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Contexte

Ce travail de doctorat s'inscrit dans un double contexte. La rencontre tout d'abord entre le
professeur Confavreux, chef du service de neurologie A de l'hôpital Pierre Wertheimer de Lyon et
Dominique Sappey-Marinier, responsable du département IRM du CERMEP, plateforme d'ima-
gerie du vivant. Le premier apportant l'hypothèse clinique novatrice d'une progression du han-
dicap constante et indépendante de la forme de la maladie, le deuxième proposant une expertise
technologique et méthodologique pour l'explorer. La collaboration ensuite, entre le laboratoire
CREATIS et la plateforme d'imagerie du CERMEP, ce dernier m'ayant o�ert hébergement et
accès à ses moyens humains, informatiques, et d'imagerie.

Le choix du doctorat trouve son origine dans une ré�exion menée au terme de ma formation
initiale d'ingénieur arts et métiers. Mon souhait de travailler dans le domaine du biomédical s'ac-
compagna du constat de dialogues perfectibles. Entre d'une part les professionnels de la santé
et les professionnels des sciences et technologies, se traduisant par la di�culté de faire émerger
des problématiques médicales pertinentes et d'y répondre par des technologies appropriées. Et
d'autre part entre logique industrielle de l'ingénieur et logique de frontière du savoir du cher-
cheur, se traduisant par des di�cultés de transférabilité aux patients des découvertes médicales,
from bench to bed.

Ce doctorat, et le master 2 recherche en "ingénierie pour la santé" qui le précéda, furent donc
un double pari. De la découverte de la culture médicale tout d'abord, de ses enjeux et de son
vocabulaire, en faisant le choix d'une plateforme de recherche clinique au contact permanent du
personnel soignant, d'une problématique scienti�que intégrant les contraintes de l'environnement
clinique, et appliquée à une pathologie humaine. De l'apprentissage de la démarche de recherche
ensuite, par le choix d'une formation doctorale "par et pour la recherche".
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Introduction

La sclérose en plaques (SEP) est une maladie du système nerveux central incluant des pro-
cessus in�ammatoires et neurodégénératifs, dont l'évolution ultime est une atteinte neurologique
irréversible et un dé�cit clinique. Bien que la maladie puisse être décrite par di�érents phénotypes
selon la course clinique, la compréhension et le traitement de la maladie sont cependant entravés
par la longue durée de son histoire naturelle, l'hétérogénéité des manifestations cliniques, ainsi
que par la complexité des mécanismes physiopathologiques.

L'imagerie de résonance magnétique (IRM) s'est imposée comme l'outil para-clinique le plus
utilisé pour le diagnostic et le suivi de la sclérose en plaques. Ses contrastes conventionnels
sou�rent cependant d'une faible association avec le handicap mesuré par des index cliniques, me-
nant à un paradoxe clinico-radiologique. Par ailleurs, le paradigme d'une maladie primairement
in�ammatoire (multifocale, aiguë et récurrente) est actuellement contesté par l'hypothèse d'une
pathogénèse neurodégénérative (di�use, chronique, précoce et progressive), supportée par l'ob-
servation que les poussées n'in�uencent pas la progression du handicap irréversible. D'autres mo-
dalités d'imagerie comme l'imagerie de di�usion, de transfert d'aimantation, et la spectroscopie
par résonance magnétique (SRM), ont ainsi été développées pour tenter de détecter précocement
les processus pathologiques sous-jacents et tester l'hypothèse neurodégénérative. Notre choix
s'est porté sur la SRM, qui en permettant la détection non-invasive des principaux métabolites
cérébraux fournit une information plus spéci�que sur le métabolisme tissulaire, potentiellement
mieux corrélée avec les index de handicap clinique que l'IRM conventionnelle.

Ce travail repose sur un besoin clinique : disposer en routine clinique d'une mesure �able
de la concentration des principaux métabolites cérébraux sur un large volume incluant dif-
férent tissus et lésions. Avec pour hypothèse sous-jacente, dans la perspective d'une prédiction
du handicap clinique, que celui-ci est mieux corrélé avec une intégration spatiale des altérations
métaboliques sur di�érents tissus et lésions.

Ce manuscrit sera divisé en trois parties principales : un état de l'art de notre sujet de
recherche et de sa problématique, la présentation des contributions méthodologiques que nous
avons développées pour y répondre, et en�n les résultats cliniques obtenus à partir de leur mise
en ÷uvre.

Nous présenterons dans un premier temps un état de l'art de la SRM, à partir d'un bref
historique, de la présentation des principes physiques qui la régissent, de la conception matérielle
des systèmes IRM cliniques actuels, ainsi que des séquences utilisées pour la suppression du si-
gnal de l'eau, la localisation spatiale du signal d'intérêt, et la saturation des signaux indésirables.
Une deuxième section sera consacrée aux principaux métabolites cérébraux, à travers l'étude de
leurs spéci�cités cellulaires, de leurs rôles, et de leurs voies métaboliques. Une troisième section
abordera l'état de l'art du traitement du signal SRM, en présentant les modèles de représentation
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du signal, les di�érentes approches d'estimation de leurs paramètres, ainsi que les prétraitements
fréquemment utilisés. En�n, une quatrième section présentera le principe de la calibration et
de la correction utilisés pour la quanti�cation absolue des concentrations des métabolites, et les
di�érentes stratégies existantes de référence interne et externe.

Un deuxième chapitre sera consacré à l'état de l'art de la SEP. Une première section présen-
tera la maladie, notamment l'hétérogénéité de son évolution dans le temps, les di�érentes mesures
du handicap, et en�n l'histoire naturelle de la maladie. Une deuxième section détaillera ensuite
le tableau clinique de la SEP : son étiologie, sa sémiologie, les processus physiopathologiques
impliqués, ainsi que les hypothèses de pathogénie proposées. Une troisième section présentera
alors les pratiques diagnostiques, pronostiques et thérapeutiquess couramment utilisées. En�n,
une quatrième section abordera les résultats de la recherche cliniques par SRM sur la SEP, dont
les principaux objectifs sont la caractérisation tissulaire et lésionnelle, le pronostic précoce de
SEP chez les syndromes cliniques isolés, ainsi que le suivi de traitements lors d'essais thérapeu-
tiques.

La présentation de notre problématique viendra alors conclure notre état de l'art, synthétisé
dans un tableau récapitulant nos rationnels, hypothèses et objectifs.

La deuxième partie du manuscrit détaillera les di�érentes contributions méthodologiques
apportées a�n de répondre aux verrous identi�és. Un premier chapitre sera consacré à la quanti-
�cation absolue des métabolites en routine clinique, et présentera la méthodologie retenue, basée
sur une calibration sur une référence externe préalablement élaborée, la dé�nition d'un traite-
ment du signal standardisé, les corrections des temps de relaxation, de la charge de l'antenne
corps, et de la sensibilité des antennes en réseau. Ces développements et les hypothèses sur les-
quels ils reposent seront ensuite validés, notamment la linéarité en volume et l'e�cacité du shim.
Des mesures de stabilité et reproductibilité caractérisant notre système seront ensuite rapportées.

Un deuxième chapitre sera ensuite consacré à l'étude des biais d'acquisition, notamment de
positionnement des bandes de saturation, et de traitement du signal à travers l'étude systéma-
tique des paramètres de la suppression du signal de l'eau, de la quanti�cation des métabolites,
et de l'exhaustivité de l'information a priori utilisée.

Un troisième chapitre présentera ensuite la correction du volume de liquide cérébro-spinale-
spinale. Une première section sera consacrée à l'implémentation d'une méthode de correction
basée sur la segmentation tissulaire d'images anatomiques 3D haute résolution, et le développe-
ment d'un algorithme permettant d'y recaler le volume SRM d'intérêt. Nous présenterons alors
le développement d'une plateforme de validation et d'optimisation par simulation, permettant
de mesure le biais d'e�et de volume partiel. Notre simulateur sera ensuite validé, notamment
sa �délité aux conditions réelles. En�n, cette plateforme sera utilisée pour étudier la robustesse
de la correction du volume de LCS aux hétérogénéités d'intensité des antennes en réseau, et au
problème de mauvaise segmentation des lésions sur les images pondérées en T1, pour lequel une
solution sera présentée et évaluée.

La troisième partie du manuscrit présentera ensuite les résultats cliniques obtenus après ap-
plication des précédents développements méthodologiques.

Un premier chapitre sera consacré à la présentation de notre projet clinique de suivi longi-
tudinal, aux caractéristiques de le cohorte, et au protocole IRM retenu. Un deuxième chapitre
abordera plus spéci�quement la mesure multi-tissulaire par SRM localisée, en la comparant aux
autres approches globales existantes, et en détaillant la cohorte transversale de quatre formes
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cliniques retenue pour étudier la sensibilité et spéci�cité de mesure. les résultats obtenus seront
alors présentés pour chaque forme cliniques par les valeurs de rapports et concentrations méta-
boliques, et les di�érences entre groupes testées statistiquement après s'être assuré au préalable
des hypothèses de normalité de distribution. Le pouvoir discriminant entre formes cliniques de
la mesure multi-tissulaire sera alors étudiée par une analyse ROC, et les corrélations observées
entre nos résultats et les paramètres cliniques de durée de maladie et de handicap seront ensuite
présentées. A l'aune de ces résultats, nous analyserons notre cohorte par durée de maladie et par
phase progressive ou récurrente a�n d'étudier le potentiel prédictif des altérations métaboliques
détectées.

Un dernier chapitre viendra apporter un éclairage nouveau, en étudiant par imagerie spectro-
scopique le caractère focal ou global des altérations sur deux volumes d'intérêt : l'un focal situé
dans la substance blanche semiovale, et l'autre plus global et multi-tissulaire.
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Chapitre 1
La Spectroscopie par Résonance Magnétique

1.1 La Spectroscopie par Résonance Magnétique

1.1.1 Historique

La spectroscopie par résonance magnétique (SRM) correspond à la transposition sur un sys-
tème clinique de la spectroscopie de résonance magnétique nucléaire (RMN) in vitro, abondam-
ment utilisée en chimie depuis une cinquantaine d'année pour analyser les composées chimiques
et déterminer leur structure moléculaire. Depuis ses premières acquisitions in vivo sur le petit
animal [Ackerman et al., 1980], la SRM s'est progressivement développée jusqu'à devenir dispo-
nible sur les systèmes commerciaux cliniques à la �n des années 80. Elle fut d'abord utilisée pour
le 31P , en raison d'une acquisition facilitée par l'absence du signal de l'eau et d'un postraitement
facilité par sa grande dispersion chimique. Le SRM du 1H se développa cependant rapidement
par la suite, en permettant l'observation d'une plus grande variété de métabolites et en o�rant
une meilleure résolution spatiale grâce à une sensibilité 15 fois supérieure.

1.1.2 Principes physiques

La résonance magnétique nucléaire

La SRM est l'observation du signal RMN des métabolites, et repose donc sur les 2 principes
physiques fondamentaux qui en sont à l'origine :

� Les noyaux possédants un spin 1/2 (1H,13C,19F,31P, etc.) se polarisent lorsqu'ils sont placés
dans un champ magnétique, parallèlement à son axe et proportionnellement à son intensité.
Il se produit un phénomène quantique de moment magnétique créé par le spin et la charge
du noyau.

� Les noyaux polarisés précessent à une fréquence ω dite de Larmor proportionnelle au champ
magnétique B0 d'une constante γ appelée rapport gyromagnétique (voir Eq.1.1). Il se
produit alors un phénomène de physique classique de moment angulaire entre le spin et la
masse du noyau.

ω = γ ×B0 (1.1)

Le moment magnétique de chaque atome s'oriente dans l'axe du champ magnétique selon
deux états quantiques, up et down, avec une probabilité, dites de Boltzmann, d'état up très
légèrement supérieur à l'état down, créant ainsi une aimantation macroscopique. Celle-ci étant
toutefois trop faible pour être mesurée en présence du champ magnétique intense de l'aimant, il
est nécessaire de la basculer dans un plan qui lui est orthogonal, le plan transverse XY, par une
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16 CHAPITRE 1. LA SPECTROSCOPIE PAR RÉSONANCE MAGNÉTIQUE

impulsion radio-fréquence à sa fréquence de précession, puis de mesurer la tension induite aux
bornes d'une antenne inductive résonante.

Les phénomènes de relaxation

Après bascule de l'aimantation à l'équilibre Mz (0), celle-ci se réoriente le long de l'axe du
champ magnétique statique suivant un phénomène de relaxation longitudinale ou spin-réseau
(voir Eq.1.2), dont la constante de temps T1 dépend de l'agitation moléculaire dans le tissu.

Mz (t) = Mz (0)×
(

1− e−
t

T1

)
(1.2)

Par ailleurs, les di�érences d'environnement physico-chimique créent une perte de cohérence
entre les phases de précession des noyaux suivant un phénomène de relaxation transversale ou
spin-spin (voir Eq.1.3) dont la constante de temps T2 dépend du tissu.

Mxy (t) = Mxy (0)× e−
t

T2 (1.3)

Combinés, ces deux phénomènes de relaxation conditionnent l'amplitude du signal mesuré
selon les paramètres de la séquence d'acquisition, le temps de répétition (TR) entre deux bascules
de l'aimantation longitudinale déterminant sa pondération T1, et le temps d'écho (TE) entre la
bascule et la mesure d'un écho déterminant sa pondération T2.

Le déplacement chimique

Le nuage électronique de chaque atome induit une variation locale, appelée déplacement
chimique, du champ magnétique perçu par le noyau Bnoyau par rapport au champ principal B0,
et caractérisée par une constante d'écran σ (voir Eq.1.4).

Bnoyau = (1− σ)×B0 (1.4)

La fréquence de précession du noyau change donc d'après Eq.1.1 pour devenir :

ωnoyau = γ × (1− σ)×B0 (1.5)

Ce phénomène a pour conséquence un déplacement des fréquences de résonance des métabo-
lites, exprimé en partie par million (ppm) par rapport à une résonance de référence, cette mesure
étant indépendante du champ magnétique.

Le couplage-J

Les liaisons covalentes entre noyaux polarisés d'une même molécule modi�ent par ailleurs
le champ magnétique local vu par un noyau, produisant une scission en plusieurs résonances,
appelées multiplet, autour de la fréquence de résonance du singulet ωatome. Ces deux e�ets
combinés, déplacement chimique et couplage-J, créent une signature originale du signal SRM
pour chaque molécule, permettant l'identi�cation univoque des principaux métabolites cérébraux
.

1.1.3 Le système IRM clinique

Un système d'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) clinique est un dispositif commer-
cial conçu pour exploiter les phénomènes physiques décrits ci-dessus dans un environnement
clinique. Il comprend notamment un aimant, un système de shim, des gradients, une chaine
électronique d'excitation et réception, et des antennes radio-fréquence (RF).
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L'aimant

L'aimantation des noyaux requiert de disposer le sujet dans un champ magnétique intense
(de l'ordre du Tesla) et parfaitement homogène (de l'ordre du ppm). Celui-ci est le plus souvent
produit au moyen d'un électro-aimant supraconducteur en �bres de Niobium-Titane (Nb-Ti)
insérées dans une matrice de cuivre et une structure très rigide en aluminium. Des systèmes
permanents en alliage de terre rares Bore-nédodyme-fer et résistifs en cuivre existent toutefois
pour certaines contraintes d'applications et d'environnements, tel que l'IRM interventionnelle.
La supraconductivité du Nb-Ti, dont la température critique est de 10 Kelvin, est assurée au
moyen d'un refroidissement par hélium liquide à 4,2 Kelvin et d'une isolation thermique très
poussée par un cryostat. Les contraintes d'industrialisation ne permettant pas de produire des
bobinages d'intensité variable selon l'axe de l'aimant, l'homogénéité du champ magnétique est
assurée en pratique par la disposition optimisée de plusieurs bobinages indépendants de section
rectangulaires (voir Fig.1.1).

Fig. 1.1. Schéma 3D de la disposition des bobines principales et de blindage actif dans un IRM [Overweg,
2009].

Les systèmes actuels incluent le plus souvent un système de "blindage actif", constitué de 2
bobinages excentrés au bord de l'aimant et parcourus par un courant en sens contraire, créant
ainsi un champ magnétique inverse à celui des bobinages principaux au bord de l'aimant (voir
Fig.1.2). Les aimants obtenus sont plus compacts mais aussi plus lourds, les bobinages principaux
devant être surdimensionnés d'un facteur 2 environ.

Fig. 1.2. Vue en coupe d'une simulation numérique du champ magnétique crée par des bobines princi-
pales et de blindages actif [Overweg, 2009].
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Le Shim

Outre son hétérogénéité de conception, le champ magnétique obtenu n'est cependant pas
parfaitement homogène pour des raisons de contraintes industrielles de production, typiquement
jusqu'à 100 ppm. Il requiert alors un shim passif, correction nommée ainsi par insertion de
barreaux ferromagnétiques, ou cales (shim), dans des rails prévus à cet e�et après caractérisation
du champ magnétique lors de l'installation sur site [Hoult and Lee, 1985]. En fonctionnement
courant, les hétérogénéités de champ magnétique induites par la présence du sujet sont corrigées
par un shim actif au moyen de bobines générant des harmoniques spatiales allant jusqu'au
deuxième ordre sur la plupart des systèmes cliniques, selon di�érentes directions de l'espace
(voir Fig.1.3). La combinaison de leurs intensités est ensuite optimisée pour chaque sujet sur un
volume d'intérêt [Gruetter, 1993].

Fig. 1.3. Champs magnétiques crées sur un sujet par les antennes de shim actif selon di�érentes direc-
tions de l'espace et ordre d'harmonique spatiale [Clare, 2009].

Les gradients

Le principe d'imagerie par zeugmatographie [Lauterbur, 1973] nécessite l'utilisation de champs
magnétiques variant linéairement dans les trois dimensions cartésiennes de l'espace et appelées
gradients. Ces champs sont générés par des antennes RF de très faibles inductance et résistance,
typiquement autour de 1000 µH et 1 Ω respectivement. Ces gradients sont reliés à des ampli�ca-
teurs de puissance, le plus souvent numériques à modulation de largeur d'impulsion et refroidis
à l'eau, pilotables en intensité, typiquement autour de 500 A maximum pour des tensions al-
lant jusqu'à 2000 V. De leurs performances dépendent directement la résolution, la qualité et le
temps d'acquisition de l'image. Deux facteurs sont notamment très importants : leur amplitude,
typiquement autour de 40 mT.m−1, et leur temps de montée (slew rate), typiquement autour de
150 mT.m−1.ms−1.

Les gradients sont cependant à l'origine de nombreux problèmes :

� Leur couplage magnétique avec la structure de l'aimant, principalement l'écran du cryostat,
génère des courants de Foucault créant échau�ements et artefacts.

� La force de Lorentz avec l'aimant statique génère du bruit acoustique.
� Les variations rapides du champ magnétique induisent des champs électriques dans le sujet
pouvant stimuler les nerfs périphériques.
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Le problème des courants de Foucault est toutefois fortement minimisé par l'utilisation de
bobines secondaires, excentrées par rapport à la bobine primaire et conçus pour annuler le champ
magnétique au niveau de la surface du cryostat (voir Fig.1.4), de formes d'impulsion trapézoï-
dales, et de correction de l'e�et de �ltre par préemphase du signal d'entrée.

Fig. 1.4. Bobines primaires et secondaires de gradient selon l'axe Y, conçus en "empreinte digitale"
(�ngerprint) par méthode numérique [Schmitt, 2009].

La chaine de réception RF

L'exploitation du signal reçu se fait à travers une chaine électronique de réception (RF front-
end) dont l'objectif est d'ampli�er le signal par un préampli�cateur à faible bruit, d'appliquer
un �ltre anti-repliement, de le démoduler de sa porteuse à la fréquence de Larmor, puis de le
numériser par un convertisseur analogique-numérique (CAN). Les systèmes se distinguent selon
le degré de numérique et d'analogique qu'ils intègrent, notamment sur la démodulation, et sont
caractérisés par deux performances principales :

� La portée dynamique (dynamic range) : elle peut être dé�ni comme le rapport entre la
plus haute et la plus petite valeur mesurable. Suite à l'augmentation en intensité des
champs magnétiques et surtout au développement de l'imagerie 3D, les CAN 16 bits ont
progressivement été remplacés par des 32 bits.

� Le facteur de bruit (noise �gure) : dé�ni comme le rapport entre les rapports signal-à-bruit
(RSB) en entrée et en sortie de l'étage. Cette caractéristique prend de l'importance par
rapport à la portée dynamique sur les systèmes en réseau où chaque antenne reçoit un
signal plus faible.

Les antennes en réseau

L'idée originale des antennes en réseau, développées initialement pour les systèmes de radar
et d'ultrasons, est de reproduire la couverture volumique d'une antenne en cage d'oiseau par
la combinaison d'antennes de surface de RSB supérieur, formant ainsi une antenne équivalente
de meilleur RSB global mais de sensibilité moins homogène. Leur conception repose sur deux
principes [Roemer et al., 1990] :

� L'utilisation de préampli�cateurs individuels à faible impédance d'entrée pour éliminer les
interférences entre antennes.

� Le chevauchement des antennes proximale pour annuler leur inductance mutuelle.
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Cette dernière propriété fut exploitée avec succès sous le terme d'imagerie parallèle en propo-
sant une base d'encodage spatiale complémentaire à celle de la transformée de Fourier, réduisant
la quantité d'information à acquérir par unité de temps dans cette dernière, après régularisation
cependant par les propriétés statistiques du bruit dans le domaine image (SENSE [Pruessmann
et al., 1999]) ou par le caractère oscillant du signal dans l'espace-k (GRAPPA [Griswold et al.,
2002]). Leur utilisation s'est donc très largement démocratisée, pour �nalement s'établir comme
fonctionnalité standard sur les systèmes cliniques actuels.

Le principe de base de la combinaison des canaux est de former un signal unique pour chaque
point de l'espace à partir d'une combinaison linéaire des signaux en provenance de toutes les
antennes. Cette combinaison linéaire est pondérée de façon à tirer partie des antennes proches
contribuant au signal et de minimiser la contribution en bruit des antennes éloignées. L'approche
classique consiste à phaser de Φ des signaux provenant d'antennes dont l'orientation par rapport
au vecteur d'aimantation di�ère a�n de s'assurer d'une cohérence constructive, à les sommer en
les pondérant par un facteur W , puis à normaliser la valeur obtenue par un facteur λ. Ainsi,
pour n antennes recevant un signal SRM provenant d'une région r, le signal combiné s (r, t) est
dé�ni par l'Eq.1.6

s (r, t) = λ (r)
∑
n

Wn (r) ∗ eiΦn ∗ sn (r, t) (1.6)

Les approches proposées dans la littérature di�érent cependant selon plusieurs points :

� Le domaine de travail : temporel [Brown, 2004,Natt et al., 2005] ou fréquentiel [Wright
and Wald, 1997,Hardy et al., 1992,Wald et al., 1995b,Wald et al., 1995a,Scha�ter et al.,
1998,Prock et al., 2002,Maril and Lenkinski, 2005]

� Le calcul des coe�cients de pondération : à partir de l'écart-type du bruit [Brown, 2004],
de l'amplitude du signal de l'eau non-supprimé [Natt et al., 2005], de l'amplitude du mé-
tabolite principal [Maril and Lenkinski, 2005] et de plusieurs valeurs de fréquence proche
[Prock et al., 2002] ou d'une combinaison linéaire des principales amplitudes [Wright and
Wald, 1997].

� La modélisation du signal : par une approche non-paramétrique (décomposition en valeurs
singulières [Bydder et al., 2008,Sandgren et al., 2005]), semi-paramétrique [Sandgren et al.,
2005] ou paramétrique [Brown, 2004,Maril and Lenkinski, 2005].

� La correction de la phase : simplement à partir du premier point temporel [Brown, 2004]
ou pouvant intégrer une correction des courants de Foucault à partir du signal de l'eau
non-supprimé [Natt et al., 2005]

� La normalisation : par la somme des variances du bruit [Brown, 2004], la somme des am-
plitudes du signal de l'eau non-supprimé [Natt et al., 2005], ou encore la racine carré de la
somme des carrés des amplitudes du métabolite principal [Maril and Lenkinski, 2005].

La solution implémentée sur notre système clinique s'inspire principalement de la méthode
de [Roemer et al., 1990] :

1. Sommation : pour chaque antenne, eiΦn est estimé en mesurant la di�érence de phase au
premier point par rapport à une antenne de référence, et Wn (r) est égal à l'amplitude
complexe du premier point temporel du signal SRM dont on suppose qu'il est une bonne
approximation de la sensibilité (méthode somme des carrés de [Roemer et al., 1990])

2. Normalisation : λ (r) est calculé de façon analogue à la somme des carrés en imagerie
conventionnelle a�n d'homogénéiser la distribution de la sensibilité dans l'antenne.
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λ (r) =
1√∑
iAi (r)2

(1.7)

Cette implémentation a pour avantage d'être analogue à la combinaison des canaux en image-
rie conventionnelle, et d'o�rir un RSB maximisé en tout point de l'espace comme nous avons pu
le mesurer en imagerie spectroscopique avec di�érentes antennes classiquement disponibles sur
les systèmes cliniques (voir Fig.1.5). Il est à noter cependant que les derniers systèmes cliniques
(marque "TIM" chez Siemens) proposent un autre calcul deWn (r) à partir de l'acquisition rapide
d'une image de sensibilité, ainsi que plusieurs modes de normalisation de l'image, dénommés CP,
dual et triple, à partir de chevauchements di�érents des antennes réseau, o�rant ainsi di�érents
compromis RSB/homogénéité.

Toutes ces méthodes ont cependant deux inconvénients majeurs. Premièrement, l'estimation
des paramètres (phase, amplitude) n'est �able que pour un RSB su�samment élevé [Roemer
et al., 1990] et peut être perturbée par des artefacts (échos stimulés, couplage-J, etc) et des
statistiques de bruit non gaussiennes (corrélations entre canaux, outliers, etc.). Deuxièmement,
elles reposent sur l'hypothèse que le volume de tissu observé est le même pour toutes les antennes,
autrement dit que la dimension du volume est petite devant la distance aux antennes et qu'il n'y
a pas de contamination par spatiale [Brown, 2004]. Par ailleurs, maximiser le RSB ne signi�e pas
pour autant obtenir une distribution uniforme de la sensibilité après combinaison (voir Fig.1.5)
mais génère une image pondérée en "somme-des-carrés".
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1.1.4 Les séquences d'acquisition

La mesure et l'exploitation du signal SRM nécessite l'agencement de di�érentes impulsions,
dont la combinaison permet de supprimer les résonances involontaires et sélectionner l'origine
spatiale du signal.

La suppression du signal de l'eau

Le signal de l'eau est un problème récurrent en 1H SRM. Par sa proximité avec les résonances
des métabolites et son amplitude bien supérieure, il dégrade le pouvoir de discrétisation du signal
des métabolites en saturant le CAN, et dégrade la résolution fréquentielle des métabolites dont la
résonance est proche (déformation de la ligne de base). La stratégie la plus fréquemment utilisée
pour le réduire consiste à utiliser des impulsions RF dont la combinaison sature l'aimantation
longitudinale et déphase l'aimantation transversale de l'eau avant ou au cours de la séquence de
localisation :

� CHESS (CHEmical Shift Selective) [Haase et al., 1985] : saturation par une série d'im-
pulsions à 90� sélectives en fréquence (gaussienne) suivies d'un gradient déphaseur dans
di�érentes directions à divers moment de la séquence de localisation. Le principal inconvé-
nient de cette méthode est la formation de cohérences non-voulues sous forme d'échos.

� WET (Water suppression Enhanced through T1 e�ect) [Ogg et al., 1994] : optimisation de la
méthode CHESS, pour minimiser sa sensibilité aux di�érences de T1 et de champ B1 dans
les tissus, à partir d'une modélisation de l'aimantation longitudinale, et d'une optimisation
de l'angle de bascule à délais constant entre impulsions pour 400 ms ≤ T1 ≤ 2000 ms
et B1± 10%. Il s'agit de la méthode implémentée par défaut sur notre système clinique,
avec 3 impulsions d'angle 89.2�, 83.4�et 160.8�pour un T1 optimal autour de 1300ms (voir
Fig.1.6).

Fig. 1.6. Aimantation résiduelle MR pour des variations de T1 et de B1 en fonction du nombre
d'impulsions n de la séquence WET [Ogg et al., 1994]

� BASING (Band Selective INversion with Gradient dephasing) [Star-Lack et al., 1997] :
après excitation, utilisation d'une impulsion d'inversion à 180� sélective en fréquence en-
tourée de deux gradients déphaseurs de signes opposés, détruisant ainsi l'écho de spin sur
une bande fréquentielle. Dans une séquence de localisation PRESS, la suppression est incor-
porée entre la première et la seconde impulsion à 180�, et une suppression supplémentaire
centrée sur les lipides peut être incorporée entre la seconde impulsion à 180�et l'écho de
spin (double-BASING). Le principal avantage est d'o�rir une suppression combinée de l'eau
et des lipides 100 fois plus e�cace que la méthode CHESS, en augmentant toutefois le TE
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minimal de la séquence. Cette méthode est implémentée sur notre système clinique sous le
nom de MEGA.

Ces impulsions RF ont cependant pour inconvénient majeur d'altérer systématiquement le
signal de l'eau, modi�ant la fréquence et la phase initiale du signal utilisées par les algorithmes
de correction temps-réel lors de l'acquisition, excluant certains algorithmes de correction de la
forme de raie (voir �1.3.3), ainsi que les stratégies de quanti�cation absolue par référence interne
(voir �1.4.1).

Une solution courante consiste alors à e�ectuer deux acquisitions :

1. Une première acquisition avec séquence de suppression du signal de l'eau, sans l'annuler
complètement pour conserver sa fréquence et sa phase initiale

2. Une seconde acquisition sans suppression du signal, plus rapide car avec moins d'accumu-
lations.

Les impulsions RF de la suppression du signal de l'eau ont aussi des e�ets délétères sur les
résonances proches des métabolites, notamment de la tCr à 3.91 pppm et du Ins autour de 3.53
ppm : e�ets de bord, transfert d'aimantation [Leibfritz and Dreher, 2001] et dépôt d'énergie. A�n
de palier à ces limitations, des travaux récents ont démontré la faisabilité d'une quanti�cation
�able des métabolites à TE court sans suppression du signal de l'eau [Dong et al., 2006], grâce à
la généralisation sur les systèmes cliniques de CAN à large portée dynamique et à l'amélioration
de l'homogénéité du champ B0 par les réglages automatique du shim.

Les bandes de saturation

La résonance très importante des lipides du scalp su�t à contaminer le signal du volume
d'intérêt par les imperfections des séquences de localisation. Une solution consiste à appliquer
des bandes de saturation supplémentaires, spatiellement sélectives sur des zones d'intérêt :

� OVS (Outer Volume Suppression) : saturation par une impulsion de sélection de coupe
suivie d'un gradient déphaseur.

� VSS (Very Selective Suppression) [Le Roux et al., 1998] : amélioration de l'impulsion de
coupe par l'algorithme de Shinnar-LeRoux sur un �ltre à phase quadratique, améliorant
ainsi la sélectivité spatiale et la robustesse aux hétérogénéités de champ B0.

� BISTRO (B1 Insensitive TRain to Obliterate signal) [Luo et al., 2001] : saturation par une
série d'impulsions modulées en fréquence et amplitude, entrecoupées de gradients dépha-
seurs. Le principal avantage de cette méthode est d'être insensible aux hétérogénéités B1,
et donc utilisable avec des antennes de surface.

Les séquences de localisation spatiale

La mesure d'une concentration par SRM présuppose la connaissance de l'origine spatiale du
signal, et diverses séquences de localisation ont été développées à cet e�et. Le principe général
est la sélection d'un volume rectangulaire par intersection gradients orthogonaux entre eux, et
générant un écho de gradient ou de spin :

� ISIS (Image Selected In vivo Spectroscopy) [Ordidge et al., 1986] : le volume est sélectionné
par une série de 8 impulsions d'inversion sélectives à 180�en présence de gradients. L'avan-
tage principal est d'être très peu sensible à la pondération T2, l'aimantation restant le long
de l'axe Z avant l'impulsion de lecture, ce qui en fait une méthode populaire pour la SRM
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du 31P. Ses principaux inconvénients sont la durée d'acquisition des 8 impulsions, et la
faible robustesse du cyclage de phase aux mouvements.

� STEAM (STimulated-Echo Acquisition Mode) [Frahm et al., 1987] : le volume est sélec-
tionné par 3 impulsions de sélection de coupe à 90�, séparées par des délais, et l'utilisation
de gradients déphaseurs pour supprimer les cohérences non voulues. Le principal avantage
est de pouvoir diminuer fortement le TE, et ainsi observer le signal des métabolites à faible
T2. En revanche, son principal inconvénient est d'o�rir une sensibilité deux fois moindre
que la séquence PRESS.

� PRESS (Point RESolved Spectroscopy) [Bottomley, 1984] : le volume est sélectionné par
refocalisation d'un écho de spin par une impulsion à 90�suivie de deux impulsions à 180�,
et l'utilisation de gradients déphaseurs pour supprimer les cohérences non voulues. Son
principal avantage est une sensibilité deux fois supérieure à celle de la séquence PRESS.
Ses inconvénients sont de rallonger le TE (30 ms au minimum), et d'être plus sensible aux
hétérogénéités B1 et aux imperfections des impulsions d'inversion.

L'utilisation d'impulsions sélectives de coupe ou de gradient de lecture readout génère par
ailleurs un déplacement de l'origine spatiale du signal en fonction de sa fréquence de résonance,
appelé artéfact de déplacement chimique. Di�érents métabolites auront ainsi des volumes d'ori-
gine décalés de ∆DC en fonction de l'intensité du gradient de sélection de coupe Gcoupe, de leur
di�érence de déplacement chimique δ et du champ magnétique B0 d'après Eq.1.8.

∆DC =
B0

Gcoupe
× δ (1.8)

Outre leurs caractéristiques intrinsèques, les performances des séquences de localisation dé-
pendent fortement par ailleurs des performances des impulsions utilisées. Des progrès substan-
tielles ont notamment été apportés par l'utilisation d'impulsions adiabatiques de type BIR-4
(séquence de localisation LASER (Localization by Adiabatic SElective Refocusing) [Garwood and
DelaBarre, 2001]) insensibles aux hétérogénéités B1 sur un volume donné, ainsi que les impulsions
de Shinnar-Le Roux [Pauly et al., 1991] reposant sur une formalisme mathématique des rotations
dans l'espace, une discrétisation dans le temps de l'aimantation, et un algorithme d'optimisation.

L'imagerie spectroscopique

Le principe général de l'imagerie spectroscopique est d'ajouter un encodage spatial au signal
SRM, permettant ainsi d'en construire une image. Cependant, la conservation de l'information
de déplacement chimique proscrivant l'utilisation de gradients de lecture en fréquence readout,
l'encodage spatial est réalisé conventionnellement au moyen d'un double encodage de phase après
sélection d'une coupe, impliquant une acquisition séquentielle du signal dans chaque voxel, et
donc un temps d'acquisition Tacq très long. Celui-ci dépend du TR, du nombre d'accumulations
Nacc, et de la résolution spatiale dans le plan Nx et Ny d'après Eq.1.9.

Tacq = TR×Nacc ×Nx ×Ny (1.9)

En pratique, le signal des lipides du scalp contaminant fortement tous les voxels du cerveau
par contamination spatiale (voir �1.4.2), des séquences de localisation spatiale (voir �1.1.4) et
des bandes de saturation (voir �1.1.4) sont le plus souvent utilisées avant chaque excitation.

Des séquences d'acquisition rapides ont par ailleurs été développées, reprenant les stratégies
d'accélération initialement proposées en IRM conventionnelle (EPSI (Echo Plannar Spectroscopic
Imaging) [Posse et al., 1994], spiral, radial, SSFP (Steady State Free Precession) [Dreher et al.,
2003], etc.), et o�rant di�érents positionnements en terme de résolution spatiale, résolution spec-
trale, temps d'acquisition, et de choix du contraste.
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Ces précédentes stratégies peuvent par ailleurs être combinées avec le principe d'imagerie
parallèle (voir �1.1.3), comme des études l'ont démontré à partir d'une séquence d'imagerie
spectroscopique conventionnelle [Dydak et al., 2001] et d'une séquence EPSI (PEPSI [Lin et al.,
2007]).

1.2 Les métabolites cérébraux

La SRM permet l'observation in vivo des métabolites cérébraux. Il en existe un grand nombre,
mais à des concentrations très variables. Le nombre de métabolites détectables dépend à la fois du
RSB et de la résolution spectrale, eux-mêmes fonction de l'intensité et de l'homogénéité du champ
B0 (voir Fig.1.7), du temps d'écho, du volume d'intérêt ainsi que du nombre d'accumulations.

Fig. 1.7. Spectres cérébraux in vivo acquis à TE=135 ms sur a) un chien à 9.4T b) l'homme à 1.5T [Ross
and Bluml, 2001].

Les principaux métabolites détectables sur un système IRM clinique 1.5T sont les composés
acétylés (tNA), la créatine et phosphocréatine (tCr), les composés de choline (Cho), ainsi que le
myo-Inositol (Ins) à TE court.

1.2.1 Les composés acétylés (tNA)

La résonance de plus grande amplitude dans le cerveau sain est celle des composés acétylés
à 2.02 ppm. Les métabolites cérébraux y contribuant (voir Fig.1.8) sont principalement le N-
Acetyl-Aspartate (NAA) (Fig.1.9), le N-Acetylaspartylglutamate (NAAG) à hauteur de 15 à 25
% [Pouwels and Frahm, 1997,Pouwels and Frahm, 1998], ainsi que dans une proportion négligeable
de l'asparate, du GABA et des résonances couplées de glutamate et glutamine. Cette résonance
est plus communément nommée total N-Acetyl (tNA).
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Fig. 1.8. Simulation par NMRScope à concentration in vivo [Govindaraju et al., 2000] des métabolites
contribuant à la résonance du tNA à 2.02 ppm

Le NAA fut découvert tardivement en 1956 par Tallan et al. [Tallan et al., 1956], et les re-
cherches à son sujet n'ont vraiment débuté qu'au milieu des années 80 [Coyle, 2006], stimulées
par les premières acquisitions SRM cérébrales et la proéminence de sa résonance. Il s'agit d'un
acide aminé commun à tous les mammifères, dont la concentration dans le système nerveux cen-
tral est la plus importante après le glutamate [Baslow, 2003].

Sa spéci�cité cellulaire est cependant toujours sujet à controverse. Des études immunohisto-
chimiques [Simmons et al., 1991,Mo�ett et al., 1991] ont tout d'abord conclu à sa localisation
exclusive dans les neurones, sans spéci�cité à un neurotransmetteur mais avec toutefois des
grandes disparités. Des immunoréactions très importantes ont été observées dans les neurones
comportant de longues projections et des structures axonales extensives [Coyle, 2006], et sont
plus modérées dans les axones des faisceaux de �bre [Mo�ett and Namboodiri, 1995]. Des acquisi-
tions NMR haute résolution sur des cultures in vitro de di�érents types cellulaires neuronales et
gliales [Urenjak et al., 1993] ont con�rmé dans un premier temps cette spéci�cité neuronale, mais
l'ont par la suite questionné en détectant du NAA dans certaines cellules gliales [Bhakoo and
Pearce, 2000] : astrocytes progéniteurs d'oligodendrocytes-type 2, ainsi que oligodendrocytes im-
matures et matures. Une récente étude immunohistochimique sur le rat [Bjartmar et al., 2002] a
cependant démontré que suite à une section du nerf optique, les concentrations en NAA et NAAG
diminuent, conjointement à l'observation d'une dégénération axonale, jusqu'à devenir indétec-
table. La densité en progéniteur non-prolifératif d'oligodendrocytes, en oligodendrocytes et en
myéline reste cependant importante, suggérant fortement que NAA et NAAG ne sont exprimés,
ou tout au moins synthétisés, que dans les axones et processus neuronaux.
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Fig. 1.9. Structure chimique du NAA

Si le rôle exact du NAA est encore largement méconnu, 4 hypothèses principales sont néan-
moins proposées [Mo�ett et al., 2007] et lui attribuent la fonction de :

1. osmolyte organique compensant le dé�cit en anion des neurones (Le NAA étant une mo-
lécule a double charge négative constituant environ 3-4 % de l'osmoralité totale du cer-
veau [Baslow, 2000]) ou de substrat co-transporteur d'une pompe moléculaire de l'eau
nettoyant des neurones l'eau généré par les métabolites [Baslow, 2002].

2. précurseur direct du NAAG par biosynthèse enzymatique [Arun et al., 2006].

3. donneur d'aspartate pour la synthèse des lipides de la myéline dans les oligodendrocytes,
bien que le transporteur à la jonction avec l'axone reste putatif malgré une visualisation
par radio-traceur [Chakraborty et al., 2001].

4. facilitateur du métabolisme énergétique des mitochondries neuronales.

Ces hypothèses ont amené à un modèle général [Mo�ett et al., 2007] de synthèse et de métabo-
lisme cérébral (voir Fig.1.10). Le NAA est synthétisé principalement dans les neurones à partir
d'aspartate et d'acetyl CoA [Baslow, 2003]. Il ne peut cependant y être dégradé, son catabo-
lisme se faisant par l'enzyme aspartoacylase (ASPA) localisée uniquement dans les oligodendro-
cytes [Mo�ett et al., 2007]. La deuxième voie de régulation étant le relargage dans la circulation
par les astrocytes après captation dans les synapses et hydrolisation du NAAG, constituant ainsi
un transporteur pour l'extraction du nitrogène cérébral [Mo�ett et al., 2007]. La dynamique du
modèle, mesurée par infusion et mesure SRM de glucose marqué au 13C, est assez rapide et per-
met un renouvellement complet du NAA cérébral tous les 1.4 jours (6%/heure) [Moreno et al.,
2001] avec une grande stabilité physiologique.
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Fig. 1.10. Modèle hypothétique de synthèse et métabolisme du NAA dans la cerveau [Mo�ett et al.,
2007]

En dehors de la maladie de Canavan, pour laquelle une mutation dans le gène encodant
l'ASPA catalysant le NAA provoque une très forte augmentation de sa concentration, les alté-
rations observées dans les autres pathologies sont essentiellement des baisses de l'amplitude du
tNA. Cependant, l'interprétation de ces altérations est singulièrement compliquée par plusieurs
e�ets :

� les nombreux rôles du NAA, dont l'importance relative peut varier en fonction des processus
pathologiques.

� la contribution à hauteur de 15 et 25 % du NAAG [Pouwels and Frahm, 1997,Pouwels
and Frahm, 1998], neuropeptide localisé exclusivement dans les neurones mais dans des
populations plus restreintes [Neale et al., 2000], et dont les rôles possibles sont la modulation
de la transmission glutamatergénique, la neuroprotection et la plasticité synaptique [Neale
et al., 2005].

� des variations mécaniques de la densité volumique de neurones, par des phénomènes d'÷-
dème vasogéniques ou de pertes d'eau intra-cellulaire.

� mais aussi les pondérations inhérentes au signal RMN : des changements de temps de re-
laxation, comme reproduit in vitro par Yurgelun-Todd (in press), ou des changements de
visibilité RMN par modi�cation de la compartimentation cellulaire [Clark, 1998].

De nombreuses questions restent cependant ouvertes [Coyle, 2006], en particulier sur son rôle
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exact dans les neurones, sur son transport dans les oligodendrocytes pour participer à la synthèse
de myéline, ainsi que sur le processus de biosynthèse du NAAG. Au regard de ces interprétations,
le tNA est considéré comme un marqueur de la densité, intégrité et viabilité neuronale. La �abilité
de mesure de sa résonance, et sa sensibilité à de nombreuses pathologies en ont fait un marqueur
très largement utilisé en recherche clinique, notamment lors d'essais thérapeutiques.

1.2.2 Créatine et Phosphocréatine (tCr)

La Créatine (Cr) et la Phosphocréatine (PCr) sont deux métabolites contribuant ensemble
à trois singulets d'un groupe méthyl à 3.03 ppm, d'un groupe méthylène à 3.91 ppm et d'un
groupe nitrène à 6.65 ppm, non visible car masqué par la résonance de l'eau. Ils participent à la
réaction de Créatine Kinase (CK) (Fig.1.11), découverte en 1934 et participant au métabolisme
phosphorique à haute énergie à travers l'homéostasie et la production d'ATP1 dans les cellules
très consommatrices d'énergies (�bres musculaires, cellules cérébrales, etc) [Wyss and Kaddurah-
Daouk, 2000].

Fig. 1.11. Réaction de Créatine Kinase (CK), catalysant la conversion de Cr en PCr à travers la trans-
formation d'ATP en ADP

La dynamique de la réaction est régie par l'équilibre thermodynamique et enzymatique de
Gibbs, déterminant que la somme des concentrations de Cr et PCr est relativement stable. En de-
hors de l'apport nutritionnel, la concentration de Cr cérébrale est régulée par 3 mécanismes [Ross
and Bluml, 2001] :

� L'équilibre thermodynamique et enzymatique de Gibbs, déterminant que la somme des
concentrations de Cr et PCr est constante

� L'équilibre de Donnan des forces osmotiques, fortement liées à l'équilibre de Gibbs, aug-
mentant ou diminuant la concentration de Cr pour maintenir l'équilibre osmotique de la
cellule.

� La biosynthèse de novo dans le foie et les reins à partir d'arginine, de glycine et de S-
adenosylmethionine (Fig.1.12). En complément de l'apport alimentaire, 1.7 % de la créa-
tine du corps humain est ainsi renouvelée par jour. [Miller, 1991]

1Adénosine triphosphate
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Fig. 1.12. Schéma de la biosynthèse de novo de Cr dans les reins et le foie [Ross and Bluml, 2001]

En vertu de ces régulations, la somme des concentrations cérébrales de Cr et PCr mesurée
par SRM, communément nommée tCr, est supposée être stable et insensible à de nombreuses
altérations pathologiques. La Cr est présente dans tous les tissus cérébraux, pour une concentra-
tion environ 20 % plus importante dans la substance grise (SG) que dans la substance blanche
(SB) [Ross and Bluml, 2001] conjointement à un renouvellement plus élevé de l'ATP. Elle n'est pas
spéci�que à un type cellulaire, mais des mesures in vitro ont mis en évidence des concentrations
tCr, en nmol.kg−1 de protéine, respectivement 4 et 2 fois plus elevées dans les oligodendrocytes
et les astrocytes que dans les neurones [Urenjak et al., 1993].

Ces propriétés font de la concentration en tCr un marqueur putatif de la prolifération cellu-
laire, avec toutefois les mêmes pondérations inhérentes au signal RMN que sont les changements
de temps de relaxation et de visibilité RMN.

1.2.3 Les composés de choline (Cho)

Les molécules cérébrales contenant de la choline (Fig.1.13) participent aux résonances obser-
vées autour de 3.2 ppm. La choline est un nutriment absorbé à partir de la plupart des aliments,
et précurseur de deux molécules importantes : l'acetylcholine (ACho), synthétisée uniquement
dans les neurones cholinergéiques [Freeman and Jenden, 1976], et la phosphatidylcholine (Ptd-
Cho) constituant des membranes cellulaires et notamment de la myéline selon le modèle décrit
par la �gure 1.14.
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Fig. 1.13. Structure chimique des principaux composés de choline dans le cerveau [Miller, 1991]

Fig. 1.14. Schéma de la synthèse de PtdCho pour la myéline à partir de Cho [Ross and Bluml, 2001],
avec GPCho pour précurseur et PCho pour produit de dégradation

De nombreuses incertitudes subsistent cependant sur ce que contient exactement la réso-
nance à 3.2 ppm, communément nommée "composés de choline" (Cho). Les interprétations des
études post mortem sont notamment discutables, des altérations massives et imprévisibles des
concentrations se produisant lors de la mort cellulaire. Des mesures in vivo par 13C sur des
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cerveaux sains de rat [Tunggal et al., 1990] ont néanmoins mis en évidence des concentrations
négligeables de choline libre (Chof ) (0.022mmol.kg

−1) et de cytidine-diphosphate-choline (CDP-
Cho) (0.065 mmol.kg−1), des concentrations détectables par SRM de phosphocholine (PCho)
(0.38 mmol.kg−1) et glycerophosphocholine (GPCho) (0.40 mmol.kg−1), ainsi que des concen-
trations très importantes de PtdCho (18 mmol.kg−1). Contrairement aux autres composés de
choline, ce dernier est cependant un constituant membranaire soluble dans les lipides et non dans
l'eau. En dépit de sa forte concentration, il est donc peu probable qu'il participe signi�cativement
au signal de Cho, le mouvement des protons étant restreint dans les membranes. Cette hypothèse
a été renforcée par une étude SRM in vivo et histologique sur di�érentes tumeurs, présentant
des corrélations signi�catives du signal SRM de Cho avec la densité cellulaire, les concentrations
de Chof , GPCho, et PCho mais une absence de corrélation signi�cative avec la concentration
de PtdCho [Miller et al., 1996]. Le signal de Cho peut également contenir des résonances de
la bétaïne, et une étude sur cerveau sain de rat a conclu qu'elle y contribuait à hauteur de 10
% [Lien et al., 1990].

GPCho et PCho étant respectivement précurseur et produit de dégradation de la PtdCho,
constituant des membranes cellulaires dont environ 40% des phospholipides de la myéline [Mil-
ler et al., 1996], leur concentration à travers la mesure de Cho est un marqueur à la fois de
la densité cellulaire [Miller et al., 1996] et du turnover membranaire, notamment des processus
de démyélinisation/remyélinisation. Des études en SRM du 31P permettent par ailleurs de dis-
tinguer synthèse et dégradation par la mesure des phosphomonoesters (PME), précurseurs des
phospholipides, des phosphodiesters (PDE), produits de dégradation, ainsi que de l'activité des
phospholipases [Boulanger et al., 2000]. Présent dans toutes les membranes, la résonance des
composés de choline n'est pas spéci�que à un type cellulaire, avec cependant des concentrations
(en nmol.kg−1 de protéine) environ 3 fois plus élevées dans les oligodendrocytes et les astrocytes
que les neurones [Urenjak et al., 1993]. Ce rôle de marqueur de la densité cellulaire a été notam-
ment démontré sur une encéphalomyélite allergique expérimentale (EAE), modèle in�ammatoire
des plaques dans la sclérose en plaques (SEP) comprenant des proliférations lymphocytaires mais
pas ou peu de démyélinisation et de perte neuronale [Brenner et al., 1993].

1.2.4 Le myo-Inositol

Le myo-Inositol (mIns) (voir Fig.1.15) est un des 9 isomères possibles de l'hexahydrocyclo-
hexane (inositol), identi�é en 1894 par Bouveault à partir d'une découverte initiale de Scherer
en 1850.

Fig. 1.15. Structure du myo-inositol [Fisher et al., 2002]

Localisé principalement dans le système nerveux central, il est détectable en SRM du 1H
sous la forme d'une résonance complexe entre 3.5 et 3.6 ppm. Il est de loin le plus abondant des
isomères, devant le scyllo-Inositol (entre 5 et 12% de la concentration du myo-Inositol [Seaquist
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and Gruetter, 1998], soit environ 0.5 mM détectable en SRM sous la forme d'un singulet à 3.34
ppm) et des traces de neo-Inositol. En raison de ses couplages fort et de son T2 très court, le
myo-Inositol n'est quanti�able de façon �able qu'à TE court. Inositol phosphate et myo-Inositol
ne sont cependant pas di�érenciables par SRM du 1H [Ross and Bluml, 2001].

L'inositol est apporté pour un cinquième environ par l'alimentation, et synthétisé pour les
quatre cinquièmes restant par une enzyme à partir de glucose-6-phosphate, dans les reins princi-
palement mais aussi dans le cerveau et les testicules. Sa dégradation se fait exclusivement dans les
reins, par une conversion en acide glucuronique et une dégradation ultérieure dans le foie [Fisher
et al., 2002] (voir Fig.1.16).

Fig. 1.16. Schéma de la synthèse, utilisation et dégradation de l'inositol [Fisher et al., 2002]

Deux rôles lui sont connus à l'heure actuelle :

� Régulateur du volume cellulaire : si les changements de tonicité sont compensés à court
terme par le transport transmembranaire de Na+, K+, H+ ou Cl−, leur compensa-
tion chronique nécessite le transport d'un osmolyte organique "compatible" ou "non-
perturbant" tel que le myo-Inositol. Les phénomènes d'hypernatremie, d'hypoxie, d'÷dème
vasogénique et cytotoxique, et de rupture de la barrière hémato-encéphalique provoquent
ainsi une augmentation de la concentration en myo-Inositol [Fisher et al., 2002].

� Précurseur des phospholipides, impliqués dans les phénomènes d'adhésion, de croissance,
de tra�c vésiculaire et de survie de la cellule [Novak et al., 2000].

La régulation du myo-Inositol cellulaire en réponse au stress hypotonique se fait par di�usion
membranaire via un mécanisme facilitateur impliquant un canal Cl− non spéci�que, et par 3
mécanismes distincts de maintient de la concentration cellulaire :

� Par un transporteur de captage spéci�que du Na+, le SMIT (Sodium Molecule Inositol
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Transporter), présent largement dans tous les types cellulaires (neurones et glie), et dont
l'expression et l'activité sont régulées principalement par le stress osmotique mais aussi par
la concentration en inositol.

� Par un symporteur du H+-myo-Inositol, le HMIT (H+ Molecule Inositol Transporter) [Ul-
dry et al., 2001], exprimé quasiment exclusivement dans le système nerveux central, pri-
mairement dans les astrocytes mais aussi dans certaines populations neuronales.

� Par synthèse de novo à partir de glucose-6-phosphate, via une enzyme présente dans les
capillaires et astrocytes mais pas dans les neurones [Novak et al., 1999].

Les �uctuations très importantes de la concentration en Ins en font un marqueur potentiel
d'une grande sensibilité [Ross and Bluml, 2001], mais ses multiples rôles et mécanismes de régula-
tion rendent sa spéci�cité cellulaire et fonctionnelle encore incertaine, et donc son interprétation
délicate. S'il a en e�et été suggéré que le myo-Inositol est un marqueur glial primaire [Glanville
et al., 1989] voir exclusif [Brand et al., 1993], en raison notamment de sa synthèse de novo dans les
astrocytes et de ses concentrations importantes dans les neuroblastome NK-N-SH (6 mM) [Stubbs
and Agrano�, 1993] et les neuroblastomes SH-SY5Y (11.2 mM) [Novak et al., 1999], il est aussi
présent en concentrations signi�catives et parfois supérieures dans les cellules neuronales du nerf
sural (2.6 mM) [Sundkvist et al., 2000], les neurones NT2-N2 (17.4 mM) [Novak et al., 1999], et
les neurone HCN-2 (< 1 mM) [Koch et al., 1999]. Son interprétation est par ailleurs compliquée
par la décroissance de sa concentration avec l'âge, d'environ 50% entre 20 et 90 ans dans le cortex
temporal [Stokes et al., 1983].

1.3 Traitement du signal

Le signal SRM est une somme de signaux d'origines diverses, physiologiques (eau, métabolites,
macromolécules, lipides) ou non (courants de Foucault), qu'il convient de distinguer a�n d'ex-
traire l'information d'intérêt qu'est l'amplitude individuelle des métabolites. Après acquisition,
la SRM implique donc nécessairement des étapes de traitement du signal.

1.3.1 La modélisation du signal RMN

La forme de raie

Le signal s idéal en mode d'absorption d'un métabolitemet au cours du temps est modélisable
par une forme de raie, paramétrée par son amplitude A, sa fréquence de résonance ω0, son facteur
d'amortissement α et sa phase φ.

ŝmet (t) = Amet × e−(αmet+ω0met)t+iφmet (1.10)

2Modèle de culture cellulaire de neurones du système nerveux central humain
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Fig. 1.17. Forme de raie lorentzienne, α = 4 Hz

Cette forme de raie est nommée lorentzienne, car une décroissance mono-exponentielle e−αt

correspond à la transformée inverse de Fourier d'une fonction lorentzienne 1
1+α2 .

En réalité, les hétérogénéités du champ magnétique B0 dues aux e�ets d'interfaces et d'hé-
térogénéité tissulaire induisent une dispersion statistique de distribution normale autour de la
valeur de résonance. Ce phénomène est modélisable par une forme de raie dite "gaussienne"
d'amortissement β :

ŝmet (t) = Amet × e−(βmett)
2−ω0met t+iφmet (1.11)

Fig. 1.18. Forme de raie gaussienne, β = 2 Hz

La conjugaison des deux e�ets précédents (décroissance lorentzienne du signal idéal et dé-
croissance gaussienne des hétérogénéités B0) se modélise par une fonction de Voigt, convolution
en fréquence d'une fonction lorentzienne et d'une fonction gaussienne de même sommet :

ŝmet (t) = Amet × e−(αmet+ω0met)t−(βmett)
2+iφmet (1.12)
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Fig. 1.19. Forme de raie voigt, α = 4 Hz et β = 2 Hz

L'in�uence du choix du modèle peut introduire un biais important si les données s'en éloignent
signi�cativement (voir Fig.1.20).

Fig. 1.20. In�uence de la forme de raie sur la quanti�cation d'un signal Voigt simulé (α = 10 Hz et
β = 4 Hz).

Domaine temporel et fréquentiel

Le signal RMN provenant d'un phénomène de résonance, il est communément représenté
sous forme de spectre dans le domaine fréquentiel. La transformée de Fourier de la fonction de
décroissance lorentzienne Eq.1.10 a ainsi pour partie réelle la fonction suivante :

F̂met (ω) =
αmet

(ω − ω0met)
2 + α2

met

(1.13)

Il y a une correspondance entre les deux domaines, l'intégrale de cette fonction selon l'axe des
fréquences étant égale à l'amplitude A dans le domaine temporel, α correspondant à la largeur
à mi-hauteur et ω0 à la position du pic.

La transformée de Fourier étant linéaire et bijective, la problématique de l'estimation de
l'amplitude des métabolites et les performances de sa résolution sont théoriquement identiques
entre les deux domaines [Abildgaard et al., 1988]. En pratique cependant, les deux domaines
de travail ont des avantages et des inconvénients respectifs. Le domaine temporel est celui de
l'acquisition du signal, et permet donc de corriger aisément les artefacts qui y sont liés (oscillation
de troncature à la �n du signal, mauvaise synchronisation du début de l'acquisition avec le
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maximum de l'écho, etc.). Le domaine fréquentiel permet quant à lui une meilleure visualisation
des résonances et du résultat de la quanti�cation, réduit le nombre de paramètres à estimer
(l'amplitude est calculée), simpli�e la suppression du signal de l'eau, mais o�re moins de �exibilité
sur le modèle de forme de raie. Il n'existe pas en e�et d'expression analytique de la transformée de
Fourier d'un décroissance gaussienne ou voigt, même si des approximations numériques existent
[Grivet, 1997,Marshall et al., 1997].

1.3.2 Estimation des paramètres du modèle

Approche statistique

Deux cadres généraux de travail existent en traitement du signal :

1. le cadre fréquentiste3 : le signal est décrit par un modèle déterministe dont les paramètres
sont estimables et entachés d'un bruit de mesure. L'estimateur utilisé est le maximum de
vraisemblance.

2. le cadre bayésien : le signal est décrit par un modèle non-stochastique dont les paramètres
ont des densités de probabilité a priori et a posteriori. Les estimateurs utilisés sont le
maximum a posteriori et le minimum de variance de l'erreur.

Si l'approche bayésienne est plus riche, elle nécessite cependant de connaître les probabilités a
priori des paramètres. En pratique, il est souvent di�cile de formaliser la connaissance et le degré
de con�ance accordé aux paramètres d'un signal SRM, et à quelques exceptions près [Bretthorst,
1990,Bretthorst et al., 2005], la plupart des méthodes de traitement du signal utilisées en SRM
reposent sur une approche fréquentiste. Pour un signal x acquis au cours du temps t, il existe
ainsi des paramètres déterministes p à estimer à partir d'une fonction modèle x̂ parmi un bruit
gaussien e :

x (t, p) = x̂ (t, p) + e (t) (1.14)

Les algorithmes de quanti�cation

Les algorithmes de quanti�cation se distinguent communément selon leur degré d'intéraction
requis auprès de l'utilisateur, entre méthodes interactives et non-interactives (ou boite-noire) :

� Méthodes intéractives : la technique non-itérative la plus ancienne [Meyer et al., 1988]
consiste à intégrer manuellement l'aire sous le pic d'une résonance dans le domaine fréquen-
tiel. Ses principaux avantages sont sa simplicité de mise en ÷uvre et l'absence d'hypothèse
sur la forme de raie. Cette méthode ne permet pas cependant de prendre en compte le
chevauchement des résonances ni la contribution de la ligne de base, biaisant fortement la
quanti�cation, notamment lors de l'estimation de la base du pic. La subjectivité du trai-
tement manuel implique par ailleurs l'existence d'une variabilité inter-observateur.

L'objectif des méthodes itératives est de minimiser une distance entre les données et un
modèle les décrivant. Dans le cas d'un bruit gaussien, l'estimateur du maximum de vrai-
semblance revient à minimiser la somme des carrés des erreurs e = x − x̂ en contrôlant
la qualité de l'estimateur p̂ par sa variance σ2

p̂ et son biais4. Il s'agit donc d'un problème
classique de moindre carré non linéaire (Non-Linear Least Square (NLLS)).

Celui-ci peut-être résolu par une optimisation globale (recuit simulé (annealing) [Weber
et al., 1998] ou algorithme génétique [Metzger et al., 1996]) ou locale (algorithmes itéra-
tifs de Gauss-Newton et de Levenberg-Marquardt). Les premières ont l'avantage de pouvoir

3A ne pas confondre avec le domaine fréquentiel
4la di�érence entre sa valeur moyenne E (p̂) et la valeur vraie p∗



40 CHAPITRE 1. LA SPECTROSCOPIE PAR RÉSONANCE MAGNÉTIQUE

sortir d'un minimum local lorsque l'espace de recherche est de haute dimensionnalité et que
les valeurs initiales sont éloignées de l'optimum global, mais ont pour inconvénient d'être de
faible e�cacité calculatoire. La majorité des optimisations utilisées pour la quanti�cation
de signaux SRM sont ainsi locales (AMARES [Vanhamme et al., 2000] et VARPRO [Knijn
et al., 1992]).

Les méthodes interactives se distinguent par ailleurs selon la complexité du modèle à régres-
ser, notamment son nombre de degré de liberté (forme de raie et nombre de métabolites à
estimer) ainsi que les contraintes sur les di�érentes résonances d'un métabolite (multiplets).
Cette problématique n'a rien d'évident, et renvoi systématiquement à deux compromis en
SRM : entre biais ou variance dans le choix du nombre de paramètres à estimer, et entre
con�ance aux données réelles ou con�ance aux données idéales dans le choix de l'informa-
tion a priori. Deux exemples didactiques de compromis biais/variance sont le phénomène
de Runge en interpolation polynomiale ou le surapprentissage (over�tting) en classi�ca-
tion : un modèle trop simple sera fortement biaisé mais peu variable, tandis qu'un modèle
trop complexe sera peu biaisé mais fortement variable.

Fig. 1.21. Illustration du compromis biais/variance en fonction du nombre de paramètres (degrés
de liberté) du modèle (http: // mahalanobis. twoday. net/ stories/ 264091/ )

Le compromis entre con�ance aux données réelles ou con�ance aux données idéales in-
tervient dans le choix de l'information a priori : celle-ci peut être l'unique singulet d'un
groupement de proton (methyl singlet metabolite (MSM)), ou incorporer tous les grou-
pements d'un métabolite et les multiplets causés par les couplages-J (whole metabolite
(WHOM)). Une des grandes di�cultés de la quanti�cation des signaux SRM provient en
e�et du chevauchement des résonances des métabolites. Imposer des contraintes fortes sur
les di�érentes résonances d'un métabolite aide ainsi leur distinction et améliore théorique-
ment la qualité de l'estimation [Cavassila et al., 2000]. Cette information a priori peut être
acquise in vitro ou simulée par des algorithmes reposant sur le formalisme de mécanique
quantique (NMRScope [Graveron-Demilly et al., 1993] ou Gamma [Smith et al., 1994]) et
calculant l'évolution du signal à partir de la séquence de localisation (voir �1.1.4), et des
constantes de couplage et de déplacement chimique d'un métabolite [Govindaraju et al.,
2000]. Les données simulées ont pour avantage d'être simples et rapides à obtenir, mais ont
pour limitation la di�culté à simuler �dèlement les conditions d'acquisition réelle (hétéro-
généités B0, température, pH, e�ets des gradients, etc.) (voir [Cudalbu et al., 2008] pour
une comparaison entre base simulée et acquise). Cette information a priori est ensuite

http://mahalanobis.twoday.net/stories/264091/
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utilisée comme donnée du modèle pour l'étape de quanti�cation (QUEST [Ratiney et al.,
2005] et AQSES [Poullet et al., 2007a] dans le domaine temporel, LCModel [Provencher,
1993] et les méthodes de [Young et al., 1998] et [Gillies et al., 2006] dans le domaine fré-
quentiel).

D'autres approches ont été proposées par ailleurs dans le domaine fréquentiel, basées sur des
réseaux de neurones [Usenius et al., 1996], l'analyse en composantes principales [Stoyanova
and Brown, 2001], l'analyse de cercle dans le plan complexe après transformée de Fourier
(CFIT) [Gabr et al., 2006], ainsi qu'une approche hybride modélisant la forme de raie dans
le domaine temporel et quanti�ant dans le domaine fréquentiel (TDFD) [Slotboom et al.,
1998].

� Méthodes non-interactives : Ces méthodes reposent principalement sur la décomposition
en valeurs singulières (Singular Value Decomposition (SVD)) d'une matrice de Hankel5

(HSVD) du signal, couplée au principe de prédiction linéaire [Barkhuijsen et al., 1985] ou
au modèle d'espace d'état [Barkhuijsen et al., 1987]. Ces approches sont appelées "non-
paramétriques" car elles n'intègrent pas de modèle physique sous-jacent contrairement aux
méthodes interactives avec information a priori. Le principe général de HSVD est d'ex-
primer le signal dans une base orthonormée de vecteurs singuliers à partir d'opérations
d'algèbre linéaire de factorisation d'une matrice de Hankel. Les valeurs singulières princi-
pales, appelées pôles (fréquence et amortissement), forment alors un sous-espace "signal"
distinct d'un sous-espace "bruit". Les amplitudes et les phases sont ensuite estimées par
moindre carré non-linéaire (NLLS) ou moindre carré total [Van Hu�el et al., 1994] (Total
Least Square (TLS)). Ces approches sont caractérisées par des temps de calcul importants,
fortement réduits cependant par l'utilisation de l'algorithme de Lanczos (HLSVD) [Mill-
hauser et al., 1989] pour la décomposition en valeurs singulières.

Le principal inconvénient de ces approches non-interactives est la grande di�culté de mo-
déliser les principes physiques à l'origine du signal, que ce soit par une forme de raie
non-lorentzienne, l'introduction d'information a priori sur les métabolites, ou la prise en
compte de la ligne de base. Elles sont donc principalement utilisées comme méthode de
suppression du signal du solvant.

D'autres méthodes ont toutefois été proposées dans le domaine temporel a�n de contour-
ner les précédentes limitations : approximant de Padé6 [Williamson et al., 2006] et maxi-
mum de vraisemblance quadratique itératif [Zhu et al., 1998] pour une forme de raie non-
lorentzienne, KNOB-TLS [Laudadio et al., 2004] et MeFrEs [Romano et al., 2002] pour
l'incorporation d'information a priori.

Dans le domaine fréquentiel, ces approches permettent une sélection directe de l'intervalle
de fréquence à analyser, réduisant d'autant le temps de calcul. Les méthodes les plus
courantes [Sandgren et al., 2004] sont FDM [Mandelshtam, 2000], SELF-MODE [Sandgren
et al., 2004], SB-HOYWSVD [Tomczak and Djermoune, 2002], SELF-SVD [Stoica et al.,
2003].

5Matrice dont les valeurs sont constantes le long des diagonales ascendantes :

0BBB@
s1 s2 · · · s513

s2 s3 · · · s514

...
...

. . .
...

s512 s513 · · · s1024

1CCCA
6Méthode d'approximation d'une fonction analytique par une fonction rationnelle, analogue au développement

limité
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Méthode Publication Domaine
Information
a priori

Forme de
raie

Ligne de
base

HLSVD
[Pijnappel

et al., 1992]
temps

VARPRO
[Van der Veen
et al., 1988]

temps

AMARES
[Vanhamme

et al., 2000]
temps

AQSES
[Poullet

et al., 2007a]
temps

√ √

QUEST
[Ratiney

et al., 2005]
temps

√ √

-
[Elster et al.,
2005]

temps
√ √

TDFD
Fit

[Slotboom
et al., 1998]

temps (forme
de raie) fréq.
(régression)

√ √ √

CFIT
[Gabr et al.,
2006]

fréquence
√

LCModel
[Provencher,

1993]
fréquence

√ √ √

-
[Young et al.,
1998]

fréquence
√ √

Tab. 1.1 Principales méthodes de quantification des signaux SRM et leurs fonction-
nalités [Poullet et al., 2008]

Estimer les performances : RSB, coe�cients de variations, et bornes de Cramér-Rao

Plusieurs estimateurs permettent de rendre compte des qualités du signal SRM, de son ac-
quisition, et de sa quanti�cation. Le rapport signal-à-bruit (RSB) est un concept courant en
traitement du signal, bien que souvent équivoque. Son principe est de caractériser le rapport
de force entre l'existence d'une information d'intérêt et les nuisances dégradant sa mesure. La
dé�nition classique de l'approche fréquentielle (par opposition à bayésienne) est de le calculer
comme le rapport de la moyenne du signal sur l'écart-type (σ) du bruit. L'utilisation de deux
domaines de travail en SRM introduit donc deux dé�nitions subsidiaires du RSB :

RSBtemporel =
Amplitudet=0

σfin du signal
(1.15)

RSBfréquentiel =
Hauteurrésonance
σhors résonance

(1.16)

Si elles sont conceptuellement proches, ces deux dé�nitions n'en restent pas moins di�é-
rentes : le RSBtemporel est indépendant de la forme de raie et de l'amortissement du signal
tandis que le RSBfréquentiel, faisant intervenir la hauteur d'une résonance dans le spectre, en
dépend fortement (voir Fig.1.22). Ils ont donc des avantages et inconvénients complémentaires,
le RSBfréquentiel permettant de mieux rendre compte de la qualité ultérieure de la quanti�cation
en intégrant l'amortissement du signal, tandis que le RSBtemporel est indépendant de l'homogé-
néité du champ B0, donc de la qualité du shim. Ils sont par ailleurs di�érement in�uencés par
une étape d'apodization : d'une part par l'augmentation de l'amortissement du signal, d'autre
part par la réduction du bruit en �n de signal seulement.
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Fig. 1.22. Di�érence entre mesure du RSB dans le domaine temporel et dans le domaine fréquentiel
[Kreis, 2004]

Plusieurs estimateurs existent pour rendre compte de la variabilité de mesure dont les origines
sont diverses (variabilité physiologique, variabilité matérielle du système, variabilité de traite-
ment du signal, etc.) :

� Les Coe�cients de variations (CV) permettent d'estimer la dispersion de la distribution
d'une mesure autour de sa valeur moyenne, en normalisant son écart-type σ par sa moyenne
µ :

CV (%) =
σ

µ
× 100 (1.17)

Les CV sont sensibles aux biais et o�sets de mesure, mais ont pour avantage d'être in-
sensibles, contrairement à la variance ou l'écart-type, aux normalisations, calibrations et
facteurs de correction multiplicatifs. Ils permettent ainsi une comparaison aisée des perfor-
mances de reproductibilité de di�érents marqueurs.

� Les bornes de Cramér-Rao (Cramér-Rao Bound (CRB)) sont la variance minimale d'un
estimateur sans biais, et permettent d'estimer le plus faible écart-type possible pour un
modèle et un signal donné [Cavassila et al., 2000]. En l'absence de mesures répétées, exi-
gence di�cilement satisfaisable en pratique clinique, les CRB sont donc une estimation
a maxima des performances d'une quanti�cation. Leur calcul, égal en théorie dans le do-
maine temporel et fréquentiel, repose sur l'inversion numérique d'une matrice de Fisher
intégrant le nombre de paramètres à régresser (forme de raie), l'information a priori et le
bruit du signal. La valeur des CRB ne dépend pas de l'amplitude du signal mais de son
amortissement et du chevauchement des métabolites, mettant ainsi en évidence l'utilité de
l'information a priori dans la précision de la quanti�cation. En pratique cependant, les
CRB ne sont justes que si la forme de raie est adéquate (estimateur non biaisé) et leur
calcul nécessite par ailleurs d'intégrer l'in�uence des étapes de prétraitement, notamment
l'estimation de la ligne de base. En�n, l'estimation exacte du bruit en �n de signal temporel
proscrit toute apodization du signal.

� Les techniques d'inférence statistique : ces méthodes permettent d'approcher les caracté-
ristiques d'une statistique en répétant la même mesure sur un signal rééchantillonné aléa-
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toirement (bootstraping). La variabilité de la quanti�cation d'un spectre peut ainsi être
approchée sans avoir à répéter sa mesure [Ratiney et al., 2007].

1.3.3 Les prétraitements

Le schéma des séquences d'acquisition, les caractéristiques du matériel utilisé, ainsi que les
autres molécules présentes in vivo génèrent des contributions indésirables dans le signal qu'il
convient de corriger avant l'étape de quanti�cation.

Suppression du signal de l'eau

La grande majorité des acquisitions incluent une séquence de suppression du signal de l'eau
(voir �1.1.4) imparfaite en pratique, et nécessitent donc une étape ultérieure de suppression.
L'in�uence du signal de l'eau, et donc sa correction, est cependant di�érente selon le domaine de
travail : le domaine fréquentiel ne nécessite qu'une simple correction générale de la déformation
de la ligne de base à proximité de la résonance de l'eau, tandis que le domaine temporel requiert
une suppression complète du signal de l'eau, celui-ci modulant fortement l'amplitude des réso-
nances des métabolites. Sa correction est donc le plus souvent intégrée à la ligne de base dans les
méthodes fréquentielles, au même titre que l'estimation des macromolécules et des lipides, alors
qu'elle nécessite un postraitement dédié dans les méthodes temporelles :

1. Par �ltre à réponse impulsionnelle �nie (Finite Impulse Response (FIR)) : le principe est
d'e�ectuer un �ltrage numérique en fréquence centré sur la résonance de l'eau. L'amortis-
sement du signal pouvant induire des distorsions de phase sur les �ltres passe-bas classiques,
la solution la plus e�cace consiste à utiliser un �ltre FIR à maximum de phase [Sundin
et al., 1999] (Maximum Phase FIR (MP-FIR)) (voir [Coron et al., 2001] pour une revue
des di�érents �ltres).

2. Par fonction modèle : le principe est de modéliser le signal de l'eau, puis de le soustraire au
signal original. Si les approches interactives par NLLS sont peu opportunes, du fait de la
forte in�uence des impulsions RF des séquences de suppression de l'eau (voir �1.1.4) sur la
forme de raie, les approches "boite-noire" par SVD sont au contraire parfaitement appro-
priées pour modéliser une forme de raie complexe par une somme de lorentziennes puisque
l'amplitude exacte de la résonance n'est pas recherchée ici. Les implémentations les plus
classiques incluent une réduction de la diagonalisation par l'algorithme de Lanczos [Pijnap-
pel et al., 1992] (HLSVD) et l'utilisation de solution par moindre carré total [Van Hu�el
et al., 1994] (HLTLS). Deux améliorations [Laudadio et al., 2002] apportent par ailleurs
un temps de calcul réduit et une meilleure stabilité numérique : la réorthogonalisation
partielle (Partial ReOrthogonalization (HLSVD-PRO)) et l'algorithme de Lanczos à redé-
marrage implicite (Implicitly Restarted Lanczos algorithm (HLSVD-IRL)).

Les approches par fonction modèle ont pour avantage principal de ne pas induire de distorsion
de phase, d'être peu paramétrées (ordre du modèle et région à �ltrer) et d'être indépendantes de
la portée dynamique. Elle requiert cependant des temps de calcul bien supérieurs aux approches
par �ltre (voir [Vanhamme et al., 2000] pour une comparaison entre MP-FIR et HSVD avant
quanti�cation par AMARES d'une acquisition à TE long, et [Poullet et al., 2007b] pour une
comparaison entre MP-FIR avec HLSVD avant quanti�cation par AQSES d'une acquisition à
TE court).
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Correction de la forme de raie et de la ligne de base

La ligne de base est un autre problème récurrent en SRM : elle correspond à l'écart qui sub-
siste entre le signal estimé et le signal réel, cette di�érence étant généralement localisée dans les
premiers points temporels. Entre d'autres termes, la ligne de base représente toute l'information
non-estimée par le modèle de régression. Cette di�érence a au moins trois origines principales
très di�érentes : les imperfections instrumentales, les hétérogénéités B0, et le signal des macro-
molécules et des lipides :

1. Les imperfections instrumentales : courants de Foucault induits dans les bobines de gra-
dient, non-linéarité de la réponse en phase des �ltres anti-repliement, nature discrète de la
transformée de Fourier, phénomène d'acoustic ringing des pièces métalliques dans un champ
magnétique intense, et instabilités matérielles diverses [Tang, 1994]. Ces imperfections sont
cependant très fortement réduites sur les systèmes les plus récents, par l'utilisation de CAN
à large portée dynamique, de �ltrage numérique à la volée par DSP [Moskau, 2002], de tech-
niques de suréchantillonage, de blindage actif des bobines de gradient, et de correction des
courants de Foucault par préemphase (voir �1.1.3 et 1.1.3).

Les courants de Foucault induisent des variations de phase variables au cours du temps. Ces
variations s'appliquant identiquement à tout signal acquis dans une même con�guration
de gradient donnée, la méthode la plus couramment utilisée est la correction par un signal
de l'eau non-supprimé, en divisant la phase du signal d'intérêt par celle du signal de l'eau
(Eddy Current Correction (ECC)) [Klose, 1990].

2. Les hétérogénéités B0 : causées par les imperfections de l'aimant, ainsi que par les gradients
et les hétérogénéités de susceptibilité magnétique aux interfaces (par exemple air/os) et au
sein des tissus. Les méthodes de correction se distinguent selon qu'elles reposent ou non
sur la mesure d'une référence externe (eau non-supprimée) ou interne (métabolite de réfé-
rence), et selon leur approche générique de correction :

(a) Adapter les données à la forme de raie du modèle : la méthode la plus simple, appe-
lée apodization, est de multiplier le signal par une forme de raie idéale, lorentzienne
ou gaussienne. C'est une correction grossière mais simple à mettre en ÷uvre. Elle a
cependant pour principal inconvénient d'augmenter l'amortissement des métabolites,
réduisant d'autant les performances de leur quanti�cation, et repose donc sur un com-
promis di�cilement optimisable. Par ailleurs, la réduction du bruit en �n de signal
temporel fausse le calcul des indicateurs de qualité de la quanti�cation que sont le
RSB et les CRB (voir �1.3.2).

D'autres approches, dites de déconvolution, se basent sur une résonance de référence
externe (eau non-supprimée) ou interne (métabolite de référence), en calculant pour
chaque point du signal la déviation à une forme de raie idéale, puis en divisant le signal
original par la déviation estimée (QUALITY) [De Graaf et al., 1990]. Le problème
majeur de cette approche est le risque de division par zéro, notamment lorsque le si-
gnal devient très amorti. Ce problème peut être contourné par une méthode hybride,
QUECC [Bartha et al., 2000] (QUALITY Eddy Current Correction), dans laquelle
QUALITY et ECC sont respectivement appliqués en amont et en aval d'un point de
transition, une constante d'amortissement exponentielle étant calculée pour assurer

6Digital Signal Processor
6Distorsion de la réponse en fréquence
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la continuité des amplitudes entre les deux.

(b) Adapter la forme de raie du modèle aux données réelles : la forme de raie réelle est
estimée à partir d'une référence, puis convoluée avec l'information a priori des méta-
bolites dans le domaine fréquentiel (LCModel) [Provencher, 1993] ou dans le domaine
temporel [Slotboom et al., 1998]. L'avantage de ces approches est d'être libre de tout
modèle analytique (B-spline cubique pour LCModel), permettant aussi dans la même
opération la correction de la ligne de base. Elles ont cependant pour inconvénient
majeur d'être hyper-paramétrées et de constituer un problème mal posé7, nécessi-
tant ainsi une étape ultérieure de régularisation [Provencher, 1982] et le réglage �n
d'hyper-paramètres (nombre de noeux et paramètre de lissage pour LCModel).

En�n, des approches sans référence [Maudsley, 1995] dites d'auto-déconvolution, sont
basées sur une quanti�cation initiale des métabolites et une estimation itérative de la
forme de raie, les problèmes de division par zéro du bruit étant limités par lissage du
signal.

3. Le signal des macromolécules et des lipides : il s'agit des résonances de molécules de grande
taille (supérieur à 3500 Da pour les macromolécules), caractérisées par un T2 très court
et donc une décroissance rapide dès les premiers points temporels du signal [Behar et al.,
1994]. Leur mesure peut présenter un intérêt clinique notamment dans la SEP [Mader
et al., 2001], mais il s'agit la plupart du temps d'un signal de nuisance se chevauchant avec
les résonances des métabolites d'intérêt (voir Fig.1.23) et biaisant leur quanti�cation.

Fig. 1.23. Mesure du signal des macromolécules dans la SB d'un patient SEP par annulation
du signal des métabolites (séquence d'Inversion-Récupération avec TI = 500 ms) [Mader
et al., 2000] a) Spectre STEAM (TE = 15 ms) b) spectre des macromolecules

Des séquences d'acquisitions permettent de mesurer le signal des macromolécules et des
lipides, par inversion-récupération ou saturation-récupération, puis de le soustraire ou le
modéliser par une mixture de gaussiennes [Bartha et al., 1999] ou de Voigt [Hofmann et al.,
2001], mais ont pour inconvénient de rallonger sensiblement le temps d'acquisition.

7au sens d'Hadamard : non-existence et/ou non-unicité de la solution, grande propagation des erreurs
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D'autres approches ont été proposées a�n d'estimer la ligne de base directement à par-
tir du signal SRM des métabolites, selon l'hypothèse que le T2 court des macromolécules
implique que leur contribution est limitée aux premiers points du domaine temporel et
aux basses fréquences du domaine fréquentiel. La plus simple de ces approches consiste à
tronquer le signal des premiers points temporels, à quanti�er les métabolites sur le signal
restant, puis à reconstruire le signal tronqué jusqu'à t = 0 à partir des paramètres estimés.
L'inconvénient majeur de cette approche est la perte de toute l'information contenue dans
les premiers points, y compris celle des métabolites d'intérêt, dégradant d'autant la qualité
de la quanti�cation notamment pour les métabolites dont le T2 est court.

D'autres approches plus élaborées ont été proposées avec pour objectif de modéliser la
ligne de base par des fonctions dans le domaine temporel ou fréquentiel (ondelettes [Serrai
et al., 1997,Young et al., 1998,Dong et al., 2006,Gillies et al., 2006] ou spline [Zhu et al.,
2006]), puis de la soustraire lors des prétraitements [Young et al., 1998,Soher et al., 2001]
ou de l'inclure dans la base des métabolites à estimer lors de la quanti�cation [Provencher,
1993,Elster et al., 2005,Poullet et al., 2007a].

Ces deux dernières possibilités ont été implémentées dans l'algorithme QUEST du logiciel
jMRUI : le signal acquis x peut être modélisé de façon semi-paramétrique par une contribu-
tion paramétrique du signal des métabolites x̂met (p), une contribution non-paramétrique
du signal de ligne de base b (θ) dont la fonction modèle est souvent partiellement connue,
et un bruit gaussien e :

x = x̂met (p) + b (θ) + e (1.18)

Où p sont les paramètres de la fonction modèle à estimer (amplitude, amortissement, fré-
quence, phase) et θ sont les paramètres de nuisance de modélisation de la ligne de base.

La méthode Subtract [Ratiney et al., 2004], permet alors d'éliminer la ligne de base en trois
étapes :

(a) Tronquer un nombre approprié des premiers points temporels du signal x, selon l'hypo-
thèse qu'ils contiennent la contribution de la ligne de base. Le signal tronqué xtronqué
se compose donc du signal des métabolites xmettronqué

et d'un bruit gaussien etronqué :

xtronqué ≈ x̂mettronqué
+ etronqué (1.19)

x̂mettronqué
est alors estimé par un algorithme de quanti�cation (QUEST), et son signal

x̂met jusqu'à t = 0 est reconstruit par rétro-extrapolation. La soustraction du signal
original x par le signal reconstruit x̂met fournit ainsi une bonne approximation b̃ du
signal de la ligne de base b et du bruit e

b̃ ≈ x− x̂met = b+ e (1.20)

(b) L'estimation b̂ du signal de ligne de base est ensuite modélisé (par SVD ou AMARES)
tel que

b̃ ≈ b̂ (θ) + e (1.21)

où θ est le nombre de paramètres de modélisation de la ligne de base, déterminant ainsi
son positionnement selon le compromis biais/variance (voir Fig.1.21). Cette étape de
modélisation de la ligne de base est par ailleurs nécessaire a�n intégrer les incertitudes
de son estimation dans le calcul des CRB des métabolites.

(c) Une fois modélisée, deux approches sont possibles pour éliminer la ligne de base :
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i. Soustraire le signal original x par le signal modélisé b̂ de la ligne de base pour obte-
nir un signal xsoustrait de même taille que le signal original mais sans contribution
de la ligne de base :

xsoustrait ≈ x̂met + e (1.22)

Cette approche est implémentée dans l'algorithme QUEST du logiciel jMRUI sous
le nom de méthode Subtract.

ii. Inclure la ligne de base comme composant de l'étape de quanti�cation. Cette
aproche est implémentée dans QUEST sous le nom de méthode InBase-Single,
où la ligne de base est modélisée par une unique fonction lorentzienne dont les
paramètres sont estimés par l'algorithme AMARES.

Fig. 1.24. Schéma de la méthode Subtract d'estimation de la ligne de base [Ratiney et al., 2004].

D'une manière générale, l'estimation de la ligne de base est un problème complexe car les
signaux des métabolites, des macromolécules et des lipides sont fortement corrélés. Séparer leurs
contributions revient à répartir l'énergie du signal, et les corrélations entre contributions font
apparaitre des minimums locaux.

1.4 La quanti�cation absolue

Une problématique récurrente de la SRM depuis ses premiers développements dans les années
80 est la comparaison de données issues de di�érents sujets et systèmes d'acquisition. Le calcul
des concentrations par quanti�cation absolue a pour objectif de répondre à ce problème [Jansen
et al., 2006]. Il s'agit de l'opération de conversion, pour un métabolite donné, d'une valeur
en volt dans l'antenne de réception Smet en une unité de densité de molécules [met]. Deux
unités de concentration sont le plus fréquemment utilisées : la concentration volumique (ou
molaire [Kreis et al., 1993]) en millimoles par litre de tissu (mmol.L−1), et la concentration
massique (ou molale [Kreis et al., 1993]) en millimoles par kilogramme humide (mmol.kg−1

ww) ou
sec (mmol.kg−1

dw ), historiquement issue de la RMN haute résolution.
Pour un métabolitemet donné, la tension Smet mesurée aux bornes de l'antenne est théorique-

ment directement proportionnelle au volume d'intérêt VV OI et à la concentration du métabolite
[met] :
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Smet ∝ [met]× VV OI (1.23)

Lors d'une acquisition, cette proportionnalité dépend de nombreux facteurs f fonction de :

� la résonance du groupe de spin (fgroupement) : nombre de protons contribuant au signal,
relaxation T1 et T2, in�uence de la séquence de suppression du signal de l'eau, e�ets hors-
résonance des impulsions RF, post-traitement (régression, ligne de base, modèle de forme
de raie, suppression du signal de l'eau).

� l'acquisition (facquisition) : volume d'intérêt, ajustement de la fréquence de résonance, adap-
tation en impédance des antennes, champ B1, optimisation du shim, coe�cient de remplis-
sage et facteur de qualité de l'antenne, gain du CAN.

� système (fsystème) : champ nominal B0, caractéristiques des impulsions RF.

� la température (ftempérature) : aimantation à l'équilibre, e�ets de compartimentation.

� la visibilité RMN du compartiment (fvisibilité RMN ) : �ux et mouvements physiologiques,
saturation ou transfert d'aimantation.

La superposition de l'ensemble de ces phénomènes produit au �nal un signal SRM pondéré :

Smet = [met]× VV OI × fgroupement × facquisition× fsystème × ftempérature× fvisibilité RMN (1.24)

1.4.1 La calibration

En pratique, la plupart de ces facteurs ne sont pas calculables analytiquement et peuvent être
variables d'une acquisition à l'autre. La calibration est une solution qui consiste à les estimer em-
piriquement à partir d'une mesure sur une référence dont la concentration molaire [metréf érence]
est connue ou estimée, et dans des conditions expérimentales aussi proche que possible de celles
rencontrées in vivo.

fcalibration =
Sréf érence[

metréf érence × VV OIréf érence
] (1.25)

Di�érentes références et méthodes d'acquisition ont été proposées, chacune se rapprochant
des conditions expérimentales sur certains facteurs au détriment de quelques autres. Les réfé-
rences �internes� endogènes au sujet (l'eau cérébrale, le liquide cérébro-spinal (LCS), la créatine)
se distinguent généralement des références �externes� exogènes au sujet (fantôme métabolique,
fantôme d'eau pure, signal RF). En l'absence d'une méthode de référence (gold standard), le choix
d'une approche dépend fortement en pratique de l'organe étudié, de ses conditions pathologiques,
du matériel utilisé, des métabolites d'intérêts, et du temps d'acquisition disponible [Kreis, 1997]
(voir Tab.1.2 pour un comparatif de leurs avantages et inconvénients respectifs).
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Référence Avantages Inconvénients

Eau interne

Aucun biais systématique
(annulation e�ets B+

1 et B0),
bon RSB, utile pour le post-
traitement

Compartimentation tissu-
laire de l'eau et variations
pathologiques

LCS des ventricules

Peu de biais systématiques
(annulation e�ets charge
d'antenne), concentration
stable

Faible RSB, contamination
tissulaire

Fantôme métabolique
Peu de biais systématiques
(annulation e�ets de charge
d'antenne)

Inhomogénéités B1 et B0

ERETIC

Peu de biais systématiques
(annulation e�ets de charge
d'antenne patient), contrôle
de la fréquence

E�ets de charge de l(antenne
ERETIC

Replace-and-match
Ne rallonge pas le temps
d'acquisition sur sujet

Réglage de la charge (match)

Tab. 1.2 Avantages et inconvénients des références de calibration pour la quantifi-
cation absolue

Signal interne de l'eau

A partir de l'hypothèse que la concentration tissulaire en eau est stable et connue, le signal
interne de l'eau est une référence interne acquise après le signal des métabolites en omettant la
séquence de suppression du signal de l'eau (voir �1.1.4). Les concentrations des métabolites sont
calculées en utilisant les valeurs de concentration cérébrale en eau issues de la littérature [Kreis
et al., 1993].

Fig. 1.25. Référence interne et principe de réciprocité [Jansen et al., 2006]

Initialement proposée par [Thulborn and Ackerman, 1983] pour la SRM du 31P puis déve-
loppée pour le 1H [Barker et al., 1993,Alger et al., 1993,Christiansen et al., 1993,Kreis et al.,
1993], l'utilisation de l'eau interne comme référence connait un large succès, due notamment à
sa simplicité de mise en ÷uvre et à une bonne reproductibilité [Danielsen et al., 1995].

Les avantages à se placer dans des conditions expérimentales quasiment identiques sont nom-
breux : l'acquisition sur le même sujet annule les e�ets d'antenne (coe�cient de remplissage,
facteur de qualité), et l'acquisition sur le même VOI annule les e�ets B1 en émission et réception
et ne nécessite pas de refaire le shim, annulant ainsi les e�ets de forme de raie et d'amortisse-
ment. Le très bon RSB du signal de l'eau permet par ailleurs une acquisition rapide et relaxée,
un post-traitement simple, et autorise un rephasage du signal [Ordidge and Cresshull, 1986], la
correction des courants de Foucault et d'une manière générale de la forme de raie (voir �1.3.3).
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Cette référence présente cependant des inconvénients, notamment de reposer sur un modèle
de compartimentation de l'eau des tissus cérébraux [Ernst et al., 1993] et sur l'hypothèse que sa
concentration et visibilité RMN [Ernst et al., 1993] restent constantes. Cela reste valable pour un
grand nombre de pathologies, mais devient controversé en cas d'hydrocéphalie, d'÷dème, et pour
l'étude de la SEP où des altérations signi�catives de la visibilité RMN de l'eau sont observées
dans les lésions [Helms, 2001] et la SB d'apparence normale (SBAN) [Laule et al., 2004]. Il est par
ailleurs extrêmement di�cile d'éviter la contamination du LCS, en particulier dans la substance
grise, et sa correction est donc nécessaire [Ernst et al., 1993,Helms et al., 2000]. En�n, la néces-
sité d'une acquisition supplémentaire sans suppression du signal de l'eau rallonge sensiblement,
jusqu'à doubler pour une résolution égale, le temps d'acquisition en imagerie spectroscopique.

Signal du LCS des ventricules

Le signal de référence est cette fois l'eau du LCS acquise dans un ventricule [Pan et al.,
1998]. Les avantages sont identiques à ceux de l'eau des tissus cérébraux sans pourtant nécessiter
d'hypothèse sur la compartimentation et la densité de l'eau tissulaire, le LCS étant un sérum
composé essentiellement d'eau dont la concentration est stable (entre 54.6 et 55.1 M) sauf en cas
d'hémorragie majeure ou de lyse tumorale [Pan et al., 1998]. En pratique cependant, l'acquisition
d'un volume d'intérêt (VOI) exempt de contamination tissulaire est une tâche hardue impliquant
des volumes très réduits et donc un faible RSB. Le mouvement physiologique (0.35 ml/min) et la
pulsativité du rythme cardiaque sont par ailleurs des sources d'erreurs possibles mais négligeables
(< 0.01%) [Pan et al., 1998].

Fantôme métabolique (tube à côté du cerveau)

Une �ole contenant une solution de concentration connue est disposée à proximité du su-
jet dans l'antenne, et l'acquisition du signal de référence est faite après celle du signal in vivo.
L'avantage majeur de cette méthode est d'e�ectuer l'acquisition des deux signaux dans les mêmes
conditions expérimentales, et donc pour des facteurs de proportionnalité quasiment identiques
notamment en terme de charge diélectrique et de remplissage d'antenne. Leur inconvénient prin-
cipal provient de la position excentrée de la �ole par rapport aux centres de l'antenne et de
l'aimant, impliquant le plus souvent de fortes hétérogénéités des champs B1 et B0. Sa petite
taille provoque souvent par ailleurs de fortes hétérogénéités magnétiques aux interfaces, compli-
quant le shim et modi�ant sensiblement la forme de raie du signal.

Fig. 1.26. Référence externe [Jansen et al., 2006]

Signal radiofréquence (ERETIC)

ERETIC (Electronic REference To access In vivo Concentrations) [Barantin et al., 1997] est
une référence externe constituée d'un signal RF émis par une antenne dédiée simultanément à
l'acquisition du signal RMN in vivo. Il s'agit d'un signal imitant un signal RMN, crée électro-
niquement par la modulation d'une sinusoïde et d'un signal de décroissance lorentzienne, et de
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caractéristiques (fréquence, amplitude, phase et amortissement) connues et calibrées sur un fan-
tôme de référence.

Cette méthode partage les avantages d'une référence interne, à savoir que l'acquisition de la
référence en même temps que le signal in vivo d'intérêt annule l'in�uence de la charge du sujet
sur les performances des antennes d'émission et de réception. En revanche, elle ne corrige pas des
hétérogénéités B+

1 en transmission, et les performances de l'antenne ERETIC dépendent aussi de
la charge du sujet, notamment lors de la calibration sur fantôme, et des câbles de l'antenne si ceux-
ci sont librement positionnés. L'utilisation d'une antenne large bande permet d'y pallier dans une
certaine mesure, a�n d'obtenir un facteur de qualité d'antenne faible mais constant étant donné
la faible amplitude de signal requis. Son positionnement derrière le miroir RF à l'arrière d'une
antenne tête en cage d'oiseau permet par ailleurs de réduire le couplage des champs électriques
entre l'antenne ERETIC et le sujet, tandis que son positionnement contre l'antenne tête permet
une transmission du signal de référence par induction plutôt que par radiation, limitant ainsi
l'in�uence de la charge du sujet [Marro et al., 2008].

Fig. 1.27. Schéma d'émision du signal de référence ERETIC par un circuit et une antenne dédiée [Ba-
rantin et al., 1997]

Replace-and-match

Développé à l'origine pour la quanti�cation hétéronucléaire [Buchli and Boesiger, 1993], le
principe est d'utiliser pour référence un fantôme le plus similaire possible au sujet humain, en
terme de charge diélectrique et de volume [Duc et al., 1998]. L'acquisition est alors faite juste
après celle du sujet humain (replace) en conservant les même réglages (fréquence, adaptation en
impédance, réglage de la tension de transmission, etc.), la même position du volume d'intérêt, et
en ajustant la position du fantôme dans l'antenne a�n de conserver une même charge (match)
(voir Fig.1.28).

L'avantage principal est de conserver les mêmes réglages matériels et le même volume d'in-
térêt, annulant ainsi certains e�ets. Cette méthode fonctionne d'autant mieux que le facteur de
qualité de l'antenne est élevé, mais il est cependant à la fois aléatoire, long et imprécis en pratique
de reproduire �dèlement la charge d'un sujet en déplaçant le fantôme. Une variante consiste alors
à refaire l'adaptation en impédance et l'ajustement de la tension de transmission, puis d'utiliser
cette dernière valeur pour corriger les imperfections d'ajustement (voir �1.4.2).
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Fig. 1.28. Référence replace-and-match [Jansen et al., 2006]

1.4.2 Les corrections

Des proportionnalités propres au sujet in vivo, comme provenant des phénomènes de relaxa-
tion des métabolites ou de l'e�et de volume partiel du LCS, ne peuvent être estimées lors de
la calibration. D'autres facteurs peuvent par ailleurs être mal annulés en dépit de la similarité
des conditions expérimentales. Elles requièrent donc des étapes ultérieures de correction à partir
de mesure spéci�ques. D'une manière générale, les corrections poursuivent deux objectifs [Kreis,
1997] :

� Individuellement, réduire les sources de variabilité physiologique et matérielle a�n d'aug-
menter la sensibilité de détection. C'est l'objectif privilégié lors d'un examen diagnostique
individuel.

� Entre groupe, réduire les biais systématiques introduits par une situation pathologique a�n
de minimiser les faux positifs, par exemple en corrigeant une atrophie plus sévère dans une
forme clinique que dans une autre. C'est l'objectif privilégié lors d'études cliniques sur
cohortes.

Temps de relaxation

Les équations de l'aimantation transversale mesurée dans l'antenne au cours du temps à
l'équilibre dynamique (voir �1.1.2), permettent de calculer une correction de la perte de signal
induite par les phénomènes de relaxation T1 et T2 pour un groupe de spin et des paramètres
d'acquisition TR et TE donnés :
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En prenant en compte les séries d'impulsion RF des séquences de localisation PRESS et
STEAM (�1.1.4), l'Eq.1.26 devient [Kreis, 1997] :

fspinT1, PRESS
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fspinT1, STEAM
=

1− e
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!× e

 
− TM

T
spin
1

!
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Avec TM le temps de mélange, TRSTEAM = TR − TM − TE
2 et TE1, TE2 les deux temps

d'écho de la séquence PRESS.

L'estimation des temps de relaxation est faite par des séquences d'inversion-récupération (IR)
ou de saturation-récupération (SR) pour T spin1 et par des séquences multi-écho pour T spin2 , puis
par une régression de la fonction modèle d'amortissement sur l'amplitude estimée du signal du
groupe de spin. Des stratégies d'optimisation de l'échantillonnage des paramètres d'acquisition
permettent par ailleurs de maximiser les variations du paramètre recherché, et donc la qualité de
la régression, autour d'une valeur attendue [Labadie et al., 1994]. En pratique, l'approximation
est souvent faite que les groupes de spin d'un métabolite met donné ont des temps de relaxation
équivalents, en particulier lorsque l'estimation du signal des métabolites à partir d'information
a priori complète (voir �1.3.2) ne permet pas de distinguer les di�érents groupes de spin. Par
ailleurs, la longueur des séquences d'estimation des temps de relaxation limite leur utilisation en
routine clinique et mène à deux compromis :

� Entre un TE court pour minimiser la pondération T2 et un TE long pour minimiser les
e�ets sur la ligne de base, les courants de Foucault et le signal des lipides et des macromo-
lécules.

� A temps d'acquisition constant, entre un TR long et peu d'accumulations pour minimiser
la pondération T1, et un TR court et plus d'accumulations pour maximiser le RSB.

La correction repose sur une fonction modèle de décroissance exponentielle, avec pour consé-
quence une propagation non-linéaire des erreurs sur les paramètres. Du point de vue de la qualité
de la correction, il convient de trouver un compromis entre la variabilité physiologique et patho-
logique de la pondération des temps de relaxation, et la variabilité introduite par une instabilité
numérique de la correction in vivo, le mieux pouvant être l'ennemi du bien et l'absence de cor-
rection moins préjudiciable qu'une mauvaise correction.

Fig. 1.29. In�uence des pondérations T1 et T2 d'après en fonction du TR/TE et des temps de relaxation

En l'absence d'estimation des valeurs individuelles des sujets, une correction systématique à
partir de mesures de référence provenant de la littérature [Ethofer et al., 2003,Rutgers et al.,
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2003] permet a minima de rester cohérent avec l'ordre de grandeur des concentrations réelles.

Temps de relaxation NAA (ms) Créatine (ms) Choline (ms)

T1 [Ethofer et al., 2003] 1190 1150 1040

T2 [Rutgers et al., 2003] 360 229 374

Tab. 1.3 Temps de relaxation des principaux métabolites cérébraux dans la substance
blanche semi-ovale d'après la litérature.

Hétérogénéités du champ B1

Le principe de réciprocité en RMN postule que si un courant I dans une antenne en transmis-
sion produit un champ B1 en un point de l'espace, une aimantation locale Mxy égale au champ
B1 induira un même courant I dans l'antenne en réception. En d'autres termes que le champ
magnétique en émission B+

1 est égal au champ magnétique en réception B−1 en tout point de
l'espace. Si ce principe de réciprocité est valide aux fréquences de résonance des champs magné-
tiques standards sur les systèmes cliniques, il convient toutefois de noter que des phénomènes
supplémentaires deviennent non-négligables à plus hauts champs (> 7T) [Brunner et al., 2009].

Le champ normalisé B1
I varie en fonction de la �charge � de l'antenne, selon les propriétés

géométriques (coe�cient de remplissage), diélectriques (pénétration et atténuation RF) et para-
magnétiques (déplacement de la fréquence de résonance) de l'objet imagé et du champ B0. Les
hétérogénéités augmentent par ailleurs avec l'intensité du champ statique B0, par l'apparition
d'un comportement ondulatoire en champ lointain et l'aggravation des e�ets de pénétration et
d'atténuation RF de l'objet.

Un décalage entre l'angle souhaité et l'angle réel provoque des déphasages hors-résonances
ainsi que des pertes d'aimantation transversale dont l'amplitude est fonction du type d'impul-
sion [Ryner et al., 1998] et de la séquence de localisation (voir �1.1.4), en sin3 θ pour STEAM et
en sin5 θ pour PRESS avec des impulsions non-sélectives. La localisation PRESS est ainsi environ
trois fois plus sensible aux hétérogénéités B+

1 que STEAM [Kreis, 1997]. Une mesure quantita-
tive précise en SRM requiert donc que B1

I soit constant, globalement en intensité moyenne et
localement dans sa distribution spatiale.

Or les systèmes IRM cliniques actuels utilisent le plus souvent la combinaison de deux an-
tennes aux compromis homogénéité/sensibilité très di�érents : une antenne corps en cage d'oiseau
pour l'émission, très homogène mais moins sensible, et des antennes en réseau pour la réception
(voir �1.1.3), plus sensibles mais hétérogènes. Cette dissociation implique deux champs magné-
tiques di�érents, B+

1 et B−1 , liés à deux antennes et nécessitant des ajustements et des corrections
propres. Les possibilités de réglages ne sont toutefois pas les mêmes : l'antenne corps en émission

autorise un réglage �n de
B+

1
I par l'ajustement de son impédance et de la tension à ses bornes,

une ré�exion pouvant endommager l'électronique de transmission et la précision de l'angle de
bascule moyen étant critique pour les performances des séquences de localisation. A contrario,
les antennes en réseau sont conçues pour être robustes aux variations de charge sans nécessi-

ter d'ajustement global et �n de
B−1
I , un léger o�set global de l'intensité d'image n'ayant pas

d'in�uence sur le diagnostic clinique.

Ajustement de B+
1 avant acquisition Deux paramètres permettent un ajustement avant

acquisition des performances d'une antenne selon la proportionnalité de :

B+
1

I
∝ Z

UTRA
(1.30)
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1. l'adaptation en impédance Z du circuit après réglage de la fréquence de résonance, pour
maximiser le facteur de qualité indépendamment du couplage entre l'échantillon et l'an-
tenne. Cet ajustement est fait à travers le réglage de capacités variables en séries pour
atteindre une impédance nominale standard de 50 Ω.

2. le réglage de la tension de transmission UTRA, exprimé dans certains systèmes sous forme
de gain GTRA = 20 log (UTRA), pour compenser plus �nement toutes les imperfections et
principalement celles de l'adaptation en impédance préalable. Cet ajustement peut être :

� global par une mesure de l'amplitude du signal de décroissance après une impulsion non-
sélective de durée nominale pour di�érentes valeurs de UTRA. Le signal est modélisé par
une fonction modèle en sin θ, et la valeur maximisant (angle de 90�) ou minimisant (angle
de 180�) l'amplitude est alors utilisée comme référence pour le calcul des tensions des
autres impulsions.

� local sur un volume d'intérêt après séquence STEAM [Helms, 2000,Kreis et al., 2001].
La régression est alors faite sur un signal d'amplitude en sin3 θ. Cette méthode d'optimi-
sation locale a par ailleurs été étendue aux systèmes avec antenne corps en transmission
et antenne tête en réception, par le rapport de la double optimisation des deux an-
tennes [Jost et al., 2005] (voir Fig.1.30).

Fig. 1.30. Amplitude du signal après localisation STEAM et régression de la fonction modèle en
sin3 θ en fonction de la tension en transmission UTRA pour une antenne corps et tête en
réception [Jost et al., 2005]

Néanmoins, l'ajustement de la tension en transmission se révèle souvent imparfait en pra-
tique, générant une corrélation inverse entre UTRA et l'amplitude des métabolites. Une
méthode subsidiaire de correction consiste alors à multiplier l'amplitude des métabolites
par UTRA [Michaelis et al., 1993] (voir Fig.1.31) puis à le normaliser.
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Fig. 1.31. Correction des imperfections d'adaptation en impédance par la mesure de la tension de
transmission de l'antenne [Michaelis et al., 1993]

Correction de B1 après acquisition Les antennes en réseau utilisées en réception ne per-
mettent pas un ajustement individuel de leur impédance, mais sont optimisées lors de leur concep-
tion pour être robustes aux variations de charge dans l'antenne. Cependant, indépendamment de
leur facteur de qualité, leur conception en réseau d'antennes de surface a pour conséquence une
distribution spatiale hétérogène de leur champ B−1 . Plusieurs approches existent pour la corriger :

1. Traitement d'image : repose sur l'hypothèse que les variations spatiales des hétérogénéi-
tés sont lisses, et peuvent donc être estimées a posteriori à partir d'une image. C'est une
approche très attractive en imagerie, car elle ne requiert généralement pas l'acquisition
d'information sur la géométrie de l'antenne ou le contenu tissulaire, ne dépend pas d'un
modèle physique des sources d'hétérogénéités, et les corrige donc indi�éremment de leur
origine (B+

1 , B
−
1 , pertes de signal dues à des hétérogénéités B0). La correction est toutefois

grossière, mais peut-être améliorée par l'incorporation d'information a priori en perdant
cependant en simplicité. Des artefacts sont produits par ailleurs aux interfaces (air-tissu et
entre tissus), et peuvent devenir problématiques dans le cadre d'une segmentation [Wang
et al., 2005] (voir Tab.1.4 pour un tableau récapitulatif des principales méthodes propo-
sées et leurs implémentations logicielles correspondantes). Une utilisation en SRM localisée
est tout à fait envisageable par recalage du volume de localisation sur une estimation des
hétérogénéités provenant du �ltrage d'une image anatomique.

2. Equations de Biot-Savart : leur solution permet de calculer le champ magnétique B1 en
tout point de l'espace pour une géométrie d'antenne dé�nie [Hayes et al., 1991,Moyher
et al., 1995], et fut utilisée en SRM par résolution analytique pour des antennes de surface
circulaires [Wald et al., 1995b]. Cette approche est cependant di�cilement envisageable
pour des réseaux d'antennes �exibles, librement positionnées dans l'aimant, ou de géomé-
trie complexes.

3. Cartographie in situ du champ B+
1 : repose sur l'estimation de paramètres qui lui sont pro-

portionnels (angle de bascule, intensité ou phase du signal). Une approche classique consiste
à acquérir deux images avec des impulsions RF ou des paramètres d'acquisition di�érents,
et de calculer l'angle réel à partir d'un modèle analytique de formation du signal. Les
premières cartographies utilisaient trois impulsions [Carlson and Kramer, 1990], un écho
de spin et un écho stimulé [Akoka et al., 1993] ou encore un double écho de spin [Insko
and Bolinger, 1993,Stollberger and Wach, 1996], tandis que les méthodes les plus récentes
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utilisent des échos de gradient avec deux angles nominaux de bascule [Cunningham et al.,
2006] ou deux TR di�érents [Yarnykh, 2007].

4. Cartographie in situ du champ B−1 : elles ont connu un fort essor ces dernières années, sti-
mulé par leur utilisation en imagerie parallèle SENSE [Pruessmann et al., 1999]. L'acqui-
sition d'une image peut être considérée comme la convolution du champ B+

1 de l'antenne
en transmission, de l'aimantation de l'échantillon, et du champ B−1 de l'antenne en ré-
ception. Si les premières approches faisaient l'hypothèse d'un champ B+

1 homogène [Axel
et al., 1987], les méthodes actuelles reposent sur l'acquisition simultanée ou séquentielle de
deux images : une par l'antenne corps, l'autre par l'antenne dont on cherche à estimer le
champ B−1 . La transmission se faisant par l'antenne corps dans les deux cas et les para-
mètres de séquences étant identiques, la division des deux images permet de s'a�ranchir
des hétérogénéités B+

1 et de l'aimantation de l'échantillon [Brey and Narayana, 1988,Mu-
rakami et al., 1996]. Un �ltrage permet par ailleurs d'assurer la stabilité numérique de la
division [Pruessmann et al., 1998].

Fig. 1.32. Correction sur fantôme a) image in vivo avant correction b) image du fantôme [Axel
et al., 1987]

Visibilité RMN

Le modèle le plus simple de compartimentation de l'eau du cerveau comprend le LCS, la
matière structurée (proche de la matière sèche du cerveau), et les espaces intra et extracellu-
laires [Ernst et al., 1993] qui ne peuvent cependant être di�érenciés par la proximité de leurs
T2. La matière structurée ayant un T2 très faible, elle constitue un compartiment invisible ne
contribuant pas au signal total, diminuant d'environ 21.8% le signal tissulaire dans la SB et de
35.4% dans la SG [Ernst et al., 1993].

Une acquisition multi-écho suivie d'une régression bi-exponentielle adaptée [Kreis, 1997] à une
séquence STEAM Eq.1.31 ou PRESS Eq.1.32 permet ainsi d'estimer les T2 et les contributions
en signal SLCS et Seau tissulaire des deux autres compartiments.

SSTEAM (TE, TM, TR) = SLCS × e
− TE

T2LCS × e−
TM

T1LCS ×
[
1− e−

TR
T1LCS

]
+ Seau tissulaire

× e−
TE

T2eau tissulaire × e−
TM

T1eau tissulaire ×
[
1− e−

TR
T1eau tissulaire

]
(1.31)
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SPRESS (TE, TR) = SLCS × e
− TE

T2LCS×[
1− e−

TR
T1LCS + 2× e−

(TR−TE
2 )

T1LCS − 2× e−
(TR−TE−TE

2 )
T1LCS

]
+ Seau tissulaire × e

− TE
T2eau tissulaire×[

1− e−
TR

T1eau tissulaire + 2× e−
(TR−TE

2 )
T1eau tissulaire − 2× e−

(TR−TE−TE
2 )

T1eau tissulaire

]
(1.32)

Une mesure additionnelle du signal de l'eau pure Seau pure, qui correspondrait au signal
théorique total du cerveau Stissu , permet en outre d'estimer par soustraction la contribution de
la matière structurée Smatière structurée selon l'équation suivante :

Smatière structurée = Seau pure − SLCS − Seau tissulaire (1.33)

Le contenu en eau est alors dé�ni comme :

β =
Seau tissulaire

Seau pure
(1.34)

L'estimation de cette compartimentation est importante, car SB et SG ont des contenus en
eau di�érents (estimés à 0.646 et 0.789 respectivement [Ernst et al., 1993]), pouvant mener à des
di�érences arti�cielles de concentration, par exemple pour la créatine [Kreis, 1997].

Fig. 1.33. Modèle de compartimentation du cerveau humain en terme de a) signal b) volume et c)
masse [Ernst et al., 1993]. SLCS et Seau tissulaire sont mesurés directement in vivo, Seau pure

sur une référence d'eau pure, et Smatière structurée est calculé selon l'Eq.1.33.

Densité cérébrale

Di�érentes références permettent d'exprimer une concentration :

� La molarité indique le nombre de moles du soluté par litre de solution, pour un métabolite
en mmol.L−1.
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� La molalité indique le nombre de moles du soluté par kilogramme de solvant, pour un
métabolite en mmol.kg−1

matière humide (ou mmol.kg
−1
wet weight). Cette expression est obtenue

en divisant la concentration molare par la densité du tissu, estimée à 1.047kg.L−1 pour
un cerveau [Torack et al., 1976]. Pour comparaison avec des valeurs issues d'autres mé-
thodes de quanti�cation, il peut être intéressant par ailleurs de convertir ces valeurs en
mmol.kg−1

matière sèche (mmol.kg
−1
dry weight) à partir du rapport matière humide

matière sèche .

Liquide cérébro-spinal

La géométrie rectangulaire des séquences de localisation (voir �1.1.4) permet rarement d'isoler
précisément une structure cérébrale, et le faible RSB incite généralement à augmenter la dimen-
sion des volumes d'intérêt et par conséquence d'y inclure du LCS. Celui-ci ne contenant pas de
métabolite en concentration détectable par SRM in vivo, sa contribution volumique produit donc
une surestimation des concentrations des métabolites tissulaires. Deux approches de correction
ont été proposées, reposant respectivement sur l'estimation de la contribution du LCS au signal
total de l'eau ou au volume total du volume d'intérêt.

1. Régression biexponentielle : cette correction repose sur le modèle de compartimentation de
l'eau tissulaire cérébrale [Ernst et al., 1993] (voir �1.4.2) et sur l'hypothèse que le T2 du LCS
est beaucoup plus long que celui de l'eau tissulaire. Deux fonctions modèles de décroissance
exponentielle sont régressées sur l'amplitude du signal de l'eau acquis à di�érents TE et à
TR long pour minimiser les phénomènes de saturation. La contribution en % de signal du
LCS correspond à la valeur à TE = 0 de la fonction modèle dont le T2 est le plus long. Cette
valeur est ensuite convertie en contribution volumique par calibration sur le signal d'eau
pure d'un fantôme et estimation du compartiment de matière structuré. Cette approche a
pour avantage principal d'être facile à mettre en ÷uvre, et de ne pas dépendre d'une échelle
spatiale, limitant ainsi théoriquement le biais d'e�et de volume partiel. En revanche, elle a
pour inconvénient de nécessiter 2 compartiments bien distincts, et sa précision dépend des
performances de la régression. Elle devient ainsi imprécise lorsque la contribution du LCS
est faible (voxel de SB par exemple), et ne peut distinguer entre elles les contributions à
T2 court (courants de Foucault, macromolécules, lipides, l'eau de la myéline, etc).
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Fig. 1.34. Régression biexponentielle du signal de l'eau non supprimé dans une lésion de SEP
[Helms, 2001]. L'amplitude du signal d'eau pure (100 %) est obtenue par calibration et
correction du T2 sur fantôme. Le pourcentage de LCS correspond à la valeur à l'origine
de la fonction modèle Slong

2. Segmentation : repose sur la classi�cation en au moins 2 classes (tissu et LCS) des pixels
d'une image anatomique. Un grand nombre de méthodes existent (pour une revue voir [Suri
et al., 2002]), basées sur des approches par région (estimation du volume d'une classe), par
surface/frontière (estimation de la frontière entre deux classes), ou par combinaison des
deux. Toutes ont en commun un certain nombre d'étapes distinctes, même si la tendance
actuelle est à l'intégration des étapes de correction et de segmentation dans une même
boucle itérative [Zhang et al., 2001,Ashburner and Friston, 2005] :

(a) Réduction du bruit d'acquisition par �ltrage non-linéaire SUSAN [Smith and Brady,
1997].

(b) Corrections des hétérogénéités d'images, notamment dues aux hétérogénéités de B1

(�1). Les premières méthodes reposaient sur des �ltres homomorphiques passe-bas,
selon l'hypothèse que les hétérogénéités résident principalement dans les basses fré-
quences spatiales de l'image. Des méthodes plus récentes reposent sur des modéli-
sations statistiques paramétriques (mixture de gaussiennes) ou non paramétriques
(histogramme), ainsi que sur la régression d'hypersurfaces avec de fortes contraintes
de lissage (voir [Belaroussi et al., 2006,Hou, 2006] pour une revue). Une étude compa-
rative [Arnold et al., 2001] conclut par ailleurs sur la nette supériorité des méthodes
adaptatives localement N3 [Sled et al., 1998] et BFC [Shattuck et al., 2001].
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MéthodePublication Logiciel URL

N3 [Sled et al., 1998] MINC
http://www.bic.mni.mcgill.ca/software/

N3/

HUM
[Brinkmann et al.,
1998]

- -

EQ
[Cohen et al.,

2000]
- -

BFC
[Shattuck et al.,

2001]
Brainsuite http://neuroimage.usc.edu/brainsuite/

EMS
[Van Leemput

et al., 1999a]
extension
SPM

http://www.medicalimagecomputing.com/

downloads/ems.php

FAST [Zhang et al., 2001] FSL
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/

research/fast/

PABIC
[Styner et al.,

2000]
ITK

http://www.itk.org/ITK/applications/

MRIBiasCorrection.html

-
[Ashburner and

Friston, 2005]
SPM http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/

Tab. 1.4 Principales méthodes et logiciels correspondants de correction post-
traitement des hétérogénéités d'image.

(c) Algorithmes d'extraction du cerveau (Brain Extraction Algorithms (BEA)) a�n de
supprimer l'enveloppe externe (peau, os, lipides, méninge, sinus, etc.). La plupart
des méthodes existantes (Tab.1.5) utilisent de l'information a priori, des modèles
déformables, la détection de contours et le seuillage d'intensité (voir [Boesen et al.,
2004,Fennema-Notestine et al., 2006] pour des études comparatives).

MéthodePublication Logiciel URL

3d
Intra-
cranial

[Ward, 1999] AFNI http://afni.nimh.nih.gov/afni/

BEMA [Rex et al., 2004] - -

BET [Smith, 2002] FSL
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/

research/bet/

BSE
[Shattuck et al.,

2001]
Brainsuite

http://neuroimage.usc.edu/

brainsuite/

McStrip [Rehm et al., 2004] IDL
http://www.neurovia.umn.edu/incweb/

McStrip_download.html

- [Bazin et al., 2007] MIPAV http://mipav.cit.nih.gov/

HWA
[Segonne et al.,

2004]
FreeSurfer http://surfer.nmr.mgh.harvard.edu/

Tab. 1.5 Principales méthodes et logiciels d'extraction du cerveau.

(d) Classi�cation des pixels, le plus souvent en trois classes : substance blanche, substance
grise, et liquide cérébro-spinal. La plupart des méthodes appliquées en IRM reposent
sur un algorithme d'espérance-maximisation d'une modélisation des intensités par
mixture de gaussiennes. Elles se distinguent cependant par leur prise en compte d'in-
formation a priori (atlas probabilistes pour SPM [Ashburner and Friston, 2005]) ou
de contraintes sur l'environnement d'un pixel (champs aléatoires de Markov cachés
après initialisation par K-means pour FAST [Zhang et al., 2001]). Pour une revue de
la segmentation voir [Suri et al., 2002], et pour une étude comparative voir [Moretti

http://www.bic.mni.mcgill.ca/software/N3/
http://www.bic.mni.mcgill.ca/software/N3/
http://neuroimage.usc.edu/brainsuite/
http://www.medicalimagecomputing.com/downloads/ems.php
http://www.medicalimagecomputing.com/downloads/ems.php
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/research/fast/
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/research/fast/
http://www.itk.org/ITK/applications/MRIBiasCorrection.html
http://www.itk.org/ITK/applications/MRIBiasCorrection.html
http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/
http://afni.nimh.nih.gov/afni/
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/research/bet/
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/research/bet/
http://neuroimage.usc.edu/brainsuite/
http://neuroimage.usc.edu/brainsuite/
http://www.neurovia.umn.edu/incweb/McStrip_download.html
http://www.neurovia.umn.edu/incweb/McStrip_download.html
http://mipav.cit.nih.gov/
http://surfer.nmr.mgh.harvard.edu/
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et al., 2000]. Lors de l'étape de labellisation, il convient par ailleurs de distinguer les
méthodes "dures" où chaque pixel est univoquement attribué à une classe, produisant
ainsi une image de masque binaire, des méthodes estimant l'e�et de volume partiel et
produisant des images de probabilité d'appartenance pour chaque classe.

MéthodePublication Logiciel URL

EMS
[Van Leemput

et al., 1999b]
extension
SPM

http://www.medicalimagecomputing.

com/downloads/ems.php

FAST [Zhang et al., 2001] FSL
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/

research/fast/

INSECT
[Collins et al.,

1995]
MINC

http://www.bic.mni.mcgill.ca/users/

louis/MNI_ANIMAL_home/readme/

-
[Freeborough et al.,
1997]

MIDAS -

[Ashburner and
Friston, 2005]

SPM http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/

Tab. 1.6 Principales méthodes et logiciels correspondants de segmentation tissulaire.

Contamination spatiale

En imagerie spectroscopique, la contamination spatiale (voxel bleeding) correspond pour un
voxel à la fonction de réponse spatiale (Spatial Response Function (SRF)) de l'encodage spatial
par la phase.

Fig. 1.35. Fonction de réponse spatiale unitaire théorique d'un voxel au centre d'une image 32×32 pour
une impulsion non-sélective

Ce phénomène a deux conséquences principales :

1. La forme non rectangulaire du lobe principal modi�e la résolution spatiale réelle par rapport
à la résolution nominale, introduisant un biais sur le volume lors d'une quanti�cation
absolue. Les premières études [Maudsley, 1986,Wang et al., 1991,Koch et al., 1994] se sont
attachées à proposer un facteur de correction calculé analytiquement selon la forme de
l'impulsion théorique. Ainsi, dans le cas simpli�é d'une acquisition de résolution isométrique
et d'un échantillonnage cartésien de l'espace-k sans �ltrage, la fonction de correction de la
SRF d'une impulsion carré peut être décomposée identiquement selon les trois dimensions
de l'espace [Murphy et al., 1998] :

SRF (x, y, z) = SRFx (x) · SRFy (y) · SRFz (z) (1.35)

http://www.medicalimagecomputing.com/downloads/ems.php
http://www.medicalimagecomputing.com/downloads/ems.php
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/research/fast/
http://www.fmrib.ox.ac.uk/analysis/research/fast/
http://www.bic.mni.mcgill.ca/users/louis/MNI_ANIMAL_home/readme/
http://www.bic.mni.mcgill.ca/users/louis/MNI_ANIMAL_home/readme/
http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/
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Avec pour facteur de correction de la SRF selon x :

SRFx (x) =
1
Nx
×

sin
(
π×Nx×x

Lx

)
sin
(
π×x
Lx

) (1.36)

où Nx est l'indice du voxel à corriger et Lx le nombre total de voxel selon x.

2. Les lobes secondaires contaminent le signal des métabolites du voxel en incluant celui de
contributions extérieures. A�n de réduire cette contamination, les séquences d'imagerie
spectroscopique incluent souvent un �ltrage dans l'espace-k par une fenêtre de Hann (0.5×[
1− cos

(
2πx
X

)]
) ou de Hamming (0.54−0.46×cos

(
2πx
X

)
, avecX la taille du voxel), réduisant

les contaminations extérieures mais aussi la résolution spatiale, et nécessitant une correction
analytique plus complexe [Hetherington et al., 1994].



Chapitre 2
La Sclérose En Plaques

2.1 La maladie

La sclérose en plaques (SEP) est une maladie du système nerveux central caractérisée par
des processus physiopathologiques in�ammatoires et neurodégénératifs, ayant pour conséquence
des détériorations neurologiques et une accumulation irréversible du handicap. La maladie fut
décrite initialement en 1868 par le neurologue français Jean-Martin Charcot, mais se nomme
ainsi depuis 1955.

La SEP est une maladie dont les manifestations cliniques sont très hétérogènes, tant par les
motifs d'évolution impliquant ou non des épisodes in�ammatoires aigus appelé poussées, que par
les taux d'accumulation du handicap [Compston et al., 2005], allant même jusqu'à suggérer une
confusion entre plusieurs maladies distinctes [Lucchinetti et al., 2000].

Au regard de cette diversité, une des grandes di�cultés de la SEP est de dé�nir des variables
cliniques de sorties (clinical outcomes) pertinentes pour son diagnostic, son pronostic, sa re-
cherche clinique, et ses essais thérapeutiques. Deux variables sont particulièrement appropriées :
une description qualitative au cours du temps des évènements neurologiques, et une description
quantitative de l'accumulation du dé�cit neurologique et du handicap [Compston et al., 2005].

2.1.1 L'évolution dans le temps

Trois caractéristiques principales permettent de décrire l'expérience clinique de la maladie
[McAlpine and Compston, 1952] :

� Des poussées avec récupération complète
� Des poussées sans récupération complète
� Une progression chronique

Poussée et progression

Une poussée est dé�nie comme "la première occurrence, la récurrence ou l'aggravation de
symptômes représentant un dysfonctionnement neurologique et marqué par un début subaigu et
une période de stabilité suivie par une récupération partielle ou complète, le tout durant plus de
24 heures et moins d'un mois [Compston et al., 2005]" (voir Fig.2.1). Cette dé�nition comporte
l'avantage de délimiter précisément dans le temps une poussée. Elle reste en revanche ambigüe
lorsqu'il s'agit de déclarer comme dysfonctionnement neurologique des symptômes parfois subtils,
comme par exemple l'aggravation d'une paresthésie1, un changement dans la marche ou un

1Trouble de la sensibilité
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trouble de la vision [Compston et al., 2005].

Fig. 2.1. Dé�nition d'une poussée [Compston et al., 2005]

La phase de progression se dé�nit comme l'aggravation constante et durable d'un handicap
neurologique par rapport à un état de base. Son caractère durable est cependant di�cile à déter-
miner, dans la mesure où l'échelle temporelle d'une récupération peut être très longue [Liu and
Blumhardt, 2000]. Initialement dé�nie comme supérieure à 6 mois, les critères récents dé�nissent
une aggravation continue comme supérieure à 12 mois [McDonald et al., 2001], permettant ainsi
d'inclure les plateaux occasionnels et les améliorations mineures parfois observées [Lublin and
Reingold, 1996].

Les di�érentes formes de l'évolution clinique

La grande majorité des patients commence leur maladie par une phase de poussées, et ce
phénomène de dissémination dans le temps est tellement caractéristique de la maladie qu'il en
est un de ses critères diagnostiques. Le patient peut ensuite évoluer vers une phase progressive,
où l'accumulation du handicap est continue sans récupération. S'il n'y a pas de conversion auto-
matique vers une phase progressive, celle-ci est en revanche dé�nitive. Cette transition peut par
ailleurs être di�cile à détecter, notamment lorsqu'elle se superpose à des poussées.

En réponse à l'utilisation de terminologies di�érentes selon les auteurs, une standardisation
fut initiée par la National Multiple Sclerosis Society of the USA et aboutit à un consensus autour
de quatre formes (voir Fig.2.2) : la classi�cation de Lublin et Reingold [Lublin and Reingold,
1996].
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Fig. 2.2. Classi�cation de Lublin et Reingold des quatre formes d'évolution de la SEP [Lublin and
Reingold, 1996]

Quelques auteurs proposèrent par la suite le terme de forme progressive-transitoire pour
distinguer les quelques patients présentant une poussée unique au cours de leur phase progres-
sive [Gayou et al., 1997,Stevenson et al., 2000]. Il est important de garder à l'esprit que cette
classi�cation est le fruit d'un consensus a minima, basé sur des critères symptomatiques plus
que physiopathologiques, et rendant mal compte de la grande hétérogénéité des motifs d'évolu-
tion et des taux d'accumulation du handicap. Cette classi�cation peut être par ailleurs source
de confusion pour le patient, les indications thérapeutiques étant le plus souvent limitées aux
formes récurrente-rémittentes [Compston et al., 2005].

2.1.2 Le handicap clinique

Le deuxième aspect de la maladie est le handicap (disability), conséquence d'une dé�cience
(impairment) neurologique structurelle ou fonctionnelle qui peut être transitoire, partiellement
réversible ou dé�nitivement irréversible. Sa mesure présente de nombreuses di�cultés, le handi-
cap n'ayant pas d'attributs explicites et s'exprimant très diversement d'un patient à l'autre et
au cours du temps pour un même patient. Les premières mesures du handicap durant la pre-
mière moitié du 20ème siècle reposaient sur la capacité du patient à travailler, mais étaient peu
�ables puisque celle-ci dépend à la fois de la force individuelle, des besoins économiques, et de
la nature de l'emploi [Compston et al., 2005]. La notion de degré de mobilité émergea par la
suite [McAlpine and Compston, 1952], se limitant toutefois à la marche et négligeant les autres
dimensions de la maladie : la fonctionnalité des membres supérieurs, les symptômes sensoriels,
l'implication de la vessie et de l'intestin, les défauts de vision, les anormalités du nerf cranial, les
dé�cits cognitifs, les troubles de l'humeur ou la fatigue [Rudick et al., 1996]. Avec l'avènement de
la recherche clinique moderne, de nombreux scores et index furent proposés avec pour tendance
générale une mesure multidimensionnelle et une meilleure sensibilité aux changements. Les plus
utilisés sont aujourd'hui :

1. Le Disability Status Scale (DSS)) [Kurtzke, 1961] : est une échelle combinant l'attribution
d'un grade (de 0 = normal à 5 ou 6 = détérioration maximale) sur huit systèmes fonc-
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tionnels (Functionnal System (FS)) du patient : pyramidal (marche), cérébelleux (coordi-
nation), tronc cérébral, sensoriel, système intestinal et urinaire, vision, cognition, et autre.
Les scores individuels sont ensuite combinés dans un score global de 0 (aucun handicap) à
10 (décès). Plusieurs niveaux de handicap sont très utilisés dans l'étude de l'histoire natu-
relle de la maladie :

(a) DSS = 4 : marche sans aide sur plus de 500 mètres sans repos

(b) DSS = 6 : marche avec une aide unilatérale mais limitée à moins de 100 mètres sans
repos

(c) DSS = 7 : restriction au domicile, quelques pas possibles en s'aidant mais limités à
moins de 10 mètres sans repos.

C'est une échelle qui est cependant peu sensible et objective, avec une forte variabilité
inter-observateur, non linéaire, et très orientée sur la marche.

2. L'Expanded Disability Status Scale (EDSS) [Kurtzke, 1983] : initialement développé a�n d'amé-
liorer la sensibilité aux changements du DSS, en divisant par deux le pas du score, en conser-
vant les 8 FS du DSS mais en révisant les systèmes sensoriels et intestinaux/urinaires, et en
distinguant une première plage (jusqu'à 3.5) orientée vers les fonctions neurologiques d'une
deuxième plage (à partir de 4) orientée vers la marche. Ces progrès se �rent cependant
au prix d'une grande complexité et longueur de calcul, d'une faible reproductibilité inter-
observateur (kappa de Cohen2 entre 0.32 et 0.76 [Sharrack et al., 1999]), sans toutefois o�rir
su�samment de continuité, de sensibilité et de linéarité dans la mesure [Sharrack et al.,
1999]. Par ailleurs, l'EDSS inclut très faiblement la dimension cognitive de la maladie, la
fonctionnalité des membres supérieurs, et reste essentiellement orientée vers la marche.

3. Le Multiple Sclerosis Functional Composite (MSFC) [Cutter et al., 1999] : développé a�n
d'améliorer la faible sensibilité des échelles cliniques précédentes (DSS et EDSS principa-
lement). Le MSFC fut proposé par un groupe de travail institué par le National Multiple
Sclerosis Society's Advisory Committee on Clinical Trials of New Agents in Multiple Scle-
rosis, dont les trois objectifs furent d'o�rir une mesure multidimensionnelle, insensible au
temps et intégrant l'aspect cognitif de la maladie. Le MSFC est donc une échelle compo-
site évaluant les principaux aspects de la maladie à partir de test dédiés : le test du Nine
Hole Peg3 (NHPT) pour les membres supérieurs, le temps de marche sur 25 pas pour les
membres inférieurs (Ambulatory Index, (AI)), et le Paced Auditory Serial Addition Test4

(PASAT) pour les fonctions cognitives [Rudick et al., 1996]. Le score �nal se calcule comme
la moyenne des z-scores5 obtenus pour chacun des trois tests.

Chacune de ses échelles peut être évaluée et comparée selon trois caractéristiques psychomé-
triques fondamentales [Hobart et al., 1996] :

� Fiabilité : la mesure est-elle précise, reproductible et robuste ? Est-elle homogène si la
mesure est multidimensionnelle ? La reproductibilité s'évalue à travers les variabilités de
l'observateur (inter et intra) et du sujet (test-retest), l'homogénéité par le coe�cient alpha
de Cronbach

� Validité : il y-t-il une relation entre l'échelle et le concept qu'elle prétend mesurer ? La
validité se détermine théoriquement par expertise, ou expérimentalement par comparaison

2Mesure de l'accord de classi�cation entre deux observateurs
3Temps nécessaire pour disposer 9 chevilles dans une plaque trouée
4Mesure du temps moyen requis pour additionner un nombre aléatoire avec le précédent
5Distance à la moyenne divisée par l'écart-type (= écart réduit)
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avec un gold standard, corrélation ou absence de corrélation avec d'autres mesures validées,
test d'hypothèses théoriques, ou par sa sensibilité à distinguer deux groupes de référence.

� Sensibilité au changement (responsiveness) : l'échelle est-elle capable de detecter des mo-
di�cations cliniques subtiles mais importantes ? Cette caractéristique se véri�e par une
distribution normale et une linéraité en réponse de la mesure.

Les trois échelles précédentes (DSS, EDSS et MSFC) ont des performances assez di�érentes
selon ces trois critères, de façon très générale en gagnant en sensibilité au changement ce qu'elles
perdent en validité. Bien que remplacé par la suite par l'Expanded DSS (EDSS), le DSS reste
pour cette raison une échelle toujours très utilisée en épidémiologie (temps de survie) et his-
toire naturelle de la maladie. Elle est facile et rapide à calculer, et o�re des jalons facilement
identi�ables même rétrospectivement. Elle est cependant moins appropriée que l'EDSS pour les
études transversales et la description de groupes cliniques [Compston et al., 2005], plus sensible
et continue que le DSS et moins orienté vers la marche. Le MSFC est quant à lui clairement
orienté vers les essais cliniques, car plus sensible et multidimensionel, et permet par ailleurs des
calculs statistiques robustes par la continuité numérique de ses valeurs. L'EDSS reste toutefois
l'échelle la plus utilisée, malgré ses très nombreuses critiques et son statut de "gold standard
ternis" [Thompson and Hobart, 1998]. Sa large di�usion et familiarité du monde médical autorise
par ailleurs des comparaisons aisées entre études cliniques. Son auteur ira même jusqu'à dire
pour sa défense, qu'à l'instar de la démocratie elle est peut-être la pire des échelles à l'exception
de toutes les autres [Kurtzke, 1989].

2.1.3 Histoire naturelle de la maladie

La maladie a pour caractéristique d'a�ecter environ 2 fois plus de femmes que d'hommes,
autour de 30 ans et légèrement plus tôt pour les hommes (voir Fig.2.3), même si l'âge de début
de la maladie est souvent di�cile à déterminer car les symptômes peuvent être non-spéci�ques
et leur datation rétrospective imprécise.
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Fig. 2.3. Histogramme de l'age au début de la maladie en fonction du sexe [Poser, 1978].

Environ 85% des patients débutent leur maladie par une phase récurrente-rémittente de
poussées suivi d'une récupération complète ou partielle, tandis que 15%, avec une prévalence
légèrement plus élevée pour les hommes [Muller, 1949], suivent une forme progressive d'emblée.
La conversion de la phase récurrente-rémittente à la phase secondaire progressive, non obligatoire
mais dé�nitive, se fait à taux constant autour de 19 ans en médiane (voir Fig.2.4).

Fig. 2.4. Estimateur de Kaplan-Meir du temps du début de la maladie jusqu'au la conversion en phase
secondairement progressive [Vukusic and Confavreux, 2003].

La maladie est ainsi caractérisée par deux phases distinctes :

1. Une phase initiale, de durée variable, in�uencée par des poussées [Compston et al., 2005]
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2. Une seconde phase, indépendante de la première, sur laquelle les poussées n'ont pas d'in-
�uence.

L'âge semble jouer un rôle très important dans l'histoire naturelle de la maladie :

"les formes récurrente-rémittentes pouvant être considérées comme des patients pour
lesquels trop peu de temps s'est écoulé pour se convertir en formes secondairement
progressives ; les formes secondairement progressives comme des patients qui ont évo-
lué plus âgés ; et les formes progressives d'emblée comme des patients amputés de la
phase récurrente-rémittente usuelle. [...] Du point de vue clinique et statistique, la
SEP peut être considérée plus comme une seule maladie avec di�érent phénotypes cli-
niques que comme une entité englobant plusieurs maladies distinctes - la position de
la complexité plutôt que de la réelle hétérogénéité." [Confavreux and Vukusic, 2006]

2.2 Le tableau clinique de la SEP

2.2.1 Etiologie

L'origine de la maladie est encore inconnue, bien qu'une interaction entre exposition à des
facteurs environnementaux et susceptibilité génétique soit clairement démontrée :

1. Facteurs environnementaux : la distribution mondiale de la prévalence6 mondiale de la SEP
(voir Fig.2.5) peut être décrite globalement par un axe nord-sud d'éloignement à l'équa-
teur [Kurtzke, 1993]. Ce facteur spatial a notamment été observé par l'étude des migrations
de populations entre zones de risque di�érents, notamment en Afrique du sud [Dean and
Kurtzke, 1971], Israël [Alter et al., 1962], à Hawaï [Detels et al., 1977], et au Royaume-
Uni [Elian and Dean, 1993], démontrant que ce facteur régional est principalement acquis
durant l'enfance. Une hypothèse hygiéniste a été avancée, expliquant ce phénomène par
une augmentation du risque de réponse immunitaire aberrante si l'individu a peu été ex-
posé à des infections au cours des premières années de sa vie. A l'inverse, des taux élevés
d'anticorps chez des patients suggèrent un e�et déclencheur de certains virus, notamment
de la rougeole, des oreillons, de la rubéole et surtout du virus d'Epstein-Barr [Levin et al.,
2003]. Des campagnes de vaccinations furent suspectées par ailleurs, notamment contre
l'hépatite B, mais deux études à large échelle conclurent sur l'absence d'augmentation du
risque [Ascherio et al., 2001,Confavreux et al., 2001]. D'autres éléments environnementaux
potentiellement déclencheurs furent aussi étudiés [Marrie, 2004] : le manque de soleil [Van
der Mei et al., 2003], une carence en vitamine D [Munger et al., 2004], l'alimentation [Lauer,
1997], le géomagnétisme, la pollution atmosphérique, la radioactivité, le tabagisme [Mikae-
lo� et al., 2007], et les toxines, sans pour autant dégager de causalité univoque.

6Proportion de patients dans une population à un instant donné
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Fig. 2.5. Distribution géographique de la prévalence de la SEP et mouvements migratoires étudiés
[Compston and Coles, 2008].

2. Facteurs génétiques : une susceptibilité génétique existe clairement, démontrée par des
études sur des familles (voir Fig.2.6), par génétique moléculaire et par criblage génétique.
Plusieurs gènes semblent impliqués dans la maladie, notamment codant pour les HLA7 de
classe I et II du complexe majeur d'histocompatibilité, récepteur β des cellules T, CTLA48,
ICAM19 et SH2D2A10 [Dyment et al., 2004], sans toutefois fournir d'explication sur leurs
rôles précis dans la maladie.

Fig. 2.6. Facteur de risque génétique de développer une SEP en fonction de la relation de parentée
avec une personne atteinte de la maladie [Compston and Coles, 2008].

2.2.2 Sémiologie

Les symptomes de la maladie sont très variables, mais impliquent chez la plupart des patients
les systèmes moteurs, sensoriels, visuels, et le système nerveux autonome (voir Fig.2.7). Quelques
rares symptomes sont néanmoins très caractéristiques mais non obligatoires, comme le signe de

7Human Leukocyte Antigen
8Cytotoxic T-Lymphocyte Antigen 4
9Inter-Cellular Adhesion Molecule 1

10Sarc Homology 2 domain protein 2A
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Lhermitte11 et le phénomène de Uhtho�12.

Fig. 2.7. Principaux symptomes de la maladie

2.2.3 Physiopathologie

La SEP est une maladie impliquant plusieurs phénomènes physiopathologiques :

� La démyélinisation : est l'atteinte de la gaine de myéline de l'oligodendrocyte protégeant
l'axone.

� L'in�ammation : est la réponse biologique complexe suite à un stimuli d'agression (agent
pathogène, débris cellulaires, etc.), avec pour objectif de la réduire et d'initier le processus
de réparation. Elle peut être aiguë, par activation en cascade du système immunitaire et
vasodilatation, ou chronique par destruction/réparation simultanée du tissu. Le phénomène
in�ammatoire implique notamment l'activation et le recrutement de cellules immunitaires,
ainsi que la stimulation de leur croissance, leur di�érentition et maturation par la sécrétion
de cytokines. Dans la SEP, l'in�ammation est un phénomène focal, disséminé, qui peut
être aiguë ou récurrent, et qui se manifeste par un rupture de la BHE, l'in�tration de
lymphocytes T et B, la sécrétion de cytokines et l'activation de la microglie.

� La gliose : est une prolifération des cellules gliales (astrocytes et oligodendrocytes) des
tissus de soutien du système nerveux central, conséquente notamment à une in�ammation
chronique.

� La neurodégénérescence : est l'atteinte de l'axone et du neurone.

2.2.4 Pathogénie

La progression de la maladie semble dépendre de l'accumulation de sections axonales, mais de
nombreuses incertitudes demeurent toutefois sur leurs origines et suggèrent plusieurs hypothèses
décrites dans la Fig.2.8 :

11Sensation de décharge électrique lors d'une �exion du dos ou des membres
12Aggravation des manifestations cliniques lors d'une augmentation de la température corporelle, par exemple

après un bain ou de l'exercice



74 CHAPITRE 2. LA SCLÉROSE EN PLAQUES

Fig. 2.8. Hypothèses de pathogénie de la maladie : (1) L'in�ammation est exclusivement à l'origine de
la maladie (2) Une neurodégénérescence initiale a pour conséquence un phénomène in�amma-
toire (3) Les deux processus, in�ammation et neurodégénérescence, participent à la maladie mais
indépendament (4) L'in�ammation révèle une susceptibilité neurodégénérative rendant l'axone
vulnérable à l'accumulation de l'atteinte [Compston et al., 2005]

Ces hypothèses posent trois questions fondamentales, dont les réponses sont encore incertaines
à l'heure actuelle :

� Quelle est la cause du handicap irréversible : l'in�ammation ou la neurodégénération ?
� Lequel de ces deux phénomènes est initié en premier ?
� Existe-t-il un lien de causalité entre eux ?
Deux modèles explicatifs proposés permettent d'y répondre [Geurts et al., 2009] :

1. Le modèle outside-in : Une atteinte des oligodendrocytes ou des gaines de myéline entraine
une démyélinisation. L'axone rendu vulnérable dégénère alors avec le temps. Plusieurs ar-
guments vont dans le sens de ce modèle [Geurts et al., 2009] :

(a) Une infection virale peut facilement induire une démyélinisation par de nombreux
mécanismes [Stohlman and Hinton, 2001] : infections lytiques13 des oligodendrocytes,
infection d'autres cellules induisant une démyélinisation, phénomène de mimétisme
moléculaire14, stimulation d'une réponse auto-immune par des débris de myéline, etc.
Le virus d'Epstein-Barr est notamment fortement soupçonné de jouer un rôle impor-
tant [Levin et al., 2003].

(b) La similitude de la maladie avec le modèle expérimental de l'encéphalomyélite auto-
immune expérimentale (EAE), développé par injection d'extraits de myéline, notam-
ment la glycoprotéine myéline oligodendrocyte (MOG), et d'adjuvant de Freund15

13Provoquant la destruction de la cellule
14Capacité d'un parasite à ressembler à son hôte
15Emulsion d'eau et d'huile contenant des antigènes
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pour ouvrir la barrière hémato-encéphalique, et induisant une réponse auto-immune
par les cellules T CD4+ et CD8+ dirigées contre la myéline.

(c) Des signes de stress oxydatif (par oxyde nitrique et acide peroxynitreux [Gonsette,
2008]) sont observés sur les oligodendrocytes dans les lésions actives de la substance
blanche [Bo et al., 1994], altérant les lipides, l'ADN, la structure et la fonction des
mitochondries et induisant des atteintes tissulaires proches de celles rencontrées lors
d'une hypoxie.

(d) Les travaux de [Trapp et al., 1998] montrent que dans tous les types de lésions et
toutes les formes cliniques, la fréquence des transections axonales est corrélée au degré
d'in�ammation dans la lésion (voir Fig.2.9 B)).

Fig. 2.9. A) Modèle outside-in d'une démyélinisation in�ammatoire induisant une dégénérescence
axonale secondaire [Geurts et al., 2009] B) Imagerie confocale d'une lésion cérébrale. Vert
= neuro�laments non-phosphorylés, rouge = myéline. Les pointes de �èche représentent des
axones subissant une démyélinisation active, la �èche représente l'ovoïde d'une transection
axonale. Echelle = 45µm [Trapp et al., 1998]

Ce modèle outside-in pose toutefois la question de comment une dégénérescence axonale se-
condaire est-elle induite par une démyélinisation primaire. Deux hypothèses sont avancées :

(a) Le rôle vital de la gaine de myéline comme support trophique pour l'axone [Nave and
Trapp, 2008].

(b) Le dé�cit énergétique du neurone par absence de conduction saltatoire16 du potentiel
d'action, provoquant un phénomène "d'hypoxie virtuelle".

2. Le modèle inside-out : l'attaque de la maladie est initialement dirigée contre les axones,
la démyélinisation étant un phénomène secondaire à la perte axonale. Plusieurs arguments
vont dans le sens de ce modèle :

(a) L'étude de l'histoire naturelle de la maladie révèle qu'à partir d'un certain seuil de
handicap clinique (DSS = 4, voir �2.1.2), les poussées in�ammatoires n'ont pas d'in-
�uence sur la progression du handicap [Confavreux et al., 2000].

16Conduction accélérée par saut du potentiel d'action grace à la gaine de myéline
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Fig. 2.10. Estimateur de Kaplan-Meir du temps entre l'attribution d'un score DSS 4 et l'attribu-
tion d'un score DSS 6. Les poussées in�ammatoires n'ont pas d'in�uence sur la progression
du handicap à partir du score DSS 4 [Confavreux et al., 2000]

(b) L'observation de dégénérescences axonales sans démyélinisation dans le tronc cérébral
d'un patient [Bjartmar et al., 2001] (voir Fig.2.11 B))

Fig. 2.11. A) Modèle inside-out [Geurts et al., 2009] B) Imagerie confocale d'une section non-
lésionnelle de moelle épinière. Vert = myéline, rouge = neuro�laments. Les pointes de
�èche représentent des gaines de myéline sans axones et apparaissant comme vides ou
collapsées. Echelle = 25µm [Bjartmar et al., 2001]

Plusieurs hypothèses sont avancées pour expliquer une atteinte primairement axonale :

(a) Susceptibilité génétique d'un dysfonctionnnement mitochondrial induisant une réduc-
tion de la production cellulaire d'ATP, couplée à un dé�cit énergétique, et menant à
une "hypoxie virtuelle" [Dutta et al., 2006].

(b) Activation de récepteurs ionotropiques17, notamment par la Glutamyl-tRNA synthe-
tase (GluRS), ouvrant les canaux ioniques du Ca2+ et induisant une ischémie par
dépolarisation [Ouardouz et al., 2003].

(c) Neurotoxicité d'une augmentation de la concentration en glutamate [Srinivasan et al.,
2005] par une altération de sa capture dans l'espace synaptique et de son catabo-

17Protéine membranaire ouvrant un canal ionique lorsqu'il est lié à un neurotransmetteur
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lisme [Werner et al., 2001].

Les conséquences de ces deux hypothèses (pathogénie primairement in�ammatoire ou neuro-
dégénérative) sont importantes, tant au niveau fondamental de la compréhension de la maladie
qu'au niveau appliqué de la prise en charge thérapeutique, les traitements actuels ayant pour
cible la réponse in�ammatoire.

2.3 Pratiques cliniques

2.3.1 Diagnostic

Il n'existe malheureusement pas de test diagnostique de la maladie, celle-ci étant établi à
partir d'un faisceau d'arguments dont la grande variété conduit notamment à un diagnostic
di�érentiel compliqué par sa proximité avec d'autres pathologies (vascularité systémique, ataxie
cérébelleuse18 héréditaire, tumeurs et lésions structurelles, encéphalomyélite aiguë disséminée19,
somatisation, etc.). Le diagnostic repose sur les critères de McDonald [Polman et al., 2005], dont
le principe est de démontrer une dissémination dans le temps (30 jours minimum entre deux
évènements) et l'espace des poussées (ou des lésions quand l'IRM peut s'y substituer) à partir
d'examens neurologiques, de l'IRM et de bandes oligoclonales IgG20 sur le sérum du liquide
cérébrospinal après ponction lombaire (voir Fig.2.12).

Fig. 2.12. Diagnostic de la SEP [Compston and Coles, 2008] d'après les critères de McDonald [Polman
et al., 2005].

18Troubles de la coordination des mouvements volontaires consécutifs à une atteinte du cervelet
19Maladie in�ammatoire démyélinisante du système nerveux central, habituellemet secondaire à une infection

virale, bactérienne, ou vaccinale
20Immunoglobuline G
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2.3.2 Pronostic

La grande variabilité des symptômes de la maladie, le taux de conversion constant de la phase
récurrente à la phase progressive, le paradoxe clinico-radiologique, ainsi que la grande hétéro-
généité des taux de progression du handicap dé�nitif rendent le pronostic précis de la maladie
problématique à l'heure actuelle. Plusieurs prédictions auraient pourtant un intérêt fort, notam-
ment en terme de management thérapeutique :

� La conversion des syndromes cliniques isolés (CIS) en diagnostic dé�nitif de la SEP, cer-
tains sujets n'expérimentant qu'un seul épisode de poussée sans conversion par la suite en
SEP.

� La conversion de la phase récurrente en phase progressive, conditionnant la prescription de
traitements e�caces uniquement en phase récurrente.

� L'estimation précoce, et non post hoc, du taux de progression du handicap dé�nitif lors de
la phase progressive.

Plusieurs études ont cependant permis de dégager des éléments prédictifs : un fort taux de
récupération après le premier épisode suggère un pronostic plus favorable, tandis qu'un faible
temps entre les deux premiers épisodes suggère au contraire un prognostic défavorable [Compston
et al., 2005].

Une question récurrente pour les patients atteints d'une maladie chronique est de savoir si
son issue est fatale. Le suivi de cohortes à très long terme a permis d'observer un temps médian
de durée de la maladie de 31 ans, représentant une réduction de 5 à 10 ans de l'espérance de vie
par rapport à une population normale. Le décès est attribuable à un suicide dans un tiers des
cas, et à la maladie dans les deux tiers restant, rarement toutefois suite à l'atteinte d'un centre
vital du système nerveux central mais plus suite à des complications de l'allitement. La SEP est
une maladie chronique très invalidante mais cependant non mortelle.

2.3.3 Traitement

Il n'existe pas à l'heure actuelle de traitement curatif, mais la qualité de vie du patient
est grandement améliorée par la prise en charge thérapeutique des symptômes les plus inva-
lidants (incontinence urinaire, dysfonction érectile, spasticité, douleur) [Compston and Coles,
2008]. L'autorisation de mise sur le marché dans les années 90 de traitements ayant une in-
�uence sur la fréquence des poussées fut un grand progrès, même si leurs prescriptions sont
principalement limitées aux phases récurrente-rémittentes et si leurs e�cacités à long terme sur
la progression de la maladie sont discutées [Filippini et al., 2003]. La prise en charge médica-
menteuse repose sur le traitement des poussées par �ash de corticoïde en perfusion, et sur un
traitement de fond pour réduire la fréquence des poussées :

� Les interférons : initialement utilisés dans les années 70 pour leur activité antivirale, ils
sont aujourd'hui utilisés pour leur propriétés anti-in�ammatoires et de renforcement de la
barrière hémato-encéphalique. Plusieurs essais cliniques ont démontré une réduction signi-
�cative de la fréquence des poussées, ainsi qu'une faible réduction de l'accumulation du
handicap à 3 ans [Kappos et al., 2007]. On distingue les interférons β − 1a (Avonex R©et
Rebif R©) des interférons β − 1b (Betaferon R©et Extavia R©). Les principaux e�ets secon-
daires observés sont des états grippaux et des irritations au site de l'injection.

� Glatiramère (Copaxone R©) : est un immunomodulateur, supposé induire une tolérance de
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la réponse immunitaire des lymphocytes contre la myéline bien que le mécanisme exact
reste mal connu. Les principaux e�ets secondaires observés sont irritations au site de l'in-
jection.

� Natalizumab (Tysabri R©) : est un anticorps monoclonal humanisé contre la molécule
d'adhésion cellulaire α−4-integrin à la surface des lymphocytes, réduisant ainsi leur passage
à travers la barrière hémato-encéphalique. Il fut retiré quelques mois après son autorisa-
tion de mise sur le marché aux Etats-Unis pour avoir provoqué des leucoencéphalopathies
multifocales progressives en combinaison avec un interferon β− 1b, puis ré-autorisé en mo-
nothérapie. C'est à l'heure actuelle le traitement immunomodulateur le plus e�cace (hors
mitoxantrone) pour réduire la fréquence des poussées.

� Mitoxantrone : est un agent anti-néoplastique anti-cancéreux interrompant la synthèse et la
réparation de l'ADN, utilisé principalement dans les formes secondairement progressive en
l'absence d'autres traitements. Il démontre une très grande e�cacité, mais sa cardiotoxicité
limite cependant son utilisation en traitement de fond.

2.4 Etat de l'art de la recherche sur la SEP par SRM

2.4.1 Caractérisation tissulaire et lésionnelle

A l'hétérogénéité tissulaire et anatomique du cerveau, se superpose la diversité de processus
pathologiques plus ou moins visibles, focaux ou di�us. Un grand nombre d'études sur la SEP par
SRM, depuis ses premiers résultats au début des années 90 [Wolinsky et al., 1990,Arnold et al.,
1990], ont donc été consacrées à la caractérisation métabolique des di�érents tissus cérébraux et
des lésions observables dans la maladie.

Dans les plaques

Les premières recherches furent consacrées à l'étude des plaques, notamment de leurs phases
actives et chroniques à travers des acquisitions longitudinales [Davie et al., 1994,De Stefano et al.,
1995,Narayana et al., 1998,Mader et al., 2000]. Les concentrations en Cho [Mader et al., 2000],
lactate [De Stefano et al., 1995] et lipides [Davie et al., 1994,Narayana et al., 1998] augmentent
précocement dans les plaques aigües puis diminuent progressivement sur plusieurs semaines [De
Stefano et al., 1995,Mader et al., 2000], suggérant que celles-ci sont le siège de processus in-
�ammatoires et démyélinisants dans leur phase aigüe. L'altération la plus marquée est celle de
la concentration en tNA, baissant de 30 % à 80 % dans les plaques actives [Matthews et al.,
1998], puis remontant en partie lorsque la plaque devient chronique, parallèlement à l'améliora-
tion de l'état clinique [Stefano et al., 1995]. Les causes de cette remontée de la concentration
en tNA peuvent toutefois être multiples (résolution de l'÷dème, augmentation du diamètre des
axones après remyélinisation, réversibilité des phénomènes métaboliques) [Stefano et al., 1995].
Une étude a par ailleurs mis en évidence une augmentation de la concentration en glutamate [Sri-
nivasan et al., 2005], suggérant un lien entre l'excitotoxicité du neurotransmetteur et l'atteinte
axonale.

Di�érentes phases se succèdent dans l'activité démyélinisante d'une plaque. Une rémyélinisa-
tion survient notamment à partir de 4 semaines, produisant des e�ets signi�catif en 10 semaines
par repopulation oligodendrocytaire des plaques [Prineas et al., 1993] ainsi que part gliose astro-
cytaire comme le suggère une augmentation de la concentration en tCr entre 3 et 12 mois après
l'épisode in�ammatoire [Mader et al., 2000] (voir Fig.2.13).

Les résultats de l'étude de l'évolution de la concentration en Ins sont contradictoires, avec
l'observation d'une légère hausse puis d'un retour à l'état basal [Sarchielli et al., 1998], l'absence
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Fig. 2.13. Concentrations des métabolites en fonction du temps [Mader et al., 2000]. A : tNA, B : tCr,
C : Cho, D : Ins. Les zones en gris représentent la moyenne et l'écart-type du groupe témoin

de tendances marquées [Mader et al., 2000] (Fig.2.13), ou encore une augmentation dans les
lésions chroniques [Kapeller et al., 2002]. Toutefois, ce problème de consistance des résultats est
probablement la conséquence de di�cultés techniques lors de l'acquisition et du post-traitement
(proximité du signal de l'eau, déformation de la ligne de base à TE court, complexité de l'infor-
mation a priori, etc.).

Dans la substance blanche apparemment normale

La SRM permet de mesurer des altérations métaboliques dans la substance blanche appa-
remment normale (SBAN) où aucune anormalité n'est détectée en imagerie anatomique conven-
tionnelle [De Stefano et al., 2001], con�rmant ainsi la sensibilité pathologique de la mesure en
dépit d'un rapport signal-à-bruit plus faible. Les résultats de la littérature sont cependant par-
fois contradictoires, notamment concernant les concentrations de tNA et tCr [Caramanos et al.,
2005], au regard de l'importance de la normalisation sur la concentration en tCr et malgré l'ob-
servation d'anormalités dès le milieu des années 90 [Husted et al., 1994,Davies et al., 1995,Pan
et al., 1996]. Une étude par SRM haute résolution sur des échantillons post-mortem [Davies et al.,
1995] a notamment relevé que s'il y a bien une forte baisse de la concentration (mM par matière
humide) en tNA et tCr dans les plaques (34 % et 29 % respectivement) et les tissus périlésionnels
(33 % et 29 % respectivement), aucune altération signi�cative n'est observée dans la SBAN.

Dans une méta-analyse conduite en 2005, Caramanos et al. [Caramanos et al., 2005] re-
censent que des altérations de tNA et de tCr ne sont pas observées dans 58.3% et 66.7% des
études respectivement, mais concluent néanmoins sur une diminution moyenne globale de 5.3%
de la concentration en tNA et une augmentation moyenne globale de 6.9% de la concentration
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en tCr. Toutes ses études, synthétisées dans le Tab.2.1, ont cependant été conduites avec des
méthodologies di�érentes, rendant di�ciles les comparaisons étant donnée la faible amplitude des
variations observées et les nombreux biais possibles (contamination du LCS, pondération T1/T2,
B1, SRF, etc.). Caramanos et al. [Caramanos et al., 2005] ont notamment remarqué qu'une baisse
de la concentration en tNA dans la SBAN par rapport aux sujets sains est observée dans 10 des
15 études à TE long (≥ 135ms) mais dans seulement 2 des 16 études à TE court (≤ 90ms),
suggérant qu'elle peut être imputable à un rallongement des T2 dans la SBAN des patients SEP.
Tout au moins en partie, car en se basant par exemple sur un T2 égal à 360ms chez les sujets
sains, une diminution de 5.3% de la concentration entre TE court et TE long équivaudrait à un
T2 pathologique plus élevé de 172% et égal à 980ms.

D'une manière générale, une baisse de la concentration en tNA à proximité des lésions et une
augmentation di�use des concentrations en tCr, Cho et Ins sont observables dans les études du
Tab.2.1. Ces altérations sont toutefois de faible amplitude, et ne sont donc observables que pour
une faible variabilité de mesure, de larges cohortes et l'absence de biais entre groupes.
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Dans la substance grise d'apparence normale

De part sa faible résolution spatiale et les problèmes d'e�ets de volume partiel, les études de la
substance grise d'apparence normale (SGAN) par SRM sont récentes et essentiellement réalisées
par imagerie spectroscopique combinée à une segmentation tissulaire suivie d'une régression
linéaire de la composition tissulaire des voxels. Les di�érentes études ont révélé des baisses de
la concentration en tNA, avec cependant des di�érences entre SG corticale et sous-corticale.
L'altération du tNA corticale est en e�et peu détectable en début de maladie, mais devient
considérable dans les formes progressives [Sharma et al., 2001, Sarchielli et al., 2002, Filippi
et al., 2003,Adalsteinsson et al., 2003,Sastre-Garriga et al., 2005], tandis que les altérations sous-
corticales sont détectables plus précocement [Wylezinska et al., 2003, Inglese et al., 2004,Geurts
et al., 2006], et semblent con�rmées par ailleurs par une étude histopathologique dans le thalamus
montrant des pertes neuronales importantes [Cifelli et al., 2002].

2.4.2 Diagnostic de la conversion en forme récurrente-rémittante des syn-
dromes cliniques isolés suggestif de SEP

Quelques études ont eu pour objectif l'identi�cation, chez des syndromes cliniques isolés,
d'altérations métaboliques précoces prédictives du diagnostic dé�nitif de la maladie [Fernando
et al., 2004,Rovaris et al., 2005,Wattjes et al., 2008]. Elles ont montré une augmentation des
rapports métaboliques Ins/tNA et Ins/tCr chez les patients présentant un diagnostic dé�nitif à
6 mois [Wattjes et al., 2008].

2.4.3 Suivi de la maladie et essais thérapeutiques

La quali�cation de marqueurs sensibles est un enjeu majeur des essais thérapeutiques, et si
les mesures de l'atrophie et de la charge lésionnelle sont aujourd'hui les plus utilisées, plusieurs
études ont aussi cherché à évaluer l'utilité de la SRM en essai thérapeutique :

� Glatiramère : [Khan et al., 2005] ont montré une augmentation à deux ans du rapport
tNA/tCr de 7.1% dans la SBAN et de 10.7% dans un large volume central chez des patients
RR traités, tandis qu'une baisse de 8.2% dans la SBAN et de 8.9% dans le large volume
central était observée chez des patients RR non-traités (voir Fig.2.14). Ces résultats ont
été con�rmé à 4 ans [Khan et al., 2008], et tendent à rejoindre les valeurs observées dans
un groupe de sujets sains. Aucun e�et du glatiramère sur les rapports métaboliques n'a été
observé en revanche chez des patients PP lors d'un suivi sur 3 ans [Sajja et al., 2008].

Fig. 2.14. E�et d'un traitement par glatiramère sur le rapport tNA/tCr dans un large volume
central chez des patients RR pendant 2 ans [Khan et al., 2005]
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� Interférons : [Sarchielli et al., 1998] n'observent pas de di�érence au bout de 6 mois entre
patients RR traités et non-traités sur les concentrations de tNA et tCr dans la SBAN et
les lésions, mais une légère augmentation de Cho et Ins dans les lésions. En revanche, [Na-
rayanan et al., 2001] observent à 12 mois une augmentation de 5.5% du rapport tNA/tCr
dans un large volume central chez les patients RR traités, tandis qu'une tendance non-
signi�cative à la baisse est observée chez les RR non-traités (voir Fig.2.15).

Fig. 2.15. E�et d'un traitement par interféron-β-1a sur le rapport tNA/tCr dans un large volume
central chez des patients RR pendant 1 an [Narayanan et al., 2001]

En�n, [Schubert et al., 2002] n'observent pas de modi�cations pendant 3 ans des concen-
trations de tNA, tCr et Cho dans la SBAN et les lésions de patients RR traités, mais
une augmentation des concentrations de tCr et Cho par rapport à des sujets sains (voir
Fig.2.16).

Fig. 2.16. E�et d'un traitement par interferon-β sur les concentrations métaboliques d'une lésion
et de la SBAN chez un patient RR pendant 3 ans [Schubert et al., 2002]

A contrario, [Parry et al., 2003] observent après plus d'un an une baisse signi�cative, tant
dans le groupe traité que non-traité, du rapport tNA/tCr dans un large volume central. Il
s'agit cependant de patients RR sévèrement atteints (EDSS médian de 3), suggérant que
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les interférons sont moins e�caces pour des formes avancées de la maladie potentiellement
proches d'une conversion en forme SP.

� Natalizumab : il est observé (résultats non publiés) une tendance non signi�cative à une
augmentation de la concentration en tNA chez les patients RR traités, mais signi�cative
seulement après 2 ans.

Il apparait donc que ces traitements ont un e�et signi�catif sur les altérations métaboliques
des formes RR, notamment à travers une augmentation du rapport tNA/tCr. Cet e�et est cepen-
dant de faible amplitude, et peut être long à détecter selon la sensibilité de mesure. L'e�et de ces
traitements anti-in�ammatoires est cependant beaucoup moins évident sur les formes avancées
de la maladie (PP et RR proches d'une conversion en SP).
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Chapitre 3
Problématique de la thèse

Cette thèse a pour point de départ un des enjeux clinique majeur de la SEP : la prédiction
individuelle du handicap clinique en o�rant au clinicien une mesure de routine (neurolo-
gique, d'imagerie, biologique, etc) permettant de pronostiquer précocement la vitesse d'évolution
de la maladie et ainsi la sévérité du handicap à di�érentes échéances. Cet objectif rencontre
toutefois de nombreuses di�cultés :

� L'hétérogénéité apparente de la maladie, notamment de ses manifestations (motricité, co-
gnicité, etc.) et de leurs évolutions (rémittente ou progressive, d'emblée ou secondaire),
biaise la constitution de cohortes homogènes.

� La longue durée de la maladie, comparativement aux échelles temporelles souvent plus
réduites des études cliniques, nécessite de dé�nir et valider des marqueurs surrogatifs très
sensibles, et génère une grande complexité (adhérence des patients, e�ets de cohorte, coût,
etc.) pour l'étude de l'histoire naturelle de la maladie.

� L'absence d'attributs explicites du handicap clinique et de ses diverses manifestations
implique de calculer des index composites dont il est di�cile d'estimer la spéci�cité, la
sensibilité et la validité, a�aiblissant ainsi leur corrélation avec des marqueurs prédictifs
potentiels comme le résume Barkhof [Barkhof, 2002] dans son article sur le paradoxe clinico-
radiologique :

The use of MRI as a surrogate outcome measure in clinical trials, or even
as a prognosticator in the assessment of the natural evolution, assumes a close
relationship between extent and rate of development of MRI abnormalities with
the clinical status and rate of development of disability. While it may seem ob-
vious that patients who develop new lesions are worse o� than those without
new lesions, the association between clinical �ndings and radiological extent of
involvement generally is poor.

� Le peu de certitudes sur l'étiologie, la pathogénie et l'histoire naturelle de la maladie,
limite l'emploi d'hypothèses simpli�catrices sur la localisation et l'entendu des processus
pathologiques (focal/global), l'interprétation des biomarqueurs, et la pertinence des échelles
temporelles d'observation.

� La disponibilité de traitements anti-in�ammatoires e�caces pour réduire la fréquence des
poussées proscrit la constitution de bras placébos, augmentant le besoin en sensibilité des
marqueurs et compliquant l'interprétation des résultats et l'inférence des liens de causalité.

L'état de l'art de la recherche clinique actuelle nous fournit cependant un certain nombre de
rationnels, sur lesquels reposent les hypothèses de nos travaux (voir Fig.3.1) :
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� L'observation, sur des larges cohortes à long terme, que la présence de poussées et la forme
initiale de la maladie n'in�uencent pas la répartition des taux de progression de la maladie
à partir du DSS 4 [Confavreux et al., 2000] mais que celle-ci est constante et fonction de
l'âge [Confavreux and Vukusic, 2006], permet de poser l'hypothèse que le handicap est plus
la conséquence d'atteintes continues et progressives que de poussées in�ammatoires aigües.

� L'absence de corrélation entre charge lésionnelle et handicap clinique [Barkhof, 2002] sug-
gère une grande hétérogénéité des taux individuels de progression de la maladie.

� La détection d'altérations métaboliques di�uses antérieures à la visibilité clinique du han-
dicap [De Stefano et al., 2001] enjoint à évaluer le potentiel prédictif de ces marqueurs et
suggère l'hypothèse que le handicap est correlé à une intégration spatiale et tissulaire de
ces atteintes métaboliques.

Ces hypothèses nous ont permis de proposer une approche par SRM reposant sur deux prin-
cipes, a�n de répondre à la problématique de la prédiction du handicap :

1. Une mesure multi-tissulaire des atteintes métaboliques sur un large volume incluant di�é-
rents tissus et lésions, simple et rapide à acquérir en routine clinique.

2. Un suivi longitudinal individuel des atteintes métaboliques.

Nos contributions ont donc pour objectif de lever des verrous technologiques et méthodolo-
giques d'une telle mesure multi-tissulaire en routine clinique par :

1. L'implémentation et la validation d'une méthodologie de quanti�cation absolue de la concen-
tration des principaux métabolites cérébraux, à travers notamment une correction validée
et optimisée de la contribution volumique du LCS et du pro�l de sensibilité de l'antenne
en réseau.

2. La caractérisation de notre mesure multi-tissulaire par une étude statistique transversale
sur di�érentes formes cliniques (CIS, RR, SP et PP), et notamment de sa sensibilité à
détecter précocement des altérations métaboliques, et de sa spéci�cité à di�érencier formes
progressives et récurrentes.

3. L'étude par imagerie spectroscopique de la distribution spatiale des altérations métabo-
liques et de leurs in�uences sur la mesure multi-tissulaire.
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Deuxième partie

Développements méthodologiques en

quanti�cation absolue par SRM

93





Chapitre 4
La quanti�cation absolue des concentrations

métaboliques

4.1 Problématique

Nous avons vu précédemment que pour répondre aux hypothèses posées par l'étude de la
SEP, il est nécessaire de disposer d'une méthodologie d'acquisition SRM permettant d'obtenir
des concentrations absolues sur un volume multi-tissulaire dans un environnement clinique. Or
celui-ci impose principalement deux contraintes très fortes :

1. L'utilisation du parc matériel existant d'IRM cliniques, conçu pour fonctionner avec une
antenne corps en émission et des antennes en réseau en réception, et n'incluant pas de
système de calibration ERETIC (voir �1.4.1).

2. Un temps d'acquisition minimal pour le sujet et une manipulation simpli�ée par les ma-
nipulateur radiologiques, proscrivant ainsi toute opération ou séquence avant, pendant ou
après la présence du sujet dans l'IRM. Ces contraintes expliquent en partie le faible succès
des approches replace-and-match (voir �1.4.1) en routine clinique.

Au regard de ce cahier des charges, nous avons proposé une méthodologie de quanti�cation
absolue par SRM localisée privilégiant une approche "maintenance", c'est-à-dire calibrée initia-
lement et véri�ée de temps en temps. Cette approche repose sur un certain nombre d'hypothèses
matérielles, notamment que :

1. Le système IRM est stable à long terme pour permettre une calibration initiale.

2. Le champ B−1 de l'antenne corps en émission a une distribution homogène dans l'espace.

3. Le facteur de qualité de l'antenne tête réseau en réception est robuste aux di�érences
inter-individuelles de coe�cient de remplissage et de charge diélectrique.

4. La procédure de shim est e�cace sur un large volume d'ajustement.

5. La séquence PRESS de localisation spatiale est linéaire en volume sur des grandes dimen-
sions.

Nous avons identi�é qu'il existe néanmoins plusieurs verrous technologiques, imposés notam-
ment par la dimension du volume d'intérêt et l'utilisation d'antenne en réseau pour la réception :
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1. La distribution du champ B−1 (pro�l de sensibilité) de l'antenne réseau en réception sur
un large volume d'intérêt est insu�samment homogène et ne respecte pas l'hypothèse de
source ponctuelle lors de la recombinaison des canaux (voir �1.1.3)

2. l'absence d'études systématiques des biais d'acquisition introduits par le positionnement
des bandes de saturation lors de l'acquisition.

3. l'absence de méthodologie d'optimisation des post-traitements de quanti�cation, notam-
ment de la fenêtre fréquentielle du �ltre SVD de suppression du signal de l'eau, de l'es-
timation de la ligne de base, et de l'exhaustivité de l'information a priori (nombre de
métabolites dans la base et �délité de la simulation du signal).

4. l'absence de méthodologie �able d'estimation du biais d'e�et de volume partiel lors de
la correction du volume du LCS par segmentation tissulaire, d'étude de robustesse aux
hétérogénéités et aux bruits d'image, et d'optimisation des paramètres de segmentation.

5. le problème de classi�cation des lésions hypo-intenses en LCS lors de la segmentation en 3
classes d'images pondérées T1.

Les contributions principales de ce chapitre sont donc de proposer une méthode de quanti�ca-
tion absolue, de tester nos hypothèses (ou subsidiairement de délimiter leur domaine de validité
restreinte), de décrire les développements méthodologiques permettant de lever les verrous iden-
ti�és et en�n de valider notre méthodologie. L'objectif ultime est de disposer d'une méthodologie
précise, reproductible et robuste pour la quanti�cation absolue des principaux métabolites céré-
braux sur un large volume, implémentable sur un système clinique, ne rallongeant pas le temps
d'acquisition, et reposant sur une calibration initiale et une maintenance minimale.

4.2 Description de la méthode proposée

Le choix d'une référence de calibration parmi les di�érentes approches proposées en quanti-
�cation absolue (voir �1.4.1) fut orienté par les particularités de notre application clinique. La
présence d'÷dème [Helms, 2001] et les altérations de la fraction d'eau myélinique [Laule et al.,
2004] dans la SEP déconseillant l'utilisation du signal interne de l'eau comme référence, le large
volume d'intérêt excluant l'utilisation de petites �oles positionnées près du cerveau, et l'approche
replace-and-match ne satisfaisant les contraintes de temps en routine clinique, nous avons opté
par conséquent pour une méthode hybride basée sur :

1. Une calibration initiale et unique sur référence externe la plus proche possible des conditions
in vivo en terme de coe�cient de remplissage de l'antenne, de pH, de temps de relaxation,
de susceptibilité magnétique, et de RSB

2. Une correction post-acquisition des performances des antennes (distribution spatiale et
facteur de qualité)

3. Une correction optimisée et �abilisée de la contribution volumique du LCS.

4.2.1 Elaboration d'un fantôme de référence

Le développement d'un fantôme de référence nous a fourni une vérité terrain indispensable
à l'étude des biais introduits par le post-traitement, une valeur stable au cours du temps pour
l'étude de la reproductibilité, ainsi qu'une référence pour l'étape de calibration.

Une liste des similitudes recherchées nous a tout d'abord permis le choix de technologies
appropriées (voirTab.4.1) pour l'élaboration d'un fantôme de référence (voirTab.4.2). Les temps
de relaxation furent notamment ajustés à partir d'abaques expérimentales pour un mélange de
gel d'agarose et de carraghénane [Yoshimura et al., 2003] (voir Fig.4.1), et l'ajout d'un tampon
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pH d'après [Provencher, 2000]. Le processus de géli�cation fut ensuite réalisé par chau�age et
agitation dans un bain marrie asservi en température à 95◦, puis par trempe rapide dans de l'eau
froide. Le �acon fut ensuite refermé, puis scellé par un joint de sillicone a�n de prévenir toute
perte d'eau par évaporation.

Similitude in vivo Choix technologique

Coe�cient remplissage
antenne

Bouteille 3.4L en polypropylène

pH
Tampon phosphate : potassium hydrogénophosphate
(K2HPO4) et potassium dihydrogénophosphate (KH2PO4)
[Provencher, 2000]

Temps de relaxation
Ion gadolinium et gel d'agarose, d'après [Yoshimura et al.,
2003] (voir Fig.4.1)

Stabilité structurelle et
chimique dans le temps

Gel de carraghénane [Yoshimura et al., 2003] et azoture de
sodium (NaN3) [Provencher, 2000]

RSB
Métabolites à concentration in vivo [Govindaraju et al.,
2000]

Matching du facteur
de qualité de l'antenne
corps

Utilisation du fantôme de charge Siemens (cylindre et sphère
d'eau de charge diélectrique équivalente à un corps humain)

Tab. 4.1 Similitudes in vivo recherchées et choix technologiques correspondant du
fantôme de référence.

Constituant Référence Concentration

Eau distillée et déioni-
zée MilliporeTM

- -

Acide N-Acetyl-L-
aspartique

Fluka 00920 8 mM

Chlorure de choline Sigma C1879 2 mM

Créatine monohydrate Sigma C3630 8 mM

myo-Inositol Fluka 57570 8 mM

Chlorure hexahydrate
de Gadolinium (III)

Aldrich 203289 22 µmol.kg−1

Gel d'agarose Sigma A6013 0.45% massique

Gel de carraghénane Sigma C1013 3% massique

Potassium hydrogéno-
phosphate

- 72 mM

Potassium dihydrogéno-
phosphate

- 28 mM

Azoture de sodium Sigma S2002 3 g.L−1

Tab. 4.2 Composition chimique du fantôme de référence.
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Fig. 4.1. Abaque des temps de relaxation T1 et T2 de l'eau en fonction des concentrations en chlorure de
gadolinium et gel d'agarose pour 3% massique de gel de carraghénane [Yoshimura et al., 2003].

La comparaison des spectres obtenus sur témoin et sur fantôme de référence à TE 135 et 30
ms (voir Fig.4.2) montre que le fantôme de référence o�re une bonne similitude aux conditions
in vivo en terme de RSB, résolution spectrale et T2.

Fig. 4.2. Parties réelles du spectre du fantôme de référence à TE 135 et 30 ms après suppression du
signal de l'eau d'après �4.2.2(TR = 1570 ms, NA = 64, volume = 125.5 cl pour le témoin et 125
cl pour le fantôme).

Notre approche de disposer d'un fantôme de référence proche des conditions in vivo, notam-
ment en terme de RSB et de coe�cient de remplissage, est comparable au fantôme "Braino"
(MRS-HD-Sphere) [Schirmer and Auer, 2000] dont les choix technologiques laissent supposer
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un cahier des charges similaire. Ce fantôme di�ère néanmoins par l'ajout de deux métabolites
supplémentaires, le lactate et le glutamate, et un conditionnement en solution liquide dans un
récipient sphérique. Il s'agit cependant d'un produit non commercialisé individuellement par Ge-
neral Electric, et dont la stabilisation de la solution liquide rallonge le temps d'acquisition en
routine clinique. L'utlisation d'un gel pour notre fantôme de référence a toutefois pour limitation
la di�culté d'homogénéiser parfaitement les deux gels de carraghénane et d'agarose lors de la
dissolution/géli�cation. Nous avons par ailleurs constaté a posteriori un matching imparfait avec
les valeurs in vivo de la charge diélectrique, visualisé par des valeurs d'ajustement de la tension
en transmission de l'antenne corps (voir �1.4.2) sensiblement di�érentes, mais sans conséquence
cependant sur la calibration puisque le biais introduit est constant lors de l'étape de calibration
initiale.

4.2.2 Dé�nition d'un post-traitement de référence pour la quanti�cation des
métabolites

L'interprétation du signal SRM nécessite des étapes de post-traitements pour supprimer les
contributions indésirables, notamment le signal de l'eau, et des algorithmes de quanti�cation
pour estimer les amplitudes individuelles des résonances des métabolites. Nous avons donc dé�ni
un post-traitement de référence pour l'ensemble de nos études.

Parmi les di�érentes approches et logiciels correspondants proposés (voir �1.3.2), nous avons
opté pour une quanti�cation dans le domaine temporel à partir des algorithmes proposés par le
logiciel jMRUI [Naressi et al., 2001]. Outre sa gratuité, ce logiciel a pour avantage d'être ouvert,
paramétrisable, et automatisable, o�rant ainsi une plateforme de validation et d'optimisation
indispensable à la véri�cation de nos hypothèses et à la validation de nos développements. Nous
avons ainsi dé�ni le protocole standard de post-traitement suivant :

1. Suppression du signal de l'eau par décomposition en valeur singulières (SVD) d'une ma-
trice de Hankel par l'algorithme de Lanczos (HLSVD), avec la recherche de 25 composantes
lorentziennes principales sur une matrice de Hankel rectangulaire1, l'estimation de l'ampli-
tude des poles par NLLS, et la suppression des composantes comprises dans une fenêtre de
[−200 + 30]Hz par rapport à la fréquence de résonance de l'eau.

2. Troncature de 100ms à la �n du signal temporel, a�n d'éliminer les artéfacts de gibbs
sur les acquisitions à TE court probablement générés par l'algorithme de combinaison des
antennes en réseau, dégradant les performances du NLLS, et faussant le calcul des CRB.

3. Estimation de la ligne de base par méthode subtract [Ratiney et al., 2004] sur 5ms au
début du signal

4. Base de métabolite comprenant une information a priori du signal de résonance du NAA,
de la choline, de la créatine, du myo-Inositol, du glutamate, et de la glutamine simulés par
NMRScope à partir des valeurs de déplacements chimiques et de couplage de [Govindaraju
et al., 2000].

5. Quanti�cation des métabolites avec l'algorithme QUEST [Ratiney et al., 2005], par
NLLS avec correction globale de la phase d'ordre zéro ([−180 + 180] degrés), et correction
individuelles de la fréquence ([−10 + 10]Hz) et de l'amortissement lorenztien ([−10 + 40]Hz).

La dé�nition d'un post-traitement de référence a pour avantage de limiter l'in�uence des biais
de post-traitement sous l'hypothèse qu'ils soient constants en toute condition (saine, patholo-
gique, et in vitro lors de la calibration). Nous avons par ailleurs volontairement écarté plusieurs

1nombre de colonnes égale à la moitié du nombre de points du signal temporel
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post-traitements fréquement utilisés :

� le zero-�lling, inutile dans le domaine temporel.
� l'apodisation du signal par une fonction lorentzienne ou gaussienne, a�n de ne pas intro-
duire de biais sur la forme de raie initiale ni de modi�er l'hypothèse de distribution du
bruit de la NLLS, notamment en �n de signal pour le calcul des CRB (voir �1.3.2).

� la correction de phase d'ordre un, après constatation visuelle que celle-ci était constamment
nulle à TE 135 ms. Sa correction augmenterait la variabilité en introduisant un paramètre
supplémentaire Fig.1.21. Nous avons par ailleurs constaté un défaut d'acquisition sur les
signaux à TE 30 ms, consistant en une désynchronisation d'environ 1 ms des parties réelles
et imaginaires du signal.

4.2.3 Validation de la stabilité biochimique au cours du temps

La nécessité absolue d'une référence de calibration et d'une vérité terrain est d'être stable
dans le temps. Nous avons donc mis en place une procédure d'assurance qualité, incluant la répé-
tition à l'identique d'une mesure sur le fantôme une fois par semaine pendant 3 ans, permettant
de valider sa stabilité chimique au cours de la thèse.

Le fantôme fut disposé sur un support permettant son repositionnement à l'identique dans
l'antenne, et deux acquisitions similaires aux conditions in vivo (voir Fig.7.1) furent réalisées
chaque semaine à TE court (30 ms) et TE long (135 ms) sur un large volume cubique de volume
similaire (50x50x50mm = 125 cl) positionnné identiquement dans l'aimant (X0 Y+30 Z0). Les
amplitudes des métabolites furent ensuite estimées selon les post-traitements et la quanti�cation
par défaut (voir �4.2.2).

Les résultats de ce suivi longitiduinal (voir Fig.4.3) valident bien que le fantôme est stable
chimiquement sur au moins 3 ans. Ils nous permettent par ailleurs d'estimer la variabilité à long
terme de nos mesures (voir Tab.4.5).
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Fig. 4.3. Stabilité biochimique du fantôme au cours du temps. TR/TE = 1570/30 ms, VOI =
50x50x50mm, NA = 64

Cette étude nous a permis de véri�er que nos choix technologiques ont parfaitement répondu
à certaines spéci�cations de notre cahier des charges, notamment que le gel de carraghénane et le
joint de sillicone assurent la stabilité structurelle, et que l'azoture de soduim prévient e�cacement
la dégradation des métabolites par son rôle de biocide.

4.2.4 Correction T2

Si le T2 général de l'eau du fantôme de calibration est ajusté pour être similaire aux condi-
tions in vivo, il n'en demeure pas moins que les valeurs indiviuelles des métabolites di�èrent et
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que leurs pondérations nécessitent d'être corrigées. L'objectif de cette étude est d'estimer préci-
sément les T2 des métabolites du fantôme de calibration et de calculer un facteur de correction
correspondant.

Nous avons classiquement estimé le T2 en faisant varier linéairement le TE d'une séquence
de localisation PRESS sur un volume de 40x40x40mm (64 cl), puis en régressant par NLLS un

modèle de décroissance exponentielle du signal (M0×e−
TE
T2 ). Le signal fut acquis par une antenne

CP a�n d'éliminer de possibles problèmes de recombinaison des canaux, et à TR = 10 s pour
négliger la pondération T1 du signal. Deux plages de TE ont été dé�nies : de 30 à 100 ms par
pas de 10 ms pour le myo-Inositol dont le T2 est court, et de 100 à 1500 ms par pas de 100 ms
pour les autres métabolites a�n de limiter les problèmes liés aux courant de Foucault. Le signal
de l'eau fut ensuite supprimé et les métabolites quanti�és d'après le protocole par défaut (voir
�4.2.2). A�n de s'assurer de l'absence de biais liés à la séquence d'acquisition, et notamment la
stimulation d'échos par l'imperfection des impulsions 180�, nous avons estimé dans des condi-
tions identiques le T2 d'un fantôme eau Siemens par une localisation PRESS et une localisation
STEAM. La reproductibilité de la mesure et l'adéquation du modèle régressé aux données furent
estimées par l'étude du résidu normalisé par son écart-type et et de la normalité de sa distribution.

L'estimation du T2 d'un fantôme eau Siemens par acquisition PRESS et STEAM nous permet
d'observer de légères di�érences entre les deux séquences de localisation, notamment la présence
d'une "bosse" sur le résidu autour de 500 ms pour PRESS (voir Fig.4.4). Cette inadéquation
entre la fonction modèle et les données se retrouve à l'identique sur les résidus des métabolites,
en particulier NAA et choline (voir Fig.4.5).

Fig. 4.4. Estimation du T2 d'un fantôme eau par régression NLLS
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Fig. 4.5. Estimation du T2 des métabolites du fantôme de référence par régression NLLS
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NAA Créatine Choline myo-Inositol

T2 (ms) 583.2 463 593.2 42.39

IC 95% (ms) 574.1 - 592.3 455.9 - 470 578.3 608.1 39.52 - 45.26

R2 ajusté 0.9967 0.9972 0.9915 0.961

Tab. 4.3 Valeurs estimées des T2 des métabolites du fantôme de référence, interval
de confiance à 95% (IC 95%), et coefficient de détermination (R2) ajusté

L'utilisation d'un modèle bi-exponentiel (M01×e
− TE

T21 +M02×e
− TE

T22 ) ne permît pas de mieux
décrire les données après régression (non montrées), ne permettant pas de con�rmer l'hypothèse
d'une double compartimentalisation et suggérant plutôt des e�ets variables en fonction du TE.
Nous proposons l'hypothèse que l'oscillation observée provient d'échos stimulés par les imper-
fections des impulsions à 180�de la séquence PRESS. Néanmoins, pour la précision de mesure
recherchée, nous avons estimé que ce biais n'est pas de nature à a�ecter signi�cativement la
qualité de notre correction.

4.2.5 Compensation des variations du facteur de qualité de l'antenne corps
en transmission

Les variations de la charge diélectrique à l'intérieur de l'antenne corps sont corrigées par une
adaptation en impédance au moyen de capacités variables, induisant des variations du facteur de
qualité de l'antenne et donc de l'intensité globale du champ B+

1 . Ces variations sont alors corrigées

par l'ajustement de la tension en transmission UTRA, assurant un
B+

1
I constant dans l'antenne

(voir �1.4.2). Sur notre système IRM, cet ajustement est e�ectué en recherchant la valeur de
UTRA (exprimée en volt) pour laquelle le signal s'annule (impulsion à 180�). Les imperfections de
cet ajustement générent cependant une corrélation entre la tension en transmission et l'amplitude
�nale des métabolites. Nous avons donc implémenté la correction de [Christiansen et al., 1993]
(voir �1.4.2). L'objectif de cette étude est d'en valider la pertinence et d'en mesurer l'e�cacité.

La correction repose sur l'observation d'une corrélation inverse entre UTRA et amplitude du
signal, et consiste à multiplier l'amplitude d'un métabolite par la valeur individuelle de UTRA
normalisée par la UTRA de la calibration :

ksujet
B+

1

=
UTRAsujet

UTRAcalibration

(4.1)

Pour valider a priori qu'il existe une corrélation de Pearson entre amplitude des métabolites
et UTRA, nous avons utilisé les données issues de la mesure de la stabilité du fantôme sur 3 ans
(voir �4.2.3), en quanti�ant les métabolites (selon �4.2.2) et en relevant la valeur de UTRA pour
chacune des acquisitions. L'e�cacité a posteriori de la correction a alors été estimée en calculant
le pourcentage de réduction (taux de variation) du CV obtenu après correction.

Nous observons bien une corrélation pré-correction entre amplitude des métabolites et tension
de transmission de l'antenne corps (voir Fig.4.6), con�rmant la pertinence d'une correction par
utilisation des valeurs individuelles de UTRA. Cette correction permit une réduction signi�cative
de l'ordre de 10 % (voir Tab.4.4) de la variabilité des mesures.
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Fig. 4.6. Régression linéaire et corrélation de Pearson (r) entre amplitude des métabolites et UTRA à
TE court (30 ms) pour le myo-Inositol et TE long (135 ms) pour les autres métabolites

NAA Créatine Choline myo-Inositol

CV avant correction (%) 6.40 6.17 5.44 6.54

CV après correction (%) 5.69 5.55 4.83 5.60

Gain de la correction
(%)

-11.10 -10.06 -11.09 -14.32

Tab. 4.4 Efficacité de la correction. TE = 30 ms pour le myo-Inositol et 135 ms pour
les autres métabolites

Si cette méthode s'avère e�cace pour minimiser les conséquences des défauts d'ajustement
du B+

1 moyen par réglage du UTRA, elle ne reste pas moins basée sur la mesure statistique d'une
corrélation n'expliquant dans notre cas qu'entre 25 (R2 = 0.25) et 30 % (R2 = 0.30) de la variance
observée. Par ailleurs, sa linéarité reste une approximation pour des petits angles d'impulsion
θ d'une dépendance théorique de l'amplitude du signal en sin5 θ. Cependant, étant donné le
compromis arbitré sur les systèmes cliniques entre précision et rapidité du réglage de UTRA,
cette approche permet une réduction de la variabilité simple à mettre en place et ne nécessitant
pas de modi�cation des séquences et protocoles préexistants. Cette approche a notamment été
utilisée dans l'extension aux antennes en réception uniquement du principe de réciprocité par
optimisation locale de UTRA [Jost et al., 2005], dont les perspectives d'une implémentation sur
système clinique sont très intéressantes.
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4.2.6 Correction du pro�l B−
1 de l'antenne multicanaux en réception

Les antennes multicanaux utilisées pour augmenter le RSB et tirer parti des techniques d'ima-
gerie parallèle ont pour inconvénient majeur d'avoir un pro�l B−1 très hétérogène, inhérent à leur
conception et aux algorithmes de recombinaison utilisés. De plus, la généralisation sur systèmes
cliniques d'une transmission par antenne corps distinct de la réception par l'antenne en réseau
empêche d'utiliser la méthode classique de correction par principe de réciprocité. Cette hétéro-
généité du pro�l B−1 a deux conséquences dans notre application :

� Les hétérogénéités au sein de notre volume d'intérêt biaisent l'intégration spatiale de l'in-
formation, en sous- et sur-estimant certaines zones

� L'augmentation de la variabilité de mesure, par les di�érences inter-sujets de positionne-
ment du volume d'intérêt dans l'antenne.

Si la première limitation est malheureusement consubstantielle à une approche par spectro-
scopie localisée sur un large volume, la seconde peut être corrigée. L'objectif de notre étude est
ainsi de proposer et implémenter une correction inter-sujets du pro�l B−1 de l'antenne multica-
naux en réception, consistante avec notre cahier des charges initial de ne pas rallonger le temps
d'acquisition, puis d'en valider l'e�cacité.

Nous avons adopté l'approche de [Narayana et al., 1988], dont le principe fut ensuite repris
en imagerie parallèle SENSE [Pruessmann et al., 1999]. L'idée est de s'a�ranchir du facteur de
qualité et des hétérogénéités B+

1 de l'antenne corps en transmission, ainsi que des pertes de signal
T ∗2 dues aux hétérogénéités B0, en les faisant apparaitre au numérateur et dénominateur d'une
division. Deux images sont acquises puis divisées : une avec l'antenne corps en transmission et
l'antenne multicanaux en réception, l'autre l'antenne corps en transmission/réception.

1. Implémentation :

� Acquisition de la carte de sensibilité : A�n d'obtenir un signal homogène en densité de
proton dans tout le volume de l'antenne tête, nous avons utilisé un ballon de beaudruche
remplie d'eau dopée au sulfate de cuivre pour limiter les phénomènes de saturation
en diminuant son T1. Nous avons utilisé une séquence Magnetization Prepared Rapid
Gradient Echo (MPRAGE) 3D 1x1x1mm pondérée en T1, o�rant un bon compromis
entre temps d'acquisition, taille du FOV, et faible résolution spatiale pour limiter les
e�ets de volume partiel au bord du volume d'intérêt à corriger. Une fois acquises, les
deux images ont été masquées par un seuillage en intensité a�n d'éviter les instabillités
numériques et les divisions par zéro, puis divisées a�n de produire une carte du champ
B−1 de l'antenne en réseau.
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Fig. 4.7. Images (magnitude) acquises avec les antennes tête et corps en réception, et carte de sensi-
bilité de l'antenne tête correspondante

� Algorithme de recalage avec le volume d'intérêt : la carte de sensibilité carte et le vo-
lume d'intérêt V OI étant acquis dans deux repères Rcarte et RSRM par rapport au
repère de l'IRM RIRM , il fut nécessaire de les recaler l'un par rapport à l'autre, au-
trement dit de calculer la matrice de rotation et la transformation a�ne entre les deux
repères à partir d'une lecture automatisée des entêtes des 2 �chiers.

� Calcul du facteur de correction : il est ensuite calculé une valeur moyenne sensibV OI de
l'intensité des pixels dont le centre est compris dans le VOI, ensuite normalisée par une
valeur moyenne sensibref obtenue pour un VOI au centre de l'antenne.

kV OI
B−1

=
sensibV OI

sensibref
(4.2)
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Algorithme 1 : Recalage et calcul du facteur de correction de l'antenne multicanaux en
réception

Entrées : carte de sensibilité de l'antenne carte de taille I × J ×K de résolution
res (x, y, z) dans un repère de rotation rotcarte et de translation transcarte par
rapport au repère de l'IRM RIRM ; un volume de spectroscopie localisée V OI
de centre 0 (x, y, z)IRM dans RIRM et de dimension dim (x y z)V OI dans un
repère RSRM de rotation rotSRM par rapport à RIRM

Sorties : Facteur de correction kV OI
B−1

% Parcours de tous les points (i j k) de carte
pour i← 1 à I faire

pour j ← 1 à J faire

pour k ← 1 à K faire

% Calcul de la position pos (x y z)IRM de (i, j, k) dans le repère

RIRM
pos (x y z)IRM = [(i j k) .res (x, y, z)]× rotcarte + transcarte;
% Teste si pos (x y z)IRM est inclu dans V OI
si ‖[pos (x y z)IRM − 0 (x y z)IRM ]× rotSRM‖ ≤ ‖dim (x y z)SRM‖ alors

Ajoute la valeur carte (i j k) à la liste {valeur};
�n

�n

�n

�n

% Calcul de la valeur moyenne de sensibilité sensibV OI dans V OI
sensibV OI =Moyenne({valeur});
% Calcul du facteur de correction normalisée par rapport à un volume de

référence ref au centre de l'aimant

kV OI
B−1

= sensibV OI

sensibref ;

2. Validation : L'algorithme de recalage avec le volume d'intérêt a été validé en acquérant
des VOIs di�érements positionnés et orientés dans l'antenne, et en véri�ant l'exactitude
du calcul de leur centre et orientation (résultats non montrés). Finalement, l'e�cacité de
la correction a été étudiée en déplacant selon les 3 axes du système un VOI de référence
(70x70x25 mm), et en calculant le biais (taux de variation à la valeur au centre de l'aimant)
de l'amplitude du NAA avant et après correction.
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Fig. 4.8. Biais de l'amplitude du NAA (%) en fonction de la distance du centre d'un VOI de
référence (70x70x25 mm) au centre de l'aimant le long des 3 axes

Nous observons que le biais sur l'amplitude du NAA est sensiblement réduit et plus constant
après correction, en particulier le long des axes gauche-droite et antério-postérieur, appor-
tant ainsi une preuve de concept de l'e�cacité de notre méthode. Une étude extensive serait
cependant nécessaire a�n de déterminer l'e�cacité en tout point de l'espace et ainsi dé�nir
des zones de tolérancement.

Cette méthode de correction du pro�l B−1 de l'antenne multicanaux en réception correspond
à notre approche "maintenance" initale en ne rallongeant pas le temps d'acquisition par rap-
port aux optimisations locales de la tension en transmission [Jost et al., 2005], tout en o�rant
une mesure in situ plus juste que les approches par traitement d'image ou par calcul d'une so-
lution analytique des lois de Biot-Savart [Wald et al., 1995b]. Elle repose néanmoins sur trois
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hypothèses :

� Premièrement, sur l'hypothèse non démontrée formellement mais très réaliste, que le biais
d'e�et de volume partiel du recalage du VOI sur la carte de sensibilité est faible, étant
donné la résolution et les lentes variations spatiales de la carte de sensibilité.

� Deuxièmement que le pro�l B−1 de l'antenne est identique sur fantôme et in vivo, notam-
ment qu'il n'est pas in�uencé par les variations du facteur de qualité. Cette hypothèse
mériterait d'être véri�ée en faisant varier la charge du fantôme.

� Troisièmement que les pondérations des canaux attribuées par l'algorithme de recombinai-
son (voir �1.1.3) soient identiques en imagerie conventionnelle et en spectroscopie. Bien que
deux programmes compilés de recombinaison soient nécessaires sur notre système clinique,
et en l'absence de code source disponible, leur documentation précise néanmoins qu'ils
reposent tous les deux sur un même algorithme.

En�n, nous pouvons espérer que l'avènement à plus long terme d'une solution e�cace d'an-
tenne tête réseau en transmission (Transmit-SENSE ) permettra une correction plus aisée par le
principe de réciprocité.

4.2.7 Calibration sur référence externe

La calibration d'une quanti�cation absolue a pour objectif de convertir, pour un métabo-
lite cérébral donné, une amplitude de signal en volt dans l'antenne de réception Smet en une
concentration en densité de molécules [met]. Un signal est acquis sur une référence dont les
concentrations sont connues, et dans des conditions d'acquisition et de post-traitement les plus
similaires possibles. La calibration à proprement parler peut alors consister en un simple produit
en croix entre le signal de référence et le signal à quanti�er. Néanmoins, a�n d'améliorer la pré-
cision de la calibration en augmentant le nombre de mesure tout en s'assurant qu'elle respecte
bien le principe de linéarité en volume, nous avons proposé une calibration par régression linéaire
de l'amplitude du signal en fonction du volume.

A�n de limiter autant que possible les biais d'acquisitions, nous avons disposé le fantôme
de calibration dans des conditions expérimentales proches des conditions in vivo, en utilisant
notamment la même antenne et la même séquence. Nous avons par ailleurs utilisé un TR >> T1

(8s) a�n d'annuler la pondération T1, et plus court TE possible (30 ms) a�n de minimiser la
pondération T2. A paramètre de réglage �xe (notamment la tension de transmission), 3 mesures
ont été répétées pour 8 volumes variant linéairement de 90 à 160 cl. Le signal du NAA SNAAestimée

est ensuite quanti�é d'après �4.2.2, corrigé par KTNAA
2

de sa pondération T2 d'après �4.2.4, du

nombre de spin nbrNAAspin contribuant à la résonance quanti�ée, de sa concentration [NAA] (8mM),

ainsi que pour chaque volume du pro�le B−1 de l'antenne en réception par kV OI
B−1

d'après �4.2.6.

La quanti�cation du NAA SNAAcorrigé ainsi corrigée (voir Eq.4.3) est ensuite régressée par moindre

carré linéaire en fonction du volume, et le facteur de calibration Kcalibration, en
[
mM.cL−1

]
, est

dé�ni comme étant le coe�cient de la pente de régression.

SNAAcorrigé =
SNAAestimée ×KT2

[NAA]× nbrNAAspin × kV OIB−1

(4.3)
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Fig. 4.9. Calibration de la quanti�cation sur référence externe par régression linéaire de SNAA
corrigé en

fonction du volume

4.2.8 Calcul des concentrations absolues

La concentration [met] d'un métabolite pour un volume d'intérêt V OI d'un sujet donné est
alors calculée à partir de son amplitude Amet et de son volume V olumeV OI . Après calibration
par Kcalibration, le signal est corrigé par des facteurs constants pour tous les patients (K), a�n
d'être cohérent avec les ordres de grandeur de la littérature, et des facteurs de correction estimés
individuellement pour chaque sujet (k) a�n de réduire la variabilité de mesure. L'amplitude
est ainsi corrigée des pondérations de temps de relaxation Kmet

T1 et Kmet
T2 à partir de valeurs

moyennnes dans la substance blanche issues de la littérature [Ethofer et al., 2003,Rutgers et al.,
2003], des variations de facteur de qualité de l'antenne corps ksujet

B+
1

, du pro�l de sensibilité de

l'antenne tête en réception kV OI
B−1

, et de la contribution volumique du LCS kV OILCS (voir �6.2.3).

[met] =
Amet × ksujet

B+
1

×Kmet
T1 ×Kmet

T2

Kcalibration × V olumeV OI × kV OILCS × kV OIB−1

(4.4)

4.3 Validation des hypothèses

4.3.1 Linéarité en volume

La calibration repose sur deux hypothèses de linéarité, en volume et en concentration. Or, si
les principes théoriques de la RMN nous assurent d'une linéarité en concentration toutes choses
étant égales par ailleurs, il n'en est pas de même de la linéarité en volume dépendant des perfor-
mances de la séquence de localisation spatiale. Nous avons donc essayé d'estimer la linéarité de
la localisation PRESS utilisée en routine clinique.
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L'étude sur l'ensemble des patients de la dimension du VOI nous a permis de dé�nir des va-
leurs moyennes (111 cl) et extrêmes (72 cl à 147) des volumes rencontrés in vivo. La linéarité en
volume fut donc étudiée sur deux plages : une plage constructeur dé�nie par les limites autorisées
sur le système clinique (5x5x5 mm = 0.125 cl à 80x80x80 mm = 512 cl), et une plage d'utili-
sation réelle (68.9 à 157.5 cl). Le signal fut acquis sur le fantôme eau Siemens par une antenne
CP dans l'objectif de limiter les problèmes de recombinaison et d'hétérogénéités de sensibilité en
réception, pour un TR/TE = 3000/135 ms a�n de limiter les courants de Foucault. L'amplitude
du signal de l'eau fut ensuite estimé par NLLS sur une forme de raie lorentzienne. A�n de quan-
ti�er la non-linéarité et comparer les régressions linéaires sur les deux plages précédentes, nous
avons calculé l'erreur de linéarité comme le résidu moyen après moindre carré linaire sans terme
constant exprimé en pourcentage de l'amplitude maximale de la plage constructeur.

Nous avons observé à partir de l'étude du résidu (voir Fig.4.10) que le modèle linéaire
sans terme constant décrivait parfaitement nos données. Par ailleurs, l'erreur de linéarité (voir
Fig.4.10) est inférieure à 1% jusqu'à 360 cl sur la plage constructeur, et inférieure à 0.5% sur la
plage d'utilisation réelle. Nous constatons cependant que résidu normalisé et erreur de linéarité
augmentent sensiblement au delà de 350 cl, suggérant une dégradation des perfomances de la
séquence de localisation et limitant l'utilisation d'une approche par SRM localisée sur de très
gros volumes.

Fig. 4.10. Etude de la linéarité en fonction du volume d'une localisation PRESS

Nous con�rmons donc la validité de notre hypothèse de linéarité en volume sur la plage
d'utilisation réelle de notre mesure, en gardant toutefois à l'esprit les simpli�cations sur lesquelles
elle repose, notamment que la non-linéarité des gradients et les hétérogénéités en sensibilité de
l'antenne CP sont négligeables.
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4.3.2 E�cacité du shim

L'augmentation du volume se traduit quasi "mécaniquement" par une augmentation des
hétérogénéités magnétiques en son sein, pouvant dégrader d'autant les performances de la quan-
ti�cation par la déformation de la forme de raie et la baisse de la résolution spectrale. Une
utilisation en routine clinique repose donc sur l'hypothèse que la procédure de shim reste e�cace
sur un large volume. L'objectif de cette étude est donc de véri�er que la forme de raie lorent-
zienne est toujours le modèle le plus adéquat pour décrire l'amortissement, et d'estimer le biais
introduit par la composante gaussienne sur notre plage d'utilisation réelle.

L'étude de l'écart-type du résidu en pourcentage de l'amplitude estimée, nous renseigne sur
l'aptitude d'une forme de raie à décrire la décroissance du signal, et indirectement sur les hété-
rogénéités au sein du volume. Plus ce pourcentage décroit, plus la forme de raie est appropriée.
Nous avons donc retraité les données issues de notre étude sur la linéarité, et comparé les résultats
obtenus pour une forme de raie lorentzienne et gaussienne.

Fig. 4.11. Ecart-type du résidu en pourcentage de l'amplitude estimée en fonction du volume pour une
forme de raie lorentzienne et gaussienne.

Les résultats (voir Fig.4.11) montrent que la forme de raie lorenztienne reste la plus appro-
priée pour notre plage de valeurs réelles, comprise entre 60 et 160 cl. La forme de raie gaussienne
devient cependant plus appropriée pour un volume d'environ 350 cl, proche de la valeur obtenue
lors de l'étude de linéarité (�4.3.1) et con�rmant ainsi les limites en volume de notre mesure par
SRM localisé. Au delà, la forme de raie devient de plus en plus gaussienne à mesure que décroit
la capacité du shim à homogénéiser le champ B0.

Une perspective intéressante serait la correction individuelle de la forme de raie d'une acqui-
sition, non pas en adaptant le signal à un modèle de décroissance idéal par une apodisation, mais
en adaptant la base à la forme de raie réelle d'après la stratégie d'auto-déconvolution proposée
par Popa et al. [Popa et al., 2008]. La forme de raie est dans un premier temps estimée non-
paramétriquement par lissage du signal de l'eau non-supprimé, puis multiplié après normalisation
à l'information a priori simulée sans amortissement, o�rant au �nal une base de métabolites dont
la forme de raie se rapproche le plus possible de la forme de raie réelle.

4.3.3 Stabilité temporelle de l'aimant

L'objectif de cette étude est de s'assurer de la stabilité de l'aimant à l'échelle temporelle des
acquisitions de spectroscopie localisée (2 minutes) et d'imagerie spectroscopique (12 minutes), et
de véri�er l'e�cacité des algorithmes de correction temps réel des variations de fréquence et de
phase.
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Nous avons pour cela répété toutes les 30 minutes pendant 43 heures la même acquisition
d'un VOI de 50x50x50mm (125 cl) (TR/TE = 10s/30ms, NA = 176, Tacq = 30 min) au centre
de l'antenne en réseau (X0 Y+30 Z0) pour un même réglage initial (ajustement en impédance,
fréquence, UTRA, shim, suppression de l'eau). Après quanti�cation de l'amplitude des métabo-
lites, la dérive temporelle de l'aimant en amplitude, phase, amortissement, et r NAA a ensuite
été mesurée avec et sans algorithme de correction temps réel. Une régression linéaire a �nalement
permis d'estimer un taux de dérive par heure en % d'amplitude, en Hz d'amortissement, en ppm
de fréquence de résonance, et en degré de phase.

La mesure d'une même acquisition à réglage constant pendant quasiment deux jours a permis
de constater une dérive temporelle de l'aimant relativement linéaire en amplitude, amortisse-
ment, phase et fréquence (voir Fig.4.12), nous permettant de calculer par régression linaire des
valeurs de dérive de 0.08 %.heure−1 en amplitude, 0,006 Hz.heure−1 en amortissement, 0,0007
ppm.heure−1 en fréquence, et 0,015�.heure−1 en phase. Ramené à l'échelle temporelle des acqui-
sitions, cela correspond à une dérive en amplitude négligeable de 0,00027% pendant les 2 min de
la spectroscopie localisée, et de 0,0016% pendant les 12 minutes de l'imagerie spectroscopique, va-
lidant ainsi la stabilité temporelle de notre sytème clinique. Nous avons pu constater par ailleurs
l'e�cacité de la correction temps réel de la fréquence et de la phase, réduisant signi�cativement
la variabilité entre acquisitions consécutives.

Fig. 4.12. Dérive temporelle de l'amplitude, la phase, l'amortissement et la fréquence de résonance du
NAA

4.3.4 Mesure de la variabilité matérielle

La variabilité globale de l'acquisition peut se décomposer selon trois sources de variabilité,
caractérisables par leur CV (voir �1.3.2) :

1. Variabilité physiologique (CVphysiologique), comprenant les �uctuations cycliques (par exemple
journalières) et stochastiques (liées à l'alimentation par exemple) des concentrations, des
compartimentalisations et temps de relaxation des métabolites chez un même sujet sain et
au sein d'un groupe.

2. Variabilité matérielle (CVmatérielle), dont les origines sont très diverses (instabilités B0,
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B1, de la chaine d'acquisition, bruit thermique des antennes et des circuits électroniques,
erreurs de numérisation, etc.)

3. Variabilité du post-traitement (CVpost−traitement), comprenant la variabilité de la suppres-
sion SVD du signal de l'eau, de l'estimation de la ligne de base, et de la quanti�cation des
métabolites par NLLS.

Sous l'hypothèse d'une variabilité de post-traitement constante et d'une variabilite physiolo-
gique nulle sur fantôme, la mesure des CV à court terme (74 acquisitions à la suite avec ajustement
entre chaque mesure) et long terme (113 acquisitions sur 3 ans) nous permet d'estimer la part
de variabilité introduite par les instabilités à long terme du matériel CVmatériellelong terme

:

CVmatériellelong terme
=
√
CV 2

long terme − CV 2
court terme (4.5)

Cette valeur est indépendante du post-traitement, propre aux système matériel utilisé, et
permet donc des comparaisons entre di�érents systèmes cliniques.

Variable CVcourt terme (%) CVlong terme (%) CVmatériellelong terme

TE 135 ms tNA 4,49 4,79 6,56
tCr 5,17 6,23 3,47
Cho 3,81 7,59 6,56
Cho/tNA 1,85 4,81 4,44
tNA/tCr 1,37 3,53 3,25
Cho/tCr 2,24 4,56 3,97

TE 30 ms tNA 4,13 5,28 3,28
tCr 3,38 5,46 4,28
Cho 3,35 5,67 4,57
Ins 3,81 6,35 5,08
Cho/tNA 1,72 3,01 2,47
tNA/tCr 1,15 2,20 1,88
Cho/tCr 1,04 3,32 3,16
Ins/tCr 2,50 3,34 2,22
Ins/tNA 2,50 3,67 1,50

Tab. 4.5 CV% à court et long terme sur fantôme métabolique, et composante maté-
rielle de la variabilité à long terme

Nous observons ainsi qu'en moyenne CVmatériellelong terme
est égal à 3,45% sur notre sys-

tème clinique. Cette variabilité correspond à la composante introduite par le système d'acqui-
sition, indépendemment de la variabilite physiologique, du positionnement du volume, et du
post-traitement.
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Chapitre 5

Etude des biais d'acquisitions et de

post-traitement

5.1 Les bandes de saturation

Etant donnée la proximité du large VOI avec les lipides du scalp, des bandes des saturation
OVS sont disposées autour du VOI a�n de limiter l'e�et de contamination spatiale, délétère sur
la qualité de quanti�cation des métabolites en particulier. L'objectif de cette étude est d'esti-
mer l'in�uence des OVS sur la quanti�cation des métabolites, notamment de leur distance de
positionnement par rapport aux bords du VOI.

Pour un même VOI (70x70x40 mm = 196 cl) positionné au centre de l'antenne en réseau (X0
Y+30 Z0) (TR = 1500 ms, TE = 30 ms, NA = 64), nous avons disposé une bande de saturation
de même caractéristique parallèlement à chacune des 6 faces du VOI, puis fait varier la distance
entre les bords des OVS et du VOI à 30 mm, et de 10 à 0 mm par pas à 1 mm, en estimant la
répétabilité sur 5 mesures. Nous avons ensuite calculé le biais introduit, dé�ni comme le taux de
variation par rapport à une distance de 30 mm où l'in�uence des OVS est supposée négligeable.

117
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Fig. 5.1. In�uence des OVS sur les caractéristiques du signal en fonction de l'éloignement entre les
OVS et le VOI

Les résultats de cette étude (voir Fig.5.1) sont contradictoires et di�ciles à interpréter. Nous
avons tout d'abord observé une forte in�uence des OVS sur la quanti�cation des métabolites,
plus marqué pour le NAA que pour les autres métabolites, et suggérant de dé�nir une distance de
sécurité à 1cm o�rant un bon compromis entre e�cacité de la suppression lipidique et moindre
in�uence (biais inférieur à 3%). Cependant, cette étude ne nous permet pas de distinguer si les
variations observées proviennent d'une in�uence des OVS sur le signal à l'intérieur du VOI, ou
d'une réduction, à l'intérieur des bandes de saturation, de la contamination spatiale du VOI. Par
ailleurs, nous avons observé une diminution conjointe de l'amortissement et du résidu lorsque la
distance entre les bords des OVS et du VOI diminue, suggérant une amélioration de la quan-
ti�cation des métabolites. Nous posons donc l'hypothèse que l'in�uence des OVS se manifeste
principalement par une réduction, aux abords du VOI, de la contamination spatiale et des im-
perfections de sélectivité spatiale de la séquence de localization. Une situation idéale serait donc
de systématiquement positionner les OVS contre le VOI. Néanmoins, en l'absence de positionne-
ment automatique des OVS et étant donné les conséquences importantes d'une petite erreur de
positionnement sur la quanti�cation des métabolites, nous avons opté pour l'approche le robuste
consistant à dé�nir une distance de sécurité d'au moins 1 cm entre les bords des OVS et du VOI.
Une perspective très utiles serait toutefois l'implémentation d'un positionnement automatique
des bandes de saturation contre les bords du VOI.

5.2 Suppression du signal de l'eau

La résonance de l'eau résiduelle, malgré l'e�cacité des séquences de suppression de l'eau,
reste d'une amplitude très importante comparativement aux résonances des métabolites. Ce si-
gnal se traduit dans le domaine temporel par une forte modulation des signaux des métabolites
empéchant l'estimation de leurs amplitudes. Les �ltres SVD utilisés pour supprimer le signal de
l'eau comportent cependant de nombreux paramètres dont l'importance sur le résultat est signi-
�cative : largeur de la fenêtre de suppression, nombre de composantes estimées, et dimension
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de la matrice de Hankel. Si aucune théorie ni analyse mathématique ne permet malheureuse-
ment de déterminer des valeurs optimales pour ces paramètres, des simulations numériques ont
néanmoins été menées a�n de les estimer expérimentalement. Une étude [Cabanes et al., 2001]
préconise notamment d'utiliser une matrice de Hankel de forme quasi-carrée (512x513 pour un
signal de 1024 points) et 25 composantes à partir de deux critères : robustesse numérique et
précision. A notre connaissance, aucun travail n'a étudié l'in�uence de la largeur de la fenêtre
au sein de laquelle les composants identi�és sont supprimés, ni l'in�uence de l'algorithme de
moindre carré utilisé pour estimer l'amplitude des pôles. (Non-Linear Least Square (NLLS)) ou
total (Total Least Square (TLS) [Van Hu�el et al., 1994]). L'objectif de l'étude suivant est donc
premièrement de déterminer une largeur optimale de la fenêtre de suppression SVD du signal de
l'eau, et deuxièmement de comparer les résultats des algorithmes NLLS et TLS.

A partir des valeurs optimales de 25 composantes et d'une matrice de Hankel 512x513 (avec
algorithme de Lanczos et sans réorthogonalisation partielle HLSVD-PRO), nous avons fait varier
la largeur de la fenêtre de suppression en direction des résonance des métabolites par rapport à
la fréquence de résonance de l'eau après alignement automatique, puis quanti�é les métabolites
selon la protocole standard (voir �4.2.2). En l'absence de gold standard pour étudier directement
le biais, nous avons exprimé un biais relatif dé�ni comme le taux de variation par rapport à une
valeur de référence à 30 Hz de la résonance du signal de l'eau (voir Fig.5.2). Nous avons ensuite
observé les CV et les biais relatifs moyens des amplitudes et des rapports de métabolites sur 113
signaux acquis toutes les semaines pendant trois ans sur le fantôme métabolique à TE long (135
ms) et court (30 ms).

Fig. 5.2. Largeur de la fenêtre de suppresion SVD du signal de l'eau, à TE long (135 ms) et court (30
ms).

Les résultats (voir Fig.5.3 et 5.4) nous montrent qu'à TE long (135 ms), les biais relatifs
inter-/intra-métabolites et les CV sont faibles et stables quelque soit la distance au pic de l'eau,
même si la stabilité se dégrade légèrement vers 40 Hz à proximité des résonances du myo-Inositol.
A TE court (30 ms), en revanche, les biais relatifs sont importants et peu stables en fonction
de la distance au pic de l'eau pour les amplitudes des métabolites. Le phénomène est cependant
moins marqué pour les rapports (inférieur à 1%), et la stabilité améliorée à partir de 30 Hz.
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De façon surprenante, les CV des amplitudes augmentent en s'éloignant du pic de l'eau, sug-
gérant peut-être que le signal de l'eau non-supprimé régularise la quanti�cation en réduisant la
variabilité mais augmentant le biais. Nous avons par ailleurs constaté (résultats non montrés)
que la recherche de 25 composantes sur l'ensemble du signal a pour résultat un résidu ne conte-
nant que du bruit, à TE court (30 ms) comme à TE long (135 ms), et sur référence comme in
vivo, con�rmant ainsi que 25 composantes sont su�santes pour modéliser complètement le signal.

En conclusion, la suppression SVD du signal de l'eau est �able et robuste à TE court (135 ms).
A TE long (30 ms), la très faible zone sans signal entre les pics de l'eau et les premières résonances
des métabolites nécessite de dé�nir précisément sur le spectres de repères reproductibles de
positionnement de la fenêtre de suppression SVD du signal de l'eau. Aucune di�érence n'est
cependant observée (résultats non montrés) entre les algorithmes NLLS et TLS pour la résolution
du problème des moindre carrés, même si de très légères di�érences apparaissent pour le myo-
Inositol à TE court (30 ms).

Fig. 5.3. Biais relatif en fonction de la largeur de la fenêtre SVD
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Fig. 5.4. Coe�cients de variation en fonction de la largeur de la fenêtre SVD

Cette étude sur la suppression SVD du signal de l'eau nous a permis de proposer une largeur
optimale de la largeur de la fenêtre SVD à 30 Hz par rapport a la fréquence de résonance de
l'eau, correspondant approximativement à la mi-distance entre les fréquences de résonance de
l'eau et du myo-Inositol. Nous avons utilisé l'algorithme NLLS le plus répandu, aucune di�érence
n'ayant été observée avec TLS.

5.3 Estimation de la ligne de base

L'étape d'estimation de la ligne de base est d'une grande importance, tout particulièrement
à TE court et en présence de contribution importantes des lipides et des macromolécules dans
la SEP [Mader et al., 2001]. Son estimation n'est généralement pas constante selon la fréquence,
pouvant générer un biais non-systématique entre métabolites, et repose sur la paramérisation
manuel d'un nombre de point en début de signal (voir �1.3.3). A notre connaissance, il n'existe
pas cependant d'étude systématique du biais inter- et intra-métabolites introduit par le réglage
de ce paramètre.

Nous avons pris pour vérité terrain 110 mesures à TE court (30 ms) et long (135 ms) e�ec-
tuées hebdomadairement pendant 3 ans sur notre fantôme de référence, et fait varier pour chaque
signal le nombre de point en début de signal utilisé comme paramètre pour la méthode Subtract.
Le fantôme de référence n'incluant pas de signal de lipides ni de macromolécules et toutes les
autres étapes de quanti�cation étant identiques par ailleurs, le taux de variation par rapport
à une valeur sans estimation de la ligne de base mesure le biais introduit par la méthode. Par
ailleurs, une mesure de l'écart-type du résidu de quanti�cation nous renseigne sur l'e�cacité de la
méthode d'estimation de la ligne de base, un faible résidu correspondant à une bonne estimation
des courants de Foucault et des distortions de forme de raie.

Les résultats (voir Fig.5.5) montrent que pour un même métabolite, le biais introduit est
globalement constant entre 4 et 20 ms à TE long (135 ms), et entre 3 et 10 ms à TE court
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(30 ms). Nous observons par ailleurs que le biais entre métabolites, estimé par le biais sur les
rapports, n'est pas constant au delà de 6 ms à TE long (135 ms) et de 10 ms à TE court (30
ms), suggérant que l'estimation de la ligne de base se fait au détriment de certains métabolites
par rapport à d'autres. L'étude de l'écart-type du résidu montre par ailleurs que la méthode
d'estimation de la ligne de base semble très e�cace jusqu'à environ 5 ms, et plus modérément
au delà.

Fig. 5.5. Biais introduit par la méthode Subtract d'estimation de la ligne de base en fonction du para-
mètre de nombre de points temporels en début du signal.

L'étude des CV (voir Fig.5.6) montre une variabilité globalement constante en fonction du
nombre de points, et montre que la méthode d'estimation de la ligne de base n'introduit pas de
variabilité supplémentaire. Nous observons toutefois l'existence de maximums locaux pour les
rapports de métaboliques à 4 ms et 14 ms à TE long (135 ms), et 11 ms à TE court (30 ms),
suggérant l'existence de corrélations dans le temps entre les signaux des métabolites, par exemple
sous forme d'annulation du signal en certains points.
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Fig. 5.6. Coe�cients de variation des amplitudes des métabolites en fonction du paramètre de nombre
de points temporels en début du signal de la méthode Subtract d'estimation de la ligne de base.

Au regard de ces résultats, nous avons utilisé pour la suite une valeur optimale de 5 ms,
maximisant l'e�cacité de la réduction de l'écart-type du résidu tout en minimisant le biais inter-
métabolites introduits.

Le principal inconvénient des méthodes subtract de jMRUI et par B-spline de LCModel,
est qu'elles n'autorisent la sélection d'une composante qu'en temps ou en fréquence respec-
tivement. Une perspective intéressante serait d'étudier par paquet d'ondelettes la résolution
temps/fréquence la plus optimale pour séparer e�cacement les signaux des métabolites et des
macromolécules et lipides.

5.4 Exhaustivité de l'information a priori

Le succès des approches paramétriques de quanti�cation des métabolites tient à la possibilité
d'intégrer de l'information a priori sur les métabolites, notamment sur le couplage-J et l'in�uence
des séquences de localisation, à travers l'utilisation de bases (basis-set) de leurs signaux idéaux
simulés ou acquis in vitro. Une telle approche a pour avantage majeur d'aider à l'identi�cation de
métabolites aux résonances complexes et/ou de faibles amplitudes (glutamate/glutamine, tau-
rine, etc.), ainsi que de réduire la variance de la quanti�cation en "contraignant" la régression.
La problématique peut s'exprimer sous la forme d'un compromis entre con�ance aux données et
con�ance au modèle, selon d'une part le nombre de métabolites contenu dans la base (l'exhausti-
vité de la base), et d'autre part le degré de détail du signal pour chaque métabolite (l'exhaustivité
du signal). Ainsi, une base exhaustive comprenant l'ensemble des métabolites existants, quelque
soit leur détectabilité, produira une résidu de régression quasiment nul (con�ance au modèle),
mais ne garantit pas pour autant une quanti�cation exacte des métabolites : une résonance mal
décrite par l'information a priori d'un métabolite A pouvant être quanti�ée comme une résonance
d'un métabolite B, sur-estimant ainsi B et sous-estimant A. A contrario, une base parcimonieuse
n'incluant que les principaux métabolites produira une quanti�cation plus robuste à la détection
ou non des autres métabolites, mais avec le risque d'introduire un biais de surquanti�cation en
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incluant des contributions extérieures, et de dégrader la performance du NLLS en produisant un
résidu non-gaussien contenant toujours de l'information. En pratique, le positionnement optimal
en terme d'exhaustivité de la base et du signal est à la fois fonction de l'acquisition (le RSB du
signal, et donc le seuil de détectabilité des métabolites), de l'information a priori (la qualité de la
simulation ou de l'acquisition in vitro) mais aussi de la physiologie du sujet (concentrations des
métabolites en situation pathologique). L'objectif de cette étude est donc d'essayer de déterminer
cet optimum pour notre application, et de répondre notamment aux deux questions essentielles :
1) combien de métabolites introduire dans la base ? 2) quelle exhaustivité choisir pour chaque
métabolite ?

Nous avons étudié dans un premier temps l'in�uence de l'exhaustivité du signal en prenant
pour référence une base dans laquelle chaque métabolite (NAA, choline, créatine, myo-Inositol)
est quanti�é par une résonance singulet (Methyl Singlet Metabolite (MSM)). Pour chacun de ces
métabolites, nous avons ensuite observé l'in�uence de la subsitution du singulet par un signal
simulé ainsi que l'in�uence globale d'une base où tous les métabolites ont une information simulée
(Whole Metabolite (WhoM)) (voir Fig.5.7).

Fig. 5.7. Base de métabolites simulée par NMRScope [Graveron-Demilly et al., 1993] d'après [Govin-
daraju et al., 2000] pour une séquence PRESS à TE court (30 ms) et long (135 ms) et un
amortissement lorentzien de 2Hz.

Les résultats obtenus (voir Fig.5.8) sont di�ciles à interpréter. Ils mettent en évidence cepen-
dant la grande sensibilité de l'amplitude d'un métabolite, en particulier du NAA, à l'exhaustivité
du signal des autres métabolites. Nous démontrons toutefois qu'une base entièrement WhoM (co-
lonne "Tous") permet de réduire de 22.64% la variabilité de mesure du NAA, et justi�e ainsi
notre choix d'une base WHoM.
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Fig. 5.8. Taux de variation en fonction de l'exhaustivité de la base à TE court (30 ms) sur fantome de
référence. Comparaison des variances par F-test unilatéral (• = p < 0, 05, •• = p < 0, 001), et
des moyennes par T-test bilatéral (∗ = p < 0, 05, ∗∗ = p < 0, 001)

Une perspective intéressante serait d'étudier l'in�uence de l'exhaustivité de la base (nombre
de métabolites) à partir des mesures sur le fantôme métabolique de référence (TR = 1570 ms,
TE = 135/30 ms, NA = 64, 125 cl) et du protocole de quanti�cation standard (voir �4.2.2) pour
une base WhoM. Connaissant les métabolites présents dans le fantôme (NAA, Cho, Cr et Ins),
il serait intéressant de comparer les résultats obtenus entre une base parcimonieuse (NAA, Cho,
Cr et Ins) et une base exhaustive à TE long (135 ms) (idem que base parcimonieuse + Ala, Gln,
Gly, Lac, NAAG, Scy) et TE court (30 ms) (idem que base exhaustive à TE long (135 ms) +
Asp, GABA, Glc, Tau). Déterminer une nombre de métabolites et leur degré de simulation le
plus parcimonieux possible (sparse), c'est-à-dire optimisant le compromis biais-variance, est une
problématique courante en traitement du signal et d'image récemment appliquée avec succès à
l'accélération des séquences d'acquisition (Sparse-MRI [Lustig et al., 2007]). Des perspectives très
intéressantes seraient l'utilisation des nombreux travaux réalisés dans ce domaine, en particulier
les algorithmes de matching pursuit [Mallat and Zhang, 1993], de basis pursuit [Chen et al., 2001],
ou plus simplement le critère d'information d'Akaike (Akaike's information criterion, AIC).
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Chapitre 6
Correction du volume de liquide

cérébro-spinal

Si les petits volumes d'intérêt permettent le plus souvent de négliger la contribution volumique
du LCS par un dimensionnement et un positionnement approprié sur des zones ne contenant
que du tissu, la grande dimension de notre approche et son positionnement symétriquement au
sillon central impliquent une forte contribution volumique du LCS. Les métabolites étant en
concentration négligeable dans le LCS, cela induit une sous-estimation lors du calcul de leur
concentration, directement proportionnelle au volume de LCS et variant donc en fonction du
degré d'atrophie du patient. En l'absence de correction, le suivi longitudinal d'un même patient
sera de plus en plus biaisé au fur et à mesure de la progression de l'atrophie, et les comparaisons
entre formes de la maladie seront biaisées par les di�érences de niveau d'atrophie moyen entre
groupes. L'objectif de ce chapitre est donc de présenter l'implémentation d'une méthode de
correction par segmentation tissulaire, le développement d'une plateforme de simulation pour
l'étude des biais de quanti�cation, la réduction du problème de classi�cation erronée des lésions
en LCS par une optimisation des paramètres de segmentation, et l'étude de la robustesse aux
hétérogénéités d'image des antennes en réseau.

6.1 Problématique

Nos contraintes sont similaires à celle de nos travaux précédents (voir �4.1), à savoir l'uti-
lisation du matériel standard en environnement clinique (antenne en réseau notamment) et un
impact négligeable sur le temps d'acquisition et/ou la mutualisation des acquisitions avec d'autres
objectifs cliniques.

Deux approches sont proposées dans la littérature pour corriger le volume de LCS : par
régression bi-exponentielle d'acquisitions multi-écho [Helms, 2001] reposant sur un modèle de
compartimentation structurelle de la visibilité RMN [Ernst et al., 1993], et par segmentation
tissulaire d'images anatomiques [Hetherington et al., 1996] (voir �1.4.2). Cette dernière approche
est la plus largement utilisée, en raison notamment de l'absence d'hypothèses sur le modèle sous-
jacent, d'une précision plus facilement évaluable, et de la possibilité de mutualiser l'acquisitions
d'images anatomiques avec les besoins cliniques classiques. Nous avons donc choisi cette approche,
en posant notamment comme hypothèse qu'elle restait précise avec des antennes en réseau
fortement hétérogènes en sensibilité.

Plusieurs verrous technologiques a cet objectif ont cependant été identi�és :

1. L'absence de solution informatique complètement intégrée

2. L'absence d'étude de la précision d'estimation du LCS à partir d'une vérité terrain, et de
l'étude de sa robustesse aux conditions d'acquisitions, notamment des antennes en réseau
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fortement hétérogènes.

3. Des dysfonctionnements récurrents des algorithmes de segmentation des images pondérées
en T1 en présence de lésions.

Nos contributions à leur résolution que nous allons détailler dans ce chapitre sont donc :

1. l'implémentation d'une routine automatisée à partir de solutions logicielles existantes de
correction/segmentation d'image, et du développement d'un algorithme de recalage du
volume d'intérêt sur les images anatomiques.

2. le developpement d'une plateforme de validation et d'optimisation à partir d'une solu-
tion existante de simulateur d'image IRM reproduisant les conditions d'un environnement
clinique (contraste, résolution, bruit, hétérogénéités, etc.)

3. le calcul d'une vérité terrain adaptée à notre application pour l'étude de la précision de la
correction.

4. l'étude de robustesse des algorithmes de correction et de segmentation aux conditions in
vivo, notamment des hétérogénéités d'image introduites par l'utilisation des antennes en
réseau.

5. l'optimisation du nombre de classes recherchées lors de la segmentation pour limiter les
problèmes rencontrées avec les lésions.

6.2 Implémentation d'une solution de correction du volume de

LCS par segmentation

6.2.1 Choix d'un algorithme de segmentation tissulaire

La segmentation tissulaire est un vaste domaine de recherche en imagerie médicale, dont les
applications comme les di�cultés sont nombreuses. L'état de l'art actuel préconise généralement
une succession d'étapes, plus ou moins indépendantes, consistant à corriger les bruits et hétéro-
généités des images, à extraire le volume du cerveau, et à fournir une segmentation de l'image en
di�érentes classes tissulaires. Plusieurs algorithmes et implémentations correspondantes existent
(voir �1.4.2), et notre premier objectif a donc été de les sélectionner et de développer leur auto-
matisation.

Notre problématique étant la correction du volume de LCS avec utilisation d'antenne en
réseau, nos deux paramètres critiques de sélection ont été la précision de l'algorithme de segmen-
tation et la performance (e�cacité et robustesse) de l'algorithme de correction des hétérogénéités
d'intensité. Cependant, notre objectif principal n'étant ni le developpement ni la comparaison
exhaustive des algorithmes existants, notre démarche de sélection a reposé a priori sur la littéra-
ture de l'utilisation des logiciels, et a posteriori sur les résultats de nos études de précision (voir
6.5) et de robustesse (voir 6.4) :

� Algorithme de segmentation : l'e�et de volume partiel ayant une grande in�uence sur le
biais du volume segmenté, nous avons premièrement sélectionné les algorithmes permettant
le calcul de masques tissulaires, mais aussi de cartes de probabilité d'appartenance : SPM
[Ashburner and Friston, 2005] et FAST [Zhang et al., 2001]. Notre choix s'est �nalement
porté sur FAST, en raison notamment de l'intégration de la correction du bruit SUSAN
[Smith and Brady, 1997] et de l'extraction du volume du cerveau BET dans la librairie
logicielle FSL version 4.1 (www.fmrib.ox.ac.uk/fsl/).

� Algorithme de correction des hétérogénéités : si les deux principaux algorithmes de seg-
mentation, SPM et FAST, intègrent une étape de correction des hétérogénéités directe-
ment au cours de la segmentation, la seule étude comparative sur le sujet [Arnold et al.,

www.fmrib.ox.ac.uk/fsl/
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2001] conclut clairement sur la supériorité de l'algorithme de correction adaptatif N3 (Non-
parametric Non-uniform intensity Normalization) [Sled et al., 1998] que nous avons donc
choisi. Les résultats de notre étude de robustesse aux hétérogénéités d'intensité (voir �6.4)
ont con�rmé par la suite la pertinence de son utilisation.

Le niveau de bruit de nos images étant relativement faible (voir �6.3.2) et notre probléma-
tique n'étant pas le calcul de l'atrophie cérébrale (les problèmes d'inclusion du nerf optique et du
tronc cérébral ayant une in�uence négligeable sur le volume de LCS estimé) nous avons choisi les
algorithmes intégrés à FSL pour la correction du bruit (SUSAN non-linear noise reduction [Smith
and Brady, 1997]) et l'extraction du volume du cerveau (BET [Smith, 2002]). Nous avons tout
de même validé a posterio l'e�cacité de SUSAN lors de notre étude de robustesse au bruit
(voir �6.4), et nous nous sommes assurés par ailleurs que les paramètres de l'agorithme BET, en
particulier son seuil d'intensité fractionnelle (Fractional intensity threshold), permettaient bien
d'inclure le LCS du sillon central quelque soit le niveau d'atrophie du cerveau.

La procédure que nous avons �nalement retenue et automatisée est la suivante, illustrée par
les images correspondantes d'un patient SEP :

1. Conversion de l'image du format DICOM au format NIfTI :

2. Correction du bruit thermique d'acquisition par SUSAN [Smith and Brady, 1997] :

3. Correction des hétérogénéités d'intensité d'image, notamment de la sensibilité de l'antenne
en réseau, par l'algorithme N3 [Sled et al., 1998] :
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4. Extraction du volume cerveau par l'algorithme BET [Smith, 2002]

5. Segmentation du volume de LCS par l'algorithme FAST [Zhang et al., 2001]

6.2.2 Calcul du facteur de correction

Nous avons dé�ni le facteur de correction du LCS dans un VOI donné kV OILCS comme la
proportion, normalisée par rapport à 1, du volume restant une fois soustrait la contribution du
LCS V olumeLCS :

kV OILCS = 1− V olumeLCS
V olumeV OI

(6.1)

Le volume exact de tissu V olumetissu dans le volume d'intérêt est obtenu au �nal par mul-
tiplication avec le facteur de correction kV OILCS :

V olumetissu = V olumeV OI × kV OILCS (6.2)

L'avantage de cette approche "négative" d'estimation du volume de LCS, par rapport à
une approche "positive" d'estimation du volume tissulaire, est d'être moins sensible aux e�ets
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de volume partiel, fonction de la résolution d'image sur les bords du volume d'intérêt lors du
recalage (voir �6.2.3).

6.2.3 Développement d'un algorithme de recalage

Le calcul du facteur de correction implique d'estimer le volume des pixels de LCS, issus de
la segmentation tissulaire et inclus dans le volume SRM d'intérêt. Il s'agit donc d'une probléma-
tique classique de recalage, dans la mesure où les modalités sont acquises dans di�érents repères
d'orientations et résolutions spatiales.

Nous avons donc opté pour l'approche hybride décrite précédement (voir correction de la
sensibilité des antennes en réseau 4.2.6), permettant de coupler la description discrète (numé-
rique) des cartes de probabilité du LCS avec la description continue (analytique) des dimensions,
postionnement et orientation de volume SRM.

Algorithme 2 : Recalage et calcul du facteur de correction du volume de LCS

Entrées : carte de probabilité de LCS carte de taille I × J ×K de résolution res (x, y, z)
dans un repère de rotation rotcarte et de translation transcarte par rapport au
repère de l'IRM RIRM ; un volume de spectroscopie localisée V OI de centre
0 (x, y, z)IRM dans RIRM et de dimension dim (x y z)V OI dans un repère
RSRM de rotation rotSRM par rapport à RIRM

Sorties : Facteur de correction kV OILCS du volume de LCS dans le VOI

% Parcours de tous les points (i j k) de carte
pour i← 1 à I faire

pour j ← 1 à J faire

pour k ← 1 à K faire

% Calcul de la position pos (x y z)IRM de (i, j, k) dans le repère

RIRM
pos (x y z)IRM = [(i j k) .res (x, y, z)]× rotcarte + transcarte;
% Teste si pos (x y z)IRM est inclu dans V OI
si ‖[pos (x y z)IRM − 0 (x y z)IRM ]× rotSRM‖ ≤ ‖dim (x y z)SRM‖ alors

Ajoute la valeur carte (i j k) à la liste {valeur};
�n

�n

�n

�n

% Calcul du volume de LCS volumeLCS dans V OI
volumeLCS =Somme({valeur}) .res (x, y, z);
% Calcul du volume du VOI volumeV OI
volumeV OI =Nombre({valeur}) .res (x, y, z);
% Calcul du facteur de correction kV OILCS

kV OILCS = 1− volumeLCS
volumeV OI

;

A l'instar du recalage de la correction de sensibilité des antennes en réseau (voir �4.2.6),
notre approche hybride permet de cumuler la précision de l'approche analytique face au problème
de l'e�et de volume partiel, et la trivialité de la solution de l'approche numérique sans devoir
recourir aux problématiques de l'interpolation (choix de l'algorithme, charge calculatoire, etc).
Contrairement au recalage de la correction de la sensibilité, nous ne partegons pas cependant son
problème d'une moyenne sur un volume de dimensions non négligeables devant celles de l'antenne,
dans la mesure où nous ne faisont que calculer un volume de LCS. L'in�uence de l'e�et de volume
partiel en fonction de la résolution aux bords du volume SRM est en revanche plus importante,
mais étant donné premièrement notre résolution spatiale de 1x1x1 mm, et deuxièmement que
notre volume est centré par rapport au sillon central où se trouve la majorité du volume de
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LCS, nous avons posé l'hypothèse réaliste que ce problème pouvait être négligé. Cette question
a toutefois été abordée plus loin lors de l'étude sur la robustesse aux paramètres d'acquisition,
plus particulièrement sur l'épaisseur de coupe des images anatomiques (voir �6.4).

6.3 Développement d'une plateforme de validation et d'optimi-

sation par simulation

L'étude de la précision de correction de la contribution volumique du LCS par segmentation
implique de pouvoir calculer le biais d'estimation, et nécessite donc la dé�nition d'une verité
terrain (gold standard). Nous avons opté pour une approche par simulation, permettant à la
fois d'obtenir une vérité terrain à partir du modèle utilisé, et l'étude de la robustesse à partir
de la modélisation des bruits d'acquisition et des hétérogénéités d'intensité. Nous nous sommes
attaché dans cette étude à sélectionner un simulateur d'image IRM, à déterminer des paramètres
de simulation reproduisant les caractéristiques réelles de nos données in vivo en validant au
préalable la �délité de nos estimateurs, à proposer une méthodologie de mesure du biais de
correction du LCS sur notre large volume d'intérêt, et en�n à étudier sa robustesse aux paramètres
d'acquisition.

6.3.1 Simulation d'image IRM : modèle et paramètres

Les deux intérets majeurs d'une approche par simulation sont la connaissance d'une verité
terrain et la possibilité de contrôler indépendamment les paramètres du modèle. Cela nécessite
en revanche de pouvoir modéliser �nement les phénomènes physiques et les caractéristiques de
l'objet étudié et de pouvoir estimer la �délité aux conditions réelles. Il s'agit dans notre cas de
pouvoir étudier l'e�et de volume partiel, les hétérogénéités d'intensité introduites par les an-
tennes en réseau, et le problème de classi�cation des lésions de SEP sur les images pondérées en
T1.

Notre choix s'est porté sur la seule solution librement disponible répondant à ce cahier des
charges, l'interface BrainWeb (www.bic.mni.mc-gill.ca/brainweb/) permettant la simulation
du contraste de di�érentes séquences d'acquisition, du bruit thermique, et des hétérogénéités
d'intensité [Kwan et al., 1999] à partir d'un modèle �ou (fuzzy) de cerveau reproduisant les
lésions SEP d'un patient [Collins et al., 1998] (voir Fig.6.1).

Fig. 6.1. Modèle de cerveau SEP reproduisant la distribution spatiale et les temps de relaxation des
di�érents tissus cérébraux d'un patient SEP présentant beaucoup de lésions [Collins et al., 1998]

Le bruit d'acquisition est simulé par l'ajout d'un bruit gaussien centré en zéro sur les parties
réelles et imaginaires avant calcul de l'image de magnitude. L'amplitude du bruit est dé�nie
comme le pourcentage de son écart-type par rapport à la valeur de l'intensité maximale dans
l'image, de façon analogue au RSB. Les hétérogénéités d'intensité sont simulées par multiplication
de l'image initiale avec une image d'un "champ" d'hétérogénéités normalisé de moyenne 1 mesuré

www.bic.mni.mc-gill.ca/brainweb/
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in situ sur des systèmes IRM réels (voir Fig.6.2), et d'amplitude dé�nie par la distance entre les
valeurs minimales et maximales du champ autour de 1 (une hétérogénéité de 40% correspond à
un champ normalisé ayant 0,8 et 1,2 pour valeurs minimales et maximales respectivement).

Fig. 6.2. Simulation des hétérogénéités d'intensité par multiplication par un champs d'hétérogénéités
normalisé mesuré in situ

Nous avons ensuite dé�ni nos paramètres de simulation à partir des caractéristiques de notre
séquence (TR = 2200 ms, TI = 1100 ms, TE = 4,07 ms) et de niveaux de bruit (0,5%) et
d'hétérogénéité d'intensité (80%) déterminés lors d'une étude ci-après (voir �6.3.2). La �gure
Fig.6.3 illustre un résultat obtenu après simulation.
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Fig. 6.3. Image simulée à partir d'un modèle de cerveau avec lésion pour 0,5% de bruit et 80% d'hété-
rogénéité d'intensité (TR = 2200 ms, TI = 1100 ms, TE = 4,07 ms).

Le simulateur utilisé sou�re toutefois de certaines limitations de modélisation :

� Des phénomènes physiques tout d'abord, en ne simulant pas les distortions géométriques
induites par les hétérogénéités de champs B0 biaisant la mesure du volume de LCS, ni les
pertes de contraste dues aux petits angles d'impulsion des séquences inversion-récupération
utilisées, ni les corrélations du bruit entre antenne et la propagation d'erreur lors de la
reconstruction en imagerie parallèle.

� Des caractéristiques des lésions ensuites, en modélisant bien leur topologie et leur posi-
tionnement mais assez mal la diversité de leurs temps de relaxation, et en particulier de
la proximité de leur T1 avec celui du LCS. Nous n'avons ainsi pas observé de problème
de classi�cation des lésions sur nos images simulées, alors qu'il est manifeste sur données
réelles (voir �6.5). Une comparaison de di�érents modèles de sévérité des lésions [Collins
et al., 1998] n'a ainsi pas révélé de di�érence (résultats non montrés). Nos simulations ont
donc été menées au pire cas en utilisant un modèle de plus forte sévérité.

Il convient par ailleurs de noter que la simulation des hétérogénéités d'intensité a été faite
avec des champs mesurés in situ mais fournis par l'interface BrainWeb, et non une estimation
directe de notre champ. Nous posons cependant l'hypothèse que l'intensité du champ importe
plus que sa distribution spatiale, comme le montre ci-après la bonne répétabilité sur les 3 champs
di�érents (voir Fig.6.4).

6.3.2 Estimation des paramètres de simulation reproduisant les conditions
in vivo

Une simulation �dèle à la réalité implique une estimation �able des valeurs réelles des para-
mètres du modèle. La mesure de ces paramètres étant biaisé pour le bruit et estimé indirectement
pour les hétérogénéités, nous avons premièrement étudié la �délité de nos estimateurs aux valeurs
introduites lors des simulations. Nous avons dans un second temps mesuré la distribution des
niveaux de bruit et d'hétérogénéité d'intensité dans un ensemble images de patients SEP et de
sujets sains pour en déduire des valeurs de moyenne et d'amplitude pour nos simulations d'étude
de robustesse.

La �délité de nos estimateurs de bruit et d'hétérogénéité a été étudiée en comparant les
valeurs introduites comme paramètre lors de la simulation, avec leur estimation post-hoc sur
les images simulées reconstruites en magnitude. Le bruit a été estimé à partir de l'écart-type
du signal de l'air σair dans une zone de référence de 40x40x40 mm et de l'amplitude maximale
Amax dans l'image, corrigé de la surestimation induite du processus de recti�cation du bruit de
la reconstruction en magnitude [Henkelman, 1985] par un facteur de 1.52 [Kaufman et al., 1989]
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bruit (%) =
1.52× σair
Amax

× 100 (6.3)

Les hétérogénéités d'intensité ont été mesurées par la distance entre les valeurs maximales
et minimales du champ normalisé d'hétérogénéités (voir 6.3.1) estimé post-hoc par l'algorithme
N3 [Sled et al., 1998]. A�n d'avoir une estimation de leur reproductibilité, les mesures ont été
répétées avec 5 tirages aléatoires pour la mesure du bruit sans présence d'hétérogénéités, et pour
3 champs d'hétérogénéités di�érents sans présence de bruit. L'estimation de la distribution des
valeurs réelles de bruit et d'hétérogénéité a été ensuite déterminée en mesurant, par les estima-
teurs dé�nis précédements, les valeurs de bruit et d'hétérogénéités d'intensité sur une cohorte
composée de 77 patients SEP (dont 12 CIS, 17 PP, 26 RR et 22 SP) et de 12 témoins.

Les résultats de �délité des estimateurs de bruit et d'hétérogénéités (voir Fig.6.4) montrent
une bonne concordance entre les valeurs introduites lors de la simulation et celles estimées post-
hoc. Cette concordance est moins forte pour les hétérogénéités d'intensité, où l'on observe un
biais diminuant asymptotiquement avec l'amplitude du biais.

Fig. 6.4. Fidélité des estimateurs de bruit et d'hétérogénéités d'intensité aux valeurs correspondantes
introduites comme paramètre lors de la simulation

Ces résultats nous permettent de valider la �abilité de notre estimation de la distribution
du bruit et des hétérogénéités au sein de notre cohorte de patients et témoins (voir Fig.6.5),
pour lesquels nous avons observé un bruit moyen de 0,69% (min = 0, 40% et max = 2, 06%)
et des hétérogénéités moyennes de 84% (min = 52% et max = 131%). Nous avons ainsi pû
dé�nir pour la suite de nos études des valeurs standards de bruit et d'hétérogénéités d'intensité
de 0,5% et 80% respectivement. L'histogramme des niveaux d'hétérogénéités d'intensité in vivo
nous a permis cependant de constater une grande dispersion des valeurs, suggérant une variabilité
importante du positionnement du sujet dans l'antenne.
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Fig. 6.5. Histogramme de la distribution in vivo des niveaux de bruit et d'hétérogénéités d'image dans
une cohorte de patients SEP et sujets sains

Notre problématique n'est pas une mesure parfaitement précise des niveaux de bruit et d'hé-
térogénéités, mais une simple estimation de la distribution de ces paramètres dans un ensemble
de données réelles a�n d'en extraire une plage de variation pour nos simulations. Nous avons
donc favorisé la simplicité de mise en oeuvre, notamment pour la mesure du bruit en écartant
des estimateurs du bruit plus précis mais aussi plus lourds à manipuler, et en négligeant les
problématiques de distribution statistique du bruit sur les antennes en réseau et après recons-
truction d'imagerie parallèle [Dietrich et al., 2007].

Plusieurs hypothèses permettent d'expliquer les di�érences observées lors de l'étude de �délité
entre valeurs introduites et estimées. Pour le bruit, il peut s'agir d'un biais sur l'estimation de
l'amplitude maximale Amax : plus le bruit est important, plus la probabilité qu'il surestime le
signal est importante. Pour les hétérogénéités, nous atteignons sans doute les limites de l'e�cacité
de l'algorithme N3, qui semble tendre d'une manière générale à surcorriger les hétérogénéités, et
ce d'autant plus qu'elles sont faibles.

Il conviendrait par ailleurs, pour être parfaitement rigoureux, de véri�er la �délité du contraste
SB/SG entre images simulées et réelles. Nous posons cependant l'hypothèse que cette validation
peut être négligé pour la problématique de l'e�et de volume partiel à l'interface SG/LCS, mais
mériterait d'être étudiée pour une meilleure simulation du contraste lésions/LCS. Une perspective
serait de mesurer automatiquement des valeurs moyennes à partir des masques binaires par tissu
obtenus lors de la segmentation.

6.3.3 Calcul du biais de correction

L'étude de la précision de notre correction du volume de LCS par une plateforme de simu-
lation implique de calculer, pour être représentatif de la mesure �nale réelle, l'écart entre une
valeur issue d'une vérité terrain (le cerveau modèle) et celles issues des simulations.

Le biais d'e�et de volume partiel étant proportionnel à la surface de l'interface entre deux
classes de tissu, nous avons dé�ni un volume de référence simulant l'acquisition d'un volume
d'intérêt de dimension et positionnement moyen (69x69x25mm, X+22 Y0 Z+44). Nous avons
ensuite mesuré notre vérité terrain à partir du recalage de ce volume de référence et du calcul
du facteur de correction correspondant (voir �6.2.2) sur l'image de probabilité du LCS de notre
cerveau modèle, obtenu par segmentation manuelle d'une acquisition haute résolution [Collins
et al., 1998]. A�n d'avoir une estimation de la repartition volumique des di�érents tissus inclus
dans notre volume de référence, nous avons reproduit par ailleurs le calcul d'une verité terrain sur
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20 cerveaux modèles de sujets sains [Collins et al., 1995] et sur le modèle de cerveau contenant
des lésions de SEP (voir Fig.6.6).

Fig. 6.6. Estimation de la répartition volumique par tissu dans un volume de référence sur 20 cerveau
modèles de sujets sains et un cerveau modèle de SEP.

Nous avons ensuite pû étudier l'in�uence de nos di�érents paramètres de simulation en répé-
tant la même mesure mais cette fois-ci sur les images après simulation, et en calculant le biais
comme le taux de variation entre valeur de la vérité terrain et valeur après simulation (voir
Fig.6.7).
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Fig. 6.7. Diagramme du protocol de validation et d'optimisation de la correction du volume de LCS

Nous avons calculé ici le biais sur la valeur �nale du facteur de correction du volume de
LCS. Il ne s'agit donc pas du biais sur le volume de LCS estimé, nécessairement beaucoup plus
important, ni du biais sur la concentration �nale dans le volume, légèrement plus faible car
calculé à partir de l'inverse du volume et donc du facteur de correction. Le biais n'est qu'un
ordre de grandeur permettant des comparaisons pertinentes, et des ordres de grandeur du biais
sur la concentration d'un métabolite de référence de concentration 10 mM seront donnés tout au
long de nos études. Cette approche par simulation de la précision d'une mesure a pour avantage
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majeur sa généricité, puisqu'elle est aisément transférable pour tout nouveau volume de référence,
et pourrait notament être utilisé pour l'étude des problématiques d'extraction du cerveau et de
segmentation dans la mesure de l'atrophie cérébrale.

6.4 Etude de robustesse aux paramètres et qualité d'acquisitions

Les contraintes d'une utilisation en environnement clinique impliquent de s'assurer de la
robustesse de notre correction du volume de LCS aux paramètres et qualité d'acquisition. Notre
objectif est d'étudier dans un premier temps la robustesse du facteur de correction au bruit et
aux hétérogénéités d'intensité d'image, dans des amplitudes conformes à celles rencontrées sur
notre système clinique et estimé précédement (voir �6.3.2). Il s'agit notamment de valider notre
correction lorsque les images sont acquises sur des antennes en réseau, fortement hétérogènes
en intensité. Dans un second temps, nous avons étudié la robustesse du facteur de correction à
l'épaisseur de coupe des images anatomiques, dont l'augmentation est le levier le plus fréquement
utilisé pour réduire le temps d'acquisition, ce paramètre ayant cependant une grande in�uence
sur l'e�et de volume partiel.

Di�érents niveaux de bruit et d'hétérogénéités ont été simulés à partir de l'amplitude, estimée
précédement (voir �6.3.2), de la distribution in vivo de ces paramètres : de 0.5 à 2.5% de bruit
par pas de 0.5, et de 20 à 100% de bruit par pas de 20%. Nous avons dans le même temps
étudié l'in�uence des algorithmes de correction du bruit SUSAN [Smith and Brady, 1997] et des
hétérogénéités d'intensité N3 [Sled et al., 1998] en comparant le biais avec et sans leur application.
A�n d'avoir une estimation de leur reproductibilité, les mesures ont été répétées avec 5 tirages
aléatoires pour la mesure du bruit sans présence de champs d'hétérogénéités, et pour 3 champs
d'hétérogénéités di�érents sans présence de bruit. La robustesse a été dé�nie comme la stabilité
du biais en fonction du paramètre étudié. L'in�uence de l'épaisseur de coupe a été étudiée en
faisant varier, à résolution planaire constante, l'épaisseur des images lors de la simulation pour un
même modèle sous-jacent de cerveau. Des vérités terrains ont été calculées pour chaque épaisseur
de coupe à partir de volume adapté, a�n de pouvoir e�ectuer le recalage sur le cerveau modèle
sans avoir à rééchantillonner.

Nous avons observé une très bonne e�cacité, et conjointement à une bonne robustesse, de
la correction des hétérogénéités par l'algoritme N3 [Sled et al., 1998] (voir Fig.6.8). Le biais
augmente beaucoup plus lentement avec que sans correction, et devient stable à un peu moins
de 0, 5% à partir de 80% d'hétérogénéités. Cela correspond à une sous-estimation de 0, 04mM ,
contre 0, 24mM sans correction, pour un métabolite de concentration 10mM . Nous observons de
plus le peu d'in�uence du bruit sur le biais du facteur de correction, la stabilité étant toutefois
meilleure avec l'algorithme de correction SUSAN [Smith and Brady, 1997].

Fig. 6.8. Biais sur le facteur de correction du volume de LCS en fonction des hétérogénéités et du bruit
d'image.
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L'étude de l'in�uence de l'épaisseur de coupe (voir Fig.6.9) a mis en évidence la très forte
augmentation du biais d'e�et de volume partiel avec la baisse de la résolution spatiale, corres-
pondant à une sous-estimation de de 0, 54mM pour 3mm et de 1, 89mM pour 5mm.

Fig. 6.9. Biais sur le facteur de correction du volume de LCS en fonction de l'épaisseur de coupe

Bien que l'interface BrainWeb du simulateur ne nous a pas permis de simuler des hétérogé-
néités supérieures à 100%, les résultats présents et ceux de l'étude de �délité de l'estimation du
champ d'hétérogénéité (voir Fig.6.4) suggérent une amélioration asymptotique des performances
de l'algorithme N3 [Sled et al., 1998], et donc de sa robustesse, avec l'augmentation du niveau
d'hétérogénéités. Ces résultats nous permettent donc de valider la précision de notre correction
du volume de LCS en environnement clinique utilisant des antennes en réseau hétérogènes si une
correction est appliquée au préalable, et rappelent par ailleurs qu'il est nécessaire de disposer,
en vertu du principe GIGO (Garbage In, Garbage Out), d'images anatomiques de résolution
su�sante. L'approche par simulation ouvre cependant la porte à une optimisation plus �ne des
paramètres d'acquisition par l'identi�cation de leur criticité sur le biais d'e�et de volume partiel.

6.5 Optimisation du nombre de classes de segmentation

Un problème récurrent lors de l'utilisation des méthodes de segmentation d'image pour l'étude
de la SEP est celui de l'identi�cation et de la classi�cation des lésions. Ceci est du à leur grande
variété de topologie (taille, forme) et de contraste (temps de relaxations), compliquant singulière-
ment les approches par atlas comme par seuillage. Pour notre application de correction du volume
de LCS, le problème principal porte sur les larges lésions hypo-intenses des images pondérées
en T1, dont le contraste proche de celui du LCS induit fréquement une mauvaise classi�cation,
et donc au �nal une surestimation des concentrations dans le volume. Cette problématique est
d'autant plus importante que les formes de la maladie peuvent présenter di�érents degrés de
charge lésionnelle, introduisant une biais lors de leur comparaison. Une approche possible de
résolution de ce problème est la segmentation multi-spectrale à partir d'images de contrastes
di�érents, au prix cependant d'un temps d'acquisition prohibitif en routine clinique et/ou d'une
dégradation de la résolution spatiale générant un biais important d'e�et de volume partiel. Une
autre approche consiste à forcer au maximum le contraste T1, notamment en augmentant l'angle
de bascule des séquences rapides à écho de gradient, mais est rapidement limitée cependant par
les problèmatiques de SAR et de dépot d'énergie. Nous proposons ici une approche originale,
consistant à augmenter le nombre de classes recherchées lors de la segmentation, avec pour ob-
jectif de mieux distinguer le LCS des lésions en labélisant ces dernières par des nouvelles classes
intermédiaires entre SG et LCS.

Nous nous attacherons dans l'étude suivante à valider qualitativement la pertinence de notre
approche sur des patients présentant de nombreuses et larges lésions. Dans un second temps,
nous avons estimé à partir de simulations le biais de volume partiel que cela pourrait introduire.
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Nous avons pour cela simulé 10 images à partir d'un modèle de cerveau SEP et de niveau
d'hétérogénéités (80%) et de bruit (0.5%) moyen (voir �6.3.2), en calculant le biais sur le facteur
de correction du volume de LCS (voir �6.3.3) en fonction du nombre de classes de segmentation,
avec et sans correction N3 et SUSAN (voir �6.2.1). Dans un troisième temps, nous avons validé
cette approche sur les données in vivo de 12 sujets sains et de 10 patients au pire cas présentant
des lésions de volume très important.

Comme attendu, nous observons bien que l'introduction de classes de segmentation supplé-
mentaire se traduit par une segmentation de classes intermédiaires aux interfaces (voir Fig.6.10).

Fig. 6.10. Répartition des classes tissulaires de segmentation en fonction de leur nombre sur une image
simulée

Sur des images in vivo, cette répartition se traduit aussi par une réduction du problème de
classi�cation en LCS des lésions, comme illustré ici sur le patient SEP présentant le plus de
lésions dans notre cohorte (voir Fig.6.11).
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Fig. 6.11. Images de probabilité tissulaire du LCS en fonction du nombre de classes de segmentation
chez un patient SEP présentant beaucoup de lésions

L'étude du biais que cette approche introduit sur le facteur de correction du LCS (voir
Fig.6.12) a révélé une augmentation quasi-linéaire de celui-ci en fonction du nombre de classes
de segmentation, une annulation du biais entre 4 et 5 classes recherchées (avec correction),
ainsi qu'une in�uence signi�cative des algorithmes de correction de bruit et des hétérogénéités
d'intensité. Etant donné cependant les ordres de grandeur du biais, ces résultats montrent une
in�uence négligeable jusqu'à 5 classes de segmentation, un biais de 0,7% correspondant à une
surestimation de 0,07 mM pour un métabolite de concentration 10 mM. Cette valeur nous semble
donc être un bon compromis entre e�cacité de la réduction du problème de classi�cation des
lésions (voir Fig.6.11) et absence de biais sur le facteur de correction.
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Fig. 6.12. Biais sur le facteur de correction du LCS en fonction du nombre de classes de segmentation.

Si les résultats sur données in vivo ne nous permettent pas d'étudier le biais en l'absence
de vérité terrain, nous observons toutefois que le volume de LCS estimé diminue bien avec le
nombre de classes de segmentation (voir Fig.6.13), dans des proportions similaires avec nos
simulations pour les sujets sains, validant ainsi que le biais est similaire, et dans des proprotions
légèrement plus marquées pour les patients SEP présentant de nombreuses lésions, confortant
ainsi l'e�cacité de notre approche.

Fig. 6.13. Pourcentage volumique de LCS dans le volume d'intérêt en fonction du nombre de classes de
segmentation pour des patients SEP, des témoins, et des simulations

L'approche originale proposée ici apporte une solution pragmatique et facile à mettre en
oeuvre au problème de classi�cation des lésions sur des images pondérées en T1, sans rallonger
le temps d'acquisition par une approche multi-spectrale (citation) ni la complexité du post-
traitement par une segmentation manuelle des lésions. Cependant, si son innocuité sur le biais
d'e�et de volume partiel a été démontrée par simulation, une meilleure modélisation des lésions
et une étude correspondante de �délité entre contrastes des données simulées et in vivo permet-
trait une démonstration rigoureuse de son e�cacité, et d'ainsi tester l'hypothèse de la correction
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du problème au delà de sa diminution. Il convient toutefois de rappeler que l'e�cacité de cette
approche dépendant très fortement du contraste obtenu et de l'algorithme de segmentation em-
ployé, nécessitant une nouvelle étude de validation pour tout changement. Une optimisation des
séquences d'acquisition serait par ailleurs souhaitable, car il s'agit plus d'un traitement sympto-
matique que curatif du faible contraste entre lésions et LCS. Cette approche ne permet plus en
outre de distinguer SB et SG, la répartition entre les deux classes devenant hasardeuse.



Troisième partie
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Chapitre 7
Description du projet clinique

Il s'agit d'une étude prospective, par suivi longitudinal tous les 6 mois pendant 3 ans de
multiples modalités et contrastes IRM (imagerie conventionnelle pondérée en T1 et T2 avec sans
injection de gadolinium, tenseur de di�usion, transfert d'aimantation, spectroscopie du proton).
Son objectif est de proposer des marqueurs précoces pronostiques du handicap cli-

nique. Le projet est �nancé par un projet hospitalier de recherche clinique (PHRC) français dont
l'objectif est le suivi longitudinal de la mesure de l'atrophie cérébrale. La logistique du projet
(collecte, stockage et extraction des données, etc.) est assurée par le projet Européen EDMUS
(European Database for MUltiple Sclerosis).

7.1 Constitution de la cohorte

La cohorte est constituée de 100 patients répartis également en fonction de leur forme clinique
au moment de l'inclusion (25 de chaque) entre les 3 formes principales de la maladie (RR, SP
et PP, voir �2.1.1) et la forme des CIS suggestif d'une SEP. L'appartenance d'un patient à un
groupe peut bien entendu évoluer par la suite conjointement à l'évolution individuelle de la
maladie, notamment de lors du passage à la phase progressive. Nous avons par ailleurs constitué
un groupe contrôle de sujet sains a�n de disposer d'une référence. Les caractéristiques principales
de la cohorte (Age, EDSS, durée de la maladie) sont détaillées dans la Fig.8.5.

7.2 Calcul de la puissance statistique

L'objectif du calcul de la puissance statistique est de déterminer a priori, pour un taux de
variation et une dispersion de mesure donnée, quelle sera la probabilité de faux positif (erreur
de type I), la probabilité de ne pas détecter une di�érence si elle existe.

Ce calcul repose sur des hypothèses a priori sur l'amplitude de la di�érence attentue et
sa variabilité de mesure. Nous nous sommes basés pour cela sur les amplitudes de variation
rencontrées in vivo dans des études similaires précédentes, en simulant plusieurs valeurs de taux
de variation : 5%, 10%, 15%, 20% et 25%, ainsi que sur nos mesures de reproductibilité matérielle
sur fantôme de référence (voir �4.3.4), en simulant plusieurs valeurs de CV : 3%, 6%, 9% et 12%.
La probabilité de faux positif β est alors calculée, pour une erreur de type II standard α = 0, 05,
à partir du taux de variation attendu, du coe�cient de variation de la mesure, et de la taille de
l'échantillon.

La cohorte ayant été dimensionnée préalablement au début de notre étude, nous avons ensuite
calculé la valeur de β pour une cohorte idéale de 25 patients (voir Tab.7.1) mais aussi pour une
cohorte de 12 patients (voir Tab.7.2), cas plus fréquemment rencontré en raison des di�cultés
d'acquisition (mouvement, problèmes matériels, sortie du patient, etc.) et des e�ets de cohorte
(changement de forme au cours du temps).
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Taux de variation (%)

CV (%) 5 10 15 20 25

3 0,01 0 0 0 0

6 18,05 0,01 0 0 0

9 51,76 3,78 0,02 0 0

12 69,92 19,97 1,61 0,04 0

Tab. 7.1 Probabilité de faux positifs en pourcentage, pour un α standard de 5%, entre
2 groupes de 25 patients en fonction du taux de variation attendu et du coeffi-
cient de variation (CV) de la mesure.

Taux de variation (%)

CV (%) 5 10 15 20 25

3 2,16 0 0 0 0

6 4,76 2,72 0,01 0 0

9 73,60 26,46 3,37 0,15 0,01

12 83,10 50,72 18,91 4,13 0,54

Tab. 7.2 Probabilité de faux positif en pourcentage, pour un α standard de 5%, entre 2
groupe de 12 patients en fonction du taux de variation attendu et du coefficient
de variation (CV) de la mesure.

Ces probabilités sont à interpréter en fonction de la variabilité de notre mesure telle qu'es-
timée précédement (voir �4.3.4), et correspondand approximativement à un CV de 6% pour les
rapports métaboliques à TE long (135 ms), de 9% pour les concentrations métaboliques à TE
long (135 ms) et les rapports métaboliques à TE court (30 ms), et de 12% pour les concentrations
métabolique à TE court (30 ms).

A titre informatif, nous avons aussi e�ectué le calcul inverse, à savoir le dimensionnement
nécessaire pour une variabilité donnée et une sensibilité souhaitée avec une erreur de type I
standard β = 0, 1 (puissance = 0,9).

Taux de variation (%)

CV (%) 5 10 15 20 25

3 8 3 1 1 1

6 32 9 4 3 2

9 72 19 9 6 4

12 128 34 16 10 7

Tab. 7.3 Dimension des 2 groupes à comparer, pour un β standard de 10%, en fonction
du taux de variation attendu et du coefficient de variation (CV) de la mesure.

7.3 Protocole d'acquisition

Chaque examen d'un patient comprend l'évaluation par un neurologue de tests (AI, NHPT
et PASAT) nécessaires au calcul des index cliniques (DSS, EDSS et MSFC (voir �2.1.2)), ainsi
qu'une acquisition IRM incluant plusieurs modalitées et contrastes (voir Fig.7.1) : imagerie
anatomique 3D haute résolution (1x1x1 mm) pondérée en T1, imagerie pondérée en T2 avec
attenuation des �uides par inversion-récupération (�uid attenuated inversion recovery (FLAIR)),
imagerie pondérée en densité de proton (voir Fig.7.4), imagerie de tenseur de di�usion (DTI),
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imagerie de transfert d'aimantation (MTI), spectroscopie localisée (voir Fig.7.2) et imagerie
spectroscopique (IS) (voir Fig.7.3).

Fig. 7.1. Tableau descriptif des séquences utilisées et de leur paramètres. Les dimensions sont données
dans l'ordre des 3 axes : Gauche-Droite, Antério-postérieur, Tête-pieds. TI = Temps d'inversion,
FOV = champ de vue
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Fig. 7.2. Positionnement du volume de mesure multi-tissulaire par localisation PRESS (en jaune) et
des bandes de saturation OVS (en blanc).

Fig. 7.3. Positionnement du volume d'imagerie spectroscopique par localisation PRESS (en jaune) et
des bandes de saturation OVS (en blanc)

Fig. 7.4. Contrastes d'imagerie anatomique acquis lors de l'examen IRM. FLAIR = inversion récuppé-
ration avec atténuation des liquides (FLuid Attenuated Inversion Recovery)



Chapitre 8
Mesure multi-tissulaire par SRM

8.1 Problématique

L'objectif de ce chapitre est d'évaluer l'intéret clinique d'une approche multi-tissulaire, re-
posant sur l'hypothèse que le handicap clinique est mieux corrélé à une intégration spatiale
d'altérations métaboliques sur un large volume comprenant di�érents tissus et lésions. Il s'agit
notamment d'estimer à travers une analyse transversale de notre cohorte, la sensibilité de dé-
tection des altérations notamment chez les formes précoces de la maladie (CIS et RR) a�n
d'identi�er des marqueurs prédictifs potentiels, ainsi que la spéci�cité à distinguer les formes
cliniques, notamment précocement entre les formes progressive (PP) et récurrentes (RR).

8.2 Comparaison des di�érentes approches multi-tissulaires

Trois approches di�érentes de mesure multi-tissulaire sur un large volume ont été proposées
dans la littérature :

� Whole-brain NAA (WBNAA) : par spectroscopie non-localisée et intégration manuelle de
la résonance de tNA [Gonen et al., 2000] (voir Fig.8.1). La séquence d'acquisition (2.5
min) comprend la suppression du signal de l'eau par CHESS, ainsi que la suppression des
lipides par inversion-récupération (TI = 940 ms) et soustraction des signaux en jouant sur
la di�érence de T1 des lipides (≈ 220ms) et du tNA (≈ 1.4s) [Rigotti et al., 2007]. Les
concentrations sont ensuites calculées après calibration sur une référence externe (sphère de
3L), correction de la charge de l'antenne corps par le gain en transmission, et normalisation
par le volume cérébral estimé par un algorithme d'extraction du cerveau (logiciel 3D-
Viewnix) sur une image anatomique de résolution 0,86x0,86x3 mm pondérée en T2 et
densité de proton. Cette approche a pour avantage majeur d'être vraiment globale, non-
pondérée en T1 (TR = 10s) et T2 (TE = 0), et d'être rapide. Ses principaux inconvénients
sont d'être peu exhaustif en information, d'avoir un post-traitement potentiellement biaisé
(forme de raie complexe), et de reposer crucialement sur la précision de l'estimation du
volume cérébral (voir [Gonen et al., 2007] pour des études de reproductibilité, et [Pulizzi
et al., 2007,Filippi et al., 2003,Bonneville et al., 2002,Gonen et al., 2002,Gonen et al.,
2000] pour des applications sur patients SEP).

151
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Fig. 8.1. Intégration manuelle de la résonance de tNA sur un spectre acquis par spectroscopie
non-localisée (WBNAA) [Rigotti et al., 2007].

� Somme de voxels d'IS : un volume multi-tissulaire est déterminé par l'intégration spatiale
de voxels d'IS d'une acquisition dont le FOV est le plus large possible (voir Fig.8.2). Cette
approche o�re une grande �exibilité de sélection de volume, une moindre in�uence des hé-
térogénéités B0 sur la forme de raie et les pertes de signal, ainsi qu'une meilleure résolution
de correction des e�ets B1. Ses deux inconvénients sont le phénomène de contamination
spatiale (voir �1.4.2), biaisant le calcul du volume d'acquisition et entrainant une contami-
nation par des contributions extérieures (notamment lipidiques), et la longueur d'acquisi-
tion due à l'étape séquentielle de l'encodage de phase. Des séquences d'IS rapides existent
certes, mais leur faible implémentation et di�usion sur systèmes commerciaux ainsi que la
complexité actuelle des post-traitements les rendent peu exploitables en routine clinique.

Fig. 8.2. Localisation du volume de mesure de l'approche somme de voxels par imagerie spectro-
scopique dans les études de [Kirov et al., 2009,He et al., 2005, Inglese et al., 2003]

.

� Spectroscopie localisée : un volume multi-tissulaire (voir Fig.8.3) est dé�ni par une sé-
quence de localisation spatiale. Cette approche est rapide, simple à acquérir et analyser,
et o�re une implémentation facile sur les systèmes cliniques commerciaux actuels. Ses in-
convénients sont la dégradation de la résolution spectrale et les problèmes de forme de raie
induits par les hétérogénéités B0 avec l'augmentation de la dimension du volume d'intérêt.



8.2. COMPARAISON DES DIFFÉRENTES APPROCHES MULTI-TISSULAIRES 153

Fig. 8.3. Localisation du volume de mesure multi-tissulaire par spectroscopie localisée dans les
études de [De Stefano et al., 1997,De Stefano et al., 1998]

.

Si toutes ces approches partagent des problématiques en commun, telles que la suppression
du signal de l'eau ou de la contamination lipidique, elles se distinguent cependant par un posi-
tionnement di�érent selon au moins 3 axes (voir Tab.8.4) :

� Globalité du volume : une mesure multi-tissulaire a pour principe une intégration spatiale
la plus complète possible, et donc un volume de mesure le plus large possible. Le principal
verrou technologique est ici l'homogénéité du champ magnétique B0, imposant un com-
promis dimension/résolution spectrale. L'approche WBNAA se révèle être la plus globale
(volume du cerveau, environ 1000 cl), suivie par la somme de voxels d'imagerie spectro-
scopique (volume de 340 [Kirov et al., 2009] à 480 cl [He et al., 2005,Inglese et al., 2003]),
puis la SRM localisée (volume de 70 [De Stefano et al., 1998] à environ 125 cl pour notre
mesure).

� Rapidité d'acquisition : si le temps d'acquisition n'a d'in�uence que sur le confort du pa-
tient lors de petites études sur des hypothèses précises de recherche fondamentale, il de-
vient un facteur clé de succès de l'adhérence du patient et de la communauté médicale
lors d'études prospectives à large échelle impliquant une utilisation en routine clinique.
Le principal verrou technologique est ici le RSB, déterminé à temps constant par l'inten-
sité nominale du champ B0, les performances de l'antenne de réception, et les contraintes
conceptuelles de la séquence. Les approches par WBNAA et SRM localisée partagent un
faible temps d'acquisition (moins de 2 minutes pour notre mesure), tandis que la somme
de voxels d'imagerie spectroscopique est rallongée par la séquentialité du codage de phase
(moins de 80 minutes pour [He et al., 2005, Inglese et al., 2003]).

� Exhaustivité de l'information : Si le signal SRM contient en principe les contributions d'un
grand nombre de métabolites cérébraux, seuls les principaux peuvent en pratique être me-
surés avec �abilité. Les principaux verrous technologiques sont premièrement la résolution
spectrale, déterminée par l'intensité nominale du champ B0 et son homogénéité sur le vo-
lume d'intérêt, et deuxièmement le RSB pour les métabolites de faible concentration. Les
fortes hétérogénéités B0 de l'approche WBNAA ne lui permettent ainsi que de quanti�er
la résonance principale du tNA, tandis que les approches par somme de voxels d'IS et SRM
o�rent une mesure beaucoup plus riche en information (Cho, tCr, Ins).

Nous avons par ailleurs volontairement exclus de cette analyse l'approche de "quanti�cation
tissulaire", consistant à estimer des concentrations moyennes par tissu à partir d'une régression
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linéaire des valeurs de chaque voxel d'acquisition d'IS par rapport à sa composition tissulaire
estimée par segmentation. Une telle approche ne repose pas en e�et sur le principe d'une in-
tégration spatiale d'altérations di�uses, mais sur l'hypothèse simpli�catrice que les altérations
métaboliques sont homogènes dans un tissu donné.

WBNAA Somme de voxels d'IS SRM localisée

Globalité + + -

Rapidité + - +

Exhaustivité - + +

Fig. 8.4. Tableau comparatif des approches multi-tissulaire selon les critères de globalité du volume,
rapidité d'acquisition et exhaustivité de l'information.

Au regard de ces avantages/inconvénients respectifs et de notre problématique, nous avons
retenu pour notre étude la mesure multi-tissulaire par SRM localisée. Cette approche
satisfait d'une part la contrainte de temps de l'environnement clinique, tout en o�rant d'autre
part une exhaustivité d'information souhaitable pour une approche exploratoire.

8.3 Constitution d'une cohorte pour l'analyse transversale

Nous avons sélectionné pour chaque patient, à partir de l'ensemble des examens cliniques de
son suivi longitudinal, une mesure présentant une bonne qualité d'acquisition a�n de constituer
des groupes par forme clinique pour une analyse transversale.

Cette sélection a été opérée dans un premier temps en identi�ant les examens e�ectués autour
d'une date repère, a�n de minimiser les inévitables changements matériels (mise à jour, mainte-
nance, pannes, etc.), et dans un second temps en sélectionnant l'examen précédant ou suivant si
la qualité du premier était insu�sante. Nous avons pour cela dé�ni un critère de qualité excluant
les signaux dont l'amortissement moyen, tel qu'estimé par la regression de l'algorithme QUEST,
était supérieur à 15 Hz (correspondant à une largueur de raie à mi-hauteur de 4.77Hz et à un
T2 de 66.7ms).
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Fig. 8.5. Boite à moustache de l'âge, la durée de la maladie et l'EDSS de la cohorte transverale

8.4 Mesure par spectroscopie localisée

Nous avons calculé pour chaque acquisision les concentrations des principaux métabolites à
partir de la méthodologie de quanti�cation absolue proposée précédement (voir �1.3.2). Cette
mesure inclut notamment la correction de la contribution du volume du LCS, de la charge de
l'antenne corps en émission, et des hétérogénéités B−1 de l'antenne tête en réseau de réception.
L'hypothèse de normalité des distributions a été véri�ée par groupe pour chaque variable par le
test de Shapiro-Wilk, en rejetant l'hypothèse de normalité si p < 0, 05 pour α = 0, 05.

Les valeurs moyennes entre groupe ont été ensuite comparées par le test de Student (t-test)
avec un intervalle de con�ance à 95% et une même variance pour les distributions respectant
l'hypothèse de normalité, et avec le test non-paramétrique de Mann-Whitney pour les distribu-
tions ne la respectant pas. Les deux seuils standards de probabilité de vrai négatif (p value)
inférieure à 5% (p < 0, 05) et 0,1% (p < 0, 001) ont été retenus comme limite de signi�cativité.

8.4.1 Normalité des variables de la cohorte

Les résultats du test de normalité de Shapiro-Wilk nous a permis de valider au préalable
la normalité de distribution des groupes pour les rapports métaboliques et les concentrations
absolues des métabolites, excepté (p < 0, 05) pour les concentrations de tNA et de Ins du groupe
CIS, la concentration de Ins du groupe RR, et le rapport métabolique Ins/tCr du groupe CIS.
Cependant, l'emploi ou non d'un test non-paramétrique n'ayant pas d'in�uence sur la signi�-
cativité des comparaisons impliquant ces groupes non-normaux (données non montrées), nous
avons par la suite utilisé le t-test de Student pour toutes les variables. Nous avons observé en
revanche une forte non-normalité de la distribution du % volumique de LCS dans les groupes
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témoin (p < 0, 05) et PP (p < 0, 001), et avons utilisé par la suite le test non-paramétrique de
Mann-Whitney pour cette variable.

8.4.2 Pertinence de la correction du volume de LCS

Les résultats du calcul des facteurs de correction du LCS à partir du pourcentage volumique
estimé dans chaque volume (voir Fig.8.6) montrent des di�érences signi�catives entre le groupe
SP et tous les autres groupes excepté le groupe PP, et entre le groupe PP et les témoins. Ces
résultats mettent en évidence indirectement les di�érences de niveau d'atrophie entre les groupes,
le % volumique de LCS dans notre VOI re�étant l'atrophie du sillon central, et valident a poste-
riori la nécessité de le corriger pour ne pas introduire de biais entre groupes. L'amplitude de ces
di�érences pose toutefois deux questions très importantes : premièrement sur la justesse de la
correction dont dépendent directement le sens de variation des altérations observées. Cet enjeux
a été précédement traité lors d'une étude par simulation du biais d'e�et de volume partiel (voir
�6.3.1). Deuxièmement sur les conséquences de ces di�érences d'atrophie sur l'interprétation
de concentrations volumiques en terme de processus physiopathologiques sous-jacents. A titre
d'exemple, une diminution de l'espace interstitiel due à l'atrophie augmenterait mécaniquement
la concentration volumique sans pour autant changer le nombre de cellules où sont localisés les
métabolites, faussant l'interprétation classique de prolifération cellulaire. La diminution relative
d'une population cellulaire par rapport à une autre, par exemple des neurones par rapport à la
glie, aurait aussi une conséquence similaire. Cette problématique dépasse cependant le cadre de
nos travaux, et demanderait une étude approfondie des causes de l'atrophie cérébrale. Elle met
simplement en lumière la grande di�culté d'interprétation d'une concentration volumique des
métabolites au regard du peu de certitudes actuelles sur leurs spéci�cités cellulaires et fonction-
nelles. Ces considérations de recherche fondamentale ne remettent heureusement pas en cause
l'intérêt que peuvent o�rir ces marqueurs pour le clinicien dans une problématique de prédiction
du handicap.

Fig. 8.6. Boite à moustache du % volumique de LCS estimé dans le volume de SRM localisée

8.4.3 Concentrations et rapports métaboliques à TE 135 et 30 ms

Les résultats de notre mesure multi-tissulaire par SRM localisée sont présentés à TE 135 ms
(voir Fig.8.7) pour les principaux métabolites, et à TE 30 ms (voir Fig.8.8) pour le myo-Inositol.



8.4. MESURE PAR SPECTROSCOPIE LOCALISÉE 157

Fig. 8.7. Boite à moustache des métabolites détectables à TE long (135 ms) après mesure multi-tissulaire
par SRM localisée
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Fig. 8.8. Boite à moustache du myo-Inositol détectable à TE court (30 ms) après mesure multi-tissulaire
par SRM localisée

Ces résultats mettent en évidence des altérations signi�catives des rapports tNA/tCr et
Cho/tNA en fonction de la sévérité de la maladie, essentiellement due à une augmentation signi-
�cative des concentrations de Cho et de tCr en absence d'une diminution de la concentration de
tNAA.

Bien que l'augmentation de la concentration en tCr chez les patients SEP reste controver-
sée, cette observation est con�rmée par de nombreuses études [Rooney et al., 1997,Suhy et al.,
2000,Schubert et al., 2002,Pan et al., 2002, Inglese et al., 2003,Vrenken et al., 2005]. Une méta-
analyse de [Caramanos et al., 2005] conclut notamment en faveur d'une faible augmentation
moyenne générale (overall medium-size e�ect) de la concentration en tCr de 4.9% dans la SBAN.
Si la tCr n'est pas spéci�que d'un type cellulaire en particulier, une étude de [Urenjak et al.,
1993] rapporte que sa concentration massique (en mg de protéine) est supérieure d'un facteur 4
dans les oligodendrocytes et d'un facteur 2 dans les astrocytes par rapport aux neurones (voir
�1.2.2). En se basant sur l'hypothèse que l'équilibre au sein d'une cellule entre Cr et PCr est
supposé être constant et insensible aux processus pathologiques, la concentration en tCr est un
marqueur putatif de la proliferation des cellules gliales. Son augmentation est ainsi interprétée
comme un e�et combiné de la remyélinisation oligodendrocytaire et de la glie astrocytaire dans
les lésions [Mader et al., 2001], en accord avec la notion de mécanismes réparatoires précoces
dans la SEP [Inglese et al., 2003].

Ce processus de prolifération cellulaire peut aussi expliquer l'augmentation signi�cative de
Cho et a été rapportée par plusieurs autres études [Tartaglia et al., 2002,Inglese et al., 2003,Vren-
ken et al., 2005], les composés de choline étant impliqués dans le métabolisme des membranes
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cellulaires (voir �1.2.3), bien qu'il soit ici impossible de distinguer les produits issus de la démyé-
linisation des précurseurs utilisés lors de la rémyélinisation [Bitsch et al., 1999].

Bien que nos résultats ne montrent pas de diminution signi�cative de la concentration en
tNA, nous observons toutefois une légère tendance à la diminution avec l'avancement de la ma-
ladie, et notamment pour la forme SP. Cette absence de sensibilité aux altérations de tNA est
cohérent avec le fait que notre large volume inclut peu de lésions et principalement de la SBAN
et de la SGAN. Or les baisses de NAA ont principalement été rapportées dans les lésions et
restent controversées dans la SBAN non-lésionnelle et la SGAN. La méta-analyse de [Caramanos
et al., 2005] rapporte ainsi que 58.3% de 36 études dans le SBAN non-lésionnelle et 57.1% de 14
études dans la SGAN n'observent pas de baisse signi�cative, et conclut sur une absence de di-
minution moyenne générale. Une comparaison avec des résultats par type tissulaire est toutefois
compliquée par le caractère multi-tissulaire de notre mesure. Une perspective intéressante serait
d'étudier la répartition tissulaire et lésionnelle pour chaque mesure et de regarder s'il existe des
corrélations, a�n d'inférer sur la participation de chaque tissu aux altérations observées.

En outre, la forte hétérogénéité inviduelle au sein des formes cliniques peut biaiser signi�cati-
vement la comparaison transversale entre groupe. Cet e�et a notamment été observé par [Gonen
et al., 2002] sur la mesure du WBNAA, trois groupes d'atteinte variable (faible, moyen et sévère)
pouvant être distingués au sein d'un même groupe de patients RR.

8.4.4 Analyse de la spéci�cité et sensibilité de la mesure

Nous avons vu précédement que l'intérêt principal de notre mesure par SRM localisée est
d'o�rir une mesure certes moins "globale" que d'autres alternatives, mais plus facilement implé-
mentable en routine clinique grâce à un temps d'acquisition minimal et un traitement simpli�é.
Les deux objectifs de notre étude, à savoir la problématique clinique de la prédiction du han-
dicap et la problématique plus fondamentale de la spéci�cité aux processus in�ammatoires et
neurodégénératifs, se traduit ici par deux analyses di�érentes. La prédiction du handicap requiert
d'étudier la sensibilité de notre mesure en fonction de la durée de la maladie, a�n d'identi�er des
métabolites dont les altérations sont détectables précocement. La di�érencitation des processus
pathologiques sous-jacents requiert au contraire d'étudier la spéci�cité de notre mesure à dis-
tinguer les formes cliniques récurrentes des formes progressives. Il est utile de noter ici que ces
deux objectifs reposent sur des hypothèses potentiellement contradictoires. Le premier repose sur
l'hypothèse que la progression du handicap à long terme est constante quelque soit le patient,
et qu'il s'agit donc d'identi�er un marqueur indi�érent à la forme progressive ou récurrente du
patient. Le deuxième repose au contraire sur l'hypothèse qu'in�ammation et neurodégénescence
sont di�érenciables indépendement de l'état de progression de la maladie.

Spéci�cité à di�érencier les formes cliniques

Nous nous sommes attachés à étudier le potentiel de notre mesure multi-tissulaire à distinguer
les formes cliniques entre elles. L'objectif clinique n'est pas ici de con�rmer post-hoc le diagnos-
tic d'une forme déjà e�ectué sur la base d'un examen clinique, mais d'identi�er des marqueurs
potentiellement prédictifs précocement des conversions entre formes et/ou d'une meilleure clas-
si�cation avec un béné�ce susbstantiel pour la prise en charge thérapeutique de la maladie. Il
s'agit notamment de di�érencier :

� les formes CIS et RR, a�n de prédire la conversion d'un signe clinique isolé en diagnostic dé-
�nitif de SEP. Cela pourrait ainsi permettre de prescrire plus précocement des traitements
anti-in�ammatoires dont l'indication est strictement réservée au diagnostics dé�nitifs, car
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présentant des e�ets secondaires et/ou un coût important comme le natalizumab (Tysabri
R©, voir �2.3.3).

� les formes RR et SP, a�n de prédire la conversion d'une forme clinique récurrente en une
forme progressive et/ou de mieux classi�er des patients et d'optimiser ainsi la prescrip-
tion des traitements anti-in�ammatoires, ceux-ci n'ayant pas d'e�et béné�que démontré en
phase progressive (voir �2.3.3).

� les formes RR et PP, a�n de distinguer la phase récurrente de la phase progressive, et ainsi
identi�er des marqueurs potentiellement spéci�ques de l'in�ammation ou de la neurodégé-
nescence.

Le Tab.8.9 présente les marqueurs, rapports ou concentrations métaboliques, dont une di�é-
rence signi�cative entre groupes a été observée. Nous observons tout d'abord, qu'en dépit d'une
absence de di�érenciation entre formes CIS et RR, de nombreux marqueurs permettent de di�é-
rencier les formes RR des formes SP et PP. La concentration de Cho est notamment un marqueur
discriminant de formes PP avec toutes les autres formes. La concentration de tCr permet par
ailleurs de di�érencier les formes RR et SP.

Fig. 8.9. Pouvoir discriminant des concentrations et rapports métaboliques à distinguer les formes cli-
niques entre elles. (* = p < 0, 05, ** = p < 0, 001)

Ces résultats ont ensuite été comparés à la littérature des études incluant une mesure multi-
tissulaire par SRM localisée [De Stefano et al., 1998] WBNAA [Gonen et al., 2000,Filippi et al.,
2003,Pulizzi et al., 2007] ou somme de voxels d'imagerie spectrosopique [Inglese et al., 2003,He
et al., 2005,Kirov et al., 2009], ainsi qu'à des études dont l'objectif est la di�érenciation des
formes cliniques par mesure globale de la SBAN (imagerie spectroscopique puis regression après
segmentation tissulaire ) [Suhy et al., 2000,Pan et al., 2002,Adalsteinsson et al., 2003] (voir
Tab.8.10).
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Fig. 8.10. Revue des di�érences signi�catives entre formes cliniques de la littérature incluant des me-
sures multi-tissulaire.

Ces résultats mettent en évidence deux phénomènes : tout d'abord que la mesure la plus
globale (le WBNAA) semble aussi être la plus sensible précocement en détectant une baisse
signi�cative chez les patients CIS. D'autre part que la localisation et l'extension du volume de
mesure à propablement une in�uence sur la sensibilité individuelle des métabolites, une baisse
signi�cative de la concentration tNA étant observée lors des approches par somme de voxels
d'imagerie spectroscopique dont le volume est centré sur les ventricules (voir Fig.8.2), et in-
cluant à ce titre beaucoup plus de lésions, les noyaux gris centraux, ainsi que le corps calleux.

Notre hypothèse initiale que le handicap est la conséquence d'une intégration spatiale et tis-
sulaire d'altérations di�uses se heurte ici à la dé�nition du terme "di�us", incluant à la fois le
concept "d'homogène" par opposition à focal, et de "caché" en précisant souvent le caractère
"d'apparence normale" du tissus. Or l'hétérogénéité des résultats de la littérature en fonction de
la localisation semble suggérer une forte homogénéité des altérations métaboliques. Cette pro-
blématique sera étudiée ci-après par imagerie spectroscopique (voir chapitre 9).

Toutefois, ces di�érences entre méthodologies de mesure "globale" ne doivent pas faire oublier
l'objectif clinique initial qui en est à l'origine, à savoir une meilleure corrélation avec le handicap
clinique, plus que le caractère exact et/ou global des concentrations moyennes mesurées. Et
en l'absence de certitudes sur la chaine causale allant de l'altération métabolique (qu'elles soit
focale ou di�use) au handicap clinique, la démarche à adopter nous semble plus exploratoire que
comparative.
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Fig. 8.11. Courbe ROC des rapports et concentrations métaboliques des témoins avec les formes cli-
niques.
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Fig. 8.12. Courbe ROC des rapports et concentrations métaboliques entre les formes cliniques.

Sensibilité de détection en fonction de la durée de la maladie

L'étude de la précocité de détection de notre mesure a été faite à travers deux approches.
Tout d'abord en étudiant les corrélations existantes, globalement et par formes, entre marqueurs
métaboliques et durée de la maladie (Disease Duration (DM)). Deuxièmement en strati�ant notre
cohorte non plus par forme mais par durée de maladie, et en dé�nissant pour cela 5 groupes de
patients dont la durée de maladie est respectivement inférieure à 3 ans, à 6 ans, à 9 ans et à 12 ans.

Nos calculs ont montré que pour l'ensemble des patients, il n'existe aucune corrélation de
Pearson sigini�cative entre marqueurs métaboliques et durée de la maladie, mais une faible
corrélation non-paramétrique signi�cative de Spearman du rapport tNA/tCr (ρ = −0, 30, p =
0, 009 ) et de la concentration en Ins ((ρ = 0, 23, p = 0, 046)) avec la durée de la maladie. En
revanche, lorsque les corrélations sont étudiées par formes, nous avons observé une corrélation du
rapport Cho/tNA avec la durée de la maladie (r = −0, 51 (p = 0, 036), ρ = −0, 53 (p = 0, 028),
voir Fig.8.13).
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Fig. 8.13. Corrélation de Pearson (r) et corrélation de rang de Spearman (ρ) entre le rapport Cho/tNA
et la durée de la maladie par forme clinique

Ces résultats nous indiquent que chez les formes PP, le rapport Cho/tNA diminue avec la
durée de la maladie, sans pour autant que cette tendance soit observée par la suite chez les formes
SP. Nous avons par ailleurs pû observer précédemment que les formes PP ont une concentration
de Cho et un rapport Cho/tNA plus élevés que les témoins, les formes CIS et les formes RR
(voir Fig.8.7). Une observation plus spéci�que des corrélations entre concentrations de tNA et
Cho et durée de la maladie chez les formes PP, bien que non signi�cative, nous suggère toutefois
que cette diminution du rapport Cho/tNA trouverait son origine dans une augmentation de la
concentration de tNA (p = 0, 073) plus qu'une baisse de celle de Cho (voir Fig.8.14).

Fig. 8.14. Concentrations de tNA et Cho en fonction de la durée de la maladie pour les formes PP

Au regard de ces résultats préliminaires suggèrant des di�érences entre formes progressives et
récurrentes de la maladie, nous avons e�ectué une strati�cation de notre cohorte selon le double
critère de la phase (progressive vs. récurrente) et de la durée de la maladie (voir Tab.8.15).
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Formes récurrentes Formes progressives

DD < 3 ans 9 CIS, 3 RR 2 PP

DD < 6 ans 3 CIS, 9 RR 5 PP, 1 SP

DD < 9 ans 5 RR 8 PP, 3 SP

DD > 9 ans 8 RR 2 PP, 18 SP

Fig. 8.15. Répartition des formes cliniques après strati�cation de la cohorte par type de forme et durée
de la maladie.

Fig. 8.16. Rapports métaboliques en fonction de la phase et de la durée de la maladie. ∗ = p < 0, 05 et
∗∗ = p < 0, 001 (t-test)
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Fig. 8.17. Concentrations des métabolites en fonction de la phase et de la durée de la maladie. ∗ = p <
0, 05 et ∗∗ = p < 0, 001 (t-test)
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Corrélation de Pearson (r) Corrélation de rang de Spearman (ρ)

tNA/tCr -0,40 ** -0,43 **

Cho/tNA 0,29 * 0,35 *

Ins/tNA 0,27 * 0,36 *

Ins/tCr 0,25 * 0,24 *

Ins 0,24 * 0,30 *

tNA -0,23 *

Fig. 8.18. Coe�cients de corrélation de Pearson et de rang de Spearman des rapports et concentrations
métaboliques avec l'EDSS. ∗ = p < 0, 05, ∗∗ = p < 0, 001

Les résultats de cette strati�cation (voir Fig.8.16 et 8.17) démontrent que des altérations
métaboliques sont détectables précocement, moins de 3 ans après le début de la maladie pour
les rapports métaboliques Cho/tNA, tNA/tCr et Ins/tNA. Ces altérations semblent par ailleurs
être spéci�ques de la phase progressive et continue de la maladie, et donc potentiellement des
processus neurodégénératifs, puisqu'aucune altération de ces rapports n'est observée chez les
formes récurrentes quelque soit la durée de la maladie. L'observation des concentrations des mé-
tabolites (voir Fig.8.17) nous con�rme en outre que ces altérations proviennent essentiellement
d'une augmentation des concentrations de Cho, tCr et Ins tandis que celles de tNA reste stables.
Il est à noter par ailleurs que la concentration en tCr semble augmenter précocement chez les
formes récurrentes (+5.1%), bien cette di�érence ne soit pas signi�cative (p = 0, 079).

Si cette précocité de détection chez les formes progressives pourrait permettre la prédiction
du handicap clinique, l'absence de progression linéaire des altérations au fur et à mesure de la ma-
ladie, voir une tendance à un retour vers l'état basal pour certains marqueurs, semble contredire
notre hypothèse d'une corrélation entre taux de progression du handicap et taux de progression
des altérations métaboliques. De plus, l'absence d'altérations détectables chez les formes récur-
rentes même pour des longues durées de maladie, semble contredire notre hypothèse qu'il existe
des processus progressifs sous-jacents dès le début des formes RR mais dont les conséquences
sur le handicap clinique ne s'expriment pas en deça d'un seuil clinique (voir Fig.2.8), mais sont
plutot en faveur d'une maladie en deux phases distinctes. Toutefois, la tendance observée pré-
cocement sur la concentration en tCr semble potentiellement spéci�que de la phase récurrente,
bien que notre mesure manque encore de sensibilité.

8.4.5 Corrélations avec le handicap clinique

Notre objectif clinique étant la prédiction du handicap, nous avons ensuite étudié les cor-
rélations existantes dans notre cohorte entre EDSS et mesures métaboliques. Les résultats ne
montrent aucune corrélation observable par formes de maladie (CIS, RR, SP et PP), ni par
phase (progressive et récurrente). En revanche, des corrélations signi�catives sont observées pour
l'ensemble des patients entre EDSS et les rapports tNA/tCr, Cho/tNA, Ins/tNA et Ins/tCr ainsi
qu'avec les concentrations de Ins et tNA (voir Tab.8.18).

La plus forte corrélation observée (r = −0, 40) est celle entre le rapport tNA/tCr et l'EDSS
(voir Fig.8.19), bien qu'elle n'explique cependant que 16% de la variance totale (coe�cient de
détermination R2 = 0, 16).
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Fig. 8.19. Rapport tNA/tCr en fonction de l'EDSS et coe�cients de corrélation pour l'ensemble des
patients SEP

Ces résultats con�rment des observations précédentes dans la litérature d'une corrélation
entre tNA/tCr et EDSS par [De Stefano et al., 1998] dans un large volume central de patients
RR (coe�cient de corrélation inconnu), par [De Stefano et al., 1995] dans des larges plaques
démyélinisantes aigues (r = −0, 73, p < 0, 0001), et par [De Stefano et al., 1997] lors du suivi
longitudinal sur 6 ans d'un patient RR par un large volume central (ρ = −0, 73, p < 0, 001).

Etude des phénomènes de plasticité cérébrale par simulation de Monte-Carlo

La problématique de la prédiction du handicap clinique a été essentiellement étudiée jusqu'à
présent par les calculs de corrélation, à un instant donné, entre les valeurs d'un marqueur po-
tentiellement prédictif et celle du handicap mesuré par un index clinique (voir �2.1.2), et dont
les résultats peu probants ont été quali�és de "paradoxe clinico-radiologique" [Barkhof, 2002].
Plusieurs aspects de la maladie, communément regroupés sous le terme de "plasticité cérébrale",
viennent en e�et compliquer l'analyse par corrélation d'une relation entre ces deux mesures :

� L'existence d'une latence (τ) entre elles, causé par exemple par le temps physiologique
nécessaire à une cascade causale entre deux évènements

� L'existence d'un gain (G) entre elles, causée par exemple par des mécanismes réparatoires
ou ampli�cateur. La variabilité (matérielle et physiologique) peut être indirectement consi-
déré comme un gain variable entre les sujets.

� Le caractère linéaire ou non de l'évolution des mesures, causée par exemple par l'existence
de phénomène cyclique de compensations ou encore des e�ets de seuil de déclenchement
ou de plateaux de réponse.

En�n, la distribution statistique des précédentes caractéristiques, par exemple normale et
centrée autour d'une valeur moyenne ou au contraire très hétérogène, détermine aussi la robus-
tesse du calcul à la variabilité physiologique et matérielle.

Dans l'hypothèse d'une évolution linéaire mais de vitesse aléatoire du handicap, le cas idéal
d'une corrélation parfaite (r = 1) est celui d'une évolution linéaire du handicap sans latence
et de gain constant. Nous avons donc cherché à estimer, à partir d'une étude Monte-Carlo, la
robustesse du calcul de corrélation à des latences et gains variables du marqueur prédicitif. Pour
cela, nous avons proposé un modèle d'évolution linéaire du handicap H et d'un marqueur M
(voir Eq.8.1) sur une population de 1000 patients, de vitesse v de progression aléatoire entre 0 et
0,5 EDSS/an (la valeur maximal correspondant à un EDSS égale à 10 en 20 ans), et de durée de
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maladie DD d'après une statistique normale (µ8± 6 années) tronquée à 3 ans a�n de reproduire
la distribution observée dans notre cohorte (voir Fig.8.20).

H = v ×DD (8.1)

M = v × (DD − τ)×G (8.2)

Fig. 8.20. Histogramme de distribution des valeurs de durée de maladie dans la cohorte et simulées

A�n de reproduire di�érentes situations dans lesquelles le calcul de la corrélation est a�ecté,
nous avons reproduit di�érents niveaux de latence à gain constant (de 0 à 12 ans par pas de
3 ans), et di�érentes dispersions du gain (CV de 0 à 30% par pas de 5%) à latence nulle (la
valeur moyenne du gain n'a�ecte pas la corrélation). Les résultats nous montrent que dans ces
situations, la corrélation conserve une bonne robustesse au variation de latence et de dispersion
du gain (voir Fig.8.21).

Fig. 8.21. Coe�cient de corrélation de Pearson (r) en fontion de la latence et de la dispersion du gain

Par ailleurs, un exemple de combinaison réaliste des deux e�ets, à savoir une latence aléa-
toirement distribuée entre 0 et 10 ans ajoutée à une dispersion de gain de 12%, nous donne un
coe�cient de corrélation de Pearson r = 0, 832 (p < 0, 001). Cette valeur est bien supérieure aux
corrélations rapportées dans la littérature, et il nous semble donc peu probable que le paradoxe
clinico-radiologique ait sa seule origine dans des phénomènes de gain ou de latence, mais plus
dans des évolutions non-linéaires d'au moins une des deux mesures. Notre hypothèse étant que
la progression du handicap clinique acquis à long terme est linéaire mais de vitesse variable, il
est donc probable que les marqueurs étudiés jusqu'à présent n'ai pas de comportement linéaire.
Cette hypothèse s'appliquerait notamment aux altérations métaboliques mesurées précédement,
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pour lesquelles sont observés une augmentation précoce suivie d'un plateau voir d'une tendance
de retour à l'état basal, et non une progression constante de la mesure au cours du temps.

8.5 Discussion

8.5.1 Correction individuelle des temps de relaxation

Les di�érences de pondération en T1 et T2 de l'amplitude des métabolites en fonction des
conditions pathologiques sont une source importante de biais entre groupes. La pondération
en T1 pourrait être aisément négligée en augmentant le TR, à temps d'acquisition constant en
réduisant le nombre d'accumulations et en pro�tant du RSB important du large volume. La
pondération en T2, cependant, est au centre du compromis entre réduction de la pondération par
diminution du TE, et réduction du problème de la ligne de base par augmentation du TE. De
nombreuses inconnues subsistent toutefois sur la précision de l'estimation individuelle du T2 des
métabolites, et une perspective intéressante serait d'estimer celui de l'eau à partir d'acquisitions
multi-échos, et de poser l'hypothèse que les T2 des métabolites varient dans un sens et des
proportions similaires.

8.5.2 Mesure par SRM localisée

La principale limitation d'une mesure sur un large volume par SRM localisée provient de l'uti-
lisation d'antennes en réseau, et du non-respect de l'hypothèse de source ponctuelle lors de la
recombinaison des canaux (voir �1.1.3), sur- ou sous-estimant ainsi le signal selon sa provenance
spatiale au sein du volume. En l'absence de nouveaux algorithmes de recombinaison, l'approche
par somme de voxels en imagerie spectroscopique o�re une solution e�cace pour réduire le pro-
blème. Le verrou technologique principal est ici le temps des séquences, et nécessite des stratégies
d'accélération rarement implémentées sur systèmes cliniques.

A court terme, une perspective intéressante serait de scinder notre volume localisé en plusieurs
voxels d'imagerie spectroscopique, de FOV et de volume PRESS identique au volume de SRM
localisée, l'utilisation de bandes de saturation contre les bords du VOI pour éviter le repliement,
puis la sommation des signaux après rephasage. A titre d'exemple, un volume initial de 80x80x20
mm scindé en 8x8x2 voxels d'imagerie spectroscopique de résolution nominale 10x10x10 mm (1
cl) comporte 128 étapes de codage de phase, soit 3 minutes 12 secondes pour un TR de 1500 ms
et 6 minutes 24 secondes pour un TR de 3000 ms. Le RSB du signal ainsi obtenu est équivalent
à celui de 128 accumulations, en limitant cependant le problème de la source ponctuelle à un
volume de 1 cl et non plus de 128 cl. L'inconvénient principal de cette approche est bien évidement
le biais de contamination spatiale sur le volume, mais il peut être contourné par l'utilisation d'un
volume �xe et d'une calibration à acquisition identique, ou par sa correction théorique (voir
�1.4.2) ou empirique à partir de la mesure du signal en fonction du nombre de voxels sommés et
de leur dimension. A plus long terme, les stratégies d'imagerie spectroscopique rapide semblent
incontournables, ne serait-ce que pour augmenter le volume de mesure.

8.5.3 In�uence des variables confondantes (âge et traitement)

A l'instar de toute étude portant sur des cohortes dont certaines caractéristiques sont hé-
térogènes, il conviendrait de véri�er la présence de variables confondantes, et le cas échéant de
quanti�er leur in�uence sur les résultats obtenus. Les variables confondantes (ou facteurs de
confusion) sont les erreurs systématiques induites dans une étude par des variables ayant un
lien tant avec les facteurs d'exposition étudiés qu'avec la maladie observée, sans cependant faire
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partie de la chaîne causale liant ces deux éléments.

Deux variables confondantes potentielles sont évidentes dans notre étude : l'âge et le traite-
ment du patient. Les études sur l'histoire naturelle de la maladie ont en e�et mis en lumière un
lien étroit entre âge du patient et progression de la maladie [Confavreux and Vukusic, 2006], tandis
que les études par SRM sur le vieillissement du cerveau ont observé des altérations métaboliques
signi�catives avec l'âge. De plus, les traitements anti-in�ammatoires actuellement prescrits (voir
�2.3.3) ont des e�ets signi�catifs sur les altérations métaboliques (voir �2.4.3), notamment en
augmentant le rapport tNA/tCr, mais sont majoritairement indiqués pour les formes RR seule-
ment.

Un premier élément de réponse sur l'in�uence de l'âge est l'absence de corrélation signi�cative
observée entre âge et rapports et concentrations métaboliques chez les sujets sains, montrant que
l'e�et de l'âge est non détectable dans notre étude, et suggérant qu'il peut être négligé devant
l'amplitude des variations observées chez les patients. Toutefois, une étude plus rigoureuse de ces
variables confondantes nécessiterait un cadre statistique approprié, a�n notamment de pouvoir
quanti�er et comparer entre elles ces in�uences. Une perspective intéressante serait leur modéli-
sation par les équations d'estimation généralisées (generalized gstimating equations (GEE))..
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Chapitre 9
Etude par imagerie spectroscopique de la

distribution des métabolites

9.1 Problématique

Nos résultats précédents à partir d'une mesure multi-tissulaire "globale" vont dans le sens
de ce que la littérature a mis en évidence, à savoir une divergence signi�cative des altérations
métaboliques focales et globales en SEP. Alors que les lésions semblent être le siège d'une baisse
de la concentration en tNA et une augmentation de la concentration de Cho, à concentration en
tCr constante, la SBAN et la SG semblent se di�érencier par une augmentation des concentra-
tions de Cho, tCr et Ins à concentration de tNA constante. Ces tendances contraires ont deux
conséquences importantes :

� L'apparente et trompeuse homogénéité des rapports, notamment du tNA/tCr dont la baisse
est observée tant dans les lésions que dans la SBAN mais probablement pour deux raisons
di�érentes : la baisse de la concentration en tNA dans les lésions, et l'augmentation de
celle en tCr dans la SBAN. Cela complique singulièrement la spéci�cité métabolique des
variations observées, mais o�re par la même occasion la dé�nition de marqueurs composites
conjuguant plusieurs aspects de la maladie à l'instar de l'index d'intégrité du tissu céré-
bral (CTI, cerebral tissue integrity) proposé par [Caramanos et al., 2005] pour le rapport
tNA/tCr et combinant dysfonctionnement neuronaux, dysfonctionnements oligodendrocy-
taires, et prolifération astrocytaire.

� La dé�nition problématique de zones de mesures multi-tissulaire pertinentes et reproduc-
tibles, tant la contribution relative des di�érents tissus in�uence la sensibilité/spéci�cité
des résultats et rend di�cile les comparaisons entre mesures provenant de localisation dif-
férentes [Inglese et al., 2003].

L'objectif de ce chapitre est donc d'utiliser l'information spatiale qu'apporte l'imagerie spec-
troscopique a�n d'explorer qualitativement dans un premier temps l'homogénéité des altérations
métaboliques au sein du volume de SRM localisée à partir d'une étude de di�érent cas cliniques.
Nous avons dans un second temps comparé quantitativement pour chaque patient la di�érence
de résultat entre une mesure focale par somme de voxels d'IS sur la substance blanche semi-ovale
(SBSO), siège de nombreuses lésions, et la mesure multi-tissulaire précédement e�ectuée.

L'imagerie spectroscopique connait actuellement un fort développement pour au moins deux
raisons :

� En réduisant l'échelle spatiale de l'origine du signal, elle réduit d'autant les problèmes qui
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y sont liés (e�ets B0 sur la forme de raie, e�ets B1 sur la phase, composition tissulaire, etc)
et o�re une grande �exibilité en permetant la sélection rétrospective de volumes d'intérêts
multiples et de formes complexe. Ces sur cette idée que repose les mesures multi-tissulaires
par somme de voxel ainsi que les "quanti�cation tissulaire" après segmentation. Le principal
verrou technologique est ici la "quanti�cation absolue", autrement dit la connaissance,
la mesure et la correction la plus précise possible des phénomènes physiques régissant
l'amplitude du signal.

� En laissant entrevoir une multitude de nouveaux contrastes, potentiellement autant que le
produit du nombre de métabolites observales par le nombre de contrastes conventionnels
(densité, T1, T2, di�usion, transfert d'aimantation, etc.). Cette oportunité n'en est toute-
fois qu'à ses premiers pas, car elle se heutre à deux verrous technologiques majeurs : la
résolution spatiale (gouvernée par le RSB par unité de temps), et la capacité conceptuelle
des séquences à "pondérer" (autrement dit à maximiser un seul contraste en maintenant
négligeable l'infuence des autres).

Il s'agit de deux réponses radicalement di�érentes à la question "qu'elle est mon information
en SRM clinique ?", correspondant à deux approches que l'on appelle communément "quantita-
tive" et "de contraste", la première pouvant également être considérée comme une restriction de
la seconde au contraste en densité.

9.2 Comparaison entre mesure globale et focale

Les résultats de notre mesure multi-tissulaire par SRM localisée sur un large volume (125 cl
en moyenne) constitué principalement de SBAN et de SG corticale (voir �6.3.3) ont montré que la
baisse du rapport tNA/tCr est causée principalement par une augmentation de la concentration
en tCr pour une absence d'altérations détectable de la concentration en tNA. Or ces résultats sont
potentiellement en porte-à-faux avec certaines études de la littérature qui d'une part montrent
une baisse importante de la concentration en tNA dans les lésions, et d'autre part une baisse
réduite dans un large volume multi-tissulaire (environ 480 cl) centré sur le corps calleux [Inglese
et al., 2003] (voir Fig.8.2) et par WBNAA sur l'ensemble du cerveau [Gonen et al., 2000]. Notre
hypothèse est que cette moindre sensibilité de détection s'explique principalement par la composi-
tion tissulaire de notre volume d'intérêt, n'incluant qu'une faible proportion volumique de lésions.

A�n de tester cette hypothèse, nous avons mis à pro�t la possibilité qu'o�re l'IS de sélec-
tionner a posteriori un volume d'intérêt à partir d'une somme de voxels. Deux volumes ont été
dé�nis (voir Fig.9.1) :

� un volume multi-tissulaire de 8x8 voxels (96 cl)s, représentant approximativement la moitié
inférieure du volume de SRM localisée précédent.

� un volume de substance blanche semi-ovale (SBSO) de 2 fois 2x6 voxels (36 cl), dont
la proportion volumique en lésions péri-ventriculaires est supposée supérieure au volume
multi-tissulaire ci-dessus.

Ces deux volumes ont ensuite été quanti�és selon un post-traitement comprenant un aligne-
ment de la fréquence et une correction individuelle de la phase des voxels à partir du signal restant
de l'eau, la sommation temporelle des signaux, puis une quanti�cation selon le post-traitement
standard (voir �4.2.2). Les rapports métaboliques (tNA/tCr, Cho/tNA et Cho/tCr) ont ensuite
été calculés après correction du nombre de proton contribuant au signal estimé, et l'hypothèse
d'une di�érence de résultats pour chaque patient entre les deux volumes a été évaluée par un
t-test apparié sur les rapports métaboliques en posant l'hypothèse qu'ils sont insensibles aux
biais systématiques de chaque voxel (e�ets de volume partiel, dilution, ÷dème, hétérogénéités
B1, charge de l'antenne, etc.).
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Fig. 9.1. Sélection des deux volumes d'intéret sur la coupe d'imagerie spectroscopique.

A�n d'étudier plus en détail l'origine des altérations sur les rapports métaboliques, nous
avons calculé les concentrations absolue de tNA, Cho et tCr sur le volume de SBSO à partir
d'une calibration sur un volume égal d'une acquisition identique d'imagerie spectroscopique sur
le fantôme de référence, et une d'une correction des temps de relaxation d'après �4.2.4. Ce cal-
cul n'a pu être appliqué qu'au volume de SBSO car il repose sur l'hypothèse d'une absence de
contribution volumique du LCS et néglige les e�ets B1.

Les résultats du t-test appairé (voir Tab.9.2) montrent qu'il existe une di�érence signi�-
cative entre les rapports métaboliques sur les deux volumes, et que ceux-ci annulant les biais
systématiques de chaque voxels, cette di�érence a propablement pour origine une di�érence de
distribution spatiale. De façon très intéressante, cette di�érence n'est plus signi�cative pour le
rapport Cho/tNA chez les formes PP et SP, suggérant que l'atteinte est homogène spatialement
dans les deux formes progressives et expliquant potentiellement leur détectabilité sur les mesures
multi-tissulaire par SRM localisée.

Plus spéci�quement, le résultat des rapports et concentrations dans la SBSO (voir Fig.9.3)
permet d'observer un comportement des rapports assez similaire à la mesure multi-tissulaire
(voir Fig.8.7), à savoir une baisse du rapport tNA/tCr, une augmentation du rapport Cho/tNA,
et l'absence d'altérations détectables sur le rapport Cho/tCr. En revanche, la baisse du rapport
tNA/tCr est ici accentuée par une baisse de la concentration en tNA en accord avec la littérature
dans les tissus lésionnels [Caramanos et al., 2005].

Cette observation semble con�rmer notre hypothèse que le positionnement et l'étendue de
notre mesure multi-tissulaire contient peu de lésions, où sont observées l'essentiel des baisses de
concentration en tNA, expliquant ainsi sa faible sensibilité à ce métabolite et sa comparaison
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Cho/tNA tNA/tCr Cho/tCr

Témoins < 0,001 < 0,001 < 0,001

Patients SEP 0,043 < 0,001 < 0,001

RR 0,002 < 0,001 < 0,001

PP 0,922 < 0,001 < 0,001

SP 0,522 < 0,001 < 0,001

Fig. 9.2. Valeur p par forme clinique du t-test appairé pour chaque sujet entre les rapports métaboliques
mesuré sur un volume multi-tissulaire et la SBSO

délicate avec des mesures multi-tissulaires de charges lésionnelles di�érentes rapports [Gonen
et al., 2000, Inglese et al., 2003].
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Fig. 9.3. Rapports et concentration métaboliques dans le volume de SBSO. t-test : ∗ = p < 0, 05 et
∗∗ = p < 0, 001
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Conclusion

Nous avons proposé dans ce travail de doctorat l'implémentation d'une méthode de quan-
ti�cation absolue par SRM localisée sur un large volume cérébral, dans le but d'obtenir les
concentrations des principaux métabolites cérébraux (tNA, tCr, Cho et Ins) dans un temps
d'acquisition réduit compatible avec les contraintes d'une utilisation en routine clinique. La ca-
libration été e�ectuée sur une référence externe, avec pour avantage d'éviter des hypothèses
sur le contenu en eau, possiblement biaisé en cas d'÷dème. Cependant, notre approche suppose
plusieurs hypothèses matérielles et physiologiques, telles que l'homogénéité du champ B+

1 de
l'antenne corps, la robustesse aux variations de charge de l'antenne en réseau de réception, et
des variations négligeables des temps de relaxation en conditions pathologiques, la correction
individuelle des temps de relaxation restant malheureusement limitée en routine clinique par le
temps d'acquisition et la variabilité des méthodes de correction.

L'utilisation d'antennes en réseau pour réduire les temps d'acquisition en IRM conventionelle
implique la correction des hétérogénéités du champ B−1 pour la quanti�cation de la concentration
des métabolites par SRM. Nous avons choisi dans ce travail d'appliquer une approche corrective
sur fantôme d'eau dont l'implémentation est aisée et ne rallonge pas le temps d'acquisition. Si
notre procédure de validation selon les 3 axes cartésiens du système a démontré l'e�cacité de la
correction, des travaux futurs devront étendre les mesures sur l'acquisition d'un volume 3D com-
plet et la comparaison avec une antenne volumique conventionnelle. Parmi les autres méthodes
de correction B−1 proposées dans la litérature, le calcul analytique des équations de Biot-Savart
reste infaisable étant donné la géométrie complexe des antennes réseau, tandis que l'optimisation
locale de la tension en transmission o�re la possibilité de corriger la charge de l'antenne tête.
Par ailleurs, une correction à partir d'un post-traitement des images anatomiques o�rirait des
perspectives intéressantes qui seront étudiées dans le futur.

La correction de la contibution volumique du liquide cérébro-spinal est un point critique dans
la précision de la quanti�cation absolue, en particulier pour des patients présentant des atrophies
cérébrales sévères comme nous avons pu l'observer chez les patients SP de notre cohorte. Nous
avons implémenté une méthode de correction par segmentation tissulaire que nous avons va-
lidée par simulation d'un modèle de cerveau avec lésion. La mesure du biais de correction du
volume nous a permis d'optimiser le nombre de classes de segmentation et de tester sa robustesse
aux hétérogénéités d'image dont l'étude est essentielle pour les antennes réseau. Cependant, si
l'introduction de classes de segmentation entre le liquide cérébro-spinal et la substance grise a
permis de réduire les problèmes de classi�cation erronée des lésions, son intrication avec l'e�et
de volume partiel ne permet pas sa quanti�cation exacte. De plus, notre validation est limitée
par les inconévients typiques des approches par simulation, à savoir l'incomplétude du modèle
de cerveau au niveau des lésions, et l'insu�sance du simulateur d'image à prendre en compte les
distortions géométriques introduites par les hétérogénéités B0.
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Le principal résultat clinique de cette étude est l'observation d'une augmentation signi�cative
des concentrations de tCr, Cho et Ins chez les patients PP et SP par rapport aux témoins, à
l'exception du Ins pour les patients PP. Bien que notre volume de mesure inclut moins de volume
cérébral que d'autres approches globales, ces résultats sont en accord avec des études précédentes
sur un large volume.

Bien que l'augmentation de la concentration en tCr dans la sclérose en plaques reste controver-
sée, nos résultats sont concordants avec une méta-revue concluant en faveur d'une augmentation
globale de 4.9% dans la substance blanche d'apparence normale. La concentration en tCr est
un marqueur putatif de la prolifération de cellules gliales, et son augmentation a été interprétée
comme un e�et combiné de la remyélinisation oligodendrocytaire et de la gliose astrocytaire dans
les lésions, cohérent avec la notion de mécanisme réparatoire dans la sclérose en plaques. Ces
processus sont aussi probablement responsables de l'augmentation de la concentration en Cho, re-
�étant la démyélinisation comme produit de dégradation ou la rémyélinisation comme précurseur.

Plusieurs hypothèses permettent d'expliquer l'absence de changement signi�catif observé sur
la concentration de tNA, bien qu'une tendance soit noti�able chez les patients SP. Première-
ment, les baisses de concentration en tNA ont été majoritairement rapportées dans les lésions
chroniques et restent controversées dans la substance blanche d'apparence normale. Leur contri-
bution à notre mesure pourrait ainsi être négligeable, notre volume étant positionné au dessus des
ventricules et pouvant exclure la majorité des lésions périventiculaires. Deuxièmement, plusieurs
études ont montré une in�uence signi�cative des traitements chez les patients RR, rapportant
un retour à la valeur basale du rapport tNA/tCr avec le glatiramère et les interférons, et une
augmentation des concentrations de Cho et de tCr tandis que la concentration de tNA reste
constante dans la substance blanche d'apparence normale chez des patients RR. Cet e�et pour-
rait expliquer nos résultats, dans la mesure où une grande partie des patients RR mais seulement
quelques patients PP et SP sont sous traitement. Troisièmement, l'hétérogénéité individuelle de
la maladie peut avoir entravé la comparaison transversale entre groupes, comme cela a déjà été
observé chez des patients RR.

Notre observation d'une augmentation importante de la concentration en Ins chez les pa-
tients SP (+54%) est en accord avec des études précédentes. Bien que sont rôle exact soit encore
incertain, le Ins est un osmolyte cellulaire et un précurseur des phospholipides présent dans les
astocytes et les neurones, et son augmentation a été interprétée comme un marqueur putatif de
la gliose astocytaire. Cependant, sa réactivité à l'évolution de la maladie, et ainsi son potentiel
comme marqueur précoce, est toujours limité par la variabilité de sa mesure due à la complexité
de son multiplet et à son T2 court.

Par ailleurs, le veillissement est un e�et confondant qui aurait pû contribuer séparément ou
conjointement aux anomalies métaboliques observées. Cependant, dans la mesure où aucune cor-
rélation signi�cative n'a été observée entre l'âge et les rapports et concentrations métaboliques
chez les témoins, nous avons supposé que ces e�ets sont négligeables par rapport à ceux de la
maladie.

Lors de la comparaison des formes cliniques entre elles, la principale découverte de notre
étude est l'observation que la concentration de Cho et le rapport de Cho/tNA permet de di�é-
rencier les patients PP et RR. Ces résultats sont en accord avec une étude précédente pour le
rapport Cho/tNA, tandis qu'il s'agit de la première description, à notre connaissance, pour la
concentration de Cho. Ces résultats ont potentiellement un intérêt clinique, dans la mesure où les
formes PP et RR sont deux phases primaires de la sclérose en plaques dont la durée de maladie
est similaire mais le début di�érent. Le rapport Cho/tNA et la concentration de Cho pourraient
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ainsi constituer des marqueurs putatifs précoces des processus neurodégératifs dans la maladie.
Pour �nir, notre observation d'une corrélation modeste entre EDSS et le rapport tNA/tCr est
en accord avec des études précédentes, et con�rme que le rapport pourrait constituer un index
de l'intégrité tissulaire cérébrale.

Ce travail de doctorat con�rme que des concentrations absolues peuvent être obtenues �a-
blement dans un large volume cérébral sur un système IRM actuellement disponible en envi-
ronnement clinique, à travers les corrections des hétérogénéités de sensibilité des antennes en
réseau et de la contribution volumique du liquide cérébro-spinal. De plus, son application à la
caractérisation et à la di�érencitation métabolique des patients a montré que les concentrations
métaboliques apportent plus de spéci�cité sur les processus pathologiques, tandis que les rapports
métaboliques restent plus sensibles aux altérations dans la maladie. Notre étude con�rme l'aug-
mentation di�use des concentrations de Cho, tCr et Ins alors que celle de tNA reste constante, et
met en lumière l'identi�cation de la concentration en Cho et du rapport Cho/tNA comme mar-
queur putatif du début progressif de la maladie, suggérant des perspectives intéressantes dans la
détection et le suivi des processus neurodégératifs.
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Perspectives

Ce chapitre est le fruit du retour d'expérience de ce travail de thèse, et a pour objectif de
présenter des perspectives de recherche. Il est structuré selon un double axe de progression : du
plus spéci�que à notre sujet de recherche au plus général d'une part, et du plus pragmatique au
plus prospectif d'autre part. Nous discuterons ainsi dans une première partie des perspectives
spéci�ques à l'étude de la SEP par SRM, et notamment en mesure multi-tissulaire, puis dans un
seconde partie des perspectives plus générales de la SRM en routine clinique.

Perspectives de la recherche sur la SEP par SRM

Ce travail de doctorat nous a permis par ailleurs de mettre en lumière quatre grandes ques-
tions fondamentales et cliniques de la SEP, pour lesquelles nous pensons que la SRM peut ap-
porter des éléments de réponses.

1. les phénomènes physiopathologiques sous-jacents sont-ils focaux ou globaux ? Si la SRM et
l'imagerie de di�usion ont mis en évidence l'existence d'altérations di�uses non-visibles en
imagerie conventionnelle pondérée en T1 et T2 de l'eau, nous disposons toutefois de peu
d'information sur le caractère focal ou global de ces phénomènes "di�us". A notre connais-
sance, aucune étude n'a ainsi permis de bien répondre à cette question pour les principaux
métabolites cérébraux, pour au moins deux raisons :

(a) la faible résolution spatiale de l'imagerie spectroscopique, due à sa faible résolution et
à l'impossibilité d'utiliser certaines stratégies d'accélération classiques pour acquérir
l'information de déplacement chimique. Des perspectives très intéressantes seraient
ainsi le développement de séquences rapides maximisant le RSB par unité de temps,
même si cela se fait au détriment de l'univocité de la pondération comme pour l'ima-
gerie spectroscopique SSFP [Dreher et al., 2003].

(b) le faible rapport contraste-à-bruit (RCB) des séquences d'imagerie spectroscopique ac-
tuelles, et les di�cultés d'interprétation de contrastes combinés équivoquement (den-
sité et T2). Quatres approches au moins sont envisageables :

i. Réduire le bruit : ce levier est cependant limité par le compromis entre bruit et
résolution spatiale, déterminé par le RSB par unité de temps de chaque séquence.

ii. Supprimer un contraste confondant : la densité étant impondérable, cela
revient à minimiser la pondération en T1 et T2 des séquences d'acquisition, par
exemple en favorisant les séquences à TE court et TR long.

iii. Maximiser un contraste d'intérêt : nous disposons de peu d'information,
à notre connaissance, sur la distribution spatiale des temps de relaxation des
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métabolites. Caramanos et al. [Caramanos et al., 2005] remarquent ainsi que les
baisses de la concentration en tNA sont en majorité observées dans les études à TE
long, suggérant de fortes altérations du T2 du tNA. Une perspective intéressante
serait donc le développement de séquence d'imagerie spectroscopique ampli�ant
le contraste T2 du signal.

iv. Utiliser un nouveau contraste à travers l'imagerie d'un autre noyau (31P,
23Na, etc.) ou d'une autre propriété physique (di�usion [Posse et al., 1993], trans-
fert d'aimantation [Leibfritz and Dreher, 2001], etc.).

2. Modèle inside-out ou outside-in ? Est-ce la démyélinisation qui entraine la mort axonale,
ou une transsection axonale qui entraine une dégénérescence wallérienne ? Répondre à cette
question nécessite de pouvoir suivre conjointement des marqueurs spéci�ques de la démyéli-
nisation et de la perte axonale avec une très bonne résolution temporelle. Or, nos marqueurs
métabolites en 1H-SRM ne sont pour l'instant que (approximativement) spéci�ques de la
myéline (choline) et de la viabilité neuronale (tNA). Il est donc nécessaire d'ajouter une
dimension supplémentaire permettant de distinguer la déméylinisation de la reméylinisa-
tion, et le dysfonctionnement de la perte axonale. Plusieurs perspectives nous semblent
intéressantes :

(a) La SRM du 31P permet de distinguer dans le signal de choline les PME précurseurs
des phospholipides, des PDE produits par leur catabolisme, et ainsi la reméylinisation
de la démyélinisation respectivement [Boulanger et al., 2000].

(b) La SRM 2D du 1H.

(c) Une approche "signature", en essayant de détecter sur un signal SRM in vivo un motif
préalablement caractérisé in vitro par RMN haute résolution sur culture cellulaire, de
façon analogue à l'approche de Maganas et al. sur les cellules souches [Manganas et al.,
2007].

Ces deux modèles peuvent par ailleurs cohabiter. Nous pouvons très bien imaginer une
atteinte myélinique locale (outside-in) causant une transsection axonale, mais observée
distalement à travers une dégénérescence wallérienne (inside-out).

3. la pathogénèse est-elle in�ammatoire ou neurodégénérative ? Cette question est intriquée
avec la précédente, et y répondre nécessite aussi au préalable d'identi�er des marqueurs
spéci�ques de ces processus physiopathologiques, puis de les suivre le plus en amont possible
au début de la maladie à une résolution temporelle su�sante. A notre connaissance, aucun
marqueur ne permet cependant à l'heure actuelle de distinguer univoquement in�ammation
et neurodégénérescence. Toutefois, au moins trois caractéristiques générales vont dans ce
sens :

(a) In�ltration vs. perte cellulaire, avec des conséquences macroscopiques directes sur
le volume et la concentration en eau, l'in�ammation étant caractérisée par des phéno-
mènes d'÷dème et de prolifération cellulaire (activation de la microglie et in�ltration
de macrophages à travers la barrière hémato-encéphalique), tandis que la neurodégé-
nérescence est caractérisée par une atrophie des tissus. En dehors de la concentration
en tCr, sensible mais peu spéci�que (voir �1.2.2), deux approches nous semblent o�rir
des perspectives intéressantes :

i. La mesure de la concentration en eau, corrigée notamment des e�ets T1 et T ∗2 et
B1 [Neeb et al., 2008].
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ii. La mesure des variations locales du volume des structures, utilisée notamment
en mesure de l'atrophie cérébrale, par intégration des déterminants du jaco-
bien [Boyes et al., 2006] à partir d'une technique de déformation de formes
libres [Rueckert et al., 1999].

(b) Glie vs. neurone, sur laquelle de nombreux travaux immunohistochimiques ont es-
sayé de démontrer la spéci�cité neuronale du tNA (voir �1.2.1) et gliale du Ins (voir
�1.2.4), sans pour autant lever les incertitudes sur la présence de tNA dans les oligo-
dendrocytes et de Ins dans les neurones. Des perspectives intéressantes à poursuivre
seraient d'étudier par SRM des neurotransmetteurs, tels le GABA et le glutathione
(GSH), en veillant toutefois à s'assurer que leur voies métaboliques de synthèse et de
captage ne soient pas gliales. Des perspectives très intéressantes existent par ailleurs
en tomographie par émission de positons (TEP), comme la mesure de marqueurs de
la myéline [Stanko� et al., 2006], des neurones par un ligand aux récepteurs lyso-
phospholipidiques [Stanko� et al., 2008], de la microglie [Venneti et al., 2006], et plus
généralement de l'in�ammation [Chauveau et al., 2008].

(c) Structure granulaire vs. �laire, l'in�ammation est associée à une in�ltration de
cellules immunitaires, tandis que la neurodégénérescence est associée à une déstruc-
turation des �bres (axone et gaine de myéline). Cet aspect à d'ors et déjà été exploré
par imagerie de tenseur de di�usion, mais des inconnues subsistent toujours sur les
probables e�ets d'échelle et l'inteprétation des résultats [Wheeler-Kingshott and Cer-
cignani, 2009].

Aussi spéci�ques qu'ils puissent être, tous ces marqueurs n'ont d'intérêt que s'ils sont ob-
servables conjointement et avec une bonne reproductibilité inter-examens. Le temps est en
e�et essentiel pour inférer un lien de causalité [Whitwell, 2008], et seule une observation
dynamique, concomitante, et si possible spatiale des 2 phénomènes permettrait de répondre
à la question de la pathogénèse.

Le caractère focal ou global est fréquemment invoqué pour di�érencier in�ammation et
neurodégénérescence respectivement. Nous pensons cependant que cela peut être trompeur,
dans la mesure où ne voyons pas directement un processus physiopathologique mais son
re�et sur un paramètre physique, ou encore le re�et de sa cause ou de sa conséquence. Nous
pouvons ainsi très bien imaginer une in�ammation initiée globalement dans le cerveau,
mais ayant pour unique conséquence visible des lésions focales, tout comme nous pouvons
imaginer une neurodégénérescence initiée localement dans certaines structures du cerveau,
mais visible uniquement globalement au bout d'un certain temps et après sa di�usion à
l'ensemble du cerveau.

4. Comment prédire le handicap dé�nitif à long terme ?. Répondre à cette question implique
l'identi�cation d'un marqueur présentant au moins deux caractéristiques fondamentales :

(a) Prédictif : dans l'hypothèse d'une évolution linéaire, il s'agit donc de trouver un
métabolite dont l'antériorité temporelle de détection est inversement proportionnelle
à sa sensibilité de détection (voir Fig.9.4). En d'autres termes, plus un métabolite
sera impliqué dans une cause en amont du métabolite, moins sa mesure nécessitera
d'être sensible.
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Fig. 9.4. Schéma des 2 sources possibles de potentiel prédictif du handicap d'un marqueur linéaire :
a) l'antériorité dans la chaine causale b) la meilleure sensibilité de détection.

(b) Corrélé avec le degré de handicap : il s'agit d'identi�er un marqueur qui soit
non seulement impliqué dans la chaine causale du handicap, mais aussi dont la valeur
lui soit proportionnelle. Le handicap peut être considéré comme un processus d'inté-
gration selon au moins 3 dimensions : l'intensité d'un phénomène physiopathologique
sous-jacent (handicap proportionnel par exemple à l'intensité de la réponse in�amma-
toire), sa durée dans le temps (handicap proportionnel par exemple à la durée dans
le temps d'une réponse in�ammatoire), et son étendu spatiale dans le cerveau (han-
dicap proportionnel par exemple au volume des lésions in�ammatoires du cerveau).
L'importance relative au cours du temps de ces 3 dimensions pour chaque patient
pourrait ainsi expliquer l'existence de plusieurs phases et la grande hétérogénéité ob-
servée dans les taux de progression de la maladie. Cette importance relative a par
ailleurs des conséquences directe sur le type d'information la plus appropriée (voir
Fig.9.5).

Fig. 9.5. Information la plus appropriée en fonction des dimensions selon lesquelles le handicap
est intégré. ? = aucune information ne semble a priori la plus appropriée. A noter que ce
tableau ne présente pas le cas où les 3 dimensions sont également prépondérantes, et où
aucune information ne semble a priori la plus pertinente.

Plusieurs éléments nous permettent d'y répondre en partie. Tout d'abord, l'observa-
tion que la progression du handicap dé�nitif est continue implique nécessairement un
phénomène d'intégration temporelle. En revanche, rien ne permet de distinguer une
intégration spatiale d'une intégration en intensité, mais des premiers éléments de ré-
ponse se trouveraient dans une étude sur le caractère focal ou global des altérations
des métabolites.

Une perspective très intéressante à ce titre serait de mesurer le volume de "lésion"
d'un métabolite en imagerie spectroscopique à haute résolution spatiale. Il n'est pas
impossible en e�et que des lésions focales non-visibles en IRM conventionnelle dans
la SBAN le deviennent en imagerie spectroscopique, et permettraient le calcul d'une
charge (lesion load (LL)) ou volume (lesion volume (LV)) lésionnel de NAA (NAA-LV
ou NAA-LL) ou de Cho (Cho-LV ou Cho-LL) à l'instar des T2-LL et T2-LV.
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Par ailleurs, si nous posons l'hypothèse d'une progression continue du handicap sur
une échelle temporelle longue, l'existence de cycles non-linéaires à des échelles tem-
porelles plus courtes n'est pas à exclure, et pourrait expliquer en partie le paradoxe
clinico-radiologique. Une perspective intéressante sur des mesures longitudinales serait
ainsi le calcul de l'auto-corrélation entre marqueurs potentiels et index de handicap,
a�n de détecter des "motifs" d'évolution corrélés entre eux.

Perspectives de la SRM en routine clinique

La SRM se trouve actuellement dans une situation analogue à celle de la domotique depuis
20 ans : une technologie d'avenir qui semble le rester éternellement, sans savoir si cela vient d'un
défaut d'o�re ou de demande. Son développement pérenne en routine clinique doit au préalable
apporter des réponses à trois questions essentielles sur sa �abilité, son sens, et en�n son rôle.

1. Fiabilité : Si la qualité du signal a longtemps été un problème récurrent, les progrès signi-
�catifs apportés dans la conception de la chaine de réception RF ont quasiment éliminé les
problèmes d'artéfacts (voir �1.3.3). Toutefois, la variabilité matérielle d'une mesure reste re-
lativement élevée (entre 6 et 12 %), et trouve son origine principale dans les performances
des antennes, notamment la robustesse de leur facteur de qualité face à des conditions
géométriques et diélectriques variables. Ce problème est en partie la conséquence de com-
promis de conception en faveur de l'imagerie conventionnelle, et il y a peu de chances de
voir cette tendance s'inverser. Si de nombreuses méthodes de correction des hétérogénéités
de champ ont été proposées, seule la calibration ERETIC (voir �1.4.1) permet à l'heure ac-
tuelle une mesure indirecte du facteur de qualité de l'antenne. Son brevet [Barantin et al.,
1995] étant récemment tombé dans le domaine publique, nous pouvons nous attendre à
un regain d'intérêt des constructeurs pour le sujet. Toutefois, le frein que présente le coût
d'implémentation d'un système RF supplémentaire est important, et une perspective très
intéressante, non testée à ce jour à notre connaissance, serait l'utilisation de l'antenne
corps existante pour l'émission du signal de calibration. Celle-ci n'o�re sans doute pas la
même robustesse de facteur de qualité qu'une antenne à large bande ERETIC dédiée, mais
elle s'en rapproche d'une part, et o�re tout de même des possibilités d'ajustement assez
poussées d'autre part, notamment à travers le réglage de la tension en transmission. Nous
pouvons ainsi imaginer l'émission d'un signal RF de très faible puissance, à une fréquence
supérieure à celle de résonance de l'eau a�n de se situer approximativement dans le même
pro�l de bande passante que les métabolites.

2. Sens : Un tissu en condition pathologique, comme ici pour la SEP, pose la question fon-
damentale de ce que veux dire une concentration (ou densité volumique de molécule).
Nous avons ainsi observé dans nos mesures une augmentation des concentrations de tCr et
de Cho, et des baisses de tNA, sans pour autant savoir si cela était dû à une augmenta-
tion/réduction de la densité de molécules dans un même volume initiale (prolifération/perte
cellulaire), ou à une réduction/augmentation du volume initiale faisant entrer/sortir des
molécules dans le volume de mesure à densité initiale constante (atrophie/÷dème). Cela
est d'autant plus problématique que notre interprétation des métabolites se fait toujours
à l'échelle structurelle et fonctionnelle de la cellule. Il existe au moins trois nouvelles ap-
proches possibles :

(a) Monter d'une échelle notre interprétation des métabolites, au niveau macrosco-
pique, en étudiant par exemple sur des cultures cellulaires l'évolution des concentra-
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tions des métabolites lors de l'in�ammation, de l'÷dème vasogénique, de l'atrophie
cellulaire, etc.

(b) Descendre d'une échelle notre interprétation des métabolites, en intégrant une me-
sure de la densité cellulaire. Une perspective très intéressante serait ainsi de s'exprimer
dans une autre unité de densité, non plus volumique, mais massique, structurelle, ou
cellulaire. La di�usion et le transfert d'aimantation par exemple, sont des mesures
indirectes de la structure d'un tissu. L'objectif devrait être de déterminer sur culture
cellulaire la relation existante entre le nombre de cellules et des valeurs de paramètres
de di�usion, et ce pour di�érents types cellulaires. Une autre perspective serait la
mesure indirecte de la densité cellulaire à travers celle du compartiment "matière
structurelle" invisible en RMN (voir �1.4.2). Une telle mesure peut être faite par ré-
gression bi-exponentielle d'acquisitions multi-écho, puis en mesurant le signal de l'eau
pure dans une �ole ou dans le LCS des ventricules, ou encore par di�érents gradients
de di�usion [Assaf and Cohen, 2000]. Idéalement, une concentration ne devrait plus
être volumique mais par masse de matière sèche, éludant ainsi les problèmes d'÷dème,
de pertes d'eau (shrinkage) cellulaire, d'atrophie, de LCS, etc.

(c) Trouver une information indépendante de l'échelle de la cellule. Car à nombre de
cellules initiales (pas de prolifération) et volume interstitiel (pas d'÷dème) constants,
une concentration s'inscrit dans une voie métabolique dynamique, et ne nous permet
pas de distinguer la mesure du �ux d'une synthèse ou dégradation, de l'accumulation
d'un produit en �n de cycle. Des perspectives intéressantes serait la mesure de pa-
ramètres nous renseignant sur l'environnement structurel de la molécule, comme sa
relaxation, sa di�usion [Posse et al., 1993], ou son transfert d'aimantation [Leibfritz
and Dreher, 2001].

Cela ne résout pas pour autant le problème de la spéci�cité cellulaire des métabolites. Une
solution pourrait provenir de la distinction entre précurseurs et produits de dégradation.
La SRM 1H 1D ne permet pas d'y répondre, car elle regroupe sous une même résonance
créatine et phosphocréatine, et choline des PME et des PDE. Deux solutions au moins
existent pour les di�érencier, changer de noyaux, et le 31P o�re des perspectives très inté-
ressantes, ou introduire une dimensions supplémentaire par 1H 2D.

La spéci�cité cellulaire du tNA et du Ins reste à ce titre problématique : nous ne savons
pas notamment si le premier est observable lors de la rémyélinisation oligodendrocytaire,
ni si le deuxième est observable dans les neurones. De la même façon, s'il y a de la tCr
et de la Cho dans toutes les cellules, comment di�érencier une prolifération astrocytaire,
d'une remyélinisation oligodendrocytaire, ou encore d'une démyélinisation ? Cela provient
principalement de la production de nos connaissances sur les spéci�cités cellulaires, es-
sentiellement statiques et homéostatiques. Or, si un métabolite peut-être en concentration
massique quatre fois plus importante dans un type cellulaire A que dans un autre B, rien ne
nous renseigne sur la proportion de A par rapport à B dans un tissus sain et pathologique,
ni sur l'amplitude des variations de concentration dans A et B en condition pathologique.
Des perspectives intéressantes seraient de modéliser et caractériser dynamiquement ces
informations sur cultures cellulaire : observer par exemple l'amplitude des variations du
NAA dans un neurone au cours de l'atteinte axonale ou de la rémyélinisation, ainsi que la
proportion de chaque type cellulaire en conditions pathologiques.

3. Rôle : Au delà de l'interprétation pertinente d'une mesure, se pose la question essentielle
de sa valeur ajoutée, de son apport d'information dans un contexte donné, qu'il soit de
recherche fondamentale ou clinique. Il existe typiquement trois types d'information en
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imagerie médicale :

(a) Une information intrinsèque (ou quantitative), par exemple une concentration ou la
valeur du T1 de l'eau dans un tissu.

(b) Une information di�érentielle (ou de contraste), par exemple le contraste d'une image
pondérée T1 entre un tissu sain et pathologique.

(c) Une information distributionnelle (ou spatiale), par exemple le volume d'une région
de T1 homogène (lésion, etc.).

Le choix de l'information la plus utile dépend bien entendu de nos connaissances a priori,
et conditionne fortement les RSB et RCB acceptables, ainsi que l'échelle visuelle utilisée
pour représenter l'information : un niveau de gris sera plus approprié pour une information
distributionnelle et un faible RSB, tandis qu'une échelle de couleurs sera plus appropriée
pour une information di�érentielle et un faible RCB. Le choix de l'information implique
donc des arbitrages et des positionnements di�érents sur les compromis et choix technolo-
giques habituels.

Jusqu'à présent, l'étude de la SEP par SRM s'est ainsi faites essentiellement par une infor-
mation intrinsèque, la concentration, dans le prolongement naturel des techniques impor-
tées de la biochimie in vitro. Si nous pensons que cette information apporte des réponses
pertinentes, le plus souvent qualitatives, catégorielles, ou binaires, aux hypothèses de la
recherche fondamentales (pathogénèse neurodégénérative ou in�ammatoire, modèle inside-
out ou outside-in d'atteinte du neurone, etc), les questions posées par la routine clinique
(prédiction du handicap dé�nitif, diagnostique des CIS se transformant en RR et du passage
à la phase progressive, etc.) attendent d'abord des réponses qualitatives potentiellement
mieux fournies par une information di�érentielle ou distributionnelle. Nous plaidons ainsi
pour une changement de paradigme de l'imagerie spectroscopie, a�n de la considérer non
plus comme une biopsie in vivo quantitative, mais comme une vrai imagerie de contraste
à l'instar des nombreux autres modalités (T1, T2, densité de proton, di�usion, transfert
d'aimantation) dont la versatilité a contribué au succès de l'IRM.

� La nature ne fournit aucun critère �

Thomas Samuel Kuhn, La Structure des révolutions scienti�ques
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