie, nous présentons les plus importantes
techniques de mesure de l'oxygénation. Les techniques sont présentées selon le
parametre (pOz, SOz, hypoxie, CMROz) qu’elles cherchent a déterminer. Pour chaque
méthode, on expose brievement le principe théorique sur lequel elle s’appuie ainsi que
les avantages, inconvénients et applications actuelles. En fin de ce chapitre, un tableau
récapitulatif et comparatif des méthodes est proposé.

II1.1. MESURES DE LA PO

La pO2 est considérée comme le parametre de choix pour la mesure de I'oxygénation.
Elle permet de donner des informations quantitatives sur le degré de ’hypoxie présente
et peut étre obtenue pour les compartiments sanguins et tissulaires.

Ill.1.a. Electrodes a oxygene

Utilisée en routine clinique depuis les années 80, cette technique se base sur la mesure
du courant qui se forme entre une cathode et une anode apres ionisation de I'oxygene.
La pO: est directement proportionnelle au courant généré a la cathode. Le diametre des
électrodes dépend du type d’utilisation et peut aller de quelques millimetres a quelques
dizaines de micrometres. Pour une utilisation pratique des électrodes, le systéme
Eppendorf permet de déplacer I'électrode dans le tissu de fagon précise, en minimisant
les artefacts de compression et la consommation de l'oxygéne par les sondes. Pour
beaucoup ce systéme est considéré comme le gold standard pour les mesures
d’oxygénation. Ces électrodes sont faciles d’utilisation et ont été utilisées pour mesurer
les gradients d’oxygéne entre les vaisseaux tumoraux [Dewhirst et al (1994)] ou les pO2
dans les veinules ou artérioles [Dewhirst et al (1996b)]. De nombreuses études se sont
servies des électrodes pour évaluer I'impact de I'oxygénation des tumeurs sur le résultat
des thérapies [Gatenby etal (1988)]. Cette méthode permet de mesurer I'hypoxie
chronique et aigue [Cairns et al (2001)] et permet de prédire 'avenement de métastases
[Brizel et al (1996)] [Hill et al (2001)]. Mais cette technique est invasive, ne permet pas
de cartographier I'oxygénation de la tumeur et est dépendante de la calibration des
sondes. On note également que ces méthodes souffrent de problémes de rapport signal
sur bruit aux basses pressions en oxygene. En fait, le probléeme majeur de cette
technique est qu’elle ne permet pas des mesures répétées au méme endroit a cause
d’'une consommation d’oxygéne par les sondes.

II1.1.b. Mesures de la pO; avec Oxylite®

Il s’agit d’'un systeme commercial (Figure 8B) qui implique l'insertion d’'une sonde en
fibre optique (Figure 8A) directement dans le tissu. Le systeme possede un fluorophore
(2 base de ruthénium) encapsulé dans une matrice de silicone au bout d'une fibre
optique de 220 microns de diameétre. Des photodiodes (excitation de 460 nm) stimulent
le fluorophore dont le temps de fluorescence est inversement proportionnel a la
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pression en Oz au bout de la sonde. La calibration de ces sondes est stable dans le temps
et la sensibilité est accrue pour des pO; faibles. Comme 1'Oxylite ne consomme pas d’Oy,
il peut servir au suivi de variations temporelles de I'oxygénation. La technique est simple
d’utilisation, permet des mesures simultanées et est également compatible avec les
mesures RMN. Comme pour les électrodes polarographiques, la distribution spatiale des
mesures est cependant limitée au nombre de sondes utilisées et la méthode est invasive.
La comparaison avec les électrodes polarographiques [Seddon etal (2001)] [Wen
etal (2008)] montre une bonne corrélation entre les deux systemes. Les résultats
suggerent que la plus grande différence entre les deux approches est qu'Oxylite tend a
donner des valeurs de pO: plus grandes que les électrodes polarographiques. Ce
phénomene pourrait s’expliquer par la zone de tissu échantillonné qui est plusieurs
centaines de fois plus importante dans le cas de I'Oxylite et qui tendrait a lisser
I’hétérogénéité de la distribution de la pO2. Mais, dans les tissus sains, les différences ne
sont pas visibles.

Figure 8: Sonde optique (A) et appareil Oxylite® (B)

Oxylite a été appliqué sur de nombreuses pathologies et organes [Davda and
Bezabeh(2006)] [Subarsky and Hill(2008)] [Shui and Beebe(2008)]. Des comparaisons
ont été faites avec plusieurs autres modalités d’imagerie de l'oxygénation [Elas
etal (2006)] [Jordan et al (2009)] [Gulliksrud et al (2008)]. Dans le cadre de cette these,
nous avons fait 'acquisition d’'un appareil Oxylite. On pourra trouver en Annexe II.
quelques données acquises sur rats in vivo.

II1.1.c. Résonance paramagnétique électronique (RPE)

A l'instar de la RMN qui détecte des noyaux dotés d’'un moment magnétique, la RPE
détecte des atomes dotés d’électrons non appariés. L'oxygéne moléculaire possédant
deux électrons non appariés (ce qui le rend paramagnétique), il est donc possible
d’acquérir un spectre RPE de l'oxygene gazeux et a pO: tres basse. En revanche, il
apparait presque impossible de détecter l'oxygene dissous dans des liquides a
température ambiante du fait d’'une raie de résonance trop large. Il existe cependant des
méthodes de mesure de la pO; par RPE indirectes basées sur le fait que le
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paramagnétisme de l'oxygene agit sur la relaxation d’autres éléments. La technique la
plus répandue consiste a évaluer I'élargissement de la raie de résonance (reliée au T>)
d’un produit paramagnétique exogene en regard de la pO; environnante. Il peut s’agir de
matériaux paramagnétiques solubles (nitroxides ou radicaux triaryl methyl) ou sous
forme de particules (lithium phthalocyanine, fusinite...) avec une relation pOz/T: plus ou
moins complexe. Les traceurs solubles sont infusés a des concentrations non toxiques en
intraveineuse alors que les traceurs particulaires sont administrés localement. Comme
pour I'IRM, l'utilisation de gradient de champ magnétique permet d’'imager la
distribution des agents injectés. La polarisation nucléaire dynamique permet également
d’'imager I'oxygénation par RPE (Figure 9). Le principe est basé sur 'effet Overhauser et
implique la combinaison de la RMN et de la RPE. Une image RMN est réalisée pendant
I'excitation de la résonance RPE du produit de contraste paramagnétique. La
conséquence est un transfert de polarisation des électrons aux protons et un
rehaussement du signal RMN. Le facteur de réhaussement est alors dépendant de la
largeur du spectre du composé paramagnétique [Krishna etal (2002)] [Hou
etal (2003)].

L’'imagerie RPE de I'hypoxie constitue un challenge technique et n’est pas accessible
rapidement en clinique. De plus, 'utilisation des radicaux n’est pas encore acceptée pour
utilisation sur 'homme. Mais des études précliniques montrent que les mesures sont
robustes et reproductibles [Gallez et al (2004)]. La technique a été validée en corrélation
avec les électrodes a oxygene ou I'Oxylite [Goda et al (1997)] [Jordan et al (2002)], avec
des données histologiques [Josse et al (2001)] et par comparaison avec l'effet BOLD
[Dunn et al (2002)].
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Figure 9 : Imagerie de I’oxygénation par RPE sur muscle de souris A) image anatomique IRM de la patte
d’une souris saine et carte de pO, RPE correspondante (b). Image anatomique (C) et carte de pO, (D) en
présence d’une tumeur. E) Comparaison des pO, mesurées sur patte normale, controlatérale et tumeur.
D’aprés [Matsumoto et al (2008)].
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I11.1.d. Méthodes IRM

La principale approche pour déterminer la pO; in vivo des tissus par RMN repose sur la
relation linéaire existant entre la constante de relaxation longitudinale (R1) et la pO:
environnante. Cette relation est valable pour tous les tissus, mais n’est spécifique que
pour certains composés. La plupart des techniques proposées sont basées sur l'injection
de composés fluorés exogenes (perfluorocarbones) dont la courbe de calibration
(R1/p02) est déterminée ex vivo et la détection faite par IRM du fluor!®. Mason et al ont
développé la technique FREDOM (fluorocarbon relaxometry using echo planar imaging
for dynamic oxygen mapping) qui requiert l'injection intra tumorale de la molécule
d’héxafluorobenzene (Figure 10A). Cette technique a été utilisée pour l'étude de
I'oxygénation apres chimiothérapie et radiothérapie et a été comparée a la spectroscopie
proche infrarouge (NIRS), aux mesures faites avec des sondes a base de fibre optique,
avec des électrodes a oxygeéne, et des marqueurs de 'hypoxie a base de pimonidazole
[Mason et al (2003b)] [Zhao et al (2003)] [Zhao et al (2004)]. Un rapporteur de la pO2 1H
analogue des perfluorocarbones a récemment été proposé [Kodibagkar et al (2006)]
(Figure 10B). Basée sur le méme principe, une méthode a également été proposée pour
quantifier la pO2 des liquides cérébraux [Zaharchuk et al (2006)] (Figure 10C).
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Figure 10 : Mesures de la pO, par IRM. A) Méthode IRM '°F FREDOM ; molécule d’héxafluorobenzéne,
calibration R1/pO, et carte de pO, sur une tumeur de rat. D’aprés [Mason et al (2002)]. B) méthode 'H .
répartition de I’hexamethyldisiloxane (HDMSO) dans une tumeur de rat et mesures des variations de la pO,
pendant un challenge gazeux air/oxygéne/air. D’aprés [Kodibagkar et al (2006)]. C) Mesures de la pO,
dans les liquides cérébraux D’aprés [Zaharchuk et al (2006)].

Les principes de ces méthodes seront plus amplement discutés dans le Chapitre B.
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[11.2. RAPPORTEURS BIOLOGIQUES DE L'HYPOXIE

Dans cette partie nous présentons des marqueurs biologiques de I’hypoxie. Ces
rapporteurs ne donnent pas une mesure de l'oxygénation a proprement parler mais
permettent de détecter des zones hypoxiques. Beaucoup de techniques non invasives
pour la détection de I'hypoxie utilisent les 2-nitroimidazoles et ont été développées pour
l'utilisation en TEP (tomographie par émission de positrons). L'autre alternative est
I'immunohistochimie qui permet de visualiser des gradients d’hypoxie et de comparer
les zones hypoxiques avec I'expression de certains genes. Ces techniques sont basées sur
l'utilisation d’anticorps mono- ou polyclonaux. Les méthodes utilisant des marqueurs de
I’hypoxie ont un avantage sur la polarographie pour la détermination d’'une hypoxie
fiable puisque les rapporteurs de 'hypoxie sont sélectivement réduits dans les cellules
hypoxiques viables (alors que les électrodes mesurent la pO2 sans distinction entre les
zones hypoxiques et nécrotiques). Les méthodes in vitro utilisant des techniques
immunohistochimiques pour détecter des marqueurs intrinseques ou extrinseques de
I'hypoxie sont généralement précises mais ont certaines limitations. Elles ne peuvent
étre utilisées que sur de petits échantillons de tumeurs, par biopsie ou résection
chirurgicales et ne donnent donc pas d’informations sur le statut global de la tumeur. Il
apparait également difficile de guider des traitements a partir de ces informations.

I11.2.a. Pimonidazoles

Les 2-nitromidazoles représentent une classe de composants qui peuvent traverser la
membrane cellulaire et étre réduits a l'intérieur des cellules a travers plusieurs voies
enzymatiques [Kedderis and Miwa(1988)]. Lorsque I'oxygene est absent de la cellule, les
nitroimidazoles sont convertis en radicaux libres hautement réactifs qui se lient aux
protéines ou a I’ADN environnant [Edwards(1993)]. Dans des conditions normales
d’oxygénation, ces produits sont rapidement réoxygénés et retirés des cellules. Ainsi, en
monitorant la capture in vivo, la distribution dans les tissus et la rétention de ces
composants, il est envisageable de détecter la présence d’hypoxie dans les tissus.

Si ces molécules sont préalablement marquées avec un isotope, elles peuvent étre
détectées dans les tissus en utilisant I'autoradiographie, ou I'imagerie TEP. Des anticorps
fabriqués spécifiquement peuvent également se lier aux complexes nitrimidazole-
protéine et ont été utilisés pour détecter I'hypoxie en utilisant des méthodes ELISA,
d'immunohistochimie ou de cytométrie. Enfin le marquage avec certains composés
fluorés permet la détection des nitroimidazoles par RMN [Procissi et al (2007)] (Figure
11B).

Le premier marqueur nitroimidazole employé avec I'imagerie TEP est le
fluoromisonidazole (18F-MISO) [Rasey etal (1987)]. FMISO est hautement lipophile,
capturé dans les cellules hypoxiques viables et sélectivement réduit par des
nitroréductases. Les résultats obtenus avec cette approche ne sont que faiblement
corrélés avec ceux obtenus avec les électrodes a pO2. Cela pourrait étre dii au fait que les
marqueurs de I'’hypoxie ne sont réduits que dans des cellules viables alors que les
électrodes ne font pas de distinction entre ’hypoxie et la nécrose. L'injection de FMISO
est cependant limitée par sa clairance extrémement lente (slirement due a son caractere
lipophile) qui pose des problemes de bruit de fond intense. Certains ont également
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remarqué des probléemes de stabilité du marquage 18F du FMISO. C’est pourquoi une
nouvelle génération de nitroimidazole, plus solubles dans I'’eau et peu dégradés par la
plupart des mécanismes oxydants du corps, a récemment été proposée. Parmi ceux-ci,
les principaux marqueurs sont le 18F-fluoroérythronitroimidazole (FETNIM) [Yang
etal (1995)] [Lehtio et al (2001)], le fluoroetanidazole (FETA) [Barthel et al (2004)] et I’
étanidazole penta-fluoride (EF-5) [Ziemer et al (2003)]. Ils ont une clairance plus rapide
et donnent moins de bruit de fond. EF-5 a été validé sur animaux et humains. Le TFMISO,
analogue du fluoromisonidazole a également été suggéré comme bon marqueur pour
I'IRM [Procissi et al (2007)].

A)

3 hou.rs'- 6 houréA

Figure 11: A) Coupes histologiques avec marquage du pimonidazole, GLUTI et CAIX d’une tumeur de la
vessie. D’aprés [Hoskin et al (2003)]. B) Superposition d’une image IRM anatomique d’une tumeur de pied
avec une carte de distribution du TFMISO (200mg/kg) 1 h, 3h et 6h apres injection. D’aprés [Procissi
et al (2007)].

I11.2.b. HIF et dérivés

Plusieurs marqueurs intrinseques immunohistochimiques ont été envisagés pour I'étude
de I'hypoxie avec pour lien commun d’étre régulés par le complexe HIF (Figure 11A).
Parmi tous les marqueurs, I'anhydrase carbonique IX (CAIX) et le transporteur-1 du
glucose (GLUT1) ont retenu le plus d’attention. Sur plusieurs types de tumeurs, CAIX a
été colocalisée avec du pimonidazole ou avec I'expression du VEGF [Turner et al (2002)]
[Wykoff etal (2000)]. Des études comparatives ont également montré que les
marqueurs GLUT1, CAIX et HIF colocalisaient spatialement mais qu’ils pouvaient quand
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méme constituer des marqueurs indépendants de '’hypoxie [Hoskin et al (2003)] (Figure
12).
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Figure 12 : Coupes histologiques d'adénocarcinome humain montrant a droite les zones hypoxiques
(marqueur HIF1a) et nécrotiques ; a gauche visualisation par marquage avec |I'anhydrase carbonique IX,
(CAIX), un marqueur induit par I"hypoxie via HIF-1.

D’aprés www.academie-sciences.fr.

[11.3. MESURES DE LA SO:

La plupart des méthodes de mesure de la SO; reposent sur les différences optiques qui
existent entre les formes oxy et désoxy de 'hémoglobine. Les mesures systémiques de la
SO, sont couramment pratiquées en milieu hospitalier en utilisant une analyse de
prélevement sanguin ou un oxymetre de pouls placé sur le doigt. Il est également
possible de déterminer la SOz sur des coupes histologiques en utilisant une méthode de
cryospectrophotométrie. Cette méthode utilise une calibration de la SO; en fonction de
'intensité lumineuse réfléchie a trois longueurs d’ondes différentes et une manipulation
précise lors du processus de congélation des tissus pour préserver la répartition de SO>
[Fenton et al (1999)]. Certaines techniques non invasives sont également disponibles
comme la spectroscopie proche infrarouge, la tomographie photoacoustique ou I'lRM.

I11.3.a. Spectroscopie proche infrarouge (NIRS)

Cette technologie permet de monitorer la SO, de fagon efficace, en temps réel et de
maniere non invasive. Dans la gamme de fréquences proches de l'infrarouge (650-1000
nm), l'hémoglobine (HbO;) et la désoxyhémoglobine (dHb) ont des spectres
d’absorption caractéristiques. La NIRS peut étre utilisée pour mesurer les changements
d’oxygénation sanguine et de volume sanguin en suivant les évolutions de HbO; et de la
concentration totale d’hémoglobine. La NIRS s’est développée rapidement ces dernieres
années et est de plus en plus utilisée dans le milieu médical pour la quantification de
concentration de chromophores tissulaires comme 'oxy- et la désoxyhémoglobine, I'eau
et les lipides. L'utilisation de la gamme des infrarouges permet d’imager plus en
profondeur que la gamme du visible.
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Figure 13 : A) Cartes de So, acquises par NIRS sur un cerveau de nouveau né. B) et C) photographies du
nouveau né et du casque supportant les capteurs. D’aprés [Austin et al (2006)].

Cette technique a été appliquée a de nombreuses études incluant la détection de cancer
du sein [Franceschini etal (1997)], l'imagerie fonctionnelle cérébrale [Benaron
et al (2000)], et le diagnostic de pathologies vasculaires [Quaresima and Ferrari(1998)].
La théorie et les instruments se sont développés pour augmenter la précision des
mesures [Franceschini et al (2002)] [Hueber et al (2001)]. Cette méthode a été comparée
a d’autres approches comme I'IRM [Chen et al (2003)]. Le principal inconvénient de cette
approche est la faible résolution spatiale et la faible profondeur accessible (<500 pm).
Enfin, cette méthode est plus souvent utilisée en mode spectroscopique (1 acquisition
localisée) qu’en mode imagerie (Figure 13).

I11.3.b. Tomographie photoacoustique (TAP)

C’est une technique hybride qui détecte 'absorption de photons ultrasonores a travers
I'effet photoacoustique. Dans le principe, des impulsions laser de courtes durées dirigées
sur un tissu vivant induisent des modes ultrasonores large bande par expansion
thermoélastique. L’amplitude des ondes photoacoustiques est proportionnelle a
I'énergie optique déposée localement et, de ce fait, ces ondes permettent d’obtenir un
contraste d’absorption optique. Comme |'énergie déposée localement est reliée au
coefficient d’absorption des pigments présents, la concentration de plusieurs pigments
peut étre quantifiée en faisant varier la longueur d’onde du laser. Parce que la dispersion
ultrasonore est deux a trois fois plus faible que la dispersion optique dans les tissus
biologiques, cette technique permet d’obtenir des résolutions spatiales plus élevées que
les méthodes optiques. Utilisée a 584 nm ,la méthode permet d’'imager le réseau sanguin.
En utilisant deux longueurs d’ondes dans le proche infrarouge, il est possible de
distinguer la désoxyhémoglobine de I'oxyhémoglobine et ainsi de remonter a la SO
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(Figure 14). Ces mesures ont été validées sur du sang bovin ex vivo et montrent une
faible (4%) différence avec les mesures optiques classiques (i.e. NIRS).
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Figure 14 : Acquisitions TAP sur cerveau de souris nude porteuse d’un glioblastome U87. a) Carte de SO,.
b) Carte de HCT. C) Comparaison entre les SO, obtenues dans des vaisseaux normaux et tumoraux de trois
souris (moyenne et écart type). D) SO, vs HCT pour les trois animaux représentés en c. D’aprés Li et al
2008.

Le principal avantage de cette méthode est de pouvoir imager la SO; dans des vaisseaux
individuels, a la différence des autres méthodes qui moyennent sur des volumes
comprenant arteres et veines. La méthode est également non invasive. Méme si la
profondeur de champ est plus importante que pour les méthodes optiques classiques,
elle ne permet cependant pas d’'imager a une profondeur de plus de 1 mm et n’est pour
I'instant que tres peu répandue. Elle a été appliquée sur le rat sain in vivo pour
différentes conditions d’oxygénation [Wang etal (2006)] [Wang etal (2003)] [Zhang
etal (2006)]. Des études sur tumeurs cérébrales ont également été menées sur le rat
[Lungu et al (2007)].

I11.3.c. Méthodes IRM

L’IRM est sensible a la SO via I'effet BOLD. Plusieurs études ont notamment montré que
le parametre T,* mesuré par IRM était sensible a ’hypoxie tumorale [Baudelet and
Gallez (2002)][Baudelet and Gallez(2005)]. Bien que I'effet BOLD soit largement utilisé
pour les applications cognitives, peu d’études se sont penchées sur la quantification de
ce contraste. Les difficultés proviennent essentiellement du fait que le parametre T*
dépend de plusieurs facteurs comme le débit sanguin, le volume sanguin, etc. Les
premiers essais de quantification ont été réalisés par An et Lin [An and Lin(2000)]. Pour
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distinguer les contributions des différentes sources au signal BOLD, ils emploient un
modele mathématique décrivant I’évolution temporelle du signal RMN pondéré T,* dans
un voxel contenant du tissu et un réseau vasculaire [Yablonskiy and Haacke(1994)]. En
ajustement leur modele sur les données, ils obtiennent des cartes paramétriques de SO>
et de volume sanguin (Figure 15B). Plusieurs évolutions techniques ont été proposées
[An and Lin(2002a)] [An and Lin(2002b)] [An and Lin(2003)]. Récemment, une étude
sur rat a permis de donner des éléments de validation et d’évaluer l'intérét de cette
mesure dans le cas d’ischémie cérébrale chez le rat [An et al (2009)]. Une autre approche
considérant le méme modéle mathématique a été proposé par He et Yablonskiy [He and
Yablonskiy(2007)] (Figure 15A). Cette méthode integre des améliorations théoriques et
a été appliquée a 'homme et a I'animal.

isoflurane alpha-chloralose

hyperoxie

Figure 15 : Cartes de SO, obtenues par IRM sur cerveau de rat sous différentes conditions physiologiques
et images anatomiques correspondantes. Cartes acquises par méthode He et Yablonskiy(A) et An et Lin (B).

Ces approches sont non invasives. Bien que certains éléments de validation aient été
proposés (corrélation avec des mesures de gaz du sang [He et al (2008)]), les résultats
obtenus avec ces nouvelles approches restent tout de méme a confirmer. Le principe de
ces méthodes sera plus longuement discuté dans le Chapitre C.

[11.4. MESURES DU CMRO:?

Ill.4.a. IRM 170

L’oxygene 17 est le seul isotope stable de 'oxygeéne qui puisse étre détecté par IRM. Avec
un rapport gyromagnétique 7,4 fois plus faible que celui du proton et une abondance
naturelle 2700 fois plus faible, ce noyau posséde une tres faible sensibilité RMN. De plus,
les molécules de 170, ne sont pas détectées par RMN du fait de leur T trés court. Il est
pourtant possible de réaliser des mesures de CMRO: en utilisant ce noyau [Zhu
et al (2005)]. Le principe consiste a faire inhaler du 170, et a analyser ensuite la quantité
de métabolites H>170 (détectables par RMN) générés a travers la respiration. Comme
décrit précédemment, les variations d’'Hz170 sont en effet déterminées par trois
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processus : l'utilisation de l'oxygene 1702 pour la génération de H»170 dans le tissu
cérébral, I'élimination de H2170 par la circulation sanguine et la recirculation d’ H2170.
Un modele mathématique décrivant les changements de concentration H2170 permet de
déterminer le CMRO:. Le CBF doit également étre mesuré ; on utilise alors une injection
intraveineuse (bolus) de H:70 a travers la carotide. Deux approches ont été
développées pour la détermination du CMRO; par IRM 170 :

. une approche directe qui mesure la quantité d’ Hz170 par IRM du 170 [Herman
etal (2006)], [Zhu et al (2002)], [Fiat et al (1993)]. En raison de la faible sensibilité, la
détection de 170 a d’abord été effectuée sur de larges volumes. La technique de
I'imagerie du déplacement chimique a ensuite été employée pour augmenter la
résolution spatiale. Avec l'arrivée de spectrometres a champ magnétique élevé, les
mesures ont également gagné en précision. D’autant plus que le faible temps de
relaxation longitudinal de I'oxygéne 17 (quelques millisecondes) permet de moyenner le
signal un grand nombre de fois. Le temps de relaxation transversale étant par contre
également tres court, le signal doit étre acquis tres rapidement.

o une approche indirecte [Ronen et al (1998)] qui utilise les changements du T ou
T1 du signal RMN proton causés par le couplage scalaire 170-1H entre les deux noyaux. La
concentration de H2170 peut ainsi étre corrélée quantitativement au temps de relaxation.
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Figure 16 : Cartes de CMRO, obtenues sur un rat par IRM 70. A) en normothermie et C en hypothermie
(32°C) ainsi que les images anatomiques correspondantes (B). D’aprés Zhu (2006).

Ces méthodes ont été appliquées a I'’étude du CMRO; sur animaux (rats et chats) sains
[Zhu et al (2005)] [Zhang et al (2004)] (Figure 16). Pour l'instant, aucune étude n’a été
menée sur 'homme. Comme il a été vu, elles requiérent de travailler a champ
magnétique élevé (>7T) ce qui n’est pas accessible partout. Ces méthodes nécessitent
également l'injection de 1702 qui est extrémement coliteux (1L de gaz a 20% de 170,
coute environ 2000 $) du fait de sa faible abondance naturelle. Enfin, il s’agit de
méthodes en développement qui doivent étre validées par comparaison avec d’autres
approches.
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111.4.b. TEP 150

En termes de méthodologie, il existe une grande similarité entre les approches 10 TEP
et les approches 1702 IRM (spécialement pour la mesure du CBF). La différence entre les
deux méthodes repose essentiellement sur le fait que 'approche TEP ne permet pas de
séparer les signaux provenant des molécules 150, liées a I'hémoglobine, dissoutes dans
le sang ou les tissus, de celles émises par les atomes dans les molécules de H»10. Il est
donc nécessaire dans I'approche >0 TEP de mesurer en plus la quantité de 150 dans les
arteres (ou la fonction d’entrée artérielle) et le volume sanguin (qui peut étre déterminé
par inhalation de C150 gaz ou a partir d’approximations théoriques).

I11.4.c. IRMf quantitative

Cette méthode permet d’estimer les variations de la consommation d’oxygene (CMRO2)
de facon non invasive par IRM en réalisant des mesures conjointes du signal BOLD et du
débit sanguin cérébral. Elle se base sur un modele décrivant la relation entre les trois
parametres [Davis et al (1998)] [Hoge et al (1999)] :

ACMRO ABOLD/BOLD -

2 _(1- / 0 )%3 (—CBF )1 Vs Equation 4
CMRO,, M CBF,

M est le maximum théorique du signal BOLD, c'est-a-dire le signal BOLD que l'on

mesurerait si toute la désoxyhémoglobine était éliminée du sang. a est 1’exposant de la

relation de Grubb qui relie le CBV au CBF. 3 est 'exposant avec lequel la concentration
veineuse en désoxyhémoglobine influe sur la relaxivité apparente.

Pour déterminer les variations de CMRO2, la technique repose sur une calibration du
signal BOLD (détermination du parametre M). Pour cela, des changements de BOLD et
CBF sous CMRO; constant sont induits par hypercapnie. Cette hypercapnie, obtenue par
inhalation de CO, entraine une vasodilatation cérébrale globale sans modifier la
consommation d’oxygéne. Davis [Davis etal(1998)] utilise un seul niveau
d’hypercapnie, par inhalation de 5% de CO; dans de l'air. Hoge [Hoge etal (1999)]
propose une calibration plus précise en ajustant le modele aux données obtenues sous
quatre concentrations de CO2 dans de I'air, avec au maximum 5% de CO;. La deuxiéme
étape de la méthode consiste a mesurer conjointement les variations de signal BOLD et
de CBF lors de la modulation de l'activité neuronale. Récemment des méthodes de
calibration sous hyperoxie [Chiarelli et al (2007)] ou par apnée [Vazquez et al (2006)]
ont été proposées. La consommation a été évaluée dans des études concernant les
fonctions cognitives, motrices ou sensorielles du cerveau [Stefanovic etal (2006)]
[Restom etal (2007)] et des effets de pathologies sur 'hémodynamique cérébrale
[Stefanovic et al (2005)]. Cette méthode ne permet d’évaluer que des changements de
CMRO:. De plus, les calibrations au CO; peuvent étre irritantes.

[I.5. CRITERES D’EVALUATION DES METHODES

Le Tableau 2 récapitule les méthodes de mesure de 'oxygénation présentées dans ce
Chapitre.
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Bien qu'’il ne soit pas évident de définir quels parameétres sont les meilleurs pour décrire
I’hypoxie, certains criteres devraient étre pris en compte pour I’évaluation de techniques
de mesure de 'hypoxie. Les techniques doivent étre évaluées sur le fait qu’elles
mesurent ou non I'oxygene directement et comment elles permettent de rendre compte
de I'hétérogénéité des tumeurs. Le volume des échantillons requis, l'intervalle de temps
minimum entre deux mesures, la capacité a répéter les mesures et les perturbations
potentielles causées par la mesure sont également a prendre en compte. Pour une
application en clinique, les notions d’invasivité et d’inconfort pour le patient sont
importantes. Ceci inclut le besoin d’injection d’agents exogénes et la quantité de
radiations que le patient recoit. Enfin, I'accessibilité de la méthode, le colit par examen et
le nombre de centres ou peuvent avoir lieu les mesures sont également des facteurs a ne
pas négliger.

Dans ce contexte, on voit que I'IRM pourrait étre un bon outil pour mesurer I'hypoxie.
Méthode non invasive et non irradiante, elle offre une résolution spatiale de I'ordre du
millimétre et une résolution temporelle de I'ordre de la seconde. Son innocuité permet
des examens répétés et un suivi régulier. L'implantation de ces appareils d’'imagerie
dans les complexes hospitaliers s’est généralisée depuis une dizaine d’années. Comme il
a été vu dans la partie précédente, plusieurs parametres d’oxygénation peuvent étre
évalués grace a I'IRM: la pOz avec I'IRM du fluor (ou des effets T1), la détection de
nitroimidazoles pour la visualisation de zones hypoxique viables, des variations de
CMRO; via 'IRM fonctionnelle quantitative et enfin la détermination de la SO via I'effet
BOLD. Enfin, cette méthode permet de fournir des informations anatomiques et un
grand nombre d’informations fonctionnelles sur I'environnement tumoral (comme le
volume sanguin, le débit sanguin, la perméabilité des vaisseaux ou leur taille...) qui
peuvent permettre d’obtenir une vision globale de la tumeur.

Pour plus d’informations sur les méthodes de mesure de I'oxygénation, on pourra se
référer aux revues |[Gallez etal (2004)] [Tatum etal (2006)] [Baudelet and Gallez
(2005)] [Davda and Bezabeh(2006)] et [Dewhirst et al (2000)].
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Tableau 2 : Tableau comparatif de méthodes de mesure de 1’0xygénation

I’hypoxie

(<5}
©
[%2]
—_
>
[<5]
+—
S
o
o
(o
¢
o

Technique Rapporteur Résolution Résolution Invasif Accessibilité* Validation
spatiale temporelle
Polarographie Oxygéne 0.05 mm ~1s oui 2 Animaux et clinique
Oxylite RhCI2 0.5 mm 1s oui 3 Animaux
RPE Phthalocyanine... 1.0 mm < 1min Intracérébral ou IV 1 Animaux
IRM °F Perfluorocarbones| 0.5 mm 6.5min Intracérébral ou IV 2 Animaux
IRM Ry 0.5 mm ~5 min Non invasif 4 Animaux et clinique
TEP 18k FMISO 2.0 mm 1 acquisition v 3 Animaux et clinique phase3
EF5 2.0 mm 1 acquisition \Y 2 Animaux et clinigue phase2
IRM “°F nitroimidazole 1.0 mm 1 acquisition vV 2 Animaux
Histologie HIF-1 1.0 pm 1 acquisition biopsie 4 Animaux et clinique
Histologie GLUT-1 1.0 ym 1 acquisition biopsie 4 Animaux et clinique
Histologie CA-IX 1.0 ym 1 acquisition biopsie 4 Animaux et clinique
Histologie Pimonidazole 1.0 ym 1 acquisition IV + biopsie 5 Animaux et clinique
Cryospectro- hémoglobine 1.0 ym 1 acquisition biopsie 1 Animaux et clinique
photométrie
NIRS hémoglobine 1.0cm 15s Non invasif 4 Animaux et clinique
TPA hémoglobine 15um ~16min Non invasif 1 Animaux
IRM BOLD hémoglobine 0.5 mm ~3min Non invasif 4 Animaux et clinique
IRM 0 1.0 mm < 1min Respiration du gaz 2 Animaux
TEP 0 1.0 mm < 1min Respiration du gaz 2 Animaux et clinique
IRMf hémoglobine 1.0 mm ~5s Respiration de CO, 4 Animaux et clinique

* Les valeurs sont réparties sur une échelle de 1 a 5, avec 1 étant le moins accessible et 5 le plus accessible.




[V. PLAN D’ETUDE

Le sujet de cette theése s’inscrit dans un projet plus général d’étude de la
microvascularisation cérébrale pour 'analyse de pathologies cérébrales. L’objectif de ce
travail est d’apporter un outil IRM de mesure de I'oxygénation a 'ensemble des outils
IRM de caractérisation de la microvascularisation cérébrale développée précédemment
au laboratoire.

Dans un premier temps, nous avons mis en place une méthode connue de mesure de la
pO2 par IRM du fluor??. L’étude a principalement consisté en un travail méthodologique
pour permettre I'imagerie du fluorl? sur les imageurs de la plateforme et I'établissement
de la courbe de calibration de ’héxafluorobenzeéne. Une courte étude a permis d’évaluer
la pO2 sur des rats sains et porteurs de tumeurs sous différentes conditions
respiratoires. Des problemes matériels (notamment le déménagement des aimants au
cours de la these impliquant le non fonctionnement du scanner a 2,35T), le caractere
invasif de la méthode et la complexité expérimentale nous a conduit a nous concentrer
sur le développement d’'une méthode de mesure de la SOz a partir de I'effet BOLD.

Nous avons proposé une nouvelle approche pour la quantification des effets T>*. Apres
avoir évalué notre méthode sur rats sains et sous différentes conditions respiratoires, la
technique a été appliquée a I'étude de I'hypoxie tumorale et comparée a l'histologie
utilisant le pimonidazole.

Enfin, les méthodes utilisées au laboratoire reposant en grande partie sur des modeles
mathématiques de la microvascularisation cérébrale, nous avons évalué l'impact de
certaines hypotheses du modele sur la précision de nos mesures. Ainsi nous avons mis
en place une technique de simulation numérique du signal RMN en présence de sources
d'inhomogénéité du champ magnétique. L’influence de la morphologie des vaisseaux
sanguins a été évaluée en utilisant des données simulées ou provenant d’acquisitions de
microscopie a deux photons. Une étude in silico de I'influence du taux d’hématocrite sur
les mesures a également été confrontée a une étude expérimentale incluant des
conditions d’hémodilution et d’hypoxie intermittente.

Parallelement aux travaux évoqués ci-dessus, plusieurs travaux en collaboration ont
permis de mener des études sur l'évolution de la microvascularisation pendant des
traitements de radiothérapie par rayonnement synchrotron, de chimiothérapie et de
thérapie antiangiogénique.
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Chapitre B : Mise en place d’'une méthode de mesure de la PO2 par IRM du fluor19

CHAPITRE B : MISE EN PLACE D'UNE METHODE DE MESURE DE
LA PO; PAR IRM DU FLUOR?®®

a mesure de la pO2 par IRM du fluor!? est une technique qui a montrée de tres bons
Lrésultats dans la littérature tant sur rats sains que porteurs de tumeurs

(Chapitre A.IlL.1.d. ). Elle a été validée par comparaison avec d’autres méthodes de
mesure de la pO; ou avec des marqueurs de ’hypoxie. Nous avons donc travaillé a la
mise en place d'une approche utilisant ce principe et nommée FREDOM. Comme il sera
explicité ultérieurement, cette approche est néanmoins tres invasive et ne peut pas étre
envisagée pour I'étude de I'hypoxie en routine. Pour des approches précliniques, elle
doit cependant permettre d’étudier I'environnement tumoral du point de vue de
I'oxygénation et en combinaison avec I'IRM 1H de la microvascularisation. La mise en
place de cette approche a nécessité des adaptations matérielles et logicielles de I'[RM
pour la détection du 1°F. Apres mise en place et validation de la méthode (étude sur
fantome), nous avons étudié la pO; dans des environnements sains et pathologiques sur
un nombre restreint de rats. La complexité expérimentale de I'approche, ainsi que I'arrét
du spectrometre au cours du déménagement du laboratoire, nous ont finalement poussé
a rechercher plus activement une autre approche non invasive pour la mesure de
I'oxygénation cérébrale (Chapitre C). Pour ces raisons, certains aspects du travail n’ont
pas été finalisés.

La partie calibration ainsi que le développement du fantome ont fait I'objet d'un stage de
Master réalisé par O. Blanc.

[. PRINCIPE

[.1. VARIATIONS DU TEMPS DE RELAXATION LONGITUDINAL AVEC LA PO2

La molécule d’oxygene est paramagnétique (voir Chapitre C) et cause une diminution du
temps de relaxation spin-réseau (T1) des molécules environnantes. Ce principe est bien
connu des chimistes qui, de ce fait, utilisent des procédures compliquées pour extraire
I'oxygene dissous de solutions avant de mesurer avec précision les temps de relaxation
des solutions. A partir de ce principe, des études IRM classiques du proton ont été mises
en place pour évaluer les variations de Ri=1/T: en réponse a des changements
d’oxygénation [O'Connor etal (2009)] [ichiro Matsumoto etal (2006)] [0O'Connor
etal (2007)]. Mais il a été montré que d’autres processus (ions meétalliques, pH,
cellularité, température...) influencent également le temps de relaxation rendant la
relation entre R1 et pO2 non spécifique.

Dans ce contexte, une classe de composants nommés perfluorocarbones (PFC) est
particulierement adaptée a I'étude de la pO2 par IRM. Le R; des fluorocarbones varie
linéairement avec la pression en O et le pic de résonance des molécules de
perfluorocarbones est sensible a la pO2, a la température et au champ magnétique. En
revanche, il a été montré que pour ces composants, la relation entre le R1 et la pO; n’était
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pas sensible au pH, au CO; ou a la présence d’ions paramagnétiques chargés. Pour les
PFC, on peut donc définir la relation linéaire :

R1=Ria+ (rip X) Equation 5

avec X la fraction molaire d’0O, dissoute dans la solution de PFC, Ria est le taux de
relaxation anoxique et Rip représente la contribution paramagnétique de '0;. Cette
relation est valable pour une température et un champ magnétique fixés.

Conformément a la loi de Henry, la fraction molaire d’O; dissoute est reliée a la pression
partielle en oxygene :

PO,=KX Equation 6

ou K représente la constante d’'Henry pour une solution de gaz donnée et a une
température donnée. On peut alors écrire :

Ri=Ris + (rlp/K) pOZ Equation 7

Le rapport rip/K indique alors la réponse a la pO2. Une valeur faible de ce rapport
représente une meilleure sensibilité a I'0; mais il génere également des T: longs en
conditions d’anoxie et contribue donc a I'augmentation du temps d’acquisition (le T; de
I’héxafluorobenzene peut atteindre les 12s sous 4.7T). La dépendance a la température
dépend de la nature du PFC utilisé. L’erreur relative introduite par un écart de 1° dans la
température est d’environ 8 mmHg pour PFTB, 3 mmHg pour PFOB (perflubron) ou
15C5 et 0,1 mmHg pour 'HFB lorsque la POz est de 5 mmHg.

Ainsi, si I'on connait la relation linéaire décrite par I’équation 7, et si 'on a injecté du
perfluorocarbone dans un tissu a analyser, on peut mesurer le Ry et en déduire la pO;
locale. En 1988, Thomas et al [Thomas et al 1988] ont montré les premieres applications
de l'utilisation des perfluorocarbones comme rapporteurs de la pO2 par IRM du fluor?®.
Depuis plusieurs méthodes basées sur ce principe ont été décrites.

[.2. LAMETHODE FREDOM

Mason et al ont proposé la méthode FREDOM [Mason et al (1999)] [Mason et al (2003a)]
[Zhao et al (2003)]. A ce jour, il s’agit de la méthode la plus utilisée. Cette technique
permet d’obtenir des cartes paramétriques quantitatives de la pO2 en quelques minutes
avec une précision de 1 a 3 mmHg lorsque la pO2 est dans un intervalle de 0 a 10 mmHg.
Le perfluorocarbone utilisé est I'héxafluorobenzéne (HFB). Apres avoir établi une
courbe de calibration de HFB en faisant buller le produit avec des mélanges gazeux
possédant différentes pO; et en mesurant le R; des solutions, le HFB est injecté
directement dans le tissu a analyser. Pour minimiser les dégats causés par l'injection,
une aiguille de tres faible diameétre (32G) est utilisée pour déposer environ 3pL de
produit. Puis de nouvelles injections (environ 16) sont réalisées pour couvrir le volume
de la tumeur. La pO2 est obtenue a 'aide d’'une séquence de mesure de T1 particuliere
dénommée PBSR (pulse burst saturation recovery) EPI (Echo Planar Imaging) ARDVARC
(alternated relaxation delays with variable acquisition to reduce clearance effects). Le
PBSR est bien adapté pour une excitation non uniforme d’'une antenne de surface et

48
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permet des mesures de T1 sans avoir a attendre la repousse totale de I'aimantation entre
les impulsions. Alors que les mesures traditionnelles de T1 utilisent des délais croissants
lors de I’échantillonnage de la courbe de repousse de 'aimantation, ARDVARC alterne
les délais longs et courts pour éviter une erreur systématique si I'amplitude du signal
varie pendant les mesures. Les parametres typiques de FREDOM sont une matrice 32*32
points pour une FOV de 40*40 mm ce qui donne une résolution dans le plan de 1,25 mm.

[.3. AUTRES APPROCHES

Les autres approches utilisent le méme principe que la méthode FREDOM mais different
par le choix du perfluorocarbone et/ou de la technique d’administration du produit.

Beaucoup de perfluorocarbones ont été évalués [Barker etal(1993)] [Mason
etal (1990)] [xin Yu et al (2005)]. Les principales caractéristiques recherchées étant une
faible dépendance a la température et une bonne sensibilité RMN. Ainsi le composant le
plus utilisé est le perfluoro-15-crown-5 éther (15C5) qui possede 15 atomes de fluor
magnétiquement équivalents (un seul pic de résonance) et qui permet d’obtenir un
rapport signal/bruit élevé.

Pour permettre une utilisation moins invasive que la méthode FREDOM, il a été proposé
d’'injecter les perfluorocarbones par voie intraveineuse (IV). Etant donné la nature
extrémement hydrophobique des PFCs, ils ne se dissolvent pas directement dans le sang.
Par contre, ils peuvent étre mis sous formes d’émulsions biocompatibles ([Dardzinski
and Sotak(1994)] [Barker et al (1994)] [Fan etal (2002)] [McNab et al (2004)]. Suite a
I'injection 1V, I’émulsion circule dans le réseau vasculaire avec une demi-vie typique de
12h (qui dépend de la nature de I'’émulsion) et une clairance de 2 jours, principalement
due a I'activité des monocytes entralnant une accumulation dans la rate, le foie et les os.
Certaines équipes ont examiné la pO; alors que le PFC était encore dans le sang et ont
alors pu donner une mesure de la pO; vasculaire [Noth etal (1995)] [Eidelberg
etal (1988)]. Dans ce cas, le débit sanguin entraine des artefacts qui doivent étre
corrigés par des algorithmes spécifiques. Dans le cadre de I'étude des tumeurs
cérébrales qui possédent une vascularisation altérée, les particules de PFC peuvent
passer la paroi des vaisseaux sanguins et s’accumuler dans l'espace interstitiel. Le
principal inconvénient est que seule une faible quantité de liquide pénétre ainsi dans la
tumeur rendant la détection des PFCs difficile. Du fait de leur faible toxicité de grandes
doses d’émulsions peuvent cependant étre injectées et 'on peut également procéder par
injections successives pour augmenter le RSB. Néanmoins, la biodistribution des
produits par ce type d’'injection est faible puisqu’ils n'interrogent que les parties de la
tumeur vascularisées et peuvent sous estimer les zones hypoxiques.

Enfin, il a été proposé d’utiliser le 15C5 injecté dans des capsules d’hydrogel semi-
perméables formées a partir d'une solution composée d’alginate et d’ions BaZ+ [Noth
et al (2004)]. Ces capsules sont imperméables aux cellules et autres grosses molécules
(et ne provoquent donc pas de réponse immunitaire) mais la diffusion de petites
molécules comme l'oxygeéne ou le dioxyde de carbone est possible. Les capsules sont
placées dans l'environnement tumoral lors de l'injection des cellules tumorales et
restent a I'endroit de l'injection. Cette technique permet donc d’obtenir des suivis
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longitudinaux de I'évolution de la pO2 mais ne peut étre utilisée que sur des modeles de
tumeurs expérimentales.

L’utilisation des perfluorocarbones n’étant pas autorisée, pour I'instant aucune étude n’a
été menée sur 'homme.
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Chapitre B : Mise en place d’une méthode de mesure de la PO2 par IRM du fluor19

II. DEVELOPPEMENT METHODOLOGIQUE POUR L’IRM 1°F

Avant de pouvoir appliquer une méthode de type FREDOM, nous avons réalisé des
développements méthodologiques pour permettre la détection du 1°F par nos appareils
[RM.

[I.1. REALISATION D'UNE ANTENNE DE SURFACE

Deux antennes ont été réalisées pour I'étude IRM du 1°F a 2,35T et 4,7T. Les
caractéristiques sont communes aux deux antennes et seule la fréquence de résonance
change. Le modele de I'antenne de surface a été choisi pour sa simplicité de réalisation.
Elle permet également d’obtenir un bon rapport signal sur bruit nécessaire a I'étude du
19F, Cette antenne a été utilisée pour I'émission et la réception du signal RMN.
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Figure 17 : Photo et schéma électrique de I’antenne de surface °F

Les caractéristiques des antennes réalisées sont décrites Figure 17. D’'un point de vue
électronique, cette antenne est constituée d’'une bobine a une seule spire de 2 cm de
diametre qu'il faut accorder et adapter a la fréquence souhaitée (pour annuler, a la
fréquence choisie, le signal réfléchi). Ces étapes passent par la mise en série ou parallele
de capacités variables qui permettent de se placer a la bonne fréquence de résonance
méme si I'échantillon modifie I'impédance de I'antenne. Afin d’optimiser le RSB, les
pertes dues au couplage de I'antenne avec |'échantillon (puissance dissipée le long de
I'antenne et énergie stockée dans les capacités parasites), les capacités d’adaptations
sont reparties de part et d’autres de la bobine. De la méme maniere les deux capacités
d’accord sont reparties sur la bobine elle-méme. Les diodes présentes sur le schéma sont
des diodes pin permettant le découplage de I'antenne pour une utilisation éventuelle en
combinaison avec une antenne de volume en émission.

Un support en plexiglas ainsi que des tiges d’accord et d’adaptation ont également été
réalisés pour une utilisation pratique de I'antenne.

Sur la Figure 18, on observe grace a un appareil dit de wobulation le signal réfléchi par
I'antenne a 2,35T.
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Figure 18 : Courbe de réflexion & -3dB de I’antenne *°F

On remarque que notre antenne peut s’adapter a la gamme de fréquence voulue. De plus
la faible largeur de la courbe de réflexion a -3dB indique un facteur de qualité (Q=
2fo/Af=3610 [Pimmel(1990)]) similaire a celui des antennes commerciales proton.

[1.2. PRODUIT FLUORE ET FREQUENCE DE RESONANCE

Comme pour la méthode FREDOM, le perfluorocarbone que nous avons choisi est
I’héxafluorobenzene.

II.2.a. Caractéristiques de I’héxafluorobenzéne

Le HFB possede un temps de relaxation T2 long qui permet I'imagerie RMN. Il est bien
caractérisé en terme de toxicité n’entrainant pas de mutagenese, tératogenese ou
fétotoxicité (HFB a méme été proposé comme anesthésique pour des études
vétérinaires). Son point de fusion est de 4-6°, sa densité de 1,62 g/ml et I
héxafluorobenzene est extrait du corps en 600min. Son prix est d’environ 2$/g et est
accessible facilement en haute pureté (>99%). Le produit ne nécessite aucun
équipement spécial pour sa conservation. Enfin, ce produit est adéquate pour I'IRM
puisqu'il ne possede qu’une raie de résonance.

I1.2.b. Détection RMN de 'HFB.

Un premier spectre RMN a été réalisé sur un échantillon de 2 mL d’HFB pur et a 2,35T
(Figure 19A). Dans ces conditions, on observe que la fréquence de résonance est de
93,87 MHz avec une largeur de raie de 12Hz dans de bonnes conditions de shim.

Les premiers essais de l'imagerie fluor ont été réalisés a 2,35T sur une seringue
contenant de '’eau du robinet et de ’héxafluorobenzene (2 mL).
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Figure 19 : A) Spectre *°F acquis sur un fantéme d’HFB pur (2mL) & 2,35T. B) Images *H et °F acquises
par une séquence écho de gradient sur fantéme seringue a 2,35T.

Les images présentées (Figure 19B) ont été acquises soit avec I'antenne de volume (1H)
soit avec 'antenne de surface fluor (1°F). La séquence utilisée est un écho de gradient a
TE court (4,5 ms). Comme il a été mentionné précédement, HFB n’est pas miscible dans
I'eau et 'on observe bien deux compartiments distincts. On constate donc qu’il est
possible d’'imager le fluor sans interférences avec le signal proton. On remarque
également que I'antenne de surface ne perturbe pas les acquisitions protons ce qui est
pratique pour acquérir des images anatomiques du cerveau en plus de celles de la
distribution de I'HFB.

[1.3. SEQUENCE IR-FLASH

I a été vu que la pO: affecte la vitesse de relaxation spin-réseau (Ri) des
perfluorocarbones. La variable accessible expérimentalement est l'inverse de cette
vitesse de relaxation, c'est-a-dire le temps de relaxation Ti. Il faut donc se munir d’'une
séquence IRM capable de mesurer cette grandeur. De plus, dans le cas d’'une mesure
d’oxymétrie in vivo, il a été montré que le T1 varie de 500 ms a 15 secondes environ. La
séquence doit donc étre capable de mesurer correctement tous les T1 de cette gamme.
La séquence que nous avons utilisée est la séquence d’inversion récupération équipée
d’'un module d’acquisition FLASH. Cette séquence était déja programmée sur les
consoles d’acquisition du scanner.

I1.3.a. Principe de la séquence

La séquence consiste a inverser 'aimantation a 1’équilibre de My a -My au moyen d’une
impulsion 7. D’apres les équations de Bloch I'évolution temporelle de 'aimantation dans
ce cas est régie par 'équation :

M(t)=M,(1-2e"") Equation 8
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Dans la pratique, I'aimantation longitudinale n’est pas mesurable par IRM. Pour évaluer
I’évolution temporelle de M, on va la basculer a différents temps d’échantillonnage Ti
dans le plan transverse et mesurer sa valeur. L'inconvénient de cette méthode est qu’elle
nécessite d’attendre le retour a I'équilibre de 'aimantation avant de pouvoir effectuer un
autre échantillonnage. Le temps de répétition peut donc étre important (environ 5T1).
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Figure 20 : Chronogramme de la séquence IR-FLASH.

Le processus d’inversion-récupération utilise ici des impulsions adiabatiques
(hyperbolique sécant). Ces impulsions ont la propriété d’étre peu sensibles aux
inhomogénéités du champ créé par I'antenne émettrice (champ B1). Ces impulsions sont
donc bien adaptées pour notre antenne de surface utilisée en émission. Dans notre cas,
le module d'imagerie est une séquence rapide FLASH classique (écho de gradient).
L’'impulsion est un sinus cardinal 5 lobes avec un angle d’environ 15°. La Figure 20
représente le chronogramme de la séquence utilisée. Apres I'impulsion d’inversion, on
attend un temps Ti de repousse de l'aimantation. Puis le module FLASH mesure
'intensité du signal. Pendant le temps Trel I'aimantation retourne a I’équilibre. La
séquence est répétée pour différents Ti afin de permettre un ajustement des données
par I’équation 8.

I1.3.b. Recherche des paramétres adaptés a I’étude du fluor

L’utilisation des différents temps d’inversion nous permet d’échantillonner la repousse
de I'aimantation apres I'impulsion 7. On sait qu'a 5T1 on est a 99% de M. Les différents
Ti utilisés doivent étre choisis de maniére a permettre d’échantillonner la courbe sur
cette durée. Comme il a été mentionné précédemment, la gamme des T1 susceptible
d’étre mesurée avec l'utilisation des perfluorocarbones est tres large. Pour permettre
une mesure sur des T courts et longs, un compromis est donc a faire entre une mesure
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précise (impliquant un grand nombre de Ti repartis sur I'ensemble de la repousse de
I'aimantation) et la durée de l'acquisition. Pour notre étude, nous avons utilisé un jeu de
12 temps d’inversions. Les dix premiers temps sont repartis a intervalles de temps
réguliers sur la période ou 'aimantation varie de -Mp a +Mo/2 et les deux derniers sont
respectivement situés a 30s et 50s. La précision de ce protocole a été évaluée a I'aide de
simulations informatiques au cours du stage de Master2 d’0. Blanc. Il permet de réaliser
des ajustements corrects (erreur<2%) jusqu'a des T1 de 15 s. Le faible nombre de temps
d’inversion permet d’obtenir des cartes de T1 en 6 min avec des résolutions spatiales de
I'ordre du demi millimetre. Bien entendu, une étude plus approfondie sur les jeux de Ti
pourrait permettre de gagner encore en précision et rapidité, mais les caractéristiques
obtenues avec notre jeu de Ti paraissaient déja satisfaisantes.

I1.3.c. Exemple de carte T: sur fantome

La carte T1 (Figure 21) a été réalisée a 2,35T sur le fantdme rempli d’héxafluorobenzene
et avec la séquence IRFLASH décrite précédemment. La résolution dans I'image est de
468*468*2000pm. Comme on peut le voir, 'ajustement de la fonction est correctement
réalisé sur le voxel analysé. La carte de T1 est homogene sur I'ensemble du fantéme
(T1=1963+23 ms). L’'analyse est réalisée par une application Matlab développée au
laboratoire par E. Barbier.

<} Traitement d'IRM petit animal 3 - E. Barbier - février 2007
Files Image ROI Perfusion Diffusion TIprocessing TloverTime Blood Volume Registration T2 processing  colormaps o

x 10t H=37 - ¥=33 D \christenidata\0S0B06-fluor tl -test MRD (T1) Difoff | Wt |

BE

Signal Intensity (a.u.)

; | | i i =. i : ]
o 05 1 15 2 25 2 35 5C100
Time (ms)
Infos

TI: 208605 ms  0.91% Ki2=2050545.4 1 o
MO: 570019 0.4% Fit: pas dinfo X=3 - Y=23 { 0.000)
Ct: 0993 ua 05 %

Figure 21 : Carte de T, sur fantdme HFB et évolution temporelle du signal pour un voxel (indiqué par la
fleche sur la carte T,).
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[II. ETABLISSEMENT D’UNE COURBE DE CALIBRATION POUR
L’'HEXAFLUOROBENZENE

Il a été vu (Chapitre B.I1.2. ) que la méthode d’oxymétrie 1°F repose sur la connaissance
de la relation entre pO; et R1 du produit choisi. Pour établir la courbe de calibration
reliant pO; a Ry, il faut donc réaliser un systéme qui nous permette de faire varier et de
mesurer la pOz au sein du liquide fluoré. Il faut également que le systeme soit
compatible RMN pour permettre de réaliser les mesures de R; aux mémes instants.
Enfin, la calibration des perfluorocarbones pouvant étre influencée par la température,
le fantdme doit étre équipé d’un systéme de controle de la température.

[II1.1. REALISATION D’UN OBJET TEST

IIl.1.a. Caractéristiques du fantome

Le fantome est constitué principalement d’'un corps et d’'un couvercle en plexiglas. Ce
matériau a été choisi en raison de sa susceptibilité magnétique proche de celle du fluor
limitant ainsi le gradient d’aimantation aux interfaces. De plus, le plexiglas est inerte
chimiquement, non conductif et posséde un temps de relaxation transverse court. Il ne
donne donc pas de signal RMN aux temps classiquement utilisés pour I'imagerie. Le
corps du fantome est un jonc de 28 mm de diametre évidé sur 20 mm avec un diameétre
interne de 12 mm (volume interne de 3,16 mL). Divers trous sont percés a travers le
corps du fantéme. Les trous de plus petit diamétre (2 mm) accueillent un tuyau pour la
circulation d’eau et un trou pour l'arrivée du gaz. Ces tuyaux sont en polyéthylene ; leur
diametre externe est de 2 mm et leur diametre interne de 1mm. Le tuyau de circulation
d’eau serpente dans le fantome. La température de 'eau que l'on fait circuler étant
thermostatée par un bain marie (Julabo Ed), on peut ainsi controler la température du
fluor. Les deux trous de plus grand diametre (6 mm) servent a accueillir des sondes
optiques qui mesurent la pO; et la température. Le fantébme est isolé de I'atmosphere
extérieure par un couvercle muni d’un joint torique. Pour permettre I'’échappement du
gaz sans échanges avec I'atmosphere, le couvercle est muni d'un tuyau plongeant dans
une vasque d’eau.

Le mélange de gaz que 'on introduit dans le fantéme est obtenu a partir d’azote, d’air et
d‘oxygeéne dont on regle les proportions a 'aide de débitmetres a billes. Le mélange est
soit recueilli dans une seringue (60mL Braun Omnifix), puis injecté dans le fantdme a
'aide d’'un pousse seringue (Fisher scientific), soit injecté directement dans le fantome a
travers un robinet bas débit.

Les mesures de pO: sont réalisées par les sondes Oxylite® (ChapitreA.lll.1.b. et
Annexe2). Les mesures de températures sont effectuées par une sonde optique
Fluotemp (Photon control, Canada) dont la précision est de 0,05 degré Celsius pour une
gamme de températures allant de 20 a 60°C. Les deux appareils sont interfacés avec un
ordinateur équipé d’'une carte d’acquisition (National instrument) afin de pouvoir
enregistrer les mesures via un programme Labview développé au laboratoire par O.
Montigon.
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Figure 22 : Photo et plan du fantéme. Tuyau d’injection du mélange gazeux (1), tuyau d’échappement (2),
trous servant a faire serpenter le tuyau d’eau thermostatée (3) et connectiques des sondes d’oxymétrie et de
température (4).

I11.1.b. Validation

Idéalement, lors de I’établissement de la courbe de calibration, le contréle de la mesure
de la pO; se réalise dans le liquide fluoré pendant I'acquisition des cartes de Ri. Les
premieres expériences utilisant les sondes Oxylite dans I'’héxafluorobenzene ont
malheureusement montrées que cette mesure n’était pas possible puisque I'HFB
attaquait chimiquement les sondes et les rendait inutilisables. Par contre, d’apres la loi
de Henry, il est théoriquement admis que la pO; du liquide (pOziqu) s’équilibre avec la
pO2 du gaz injecté (pOzin;) apres un certain temps. Il a donc été proposé de controler la
pO2 du mélange gazeux situé dans le fantome.

Pour valider cette relation, nous avons réalisé une étude lorsque le fantome était
uniquement rempli d’eau. Pour le protocole, une premiere sonde oxymétrique mesure la
pO2inj juste avant l'injection du gaz, permettant ainsi de contréler la composition en
oxygéne du mélange injecté. Une seconde sonde est placée dans le fantdme pour
mesurer I'évolution de la pOziiqu. Enfin une troisieme sonde mesure la température dans
le fantome. Un exemple d’acquisition est représenté Figure 23.

Des injections d’azote sont réalisées pour baisser la pO2 entre les différents paliers d’O:
et sont stoppées lorsque la pOziiqu atteint une valeur de 3 mmHg.
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Figure 23 : Evolution de la pOyiq, dans le fantdme. Les rectangles symbolisent les périodes d’injection
d’un melange gazeux (largeur=durée, hauteur = pO,;n; mesurée).Air (rectangle rouge), mélange air 50%-
azote 50% (rectangle violet), etc.). Les chutes brutales de pOyjiq, Sont produites par ’injection d’azote dans
le fantdme.

Les résultats confirment que la pO2iiqu est bien induite par la pOzinj du mélange gazeux.
Les valeurs des paliers de pOziiqu sont toujours du méme ordre de grandeur que la pOzinj,
voire égales. On voit également qu’apres I'arrét de I'injection, la pO2iiqu reste stable dans
le temps (pour les injections orange, jaune et verte). D'autres expériences ont confirmé
cette stabilité pour les autres paliers.

La (Figure 24) montre I'évolution de la température dans le fantome lorsque I'on fait
varier la température du bain-marie. Quatre consignes ont été appliquées : 40, 60, 80 et
95° pendant des périodes suffisamment longues pour permettre au fantome d’atteindre
sa température d’équilibre. De maniere générale, on remarque qu’'a chaque changement
de consigne la température du fantome évolue dans le méme sens mais avec une
amplitude différente. Ainsi pour une augmentation de la consigne de 20°, la température
du fantdme n’augmente que de 7°. Une fois la température d’équilibre atteinte, celle-ci
reste stable : ’écart-type d'un palier est de 0,2°. Par contre, on observe une brusque
chute de la température lors de l'injection d’'un mélange gazeux dans le fantéme. En
effet, le gaz est a la température ambiante et son volume n’est pas négligeable par
rapport au volume interne du fantdme ; une baisse de température est donc normale.
Durant l'injection, la température remonte légerement et se stabilise a une valeur
inférieure a celle de départ. Apres l'injection, la température retrouve la valeur
d’équilibre associée a la consigne.
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Figure 24 : Evolution de la température dans le fantdme en fonction du temps. La courbe indique la valeur
de la température mesurée dans le fantdme. Les différentes couleurs sur le graphique correspondent a la
température de consigne du bain-marie. Les quatre rectangles bleus correspondent aux périodes d’injection
de gaz.

Le fantome est donc stable en température comme le montre la (Figure 24). La plage de
températures accessibles va de la température ambiante (limite basse du bain marie)
jusqu'a 45°C. Le fantdme nous permet d’obtenir des températures observées in vivo (36-
38° pour le rat). La (Figure 24) montre aussi que 'injection d'un gaz entraine une baisse
de la température de 'ordre d’'un demi degré et que pour effectuer une mesure dans des
conditions stables, il faut attendre environ trois minutes. La mesure de Ti peut
s’effectuer dans de bonnes conditions de température. Mais étant donnée la réponse non
linéaire de la température du liquide, d’autres expériences sont nécessaires pour
caractériser plus précisément les effets de la température.

[I1.2. COURBE DE CALIBRATION A 2,35T

I11.2.a. Protocole

Les images et mesures RMN ont été réalisées sur le spectrometre 2,35T équipé de
I'antenne de surface 1°F uniquement. Le fantome est rempli d’héxafluorobenzéne. Le
meélange gazeux est réalisé a l'aide des débitmetres; le robinet controle le débit
d’'injection du gaz dans le fantome. Comme la pO2nrs ne peut pas étre mesurée
directement avec Oxylite, elle est mesurée a I'entrée du fantdme. Lorsque la pOazinj est
stable depuis plus de 15 min, on consideére que la pO2zurs S’est équilibrée. Cette durée
provient d’'un constat empirique. Une fois la pOzure connue, I'injection est stoppée et la
séquence de cartographie de R; est lancée. Ce protocole est répété pour 6 mélanges
gazeux différents. Lors de cette expérience, le bain marie n’a pas été utilisé. En effet, les
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effets de la température sur la pOz n’étant pas completement caractérisés (partie I11.1.b.
de ce chapitre), I'expérience s’est déroulée a température ambiante.

I11.2.b. Résultats

La (Figure 25A) montre une image anatomique et une cartographie Tinrg réalisée au
cours de l'expérience. Il s’agit d’'une coupe selon le plan transverse (horizontal) de
résolution 0,6x0,6x4 mm. On reconnait le cylindre correspondant au fantéme vue de
dessus. On constate que l'intérieur du fantome est relativement homogene en T1 ce qui
suggere que la pOzure est homogene dans le liquide.

Les valeurs du tableau (Figure 25B) correspondent aux valeurs de Tinrg en fonction de
la pOzinj lors de la mesure. Il s’agit de moyennes réalisées a l'intérieur de régions
d’'intérét comme indiqué en bleu sur la Figure 25A. On peut constater que I'écart type
sur la mesure de T1 n’excede jamais 3% de la valeur.

B)
PO, ;,; (mmHg) T urg (5) Ry ure 5

1253 1,963+0,023 0,509+0,005
54,8 3,606+0,060 0,277+0,004
47,5 3.873+0,067 0,258+0,004
36,9 4,6994+0,057 0,2120,002

13 12253+0,291 0,081+0,001
0,9 14433+0,472 0,069+0,002

Figure 25 : A) Image anatomique en écho de gradient et cartographie T1 du fantéme rempli de HFB. Le
cercle bleu délimite une région d’intérét. B) Tableau récapitulatif des valeurs de TIHFB en fonction de la
pO2inj lors de la mesure.

La (Figure 26) montre la relation entre Rinrs et pOzinj. L’ajustement de ces données par
une droite montre que la vitesse de relaxation longitudinale du HFB est bien
linéairement dépendante de la pression partielle en oxygene, avec comme parametres :

R, =0,0035- pO, +0,0791 Equation 9
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R1 (1/s)
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Figure 26 : Courbe de calibration de HFB a 2,35T. En bleu: valeurs de la vitesse de relaxation en fonction
de la pOyj,j. ENn rouge: ajustement linéaire des données.
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IV. MESURES DE LA PO, SUR RATS SAINS ET PORTEURS DE TUMEURS

IV.1. MATERIEL ET METHODES

IV.1.a. Modele animal et protocole biologique

Toutes les expérimentations animales ont été menées sous les autorisations n°380521
pour le chercheur impliqué, A3851610004 pour les locaux d’expérimentation et
B3851610003 pour les locaux d’animalerie. Toutes les manipulations d’animaux sont
réalisées sous anesthésie. L’induction est pratiquée avec 5% d’isoflurane dans un
mélange d’air et d’O2 (Fi02=40%). (L'isoflurane contenant du fluor, nous avons vérifié au
préalable qu'’il ne perturbait pas nos mesures IRM 19F). Que ce soit pour I'implantation
des tumeurs ou les protocoles d’imagerie, I'animal est maintenu sous anesthésie au
masque avec 2% d’isoflurane dans de l'air. La température rectale est maintenue a
37,0£0,5° au moyen d’'une couverture chauffante électrique ou d’'un circuit d’eau
chauffant lorsque I'animal est dans I'imageur.

IV.1.b. Implantation et croissance des tumeurs cérébrales

On utilise le modele de gliome C6 qui est un modele de tumeur orthotopique. La lignée
cellulaire est implantée chez des rats Wistar (175-200g). L’animal est placé dans un
cadre stéréotaxique dans lequel deux barres d’oreilles et une barre a dents permettent
I'immobilisation parfaite de la téte. La volte cranienne est dégagée par une incision
longitudinale au scalpel. Un trou de 1 mm de diametre est pratiqué dans l'os du crane, a
3 mm a droite du bregma. La préparation des cellules se fait comme décrit dans la these
de (Sonja Zoula 2002). La suspension de cellules (10> cellules dans 5 pL de milieu de
croissance (D-MEM) complété avec 2% de glutamine et 1% de pénicilline
streptomycine) est injectée en 5 min avec une seringue Hamilton, dans le noyau codé
droit, i.e. a 5mm sous l'os. L'aiguille est relevée avec soin, 5min apres injection, et la
craniotomie est rebouchée avec de la cire végétale. La peau est refermée par suture. Les
animaux sont imagés 13 jours apres implantation des cellules.

IV.1.c. Injection intracrdnienne de I’héxafluorobenzéne

Avant l'injection du produit fluoré, des images anatomiques sont réalisées pour évaluer
la position de la masse tumorale. Puis le rat est placé comme pour l'injection tumorale
sur le cadre stéréotaxique. En se basant sur les images anatomiques IRM,
I'héxafluorobenzene est injecté dans la tumeur avec une seringue Hamilton munie d’'une
aiguille fine 32G. Le volume de fluor est de 10uL injecté a 0,5uL/min a 'aide d'un pousse
seringue (model KDS 310, GENEQ). Le diametre fin de l'aiguille et le faible débit
d’'injection doivent permettre de réaliser une injection sans reflux [Rousseau
etal (2007b)] [Rousseau et al (2007a)].

IV.1.d. Protocole IRM

Les expériences sont réalisées sur 'aimant horizontal a 2,35T. L’animal est installé dans
le berceau et sa téte est maintenue par des barres d’oreilles et une barre a dents. Pour
les images anatomiques proton, I'antenne de volume polarisée linéairement est utilisée
en émission et réception. Des acquisitions FLASH réalisées en continu et dans les trois
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directions, permettent d’'imager le positionnement de I'animal en temps réel. Le « shim »
est réglé de maniére automatique grace a une séquence de type FASTMAP
[Gruetter(1993)]. Une image anatomique en écho de gradient et écho de spin est réalisée
a l'aide d’'une séquence Multi Gradient Echo Spin Echo (MGESE, 6 échos, 7 tranches,
SE=60ms, ST=1mm). Puis on réalise I'accord et l'adaptation de I'antenne de surface
fluor, une image anatomique fluor (MGESE) pour vérifier la distribution du produit et
'acquisition d'une carte de T a 'aide de la séquence IR-FLASH.

IV.2. RESULATS

IV.2.a. Détection in-vivo du fluor

L’ image anatomique (Figure 27A) représente la superposition des acquisitions 1°F et 1H
pour un rat porteur de tumeur (résolution=234*234*1000um).

A) Echo de gradient ('H/'°F) B) Echo de spin ('H)

Figure 27 : Détection du fluor in vivo.

En correspondance, on voit également (Figure 27B) une image anatomique haute
résolution (résolution=117x117x1000um) en écho de spin qui montre la répartition de
la tumeur. On s’aper¢oit qu’avec les outils méthodologiques développés, on peut donc
détecter du fluor in vivo dans le cerveau. Cette détection est possible pour une faible
quantité de liquide (<5pL).

Dans ce cas le fluor est bien positionné a I'intérieur de la tumeur. On verra que ce n’est
pas toujours le cas.

IV.2.b. Cartes de pO: sous air

Des cartes de T1 ont été réalisées lorsque les animaux inspiraient de I'air (FiO2=21%). La
correspondance avec la pOz est réalisée a I'aide de la courbe de calibration de 'HFB
déterminée précédemment. Il faut noter que cette courbe a été réalisée a 25°C et ne
correspond donc pas a la température in vivo des rats. Néanmoins, d’apres les études
sur 'HFB, celui-ci ne devrait pas étre sensible a la température [Zhao et al (2004)]. Les
résultats numériques présentés ici sont moyennés sur I'ensemble du signal fluor détecté.
Pour les animaux sains (n=3) on trouve une pOz de 35.8+5.3 mmHg dans le striatum. La
mesure de cette pO2 est stable dans le temps comme le montre la Figure 28A. Dans les
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tumeurs (n=3), la pO2 est de 10.2+4.2 mmHg. Le signal détecté est suffisamment
important pour réaliser des cartes de pO2 (Figure 28B).

A) B) pO, (mmHg)
50 T T T T T T T T
asf 100%AIR ] 100%AIR (rat tumeur) 15
‘ HFB
S Rat sain 1
CEY h 10
£
E 25¢ 1
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15- 4 5
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5“ =
s 0
Temps (min)

Figure 28 : Mesures in vivo de la pO, sous air. A) Suivi temporel de la pO, sur rat sain. B) Carte de pO, sur
tumeur.

IV.2.c. Evaluation de la pO:; sous différentes FiO;

Pour plusieurs animaux, la FiO; a été changée au cours de I'expérience. Ainsi, on peut
voir (Figure 29A) que l'on détecte des changements de pOz sur cerveau d’'un rat sain
pendant inspiration d’oxygene pur (Fi02=100%). Les valeurs de pO: reviennent a leur

valeur de base apres retour a une FiO; de 21%.
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Figure 29 : Variations de la pO, avec un challenge gazeux. A) Variations avec un challenge AIR/O,/AIR
sur rat sain. B) Variations avec un challenge50%AIR50%0,/AIR/O, sur rat sain et tumeur.

Des changements sont également visibles lors d'un challenge gazeux impliquant
I'inspiration d’'un mélange air/oxygene (Fi02=50%), suivi d’air et finalement d’oxygene
pur (Figure 29B). La méthode permet donc des mesures dynamiques de la pO2. Ces
variations ont également été observées sur tumeurs (Figure 29B). Sous oxygéne pur, on
mesure une pO; de 83115 mmHg dans le cerveau sain (n=3) et une pO; de 30+16 mmHg

dans la tumeur (n=3).
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V. DISCUSSION SUR LA METHODE

Nous avons mis en place une méthode connue pour la mesure de la pO2 in vivo basée sur
I'approche FREDOM. La méthode semble donner des résultats précis, reproductibles et
en accord avec la littérature. Elle permet de détecter des variations spatiales de pO; et
des changements de pO2 sous différentes conditions d’oxygénation.

Nous n’avons pas cherché au cours de ce travail de thése a mener une étude biologique
de caractérisation de I'’hypoxie a I'aide de cette approche. Ceci est du en grande partie du
fait du mauvais fonctionnement du spectromeétre a 2,35T apres le déménagement du
laboratoire mais également du fait de la complexité méthodologique de I'approche. En
effet, méme si le principe de la méthode est simple, sa mise en ceuvre est compliquée. En
plus de combiner I'imagerie RMN sur deux noyaux différents, elle requiert dans le cas
des méthodes de type FREDOM une chirurgie importante avant l'acquisition. Ainsi
'injection du produit fluoré requiert souvent plus de temps que I'imagerie IRM. Nous
nous sommes également apercu que l'injection intracérébrale était difficilement
reproductible. Méme en se basant sur les images anatomiques réalisées avant 'injection,
il est difficile de placer le liquide fluoré dans la zone désirée. De plus, méme en utilisant
une aiguille de diametre fin et un débit lent d’injection, des phénomenes de reflux sont
souvent visibles (spécialement dans les tumeurs ou la pression interstitielle peut étre
élevée). Le fluor est, dans ce cas, rejeté en grande partie dans les ventricules avant les
acquisitions IRM (Figure 30A). Enfin, des données histologiques que nous avons
acquises sur certains rats (Figure 30B) suggerent que l'injection intracérébrale du fluor
peut endommager les tissus. On ne voit en effet plus de cellules a I’endroit ou était placé
le fluor, et 'on peut se demander quelle est la signification d'une mesure de la pO2 dans
un tel environnement.

La technique est donc en I'état peu adaptée a un suivi de I'hypoxie, mais reste néanmoins
utile d’'un point de vue méthodologique. Des études sur une optimisation de I'injection
du produit [Rousseau etal (2007b)] ou l'utilisation d’émulsions lipidiques [McNab
etal (2004)] pourraient permettre de simplifier la méthode. Dans ce projet de these,
nous avons cependant préféré nous concentrer sur le développement d’'une méthode
non invasive de mesure de I'oxygénation sanguine qui fait I'objet des chapitres suivants.

Enfin, on peut mentionner que les méthodes d’imagerie 1°F développées au cours du
travail de these peuvent également étre employées pour d’autres applications ; comme
la détection de I'hypoxie avec 'emploi de fluoromisonidazole (ChapitreA.lll.2.a. ) ou la
détection d’agents exogenes comme des cellules marquées avec du 1°F [Bulte(2005)]
[Ahrens et al (2005)].
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A)

B)

Figure 30 : A) Reflux de I’HFB dans les ventricules. Superpositions images *H/ *°F acquises & 2,35T B)
Acquisition IRM et image histologique correspondante d’une tumeur apres injection intracérébrale de
I’HFB.
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CHAPITRE C : DEVELOPPEMENT D'UNE METHODE DE MESURE
DE LA SO: A PARTIR DE L’EFFET BOLD

e chapitre théorique détaille la méthode de mesure de la SO, que nous avons

développée. La technique repose sur la quantification des effets induits sur le signal

RMN par le paramagnétisme de la molécule de désoxyhémoglobine. En effet, la
différence de susceptibilité magnétique entre le sang désoxygéné et le tissu induit des
perturbations du champ magnétique autour des vaisseaux. L'effet sur le signal RMN est
bien connu et se nomme effet BOLD (blood oxygen level dependent). Ce contraste est
couramment utilisé pour I'imagerie dite «fonctionnelle », mais la quantification du
phénomene n’est cependant pas évidente.

Pour extraire une estimation quantitative de SOz, nous nous basons sur un modeéle
biophysique de I'évolution du signal RMN dans un voxel théorique. Ce voxel contient du
tissu et un nombre important de vaisseaux répartis de fagon homogene et isotrope dans
I'espace. Dans la modélisation mathématique, les vaisseaux sanguins sont assimilés a des
cylindres droits. Nous verrons comment la détermination de la perturbation du champ
magnétique par un cylindre paramagnétique et une intégration statistique nous permet
d’estimer I’évolution du signal RMN. Celui-ci dépend de plusieurs parametres (BVf, T>...)
qu’il est difficile de distinguer en une seule expérience. Les deux techniques existantes
de mesures de la SOz par RMN utilisent pour cela de lourdes procédures d’ajustement
du modele.

En se placant dans certaines conditions expérimentales, nous pouvons néanmoins
simplifier le modele. Dans ce cas, nous pouvons séparer les contributions en les
mesurant de fagon indépendante par des méthodes connues de I'IRM. Ainsi, en
déterminant expérimentalement le volume sanguin, le temps de relaxation transverse et
les variations spatiales du champ magnétique, nous obtenons en théorie une estimation
de la SOz dans notre voxel.

Pour les lecteurs qui seraient peu intéressés par cette partie théorique, les résultats
expérimentaux obtenus a I'aide de 1a méthode sont décrits dans le chapitre suivant. Il est
également possible de comprendre le principe de la méthode (partie 3 de ce chapitre)
sans avoir lu les principes physiques exposés dans les parties 1 et 2.
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I. CARACTERE MAGNETIQUE DE L’HEMOGLOBINE

Les propriétés magnétiques de la désoxyhémoglobine ont été caractérisées par Pauling
et Coryell dés 1936 [Pauling and Coryell(1936)], bien avant la découverte de la
résonance magnétique nucléaire. Ces auteurs mentionnent méme dans leur introduction
que Faraday avait déja laissé une note a propos des propriétés magnétiques du sang.

[.1. ORIGINES

Une molécule d’hémoglobine est constituée de 4 hemes (groupement prosthétique) et
de 4 chaines de globine (enchainement d’acides aminés). Chaque héme accueille en son
centre un atome de fer, dont le rdle est de lier I'oxygene de facon réversible (Figure
31A).

HbO,

I U S

Figure 31 : A) Représentation d’une molécule d’hémoglobine. B) Répartition des niveaux d’énergie des
électrons de la derniére couche de I’atome de fer pour la désoxyhémoglobine (Hb) et I’0xyhémoglobine
(HbO,).

Le fer se trouve a I'état ferreux (Fe2*), et posséde 6 électrons sur la derniére orbitale
(3d). Lorsqu'’il est lié a la molécule d’hémoglobine, I'oxygeéne crée un champ fort qui
provoque un écart énergétique important entre les deux niveaux d’énergie des orbitales
3d. Ainsi, tous les électrons se trouvent appariés au niveau d’énergie le plus bas. Sans la
molécule d’0Oy, 'écart d’énergie est plus faible et les électrons se répartissent entre les
deux niveaux, laissant ainsi 4 électrons célibataires (Figure 31B). Ces derniers donnent
un caractere paramagnétique a la désoxyhémoglobine.

1.2. EVALUATION DE LA SUSCEPTIBILITE MAGNETIQUE DU SANG

L’origine de l'effet BOLD provient du fait que le sang, lorsqu’il n’est pas totalement
oxygéné, ne posséde pas la méme susceptibilité magnétique que les tissus environnants.
Lorsque I’échantillon est placé a I'intérieur de I'laimant RMN, on observe des variations
locales dans le champ magnétique qui influencent le signal RMN.

Pour quantifier 'effet BOLD il faut d’abord estimer cette différence de susceptibilité
magnétique sang/tissu.
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I.2.a. Définition de la susceptibilité magnétique

La susceptibilité magnétique caractérise la propriété d'un matériau a perturber et a
interagir avec un champ magnétique. Lorsque cette grandeur est négative, on parle de
matériau diamagnétique. Lorsqu’elle est positive, on parle de paramagnétisme. Cette
grandeur est sans dimension, il faut toutefois mentionner qu’elle dépend du systeme
d’unité dans lequel elle est exprimée. Ainsi pour passer d’'une valeur de susceptibilité
exprimée dans le systeme MKS (metre, kilogramme, seconde) au systeme CGS
(centimeétre, gramme, seconde) on utilise la relation :

Xuks =3 Xeas Equation 10

Pour étre cohérent avec l'ensemble des publications traitant de la susceptibilité
magnétique du sang, dans le reste de 'exposé, on parlera de susceptibilité volumique
(par opposition aux susceptibilités massiques ou molaires) que I'on exprimera dans le
systeme CGS. On peut également noter que le mouvement orbital des électrons, le spin
électronique et le spin nucléaire répondent a 'application d’'un champ magnétique. C’est
la totalité des réponses qui détermine la susceptibilité magnétique d’'un matériau. Dans
le cas du spin nucléaire, I'effet est faible, mais c’est celui que 'on observe a l'aide de la
RMN. Pour la susceptibilité du sang, ce sont surtout les électrons qui sont a 'origine des
effets sur le signal RMN.

1.2.b. Susceptibilité magnétique du sang

Pour estimer la susceptibilité magnétique du sang, on peut se baser sur les calculs
effectués par [Spees etal (2001)]. La susceptibilité magnétique du sang peut étre
calculée en estimant la susceptibilité de chacun de ses composants, principalement du
plasma et des globules rouges :

Xsang = (1—Hct)- X plasma + Hct - yqq Equation 11

avec Xplasma la susceptibilité magnétique du plasma, xcr celle des globules rouges et Hct le
taux d’hématocrite (ou la proportion volumique de globules rouges dans le sang).

Le plasma est composé en grande partie d’eau et de quelques protéines sans métaux
magnétiques qui constituent 7% de son poids. Les susceptibilités de toutes les protéines
ne contenant pas de métaux magnétiques étant relativement similaires, on peut écrire :

X plasma = 0,93 Xno 0,07- X proteines = -0,72 -10°° Equation 12

Ou xuz0 désigne la susceptibilité magnétique de I'eau et Xprotéines Celle des protéines ne
contenant pas de métaux.

Les globules rouges sont composés d’eau et de molécules d’hémoglobine. Soit :
XGer :(l_[Hb]GR)'ZHZO +[Hb]gk - 2o Equation 13

Avec [Hb]er =0,265.103 la fraction volumique de I'hémoglobine dans les globules
rouges. La susceptibilité magnétique de 'hémoglobine est représentée par X p.
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Enfin la molécule d’hémoglobine est diamagnétique lorsqu’elle est sous forme
totalement oxygénée (susceptibilité xqianp). Comme il a été vu dans la partie précédente,
la susceptibilité de 'hémoglobine contient également un terme paramagnétique qui
dépend de la quantité d’oxygene liée aux atomes de fer. Soit :

Kb = Xdiarp T (1-S0,) X4 Equation 14

X diaib = -7,8364.107 a été mesurée par Cerdonio [Cerdonio etal (1977)]. X aub, la
susceptibilité de ’hémoglobine désoxygénée, peut étre calculée a partir du moment
magnétique moyen du Fe2+ dans ’hémoglobine. Elle a été déterminé par Pauling et
Coryell [Pauling and Coryell(1936)] : X aub = 0,996.10-6.

On peut donc écrire a I'aide de la combinaison des équations 13 et 14 :
Xer =—0,736-10° +(1-S0O,)-0,264-10° Equation 15
Finalement la susceptibilité magnétique du sang est donnée par :
Xsang = HCt-(=0,736 -107° +(1-S0,)-0,264-10"°) + (1— Hct) - (0,722 -107°) Equation 16

On voit que la susceptibilité magnétique du sang dépend de la saturation en oxygene de
I’'hémoglobine.

I.2.c. Différences de susceptibilité magnétique

Si 'on s’intéresse a la différence de susceptibilité existant entre les globules rouges
entierement oxygénés et entiérement désoxygénés, on obtient simplement d’apres
I’équation 15 :

A¥en =0,264-107° Equation 17

Cette différence de susceptibilité magnétique a été estimée dans plusieurs études. [Spees
etal (2001)] ont mesuré par deux méthodes différentes un Axgr de 0,27+0,03.10-¢ (a
37°C). [Thulborn etal (1982)] ont mesuré un Axer =0,2.10. [Weisskoff and
Kiihne(1992)] ont mesuré la susceptibilité des globules rouges par rapport a celle de
I'eau pure, pour différentes oxygénations. Ils en déduisent une différence de
susceptibilité par rapport a I'eau de 1,57.10-7 pour la désoxyhémoglobine, et de -0,26.10-
7 pour l'oxyhémoglobine, soit un Aygr =0,18.10-. Toutes ces valeurs expérimentales
s’accordent bien avec celle théorique données par I’'équation 17. Pour le reste de I'étude,
on prendra Axgr =0,264.10-6.

Pour obtenir la différence de susceptibilité entre le sang entiérement oxygéné et
entierement désoxygéné, on multiplie simplement Axcr par Hct.

Etant donné que le sang complétement oxygéné possede une susceptibilité magnétique
équivalente a celle des tissus environnants [Schenck(1996)], l'origine du contraste
BOLD provient donc de la différence de susceptibilité entre le sang oxygéné et
désoxygéné.
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AX sangriissu = 0,264-107° - Hct - (1- SO,) Equation 18

Pour une SO; de 50, 60, 70 et 80% et une hématocrite de 40%, on trouve une différence
de susceptibilité entre sang et tissu de Ay =0,0528, 0,0422, 0,0317, 0,0211 ppm

respectivement.
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II. MODELISATION MATHEMATIQUE

Pour comprendre les effets induits par la présence de sang non oxygéné sur le signal
RMN, plusieurs études ont employé des simulations informatiques de type Monté Carlo
[Boxerman et al (1995)]. Il a également été proposé des modélisations mathématiques
du phénomene. Celles-ci different selon le nombre de parametres pris en compte (en
particulier I'impact de la diffusion moléculaire). Ces modélisations ont permis de
constater qu’il était possible de quantifier par IRM des caractéristiques de la
microvascularisation. Ainsi, a partir de ces modeles, des méthodes de mesures
quantitatives de volume sanguin et d'index de taille des vaisseaux ont été développées
ces dernieres années au laboratoire [Tropres et al (2001)].

Ici, nous nous basons sur le modele mathématique décrit par Haacke et Yablonskiy
[Yablonskiy and Haacke(1994)]. Ce modele est une étude statistique sur les
perturbations du champ magnétique induites par un ensemble d’objets de susceptibilité
connue, placés dans un volume donné et soumis a un champ magnétique extérieur. Cette
théorie est valable pour des objets présentant des caractéristiques géométriques
quelconques mais une solution analytique n’est accessible que dans le cas des
sphéroides (comprenant spheres et cylindres). Dans le cas qui nous intéresse, la
modélisation des vaisseaux sanguins par des cylindres droits permet d’obtenir une
équation analytique simple de I’évolution RMN du signal.

Les principes suivants sont illustrés par des simulations que nous avons réalisées avec
le logiciel Matlab.

[1.1. MODELISATION DES PERTURBATIONS DU SIGNAL RMN INDUITES PAR DES
INHOMOGENEITES DE CHAMP MAGNETIQUE

On consideére un voxel RMN de volume V composé de :

- un compartiment de susceptibilité magnétique x: et de volume V; représentant le tissu.
Le temps de relaxation transverse du tissu est noté Tat.

- un compartiment constitué d’'un nombre important N>>1 d’objets (sphéroides)
orientés et positionnés aléatoirement et représentant les vaisseaux sanguins. Chaque
sphéroide est caractérisé par une susceptibilité magnétique x, et un volume vy, (Figure
32). Le volume occupé par I'’ensemble des sphéroides est noté Vy,. La fraction volumique
occupée par les sphéroides (BVf=V,/V) est supposée assez faible pour qu'’il n’y ait pas
d’interactions entre eux. Le temps de relaxation transverse du sang est noté T:P. Les
parametres géométriques des sphéroides (forme, taille, orientation) sont représentés
par la fonction Qn.

La densité des spins a I'intérieur du voxel, p, est supposée homogéne. On considere un
champ magnétique externe homogeéne Bo. Le calcul est s’effectué dans le cas de
I'approximation du régime statique ; c'est-a-dire que 'on estime que le déphasage des
spins créé par les inhomogénéités de champ apparait avant celui créé par la diffusion
des spins. Cette condition est favorisée par la présence de champs magnétiques intenses
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et une grande différence de susceptibilité magnétique entre les objets et le milieu. A
priori pour Bo>4T, le régime statique est valable pour tous les vaisseaux sanguins. On
verra dans le Chapitre F, que dans notre cas cette hypothese est vérifiée. On considére
enfin wo la fréquence de précession dans le repére tournant et les résultats sont
présentés dans ce référentiel. Les développements méthodologiques exposés ici ont été
réalisés par [Yablonskiy and Haacke(1994)].

Voxel IRM

Volume V

Volume V-V,
Susceptibilité yt

Figure 32 : Représentation du voxel IRM théorique.

Selon les lois de I'électromagnétisme, les objets vont perturber le champ statique et 'on
peut considérer qu'ils « induisent » au point r un champ additionnel §B(r) tel que :

N
oB(r) =Zﬂ3n (r-r,Q,) Equation 19
1

avec 6B, la contribution du ni¢me objet situé au point ry.

Dans le cas d'une expérience RMN ne comportant qu'une seule impulsion RF suivie
d’une période d’acquisition, le signal FID normalisé sur le volume V peut étre représenté
par:

S(t) \%J.exp( —t/T,(r))exp(—le(r)t)dr Equation 20

La fréquence locale de précession w(r) est la somme de toutes les contributions des
objets et correspond a la projection du champ magnétique local sur la direction du
champ externe By (B(r)). Dans I'approximation Lorentzienne, on peut écrire :

B(r) =B,(1+4my, /3)+ B(r) dans le tissu Equation 21

Et B(r) =B,(1+4my, /3)+B(r) dans les objets Equation 22
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L’intégration du signal est réalisée sur tout le volume V, incluant le volume occupé par
les objets (Vb) et le volume en dehors (Vi=V-Vy). On peut donc exprimer S(t) sous la
forme :

S(t) =S, (t)+S,(t) Equation 23

ou St et Sp sont respectivement les contributions au signal des compartiments tissulaires
et sanguins.

L’équation 20 décrit I’évolution du signal RMN dans un voxel particulier (i.e pour une
distribution donnée des objets magnétiques dont les caractéristiques sont fixées). Pour
obtenir un comportement plus général du signal, il faut réaliser une étude statistique sur
I'ensemble des positions et parametres (orientation, forme, taille, etc.) possibles des
objets. On introduit alors les fonctions de distributions des positions P1 (rm) et la
fonction de distribution des parametres P2({n).

- Etant donné le faible volume occupé par I'ensemble des objets (Vy,<<V), on considere
que la fonction de distribution des positions est homogene, et on peut écrire :

dr, _dr,
V-V,

P.(r,)dr, = Equation 24

- Dans le cas des sphéroides, le parametre () dépend de trois termes décrivant la forme
et 'orientation du sphéroide. Soit :

R, () =P,()P, (o,)P, () Equation 25

Pi(I) représente la fonction de distribution de la distance entre les deux foyers du
sphéroide (ou taille du sphéroide).

P« représente la fonction de distribution de 'angle existant entre I'axe de rotation du
sphéroide et le champ magnétique externe. Pour une distribution uniforme de I'axe de
direction des objets, on peut écrire :

sin(a)

P ()= O0<a<nr Equation 26

Poo représente la fonction de distribution de la forme du sphéroide. Comme on a fait
I’hypothese que tous les objets ont la méme forme, le parametre oy est fixe.

Les contributions au signal des compartiments tissulaire et sanguin (cette fois-ci
moyennées sur I'ensemble des distributions) peuvent s’écrire :

S, (t) ¢ p BVF exp(—t/T,” —ieyt)s,(t) Equation 27

S, (t)c p (1-BVF )exp( /T, —iwpt)s,(t) Equation 28
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avec sp et st des facteurs sans dimension représentant la décroissance du signal due a la
présence des objets dans le voxel et définis par :

P, (©)

Sp ) :_[ v(Q)

do j exp [—idw, (r, Q)t]dr Equation 29

et S, (t) = [I P, (Q)dQ (l—\%x j(l—exp [—iow, (r,Q)t])dr)]" Equation 30

avec dwy(r, (1) et dwy(r, Q) 'écart a la fréquence wo a l'intérieur et a I'extérieur de 'objet
avec les parametres (1 et situé au pointr.

Dans le cas statistique N infini, V infini, N/V=constante, la fonction s peut s’écrire :
5 (t) =exp[-BVE (t,Q)]

f(t,Q):I% {1—exp[—i s, (r, Q) t]jdr

vt

avec Equation 31

Ces équations sont générales pour n'importe quel systéme a deux compartiments. On ne
peut aller plus loin dans les calculs que si la forme des objets est spécifiée.

L’approximation du modele proposé par Yablonskiy [Yablonskiy and Haacke(1994)]
consiste a considérer les vaisseaux sanguins comme des cylindres droits infiniment
longs. C’est ce que nous faisons maintenant.

[1.2. PERTURBATION DU CHAMP MAGNETIQUE PAR UN CYLINDRE
PARAMAGNETIQUE

Pour développer les équations précédentes, on cherche ici a calculer la perturbation du
champ statique induite par la présence d’un cylindre de longueur infinie dans le voxel.

On considére donc un cylindre de rayon R et faisant un angle @ par rapport au champ Bo.
La différence de susceptibilité magnétique entre le cylindre et le tissu se note Ay.

La perturbation du champ magnétique créée par un objet se calcule en résolvant
I’équation de Laplace pour le potentiel magnétique (P):

H=-Vb, V®=0 Equation 32

avec comme conditions aux surfaces de I'objet, la continuité du potentiel et la continuité
de la composante normale de I'induction magnétique.

Pour une géométrie cylindrique, I'’équation de Laplace admet une solution analytique.
Ainsi, la distorsion du champ magnétique créée par le cylindre est donnée par :
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2
@R—Zcoswsinze pour r >R

B(r;p) = ror Equation 33

—— (cos? 0—%) pour r <R
e

Our et ¢ représentent la distance et 'angle azimutal dans un plan orthogonal au
cylindre (Figure 33). y le rapport gyromagnétique. ow est défini par :

ow=2ryAyB, Equation 34

BO

AN
W,

0
—
N—_|

-

>

Figure 33 : Représentation du cylindre.

Lorsque le cylindre est paralléle a By (Figure 34A), on trouve :

0 pour r >R

B(r,p) = Equation 35
(r;9) 3—25(0 pour r < R quation
Y

Lorsque le cylindre est perpendiculaire a Bo (Figure 34B), on trouve :

RZ
@—20052(/) pour r >R

B(r;p) = 7T Equation 36
ow
-— pour r <R

3y

On remarque que la distorsion du champ est maximale lorsque le cylindre est
perpendiculaire a Bo et aux bords du cylindre. Dans ce cas, quand r=4,47R, il ne reste
que 5% du signal.

Lorsque le cylindre est parallele au champ, on n’observe pas de perturbation du champ a
I'extérieur du cylindre.
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Figure 34 : Perturbations du champ magnétique B,=4.7T par un cylindre présentant une différence de
susceptibilité magnétique 4y=0.264 ppm par rapport au milieu dans lequel il est placé. A) cylindre placé
parallélement a By. B) cylindre placé perpendiculairement a By,.

I1.3. PERTURBATION DU SIGNAL RMN PAR UN ENSEMBLE DE CYLINDRES
PARAMAGNETIQUES

Connaissant maintenant la perturbation du champ By par un cylindre, il est possible de
développer les termes des équations 29 et 30 pour un ensemble de N cylindres
magnétiques infiniment longs. Ces développements ont été décrits par Yablonskiy pour
la fonction S [Yablonskiy and Haacke(1994)] et Kiselev pour la fonction Sy, [Kiselev and
Posse(1999)].

Pour la fonction de déphasage dans le tissu, il a été trouvé :

S,(t) o p (1-BVF )-exp(—R," -t)- f,(t) Equation 37

_ 1L 1—JO(§~t/tc-u)
avec  f, (t) =exp(—BVf -E-I(2+U)-\/1—u . 2 5 du)  Equation 38
u
0

ou JO représente la fonction de Bessel d’ordre zéro. tc est homogene a un temps et est
défini par:

1 i
fc = Equation 39

4
Z.r-Av-B
e 3 YA
Le comportement temporel de la fonction f; est représenté Figure 35 pour Bo=4,7T. La
différence de susceptibilité magnétique entre le sang et le tissu (Ax) est calculée pour
HCT=40%, S0,=60%. On considere un BVf de 3% dans le voxel. Dans ce cas la constante
tc vaut 4,27ms.
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Figure 35 : Fonction de déphasage ft du tissu et ses deux asymptotes obtenues pour t<1,5tc et t>1,5tc.

On peut observer deux comportements différents de la fonction S:. Pour
t<1,5*tc I’évolution peut étre considérée comme quadratique (en échelle log). Pour les
temps longs I’évolution est linéaire.

Pour la fonction de déphasage dans le compartiment sanguin, il a été trouvé :

S, (1) o< p- BVF -exp(—R,” -t)- T, ()

avec T, (t) =_(|). wﬁxp(—i ~é-(cos(6?)2 —%)) do Equation 40

Avec RzP le temps de relaxation transverse du sang (qui dépend de I'oxygénation).

Le comportement temporel de la fonction Sy est représenté Figure 36 pour les mémes
parametres que la Figure 35.

Comme pour la fonction de déphasage dans le tissu, on retrouve deux asymptotes aux
temps courts et longs. On observe également une décroissance du signal plus rapide que
pour la fonction f:.

Remarque: Si I'on considére les cylindres comme des vaisseaux sanguins, alors le
parametre Ax correspond a celui déterminé dans la partie 1.2.c. de ce chapitre. Nous
constatons donc que le signal RMN est dépendant de I'oxygénation sanguine a travers le
parametre tc.

Comme il a également été noté, le T du sang est aussi sensible a I'oxygénation sanguine.
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T T T T T T T

° ¢ [
1 ! —-—-asymptote t<1.5tc ||
o / © asymptote t>1.5tc
0.8 " N\ / ]

fb (u.a)

0.4

T

0.2 -

T

|
0 5 10 15 20 25 30 35 40
Temps (Ms)

Figure 36 : Fonction de déphasage fb du sang et ses deux asymptotes obtenues pour t<1,5tc et t>1,5tc.

[1.4. EVOLUTION DU SIGNAL DU VOXEL

D’apreés les équations précédentes, I'évolution du signal RMN dans le voxel s’écrit :
S(t)=S, ((1-BVf)-exp(-R," -t)- f,(t) + BVf -exp(—Rzb 1) 1, (1) Equation 41

avec S le signal au temps t=0 qui dépend de I'aimantation du voxel et des parametres de
la séquence IRM.

Cette équation n’est cependant pas complete. En effet, jusqu'a présent, il a été considéré
que le champ By était homogene. Or il s’avere que cette condition n’est en pratique
jamais respectée. Dans ce cas, on observe, en plus des inhomogénéités locales créées par
les vaisseaux, des inhomogénéités créées sur une distance largement supérieure aux
dimensions du voxel.

La fonction de distribution spatiale de ces inhomogénéités est notée bmacro(r) et on
trouve une autre fonction de déphasage (distincte de Ft et Fb) notée F(t) :

F(t) :\%J-exp[_i '7'bmacro(F)'t]'dr Equation 42

Si bmacro(r) est une fonction linéaire (présence d’'un gradient de champ Gx a l'intérieur du
voxel de taille Ax ), alors F s’exprime sous la forme :

F(t) =sinc (%-GX - AX-1) Equation 43

On observe sur la Figure 37 I’évolution temporelle de la fonction F en présence de
différents gradients de champ magnétique.
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Figure 37 : Fonction F(t) en présence de différents gradients de champ.

Finalement, si I'on considere maintenant I'ensemble des perturbations du champ
magnétique, 1'évolution du signal RMN dans le voxel en fonction du temps est donnée
par:

S(t)=S, - F(t)- (1—BVf)-exp(-R," -t)- f,(t) + BVf -exp(-R,”-t)- f,(t) Equation 44

En résumé, le signal RMN dans un voxel dépend des T, du sang et du tissu et des
caractéristiques géométriques des objets. Les contributions au déphasage micro- ou
macroscopiques peuvent étre décrites et modélisées. C’est sur ce modele que s’appuie
notre méthode de mesure de la SO>

Remarque : il est souvent considéré que la décroissance du signal RMN sous l'influence
des inhomogénéités de champ magnétique est exponentielle avec une constante de
temps T2*. Ici, on s’apercoit que ceci n’est vrai que si cette décroissance est considérée
apres 1,5tc et surtout si les effets des inhomogénéités macroscopiques sont faibles.
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I11. PRINCIPE DE LA METHODE

[II.1. DISTINCTION ENTRE LES DIFFERENTES CONTRIBUTIONS AU SIGNAL

I11.1.a. Méthodes existantes

Comme il a été mentionné dans le chapitre A.Ill.3.c. , quelques études ont utilisé le
modele précédent pour extraire une information sur I'oxygénation sanguine. En effet, on
remarque que dans I’équation 44, I'évolution du signal dépend de la saturation en
oxygene de I'hémoglobine. Mais on s’apercoit également que le signal dépend d’autres
facteurs comme le volume sanguin ou le temps de relaxation transversal du tissu. La
principale difficulté des méthodes de mesure de la SOz est donc de différentier les
contributions au signal.

An et Lin se servent des comportements asymptotiques du signal [An and Lin(2000)].
La différence entre le comportement quadratique aux temps courts et linéaire des temps
longs permet d’estimer le volume sanguin. Le T est estimé a 'aide d'une méthode
décrite dans [Yablonskiy and Haacke(1997)]. Enfin la SO; est calculée a partir de
I'asymptote aux temps longs.

Les premiers instants de la décroissance (<1,5tc) du signal sont essentiels pour estimer
le volume sanguin. En pratique, puisque la valeur du signal au temps t=0 n’est pas
accessible du fait de I'application des gradients d’imagerie, ils utilisent une séquence
IRM qui échantillonne le signal pendant un écho de spin (GESSE : gradient echo sampling
of the spin echo). Le signal acquis au temps d’écho de spin correspond au signal de
référence (t=0) lorsque les spins sont tous en phase. Dans leur premiere étude,
I'influence du compartiment intravasculaire est négligée ainsi que les effets des
inhomogénéités de champ statique. Dans des publications ultérieures [An and
Lin(2002a)] [An and Lin(2003)], ces effets sont analysés et partiellement corrigés par
des méthodes RMN.

Plus récemment He et Yablonskiy se sont servis du modeéle complet [He and
Yablonskiy(2007)] [He et al (2008)]. Pour obtenir des conditions initiales proches de la
réalite, ils se servent d’estimations réalisées avec la méthode asymptotique d’An et Lin.
Le T> du sang est estimé d’apres les mesures réalisées par [Silvennoinen et al (2003)].

Un exemple d’analyse des données par cette approche est donné Figure 38.

81



Principe de la méthode

total signal intensity T1-weighted image R2 corrected tissue signal
T T T T 2300 — . - : -

3000

2500 ] 3
2000

1500 2100

1000 2000

1800

00 0 2w 0 0 10 20 30
a time from spin echo (msec) b C time from spin echo (msec)
model fitting residual CSF signal Intravascular blood signal
20 - - -
i é
15 / -------- N SO -
SENLY I
A
1] e e fesess \ PUfRsianiacfusstaiadsfoce
7 T S \ ........ .
"""""" { PR
a5l i i i i 300 i i i i ol—i i i =
-10 0 10 20 30 -10 0 10 20 30 f -10 0 10 20 30
d time from spin echo (msec) e time from spin echo (msec) time from spin echo (msec)

Figure 38 : Analyse de données acquises a ’aide d’une séquence GESSE sur un rat par méthode [He
et al (2008)]. A) signal (carrés) et ajustement du modéle (pointillés) provenant d’un voxel indiqué par un
rectangle sur I’image pondérée T, (B). C) contribution extravasculaire au signal apres soustraction des
contributions intravasculaire (F), du CSF (E), et du R,. D) résidus de I’ajustement.

I11.1.b. Notre approche

Bien que donnant des résultats encourageants, les méthodes précédentes requierent un
rapport signal sur bruit élevé. Les équations dépendent en effet d'un grand nombre de
parametres et ajuster de telles équations sur le signal peut étre gourmand en temps et
est extrémement sensible aux conditions initiales.

Pour les deux approches, c’est la différence de comportement entre les temps courts et
longs qui permet faire la distinction entre les parametres BVf et SO;. En effet si I'on
considere le signal a des temps >1,5tc, on peut écrire pour la fonction de déphasage dans
le tissu :

s(t) =Cte- F(t)-exp(-R,, -t — BVf -y-%-ﬂ-A)(o -Hct-(1-1S0,) - B, - t) Equation 45

Le T2 du sang étant faible a des champs magnétiques élevés [Silvennoinen et al (2003)],
et le compartiment sanguin étant également soumis au déphasage induit par les
inhomogénéités de champ, la contribution du compartiment sanguin a la décroissance
du signal a ces instants peut raisonnablement étre négligée. Ainsi 1'équation 45
représente I'évolution du signal dans le voxel.

Dans cette équation simplifiée, on s’apercoit que la distinction entre les différentes
contributions n’est pas possible a travers une seule expérience car tous les parametres
sont placés dans la fonction exponentielle.
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Or, il existe plusieurs moyens IRM de mesurer indépendamment certains de ces
parametres. Notre méthode consiste a mesurer séparément les inhomogénéités
macroscopiques de champ F(t), le volume sanguin BVf et le T, du tissu. Si tous ces
parametres sont connus, il ne reste dans I'équation 45 que les termes Cte et SOz a
estimer. Cette équation simple peut alors étre aisément ajustée sur les données IRM. On
peut noter également que pour cette approche, il n’est pas nécessaire d’échantillonner le
signal apres un écho de spin puisque I'on ne s’intéresse au signal qu’a partir des temps
longs (t>1,5tc). Dans notre approche, I'évolution temporelle du signal RMN est donc
échantillonnée par une séquence classique de multi-écho de gradient (MGE) (Figure 43).

Nous allons maintenant détailler les techniques de mesures de F(t), BVf et T2. On
présentera également le protocole d’acquisition et de traitement des données que nous
avons mis en ceuvre.

I11.2. CORRECTION DES LARGES INHOMOGENEITES DE CHAMP MAGNETIQUE

La proximité des cavités nasales, d’'interface air/tissu ou simplement des variations
spatiales du champ Bo entraine des inhomogénéités de champ magnétique qui
influencent la décroissance du signal RMN. Les variations spatiales de ces
inhomogénéités s’étendent sur des longueurs plus importantes que la taille du voxel
(partie 11.4. de ce chapitre). Plusieurs méthodes ont été proposées ces derniéres années
pour corriger les effets de ces inhomogénéités sans compromettre la mesure des effets
microscopiques induits par la présence de la désoxyhémoglobine dans le compartiment
sanguin. Ces stratégies se basent sur (i) la réduction de la taille des pixels et des
tranches [Reichenbach et al (1997)], (ii) des profils radiofréquence particuliers [Chen
and Wyrwicz(1999)], (iii) la compensation des gradients de sélection de tranche [Yang
etal (1998)] [Glover(1999)] ou (iv) des techniques de correction post-acquisition
[Fernandez-Seara and Wehrli(2000)]. Ces méthodes ont été comparées dans plusieurs
articles [Merboldt et al (2000)] [Wadghiri et al (2001)] [Franconi et al (2006)].

Pour notre étude, nous avons considéré deux approches. La premiere a été proposée par
He [He and Yablonskiy(2007)] et consiste a évaluer la fonction F(t) a I'aide d’'une
cartographie du champ magnétique. La seconde utilise les qualités d'une acquisition a
haute résolution spatiale dans le plan et d'un codage de phase dans la direction de
tranche.

II1.2.a. Utilisation d’une carte de champ magnétique.

Le champ B au point r peut se décomposer en un champ statique intense, By, et en un
champ variable AB(r) de plus faible amplitude que I'on cherche a caractériser.

B(F) = B, + AB(T) Equation 46

Il est possible d’'utiliser I'information de la phase du signal RMN pour obtenir des cartes
de la distribution du champ magnétique a I'intérieur de I'échantillon. En effet la phase du
signal RMN peut s’écrire :

o(7,7) = @, — 2myAB(T) Equation 47
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Principe de la méthode

@o étant inconnu, pour obtenir des cartes de champ magnétique, on fait I'acquisition de
la phase a un temps t1 et une seconde a t2. La différence des phases conduit a :

AB(F) = o(tL,T) —p(r2,T)

Equation 48
27y (rl—-172)

Pratiquement, on utilise une séquence a deux échos de gradient (Figure 39). De plus, la
phase étant bornée entre -7 et 7, les acquisitions de phase doivent d’abord étre
déroulée a I'aide d’un algorithme spécifique [Jenkinson(2003)].

TR
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TE1 TE2

GX

Signal

Figure 39 : Chronogramme de la séquence 2GE3D.

Le principe de la méthode de correction des inhomogénéités consiste a acquérir une
carte de champ magnétique avec une résolution spatiale supérieure a celle utilisée pour
mesurer |'évolution du signal RMN. Ainsi pour chaque voxel de la séquence MGE, on
peut échantillonner la distribution spatiale des inhomogénéités de champ (bmacro(r))
(Figure 40A).

En intégrant ces informations conformément a I'équation 42, on obtient alors la fonction
F(t) qui sera prise en compte lors de I'ajustement des données de la MGE (Figure 40B).
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Figure 40 : Méthode de correction des inhomogénéités de champ par acquisition d’une carte de champ
magnétique. A) surréchantillonage spatial de la carte de champ et intégration des données pour obtenir
F(t). B) incorporation de la fonction F(t) dans ’ajustement des données MGE.

Dans la pratique, pour réduire l'influence du bruit et /ou d’éventuels gros vaisseaux
dans le voxel, la carte de champ acquise est d’abord lissée (ajustement polynomial).
Cette méthode posséde l'avantage de pouvoir corriger les effets sur toutes les
acquisitions MGE suivantes, en supposant que la distribution du champ ne varie pas au
cours du temps.

I11.2.b. Acquisitions 3D haute résolution.

Pour comprendre pourquoi I'augmentation de la résolution spatiale permet de corriger
les effets des inhomogénéités, on considére dans un premier temps que les
inhomogénéités de champ sont représentées par un gradient constant le long de la
direction z. A un temps TE, la distribution de 'aimantation selon z peut alors s’écrire :

M (2) = M(2)-e 7™ Equation 49
Sil'on consideére un voxel de dimension Az, alors le déphasage induit est :
p=y-Gz-TE-Az Equation 50

On s’apercoit que l'amplitude du déphasage est réduite par l'utilisation d'un temps
d’écho court. Cette amplitude est également réduite lorsque I'on augmente la résolution
spatiale. La technique de correction des inhomogénéités utilisant une réduction de
I'épaisseur de tranche en 2D se nomme SSAVE (sub-slice averaging imaging). Il est
possible d’étendre ce principe aux trois directions de l'espace, mais dans cette
configuration, on ne peut cependant que réduire les effets du déphasage et non pas les
corriger.

Pour comprendre les effets de correction de champ magnétique lorsque I'on réalise des
acquisitions 3D avec un codage de phase dans la direction de tranche, on peut regarder
les effets du déphasage sur le plan de Fourier. Le signal temporel acquis est
proportionnel a la transformée de Fourier de I'aimantation :

S(kz) =TF(M(z) - e 7*™®) Equation 51
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Soit d’apres le théoréme de translation dans I’espace de Fourier :
S(kz) = M (kz—kz,) Equation 52

Ce gradient, représentant les inhomogénéités, induit donc une translation de I'espace k
d’une valeur de kzo=yGzTE (Figure 42).

Si I'on fait 'acquisition 2D du voxel, on ne considere que le point kz=0 de I'espace k
(Figure 42). En présence du gradient de champ, le signal RMN que I'on acquiert est donc
plus faible (Figure 42B).

On considere maintenant une acquisition avec échantillonnage de l'espace k dans la
direction z (Figure 42). Le signal correspond a la transformée de Fourier inverse de S.
D’apres le théoreme de la translation, l'effet du gradient n’aura donc d’impact que sur la
phase du signal et non sur son amplitude. Ceci n’est cependant possible que si la largeur
de la fenétre spectrale acquise est suffisamment grande pour contenir toutes les
informations du spectre translaté. Sachant que cette largeur est inversement
proportionnelle a la résolution de I'image, la correction est donc favorisée par une
résolution spatiale élevée.

La technique de correction des inhomogénéités utilisant une réduction de I'épaisseur de
tranche en 3D se nomme GESEPI. La technique nommée ZSHIM consiste également a
acquérir les données en 3D mais plutot que de chercher a augmenter la taille de I'espace
k, ce dernier est déplacé dans l'une ou l'autre des directions pour inclure la translation
de kZo.

En considérant astucieusement ces diverses acquisitions, on peut remonter a une image
débarrassée des effets des inhomogénéités de champ magnétique principal.

A) Sans gradient B) Avec gradient z v.G.TE
|
1
S b :
= B 1
c c 1
= 2 !
£ £ |
1
1

R I .

kz=0 Fréquence kz=0 Fréquence
~ ) spatiale ~ ) spatiale
3D (basse résolution) 3D (basse résolution)
3D (Haute résolution) 3D (Haute résolution)

Figure 41 : Effets dans ’espace de Fourier de la présence d’un gradient de champ magnétique. A)
Acquisitions d’images 2D ou 3D (basse et haute résolution spatiale) en I’absence de gradient. B)
Acquisitions en présence du gradient induisant une translation du spectre. Dans ce cas, seule I’acquisition
3D haute résolution permet d’acquérir le spectre complet.

Les principes précédents sont illustrés pour un gradient constant dans une direction, ce
qui peut étre une bonne approximation du fait que les inhomogénéités s’étendent sur
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des longueurs plus importantes que la taille du voxel. Néanmoins si les gradients ne sont
plus linéaires, le facteur de phase peut étre exprimé a I'aide de séries de Fourier et dans
I'espace de Fourier on obtient une superposition d’échos multiples avec une amplitude
et une translation donnée. Les méthodes sont alors, en théorie, encore efficaces.

SSAVE : Tranche excitée
.

o
%f—j e
MGE :  Tranche excitée GESEP] : Tranche excitée
Codage 3D

Figure 42 : Méthodes de correction des inhomogénéités de champ par acquisition haute résolution SSAVE
et GESEPI.

Augmenter la résolution spatiale permet de corriger les effets des inhomogénéités mais
possede l'inconvénient de réduire également le rapport signal sur bruit dans I'image.
Pour récupérer du signal, les données issues de la haute résolution sont alors
additionnées en amplitude pour atteindre I'épaisseur de tranche voulue (Figure 42).

Pour notre application, nous nous sommes basés sur la méthode GESEPI avec également
une augmentation de la résolution spatiale dans le plan xy. Les données sont donc
acquises avec une séquence MGE3D de résolution spatiale élevée et sont ensuite
moyennées spatialement pour obtenir la résolution équivalente a une séquence MGE2D
classique.

[11.3. MESURES DU VOLUME SANGUIN

Plusieurs méthodes IRM permettent I'estimation du volume sanguin. Ces techniques
reposent sur l'injection d’'un agent de contraste exogéne et peuvent étre classées en deux
catégories : les techniques de mesures a I’état stationnaire (qui s’effectuent lorsque le
produit est reparti de maniére uniforme dans la circulation sanguine) par opposition
aux techniques de bolus d’agent de contraste [Rosen et al (1989)]. Pour notre méthode,
nous utilisons la technique stationnaire décrite dans [Tropres et al (2001)].

Le principe de cette méthode repose sur le fait que l'introduction d’'un agent de
contraste intravasculaire dans la circulation sanguine diminue fortement le temps de
relaxation transverse T, du sang et perturbe les T; et T>* extravasculaires. Comme pour
la présence de molécules d’hémoglobine, I'agent engendre des inhomogénéités de
champ autour des vaisseaux [Tropres et al (2001)] et le signal est proportionnel a :

S(t) oc exp(—BVF 'V'g'ﬁ'Alusplo B, - 1) Equation 53

La méthode consiste simplement a mesurer (a 'aide d’'une séquence MGE) le Rx* des
tissus avant et apres injection du produit de contraste dont la susceptibilité magnétique
est précisément connue.
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Ensuite la fraction volumique sanguine est déterminée par :

BVf = 3 (R, *

4-7-y - Axuspio * Bo

R, ™* Equation 54

aprés avant)

Remarque : A partir du modele mathématique exposé précédemment dans lequel la
diffusion moléculaire a été prise en compte, une technique stationnaire a été proposée
pour mesurer un index de la taille des vaisseaux sanguins a l'intérieur du voxel (VSI)
[Tropres et al (2001)]. La méthode de mesure est similaire a celle décrite pour obtenir le
BVf mais elle consiste a analyser en plus des variations de Rz*, les variations de Rz avant
et apres injection de I'agent de contraste.

Pour obtenir une mesure simultanée de BVf et VSI, on peut alors utiliser une séquence
MGESE.

o’ TR

e\
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Figure 43 : Chronogramme de la séquence MGE.

[11.4. MESURE DU TEMPS DE RELAXATION TRANSVERSE

Pour déterminer le temps relaxation T2, nous utilisons une séquence classique d’'IRM de
multi écho de spin dont le chronogramme est donné Figure 44. Cette séquence permet
de refocaliser I'aimantation transverse a différents temps et donc d’échantillonner la
courbe de décroissance du signal. En ajustant les termes d’une fonction exponentielle
sur les données, on estime le T».
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Figure 44 : Chronogramme de la séquence MSME.

[I1.5. PROTOCOLE D’ACQUISITION ET DE TRAITEMENT

Pour résumer, lorsque I'on se place dans un champ magnétique élevé >3T, on peut
considérer que le systéme est dans le régime statique. Le modele décrit par Haacke et
Yablonskiy est donc applicable. Si I'on regarde la décroissance du signal RMN quelques
millisecondes aprés l'excitation de spins (t>1,5tc), on peut négliger la contribution
sanguine a la décroissance et le signal théorique s’écrit :

s(t) =Cte- F(t)-exp(—R,, - BVf -}/-%-ﬂ-A;(O -Hct-(1-1S0,)-B,-t)  Equation 55

Dans notre protocole, la décroissance du signal dans chaque voxel est échantillonnée par
une séquence de multi-écho de gradient 2D (MGE2D). Pour déterminer les différents
parametres de ’équation, on se sert de plusieurs méthodes RMN. Ici nous utilisons deux
protocoles selon le type de correction des inhomogénéités du champ que I'on utilise.

Dans un premier protocole (Figure 45), on utilise la correction par mesure de la carte de
champ magnétique. On réalise la carte de champ avec une séquence a double écho de
gradient 3D (2GE3D). On déroule les phases des signaux, on lisse la carte de champ a
I'aide d’'un ajustement polynomial d’ordre 5 et on intégre les informations de la carte
pour chaque voxel de la séquence MGE2D pour obtenir F(t). On se sert d’'une séquence
de multi-écho de spin (MSME) pour obtenir le T, a l'aide d’'un ajustement par une
exponentielle décroissante. Enfin, la séquence MGE2D est répétée apres l'injection
d’'USPIO pour déterminer le volume sanguin. Les séquences MGE2D et MSME sont
réalisées a la méme résolution spatiale. Pour la séquence 2GE3D, on utilise une
résolution spatiale deux fois plus élevée dans le plan et 5 fois plus élevée dans la
tranche.
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Figure 45 : Protocole 1 pour I’acquisition et le traitement des cartes de SO,.

Connaissant les parametres F(t), BVf et Rz, on ajuste finalement I'équation 45 sur les

données recueillies a I'aide de la séquence MGE2D. On en déduit 1SO,.

o Dans le second protocole (Figure 46), on ne fait pas I'acquisition de la carte de
champ. Mais les acquisitions MGE sont réalisées a hautes résolutions spatiales dans le
plan et avec un codage de phase dans la direction de tranche (MGE3D). Ces données sont
ensuite moyennées en amplitude pour obtenir une résolution spatiale identique a celle
de la séquence MGE2D. Ceci permet de corriger les effets induits par F(t). Dans ce cas,

'ajustement de I’équation 45 ne tient donc pas en compte le terme F(t).
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Figure 46 : Protocole 2 pour ’acquisition et le traitement des cartes de SO,.
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L’ensemble des processus d’analyse est réalisé sur le logiciel Matlab par une application
que nous avons développée (Figure 47). Elle permet la visualisation des images acquises
et des cartes paramétriques. La décroissance du signal et les différents ajustements sont
également accessibles.
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Figure 47 : Application Matlab réalisée dans le cadre de cette thése pour le traitement et I’analyse des
données.
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CHAPITRE D : EVALUATION DE LA METHODE DE MESURE DE LA
SO2

ans ce chapitre, nous présentons des résultats expérimentaux obtenus a 'aide de la

méthode de mesure de la SOz exposée précédemment. Un des deux protocoles

d’acquisition (Chapitre C.III. ) implique la mesure d’une carte de champ magnétique
pour la correction des effets des larges inhomogénéités de champ (Chapitre C.IIL.2. ).
Nous avons validé ces mesures de cartes de champ sur fantéme et in vivo. Nous avons
également utilisé les informations de la carte de champ magnétique pour mesurer des
susceptibilités magnétiques et estimer la SOz sur certains gros vaisseaux sanguins. Ce
travail a fait 'objet du stage de Master de N. Pannetier.

Il est difficile de fabriquer un fantéme qui représente la microvascularisation cérébrale.
Notre méthode de mesure de la SOz au niveau de la microvascularisation (Chapitre C) a
donc été validée in vivo sur des rats sains et pour différentes fraction d’oxygene inspiré
(normoxie Fi02=21%, hypoxie, Fi02=15% et hyperoxie Fi0;=100%). Nous avons ensuite
appliqué notre méthode a 'étude de la SO; dans des tumeurs cérébrales. Ces mesures
ont été comparées a une approche histologique (pimonidazole) pour évaluer comment
'oxygénation sanguine et I'hypoxie étaient reliées.

[. ACQUISITION D’UNE CARTE DE CHAMP MAGNETIQUE

Comme on l'a vu dans la partie précédente, I'acquisition d’'une carte de champ
magnétique par IRM requiert I'acquisition de données par une séquence a double écho
de gradient et un algorithme de déballage de la phase. L’algorithme choisi est celui décrit
par [Jenkinson(2003)]. Il a été implémenté sous Matlab et a été analysé puis validé sur
simulations par N. Pannetier pendant son stage. La séquence 2GE3D a été implémentée
sur la console SMIS a 2,35T et était déja accessible sur la console Bruker a 4,7T.

Pour évaluer la précision des cartes de champ, nous avons utilisé un fantdéme constitué
d’un cylindre droit de susceptibilité magnétique différente de celle du milieu dans lequel
il était plongé. Ainsi, la forme théorique du champ était connue (Chapitre C.IL2. ). De
plus, en mesurant le champ magnétique a l'intérieur et a I'extérieur du cylindre lorsque
celui-ci est orienté parallelement au champ By, il est possible de déterminer la différence
de susceptibilité magnétique entre le cylindre et le milieu environnant. Nous avons
appliqué ce principe pour déterminer la susceptibilité d'un agent de contraste super-
paramagnétique (particules d’oxyde de fer, USPIO). Ce méme principe a ensuite été
appliqué a I’étude in vivo de la saturation en oxygene du sinus veineux chez le rat.

[.1. MESURES SUR FANTOME

Dans cette partie, les acquisitions sont réalisées avec 'aimant a 2,35T (piloté par la
console SMIS) avec une configuration émission par antenne de volume et réception par
antenne de surface.
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Acquisition d’une carte de champ magnétique

I.1.a. Matériel et méthodes

Le fantome (Figure 48) est composé d’'un flacon en verre contenant un gel d’agarose (a
2% en masse / volume) de 27 mm de diametre et d’environ 20 mm de hauteur. Le
fantdme est percé en son centre par un tube de verre de 3 mm de diametre qui peut étre
rempli de différentes solutions. L’agarose a été choisi pour des raisons pratiques, mais
on peut noter que l'eau et le gel d’agarose ont sensiblement la méme susceptibilité
magnétique. Les temps de relaxation de cet échantillon ont été mesurées par IRM: T,=50
ms avec une séquence CPMG et T1=2430 ms avec une séquence d’'inversion-récupération
(22 temps d’'inversion).
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/‘——:_—\\ (Agarose + Eau)
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1 I 1
; /

|

Eau ou agent
"~ de contraste
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Figure 48 : Fantdome cylindrique pour évaluer la mesure du champ magnétique.

L’acquisition de la carte de champ magnétique est réalisée sur une matrice 256*256
points, une bande passante de 50kHz et un champ de vue de 40mm de c6té. Apres
analyse de l'influence des parametres de la séquence double écho de gradient sur la
qualité des données, nous avons choisi un TR de 500ms, le temps du premier écho de
11ms et le temps du second écho de 18ms. Apres avoir centré cet échantillon dans
I'aimant, on procede a un rapide shim.

I.1.b. Déballage de phase et acquisition de la carte

Si 'on considéere une simulation informatique de la phase dans le fantome lorsqu’il est
orienté perpendiculairement au champ By et lorsque le tube de verre contient une
solution d'USPIO diluée dans de '’eau, on obtient les résultats de la Figure 49A. Apres
application de l'algorithme de déballage de phase, on retrouve bien la forme du champ
magnétique en 2D (Figure 49B) et en 3D (Figure 49C) décrite dans le chapitre
précédent. Expérimentalement, la carte de champ acquise a I'aide de la séquence 2GE est
représentée Figure 50. La carte de phase présente des sauts de phase (Figure 50A). On
s’apercoit qu’apres déballage de phase, ces derniers ne sont plus visibles sur la carte de
champ (Figure 50B).

La forme du champ magnétique est proche de celle simulée mais la ligne de base n’est
pas constante. Ceci est du a la présence d’inhomogénéités macroscopiques du champ
(bmacro, Chapitre C.I1.4.).
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Figure 49 : Simulation Matlab des écarts au champ magnétique By lorsque le fantdme (tube central rempli
d’une solution d’USPIO diluée) est placé perpendiculairement au champ B,. A) Champ magnétique. B) et
C) représentations 2D et 3D du champ magnétique apres déballage de phase.

Si 'on acquiert maintenant la carte de champ lorsque le cylindre est rempli d’eau
(méme susceptibilité que 'agarose), on obtient une carte de référence (Figure 50D). On
s’apercoit que la différence de susceptibilité entre I’eau et le verre induit également des
distorsions du champ magnétique mais que celles-ci sont peu prononcées. En
soustrayant cette carte de référence a la carte obtenue en Figure 50B, on corrige alors
les effets des inhomogénéités macroscopiques et on obtient bien la forme du champ
magnétique attendu (Figure 50E). Notre acquisition de la carte de champ est donc
satisfaisante d’'un point de vue qualitatif.
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Figure 50 : Acquisitions de cartes de champ magnétique a 2,35T sur fantéme orienté perpendiculairement a
Bg. A) et B) cartes de champ 2D et 3D lorsque le cylindre est rempli d’une solution d’USP10 diluée. C) et
D) cartes de champ 2D et 3D lorsque le fantdme est rempli d’eau. E) Carte de champ corrigée issue de la

différence entre les acquisitions B et D.
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Acquisition d’une carte de champ magnétique

I.1.c. Susceptibilité magnétique a partir de la carte de champ

Pour vérifier si les acquisitions sont quantitativement correctes, on place le cylindre
parallelement au champ By et on acquiert des coupes transversales. Les équations
décrivant le champ magnétique s'écrivent alors :

) —-2Ay . 3 A
X ABin = T BO X AZ = Z_BO (ABout - ABin) Equation 56

Dans ce cas, les champs magnétiques sont constants a l'intérieur et a I'extérieur du
cylindre. On acquiert toujours une carte de référence lorsque le cylindre est rempli d’eau
pour corriger les effets du shim. On acquiert ensuite 3 cartes de champ magnétique pour
trois concentrations d'USPIO : co/2, co et 2co, (Figure 51, A, B, C). Ces différentes cartes
sont recentrées en fréquence a partir d'un pixel pris dans la région périphérique proche
du cylindre. La différence des artefacts (Figure 51B entre autre) provient du
repositionnement légerement différent de I’échantillon dans I'aimant.
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Figure 51: Cartes de champ magnétiques acquises a 2,35T sur fantdme (cylindre rempli d’une solution d’
USPIO diluée avec une concentration co/2 (A), ¢ (B) et 2¢q (C)) placé parallelement a By.

Les mesures de AB sont réalisées en moyennant sur la région centrale (ABiy) et sur une

région périphérique mais proche du centre (ABou) du cylindre. On mesure les valeurs
reportées dans (Tableau 3).

Concentration 1 co Co 2Co o y = 41.55x - 15,767

ABou-ABin (Hz) 26,8 533  109,9 =
Ax (CGS) 0,3.107 0,6.107 1,3.107 e
AX (107CGS)

Tableau 3 : Mesures de la susceptibilité magnétique de solutions diluées d’USPIO.

On voit que I'évolution de Ay est linéaire (R?>=0,95) avec la concentration (malgré le
faible nombre de points).

Si l'on fait I'acquisition de la carte de champ lorsque le cylindre est rempli de Gd-
DOTA a une concentration de 1,75.10° M, et une acquisition lorsque le cylindre est
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rempli d’'USPIO avec une concentration classique utilisée lors des injections sur rat
(i.e. 1,79.10° M soit 200 pmol de fer/kg), on obtient les résultats du Tableau 4.

Gd-DOTA (c=1,75.103 M) USPIO (c=1,79.10% M-

ABou-ABin (Hz) 16,5 97.0

Ay (CGS) 3,9.10° 2,3.107

Tableau 4: Mesures de susceptibilité magnétique de solution diluées d'USPI0O et Gd-DTPA.

Ces valeurs sont en accord avec celle données dans la littérature. [Boxerman
etal (1995)] donne Ax (Gd-DTPA) = 1,10-7 avec une concentration de 3,6mM, soit 5,10-8
avec 1,8mM. Ici on trouve 4,10-% avec 1,8mM. [van Osch etal (2003)] trouve un
AXmolaire(Gd-DTPA)=2.55.10> M-l pour cette concentration. Si l'on converti nos
estimations, on trouve 2,25.10-5 M-, Pour I'USPIO, la valeur de Msat molaire mesurée
précédemment au laboratoire dans la these d’Albert Vaeth était de 3,96.107 T/mM.
Apres conversion, nous trouvons 3,04.10-7 T/mM.

[.2. MESURES IN-VIVO SUR SINUS VEINEUX

A l‘aide du principe présenté précédemment, on peut déterminer la SO in vivo dans des
gros vaisseaux sanguins. Cette méthode, bien qu’extrémement simple, n’a été décrite
que récemment [Sedlacik et al (2007)]. Dans le cerveau de rat, lorsqu’il est placé dans
I'IRM, le sinus veineux apparait parallele au champ Bo (Figure 52A). On peut estimer que
sur une distance de 1 mm ou moins, ce vaisseau sanguin est assimilable a un cylindre
droit. En effectuant les mesures de champ a l'intérieur et a I'extérieur du cylindre, on
obtient comme dans la partie précédente, une estimation de la différence de
susceptibilité magnétique entre le sang et le tissu environnant. D’apres I'équation de la
susceptibilité magnétique du sang (Chapitre C.I1.2.b. ), on peut alors obtenir la SO».

A) B)

100%AIR 100%AIR 100%AIR

Sinus el

veineux \
70

100%02 100%02

430 40 60 80 1 60 120 140 160 180 200
temps (min)

Figure 52 : A) images anatomiques pondérées T,. B) Mesures de la SO, sur le sinus veineux a I’aide d’une
carte de champ magnétique et pendant un challenge gazeux.

Nous avons appliqué ce principe sur plusieurs rats (n=6) a 2,35T. La Figure 52B montre
I'estimation de la SOz dans le sinus veineux pour un rat et pendant des variations de la
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FiO;. La valeur de la SO; est obtenue a condition de connaitre la valeur de I'hématocrite.
Pour ce rat sain, I'hématocrite a été choisie égale a 42%. On s’apercoit que les valeurs
absolues de la SO; sous air (~50%) correspondent a I'ordre de grandeur des valeurs
bibliographiques. Des variations significatives sont induites au cours du challenge
gazeux. La méthode semble stable, avec un retour aux valeurs basales apres variations.

.3. CONCLUSION

L’acquisition d’'une carte de champ par IRM a été implémentée sur nos appareils. Les
acquisitions sur fantéme et in vivo ont montrées que les mesures étaient précises et
reproductibles. Elle peut permettre de mesurer la SO sur certains gros vaisseaux
comme le sinus veineux. Pour notre méthode de mesure de la SOz au niveau de la
microvascularisation, elle sera cependant utilisée comme outil de correction des
inhomogénéités de champ magnétique.
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II. VALIDATION DE LA MESURE DE LA SO, LOCALE SUR CERVEAU SAIN
PENDANT CHALLENGE GAZEUX

Nous avons tout d’abord validé la précision de notre méthode en mesurant la SO locale
sur cerveaux de rat sains. Nous ne possédons pas d’appareils de mesure de la SO locale
comme le NIRS permettant de comparer nos mesures a une méthode de référence. Pour
corréler nos mesures, nous avons donc décidé d’effectuer en parallele de nos
estimations IRM des mesures systémiques de la SO; veineuse par analyse d’échantillons
de sang prélevés sur la veine fémorale. Pour induire des variations de la SOz, nous avons
varié le pourcentage d’oxygene inspiré (FiO2).

I1.1. MATERIEL ET METHODES

Il.1.a. Préparation animale

Avant le protocole d’imagerie, 13 rats males Wistar pesant entre 250 et 350g sont
anesthésiés avec 5% d’isoflurane dans de l'air pour I'induction et 1% pour le maintien.
Les animaux respirent librement dans un masque et la température est maintenue a
37°C al’aide d’une couverture chauffante.

Un cathéter est posé dans la veine fémorale pour permettre la mesure de la saturation
de 'hémoglobine (SvO2) et de 'hématocrite (Hct) dans des échantillons de sang de
moins de 0,1 mL (ABL 510, Radiometer, Copenhagen, Denmark). Le cathéter est
également utilisé pour I'injection du produit de contraste dans I'lRM.

Dans le scanner IRM, les animaux sont maintenus a l'aide d’'une barre a dent et de barres
d’oreilles.

I1.1.b. Groupes d’animaux

Les 13 rats sont répartis dans 3 groupes :

o Dans le groupe A (n=6), les rats sont analysés alors qu'ils ne respirent que de l'air
(Fi02=21%).

o Dans le groupe B (n=3), 3 rats sont suivis pendant un challenge gazeux. Ce
dernier consiste en 35 min de respiration d’air (Fi0O2=21%), une condition hyperoxique
(Fi02=100%) pendant 15min, et un retour a l'air pendant 15min. Pour vérifier si le
volume sanguin varie pendant I'expérience, le challenge gazeux est répété en présence
de I'agent de contraste.

o Dans le groupe C (n=4), le challenge gazeux est similaire a celui du groupe B
excepté le fait que la condition hyperoxique est remplacée par une condition hypoxique
(Fi02=15%).

Pour tous les groupes, la SvO; et I'Hct sont mesurés a la fin de chaque condition. La FiO;
est controlée a I'aide d’'un oxymetre (Miniox 1 analyser ; Catalyst Research Corporation,
Owings Mills, MD) placé a I'’entrée du masque.
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I1.1.c. Protocole IRM

Les acquisitions IRM sont réalisées a 4,7T, dans une configuration émission antenne de
volume et réception antenne de surface.

Apres une procédure de shim automatique au deuxiéme ordre, le protocole IRM est le
suivant:

. Séquence double écho de gradient 3D (2GE3D) a haute résolution spatiale
(FOV=30x30mm?, matrice=256x256x40, TR=100ms, TEs=4, 8 ms).

o Séquence multi écho de spin 2D (MSME) (7 tranches contigués, épaisseur 1mm,
FOV=30x30mm?; matrice=128x128, TR=1500ms, 20 échos de spin, ATE=12ms).

. Séquence multi écho de gradient 2D (MGE2D) (7 tranches contigués, épaisseur
Imm, FOV=30x30mm? matrice=128x128, TR=1500ms, 30 échos de gradient,
ATE=2.5ms) ou séquence multi écho de gradient 3D (MGE3D) (FOV=30x30x4mm?3,
matrice=256x256x20, TR=100ms, 15 écho de gradient, ATE=4ms).

o Répétition de la séquence MGE (9 fois) pendant le challenge gazeux.

. Injection d’'USPIO dans la veine fémorale pendant 20s a une dose de 200umoles
de fer par kg (Sinerem®, Guerbet, Roissy, France; Combidex®, AMAG Pharmaceuticals,
Inc, MA, USA).

o Répétition de la séquence MGE (9 fois) pendant challenge gazeux en présence de
I'agent de contraste.

La durée totale du protocole est de 2h20 pour chaque rat.

11.1.d. Analyse des données

L’analyse des données se fait sur le logiciel Matlab a I'aide de I'application que nous
avons développée (Chapitre C.IIL.5.).

Les deux protocoles de corrections des inhomogénéités de champ ont été considérés :

o Pour le protocole 1, 'analyse des données est celui donné en Figure 45. La carte
de T, est établie a partir d'un ajustement non linéaire des données de la séquence
MEMS. Pour la carte de champ By, seul les échos positifs de la séquence 2GE3D sont
utilisés pour éviter des distorsions dans les images. Un polyndme d’ordre 5 est ajusté a
la carte de champ de Bo pour réduire 'influence d’éventuels gros vaisseaux sanguins.

o Pour le protocole 2, les acquisitions MGE3D sont moyennées en amplitude selon
la technique GESEPL

Pour satisfaire aux conditions du modeéle (évaluation de la décroissance du signal pour
des temps supérieurs a 1,5*tc), tous les ajustements commencent a partir de 10ms. Cette
valeur provient du fait que a 4,7T avec 3% de volume sanguin et des parametres
classiques de 'hémodynamique (Hct=42%, 1S02=60%), le temps tc est égal a 4,25ms. La
limite pour les temps élevés est donc 1,5*tc=6,4ms.
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I1.1.e. Analyses statistiques

Trois régions d’intérét ont été délimitées manuellement sur les images pondérées T> : le
cerveau entier, le cortex et le striatum. Des tests Student appariés ont été utilisés pour
comparer les challenges a la condition controle. Des tests Student non appariés ont été
utilisés dans les autres cas. Dans tous les cas, les valeurs sont considérées comme
statistiquement différentes lorsque p<0,05.

I1.2. RESULTATS

I1.2.a. Evaluation de la méthode

La Figure 53A montre plusieurs images anatomiques acquises au méme temps d’écho
(TE=12ms) sur un rat. On observe des différences de contraste entre les images acquises
en écho de spin, écho de gradient ou écho de gradient en présence d’agent de contraste
dans la microvascularisation. La Figure 53B montre I'évolution du signal RMN dans un
pixel indiqué par la fleche blanche dans les images anatomiques. Les données ont été
normalisées au 4i¢me temps d’écho pour illustrer les différences entre la partie réversible
(échantillonnage de la séquence MEMS) et la partie irréversible (échantillonnage de la
séquence MGEavant) du signal. L’évolution du signal est également présentée en présence
d’'USPIO (échantillonnage de la séquence MGEapres). Dans ce voxel, les variations de
T2*Bocorrected (A=19ms) donnent une estimation du volume sanguin de 2,6%. Finalement,
on trouve une SO; de 63% dans ce voxel. Ces deux valeurs sont en accord avec les
valeurs classiques de la littérature données dans le chapitre A.
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Figure 53 : Acquisitions sur un rat représentatif. 4) images anatomiques d’une séquence écho de spin
(MSME) et d’une séquence écho de gradient avant (MGEavant) et aprés (MGEapres) injection d’USPIO au
méme temps d’écho. B) Evolutions temporelles et ajustements correspondants des signaux RMN dans un
voxel (indiqué par la fleche blanche en (A)).
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La Figure 54 présente les résultats obtenus avec les deux méthodes de correction des
inhomogénéités de champ B.

Le protocole 1 correspond a la correction par utilisation d’une carte de champ By a haute
résolution spatiale. En A, on voit I'image acquise par la séquence MGEavant. L’épaisseur de
tranche est donc de 1 mm et la matrice acquise de 128*128. L’évolution temporelle du
signal dans un voxel (indiqué par la fleche blanche) est donnée en B. Un ajustement
exponentiel sur ces données nous donne une constante T:* de 18 ms. Une des cinq
coupes de 200 pm de la carte de champ By correspondantes a la tranche de MGE avant
est représentée en C.

On voit en D que si 'on combine les informations issues de la carte de champ pour
ajuster le signal de la séquence MGEavant, on obtient une constante de temps T2*Bocorrected
de 40 ms. L'ajustement des données est alors de meilleure qualité.

La méthode 2 correspond a la correction obtenue par acquisition des données a hautes
résolutions spatiales. En E, on voit une des 5 tranches de la séquence MGE3D
correspondant a la tranche donnée en A (obtenue avec la séquence MGE2D). La
séquence MGE3D étant acquise avec une matrice 256x256x40, 2x2x5=20 voxels de cette
séquence correspondent a un voxel de la séquence en A. On voit en G la décroissance
ainsi que 'ajustement exponentiel de ces 20 voxels correspondant au voxel indiqué par
la fleche blanche.

Si'on somme en amplitude les signaux acquis en E pour obtenir une résolution similaire
a celle de A, on obtient 'image représentée en F. On peut alors se rendre compte de
I'amélioration apportée par la méthode en comparant cette image avec celle acquise
classiquement avec la séquence MGE2D en A. Ceci est particulierement visible a la base
du cerveau. Avec la méthode 2, I'évolution du signal est corrigée, et un ajustement
exponentiel des données nous donne T2*Hrcorrected=41 ms ce qui est similaire a la
constante trouvée par la méthode 1 dans ce voxel.

Dans les régions d’intérét que nous avons considérées dans cette étude, les deux
protocoles de corrections des inhomogénéités de champ ont montrés des résultats
similaires et ont été groupés.

On peut par contre mentionner que ce n’était pas le cas dans des régions proches de la
base du cerveau ou proches de grosses veines ou le protocole 2 donne de meilleurs
résultats.
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Figure 54 : Mise en oeuvre des 2 méthodes de correction des inhomogénéités de champ.

103



Validation de la mesure de la SOZ2 locale sur cerveau sain pendant challenge gazeux

La Figure 55 montre un exemple de cartes paramétriques obtenues sur un rat. La carte
de Bo correspond a une des 5 tranches de 200 um. Les faibles variations de By indiquent
une bonne homogénéité du champ dans cette tranche. La carte de SO; montre une bonne
homogénéité. On voit par contre que la matiere blanche donne des valeurs de SO; trés
faibles.

AB, map (uT) T2 map (ms)

| 100

BVf map (%) ISO, map (%)

Figure 55 : Cartes paramétriques provenant d’un rat inspirant de air.

I1.2.b. Variations avec la FiO;

Le Tableau 5 donne les résultats obtenus par les analyses de gaz du sang dans la veine
fémorale pour les 3 groupes. Sous air, on trouve une hématocrite de 42% et une SO; de
66,8% dans la veine fémorale. Ces valeurs correspondent a des valeurs classiques de
I'hémodynamique. Pendant les challenges gazeux, la saturation veineuse de
I’'hémoglobine montre une augmentation de 17% pendant I'hyperoxie (P<0.001) et une
baisse de 35% pendant I'hypoxie (P<0.001).

Le Tableau 5 et la Figure 56 résument également les mesures de BVf et SO; obtenues par
IRM dans des régions d’intéréts délimitant le cortex, le striatum et le cerveau.

Pour I'ensemble des rats respirant de l'air, on trouve un volume sanguin de 3% dans le
striatum. Ceci est en bon accord avec les mesures déja réalisées avec cette approche
[Valable et al (2008)]. Pour les groupes B et C, on ne voit pas de variations significatives
du BVf pendant les challenges gazeux.
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Tableau 5: Analyse des gaz du sang et estimations IRM pour les trois groupes d’animaux.

Femoral vein blood

MRI estimates

Hct Sv02 (%) Air Challenge Variations = (Air-
Challenge)/Air
Air Challenge 1S02 (%) BVf (%) 1SO2 (%) BVf (%) AISO2 (%) ABVf (%)
Group A (n=6) 39.6+2.9 62.6+3.9
Brain 62.9+5.4 3.4+0.3
Cortex 65.5+£7.9 3.4+0.4
Striatum 60.8+8.4 3.420.3
Group B (n=3) 41.3x2.2 68.2+5.5 80.0+5.5
Brain 71.8+2.0 3.7:0.4 81.9+4.1 3.5+0.6 13.9+3.3 -10.0£6.4
Cortex 78.1+3.5 4.3+x1.0 86.6+£3.7 3.9+1.0 11.1+6.4 -10.0+3.9
Striatum 68.1+3.7 3.320.6 83.2+5.7 3.220.7 22.1+2.0 0.0£7.2
Group C (n=4) 42.0+3.1 64.7+6.8 41.9+2.9
Brain 62.4+6.0 2.7+0.7 51.5+0.9 2.7+05 -16.8+8.2 0.0+61
Cortex 69.8+8.9 2.620.6 55.7+3.4 2.7+05 -18.9+14.3 0.0+6.9
Striatum 56.7+9.3 2.4+0.5 48.2+2.4 2.4:0.4 -13.6£11.7 0.0£6.3
All animals Air (n=13) 41.2+2.8 66.8+6.1
Brain 65.7+£7.6 3.2+0.5
Cortex 70.7£9.2 3.32x0.8
Striatum 63.8+11.0 3.0£0.6
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Pendant inspiration d’air, on trouve par notre méthode IRM une SO, de 65% dans le
cerveau et les changements de la fraction d’oxygéne inspirée conduisent a des variations
significatives (P<0.001) de la SOz : +14% pendant I'’hyperoxie et -17% pendant I'hypoxie.

Les mesures dans les différentes régions du cerveau présentent une différence
significative entre le striatum et le cortex (P<0.05).
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Figure 56 : A) Variations du volume sanguin (BVf) pendant le challenge gazeux. B) Evolution de la SO,
pendant le challenge gazeux. Moyenne et écart-type mesurés dans la veine fémorale (FV) ou par IRM dans
les trois régions d’intérét (cerveau, cortex et striatum).

Les faibles écarts-types sur les mesures de la SO2 suggerent une bonne robustesse de
nos mesures. Nous avons également remarqué que si 'on suivait I'évolution de la SO;
pendant 40 min sur 4 rats, I'écart-type sur la déviation temporelle était inférieur a 3%.

Enfin, bien que la SO dans la veine fémorale ne soit pas une représentation exacte de la
SOz dans le cerveau, nos mesures dans les trois régions d’intéréts (cerveau, cortex,
striatum) montrent une bonne corrélation (R2=0,82, 0,74, 0,73) avec I'analyse des gaz du
sang (Figure 57A,B,C).

Nous n’avons pas trouvé de différences significatives entre les estimations de SO sur le
cerveau par IRM et la SvO2 dans la veine fémorale pendant la normoxie ou 'hyperoxie.
Pendant I'hypoxie, les estimations IRM sont plus hautes que celles des gaz du sang. Ceci
pourrait étre attribué a une différence de vasorégulation entre le cerveau et les pattes.

Des images en écho de spin ainsi que des cartes de SO; pendant les challenges
hyperoxiques et hypoxiques sont également représentées Figure 57D. on peut voir une
bonne homogénéité des cartes de SOz dans le cerveau excepté dans le corps calleux.
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Figure 57: Régression linéaire entre les mesures de SO, sur la veine fémorale (FV) et les estimations IRM
dans le cerveau (A), le striatum (B) et le cortex (C). D) images représentatives de deux rats en écho de spin
(TE=10ms) et cartes de SO, correspondantes pendant les challenge gazeux.

I1.3. CONCLUSION

En utilisant un protocole qui combine des estimations du BVf, du T; tissulaire et de
corrections de Bo avec la mesure de la FID, nous avons dérivé des cartes quantitatives de
la SO2. Ce nouveau protocole peut étre appliqué en un temps raisonnable (30 min), et
donne des cartes de résolution spatiale de 234*234*1000 um dans le cerveau de rat. Les
estimations de la SO2 sous anesthésie et dans des conditions normales de respiration
sont reproductibles (moins de 5% de variabilité) et sont bien corrélées avec la FiO; et
I'analyse des gaz du sang.

Comme pour les autres méthodes IRM qui estiment la SOz notre protocole est
extrémement sensible aux méthodes de correction des inhomogénéités de champ. La
méthode introduite par He qui consiste a utiliser I'acquisition d’'une carte de champ
magnétique pour corriger l'ajustement des données donne de bons résultats. Mais
lorsque les inhomogénéités sont trop fortes, le signal disparait trop rapidement et la
correction ne peut pas s’appliquer. La seconde méthode de correction qui consiste a
moyenner en amplitude des acquisitions hautes résolutions donne de bons résultats
dans plus de cas mais I'acquisition demande alors plus de temps. Pour réduire le temps
d’acquisition en gardant une bonne efficacité de traitement, on pourrait envisager de
mettre en place des techniques comme la bmGESEPI [Truong et al (2006)] ou le z-slice

shimming [Glover(1999)].
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Deux autres sources d’erreur peuvent introduire un biais dans nos mesures.
Premierement, 'hématocrite a été déterminée ici dans le sang veineux. Or le taux
d’hématocrite peut étre plus faible dans la microvascularisation [Tropres et al (2004)]. 11
peut aussi varier dans des conditions pathologiques comme les tumeurs cérébrales
[Vaupel etal (2001)]. L’'influence de 'hématocrite devrait donc étre plus amplement
analysée.

Deuxiemement, notre méthode est basée sur la fonction mathématique décrite dans le
Chapitre C.II. Or cette fonction pourrait devenir obsoléte lorsque les caractéristiques
tissulaires s’éloignent des hypothéses du modele. Il est possible que nous ayons déja
observé un exemple de cette limitation. En effet, dans le corps calleux, nous avons trouvé
plusieurs voxels présentant des valeurs de SO négatives. Ces estimations, qui ne
présentent pas de signification physiologiques, pourraient étre expliquées par une
différence de susceptibilité magnétique entre la matiere blanche et la matiere grise
d’origine non vasculaire [Marques et al (2009)]. Plusieurs études récentes ont proposé
d’autres sources de différences de susceptibilité comme le contenu en myéline des tissus
[Duyn et al (2007)], le contenu en métaux [Haacke et al (2005)] ou des échanges entre
I'eau et des macromolécules [Zhong et al (2008)] et aucun de ces facteurs n’est pour
'instant pris en compte dans le modele. Dans le cas des pathologies, des variations dans
le coefficient de diffusion de I'eau, le diameétre des vaisseaux, la distance intervaisseaux
et 'orientation des vaisseaux pourrait également avoir un impact sur la précision de nos
mesures.
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[II. ETUDE DE LA RELATION HYPOXIE / SO, SUR TUMEURS

Dans I’étude précédente, nous avons validé notre technique de mesure de la SO sur
animaux sains. Or, méme si la technique nous informe correctement sur 'oxygénation
sanguine, il n’est pas évident de relier cette information a la notion d’hypoxie tumorale.
En effet, la relation entre la pO;, la SOz et I'hypoxie est mal connue dans la littérature.
Dans I'étude suivante, nous avons donc comparé nos estimations de la SO; avec les
indications données par un marqueur pimonidazole de I’hypoxie. Pour obtenir une large
gamme de valeurs de la SOz ainsi que des zones hypoxiques, nous avons étudié un
modele de tumeur cérébrale a différents temps de la croissance tumorale. De plus, nous
avons comparé les informations données par la mesure de la SO a celles données par la
mesure du BVf pour estimer I'indépendance de ces deux mesures.

Dans cette étude, les mesures réalisées a différents temps au cours de la croissance
tumorale ont été regroupées puisque seules les valeurs absolues de la SOz nous
intéressaient. On pourra cependant trouver dans le Chapitre E.IIL. , I'étude détaillée de
I’évolution temporelle de la SO, tumorale ainsi que I'évolution d’autres parametres
vasculaires.

[11.1. MATERIEL ET METHODES

Ici, nous ne présentons qu’'une partie du protocole de I"étude. Pour les détails de I’étude
complete, on se référera au Chapitre E.III.

Des rats Fisher (n=12), ayant recu une injection de cellules tumorales de la lignée 9L
intracérébrale, sont imagés et sacrifiés a différent temps (J9, J11, J13, J15 et J18) de la
croissance tumorale.

I11.1.a. Protocole d’IRM

Les expériences IRM sont réalisées sur I'imageur horizontal a 4,7 T. Chaque animal est
anesthésié a l'isoflurane 5% dans de l'air lors de l'induction puis maintenu a 2%. Un
cathéter est placé dans la veine de la queue pour l'injection d’agent de contraste dans
I'IRM. Le rat est placé dans un berceau, sur une couverture chauffante dont la
température est maintenue a 38°C. La téte est maintenue avec une barre a dents et des
barres d'oreilles. La respiration est suivie par un monitoring physiologique. Le protocole
de mesure de la SO; est le protocole 2 (ChapitreC.IIL.5. ) qui requiert I'acquisition des
séquences MGE avec une résolution spatiale élevée. Pour toutes les séquences, les
caractéristiques géométriques des images sont: 7 tranches contigués de 1mm,
FOV=30x30mm?; matrice=128x128, sauf pour la séquence MGE3D : FOV=30x30x8mm3,
matrice=256x256x40, TR=100ms, 15 échos, ATE=4ms.

I11.1.b. Traitement des données IRM

Apres traitement des données IRM a l'aide du logiciel Matlab, des régions d'intéréts
(ROI) sont tracées sur I'image anatomique, délimitant la tumeur, la périphérie tumorale
(3 pixels soit 350 um autour de la ROI « tumeur ») et le striatum controlatéral a la
tumeur. Pour chaque rat, les ROI sont tracées sur toutes les coupes ou la tumeur est
présente. Les ROI sont ensuite reportées sur les cartes de SO; et de BVf.
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III.1.c. Sacrifices des rats et prélevements

Une dose de 1 ml/kg de pimonidazole (Hypoxyprobe-1, Chemicon) a 100 mg/ml est
injectée en intraveineuse 1h avant le sacrifice de I'animal.

Les rats sont euthanasiés avec une dose de Dolethal® (Vétoquinol) de 150 mg/kg
injecté en intrapéritonéale. Le cerveau est prélevé et congelé dans l'isopentane puis
conservé a -80°C. Au moment de 'immunohistologie, des coupes coronales de 10 pm
d'épaisseur sont obtenues a l'aide d'un cryotome (Microm). Les coupes sont fixées 10
min dans de l'acétone froid, puis incubées avec I'anticorps anti-pimonidazole
(Hypoxyprobe-1, Chemicon) au 1/10&™e dans du PBS-BSA 3%.

Les coupes sont ensuite incubées avec un anticorps secondaire anti-souris biotinylé
(B7151, Sigma) dilué au 1/200éme, puis avec une extravidine peroxidase au 1/500¢me, Le
signal est révélé par de la diaminobenzidine (DAB) en présence de H202 1%. Une contre
coloration est ensuite effectuée en plongeant les lames dans un bain d’hématoxyline,
puis 3 passages dans de I’éthanol a 100% et 3 passages dans du toluene. Le montage
s’effectue avec du Pertex.

I11.1.d. Analyse d'image

Les coupes marquées au pimonidazole sont scannées. A I'aide du logiciel image], 2 ROI
sont tracées en délimitant d'une part la zone tumorale et d’autre part la zone marquée
au pimonidazole et/ou nécrotique.

A partir de ces 2 régions d’intérét, on calcule le pourcentage de surface
hypoxique/nécrotique dans chaque tumeur. Cette surface est ensuite comparée au
pourcentage de la surface de la tumeur dont la SO; est inférieure a 40% (les valeurs
négatives sont aussi prises en compte), déterminée sur I'image IRM correspondant a la
coupe histologique.

Cette valeur seuil de 40% provient du fait que lorsque la SO; est inférieure a 40%
environ, les cellules sont mal approvisionnées en oxygene et se retrouvent en situation
hypoxique (Kurth, 2002 ; Merritt, 2003). Les résultats obtenus pour les différentes
coupes d’'un méme rat sont moyennés.

[11.2. RESULTATS

I11.2.a. Corrélation SO, et pimonidazole

On observe Figure 58 le marquage au pimonidazole sur trois coupes provenant de rats
différents et a trois temps différents. On s’apercoit que la tumeur peut contenir des
zones hypoxiques (en brun).

En comparaison, on voit figure les cartes de SOz correspondantes. On observe une

répartition spatiale des zones de faibles SO; (zones sombres) qui semble correspondre a
celle des zones hypoxiques.
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Pimo SO, (%)

100

Figure 58 : Marquage au pimonidazole & différents temps (3 rats) et cartes de SO, correspondantes. Les
zones marron dans les images histologiques correspondent aux zones hypoxiques.

Sur le graphique de la Figure 59, est représenté le pourcentage de la surface de la
tumeur dont la SO2 est inférieure a 40% en fonction du pourcentage de surface
nécrotico-hypoxique dans la tumeur obtenue a partir du marquage du pimonidazole.
Nous avons évalué que la surface nécrotico-hypoxique mesurée par le pimonidazole ou
par IRM augmente au cours de I’évolution tumorale. Les données montrent une bonne
corrélation entre les deux approches (R? = 0,8122).

Les zones de faibles valeurs de SO; pourraient donc indiquer des zones en état
hypoxique.
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Figure 59 : Corrélation du pourcentage de surface de la tumeur dont la SO, est inférieure a 40% avec le
pourcentage de surface necrotico-hypoxique déterminé par immunohistochimie du pimonidazole.
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II1.2.b. Corrélation SO, et BVf

Sur le graphique de la Figure 60, nous avons tracé, pour 1000 voxels tirés aléatoirement
dans les ROI de 4 rats et a un temps tardif (J18), les valeurs de SO, obtenues en fonction
du BVf:

En jaune, on observe la corrélation entre les deux mesures pour les voxels provenant de
la ROI controlatérale. On observe une répartition étalée des valeurs de SOz sur la gamme
1-4% de BVf. La plupart des valeurs de SOz se situent entre 40 et 90%. Dans ce cas nous
avons trouvé une corrélation de R?2=0,021. Quelques pixels présentent une SO; négative.
Ceci n’a pas de signification physiologique mais il a été vu dans le chapitre C que ces
estimations pouvaient provenir du contraste accentué entre la matiére grise et la
matiére blanche. Les quelques voxels (<1%) qui présentent une SO2>100% pourraient
étre attribués a des erreurs de mesures.

En rouge, on observe les voxels provenant de la ROI tumeur. Dans ce cas nous avons
trouvé une corrélation de R2?=0,021. On observe ici des volumes sanguins plus
importants que dans le coté controlatéral. Pour ces valeurs, on ne mesure que des SO>
élevées. Ces valeurs paraissent cohérentes puisque étant donné un apport élevé en
oxygene, le tissu a besoin d’extraire moins d’oxygeéne de chaque globule rouge. Dans la
tumeur, on observe également des SOz négatives. Ici il s’agit probablement de zones
nécrotiques (BVf tres faible<1%).

10 15
o Tumeur
o Contro

BVf (%)

Figure 60 : Correlation BVf/SO,

Il existe bien une faible corrélation entre les deux mesures. Mais étant donné que le BVf
intervient dans la formule de calcul de la SO cette observation était attendue. Par contre
ces informations sont loin d’étre redondantes puisque I'on peut mesurer pour un méme
volume sanguin différentes SOz et inversement.
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[V. CONCLUSIONS SUR LA METHODE

Nous avons développé une méthode IRM simple pour mesurer la SOz en utilisant des
séquences classiques de I'IRM. Les résultats obtenus expérimentalement sur des rats
sains ont montré de bonnes corrélations avec les mesures classiques de gaz du sang
pendant des chalenges hyperoxiques et hypoxiques. Les mesures sont reproductibles et
nous avons montré que les informations sur la SOz n’étaient pas redondantes avec celles
du BVT.

On peut noter que des cartes d’OEF peuvent étre estimées a partir de nos estimations de
SO: si le volume veineux est connu. Or notre approche a I'équilibre nous donne des
informations sur I'ensemble du volume sanguin. Pour des cerveaux sains, des valeurs de
volume sanguin veineux pourraient étre tirés de la littérature [van Zijl et al (1998)]. On
pourrait également utiliser une approche similaire a celle décrite par An et Lin [An and
Lin(2000)]. Une fois le OEF connu, il est également possible d’estimer le CMRO; en
effectuant une mesure complémentaire du débit sanguin cérébral.

D’autre part, ce protocole de mesure de la SO; a clairement un potentiel clinique. Méme
si notre approche a I'équilibre ne peut pas étre appliquée tout de suite (les USPIO ne
sont pas approuvés pour utilisation chez I'homme), des techniques dynamiques de
mesure du BVf qui sont utilisées en routine en clinique ou des techniques comme VERVE
[Stefanovic and Pike(2005)] ou il n'y a pas besoin d’agent de contraste pourraient
utilisées a la place.

Dans un type de tumeur cérébrale, nous avons établi une bonne corrélation entre les
zones de faibles valeurs de SO et les zones hypoxiques marquées par un pimonidazole.
Méme si dautres expériences sont requises pour comprendre la relation
S02/p02/hypoxie, cette approche pourrait étre utilisée pour suivre le développement de
pathologies et 'efficacité de nouvelles thérapies. Elle pourrait également étre combinée
a une caractérisation plus complete de la microvascularisation. Dans ce cas, elle serait
bien appropriée a I'étude des effets de médicaments antiangiogéniques qui placent les
tumeurs en conditions hypoxiques en détruisant la vascularisation tumorale. Ces
mesures font I'objet du chapitre suivant.
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CHAPITRE E : QUELQUES DONNEES COLLECTEES EN SITUATIONS
PATHOLOGIQUES

ans ce chapitre, nous présentons les résultats obtenus avec notre méthode de

mesure de la SO sur différentes pathologies. Dans ces études, dont la portée va au

dela de notre travail doctoral (thése de B. Lemasson au laboratoire), nous avons
essentiellement participé a la définition du protocole de mesure de la SO et a I'analyse
des données de SO;.

Dans une premiere étude, nous avons évalué la SO; sur deux modeles de tumeurs (C6 et
U87-MG) et un modele d’ischémie cérébrale. Les mesures ont été réalisées a un temps
donné. Dans une seconde étude, nous avons évalué la SO, sur le modeéle de tumeur U87-
MG a un temps donné apres un traitement de chimiothérapie et/ou un traitement
antiangiogénique. Dans la troisieme étude, nous avons effectué un suivi longitudinal de
la SOz sur un modele de tumeur 9L pendant 9 jours. Ce suivi a été réalisé sur des
animaux non traité et des animaux sous thérapie antiangiogénique.

On peut ajouter qu’ici nous ne souhaitons pas nous étendre sur l'efficacité de certains
traitements mais simplement évaluer si notre approche de mesure de la SO; est sensible
a différentes conditions pathologiques ou traitements.

Pour toutes les études présentées ici, les acquisitions IRM ont été réalisées sur 'aimant
horizontal opérant a 4,7T en utilisant la configuration émission antenne de volume
réception antenne de surface. Les pixels présentant des SO; inférieures a 0% ou
supérieures a 100% sont rejetés de I'étude puisqu'’ils ne présentent pas de signification
physique. Pour les mémes raisons, nous avons également rejeté les pixels présentant des
BVf et VSI en dehors des intervalles [0%, 15%] et [Opm, 50pum] respectivement [Tropres
etal (2004)].
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[. MESURES DE LA SO, SUR DEUX MODELES DE TUMEURS ET UN MODELE
D’ISCHEMIE CEREBRALE

Dans cette étude, nous avons évalué la méthode de mesure de la SO, sur deux modeles
de tumeurs cérébrales et un modele d’ischémie cérébrale sur le rat. Cette étude pilote a
été réalisée chez les animaux disponibles au moment de I'étude. Elle n’a donc pas été
construite pour traiter une question biologique mais simplement pour apprécier le sens
des mesures de la SOz dans des conditions variées.

[.1. MATERIEL ET METHODES

Les animaux (n=23) sont anesthésiés sous isoflurane (2%). La queue est équipée d’'un
cathéter pour l'injection de I'agent de contraste. Pour tous les rats la FiO; pendant
I'expérience est de 21%. Quatre groupes d’animaux ont été étudiés :

o Dans le groupe contrdle : 12 rats Wistar sains ont été imagés.

o Dans le groupe C6 : 105 cellules de gliomes C6 ont été implantées dans le striatum
de rat Wistar (n=4). L'imagerie IRM a été réalisée 18 jours apres I'implantation des
tumeurs.

o Dans le groupe U87-MG: 10> cellules de gliomes ont été implantées dans le
striatum de rat nude (n=4). L'imagerie a été réalisée 34 jours apres I'implantation des
tumeurs.

o Dans le groupe ischémie : une ischémie focale transitoire de 90 min a été induite
par occlusion de 'artere cérébrale moyenne droite en utilisant le modéle décrit dans
[Longa et al (1989)]. L'ischémie a été réalisée sur des rats males Sprague-Dawley (n=3)
et 'imagerie a été réalisée 2 jours apres l'ischémie.

Les séquences utilisées pour la mesure de la SO sont celles décrites dans le
(ChapitreC.IIL. ). Le protocole utilisé est le protocole 1 impliquant 'acquisition d’une
carte de champ magnétique. Pour toutes les séquences, les caractéristiques des images
sont : 7 tranches contigués de 1 mm, FOV=30x30mm?; matrice=64x64 ou 128x128, sauf
pour la carte de champ: séquence 2GE3D, FOV=30x30x8mms3, matrice=128x128x40,
TR=100ms TEs=4 et 12ms.

Le protocole complet dure 45 min par animal.

Le traitement des données est similaire a celui décrit (ChapitreC.II.5. ). Les données
sont moyennées entre les rats d'un méme groupe et sont présentées pour deux régions
d’'intéréts (striatum sain et tumeur ou ischémie). Des tests de Student sont utilisés pour
évaluer les différences (**:p<0,01, ***:p<0,001).

[.2. RESULTATS

Les valeurs de SO2 estimées dans le striatum controlatéral des groupes tumeurs et
ischémie ne sont pas significativement différentes de celles trouvées dans le striatum
des rats controle (S02=61,0+1,2%; Figure 61B). Dans la tumeur C6, la SO ne differe pas
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de celle trouvée dans le striatum contrdle (S02=57,2+4,3%; Figure 61B). Dans la tumeur
U87-MG et dans la région ischémique, la SO; est plus élevée que dans le striatum
contrdle (S02=74,1+2,5 et S02=83,0+4,5% respectivement; Figure 61B ).

tumor
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Figure 61 : A) Images représentatives pondérées T, et cartes de SO, pour les 4 groupes. Les pixels verts
correspondent aux pixels rejetés de 1’étude. B) Mesures de la SO, moyennées sur deux régions d’intéréts :
striatum sain et tissu pathologique.

[.3. DISCUSSION

Comme pour I'étude Chapitre D.II. , les valeurs de la SO, mesurées dans le striatum
controlatéral a la lésion ou sur rats sains sont en accord avec les données de la
littérature. On trouve également un faible écart type sur les mesures qui suggere une
bonne reproductibilité de la méthode. Nous avons trouvé des différences significatives
entre les valeurs trouvées dans les tumeurs C6 et U87-MG et une modification dans le
cas du modele d’ischémie focale.

Dans ce dernier cas, la SOz élevée dans le coté 1ésé pourrait étre en bon accord avec
I'idée d’une perfusion de luxe décrite dans les travaux de [Lin et al (2002)].
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II. MESURE DE LA SO2 APRES UN TRAITEMENT DE CHIMIOTHERAPIE ET/0OU
UN TRAITEMENT ANTIANGIOGENIQUE

Dans cette étude, nous avons évalué la SO; ainsi que d’autres parametres vasculaires
dans un modele de glioblastome humain (U87-MG) apres traitement par chimiothérapie
et/ou traitement antiangiogénique.

II.1. MATERIEL ET METHODES

Les rats nude (n=16) ont regu une injection de 105 cellules U87-MG au jour 0 (J0). A]16,
des images pondérées T ont été réalisées pour évaluer la taille des tumeurs. A J17, les
rats ont alors été repartis en 4 groupes (n=4 par groupe) présentant une taille tumorale
moyenne équivalente (7+4mm3). Les traitements ont commencés a J18.

o Dans le premier groupe (groupe contrdle), les animaux n’ont regu aucun
traitement.
. Dans le second groupe (Groupe Av), les animaux ont regu 4 injections de 5 mg/kg

de traitement antiangiogénique par voie intraveineuse tous les 4 jours (J18, J22, ]26 et
J30). Le médicament administré est I'’Avastin® (Bevacizumab, Roche), ciblant le VEGF.

. Dans le troisieme groupe (Groupe Cam), les animaux ont recu 3 injections de 40
mg/kg de chimiothérapie tous les 7 jours (J18, ]25 et ]32). Le médicament administré est
le Campto® (Pfizer), un inhibiteur de la topo-isomérase1l.

o Dans le dernier groupe (groupe Av-Cam), les rats ont recu les deux traitements
(Avastin et Campto) en suivant le méme planning que pour les groupes séparés. Dans ce
groupe, un rat est mort avant la session IRM.

Comme pour I'étude précédente, les animaux sont anesthésiés sous isoflurane (2%). La
queue est équipée d'un cathéter pour l'injection de 'agent de contraste et pour tous les
rats, la FiO2 pendant I'expérience est de 21%.

Les acquisitions IRM ont été réalisées a la fin des deux traitements (J34). Le protocole
d’acquisition est similaire a celui de I'étude précédente (Chapitre E.I. ). Nous avons
cependant ajouté une séquence MGESE (TR=6000ms; ATEGE=3ms; TESE=60ms) avant
et apres l'injection d’'USPIO pour obtenir le VSI (Chapitre C.IIL.3. ) et une séquence de
diffusion pour obtenir des cartes d’ADC (3 images EPI de diffusion en écho de spin
(directions orthogonales avec b = 800 s.um2) et une image de référence (b = 0 s.mm-2))).
Des acquisitions pondérées T, ont également été utilisées pour mesurer le volume
tumoral. Pour toutes les séquences, les caractéristiques géométriques des images sont :
7 tranches contigués de 1 mm, FOV=30x30mm?Z; matrice=128x128, sauf pour les cartes
de SO : 7 tranches contigués de 1 mm, FOV=30x30mm?; matrice=64x64.

Le protocole complet dure 1h15min par animal. Les données ont été moyennées entre
les rats d’'un méme groupe et sont présentées pour deux régions d’intérét (tumeur et
striatum controlatéral) et pour chaque groupe. Des tests Student sont utilisés pour
évaluer les différences (*:p<0,05, **:p<0,01, ***:p<0,001).
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Chapitre E : Quelques données collectées en situations pathologiques

I1.2. RESULTATS

La Figure 62 représente des images pondérées T et des cartes d’ADC, BVf, VSI et SO2
dans les groupes Controle et Av-Cam.

Tow ADC (um2.s-) BVf (%)

Av-Cam Contréle
' " I

Figure 62 : Images anatomiques et cartes paramétriques acquises sur deux rats des groupes contrdle et Av-
Cam.

La Figure 63 représente les résultats numériques obtenus pour tous les groupes. On voit
que la croissance tumorale dans les groupes Av et Av-Cam a été significativement
réduite en comparaison avec le groupe contrdle.

Dans le striatum controlatéral, il n'y a pas de variations significatives de ’ADC, du VSI ou
du BVf entre les groupes. La SO; dans le c6té controlatéral est similaire entre les groupes
Controle, Cam et Av mais est significativement réduite dans le groupe Av-Cam.

L’ADC, le BVf, le VSI et la SOz dans les tumeurs sont similaires entre les groupes Controle
et Cam. Pour ces deux groupes, ces valeurs sont plus élevées que dans le striatum
controlatéral. L’ADC, le BVf et la SO; dans les tumeurs des groupes Av et Av-Cam sont
significativement plus bas que dans le groupe controle. Dans ces groupes, le VSI est a
I'inverse plus élevé que dans le groupe controle.

ADC (pm?/s BVf (% : VSI(pm 150, (%
1000 - o (p ) - “[. ) 30 (im) 10 - ?,.E:)
8 o Contralateral —
B Tumor ”—‘ .
b
500 4 4 i T
2
04 0
Control Cam Av  Av-Cam Control Cam Av  Av-Cam Control Cam Av  Av-Cam Control Cam Av  Av-Cam
Control (n=4) Cam (n=4) Av (n=4) Av-Cam (n=3)
(mean 1SD) | contra | Tumor | Contra | Tumor | Contra | Tumor | Contra | Tumor
Volume (mm‘) - 264+249 - 119473 - 7858 - 38+10
ADC (um?/s) 682+7 870+40 | 665222 | 862+27 | 654210 | 739:24 | 652+60 | 748243
BVf (%) 3.3206 7505 | 3.4+80.3 7.4:05 3505 | 3.6+06 | 2.8+04 29+04
VS| (um) 6.5¢1.2 96407 | 7.3:04 | 11.3+08 | 6.3+t05 | 150234 | 9.0£32 | 16.4£9.1
1S0; (%) 6224111 | 741225 | 57423 | T1.8+46 | 55.326.7 | 40,134 | 36.7£5.6 | 35.2+17.3

Figure 63 : Mesures du volume tumoral, ADC, VSI, BVf et SO, dans le groupe contrdle, ou les groupes
ayant recu de I’Avastin seul (Av), du Campto seul (Cam) ou une combinaison d’Avastin et de Campto (Av-
Cam). Les données, moyennées entre les rats d’un méme groupe (moyenne et écart-type), sont présentées
pour 2 régions d’intérét (tumeur et striatum controlatéral).
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Mesure de la SO2 aprés un traitement de chimiotherapie et/ou un traitement
antiangiogénique

I1.3. DISCUSSION

Le traitement par chimiothérapie n’a pas d’effets significatifs sur la croissance tumorale,
I’ADC, le BVf, le VSI ou la SOz en comparaison avec le groupe contrdle. Les groupes Cam
et contréle montrent un BVf et une SOz plus grands que le c6té controlatéral. L’Avastin
utilisé seul ou en combinaison avec le Campto a des effets significatifs sur la croissance
tumorale et sur la microvascularisation tumorale. Dans les groupes Av et AV-cam, le BVf
est équivalent dans le c6té controlatéral et dans la tumeur alors que le VSI est plus élevé
dans la tumeur. Ceci suggere une densité plus faible de vaisseaux dans la tumeur. Dans le
groupe Av, cette densité de vaisseaux est associée a une SO plus faible. Dans le groupe
Av-Cam, la SO dans le co6té controlatéral est également plus petite que celle du groupe
controle. Cette réduction pourrait étre expliquée par 'effet toxique de la combinaison
des traitements. En effet, dans ce groupe, le volume tumoral est réduit apres
I'application des traitements mais nous avons trouvé une moyenne de survie des
animaux similaire a celle du groupe controle.

Ces résultats suggerent que le suivi des modifications des parametres microvasculaires
(BVf, VSI, ADC et SO2) permet de monitorer les effets d’'un traitement antiangiogénique
seul ou combiné a de la chimiothérapie sur des gliomes. La mesure de la SOz pourrait
étre sensible a l'effet thérapeutique de I'antiangiogénique et semble fournir une
information indépendante de celle donnée par le BVf et le VSI.
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Chapitre E : Quelques données collectées en situations pathologiques

[II. SUIVI LONGITUDINAL DE LA SO, TUMORALE PENDANT UN TRAITEMENT
ANTIANGIOGENIQUE

Dans cette étude, nous avons testé une thérapie antiangiogénique, le Sorafenib, sur un
modele orthotopique de glioblastome chez le rat (modele 9L). Deux groupes d’animaux,
un groupe non traité et un groupe traité au Sorafenib, sont imagés a différents temps
pour effectuer un suivi thérapeutique. Plusieurs parametres de la microvascularisation
(BV, VSI, ADC et AUC (status of the vessel wall)) ont été évalués en plus de I'information
de la SO;. Pour chaque groupe, des rats supplémentaires sont imagés, puis sacrifiés a
chaque temps. Le cerveau est prélevé pour étre étudié par des techniques de biologie.
Une partie de cette étude a été utilisée (chapitre D) pour évaluer comment les mesures
de la SOz corrélaient avec des informations données par un marquage au pimonidazole.
Cette étude a été pilotée par B. Lemasson et a fait 'objet d'un stage de Master (C. Maisin)
encadré par B. Lemasson.

I11.1. MATERIEL ET METHODES

L’'implantation des cellules de la lignée 9L est effectuée a JO sous anesthésie générale
avec un mélange xylazine/kétamine (64,5/5,4 mg/kg) injecté par voie intrapéritonéale.
Les rats sont placés sur une couverture chauffante afin de réguler leur température
corporelle. Les cellules sont injectées en se servant d'un cadre stéréotaxique, au niveau
du noyau caudé droit (104 cellules dans 1 pl de milieu de culture sans antibiotiques).

I11.1.a. Traitement des rats

Deux groupes d’animaux, un groupe non traité (groupe contrdle) et un groupe traité
(groupe SORA) avec une thérapie antiangiogénique ont été suivis. Les animaux du
groupe traités ont recu 8 administrations de Sorafenib par voie orale (100mg/kg) entre
le 10¢éme et le 18¢me jour apres l'implantation des cellules tumorales (J10TO et J18T+8,
respectivement) (Figure 64). Le médicament se présente sous forme de comprimés qui
sont broyés puis repris avec du DMSO (5%), du Tween (5%) et du sérum physiologique
(90%) pour étre administré a 'animal.

I11.1.b. Protocole d’IRM

Les rats sont imagés a J9T-1, J11T+1, J13T+3, J15T+5 et J18T+8 (Figure 64). Chaque
animal est anesthésié a l'isoflurane (5% dans de I'air) lors de l'induction puis maintenu a
2%. Un cathéter est placé dans la veine de la queue pour l'injection d’agents de contraste
dans I'IRM. Le rat est placé dans un berceau, sur une couverture chauffante dont la
température est maintenue a 37°C. La téte est maintenue avec une barre a dents et des
barres d'oreilles. La respiration est suivie par un monitoring physiologique.

Les séquences utilisées pour la mesure de la SO; sont celles décrites dans le Chapitre C.
Le protocole de correction des inhomogénéités macroscopiques de champ utilisé ici est
le protocole 2 impliquant les acquisitions de la séquence MGE avec une résolution
spatiale élevée. Pour toutes les séquences, les caractéristiques géométriques des images
sont: 7 tranches contigués de 1 mm, FOV=30x30mm?; matrice=128x128, sauf pour la
séquence MGE3D: FOV=30x30x8mm3, matrice=256x256x40, TR=100ms, 15 échos,

ATE=4ms. Nous avons, comme pour l'étude précédente, ajouté une séquence MGESE
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Suivi longitudinal de la SO2 tumorale pendant un traitement antiangiogénique

(TR=6000ms; ATEGE=3ms; TESE=60ms) avant et apres linjection d'USPIO
(200umol/kg) pour obtenir le VSI et une séquence de diffusion pour obtenir des cartes
d’ADC (3 images EPI de diffusion en écho de spin (directions orthogonales avec b = 800
s.um2) + une image de référence (b * 0 s.mm-2)). Apres l'injection d’'USPIO, un autre
agent de contraste (P846) est injecté en bolus et la perméabilité des vaisseaux sanguin
est analysée par une approche DCE (Dynamic Contrats Enhanced) (Plusieurs images
pondérées T1 (n=14, 15,6 sec par acquisition) acquises en utilisant une séquence RARE
(TR/TE =800/4,2 ms)).

Le protocole complet dure 1h30 par animal.

Implantation des Début du traitement
llules t rales au Sorafenib (TO0) .
cellules tumorales au Sorafeni ) Sessions d’TRM
| A
~ ~
70 J9T_1J,.r1;T_: M35, J15. T18 1.
I ‘l ; ; l >
—_— —p 4 = 4 —p 4 —p 4
4 4 4 4 4
> 4
48 rats L 4 4
> 4 !
> 4 !
4 4

| Sacrifice et prélévements |

rats controles l

rats traités | Analyses histologiques |

Figure 64 : Protocole de suivi des rats.

Apres traitement des données IRM a l'aide de l'application Matlab que nous avons
développée pour l'étude de la SO et de celle développée par E.Barbier pour le
traitement du VSI, ADC et AUC, des régions d'intéréts (ROI) sont tracées manuellement
sur I'image anatomique, pour délimiter la tumeur et le striatum controlatéral a la
tumeur. Les résultats IRM présentés sont des moyennes par groupe, par jour
d’observation et par ROL

I11.1.c. Sacrifices des rats et prélevements

Une dose de 1 ml/kg de pimonidazole (Hypoxyprobe-1, Chemicon) a 100 mg/ml est
injectée en intraveineuse 1h avant le sacrifice de I'animal. Les rats sont euthanasiés avec
une dose de Dolethal® (Vétoquinol) de 150 mg/kg injecté en intrapéritonéale. Le
cerveau est prélevé et congelé dans l'isopentane puis conserveé a -80°C. Sur chacun des
rats, des études immunohistologiques sont effectuées. Pour cela, des coupes coronales
de 10 um d'épaisseur sont obtenues a l'aide d'un cryotome (Microm). Les marquages
sont effectués sur des lames différentes contenant chacune 4 coupes d’'un méme
cerveau, espacées d’environ 1 mm.
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Chapitre E : Quelques données collectées en situations pathologiques

. Coloration Hématoxyline Erythrosine

Les coupes sont fixées dans une solution de Méthanol/acétone (1:1) pendant 2 min. Puis
les lames sont plongées dans différents bains afin de colorer les noyaux et le cytoplasme
des cellules : hématoxyline (coloration des noyaux), solution H,O - HCl 0,5%, eau
ammoniaquée, Erythrosine (coloration des cytoplasmes) puis 3 passages a I’éthanol et 3
passages au Toluene. Le montage entre lame et lamelle est réalisé avec du Pertex.

° Caractérisation de I'hypoxie : Le pimonidazole, injecté avant sacrifice de I'animal,
est un composé nitroimidazole qui est distribué dans tous les tissus. Il est réduit par les
cellules hypoxiques viables dont la pression partielle pO; est inférieure a 10 mm Hg a
37°C, lui permettant ainsi de former des liaisons covalentes avec les protéines
cellulaires. Les coupes sont fixées 10 min dans de l'acétone froid, puis incubées avec
'anticorps antipimonidazole (Hypoxyprobe-1, Chemicon) au 1/10eme dans du PBS-BSA
3%. Les coupes sont ensuite incubées avec un anticorps secondaire anti-souris biotinylé
(B7151, Sigma) dilué au 1/200eme, puis avec une extravidine peroxydase au 1/500éme.
Le signal est révélé par de la diaminobenzidine (DAB) en présence de H202 1%. Une
contre coloration est effectuée ensuite en plongeant les lames dans un bain
d’hématoxyline, puis 3 passages dans de I"éthanol a 100% et 3 passages dans du toluene.
Le montage s’effectue avec du Pertex.

[1.2. RESULTATS

Dans les Figure 65 et Figure 66, nous présentons des cartes paramétriques et coupes
histologiques acquises au cours du temps sur un rat du groupe non traité et un rat du
groupe SORA respectivement. On retrouve, comme dans le chapitre D.IIl.2.a. , la
corrélation entre les zones hypoxiques et nécrotiques marquées au pimonidazole et les
faibles valeurs de SOz (<40%).

I11.2.a. Volume sanguin et index de taille des vaisseaux

Dans le tissu controlatéral, le BVf et le VSI ne varient pas au cours du temps ni dans le
groupe non traité (2,8 + 0,5% pour le BVf et 5,3 + 0,7 um pour le VSI ; moyennes des
différents temps) ni dans le groupe traité (3,0 + 0,4% pour le BVf et 5,4 + 0,7 um pour le
VSI ; moyennes des différents temps) (Figure 67).

Dans le groupe non traité, le BVf ne varie pas au cours du temps dans la tumeur, mais le
BVfy est plus élevé (5,1 £ 0,5% dans la tumeur; moyenne des différents temps) que dans
le tissu controlatéral (2,8 + 0,5% ; moyenne des différents temps) (Figure 67). Le VSI est
deux fois plus important a J9T-1 dans la tumeur (10,9 + 0,8 um, respectivement) que
dans le tissu controlatéral (5,3 + 1,1 pum). Dans la tumeur, le VSI augmente au cours du
temps jusqu'a des valeurs 3 fois plus importantes a J18T+8 que celle du tissu
controlatéral (17,0 * 3,9 ym dans la tumeur contre 51 * 0,6 pm dans le tissu
controlatéral) (Figure 67).

Dans le groupe traité, le BVf dans la tumeur varie au cours du traitement. A J9T-1, le BVf
est élevé (5,5 = 0,6%). Sa valeur est similaire a celle du groupe non traité a J9T-1 (5,6 £
0,3%). Le BVf diminue ensuite jusqu’a une valeur similaire a celle mesurée dans le tissu
controlatéral J15T+5 (3,2 * 0,7%), puis se stabilise autour de cette valeur (Figure 67).
Dans le groupe traité, les variations du VSI sont similaires a celles observées dans le
groupe non traité (Figure 67).
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Untreated group

ADC

Figure 65 : Cartes paramétriques et coupes histologiques acquises a différents temps sur un rat du groupe
non traité. Le trait noir sur les images pondérées T, correspond aux ROl utilisées.

SORA group
D9t D11y, D133, D151 D187,

p—
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ADC T,

'Sl

Figure 66 : Cartes paramétriques et coupes histologiques acquises a différents temps sur un rat traité au
Sorafenib.
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I11.2.a. Saturation en oxygéne et marquage des zones hypoxiques

Dans le groupe non traité, la SO; est d’environ 70% et ne varie pas au cours du temps
dans les différentes ROI (Figure 67).

Dans le groupe traité au Sorafenib, la SO; ne varie pas dans le tissu controlatéral (69,9 +
5,7% en moyenne) (Figure 67). Dans la tumeur, la SOz a une valeur similaire au tissu
controlatéral a J9T-1 (70,9 £ 5,4%) puis diminue jusqu’a J15T+5 (54,6 * 4,8%).

Si I'on observe le pourcentage de pixels présentant une SO inférieure a 40% (Figure
67), on observe une stabilité dans le c6té controlatéral et une augmentation du
pourcentage dans la tumeur non traitée. Dans la tumeur traitée, on observe une
augmentation plus importante de ce pourcentage au cours du temps.

I11.2.b. Coefficient de diffusion et permeéabilité.

Pour les trois régions d’intérét, '’ADC ne varie pas au cours du temps. On observe
cependant une valeur (équivalente pour les groupe traités ou non) plus importante dans
la tumeur (1011+26 pm2s1, moyenne des différents temps) que dans le coOté
controlatéral (738+15 um2.s-1, moyenne des différents temps).
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Figure 67 : Résultats numériques des différents parameétres de la microvascularisation acquis par IRM. Les
résultats sont présentés pour les ROI tumeurs des groupes non traité et traité et pour la ROI striatum
controlatéral moyennée sur les deux groupes.
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[11.3. DISCUSSION

Dans cette étude, la SO; moyenne mesurée par IRM dans le tissu controlatéral (environ
70%) correspond bien a une SOz normale. La SO intra-tumorale du groupe non traité
est identique a celle du tissu controlatéral et reste stable au cours du temps. Cependant
on peut observer une tres grande hétérogénéité des valeurs de la SO; dans la tumeur,
surtout aux temps tardifs. Cette hétérogénéité pourrait étre masquée dans les valeurs
moyennes.

Nous n’avons pas trouvé d’impact du traitement sur le VSI ou ’ADC. Le BVf dans le
groupe traité initialement élevé tend a retrouver la valeur du tissu controlatéral. Cette
information pourrait laisser penser a une normalisation des vaisseaux par le Sorafenib.
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[V. CONCLUSION

Ces études ont permis de confronter les mesures de la SO, a d’autres parametres
vasculaires. Les résultats montrent que le parameétre de la SO; peut apporter des
résultats indépendants et complémentaires a ceux déja accessibles au laboratoire. Dans
ce cas, il est possible d’obtenir une vision plus claire de la microvascularisation et du
développement de la tumeur. Ces études montrent également qu'’il est possible de
mesurer les différents parametres vasculaires en un temps raisonnable (<1h). Cette
durée pourrait étre encore réduite par des améliorations techniques comme 'utilisation
de séquences combinant des échos de gradient et de spin et des mesures du BVf et VSI a
'aide d’approches dynamiques.

Dans le c6té controlatéral, nous avons trouvé des valeurs stables et reproductibles de la
SO;. Ces valeurs sont en accord avec celles trouvées dans le chapitre précedent. Nous
avons constaté des valeurs différentes de la SO, dans les tumeurs par rapport au coté
sain. La distribution de la SO; dans les tumeurs est hétérogene et les valeurs moyennes
dépendent du modele de tumeur utilisé. Une SO; élevée (>70%) pourrait correspondre
une vascularisation abondante du au phénomeéne d’angiogénese. Dans le cas de
I'ischémie cérébrale, elle pourrait également correspondre a une incapacité des cellules
traumatisées a d’extraire 'Oz du sang. La comparaison avec le pimonidazole a suggéré
que les régions présentant de faibles valeurs de la SOz (<40%) correspondaient avec les
zones nécrotico-hypoxiques. Mais d’autres étapes de validations sont requises pour
comprendre la signification biologique de notre parametre et établir un lien clair avec
I’hypoxie.

Nous avons finalement vu que notre parametre était sensible a l'application de
traitements anti-néoplasiques. Dans la derniére étude de ce chapitre, nous avons
constaté que la SO était sensible a I'application du traitement anti-angiogénique alors
que I’ADC et le VSI ne I'étaient pas.
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CHAPITRE F : INFLUENCE DES CARACTERISTIQUES DU RESEAU
VASCULAIRE SUR LES ESTIMATIONS RMN

ue ce soit pour la mesure du volume sanguin, de I'index de taille des vaisseaux ou
onur la méthode de la SO, les méthodes que nous avons présentées dans les parties

précédentes reposent sur des modeles mathématiques de 1’évolution du signal RMN
en présence d’inhomogénéités magnétiques (Chapitre C.IL. ). Dans plusieurs études
[Valable et al (2008)] [Tropres et al (2004)] [Ungersma et al (2008)], ces méthodes de
mesures ont montré de bonnes corrélations avec d’autres approches comme la
tomographie X ou I'histologie pour le BVf ou VSI. Dans le cas de la mesure de la SOz, nous
avons également trouvé une bonne corrélation avec les gaz du sang (Chapitre D.IL. ).
Mais certaines de ces études ont aussi montré que les valeurs absolues obtenues par les
mesures de BVf et VSI pouvaient présenter un écart de 20% avec les résultats trouvés
par 'histologie [Valable et al (2008)] [Tropres et al (2004)].

Cette différence peut étre attribuée a des erreurs commises en IRM, en 'histologie ou
simplement a la colocalisation des deux méthodes. Mais il est également possible qu’en
IRM, l'utilisation des modeles mathématiques qui reposent sur des hypotheses fortes
concernant I’environnement microvasculaire (comme la représentation des vaisseaux
par des cylindres, l'isotropie des directions des vaisseaux ou une densité relativement
faible des vaisseaux dans le cerveau) conduise a des erreurs de mesure. En situation
pathologique, ou l'on sait que la vascularisation peut étre chaotique, les modeles
pourraient également induire des erreurs d’estimation.

Dans cette partie, nous avons donc développé une approche in silico de la décroissance
du signal RMN pour évaluer le comportement des estimations fournies par le modele
lorsque certaines hypotheses étaient modifiées. Cette approche permet entre autre de
s’affranchir d’éventuelles erreurs de manipulations expérimentales.

Dans un premier temps, nous avons estimé comment la densité, la forme et la direction
des vaisseaux influengaient la précision des mesures (Cette étude a fait I'objet d’un stage
de Master de 3 mois réalisé par N. Joudiou). Puis nous avons analysé les résultats des
simulations lorsque le réseau vasculaire considéré provenait de données acquises au
microscope intravital.

Enfin, les modeles faisant I'hypothese que les vaisseaux sanguins sont homogenes du
point de vue de la susceptibilit¢é magnétique, nous avons étudié l'influence de la
présence de globules rouges dans les vaisseaux sur le résultat des mesures. Pour cette
derniére étude, nous avons également conduit une expérimentation in vivo sur rats sains
présentant différents niveaux d’hématocrite.
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Simulations informatiques

[. SIMULATIONS INFORMATIQUES

Depuis les années 90, plusieurs études ont simulé la décroissance du signal RMN en
présence de réseau vasculaire [Boxerman et al (1995)] [Kiselev and Posse(1999)] [Bue
etal (1997)]. Ces méthodes considerent toutes le réseau microvasculaire comme un
ensemble de cylindres droits. Le champ magnétique est estimé en sommant la
contribution de tous les cylindres dont I’'équation de la perturbation du champ est
connue (Chapitre C.IL.2. Pour prendre en compte la diffusion de I'eau autour des
cylindres et calculer le signal RMN, elles utilisent une approche Monté-Carlo.

Pour notre étude, nous voulions pouvoir réaliser des simulations incluant n’importe
quelle géométrie vasculaire. Il n’était donc pas envisageable d’utiliser le principe des
méthodes précédentes puisque l'on sait d’apres les chapitres précédents, que les
équations analytiques ne sont pas accessibles en dehors de la géométrie des ellipsoides.
Dans un premier temps, nous avons donc tenté d’'utiliser la méthode des éléments finis
(sous le logiciel commercial Comsol) pour simuler le distribution du champ magnétique.
Cette méthode permet théoriquement le calcul du champ pour toutes sortes de
géométries mais nous avons constaté que les calculs deviennent extrémement lourds
dans le cas de géométries compliquées comme le réseau microvasculaire.

L’approche que nous avons finalement retenue est une méthode basée sur I'utilisation
de la transformée de Fourier, originellement décrite par [Salomir et al (2003)] et plus
amplement détaillée par [Marques and Bowtell (2005)]. Dans notre cas, le signal RMN
(FID et écho de spin) est calculé en présence de diffusion selon la méthode déterministe
proposée par [Klassen and Menon(2007)]. Dans cette partie, nous décrivons le principe
des simulations. Nous avons validé I'approche sur des géométries simples. Pour évaluer
les erreurs commises en utilisant les hypotheses du modele, nous avons simulé la
méthode de mesure du volume sanguin a l'équilibre (Chapitre C.IIL.3. ). Nous nous
sommes concentrés sur cette méthode car il était simple de comparer les résultats
obtenus par les simulations aux valeurs de BVf réelles introduites en entrée des
simulations. On peut néanmoins ajouter que le principe des calculs permet de simuler la
méthode de mesure du VSI et de la SOz (décrite dansle chapitre C).

Les simulations ont été réalisées sur un PC possédant quatre processeurs double coeurs
IntelXeonrE5345 (2,33Ghz, 1333MHz, 2*4M, de cache) et muni d’'une mémoire de
8*1024MB. Elles ont été réalisées sur le logiciel Matlab.

[.1. CALCUL DU CHAMP MAGNETIQUE DANS LE VOXEL

Nous avons choisi la méthode décrite par [Marques and Bowtell (2005)] et [Salomir et al
(2003)] car elle permet le calcul du champ magnétique induit par une distribution de
susceptibilité magnétique quelconque. Cette méthode nous permettra donc d’étudier
n'importe quel réseau vasculaire. On peut mentionner qu’'une autre méthode a été
proposée récemment par Pathak [Pathak et al (2008)].
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I.1.a. Principe

Cette méthode repose une approximation dipolaire de I'induction magnétique résultant
d'une distribution d’aimantation quelconque. Si, dans le domaine spatial, cette
expression n’est pas évidente a calculer [Koch etal (2006)], elle se simplifie dans le
domaine de Fourier. En considérant un voxel dont on connait en chaque point la
susceptibilité magnétique et qui est plongé dans un champ magnétique By,
I'approximation dipolaire donne :

1 k,?

z

3 kZ+k,

B, (E) =B, - ( 2 ) Z(E) Equation 57
+ z

avec x(k) la distribution de la susceptibilité magnétique dans l'espace réciproque. ky, ky,
k, représentent les coordonnées du vecteur k. Dans cette formule, il est supposé que le
champ magnétique statique est appliqué selon la direction z, une expression plus
générale peut étre trouvée dans [Koch et al (2006)].

Ici, I'induction magnétique est donc proportionnelle a x dans l'espace réciproque. En
effectuant la transformée de Fourier inverse de Bz(k), on obtient la distribution du
champ magnétique dans le voxel.

Cette méthode est simple a implémenter et les calculs sont extrémement rapides. D’un
point de vue pratique, on utilise les algorithmes de transformation de Fourier rapide. Du
fait de la discrétisation de 'espace, des effets de repliement peuvent apparaitre aux
bords de I'image. Pour éviter ces erreurs, les simulations sont donc réalisées sur des
grilles qui s’étendent au dela des limites du voxel et dont seule la partie centrale est
analysée. Pour nos calculs, nous avons travaillé sur une grille 3083 points a laquelle on
enleve environ 10% de chaque coté ; soit une grille finale de 2563 points.

Enfin, on remarque une divergence de 'équation 57 au point central de I'espace k. Pour
des raisons pratiques de calcul, on fait I'approximation que le voxel est entouré d’'une
région infiniment grande de susceptibilité magnétique x.. Dans ce cas, la valeur de B; (k)

en k=0 vaut -Boxe/3.

I.1.b. Validation sur un cylindre droit

Pour valider cette approche, nous avons évalué la perturbation du champ magnétique
engendrée par un cylindre placé au centre d’'un voxel. Le cylindre droit de rayon 6 pm
est placé perpendiculairement (axe x) au champ magnétique Bo=4,7T (axe z) et au
centre d'un voxel de 125 um de coté. La différence de susceptibilité magnétique entre
I'intérieur du cylindre et I'extérieur est de Ax=0,231ppm (CGS).

La composante selon z de l'induction magnétique Bz dans le voxel est déterminée a
'aide de I'équation 57 et comparée a la formule théorique connue (Chapitre C.IL2.).
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Figure 68 : Simulation du champ magnétique a [I’aide de I’équation 57 (simulation) et de 1’équation 36
(théorie) dans le cas d’une géomeétrie cylindrique.

Les résultats sont représentés Figure 68. On observe le profil de Bz selon une droite
passant par le centre du cylindre et d’axe y (Figure 68A) ou z (Figure 68B).

On constate que la méthode permet d’estimer correctement la perturbation du champ.
On observe par contre un écart avec la théorie sur les bords du cylindre. Cette erreur est
en fait inhérente a la méthode et a déja été mentionnée par [Marques and Bowtell
(2005)]. On verra que ces différences n’ont cependant pas d’impact significatif sur les
résultats des simulations.

[.2. CALCUL DU SIGNAL RMN

Plutot que d’utiliser une approche Monté Carlo, nous avons choisi de calculer le signal
RMN en présence de diffusion moléculaire a I'aide d’'une méthode déterministe. Cette
approche a été introduite par [Bandettini and Wong (1995)] et développée dans le cas
3D par [Klassen and Menon(2007)].

I.2.a. Principe

L’évolution temporelle du signal dans le voxel considéré est déterminée a l'aide de
matrices tri dimensionnelles représentant : I'aimantation transverse complexe (M), la
relaxation et la précession (R), et un noyau de diffusion (D). La multiplication (x) et la
convolution (*) de ces matrices de fagon itérative permettent de déterminer
I'aimantation et donc le signal issu du voxel a chaque instant t selon :

M Xzt ( M wyz - % nyz )* nyz Equation 58
et
St = Z M xyz t Equation 59
Xyz
o Le noyau de diffusion D représente la probabilité qu’a une particule placée sur un

point de la grille de se déplacer sur n'importe quel autre point pendant le temps dt et
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selon un coefficient de diffusion D. Dans le cas d’une diffusion non restreinte (les
vaisseaux sont perméables a 'eau) et isotrope, la résolution de I'’équation d’Einstein
donne:

3
D = ( 1 )Ee—(x2+y2+z2)/4D& ] _
Xyz — ADS Equation 60
Avec x, y et z coordonnées cartésiennes de chaque élément de la matrice.
o La matrice de rotation R est définie par :
_&/Tz,ﬁssu _
R _ e—iwayzét pour nyz - 0
xyz ~&/ Ty qang P -1 Equation 61
e pour Wz =

ou Awxyy, représente la fréquence de précession en chaque point. Celle-ci dépend du
champ statique By et du champ induit par les différences de susceptibilité magnétique
entre les milieux. P est une matrice binaire représentant la géométrie a l'intérieur du
voxel. Dans notre cas elle vaut 1 pour les vaisseaux sanguins et 0 dans le tissu.

Dans nos simulations, on considere au début de 'expérience une répartition homogéne
de 'aimantation dans le voxel. La valeur de cette aimantation est arbitrairement fixée a
1. L’emploi des équations 58 a 61 permet d’évaluer la FID provenant du voxel.

Il est également possible de simuler un écho de spin (au temps TE) en inversant au
temps TE/2 le signe de la partie imaginaire de I'aimantation.

Remarques :

Pour un calcul pratique de I'opération de convolution, c’est la transformée de Fourier de
I'aimantation qui est calculée. Comme pour la méthode de calcul du champ magnétique,
il est donc nécessaire de travailler sur des matrices plus larges pour éviter les effets de
bords.

Dans les simulations de type Monté Carlo, on déplace les protons a chaque pas de temps
dans une direction aléatoire. Pendant leur trajet, les spins accumulent de la phase en
fonction de leur position. On obtient a la fin de I'expérience un chemin de phase
particulier pour chaque paquet de spin et il est nécessaire de répéter ce calcul un grand
nombre de fois pour obtenir un comportement moyen de I’évolution du signal.
Contrairement a cette approche Monté Carlo, la méthode déterministe permet d’obtenir
la moyenne de tous les chemins de phase possibles en un seul calcul. Cependant, un des
inconvénients de cette méthode est qu’elle ne permet le calcul du signal que dans le cas
ou la diffusion des spins est libre. Pour une diffusion restreinte par la présence d’objets,
I’équation analytique du noyau de diffusion D n’est pas accessible. Cette méthode permet
toutefois 'emploi de noyaux de diffusion non isotropiques.
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I.2.b. Validation en présence d’un gradient de champ constant

Pour évaluer la précision de la méthode déterministe, des simulations ont été effectuées
dans un voxel ne contenant que du tissu et placé dans un gradient de champ constant Gx.
Dans ce cas, les équations analytiques décrivant la FID sont connues. Pour un voxel
isotropique de c6té Ax et considérant un coefficient de diffusion isotrope D, la FID
s’écrital'instantt:

2 23 - —
S(t)=e 7 P8 -smc(ngAxt)-e tTe Equation 62
L’écho de spin s’écrit :
—y26Dt3 /12 -t/T, . )
S(t) =€ -€ Equation 63

On effectue la simulation dans un voxel décrit par une matrice de 3203 points réduit a
2563 points avec Gx=0,02T/m, T2=60ms, dt=1ms, D=1um?2/ms et TE=60m:s.

La Figure 69 représente le comportement du signal dans le cas d’une expérience d’écho
de spin. En rouge, on représente la décroissance exponentielle correspondant au cas ou
le gradient est nul. En bleu, on représente la simulation du signal dans le cas ou D=0. En
vert, on peut voir la simulation du signal en présence de diffusion et en noir, la valeur
théorique de I’écho de spin en présence de diffusion (Equation 63).

b 1 I ~
0.04 0.05 0.08
Temps (s)
Figure 69 : Simulation déterministe du signal RMN en présence d’un gradient de champ magnétique avec

(courbe verte) ou sans (courbe bleue) prise en compte de la diffusion. Comparaison avec le signal théorique
a I’écho de spin (courbe noire) et le signal en absence de gradient (courbe rouge).

On s’apercoit que I'on obtient une évolution temporelle du signal simulé de forme sinus
cardinal pour t<TE/2. A1'écho de spin, le signal simulé en absence de diffusion (en bleu)
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atteint la valeur du signal dans le cas ou le gradient est nul (en rouge). Dans le cas de la
simulation en présence de diffusion (en vert), le signal au temps d’écho TE atteint bien la
valeur théorique (noir). Nous avons également calculé I'atténuation d’un signal en écho
de spin causée par la diffusion des spins dans différents gradients et pour différent
temps d’échos. Pour toutes ces conditions, nous n’avons pas trouvé d’écart significatif
entre les simulations numériques et I'approche analytique.

[.3. ESTIMATIONS DE LA FRACTION VOLUMIQUE SANGUINE

Apres avoir simulée la FID provenant du voxel, on peut estimer le BVf avec la méthode a
I’équilibre décrite dans le Chapitre C.III.3. Ainsi a partir de I’estimation de Rz* (issu de
I'ajustement a la FID d’une fonction exponentielle) en présence et en absence d'un agent
de contraste dans la vascularisation, on utilise la formule suivante :

AR, * = % y Ay B, BVf Equation 64

On sait d’apres le Chapitre C qu’aux temps courts (<10 ms), le signal n’est pas forcément
exponentiel. Comme pour la méthode de mesure de la SOz, I'ajustement des données
simulées se fait donc sur les temps d’écho >10 ms.

.4. VALIDATION SUR UN ENSEMBLE DE CYLINDRES DROITS

Pour estimer les erreurs commises par les modeéles, on compare l'estimation de BVf
issue de la simulation (BVf,MR) a un BVf de référence (BVfref) issu de I'image support
de la simulation. Ce protocole est représenté Figure 70.

Agent de Estimation Simulation R2*
contraste champ signal
magnétique RMN
Qi}_, BVf,MR
Ve Ve
Estimation Simulation
> champ signal
magnétique RMN R2*
-

Voxel Erreur =
contenant un n
réseau micro (BVLref-BVLMR)

vasculaire BVHMR

Figure 70 : Protocole d’estimation de I’erreur de la mesure par IRM du BVYf.
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On part d'une matrice binaire qui représente un voxel contenant un réseau
microvasculaire (0: extérieur du vaisseau, 1: intérieur du vaisseau). Apreés avoir
attribué une susceptibilité magnétique a chaque point du voxel, on calcule le paysage
magnétique obtenu si I'on place ce voxel dans un champ extérieur Bo. Puis on détermine
le signal RMN (FID) provenant de ce voxel en présence de diffusion et on estime T2* par
ajustement d'une fonction exponentielle a la FID simulée. Cette opération est réalisée
pour deux valeurs de susceptibilité magnétique du sang: celle de I'agent de contraste
USPIO et celle du tissu. On estime alors le BVf,MR selon I'’équation 64.

Le BVf,ref de référence est obtenu en calculant la fraction des points de la matrice situés
a l'intérieur des vaisseaux. On compare enfin BV MR et BVf,ref pour estimer I'erreur
commise.

Nous avons validé ce protocole sur des voxels présentant un réseau microvasculaire
conforme aux hypotheses du modele mathématique. Les vaisseaux sont donc
représentés par un grand nombre de cylindres droits occupant une faible fraction
volumique. La distribution est homogene et présente une isotropie des directions. Dans
ce cas, on s’attend a une erreur nulle. Le voxel considéré a une taille de co6té de 356 um.
Pour obtenir des longueurs de capillaires conformes a la réalité, ce voxel est découpé en
plusieurs sous-voxels de coté 100 um dans lesquels nous tirons aléatoirement les
cylindres. Le nombre de cylindres est choisi pour obtenir le volume sanguin désiré. Le
voxel final est donc composé de 45 sous-voxels. Dans le cas d'un BVf,ref de 3%, on y
trouve environ 900 cylindres.

Pour cette étude, le signal RMN est estimé pendant 80ms apres I'impulsion RF avec un
pas de temps de 1 ms. On considere la diffusion de '’eau (D=10-? m2s-1) isotrope et un
champ statique Bo=4,7 T. Les T2 du sang et du tissu sont respectivement de 5 ms et 60
ms. La susceptibilité magnétique des cylindres est homogeéne (pas de globules rouges).
En présence de I'agent de contraste, elle vaut x=0,231ppm unité CGS (ce qui correspond
a la dose d’'USPIO de 200umol Fe/kg utilisée dans les expériences des chapitres D et E).
En absence d’agent de contraste elle vaut 0 (On fait ici I'hypothese que I'oxygénation des
vaisseaux ne varie pas au cours de I'expérience et donc que la susceptibilité magnétique
du sang n’intervient pas dans les calculs).

La Figure 71 représente les résultats d’'une simulation sur un sous-voxel contenant des
cylindres de rayon 3 um et de BVf 3%.

On observe en Figure 71A la géométrie vasculaire dans le sous voxel. Le champ
magnétique (1 coupe) induit lorsque les vaisseaux sont remplis de 'agent de contraste
est représenté en Figure 71B. On remarque la forme caractéristique du champ induit par
un cylindre (ChapitreC.I1.2. ).

Sur la Figure 71C, on peut voir I’évolution de la FID simulée provenant du voxel complet
avec ou sans agent de contraste.
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Figure 71 : Simulations réalisées dans /e cas d’un voxel contenant des cylindres droits. A) Représentation
d’un sous-voxel. B) Simulation de la perturbation du champ magnétique (1 tranche). C) Simulation du
signal RMN en présence ou en absence d’agent de contraste dans les cylindres.

Nous avons étudié 'erreur commise dans 'estimation du BVf lorsque le voxel était
rempli par des cylindres de différents rayons (1 a 5 pm) et avec un BVfrref de 3%
environ. Les résultats sont résumés dans le Tableau 6.

Tableau 6 : Comparaison des estimations de BVf,MR et BVf,ref sur des voxels contenant des cylindres de
différents rayons.

Rayon (Hm) 01 02 03 04 05

BVLref (%6) 3,29 2,63 3,27 2,77 2,93

3,32 2,69 3,36 2,85 3,01
BVEMR(%)

Erreur (%e) 0,84 2,23 2,96 2,80 2,60

On s’apercoit que I'erreur commise lors de I'estimation du BVf,MR par la simulation est
inférieure a 3% dans tous les cas. Cette erreur pourrait provenir de 'approximation
dipolaire faite dans la technique de calcul du champ magnétique. Cette faible erreur ne
doit cependant pas empécher les études ultérieures.

.5. CONCLUSIONS

Nous avons mis en place une méthode de simulation de la mesure RMN du BVf a
I’équilibre. Les différentes étapes ont été validées de facon indépendante et I'approche a
donnée de bons résultats sur des géométries simples. La comparaison des estimations
issues des simulations avec celles de référence sur des voxels respectant toutes les
hypotheses du modele a donné de faibles erreurs (<3%). On peut donc utiliser cet outil
pour étudier 'influence de la géométrie microvasculaire sur le signal RMN.
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II. INFLUENCE DE LA GEOMETRIE VASCULAIRE

Pour toutes les simulations des parties II et I, le signal RMN est estimé sur une durée
de 80 ms apres I'impulsion RF avec un pas de temps de 1 ms. On considere la diffusion
de 'eau (D=10-2 m2s1) isotrope et un champ statique Bo=4,7T. Les T, du sang et du tissu
sont respectivement de 5 ms et 60 ms. La susceptibilité magnétique des cylindres est
homogene (pas de globules rouges). En présence de l'agent de contraste, elle vaut
x=0,231ppm unité CGS (ce qui correspond a la dose d’'USPIO de 200 pmol Fe/kg utilisée
dans les expériences des chapitres D et E). En absence d’agent de contraste elle vaut 0
(On fait ici 'hypothese que l'oxygénation des vaisseaux ne varie pas au cours de
I'expérience et donc que la susceptibilité magnétique du sang n’intervient pas dans les
calculs). Ces valeurs correspondent aux valeurs classiques déterminées
expérimentalement sur rat a 4,7T.

I[I.1. ETUDE SUR DONNEES BI-PHOTON

Dans cette étude, nous avons analysé l'erreur commise sur I'estimation du BVf si la
géométrie vasculaire utilisée provenait de données réalistes sur la géométrie
microvasculaire. Pour ce faire, nous avons digitalisé des données de microscopie a 2
photons acquises sur cerveaux sains de souris. Cette étude a été réalisée en
collaboration avec R. Serduc et la plate forme d’optique non linéaire du GIN.

I1.1.a. Matériels et méthode

o Préparation animale : les souris (n=11) sont anesthésiées avec un mélange de
xylazine/kétamine et placées sur un cadre stéréotaxique. Puis une craniotomie de 3 mm
de diameétre est réalisée au dessus du cortex pariétal gauche. L’os est retiré et le cortex
est protégé avec du gel d’agarose. Une solution de dextran fluorescent (70 kD, molécule
intravasculaire pour le cerveau sain) est ensuite injectée dans la veine de la queue.

. Microscopie bi-photon in vivo : la microscopie a 2 photons est réalisée sur un
microscope confocal constitué d’'un Biorad (MRC 1024) Scanhead et d’'un microscope
Olympus BX50WI. Le faisceau balaie le plan x-y pour acquérir une image 512*512 a
raison d'une image toute les 0,9s. La variation de la profondeur de l'observation est
réalisée par un mouvement vertical de I'objectif motorisé. La résolution spatiale dans la
direction z est de 5 um. Le champ de vue choisi est de 600*600*300 pum, une taille
proche de celle d’'un voxel IRM.

o Traitement des images : Les images sont analysées sous Matlab. En premier lieu,
un filtre Gaussien est appliqué pour retirer les pixels isolés des images. Puis des
traitements morphologiques classiques (3 érosions et 3 dilatations) sont utilisés pour
combler les trous dans les vaisseaux et supprimer les petits objets. Enfin, un filtre semi-
automatique 3D est utilisé pour établir la segmentation vaisseaux/tissu.
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La Figure 72 montre des acquisitions et des images traitées acquises sur une souris.
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Figure 72 : Traitement d’image réalisé sur les acquisitions au microscope bi-photon.

I1.1.b. Résultats

Une fois segmentées, les images précédentes sont utilisées comme entrées dans le
programme de simulation donné Figure 70.

La Figure 73B montre I'estimation du champ magnétique dans une coupe du voxel. Les
profils des perturbations du champ magnétique autour de chaque vaisseau ressemblent
a ceux décrits dans le cas des cylindres droits (Chapitre C.IL.2.).

Figure 73 : Simulations sur données bi-photon. A) représentation d’un voxel. B) Simulation des
perturbations du champ magnétique lorsque les vaisseaux contiennent un agent de contraste (1 tranche du
voxel présenté en A).

Comme pour la validation sur un ensemble de cylindres, nous avons évalué le volume
sanguin dans les 11 échantillons par simulation du signal RMN (BVf,MR) et comparé aux
résultats de références (BVf,2hv).

139



Influence de la géométrie vasculaire

Les valeurs sont présentées dans le tableau de la Figure 74.

A)
Souris n® 01 02 03 04 05 06 07 08 09 10 11 12 13 14
BVL,Zhv (%) 6.5 59 6.6 6.7 3.1 3.6 3.0 5.1 4.1 2.1 29 114 129 8.9
RVEMRes) 85 51 56 58 42 49 32 77 66 26 26 137 124 99
Erreur (%) 31.3 124 159 127 369 382 59 525 606 264 96 165 45 10.6
B)
14
y=0.8*x+ 1.6
12 Correlation=0.92
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Figure 74 : Estimations du BVf réalisées a I’aide des simulations de la méthode a [’équilibre (Bvf,MR) ou
du BVf de référence obtenu par traitement d’image (Bvf,2hv). A) Tableau des valeurs et erreur (en %). B)
Corrélation entre les deux estimations.

On s’apercoit que les valeurs de BVf,MR sont du méme ordre de grandeur que celles de
BVf,2hv. Par contre on observe que I'IRM surestime en moyenne de 23,8+17,6% le BVf.
Le coefficient de corrélation entre les deux mesures (Figure 74B) vaut 0,92. Etant donné
que notre approche numérique a donné moins de 3% d’erreur sur l'estimation du BVf
lorsque la géométrie vasculaire respectait les hypothéses du modeéle, 'erreur de 20%
trouvée ici doit provenir de la modélisation de la géométrie vasculaire.

Remarque: On peut préciser que pour ces simulations, le calcul de l'induction
magnétique par méthode TF pour un échantillon prend environ 20s. Le calcul du signal
RMN par la méthode déterministe et 'ajustement des données demandent 36min.

[1.2. INFLUENCE DES PARAMETRES VASCULAIRES

Dans cette partie, nous avons évalué indépendamment l'influence de différentes
caractéristiques de la géométrie microvasculaire. Nous avons réalisé des voxels
présentant des distributions particulieres de la vascularisation pour étudier I'influence
de la direction, de la forme et de la densité des vaisseaux.
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I1.2.a. Direction des vaisseaux

° Toutes directions vs 3 directions

Dans un premier temps, nous avons comparé les résultats obtenus sur des voxels
contenant soit des cylindres tirés dans toutes les directions de I'espace (900 cylindres de
rayons 3pum repartis en 45 sous-voxels (Figure 75A)), soit des cylindres tirés dans les
trois directions x, y et z (Figure 75B)).

A)

Figure 75 : Représentations de sous-voxels contenant des cylindres droits tirés dans des directions
aléatoires (A) ou uniquement dans les trois directions principales X, y et z de I’espace (B).

Les deux distributions de cylindres ont données des estimations du BVf similaires (écart
<3%). Cette étude montre qu'il est possible d’obtenir des résultats précis avec plusieurs
types de distributions tant que l'isotropie des directions est respectée. Dans la pratique,
on préférera donc utiliser la distribution sur les trois directions majoritaires de I'espace
puisqu ‘elle permet d’obtenir une isotropie des directions avec moins de cylindres.

o Anisotropie des directions

Pour évaluer I'impact d’'une possible anisotropie des directions a 'intérieur du voxel,
nous avons simulé 6 voxels contenant chacun 45 sous-voxels. Les différents sous-voxels
contiennent tous 16 cylindres de rayons égaux ce qui implique que le VSC est égal d'un
voxel a l'autre. Mais au sein des voxels, le nombre de cylindres pour chacune des
directions n’est pas constant. Etant donné x, y et z les directions de l'espace, la
répartition des 16 cylindres dans les sous-voxels s’écrit 2x12y2z ; 3x10y3z ; 4x8y4z ;
12x2y2z ; 10x3y3z et 8x4y4z. Pour toutes les simulations le champ est appliqué selon
I'axe y. Ainsi pour 3 séries le champ est appliqué perpendiculairement a la direction
d’orientation majoritaire des cylindres, pour les 3 autres le champ est appliqué
parallelement a cette direction. Pour caractériser l'anisotropie, on définit l'index
d’orientation préférentiel POi (égal au nombre de vaisseaux parallele a By / (nombre de
vaisseaux perpendiculaire a Bo/2). Cet indice vaut 0 lorsque tous les cylindres sont
orientés perpendiculairement a B, I'infini lorsqu’ils sont tous orientés parallelement a By
et 1 lorsqu’il n'y a pas de direction privilégiée. Les résultats sont présentés Figure 76. On
observe un sous-voxel présentant une isotropie des directions (Figure 76A) et un sous
voxel 12x2y2z (Figure 76B). Les résultats numériques présentant I’erreur commise sur
le BVf en fonction de I'index d’orientation préférentiel sont présentés (Figure 76C).
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Figure 76 : Représentations de sous-voxels contenant des cylindres droits tirés de maniere isotrope (A) ou
anisotrope (B). C) Erreur (en %) commise sur I’estimation du BVf en fonction de I’index d’orientation
préférentiel POI.

En observant les résultats, il ressort deux points importants. Lorsque la direction
majoritaire des vaisseaux est selon la direction d’application du champ le BVf est
toujours surestimé ; lorsque la direction majoritaire des vaisseaux est perpendiculaire a
la direction d’application du champ le BVf est toujours sous-estimé. Entre les deux, on
observe une évolution continue de I'erreur.

Des études sur des voxels contenant des vaisseaux de différents rayons devraient
néanmoins étre conduites pour analyser plus précisément les effets d’'une éventuelle
anisotropie.

I1.2.b. Influence de la forme des vaisseaux

Pour tester I'influence de la forme des vaisseaux, nous avons utilisé une distribution de
12 cylindres répartis sur les arrétes d’'un cube. Cette distribution permet de respecter les
hypotheses d’une distribution homogene et isotrope des vaisseaux dans le voxel. La
forme des vaisseaux a ensuite été changée pour passer des cylindres a des ellipses
(Figure 77A) puis a des spheres (Figure 77B). Le rayon des objets a été ajusté pour
obtenir un BVfde 3% a l'intérieur des voxels.

Les résultats des simulations ont montrés que la forme des vaisseaux avait une influence
faible sur l'estimation du volume sanguin. Les résultats montrent en effet une erreur
moyenne inférieure a 6%.

A)

Figure 77 : Représentations de sous-voxels contenant des ellipsoides (A) ou des spheres (B) tirés sur les
arrétes d’un cube.
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Ce résultat était attendu puisque Yablonskiy avait déja montré dans la théorie que les
variations de Rz* induites par une distribution de spheére était seulement 1,21 fois plus
grandes que pour une distribution de cylindres. Comme les vaisseaux, en général,
ressemblent beaucoup plus a un cylindre qu’a une sphére, on peut admettre que le
modele constitue ici une bonne approximation.

I1.2.c. Influence du rayon de courbure

Dans le modele utilisé, les vaisseaux sont considérés comme des cylindres infiniment
longs. En réalité, les vaisseaux sont courbés et limités en longueur. Pour les capillaires
[Pawlik et al (1981)] ont reporté longueur moyenne de 108 pum et un rayon de courbure
d’environ 57 pm.

Pour étudier 'impact de la courbure de vaisseaux, nous avons réalisé une simulation sur
un voxel contenant environ 900 cylindres (répartis dans 45 sous-voxels de 100 um de
coOté). Les cylindres sont courbés et repartis sur les trois directions principales de
I'espace. Les résultats ont été comparés avec les données obtenues pour les mémes
voxels contenant des cylindres droits (Figure 78).

B)

Figure 78 : Représentations de sous-voxels contenant des cylindres courbes (A) ou droits (B) tirés dans les
trois directions x, y et 7 de ’espace.

Les deux séries de simulations ont été réalisées avec des parametres identiques, hormis
le profil des cylindres. Elles donnent des résultats tres proches. La courbure des
vaisseaux n’induit qu’une erreur supplémentaire de 3,5% sur I'estimation du BVf. Ainsi,
la courbure des vaisseaux ne devrait pas étre un facteur déterminant sur la précision des
mesures.

I11.2.d. Densité des vaisseaux

Pour évaluer l'influence de la densité, nous avons utilisé une distribution de 12 cylindres
repartis sur les arrétes d'un cube. La densité des vaisseaux a ensuite été changée en
variant la distance intervaisseaux (distance vaisseaux centre du voxel) de 22 a 43 pm
(Figure 79A,B).
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Figure 79 : Représentations de sous-voxels contenant des cylindres tirés sur les arrétes d’un cube et
présentant une densité forte (A) ou faible (B). C) Erreur (en %) commise sur ’estimation du BVf en
fonction de la distance inter vaisseaux.

Les résultats numériques sont indiqués Figure 79C. Pour une distance inter vaisseaux
d’environ 30um (qui correspond a la distance moyenne trouvée dans la matiere grise
saine) on trouve une surestimation du BVf de 20% environ. Lorsque la distance inter-
vaisseaux augmente de 22 a 43um, on observe une erreur allant de 23 a 14%.

I1.3. CONCLUSIONS

Cette étude suggere que la méthode de simulation proposée ici permet d’obtenir des
estimations du BVf in silico. Les estimations du BVf ne semblent pas étre affectées par la
forme ou la courbure des vaisseaux. L'impact d'une direction privilégiée sur les
estimations IRM suggere par contre que l'orientation des vaisseaux devrait étre
caractérisée in vivo. Ceci est spécialement vrai dans les tissus pathologiques comme les
tumeurs cérébrales. Finalement cette étude indique que I'on pourrait surestimer le BVf
d’environ 20% lorsqu’il existe une interaction entre les cylindres et pour des distances
inter vaisseaux proches de celles rencontrées dans la matiere grise.
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[II. INFLUENCE DU TAUX D’HEMATOCRITE

Dans la technique de mesure a I’équilibre du volume sanguin et d’index de taille de
vaisseaux, l'influence du taux d’hématocrite (Hct) n’a pas été évaluée. Or les globules
rouges occupent en moyenne 40% du volume sanguin et leur taille est comparable a
celle des capillaires sanguins. Leur présence pourrait donc entrainer une répartition non
homogéne du produit de contraste dans les vaisseaux, altérer le paysage magnétique et
in fine les estimations du BVf et du VSI.

Dans notre méthode de mesure de la SOz, ce sont les globules rouges qui sont a I'origine
des perturbations magnétiques. On sait qu'’il existe une relation linéaire entre Hct et SO
(Chapitre C.I.2.b. ). Mais il est également possible que des différences de taux
d’hématocrite entrainent des effets non linéaires sur nos estimations.

L’objectif de 1'étude suivante est donc d’estimer l'impact de I'’hématocrite sur nos
mesures. Ce travail comprend une partie de simulation sur la relation Hct/BVf et une
partie expérimentale sur rats in vivo incluant des mesures de BVf, VSI et SO..

[11.1. SIMULATIONS INFORMATIQUES

L’objectif de ce travail est d’étudier l'influence de Hct sur I'estimation IRM de BVf. A
I'intérieur d’'un voxel élémentaire (100*100*100 pm), plusieurs cylindres droits de
rayon 3 pm représentant les capillaires sont tirés aléatoirement (position et
orientation). Le nombre de cylindres dans le voxel est choisi pour obtenir le volume
sanguin désiré (de 1% a 5%). Le voxel considéré a une taille finale de
(250*250*250 um) et contient entre 300 et 1500 vaisseaux sanguins. Pour simuler
I’'hématocrite, des sphéroides (taille = 6*6*3 pm) sont positionnés de facon aléatoire
dans les cylindres. Le nombre de sphéroides est choisi pour obtenir ’hématocrite
désirée (Hct=10% a 45%). Pour la mesure du BVf, on estime que I'agent de contraste
n’est présent que dans le compartiment plasmatique.

La Figure 80 représente des vues sagittales de la distribution du champ magnétique a
I'intérieur du voxel lorsque ce dernier contient un cylindre homogéne (Figure 80A) ou
un cylindre avec Hct=15,6% (Figure 80B).

B)
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Figure 80 : Représentations de la distribution du champ magnétique dans un voxel (1 tranche) contenant
un vaisseau sanguin (cylindre) avec un taux d’hématocrite nul (A) ou de 15.6% (B).

A)

On remarque que lintensité du champ au niveau des hématies prend une valeur

intermédiaire entre celle du plasma et celle du tissu.
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La Figure 81 représente le volume sanguin estimé par la simulation lorsque le taux
d’hématocrite varie dans les vaisseaux sanguins (courbe rouge). On s’apercoit que
’évolution est linéaire. L'extrapolation de I'ajustement linéaire (courbe rouge pointillée)
de la courbe au taux d’hématocrite nul correspond bien au volume sanguin mesuré
lorsque les cylindres ne contiennent aucune hématie (croix bleue).
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Figure 81 : Evolution du BVf,MR estimé (en %) avec le taux d’hématocrite (en %).

La Figure 82 représente les variations de l'estimation du volume sanguin par la
simulation lorsque :

- Le volume plasmatique dans le voxel varie du fait de la présence d’'un plus grand
nombre de vaisseaux sanguins a l'intérieur du voxel (courbe bleue).

- Le volume plasmatique dans le voxel varie du fait de la seule présence d’hématies dans
les vaisseaux (a nombre de vaisseaux égal) (courbe rouge).
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Figure 82 : Variations de I’estimation du BVf lorsque le volume plasmatique varie dans le voxel en raison
d’un recrutement de vaisseaux (bleu) ou lorsque le volume plasmatique varie avec le taux d’hématocrite
dans les vaisseaux (a nb de vaisseau égal).

Les deux courbes (rouge et bleue) sont bien linéaires. On peut remarquer que les pentes
des droites sont quasi équivalentes. Cette observation laisse supposer que la prise en
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compte de 'hématocrite dans les mesures de BVf se limite a une correction du volume
occupé par les hématies.

I11.1.a. Conclusion

Cette étude montre I'importance de la prise en compte du taux d’hématocrite sur les
mesures de volume sanguin a I'équilibre dans le cas ou le voxel ne contient que des
capillaires. Les résultats présentés Figure 82 suggerent que la mesure de BVf par IRM
ne donne des informations que sur le volume plasmatique.

Cependant, plusieurs remarques peuvent étre faites sur les simulations précédentes. Les
simulations ne permettent en effet pas de prendre en compte le mouvement des
hématies a I'intérieur des capillaires. Or il a été montré [Boxerman et al (1995)] que plus
la vitesse des globules rouges était grande, moins celles-ci avaient d’effets sur le T>*. De
plus, I'influence de Hct dans les gros vaisseaux n’a pas été estimée.

En complément aux résultats préliminaires issus des simulations, nous avons conduis
une étude in vivo.

I11.2. ETUDE EXPERIMENTALE IN-VIVO

Dans cette étude, nous avons mesuré les BVf, VSI et SO, par IRM sur des cerveaux de
rats sains chez lesquels nous avons fait varier le taux d’hématocrite. Une méthode
d’hémodilution a permis de faire baisser le taux d’hématocrite alors que le placement
des rats sous une hypoxie intermittente a permis de I'augmenter. Les mesures de la SO>
ont été comparées aux estimations données par des mesures des gaz du sang réalisées
sur la veine et I'artére fémorale.

I111.2.a. Matériels et méthodes

o Groupes d’animaux
Dix sept rats males Wistar pesant entre 250 et 350g sont séparés en trois groupes :

- Dans le groupe hypoxie intermittente (n=5), une augmentation de ’hématocrite est
induite selon le protocole décrit dans [Joyeux-Faure et al (2005)]. Pendant les 21 jours
précédant le protocole d’imagerie, les rats sont placés dans des chambres cylindriques a
hypoxie (longueur 28 cm, diameétre 10 cm, volume 2.2 L). Des valves sont utilisées pour
distribuer de I'azote dans chaque chambre a un débit ajusté pour réduire la FiO2 a 5%
pendant 40s. Ceci est suivi par une injection rapide d’air comprimé pendant 20s pour
établir un retour a une FiOz normale de 21%. Ce cycle de 1 min est répété tous les jours
pendant 8 heures. La FiO2 dans les chambres est contrélée pendant le protocole
d’hypoxie par un oxymetre (Beckman OM11 O; analyzer, Fullerton, CA). Cette étude a
été réalisée en collaboration avec C. Ribuot et le laboratoire HP2 de Grenoble.

- Dans le groupe hémodilution isovolumique (n=4), une diminution de I'hématocrite est
induite par une dilution du sang. L’hémodilution est réalisée juste avant le protocole
d'imagerie en prélevant 5mL de sang de I'artere fémorale (~30% du volume sanguin
circulant) a un débit de 1mL/min. Parallelement, 5SmL d'une solution saline d’albumine a
5% sont injectés dans la veine fémorale avec le méme débit.
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- Dans le groupe contréle (n=8), aucune modification de I'hématocrite n’est effectuée.

Pour tous les animaux, une analyse des gaz du sang est effectuée juste avant le passage
dans I'[RM.

. Protocole IRM

Avant le protocole d’imagerie, les rats sont anesthésiés avec 5% d’isoflurane dans de
I'air pour I'induction et 1% pour le maintien. La température rectale est maintenue a 37°
a l'aide d'une couverture chauffante. Pour tous les rats, la FiO2 pendant I'expérience est
de 21%. Un cathéter est introduit dans la veine et dans l'artere fémorale pour permettre
I'analyse des gaz du sang : saturation de I'hémoglobine (FvSO2 et FaSO2) et hématocrite
dans des échantillons de sang de moins de 0,1 mL (ABL 510, Radiometer, Copenhagen,
Denmark). Le cathéter veineux est également utilisé pour l'injection du produit de
contraste.

Dans le scanner IRM, les animaux sont maintenus a l'aide d’'une barre a dents et de
barres d’oreilles. L'imagerie IRM est réalisée sur l'aimant a 4,7T en utilisant la
configuration émission par antenne de volume réception par antenne de surface. Les
séquences utilisées sont celles décrites dans la partie (Chapitre E.Il. ). Le protocole
utilisé pour la mesure de la SOz est donc le protocole 1 impliquant I'acquisition d'une
carte de champ magnétique. Pour toutes les séquences, les caractéristiques
géométriques des images sont: 7 tranches contigués de 1mm, FOV=30x30mm?;
matrice=128x128, sauf pour la carte de champ : séquence 2GE3D, FOV=30x30x8mm3,
matrice=256x256x40, TR=100 ms TEs=4 et 12 ms. La séquence MGESE (TR=6000 ms;
ATEGE=3 ms; TESE=60 ms) et la séquence de diffusion permettent d’obtenir le BVf et le
VSL

Le protocole complet dure 1h15 par animal.

Les données sont moyennées entre les rats de chaque groupe et présentées pour trois
régions d’'intéréts (striatum, cortex et cerveau). Des tests de Student sont utilisés pour
évaluer les différences (*:p<0.05, **:p<0.01, ***:p<0.001).

111.2.b. Résultats

Les résultats de I'analyse biologique du sang sont représentés sur les graphiques de la
Figure 83. On remarque que les trois groupes possedent des taux d’hématocrite
différents. On retrouve pour le groupe contrdle une hématocrite proche de 40%
(39,5+2,6%). Pour le groupe hémodilution Hct= (30,9£2,9%) alors que dans le cas de
I'hypoxie intermittente Hct= (51,4%2,6%).

On observe également des variations de la SOz veineuse dans les trois groupes. Ce
constat peut s’expliquer par le fait qu'un manque de globules rouges entraine une baisse
de la saturation pour maintenir un niveau d’oxygénation constant dans les tissus.
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Figure 83 : Mesures (moyenne et écart-type) par analyses des gaz du sang dans la veine et I’artére fémorale
du taux d’hématocrite, de la SaO, et de la SvO, dans les trois groupes d’animaux (hypoxie intermittente,
hémodilution, contrdle).

Les résultats IRM sont présentés Figure 84. Pour les mesures du BVf, on trouve dans les
trois régions d’intéréts des valeurs plus élevées dans les groupes hypoxie intermittente
et hémodilution (4,8+0,3% et 4,1+0,3% dans le cerveau, respectivement) que dans le
groupe controle (3,4+0,3% dans le cerveau). Les valeurs sont également plus élevées
dans le groupe hémodilution que dans le groupe controle pour le striatum et le cerveau.
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Figure 84 : Mesures par IRM des parametres BVF, VSI et SO, dans les trois groupes d’animaux (Hypoxie
intermittente, hémodilution, contrdle). Moyenne et écart-type mesurés dans les trois régions d’intérét
(cerveau, cortex et striatum)

Les résultats des mesures de VSI montrent peu de différence entre les trois groupes
pour le cerveau et le striatum (6,8+0,4um et 6,6+£0,2um respectivement, moyenne des
trois groupes). Dans le cortex, on observe un VSI plus faible dans le groupe contréle
(5,1+0,4um) que dans le groupe hypoxie intermittente (5,6+0,4um). Le VSI du groupe
hémodilution (4,8%£0,4um) est également plus faible que celui du groupe contrdle. On
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peut noter également que pour les trois groupes, le VSI dans le cortex est plus faible que
celui dans le striatum. Les valeurs de SOz mesurées sont, dans les trois régions d’intérét,
plus faibles dans les groupes controle et hémodilution (61,6+4,3% et 57,4+5,7% dans le
cerveau respectivement) que dans le groupe hypoxie intermittente (72,7+2,0% dans le
cerveau). On ne mesure pas de différences significatives entre les groupes controle et
hémodilution.

[11.3. CONCLUSIONS PROVISOIRES

Les protocoles expérimentaux ont permis d’induire des différences de taux
d’hématocrite entre les trois groupes de rats étudiés. Parallelement, la saturation en
oxygene de ’hémoglobine a été modifiée.

Nous avons constaté que nos mesures de la SO, (aprés correction du taux d’hématocrite
mesuré par les analyses sanguines) donnent des valeurs proches de celles mesurées
dans la veine fémorale. Ce constat laisse supposer que le taux d’hématocrite affecte
linéairement nos mesures de SO;. On peut tout de méme remarquer que les valeurs de la
SO2 mesurées dans le groupe hémodilution sont plus élevées que celles trouvées dans la
veine fémorale. Comme pour I'étude de validation de la méthode (chapitre D), il est
possible que cet écart provienne d'une tendance de I'organisme a préserver le cerveau.

Pour les mesures de BVf, nous avons trouvé dans le groupe contrdle des valeurs
classiques de la microvascularisation. Dans le groupe hypoxie intermittente, les valeurs
plus élevées de BVf trouvées dans les trois régions d’intérét peuvent s’expliquer par un
phénomene d’angiogénese. La valeur de BVf plus élevée dans le groupe hémodilution
que dans le groupe contrdle n’était par contre pas attendue. L’hémodilution s’étant
effectuée de fagon isovolumique, le BVf devrait étre semblable a celui du groupe
controle. Il est possible que ces valeurs confirment les résultats des simulations de la
partie précédente. En effet, a volume sanguin égal, I'hématocrite du groupe
hémodilution étant plus faible que celle du groupe contréle, le volume plasmatique est
plus important. Notre méthode de mesure du BVf pourrait donc donner des
informations sur le volume plasmatique uniquement. Nous ne pouvons cependant pas
établir ces conclusions tant qu'une méthode indépendante de I'IRM ne nous fournit une
estimation du volume sanguin total. Pour conclure, des études d’histologies
quantitatives du BVf et VSI sont en cours.
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[V. CONCLUSION DU CHAPITRE

Pour évaluer la précision de nos mesures des parametres de la microvascularisation,
nous avons mis en place des outils de simulations informatiques. Les méthodes que nous
avons implémentées permettent d’estimer I'évolution temporelle du signal RMN
provenant d'un voxel contenant tous types de réseaux vasculaires. Nous avons montré
que les résultats étaient précis et que le temps requis pour effectuer les calculs était
acceptable (<40 min pour I'ensemble des calculs sur un voxel). Par contre, pour éviter
des effets de bords, les matrices utilisées doivent contenir un grand nombre de points et
les simulations demandent une grande mémoire vive.

ATaide de ces outils informatiques, nous avons pu simuler la méthode de mesure du BVf
par RMN. Nous avons montré que pour des voxels contenant un réseau microvasculaire
présentant toutes les caractéristiques requises par le modele mathématique, les
simulations donnent une erreur d’estimation du BVf de moins de 3%. Par contre, pour
des voxels présentant un réseau microvasculaire provenant de données réalistes
acquises au microscope sur cortex de souris saines, nous avons trouvé une
surestimation du BVf de 20% en moyenne. Ce résultat pourrait étre en accord avec les
différences trouvées lors de la comparaison entre les estimations du BVf réalisées par
IRM et par histologie quantitative. Aucune erreur de manipulation n’intervenant dans le
cas de nos simulations, il est possible que ce biais sur les mesures de BVf soit induit par
certaines hypothéses du modele mathématique.

Nous avons testé l'influence de certaines hypotheses du modele de facon indépendante
en créant des voxels contenant des réseaux microvasculaires particuliers. Il a été montré
que les hypothéses concernant la forme des vaisseaux n’influengaient que légerement
les résultats. Par contre, la direction et la densité des vaisseaux peuvent entrainer des
erreurs d’estimations importantes. Nous avons, entre autre, trouvé une erreur de 20%
lorsqu’il existe une interaction entre les vaisseaux et lorsque la distance moyenne entre
les vaisseaux est proche de celle rencontrée dans la matiere grise.

Des études sur des géométries provenant d’autres régions du cerveau et de tissus
pathologiques devraient étre réalisées pour confirmer les résultats obtenus sur le
cortex. Il faudrait également analyser la géométrie vasculaire de ces voxels en terme de
densité, isotropie, longueur et largeur des vaisseaux pour relier ces informations aux
résultats obtenus sur les voxels particuliers que nous avons créés. Des développements
théoriques sur le modele pourraient alors étre incorporés pour réduire ces erreurs [He
and Sukstanskii (2006)].

Des résultats préliminaires de simulations suggerent que le taux d’hématocrite pourrait
également influencer nos estimations du BVf. Dans ce cas, les valeurs de BVf trouvées
par IRM ne seraient que le reflet de la fraction volumique occupée par le plasma
uniquement. D’autres simulations incluant des vaisseaux de rayons plus importants et
un mouvement des érythrocytes devraient étre conduites pour analyser plus
précisément cette relation. L’étude in vivo menée pendant la these tend a confirmer cette
tendance mais une validation histologique est requise pour confirmer les résultats.
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Conclusion du chapitre

Enfin, méme si nous nous sommes concentrés sur la méthode de mesure du BVf, les
outils développés peuvent permettre d’analyser d’autres méthodes comme le VSI ou la
SO;. D’autres processus biologiques comme la perméabilité des vaisseaux ou le débit
sanguin pourraient également étre incorporés dans les simulations.
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Chapitre F : Influence des caractéristiques du réseau vasculaire sur les estimations RMN
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CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

e travail, essentiellement méthodologique a consisté a mettre en place deux

méthodes de mesure de 'oxygénation cérébrale par IRM. L’objectif était de pouvoir

fournir des informations sur 1'état d’oxygénation des tumeurs en complément de
I'ensemble des parametres microvasculaires déja accessibles au laboratoire.

Dans un premier temps, nous avons mis en place une méthode de type FREDOM sur
I'aimant a 2,35T. Apres avoir réalisé une antenne dédiée a I'IRM du 1°F, nous avons pu
établir la courbe de calibration de I'héxafluorobenzéne. Comme attendu, nous avons
trouvé une relation linéaire entre la pO2 et le Ri. Apres injection intracérébrale du
perfluorocarbone, nous avons évalué la pO, dans des tissus sains et tumoraux de
cerveaux de rats. Les valeurs trouvées sont en accord avec celles de la littérature et
varient avec la FiO;. Il semble tout de méme nécessaire de valider notre approche en la
comparant a d’autres méthodes de mesure de la pO;. Une antenne commerciale acquise
en fin de these, devrait permettre de transférer la méthode sur l'imageur 4,7T. En
utilisant le champ plus élevé de I'aimant et le systéme de gradients, il devrait étre plus
facile de détecter le fluor et de réaliser des acquisitions combinées 1H et 1°F. De plus, il
devrait étre également possible de placer une électrode de type Oxylite a travers
I'antenne de surface 1°F pour obtenir des comparaisons entre les deux approches. Pour
I'instant, la principale difficulté liée a la méthode reste I'injection du produit. Pour notre
approche, nous avons choisi d’injecter le HFB pur directement dans les tissus a
interroger. Cette approche est simple et donne un RSB important. Mais elle implique une
chirurgie importante avant 'imagerie RMN et nous avons constaté que les injections
étaient peu reproductibles et pouvaient endommager les tissus. En optimisant les
parametres de I'injection comme le débit ou la taille de I'aiguille, il pourrait étre possible
d’améliorer la précision de I'approche. Mais dans cette configuration, il reste tout de
méme peu envisageable d’effectuer des suivis longitudinaux. Une autre solution serait
d’'injecter des émulsions lipidiques de PFC en intraveineuse. Comme indiqué dans la
littérature, cette approche nécessite des compétences de chimistes et peut poser des
problémes de biodistribution. Enfin, les développements méthodologiques que nous
avons réalisés pour l'imagerie du 1°F peuvent également étre utilisés pour d’autres
applications comme la détection de fluoromidazole ou de cellules marquées au 1°F.

Dans un second temps, nous avons mis en place une méthode de mesure de
I'oxygénation sanguine. En intégrant des mesures de BVf, T, Bo et T>* dans un modele
mathématique de la décroissance du signal RMN, nous avons obtenu des cartes de SO>
locales. Les résultats sur cerveaux sains de rats ont montré que nos estimations
corrélaient avec des mesures de SO; systémiques obtenues par analyse des gaz du sang
dans la veine fémorale. Les cartes sont homogenes et reproductibles et les valeurs
varient avec la FiO;. Il reste néanmoins une interrogation sur les valeurs obtenues dans
le corps calleux. Pour valider plus précisément notre approche, il serait intéressant
d’effectuer les mesures de SO; systémiques dans des vaisseaux plus proches du cerveau.
En analysant les versants veineux et artériel du sang, il devrait étre également possible
d’obtenir une meilleure idée de la signification de notre mesure de la SO; locale. Il serait
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aussi intéressant de comparer notre approche a la méthode NIRS. Dans des tumeurs
cérébrales, nous avons montré une plus grande hétérogénéité des valeurs de SO». La
valeur moyenne de la SOz dépend du modele de tumeur et évolue au cours de la
croissance tumorale et sous l'influence de traitements anti-cancéreux. Nous avons
corrélé les faibles valeurs de SO; (<40%) trouvées dans les tumeurs aux zones marquées
en histologie par un pimonidazole. Cette étape préliminaire devrait étre plus amplement
analysée. En mesurant la pOz et SOz sur les mémes animaux, on pourrait également
accéder a une meilleur compréhension des phénomenes liés a ’hypoxie. En couplant nos
mesures de la SO; a des mesures du débit sanguin, il serait également possible d’obtenir
des informations sur la CMRO..

Dans l'optique d’analyser la précision de nos mesures de la microvascularisation, nous
avons mis en place des simulations informatiques. Une combinaison efficace de
méthodes récentes utilisant la transformée de Fourier nous a permis d’analyser la
décroissance du signal RMN provenant de voxel contenant des géométries vasculaires
quelconques. Des résultats sur cortex de souris digitalisés suggerent que nous pourrions
surestimer le BVf en IRM. Des données sur d’autres parties du cerveau comme le
striatum et surtout des données sur tumeurs ou la microvascularisation est altérée
pourraient permettre de confirmer ces résultats préliminaires. En utilisant des
géométries particulieres de la microvascularisation, nous avons également montré que
la modélisation des vaisseaux sous forme de cylindres était appropriée. En revanche, la
densité et I'anisotropie des directions des vaisseaux peuvent étre des sources d’erreurs
sur nos estimations du BVf et par extension aux estimations du VSI et SO.. Il pourrait
étre possible de relier ces résultats a ceux obtenus par microscopie en analysant les
réseaux vasculaires a l'aide d’outils de traitement d’'images adaptés. Nous pourrions
alors estimer la source possible d’erreur et utiliser des modeles théoriques plus avancés
pour la corriger. Enfin, des expériences in vivo pourraient permettre de valider les
simulations comme il a été fait pour I’étude sur I'influence du taux d’hématocrite.

On peut finalement ajouter que les outils de mesures de l'oxygénation développés
pendant cette these pourraient étre utilisés pour étudier I'oxygénation sur d’autres
pathologies. Des résultats préliminaires nous ont montré que la SO; variait dans le cas
de l'ischémie cérébrale. Des applications a I'étude de pathologies aigues comme le
traumatisme cranien, des maladies neurodégénératives ou des mesures dans d’autres
organes que le cerveau sont également envisageables.
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La plate-forme IRM de Grenoble

[. LA PLATE-FORME IRM DE GRENOBLE

Le début de la these s’est déroulé au sein de 'unité 594 de I'INSERM. La plate forme IRM
petit animal était alors composée de :

° Un aimant horizontal Bruker a 2,35T installé en 1990. Le diamétre interne de
I'aimant est de 400 mm. Le diametre interne du fourreau de gradient de 200 mm et la
capacité du systeme de gradient de 96 mT/m. Le spectrometre est équipé d'un systéme
d’exploitation SMIS/MRRS.

. Un aimant horizontal Magnex a 7,0T installé en 1998. Le diameétre externe de
I'aimant est de 400 mm. Le diameétre interne du fourreau de gradient de 200 mm et la
capacité du systeme de gradient de 200 mT/m. Le spectrometre est équipé d’un systéme
d’exploitation SMIS/MRRS.

° Un aimant vertical Bruker a 4,7T installé en 1984. Le diameétre interne de I'aimant
est de 98 mm. Le diametre interne du fourreau de gradient de 62 mm et la capacité du
systeme de gradient de 110 mT/m. Le spectrometre est équipé d'un systeme
d’exploitation SMIS/MRRS.

A la fin de la premiére année de these (2008), I'équipe a déménagé au sein du GIN. La
plate forme s’est alors équipée de deux nouveaux instruments :

o Un aimant horizontal 4,7T Bruker Biospec 47/40 USR AV III system. Le diameétre
interne de 'aimant est de 400 mm. Le diametre interne du fourreau de gradient de 120
mm et la capacité du systeme de gradient de 600 mT/m. Le spectromeétre est équipé
d’un systeme d’exploitation Bruker Avance III.

o Un aimant horizontal 7,0T Bruker Biospec 70/20 USR AV III system. Le diameétre
interne de 'aimant est de 200 mm. Le diametre interne du fourreau de gradient de 120
mm et la capacité du systéme de gradient de 600 mT/m. Le spectrometre est équipé
d’'un systeme d’exploitation Bruker Avance III.

Au cours de ce déménagement, I'ancien systéme a 7,0T n’a pas été remis en champ.
Apres remise en champ de 'aimant a 2,35T, il s’est avéré que le champ statique n’était
plus stable. Apres quelques mois, alors qu'’il n’était plus possible de I'utiliser, celui-ci a
été mis hors service. L’'aimant a 4,7T vertical a également été mis hors service.
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II. DONNEES ACQUISES A L’AIDE DE L’OXYLITE®

Dans le cadre de cette thése, nous avons fait 'acquisition d’'un appareil Oxylite®. Cette
méthode reconnue a permis de se familiariser avec la notion de pO: et d’évaluer la
gamme de pO; dans les cerveaux des rats sains et porteurs de tumeurs cérébrales
(modéle C6) que nous avons utilisés pour nos études. Compatible IRM, 'appareil
permettra de valider les mesures réalisées avec les méthodes développées. Elle a permis
aussi la calibration de la méthode IRM 1°F pour la mesure de la pO; décrite dans le
chapitre B.III. Enfin, nous avons également effectué des mesures sur des cultures
cellulaires afin d’évaluer I'impact de la pO: lors de la croissance de lignées de cellules
tumorales [Wion et al (2009)].

La Figure 85A représente un exemple de mesures de la pO; effectuées dans les cerveaux
de 2 rats (c6té sain et tumoral). Le protocole expérimental pour I'implantation des
tumeurs est similaire a celui décrit chapitre B.IV.1.b. L'implantation des électrodes se
fait de la méme maniere que celle de I'héxafluorobenzéne (chapitre B.IV.1.c. ). Les
données sont collectées grace a une application Labview développée au laboratoire par
0. Montigon et calibrée pour I'Oxylite. On constate que, pour les tissus interrogés, la pO2
est plus importante dans ’hémisphere controlatéral que dans la tumeur. Les valeurs
mesurées (35-40mmHg) pour le controlatéral et <10mmHg pour la tumeur sont en
accord avec les données de la littérature. Une montée lente des électrodes le long du
trajet d’'implantation des tumeurs (Figure 85B) permet également d’interroger
différentes régions de la tumeur. On observe Figure 86 les mesures de la pOz sous
différentes conditions physiologiques. Une augmentation de la pO: est visible lors de
I'inspiration d’oxygeéne pur avec un retour a I’état basal apres retour a I'inspiration d’air.
On peut néanmoins constater que 'adaptation aux changements de FiO; est différente
pour le cOté controlatéral et la tumeur. La pO2 nulle dans la tumeur et le c6té sain apres
sacrifice de 'animal représente un contréle satisfaisant.

Quelques conclusions peuvent étre faites sur 'utilisation de 'appareil. Il apparait que les
mesures sont simples a réaliser et précises lorsque la zone de tissu a analyser est peu
profonde et facilement accessible. Dans le cas de tumeurs intracérébrales, un couplage
avec l'imagerie est cependant conseillé pour visualiser la zone échantillonnée (étant
donné I'inhomogénéité spatiale de 'hypoxie) ou simplement pour s’assurer d’avoir placé
I'électrode dans la tumeur. De plus, l'insertion des sondes peut poser des problemes
hémorragiques qui induisent des biais dans les mesures. Il est donc conseillé d’attendre
quelques dizaines de minutes avant d’acquérir les données. Enfin méme si les sondes ne
consomment pas d’oxygene, une étude longitudinale sur plusieurs jours parait difficile a
mener.
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Figure 85 : Acquisition de la pO, avec Oxylite. A) acquisitions in vivo sur 2 rats dans le c6té tumoral et le
cOté controlatéral. B) Acquisitions in vivo sur 2 rats dans le coté tumoral a différentes profondeurs le long
du tracé d’injection.
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Figure 86 : Acquisitions de la pO, avec Oxylite sur un rat dans le c6té tumoral et controlatéral pendant un
challenge gazeux AIR/Oy/AIR et sacrifice de I’animal.
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