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Introduction générale

L'ostéoporose est une maladie qui touche envirois imillions de femmes ménopausées en France.
Avec 'augmentation de vieillissement et I'allongem de I'espérance de vie, ces chiffres augmentent
tous les jours. L'ostéoporose est caractériséampamincissement de la corticale et une densiténai@
osseuse faible entrainant ainsi une fragilisatmhas$ et un risque accru de fractures. Les frastliées

a l'ostéoporose constituent une source de hangiocaples patients et une charge pour le systéme de
santé public. Cette maladie touche principalemenfédmmes sujettes a une perte osseuse rapide aprés

la ménopause.

La densité minérale osseuse est évaluée en clip@ula technique de I'absorptiométrie biphotonique
a rayons X. Cette technique, malgré son utilisatépandue pour diagnostiquer et suivre I'évolutien
la maladie ne prédit qu'a un faible pourcentageidque de fracture osseuse. Elle présente aussi

I'inconvénient d’étre irradiante.

Il est possible d'évaluer la qualité du tissu ossem utilisant d’'autres paramétres comme la
microarchitecture, la perfusion ou la porositéalenhtrice de collagene dans 'os cortical. En rat®

son caractére non-irradiant et non-invasif, I'lmagear Résonance Magnétigue (IRM) est une modalité
de choix pour caractériser I'os cortical. En effegfte technique d'imagerie permet de quantifier
plusieurs parametres comme le temps de relaxatigitudinale, le temps de relaxation transversale,
densité de protons, etc. Ces parametres sont soutileseés comme des biomarqueurs pour détecter et

suivre des pathologies.

L'os cortical est composé essentiellement d'unerioete collagene, de minéraux et de I'eau sous
différentes formes. Cette derniére se trouve stiimement liée a la triple hélice de collagene oiti s
libre dans les pores haversiens et lacunocanadlieslaDu fait de la taille microscopique des pores
(rapport surface sur volume énorme) et des effetsudceptibilité, le temps de relaxation transversa
de ce tissu devient trés court. Par conséquestigteal de I'os cortical napparait pas sur les iggg
fournies par les séquences d’'IRM classiques. Undgratérét a été donc porté récemment sur une
nouvelle séquence IRM a temps d’écho ultra-couiiElJcar elle permet de visualiser I'os cortical.
Plusieurs équipes ont exploré le signal UTE powsurer la porosité, caractériser certaines malaies

encore le corréler & des propriétés mécaniquessle |

Un phénoméne de transfert d'aimantation (MT) a&émment mis en évidence dans I'os cortical entre

les protons de I'eau liée au collagéne et les psotlu collagéne dans les terminaisons méthylése. ||
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distingue soit par un échange de moments magnétignte les deux populations adjacentes dans
espace ou un échange chimique entre leurs ator@es.phénoméne pourrait compliquer la
compréhension de l'origine du signal UTE dans Bostical du fait qu'il influence les mesures de

relaxation.

Deux objectifs sont visés par ce travail. Premi@etmproposer, en collaboration avec le laborattgre
Bio-Imagerie et Bio-Ingénieure Ostéo-Articulairajeumesure de porosité par IRM-UTE dans des
échantillons d'os cortical humain a 4,7 T. Cettesune de porosité apporterait une information
complémentaire a celle recueillie par I'absorptitmeébiphotonique a rayons X. Deuxiémement,
quantifier les parameétres de transfert d’aimantatians des échantillons d’os cortical bovin. Cette
guantification est importante puisque la fractiom protons du collagéne dans les terminaisons
méthyléne est corrélée aux propriétés mécaniqukessd®onc disposer d’'une information quantitative

sur ces parametres constituerait un outil de ptévert de diagnostic a ne pas négliger en clinique

Ce manuscrit est composé de quatre chapitres.dri@r chapitre détaille la structure du tissu osseu
sa composition et les différents moyens utiliségrpe visualiser. Le deuxiéme chapitre présente les
principes de I'IRM, de I'UTE et du MT ainsi qu’'usgnthése bibliographique des études UTE dans I'os
cortical. Le troisieme chapitre décrit nos premiéaultats de la séquence UTE pour mesurer laipdros
dans des échantillons d’'os cortical humain et leomfrontation a des mesures de porosité par
microtomographie par rayonnement Synchrotron. Latrigme chapitre est consacré a une étude
méthodologique dont le but est de comparer plusiséquences afin de déduire les parametres de MT

les plus robustes dans des échantillons d’os ebtimvin.



Chapitre | : L'os

[.1. Introduction

L’os est constitué d’'une matrice osseuse solid@ (25 volume), de la moelle (60% en volume), des
espaces conjonctivo-vasculaires (5% en volumeluetadtilage articulaire (10% en volume) (1). La

membrane externe qui couvre I'os est appelée périele est constituée par une couche superficiell

de tissu fibreux et par une couche interne ostéqgémlus épaisse (2). Dans ce chapitre serontldéta

le role du tissu osseux, les différents types diosi que leurs compositions et enfin les difféeent

méthodes de caractérisation du tissu osseux.

|.2. Rbles du tissu osseux

Le squelette constitue I'armature interne de l'oigae et a trois grandes fonctions : la premiére
fonction est mécanique de soutien du corps etategiion des organes vitaux. Les tiSsus mous comme
le tendon, le muscle, le ligament y sont ancrés'agit d’un tissu trés résistant capable de suppor
d’'importantes contraintes mécaniques. L'os se r&gégous l'action coordonnée des ostéoclastes qui
détruisent I'os ancien et des ostéoblastes quhéyisent la matrice minéralisée. La deuxieme fancti
est métabolique, en effet, I'os joue un réle imaoridans le métabolisme phosphocalcique, le steckag
et la libération de différents sels minéraux. Leedgtte contient la plupart des ions minéraux : @6
calcium, 88% du phosphore, 80% des carbonategetbOmagnésium. La troisieme fonction du tissu

osseux est hématopoiétique. La moelle osseuseedadabrication des cellules sanguines.

|.3. Classification des os

[.3.1. Classification selon la forme
L'os peut étre classifié en quatre types selorofné (Fig. 1). On distingue les os longs (le tilbéa,
fémur), les os courts (les phalanges, les os duegaes os plats (le sternum, les omoplates)sebse

irréguliers (les vertébres, le coccyx).



Os plats
~ .\ (e.qg. scapula)

Os irréguliers

(e.g. vertébres) Os longs
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(e.g. fémur)

Figure 1 : Classification des os selon la forme (3)

[.3.2. Classification structurelle
La classification anatomique du tissu osseux cotepdeux types: I'os cortical (ou compact ou
haversien) et I'os spongieux (ou trabéculaire).rhasse squelettique d'un étre humain adulte est
constituée d’environ 80% d’os cortical et d’envi2dPb6 d’'os spongieux (4). La densité du tissu osseux
cortical humain est égale a 1,914 glah celle du tissu osseux trabéculaire humain eateég
1,874 g/cr (5).
L’os spongieux constitue les épiphyses (extrénatdgs métaphyses des os longs et l'intérieur des o
plats et des os courts. Il est ainsi appelé epmale sa structure en éponge, faite de trabécstemses
(Fig. 2). L’architecture des trabécules est liég Bgnes de forces s’exercant sur I'os. En effeg |
cellules qui constituent I'os spongieux remanienpermanence les travées osseuses qui ont la #apaci

de percevoir les forces mécaniques de pressioa teaction.
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Figure 2 : Microscopie électronique a balayage dartrabéculaire, la barre blanche est de 1 mm de
taille (6).



L'os cortical constitue la diaphyse (la partie naéai) des os longs et I'enveloppe des os platsuen le
conférant ainsi une fonction de protection. ll@&tcipalement constitué par la juxtaposition damsts
(unité histophysiologique constituée par un can&igasculaire et de lamelles osseuses qui I'eatur

de 200 a 300 um de diamétre. Chaque ostéon estdéapar un canal dit « de Havers » de 50 um de
diametre. Les canaux de Havers sont reliés enkirpaudes canaux transversaux dits « de Volkmann »
(Fig. 3). Chez l'adulte, le tissu osseux est ditd#laire, parce que la matrice osseuse est disposee
lamellessuperposées. Dans chaque lamelle se trouventbles file collagéne qui sont arrangées de

fagcon a assurer au tissu cortical une résistancamuge optimale.
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Figure 3 : Structure de I'os cortical (7). L'os tical est organisé en ostéons paralleles. Les ostgmt

formés par des lamelles interstitielles. Chaquéarsest traversé par un canal de Havers. Les canaux

de Volkmann relient les canaux de Havers. L'osoeganisé sous forme de lamelles de collagéne,

chaque molécule de collagéne est organisée ea Iriice.

[.4. Composition du tissu osseux
Le tissu osseux est un tissu conjonctif princip@ettomposé de la matrice extracellulaire (32%), de
micro-cristaux minéraux (43%), d'eau (25%) (8) aimgie de cellules osseuses: ostéoblastes,

ostéoclastes et ostéocytes.

[.4.1. Matrice extracellulaire
Plusieurs types de collagéne ont été identifiég &wevertébrés mais I'os est majoritairement dturest

de collagene de type I. Le collagene de type |ésgmte 90% de la matrice organique. C'est une



glycoprotéine fibreuse en forme de triple hélicenfée par des chaines polypeptidiques (appelées
chainesi1, a2 eta3) d’'une longueur de 3000 (9) (Fig. 3,4).

Figure 4 : Structure d’'une molécule de collagengyde | en triple hélice (jaune, orange et rosess D
molécules d'eau (bleu) viennent s’insérer entre d¢bésines polypeptidiques pour assurer leur

cohésion (10).

Une chaine polypeptidique est une hélice ou lesiesémps d’acides aminés Glycine-Proline-X et
Glycine-X-Hydroxyproline y sont répétées, X pouvétre divers autres acides aminés (11). Les fibres
de collagéne de deux lamelles adjacentes sontéegdans des directions différentes (12) (Figoby
renforcer la résistance aux forces de torsion cuue pubir I'os. Des peptides d’extension viennent
s’insérer au niveau des extrémités amino et carbenxginales (13) .

sg bE e[

Figure 5 : Différentes orientations (horizontalestpendiculaires et verticales) des fibres de geha
selon Ascenzi et Bonucci par microscopie en lumpédarisée avec un champ de vue de 200 um (14).
Outre ses fonctions mécaniques, le collagéne fticla régulation de la différenciation ostéotidae
(15).
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La matrice organique contient aussi en faible pentage (10%) des protéines non-collagéniques
comme l'ostéocalcine, I'ostéonectine et des prdy@ages qui assurent un roéle important dans la

régulation du métabolisme du tissu osseux.

1.4.2. Minéral : hydroxyapatite de calcium
La matrice minérale est constituée essentiellementistaux d’hydroxyapatite de calcium de formule
générale Ca (PQy)s (OH). et de densité égale a 3,16 gic@es cristaux ont la forme de petites aiguilles
déposées de 25-50 nm de longueur (13) et sontiéesacla matrice organique (Fig. 3). Les premiers
cristaux d'apatite apparaissent par nucléation reisgance cristalline entre les microfibrilles de
collagene dés les premiéeres étapes de la croissasease (16). Lors de la maturation de I'os, eénail

se situe a l'intérieur et a la surface des micrdfds de collagene (17).

1.4.3. Eau
L’os contient une quantité variable d’eau suivéde et le degré de minéralisation (12). Pour gtiant
'eau, plusieurs techniques sont utilisées a sadweodiffraction des rayons X a basse températare, |
spectroscopie dynamique mécanique ou encore desdees chimiques de séchage.
Selon la température a laquelle I'échantillon ddssexpose, il en résulte soit une évaporatiorede |
(110°C (18)), soit une crémation de la matrice nigae (600°C (19)) ou de la matrice minérale (800°C
(20)). En mesurant le poids des cendres (ce qupaskaété brilé), il est possible de quantifier koit
guantité d’eau, soit la quantité de I'eau et dmddrice organique, soit la quantité de la matricesnale.
L'un des inconvénients majeur de cette techniquiaetestruction de I'échantillon étudié.
Une technique de séchage des échantillons d’'asaldmumain (72h a 80°C) (21) a permis d’évaluer le
volume d'eau a 24%. Le volume d’eau dans des éillloast d’os cortical bovin trempés dans une
solution saline, déshydratés a température amb{aaps jours) et déminéralisés (cing a sept joess)
similaire (25%) (22).
Utilisant une séquence spectroscopique en échpideFRernandeet al. (23) ont trouvé une quantité
plus importante d’eau (34% en volume).
Ces données sur la fraction volumique d’eau divergelon les auteurs, ce qui peut étre expliqué par
I'utilisation de techniques de quantification difé@tes (spectroscopie, séchage, etc.) ou la cotigrosi
des échantillons qui différe selon I'age, I'espétele site anatomique examing). Il est judicieux de
penser que les techniques de séchage permetteptaddifier 'eau libre dans les pores et que les
techniques de spectroscopie RMN permettent ple@pantifier I'eau libre dans les pores et I'e@e li
a la matrice de collagéne.
L'eau est présente dans différents endroits et slifté&rentes formes dans I'os cortical. De fagon
générale, il existe trois types d’eau : 'eau agsaux minéraux (qui s'évapore a 540°C), I'eaa lié

formant des liaisons hydrogéne entre les tripldisdgde collagéne, et enfin I'eau libre dans lesep
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de Havers et lacuno-canaliculaires (24) (25) (B)gSelon Horctlet al. (26), 70% de I'eau dans l'os
cortical est associée a la matrice organique.

Concernant I'association de I'eau avec le collageme étude détaillée (27) des changements des
parameétres dynamiques et mécaniques (rigiditédeptempérature, etc.) en fonction du contenu en eau
a montré que quatre types d’eau peuvent étre déffaiur une concentration inférieure & 0,07 g d’eau
par gramme de collagéne, I'eau est dite structetadst intimement liée a la structure du tropegghe

en créant des ponts entre les chatné®our une concentration comprise entre 0,07 & @@, I'eau se
situe entre les molécules de tropocollagene, glieur des microfibrilles, et est qualifiée desli®our

des teneurs en eau supérieures allant jusqu'agfg4Beau s’immisce dans les espaces interfitirdka
mais ne peut étre qualifiée ni d’eau liée ni d'ébce. Il s'agit d’'une eau ayant des caractérisgu
intermédiaires. Enfin, au-dela de 0,45 g/g, I'esudite libre (Fig. 3).

L'IRM aurait I'avantage de nous informer sur latdisution de I'eau dans I'os cortical d’'une maniére

non-destructive (28) (29) (30). Ces études sernsoutées plus en détail dans le Chapitre Il.

[.4.4. Cellules osseuses
Le tissu osseux est un tissu de soutien en constacuvellement. Les cellules responsables du
remodelage osseux sont des cellules conjonctivesegdifférencient au cours de l'ossification. Les
ostéoclastes sont d’énormes cellules, de 20 a &0@¢ diamétre, plurinucléées (entre deux et dix
noyaux) (31). Les ostéoblastes sont des cellulésrde cuboide ayant un grand noyau et qui fortigoar
de la matrice osseuse. Elles régulent le flux digwoa et de phosphate dans I'os. Il existe un ko
type de cellules osseuses appelées ostéocytesstaxytes sont tres abondants dans le tissu gsseux
on compte 10 fois plus d’ostéocytes que d’ostétdtagans un tissu osseux d’adulte. C’est une eellul
fusiforme (15 a 3@m de long et 10 a Liom de large), aplatie, au hoyau condensé et cefial 6).
Elle est moins active que I'ostéoblaste mais piggiau maintien de la matrice extracellulaire (&tniae

osseuse) en élaborant ses constituants ou erriasdét.
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cellules
ostéoblastes  bordantes

travée osseuse !\ '

ostéoclaste

Figure 6 : Les cellules du tissu osseux (32).

I.5. Remodelage osseux

Le remodelage osseux assure l'entretien de la matéseuse grace a l'activité conjointe des
ostéoclastes et ostéoblastes. Quatre phases gensté phénomene de remodelage osseux. La premiere
phase est la phase d’activation. Normalement, ffase osseuse est recouverte de cellules bordantes
qui empéchent les ostéoclastes d’accéder a laamatsitracellulaire. Les cellules bordantes, sous
I'action de facteurs ostéorésorbants, se rétraetetibérant 'accés aux ostéoclastes qui adhexiest

a la matrice osseuse. La deuxiéeme phase est la geagsorption du tissu osseux. Les ostéoclastes s
déplacent a la surface des travées osseuses tudesrésorption a un autre pour détruire I'os en
dissolvant la phase minérale et en dégradant laiaeadrganique. La troisieme phase est la phase
d’inversion. Elle est appelée ainsi car les os#&iek, aprés avoir creusé des lacunes, meuremtet s
remplacés par des macrophages. La derniére étdpgpbase de formation de tissu osseux. Les fexteu
de croissance contenus dans la matrice osseuskésent pour stimuler les ostéoblastes qui vont
construire et minéraliser la matrice extracelldaice cycle de remodelage dure en moyenne quatre

mois chez I'adulte. Durant ce cycle, la phase deaébion est plus longue que celle de la résorption.

[.6. Les propriétés mécaniques du tissu osseux

Les propriétés mécaniques de I'os sont souventrdiétées grace aux tests biomécaniques. Ces tests
consistent en général a appliquer une force cratiss a enregistrer le déplacement induit sur Qos

obtient alors une courbe de la contrainte exeregprimée en MPa) en fonction de la déformation
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induite (Fig. 7). Deux zones sont observées scolabe : la premiere zone linéaire est appeléeria z
d'élasticité. La pente de cette droite appelée neodliYyoung détermine la rigidité de l'os. Les
déformations induites a ce niveau sont réversilllespassage vers la deuxieme zone de la courbe,
appelée zone de plasticité, se fait au niveau @t pppelé « limite d’élasticité ». La zone de ptage
détermine la fragilité de I'os et la déformatiorpbguée reste imprimée. Si la contrainte appliquée
atteint le « point de rupture », I'os est fractukgoartir de I'aire sous la courbe jusqu’au poiatrdpture,

on peut calculer I'énergie absorbée par I'os pendlassai mécanique, ce paramétre indique la

résistance a la fracture.

Contrainte (MPa)
point de rupture fracture
limite d’élasticité
» Déformation
<€ > € >

Domaine élastique Domaine plastique

Figure 7 : Courbe représentant la contrainte erctiomm de la déformation de l'os, E: module
d’élasticité. Tant que la contrainte est appligdées le domaine élastique de I'os, la déformatiin e
réversible. Dépassé le seuil d'élasticité, la défition n'est plus réversible. Quand le point ddurg

est atteint, I'os ne supporte plus la contrainte’&bsorbe plus I'énergie et donc il est fracturé.

|.7. Maladies du tissu osseux

[.7.1. L'ostéoporose
La masse osseuse augmente progressivement avegu&ig’'a 30 ans. Ensuite le capital osseux reste
stable pendant quelques années, puis diminue lentelriostéoporose est une maladie caractérisée par
une diminution de la densité minérale osseusea tésulte une porosité croissante des tissus iéalcif

Chez la femme, la perte osseuse, due a un exdésdeésorbé, s’accélére nettement a la ménopause,
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du fait de la carence en cestrogenes. L'ostéopaagmente considérablement le risque de fracture et
justifie le plus souvent un traitement cestrogénmuestitutif.

La fragilisation progressive des os entraine wjuescroissant de fracture. En France, les sitegllss
touchés sontextrémité supérieure du fémur (50 000 nouveaux daaque année), les vertéebres
(60 000 nouveaux cas chaque année) et I'extrénstalel du radius (35 000 nouveaux cas chaque
année)33). Avec I'accroissement de la durée de vie otéffres sont en constante augmentation. Les
fractures dues a l'ostéoporose entrainent souveatentrée en dépendance, des déformations, des
infirmités, etc ; ce qui constitue un enjeu majgeita santé publique.

L’ostéoporose peut toucher le tissu cortical par @mincissement et par une augmentation de sa

porosité (Fig. 8).

Figure 8 : Microtomographie d’'un échantillon d’oertical (diaphyse humaine) jeune (A) et

ageé (B). La résolution spatiale d’'un voxel isotrep®&,63 pm (34).

[.7.2. L'ostéogenése imparfaite
L’ostéogenese imparfaite ou « maladie des os de wegst une maladie génétique due a une déficience
du géne COL1A1 du chromosome 17 ou du géne COLLA¢hdomosome 7 qui codent les chaimkes
et a2 du collagene de type |. Cette malformation géuéticause une défaillance d'élaboration du
collagéne dans les tissus conjonctifs. Le collagétaat présent dans I'os, une fragilisation des os
apparait chez les patients atteints de cette neadsadiainant des fractures multiples. On compte@mv
un malade pour 10 000 & 20 000 personnes, cepeladarévalence de I'ostéogenese imparfaite n’est

pas connue avec exactitude (35).

|.8. Méthodes d’examen et de visualisation du tissu osse

[.8.1. Biopsie osseuse
La biopsie osseuse est un processus chirurgicabmgiste a prélever une carotte osseuse générdaleme
au niveau de la créte iliaque (bord supérieur de dlu bassin) car cette partie se régénere vite et
prélevement osseux a ce niveau ne met pas en jetahdité de la hanche. Le tissu prélevé est
déminéralisé avec de 'EDTA (Ethyléne Diamine Téu@gtique) et inclus en paraffine. Des sections

sont ensuite coupées a I'aide d’un microtome airéek afin d’étre examinées par microscopie. Cette
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technique a I'avantage de donner des informatiésslues sur la microarchitecture osseuse mais son

caractére invasif présente un inconvénient majeur.
1.8.2. Méthodes d’imagerie

1.8.2.1. Les mesures ultrasonores
L'application de cette technique a I'os a été ped@moil y a une trentaine d’années (36). Les agdparei
utilisent un émetteur et un récepteur mis de pateeitre du site osseux a examiner. L'onde ultnase
produite par I'émetteur subit des modificationadlélasticité, la microarchitecture et la dengité
tissu traversé. En traversant les tissus, I'amditde 'onde acoustique diminue entrainant unespert
d’énergie acoustique due a I'absorption et a fusibn dans la matiere. L'atténuation pour une gamm
de fréquence donnée (« Broadband Ultrasound Attemua en anglais) dépend donc des propriétés et
de la quantité d'os traverse.
Une étude récente a montré qu'il est possible dsuree les propriétés élastiques de liosivo (37).
Une corrélation a été observée entre une mesuustagoe de I'élasticité des échantillons d’'os caiti
(le coefficient C33) et la densité minérale desaétilions.
Le principal inconvénient des ultrasons est quéesdas extrémités sont étudiées. Les zones prefond

comme les vertebres et le fémur ne peuvent pagéminées.

1.8.2.2. La radiographie
La radiographie repose sur I'utilisation des ray®ng/ne anode émet des électrons qui sont freiaés p
la matiére de la cathode et c’est ce freinageajugfie les électrons se transforment en photoésix
vers le patient. Le faisceau est émis par une sdixe et les rayons sont absorbés par les tisdos s
leur densité avant d’étre projetés sur une pladueosensible. L'absorption des rayons X dépend du
numéro atomique Z des atomes du matériau trav@isé. le numéro atomique est élevé et plus
I'absorption par la matiere est importante. Le icacde par son numéro atomique élevé est opague aux
rayons X permettant ainsi d’analyser la trame osseat les anomalies morphologiques (fractures,
tumeur, infection, etc.). Malgré les avancées teldgiques en radiographie (radiographie numérique),
cette modalité d'imagerie reste un examen irradigat une résolution spatiale de I'image assefefaib
De plus, les images obtenues sont des projectior&bDeet la sélection de coupe n’est pas donc pas

possible.

1.8.2.3. La microradiographie
La microradiographie est une technique qui pernssemtiellement de caractériser le degré de
minéralisation osseuse. C’est une radiographieod&act réalisée sur des sections d’os (épaisséer en
100 um et 150 pm). La longueur d’onde des rayonstiksés est d’environ 1,54 A. Les unités

structurales élémentaires (USE) les moins minémdigostéons et systémes haversiens) et qui sont
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radio-translucides apparaissent en gris foncé esrimages. Les USE totalement minéralisées
apparaissent en blanc. Pour I'évaluation quantéates différents degrés de minéralisation, urbfaet
d’aluminium d’épaisseur variable est utilisé. Lamvénient majeur de cette technique est son cageacte

irradiant.

1.8.2.4. Latomographie par rayons X
La tomographie par absorption de rayons X (« Copwgblitomography » en anglais) est une technique
basée sur I'analyse multidirectionnelle de l'intdian d’'un faisceau de rayons X avec la matiére.
Chaque interaction est enregistrée avec des déteatei mesurent le nombre de photons recus en
transmission pour chaque plan de projection. Aipdet ces projections, une distribution spatiale du
coefficient d'atténuation local du faisceau incitdénverse de la transformée de Radon) est calculée

Le principal inconvénient de cette technique estcaractere irradiant.

1.8.2.5. Latomographie périphérique a haute résolution (HRQCT)
Il s’agit d’un systéme tomographique séquentieltirudtecteurs a haute résolution. Cette technique
permet de discriminer dans des études transvetsalpatientes ayant présenté ou non une frac8je (
(39). L’évolution des parameétres déterminés par ®Bp est actuellement évaluée dans des études
thérapeutiques. Les inconvénients majeurs de tataique sont le champ de vue accessible qui est
petit et la dose de radiation qui est assez imptatdar conséquent, il n'est pas possible d’eféact
des mesures au niveau du squelette axial et I'aitigni est limitée aux extrémités : tibia et radiistal
(40).

1.8.2.6. La microtomographie X haute résolution par rayonnenent

Synchrotron
La microtomographie X par rayonnement Synchrotrsinume technique qui utilise le rayonnement
généré par un accélérateur linéaire de particdesdmettre des rayons X. Les électrons sont ags2lé
jusqu’a avoir une énergie équivalente a 200 Me\&uiin, les électrons sont accélérés de nouveau par
le synchrotron jusqu’a atteindre une énergie édgmia a 6 GeV. Les électrons sont injectés dans un
anneau appelé anneau de stockage de large cirenoéépour maintenir leur trajectoire circulaire. A
chaque tour, les électrons sont décélérés et geaitesnde leur énergie sous la forme d’un rayorerm
synchrotron. Ce rayonnement est récupéré au nideaulignes de lumiere autour de l'anneau de

stockage (Fig. 9).
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Synchrotron

Lignes de lumuére

Anneau de stockage

Accélérateur linéaire

Figure 9 : Représentation simplifiée du synchroteit).

Malgré la résolution spatiale de cette techniquioddre de 1 a 10 um, elle présente I'inconvéniat
taux de radiation assez élevé et des temps d’atignist de reconstruction trés longs. Par consétjue

son utilisation se limite & des études non clinggievivoouin vivo sur le petit animal.

1.8.2.7. L’absorptiométrie biphotonique a rayons X
La densité minérale osseuse est mesurée par dbaupte biphotonique a rayons X (« Dual energy
X-ray Absorptiometry » (DXA) en anglais) avec uaéfe dose effective de 3 a 5 uSv (42) (43). Cette
technique est considérée en clinique comme « dafdlard » pour diagnostiquer et suivre I'évolution
de l'ostéoporose. Plusieurs parametres sont calcué masse osseuse globale, ou contenu minéral
osseux (en g d’hydroxyapatite de calcium) et lasdérapparente surfacique, définie par le ratioeent
la masse osseuse et la surface de la région deer{esiy d’hydroxyapatite de calcium Ania densité
minérale osseuse mesurée est une densité appar@etée, mais elle est appelée abusivement «tdensi
minérale osseuse », bien gu’elle soit surfaciquestvolumique.
Le principe de I'absorptiométrie biphotonique aaiay X repose sur la mesure de I'atténuation de deux
faisceaux de rayon X d’énergies différentes (hatitkasse) a travers les tissus (mous et dursk Cett
mesure permet de calculer une image ou I'attéruaiofaisceau due a la présence d’'os (qui constitue
l'information pertinente) est distinguée de celtequite par la traversée des tissus mous avoisinant
La densité surfacique de I'o®4,s) est calculée en résolvant le systeme de deuxtibgeaa deux
inconnues :

I, = Iop e~ (T (EB)X DSTM + Uos (EB) X DSos [1]

I, = Iy, e_(ﬂTM (EH)X DSTM + pos (EH) X DSos [2]
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Avec I, et I I'énergie résiduelle de la basse et haute énefgiet /y; 'énergie basse et haute initiale,
urm le coefficient surfacique d’atténuation des tissumis,u, le coefficient surfacique d’atténuation
de I'os,DSy; la densité surfacique des tissus maRs, énergie basse @&H I'énergie haute.

Le T-score qui est I'écart entre la densité osseussurée et la densité osseuse théorique de Eadult
jeune de méme sexe, au méme site osseux est poliséndiquer I'état de densité minérale osseuse.
Quatre états du squelette sont alors définis :rmalb» si T-score > -1, « faible masse osseuse » ou
« ostéopénie » si -2,5 < T-score < -1, « ostéoporpsi T-score < -2,5 et « ostéoporose séverd» si
score < -2,5 et que le patient a déja eu une fractu

L’'absorptiométrie biphotonique a rayons X ne peag fournir des informations sur la qualité de la
matrice organique, la microarchitecture de I'ospdaosité ou la perfusion dans I'os ; parametras qu
sont importants pour évaluer la qualité osseusdgriéde fait que cette technique est souvent aglis
pour prédire le risque de fracture liée & la peetelensité minérale, des études ont montré qusgjieer

de fracture est aussi corrélé a des changemengerdsité (25) (44), de la microarchitecture, a la
morphologie des ostéons, a I'état du collagéne (&%) et a I'interaction entre I'ensemble de I'edu,
collagéne et des minéraux dans 'os (46). De miette technique ne peut pas évaluer avec prédesion

risque de fracture due a I'ostéoporose (47).
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Chapitre Il : IRM -UTE

[I.1. Introduction
Dans ce chapitre seront détaillés le principe d®NN et de I'IRM ainsi que les techniques de
visualisation de I'os cortical. Nous nous focal@ses sur le principe de la séquence UTE et sestecen

applications sur I'os corticax vivoetin vivo.

[I.2. Principe de la RMN

L’IRM est une technique d’imagerie basée sur lagpe de la Résonance Magnétique Nucléaire décrit
par Bloch et Purcell. Le signal de plusieurs noyast détecté par RMN comme par exemple
I'hydrogéne tH), le fluor (°F), le carbone'tC), le sodium{®Na), etc. De par son abondance naturelle
dans le corps humain, plusieurs applications d@M'lont exploré le signal du noyau de I'hydrogéne

(proton) comme ce sera notre cas.

[1.2.1. Aimantation a I'équilibre
Le noyau est caractérisé par son moment cinétiqta)'nhf auguel on associe un moment magnétique

n=y I avecy le rapport gyromagnétique du noyau. Les noyauydfdgéne ont des spins demi-entiers
(1/2). Par conséquent, la projection du momenticjné sur I'axe Z ne prend que I'un des deux nombre
guantiques = + % :
I, =+ mh avech = h/2r, et h= 6,62 10°] s la constante de Planck.
Placés dans un champ statique SBable, les spins ont deux états correspondargud diveaux
d’énergie : basse énergie paralléle au chaggt Baute énergie antiparalléle au charaFsy. 10).
L’interaction du moment magnétique avec le champdrespond a I'énergié :

E=ii.By=+L" B, 3]
La différence d’énergie entre les deux états emeéd) AE = |y|ABo.
La fréquence angulaire de transitionentre les deux niveaux d’énergie est donnée paultation de
Larmor :

wo =YBo [4]

Les spins tournent autour de I'axe du charga B fréquence de Larmay:f
— YBo

fo= [5]

2T
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Ce mouvement est appelé mouvement de précessixtds de population dans I'état de basse énergie

est a l'origine de I'existence d’'une aimantatiorcnogcopique d’amplitude Mappeléﬁ. L’aimantation

est définie comme le moment magnétique par unitéblane.

protons, y =0

1=

375 spin up

i) spin down
__ﬂ/ °

,
|

M: moment magnétique total
(magnetisation nette)
IM: moment de force

Figure 10 : Alignement des spins par rapport ae'a. Quand ils sont placés dans un champ
magnétique stable (ici selon la direction Z), lpims s'alignent selon deux niveaux d’énergie : agin

a basse énergie (parallele @ Bt spin down a haute énergie (antiparallelg)a B

[1.2.2. Aimantation apres une impulsion RF
Si on applique un champ magnétique radio-fréquéR€g appelé Bsur un axe perpendiculaire g B
on induit des transitions lorsque la fréquence Rbisie est proche de fcondition de résonance). Il en
résulte un basculement de I'aimantation d’un angle

a=yBit [6]

et I'apparition d’'une composante transversale turegdeut détecter a I'aide d’une antenne. Aprésravo
absorbé I'énergie du champ RF, les noyaux réémettenénergie sous forme de force électromotrice.
L’intensité de B dépend de la géométrie de I'antenne d’émissidiséi et elle reste trés faible (1 puT

a 1 mT) devant l'intensité de,B

[1.2.3. Relaxation

A la fin de l'application de l'impulsion RF, l'ainmaation macroscopiqu&f retourne a son état

d’équilibre selon I'équation décrite par Bloch (48)

dM = . = My—-M, = X-M,Y
—=MAB+ 227 —

[7]
Avec My et My l'aimantation transversale d’amplitude proportieth@ & M sinn, M, I'aimantation
longitudinale, T1 le temps de relaxation longitudinale désignanvitasse du retour a I'équilibre
thermique par I'échange d’énergie entre le syst@esespins et son environnement (spin-résealy) et
le temps de relaxation transversale décrivanttiEsse du retour a I'équilibre par I'échange d'éieerg

entre les spins (spin-spin).
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[1.2.4. Acquisition du signal RMN

Une fois I'application de I'excitation RF terminda,composante transversale de I’aimanta&?ofoy)
retourne a son état d’équilibre en effectuant unwvement de précession autour deaBa fréquence de
Larmor. Ce signal de précession libre que I'on #pmouramment FID (« Free Induction Decay » en
anglais) est proportionnel a I'aimantationyMI induit une force électromotrice qui peut édiétectée
par une bobine de réception appelée aussi antaditdrequence (RF) dans un circuit RLC (résistance,
inductance, capacité). La réception s’effectue demx voies correspondant aux parties réelle et
imaginaire du signal (aprés démodulation en quad¥at

Le facteur de qualité);) qui caractérise I'antenne est équivalent a :

Q¢ =@oke = %o [8]

Rc Aw
avecR. la résistance dl. l'inductance de I'antenne &t est la bande passante a -3 dB. Un fort facteur

de qualité correspond a une bande de passante @utdour dev, et limite les bruits collectés.

En pratique, les imperfections du chamygBnéré par I'aimant principal et la susceptibititégnétique
surtout au voisinage des interfaces entre lesstiggénerent des inhomogénéités du champ 168g).(
Il'y a donc une dispersion des fréquences de réseracales et un élargissement de la raie deaésen

des spins observés. Par conséquent, le signal énestnespond a la résultante moyenne, ce qui est

2
Y 8By

caractérisé phénoménologiquement par un temps expde relaxation transversdlg = <Ta.

11.3. IRM

[1.3.1. Gradients

Pour obtenir la discrimination spatiale selon kesstdirections de I'espace, une variation linéalee
'amplitude de B est appliquée de fagon a ce que la fréquence dadtavarie avec la position. On
appelle gradient la variation linéaire de 'ampliéude B. Les gradients sont générés par des bobines
dans lesquelles circule un courant. Les caradtfuists de ce courant (temps d’'application, intensité
etc.) permettent de contréler 'amplitude et laédudu gradient. L’emploi des gradients donne une
relation entre la position dans I'espace et le ghamagnétique. Or la fréquence de Larmor des protons
est proportionnelle au champ magnétique, on a doacelation entre la fréquence angulaire (puleatio
de précessiony et la position x des spins dans I'espace :

o(X) =y Bo +y Gcx [9]
L’ensemble des impulsions (gradients et RF) fornuere « séquence d’'imagerie ».

11.3.2. Lecture
Quand on applique une impulsion RF suivie par umguision de gradient selon I'axe x.{Gla FID

recue correspond a la somme des contributions ikeantations transversales provenant de tout
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I'échantillon. Son contenu fréquentiel traduit ddacépartition spatiale de I'aimantation transeégs

La transformée de Fourier de la FID permet dondbtoir une cartographie des aimantations
transversales (la concentration locale de protdisypratique, la FID est démodulée et échantillenné
avant de calculer la transformée de Fourier.

Le gradient utilisé pour cette opération est appajéadient de lecture » ou « gradient de codada de
fréquence ». Le profil obtenu correspond a la ptaje de I'échantillon sur I'axe du gradient. Lgrsal

est acquis pendant I'application du gradient. Exstant correctement la bande passante (qui dé&finit
champ de vue ou FOV, « Field Of View » en anglei$y fréquence centrale de I'acquisition (qui oiéfi

la position selon la lecture), et par 'analysecsgade du signal échantillonné, il est alors pdssib
d’'associer & chaque position un signal proportibaf@imantation transversale.

La Figure 11 montre un exemple de gradient de lectdans une séquence en écho de gradient
(« Gradient echo » (GE) en anglais). La durée gpase I'impulsion RF initiale du sommet de I'écho
est nommée le temps d’écho (TE). C'est un parangdsentiel des séquences d’'imagerie puisqu’il
permet de jouer sur le contragte Toos €st défini comme la durée totale de la fenétreqglissition du
signal. La combinaison du codage par la fréquenicerspremier axe et par la phasgsGr un deuxieme
est la méthode la plus courante pour obtenir usg@&?2D. Le principe consiste a répéter I'acquisitio
d’un écho de gradient (avec le gradient appliquéaxe X) pour N incréments d’'intensité du gradient
Gy appliqué pour une durée fixg.T

En définissant la fréquence spatiale= % fot G, (t")dt', le signal juste a la fin de I'application du

gradient est :

Slky) = [, SOexp(—i2 mk, y)dy [10]

Le temps d’acquisition total d’'une image 2D estadanné par &q= N,TR.
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Figure 11 : Chronogramme de la séquence en écmdent.

11.3.3. Sélection de coupe
Le gradient de sélection est essentiel dans tdesespplications ou la zone a imager est une paegtie
I'objet qui est placé dans le champ. Dans un chstaijue B supposé homogeéne, tous les protons ont
la méme fréquence de Larmor. Une impulsion Rbyp &xciterait donc tout le volume. Pour pouvoir
examiner seulement une zone particuliere, on soper@u moment ou on applique I'impulsion RF, un

gradient Gselon la direction deBA chaque position z de cet axe, correspond darchamp B(z) :

Bz) =B+ Gz [11]
Les protons ont donc une pulsation de Larmor entifon de leur position sur I'axe Z :
®(2) =wo+y Gsz [12]

Grace a cette impulsion de gradient, la bandeddgiémce excitée et la fréquence centrale de I'isiquil
RF fixent respectivement I'épaisseur et la positienla coupe a étudier. L'épaisseur de caipest

directement proportionnelle a la largeur spectsal@ande passante) de I'impulsion RF selon :

5z = 2w &f [13]
Y Gs

Un gradient de refocalisation () est appliqué apres le gradient de sélection dpeepour compenser

le déphasage di au gradient de sélection.

En général les impulsions RF utilisées pour sé&aotr une tranche ne sont pas carrées. On utilise u
sinus cardinal qui a comme transformée de Founesignal carré (Fig. 12). Ce sont des impulsions qu
permettent d’obtenir une excitation mieux délimitias 'espace @t fine un signal qui I'est lui aussi.

On décompte TE a partir du centre de I'impulsiondRRous les spins sont en phase.
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Figure 12 : Gradient de sélection appliqué en m@&mgs que I'impulsion RF sinc 1 lobe (A) et 2 lobes
(C) suivi par un gradient de refocalisation et pgafe coupe correspondants (B,D). Angle de baseule
70°, épaisseur de coupe = 10 mm.

Les oscillations indésirables sur les profils dapm (Fig. 12) sont connues comme les distorsions de
Gibbs et proviennent de la durée finie de I'imputsRF ; elles sont atténuées pour un profil comtena
un plus grand nombre de lobes (Fig. 12B,D). Ce typeéfact est aussi visible dans le plan image si

les données sont acquises avec une résolutionfigate par rapport au rapport signal sur bruit
disponible.

[1.3.4. Plan de Fourier

Si on applique un gradient (par exemple sur lectiva X) apres excitation RF, le signal RMN récuépér
en présence du gradient est constitué de la sugitgmode signaux aux différentes fréquences de
précession locales. Il peut s’écrire :

St) = [xyzS(x,y,z) expli(wgt + ¥ Gy x t)] dx dy dz [14]
ou S(x,y,z) est le signal RMN provenant du pointderdonnées spatiales (x, vy, z).
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En introduisant les vecteurs d’ondeek k, I’équation précédente peut s’écrire sous la farme

S(kx, ky) = exp(iwgt) [ xyz S(x,y,z) exp(ik,x) exp(ikyy) dx dy dz [15]
Le vecteur d’onde k représente la coordonnée @athsrhaine de fréquence nommiéspace » ou Plan
de Fourier. Il s’exprime comme :

k(t) =y [, G(¢"dt' [16]

L'intensité du signal au poinkk 0 représente 'intégrale du signal sur toutjébl_a résolution spatiale
théorique r est inversement proportionnellena Ke vecteur d’onde le plus grand). De méme le FOV
est inversement proportionnel au plus petit incrétrig, de vecteur d’onde choisi :

FOV =21 p=_2T [17]

Kmin 2 kmax

La plupart des séquences IRM utilisent le rempijeseartésien du plan de Fourier (Fig. 13) ce qui
assure une distribution uniforme des points de gedigne par ligne. On applique une transformée de

Fourier rapide (FFT) pour reconstruire les imagpardir du plan de Fourier.

+ kymax
lecture 5
Tcodage de phase «
- kx < +
max préphasage k=0 Xmax
- kymax

Figure 13 : Plan de Fourier cartésien de la séguédao de gradient. On se trouve au centre dudglan
Fourier aprés I'impulsion RF, ensuite le préphasageespond & un déplacement vers.akxi e codage
de phase modifie I'intensité deg, & donc on incrémente la ligne du plan de Fouléetk. La lecture

s’effectue de -k¥ax vers +kxnax

[1.3.5. Pondération Ty

Une variété de types de contrastes existe en IBd/lus couramment utilisés sont la densité deprot

et les temps de relaxation, T, etT,. Les paramétres d’'imagerie permettant de modifsrcontrastes
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sont les temps de répétition TR et I'angle de Hasguainsi que le temps d’écho TE. Le contraste T
est optimisé par le changement de TR et dai jouent plus directement sur I'aimantation libadinale.
Dans le contexte d’une séquence en écho de gradigide, un équilibre dynamique est obtenu et le

signal S va dépendre fortement de I'angle et dws@lBn I'équation de Ernst :

-E -TE

R
S=M Slnam exp(T—z) [18]

Avec E = exp(g) et C = cost
1

En dérivant I'expression précédente par rappodrale, on obtient I'angle qui maximise le signal e
qui correspond a un rapport signal sur bruit opticiast I'angle de Ernst défini par :

cosa = exp_THiR) [19]
Cette relation est vraie quand ¥ TR. Dans le cas ou cette hypothese n’est paiéegril reste une
aimantation transversale résiduelle qui modifitat&tationnaire atteint. Différentes stratégiessda
littérature sont décrites pour minimiser l'influende cette aimantation résiduelle, la premiéreistins
a appliquer des gradients de spoil & la fin degligsition et la deuxiéme consiste a changer lagbas
I'impulsion RF & chaque répétition. Une approche@rique avec une variation quadratique de la phase

RF qui permet de prédire I'état stationnaire attaigté récemment proposée par Ludovic de Rochefort
(49).

[1.3.6. Mesure de I'aimantation longitudinale

Il est impossible d’évaluer I'aimantation longitaele directement par induction. Cependant, on lpeut
mesurer apres 'avoir projetée dans le plan trassteCette opération est possible si on utilise un
séquence appelée « inversion-récupération » (IRtapsiste a inverser I'aimantation longitudinale
dans le plan transversal par une impulsion RF @&, 18 laisse le systéme évoluer pendant un certain
temps appelé temps d’inversion(Yy et on mesure le signal ensuite par une impulRBiBrde 90°.

L’'aimantation transversale s’écrit donc en rappwsc le temps 1T:

—Tiny
My, = My (1 — 2 exp( ) [20]

T,
En ajustant ce signal a une loi exponentielle deésamte pour différents délais,J on évalue
'aimantation longitudinale. Une variante de cestgquence existe, elle est nommée « saturation-
récupération ». Elle consiste a saturer I'aimaotatbngitudinale plutét de I'inverser et a récupdee
signal aprés un certain délai. Ces séquences peéselinconvénient de nécessiter un temps
d’acquisition long puisqu’il faut attendre au mouns TR~ 5 T, avant de refaire une acquisition pour

laisser le temps a I'aimantation longitudinale e€ausser.

11.3.7. Mesure de 'aimantation transversale

La séquence écho de spin (SE) est utilisée pourpenser l'atténuation du signal due aux

inhomogénéités deoBLa séquence consiste a appliquer une impulsioddR¥0° suivie par un temps
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puis par une impulsion RF de refocalisation de 1@ptés un délai). TE est égal a 2et le signal S
est défini par :

S (TE) =So exp(-TEIT2) [21]
Une variante plus performante pour compenser l&sitiéde B et aussi de Best la séquence multi-
échos de spin ou CPMG (Carr Purcell Meiboom GllBtte séquence consiste a appliquer une impulsion
RF de 90° suivie par un train d'impulsions RF d@°18éparées par un intervalle de temps TE ce qui
produit un écho au centre de l'intervalle. La sémpeeCPMG est utilisée pour mesurer I'aimantation
transversale car le signal de chaque écho esi géfinine exponentielle décroissante avec un tdmps
(Fig. 14)

signal | NI

Figure 14 : Séquence multi-échos de spin (CPMG} iDgulsions RF de 180° sont répétées pour

compenser les inhomogénéités de B

[1.3.8. Rapport signal sur bruit
Le rapport signal sur bruit (RSB) définit la serigide I'IRM et la qualité de I'image. Au nivealiun

voxel de volume V\oye, il est donné par (50) :

RSB = wo My sina Vyoxer /Nacc Nx Ny Ny x ﬁ [22]
VA kg T X R X BW 1

Avec Nycle nombre d’accumulation des acquisitiong, N, et N, |a taille de la matrice d’acquisition,

kg la constante de Boltzmarnh la température de I'antenmne Ja résistance de bruit de I'antenne, BW
la bande passante %ft le coefficient d’induction de I'antenne. Le rappergnal sur bruit est donc

influencé par les caractéristiques de I'antenneh&mp statique et le volume du voxel.

Le bruit associé a une mesure du signal RMN esialiic, ce qui veut dire qu'il est le méme poutésu
les fréquences de la gamme explorée. Le bruit§teaicaractérisé dans une région de I'image oy il n
a pas de signal en prenant en considération utigtisiae gaussienne sur les parties réelle et inség
ou ricienne sur I'image en module (51).

Souvent, le RSB est calculé en pratique comme @2)s

RSB =L X Gy 23]
2__
2

Avec S,,,, le signal moyen dans la région d'intérét (« Regninterest ») calculé sur I'image en

module etoy,.,;; I'écart-type du bruit dans la ROI du bruit calcslér I'image en module. Le facteur
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/2 - g est ajouté parce que le bruit sur les imagesi@shr(n’est pas centré autour de zéro sur les

images en module).

[1.4. Techniques d’'IRM pour visualiser |'os cortical

Les séquences d'IRM classique type GE ne sontgest@es pour recueillir le signal de I'os corti@al
cause de sa durée de vie trés courte. Pour résoegm®bléme, des séquences comme SPI (« Single-
Point Imaging »), SWIFT (« Sweep Imaging with FeuriTransformation ») et UTE (« Ultra-short
TE ») ont été proposées. Dans cette section, rexrgahs le principe de ces séquences ainsi que leu

applications dans I'os cortical.

11.4.1. SP1/ SPRITE
SPI pour « Single-Point Imaging » est une apprgecbposée par Emid et Creyghton (53) qui consiste

a appliquer un gradient pour coder I'espace pantppint suivant une direction précise. L'intensite
signal mesurée est reliée a une densité localeadenp Balconet al. (54) ont développé une séquence
SPI rapide nommée SPRITE pour « Single-Point Rampedjing T. Enhancement ». La séquence
SPRITE utilise un gradient de phase de type esc#&lig. 15) pour minimiser les vibrations du gradie

et réduire le temps d’acquisition (qui reste adeeg). L'avantage de cette technique est qu’elte es
insensible aux artéfacts d'inhomogénéités du ch8mnfeffets de susceptibilité) et au déplacement
chimique. Cependant, elle présente plusieurs inmuiewnts : les images sont souvent bruitées, des
problemes de distorsion, etc. Du fait que lors d'@equisition, un seul point duspace est codé,
SPRITE est limitée par un temps d’acquisition lebgin nombre élevé de répétitions ce qui induit des
problemes de SAR (« Specific Absorption Rate »rggiads). SPRITE a été utilisée pour visualiser les

dents (55), les douilles en polyméres qui fixeatdeotheses de la hanche (56), etc.

fy
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Figure 15 : Diagramme de la séquence SPRITE (5% d’'une acquisition, un seul point kispace
est codé. L'intensité du gradient est trés peu figmdaprés chaque impulsion RF ce qui réduit lé bru

de commutation du courant dans les bobines duggradi
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1.4.2. SWIFT
SWIFT pour « Sweep Imaging with Fourier Transfoimrat> consiste a utiliser une impulsion RF
modulée en fréquence tout en gardant son amplgtatde (Fig. 16) pour exciter séquentiellement la
bande passante d'intérét. Chaque fréquence modaté®e naissance a une projection de I'objet dans
la direction du gradient appliqué. Le balayage dggdiel est répété pour différentes orientations du
gradient. L'excitation RF est découpée en sousuaties (d'une durée de 1 a 10 us) et l'acquisitien
guelques points dans le plan de Fourier est réadipées chaque sous-intervalle. On dit que I'adgris
est effectuée donc presque au méme temps quetitani RF.
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Figure 16 : Diagramme de la séquence SWIFT (58)

L'utilisation de SWIFT a été démontrée pour imalgsrpoumons, le cancer du sein, le squelette feetal,
I'activation cérébrale, I'os cortical (59) (60)ceMalgré le large spectre des applications SWIET,
principal inconvénient de cette méthode resterfgoted’acquisition qui est trés long ce qui induidss
problémes de SAR en clinique et le fait qu'il stadiune modalité 3D (pas de sélection de coupe
possible).
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11.4.3. ZTE
La séquence ZTE pour « Zero TE » est une techn8fiequi consiste a appliquer un gradient
d’amplitude stable avant d’envoyer une impulsionag&nt une durée tres courte et un angle de bascule
trés petit (intensité Bassez importante). L’acquisition commence apréemps mort qui correspond
a la bascule entre le mode émetteur de I'antenrege lgemode récepteur (Fig. 17). Entre deux TRs,
'amplitude du gradient de lecture augmente grddomeint. La technique ZTE a été utilisée pour
caractériser I'os (61), le cartilage, les tendtesdents (62), les poumons, etc. ZTE présentariage
d’étre insensible aux courants de Foucault dujf#it n’y a pas de contrainte sur la vitesse deatem
de l'intensité du gradient pendani.d Néanmoins, le parametre TE est inutilisable € &€ fournit
donc pas des images pondérées gnelqui réduit les options de contraste. De plugrésence de

matériaux a Ttrés court dans les antennes cause des artéfartd’ithage (63).
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Figure 17 : Diagramme de la séquence ZTE (64). tadignt d’amplitude stable est appliqué avant
impulsion RF (une durée trés courte et un anglebdscule trés petit). A la fin de 'acquisition,
lamplitude du gradient de lecture augmente grddoednt avant d'appliquer la deuxiéme

impulsion RF.

[1.5. Principe de la séquence UTE
11.5.1. UTE 2D

[1.5.1.1. Excitation RF sélective
Avec le schéma classique d’excitation sélectivégiiae de I'impulsion RF est choisie symétriquadsi
avec deux lobes). Souvent la fonction sinc estaiedge a deux lobes pour avoir un compromis emee u

durée de I'excitation RF la plus courte possiblegtartéfacts de Gibbs.
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Il faut appliquer un gradient de refocalisation poompenser le temps de commutation du gradient et
le déphasage induit pas@epuis le centre de I'impulsion RF. Cela préseirtednvénient de rallonger
TE. Pour raccourcir TE, une demi-impulsion RF ¢tisée et sa forme devient donc asymétrique ce qui
génere un profil de coupe avec une partie imaginampaire. L’excitation avec une demi-impulsion
doit étre donc répétée deux fois avec un gradierséection de polarité opposée (Fig. 18). Mais |l
subsiste encore un déphasage di a la commutatigradient. La technique de Variable-Rate Selective
Excitation « VERSE » a été proposée (65) pour gralle probleme et ainsi obtenir TE le plus court
possible. VERSE consiste a adapter les profils teetp de I'impulsion RF et du gradient de sélection
pour raccourcir la durée de I'excitation sélectivet en préservant le profil de coupe souhaitée3E
alors décompté a partir de la fin de I'impulsion. RF

— Real — Real ‘ —Real
(@) Excit#1 ___ ——Imag (b) Excit.#2 : [=—=Imag (c) Total |/ \ e im a g

| \
‘-w v 2 » s ] " Va '
\ v

Figure 18 : Profils de coupe (demi-sincs) obtenpardir de la simulation des équations de Bloobt a

b : profils de chaque excitation RF avec un gradiernsélection de polarités opposeées, ¢ : le prédil

est la somme des deux profils de coupe, les compesaéelles s’additionnent et les composantes
imaginaires s’annulent (66).

La Figure 19 montre la forme du gradient ainsi difi@rentes formes d’une demi-impulsion RF (deux

et trois lobes) en fonction du temps ainsi queptesils de coupe générés.
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Figure 19 : Gradient de sélection et demi-impulsiBf 2 (A) et 3 lobes (C) suivi par un gradient de

refocalisation et les profils de coupe correspotgldB,D). Angle de bascule = 70°, épaisseur de
coupe = 10 mm.

[1.5.1.2. Gradient de lecture

Un gradient de codage de fréquence (appelé gradéeletcture @ est utilisé pour récupérer le signal
RMN. Le champ de vue spatial FQ@Méfinit les dimensions de I'image selon les di@tsi d’application
de gradient de lecture. Le signal est acquis pengaa durée totale d’échantillonnage du sighal

avec un pas d’échantillonnagel’amplitude du gradient est donc donnée par :

21

G, =
YFOVyt,

[24]

La résolution spatiale r est égale a :

27

[25]

kaax
rampe

AVeCKimax = ¥ Gr (—;

+ plateau)

[1.5.1.3. Remplissage radial du plan de Fourier
Pour chaque excitation RF, on parcourt un rayspace a partir du centre oxikk, = 0 jusqu’a kax
avec N points échantillonnés. Chaque rayon dans le ptaRalrier correspond a I'acquisition d’'un
profil de I'objet selon une orientatien La direction radiale parcourue étant repéréd’aagle o, G et
Gy sont calculés comme;G G cosa et G = G sina ou G est le gradient nécessaire pour obtenir la
résolution d'image souhaitée. L'acquisition du signpommence pendant la rampe deeGdonc la

trajectoire dek.(t) n'est pas linéaire dans le temps. On sait que :

ke (t) = [, v Gy (£)dt’ [26]

Pendant la rampe du gradient de lecture {G<sampe ¢,)) :

t., . t2
ky () = YGmax fo t'dt' = yG

max 2 rampe’
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Pendant le plateau du gradient :

e () = ¥ Ginax (t — =52 (Fig. 20).

300
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L4

100¢

50;
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temps (u.a.)
Figure 20 : Variation dé; en fonction du temps. La partie bleue correspoladrampe du gradient et

la partie rouge linéaire correspond au plateaurddignt.

Le gradient de lecture est appliqué en incréemetiitargle de projection a chaque répétition. Darls le
space, les données acquises sont rangées en coéedaadiales. La distance entre les extrémités de
deux rayons voisins séparésidgoks) est définie par :

0Ko = Kmax 60 [27]

avecso =12V—" etN; le nombre total de rayons acquis (Fig. 21).

+ KY s

Figure 21 : Acquisition radiale du plan de Fourien acquiert N points par rayon et on récupéye

rayons. On note le plus petit incrément du veotbamde sur un rayobk; et sur la circonférenciks.

Pour exciter 'ensemble des coupes demandées, mmence par exciter la premiére coupe a une
fréquence donnée aveg @sitif. Un rayon avec Nechantillons est donc parcouru. Ensuite, on apeliq

une excitation RF & une autre fréquence pour exaite deuxieme coupe aveg sitif. Une fois
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I'ensemble des coupes parcouru avecp@Gsitif, on réitere la méme opération aveg n@égatif en
commencant par la premiére coupe. Ce mode d’atiguigst appelé le mode entrelacé, il permet de
raccourcir le temps d’acquisition. Pendant la retmetion des images, on remet les coupes entedacée

dans l'ordre anatomique.

[1.5.1.4. Calcul des images UTE

Pour calculer une image UTE (FFT2D inverse), il mStessaire de passer par une étape appelée
« Regridding ». Ce processus consiste & compemdenkité non uniforme des points avant d’effectuer
la transformée de Fourier. L’approche utilisée daotse laboratoire consiste a faire une approxionati

en plagcant chaque point acquis au niveau du peiptus proche dans une grille cartésienne. Lorsque
plusieurs points tombent sur les mémes coordoroaéssiennes (en particulier au centrekgipace),

on retient pour ce point la moyenne, ce qui peieffectuer une compensation de la distribution non
uniforme des points échantillonnés. Ensuite, unE2BFnverse est appliquée pour reconstruire I'image
Enfin, il faut rogner I'image obtenue pour conseneeFOV désiré. La plupart des auteurs utilises d
algorithmes de regridding (67).

Du fait de I'échantillonnage irrégulier du centne ldspace, on effectue un moyennage des points du
centre avant d’appliquer une FFT2D. Par conséquiéctirt-type du bruit au centre duspace est
inférieur a celui aux bords daspace. Le contraste sera donc connu avec unesareilprécision grace

au suréchantillonnage et moyennage au centreghace, mais les détails fins dans I'image seront

entachés d’erreurs.

11.5.2. UTE 3D isotrope

Il existe deux fagcons d’acquérir des images 3Dédamgetrie radiale. La premiére consiste a appliquer
un codage radial dans un plan et un codage de phassien classique dans la troisiéme direction, o
réalise alors une acquisition cylindrique avecplasas radiaux empilés. La seconde consiste a acquér
des projections radiales dans les trois directisal®n une géométrie sphérique. Les trajectoires lia
cas d'une acquisition 3D sont toujours des raycertapt du centre. La principale difficulté pour
explorer le volume de la sphére de fagon uniforstéeechoix de directions radiales explorées. Wixh
possible est de prendre les extrémités des rayonis surface de la sphére répartis sur des spirale
comme indiqué sur la Figure 22. Le remplissagealurwe se fait par le gradient de lecture. On abouti

alors a une surface a peu pres uniformément diséeéén coordonnées sphériques.
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Figure 22 : Trajectoire spirale extérieure, repnéstton d’une seule spirale (A) et de toutes lesabgs

(B) dans le cas de 3270 points par spirale et t@lsp

11.5.3. Effet de la durée de I'impulsion RF sur le signal
Dans le cas ou la durée de I'impulsion RF est fdogue que le temps; ™u tissu examing, I'effet de
la relaxation transversale n'est pas négligealgesignal RMN récolté est donc dégradé et I'équation
de Ernst ne décrit pas fidélement I'état statiormale phénoméne est observé dans les tissus avec T
trés court comme I'os cortical. Dans une étude pien§eret al. (68), les auteurs ont proposé une
dérivation analytique de I'équation de Ernst et trdrsa validité par simulations numériques des
équations de Bloch (Algorithme de Runge-Kutta). Besures de la relaxation longitudinale par VFA
(« Variable Flip Angle ») ont été réalisées suréghantillon de polymére solid&€(< 0,5 ms, T >
100 ms) a 3 T. Cette méthode consiste a déduide Ta variation du signal avec I'angle de baspoler
un TR fixé. L’équation modifiée de Ernst a permiévdluer le temps de relaxation longitudinale T
indépendamment de la durée de I'impulsion RF. Cegetn I'équation modifiée n’est valide que dans
le cas ou une impulsion RF rectangulaire est aéli@e cas des acquisitions UTE 3D) et quandur
tissu examiné est plus long que la durée de l'isipnlRF.
Dans le cas des acquisitions UTE 2D ou souvenfamee asymétrique de I'impulsion RF est utilisée,
Carl et al. (69) ont optimisé I'angle de Ernst qu'’il faut ajopler pour avoir un signal maximal. La
méthode proposée consiste a garder la durée qaul'sion RF stable et a moduler plutét son amplitude
Des expériences UTE 2D ont été menées sur destiécmsnd’eau dopée au Gadolinium et au MnCl
et sur un sujet sain (tibia). Dans cette étudsigieal maximal est toujours obtenu & un angle dela

plus grand que celui « prédit » par I'équation desEclassique.

[1.6. Transfert d’aimantation

[1.6.1. Définition
Le transfert d’aimantation ou « Magnetization Tfans en anglais (MT) est un phénomene qui a lieu

dans un tissu ou deux populations de protons ntgyas les mémes temps de relaxation se trouvent
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proches dans I'espace. Il en résulte soit un teahsfaimantation entre les spins soit un échange
chimigue entre les atomes (70). La modélisatiorhéraatique de ces deux phénoménes est identique.
Souvent on distingue les protons caractérisés gmtemmps de relaxation longitudinale et transversal
longs (T~ s, T,~100 ms) et les protons caractérisés par des tdmpslaxation courts ¢F 1-50 ps,

T1~ 10-100 ms) (Fig. 23). Dans le domaine spectaalale de résonance des protons gléoig est
plutét étroite (10-100 Hz) alors que la raie deonésce des protons de Tourt est plus large (1-
100 kHz) (Fig. 22). Les protons de dourt subissent un décalage de fréquence di aietmonnement

chimique, et donc les deux populations de prot@nsesonnent pas a la méme fréquence.

M,y

- Protons de Jlong
- Protons de Jcourt

\.

Figure 23 : Décroissance du signal des protons diengj (Ilente) et des protons de dourt (rapide) en

4

temps fo+of fy fréquence

fonction du temps (a gauche). Le spectre de résenaorrespondant des protons ddohg (raie de

résonance étroite) et a dourt (raie de résonance large).

On ne peut pas détecter directement le signalrdésns de T court car leur durée de vie est trop courte.
Par contre dans le cas ou les deux populationsalens sont adjacentes (a I'échelle moléculaire), o
peut utiliser une méthode qui modifie I'aimantatidas protons de ;Tcourt indépendamment de
I'aimantation des protons de bng. Il en résulte une différence sur le sigred gdrotons dezllong, ce
qui permet la quantification des protons dedurt.

Le principe du MT est donc de perturber I'état @@mantation longitudinale d’'une population de
protons, et de suivre I'évolution de I'aimantationgitudinale de I'autre population de protons effiet,
ces deux populations de protons sont en échange, ldomantation longitudinale provenant d’une

population voit son évolution dépendante de I'paturbé de I'aimantation de I'autre population.

11.6.2. Les équations de Bloch-McConnell
Les équations de Bloch caractérisent I'évolutiomgerelle de I'aimantation dans un modele a une
population. Dans un modéle a deux populations aeops en échange, on utilise les équations

différentielles couplées suivantes proposées p&advinell (71) :
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MO — Rg[ME — MZ(D)] — RMEME (L) + RMEMY (¢) [28]

aMb(t
0 = R[ME — ME(D)] - RMEME(t) + RMEME(2) [29]

AvecR{ l'inverse du temps de relaxation longitudinale gietons de Tlong en I'absence de relaxation
croisée erR? Iinverse du temps de relaxation longitudinale gestons de 7 court en I'absence de
relaxation croisée.

Ces équations décrivent la dynamique des aimantsimgitudinales qui sont transférées entre lag de
populations en I'absence d'impulsion RF et dansde ou aucun couplage entre les aimantations
longitudinales et transversales n’a lieu.

Muller et al. (72) ont proposé une solution a I'équation de BibtcConnell avec une approche
matricielle plus fine en intégrant le couplage enérs aimantations longitudinales et transversates
présence d'impulsions RF.

Dans le cas d’'un systeme a deux populations emgehBéquation de Bloch-McConnell se généralise :
am

H=1LM [30]
Avec M= (Mg M§ Mg M3 MY M7 1/2) le vecteur d’aimantation qui comporte I'aimantatétes protons
de Tz long (M¢, Mg and M) et 'aimantation des protons de Gourt (2, M2 andM?). L est une

matrice 7x7 qui décrit I'effet d’'un intervalle denbps (intensité Bconstante) sur I'aimantation :

-RY  Sw 0 0 0 0 0
— 8w —RY w1 0 0 0 0
0 -w; —R*—RMY O 0 R M§ 2R M§
L=| 0 0 0 —RY Sw 0 0
0 0 0 —8w —R% w1 0
\ 0 0 RM? 0 —w; —RY—RME 2RPME
0 0 0 0 0 0 0

R¢ = 1T{, R$ = 1IT¢, R? = 1rP, R? = 1/r? sont les taux de relaxation longitudinale et tvansale
des protons de;lTong et des protons de Gourt,w: = 27 f1 ou f; est la fréquence du champ Rk, = 2=n

df, ou dfest I'écart de fréquence RF a la fréquence de Lar®ast le taux d’échange entre les
aimantations longitudinales des deux populatidf$, et M2 sont respectivement les fractions des
protons de Tlong et des protons de Tourt. On a normalisé le signalié§ = 1 -MJ.

On sait que les équations de Bloch sont bien adg@éur modéliser des comportements de relaxation
exponentielle (correspondant a une raie d’absarmtéotype Lorentzienne pour les protons gedlurt).

Il n’est donc pas évident de simuler ces équatimes une forme de raie différente d’une Lorentzienn
Muller et al. ont résolu ce probleme en intégrant la formephcte d’absorption de la raie spectrale
caractéristique des protons decburt dans la matriceavec un terme additionnBpy de relaxation de
M2, non nul uniquement en présence d'impulsion RF.

Si la forme de raie est Lorentzienne, on a :

(2nfy)?Tp
Rb, = ——2 2 31
RE " 1+(arartp)’ [31]
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Alors que pour une raie Gaussienne, on a:
szrg)z
Rbe = @nf? [fToe™ + (32
En supposant une forme non-Lorentzienne et uneeddesl'impulsion RF (pulse width « pw »)
comparable ou plus longue gDR, 'aimantation transversale des protons gedurt est négligée et on
ignore les termes? et Mf; de la matricem devient un vecteur a cinq composantes @he matrice

5x5 :

—R¢  Sw 0 0 0

/— dw —RY w1 0 0
L=] 0 —w; —R*—RM} R M¢ 2R¢ M§
0 0 RM? —RY —RM& — RS, 2RPM?

0 0 0 0 0

Apres une série d'impulsions RF identiques, I'aitadion atteint un état stationnaire. L’aimantation
juste apres la'¥®impulsion peut étre déduite a partir de I'aimantam .1y :

Mn=exp ¢ L) x exp ((TR2) Lietay) X Mn-1)= M X M(n-1) [33]
Avec t la durée de l'impulsion RF, TR le temps de ré#tiet Leax €St la méme matrice queavec
R2. =0,w; = 0 etdw = 0. exp est 'exponentielle de la matrice.
Comme la derniére ligne de contient des zéros a part le dernier terme didgpnast égal a 1, elle a
une valeur propre égale a 1. Le vecteur propreespandant a cette valeur propre décrit I'état
stationnaire (73). L’avantage de cette modélisagistnqu’elle est utilisable méme si I'état statiainge

n’est pas atteint.

11.6.3. Approche historique par inversion-récupération
Edzes et Samulski (74) ont utilisé la solution égsiations de Bloch-McConnell pour décrire la
cinétique de retour a I'équilibre de I'aimantatibes protons de-TongMZ(t) vers sa valeur d’équilibre
M§ selon :
ME() = Mg(1+2C* e Rt + 2¢~ e7R7t) [34]

Les paramétres d’échange sont les f@&uainsi que les proportior®" :

Rt = %(RM(I)’ +R{ +RM{ +RY + \/(RM(’,’ +R% — RM¢ — RD)2 + 4R2M3M3> 35]
R{-R* RMY
Ci= i&ma (R'l*'—R_) —_ (R+—;_) (6ma - 6mb) [36]
a — a b _ b
AVGC@ma = w)aMo eté'mb — MZ () bMO
2*Mg 2xMg

Cette solution a été validée sur des gels de @émladwydraté et des échantillons de muscle par la
séquence de mesure de relaxation longitudinaleersion (impulsion RF 180°) - récupération (mesure
par une impulsion RF 90°) pour laquelle la duréedaw'impulsion 180° était modifiée (74). Dans le

cas oll'? < pw, I'impulsion RF de 180° inverse I'aimantatiomgitudinale des protons de [6ng mais
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n'inverse que partiellement celle des protons gedurt créant ainsi un déséquilibre entre les deux
populations.
Un échange alors a lieu entre les deux aimantagéiblascinétique de retour a I'équilibre des prstde

T, long est modifiée selon pw.

I1.6.4. Saturation par impulsion hors-résonance
Henkelmanet al (75) ont utilisé une solution analytique (Fig) 24s équations de Bloch-McConnell
pour décrire le transfert d’aimantation dans urn@eeence de saturation par impulsion hors-résonance
La séquence consiste a envoyer une longue impuRkoiid’'une durée de quelques secondes) pour
différents écarts a la fréquence de résonanceede (df), et pour plusieurs intensités de [Riis a
relever I'aimantation longitudinale des protonsTdelong MZ (mesure de saturation). Ensuite, une
mesure de référence t, I'aimantation longitudinale des protons dddng a I'équilibre, est réalisée.

Henkelmaret al. ont intégré I'effet de I'excitation RF dans lesuétjons de Bloch-McConnell. Si une

impulsion RF assez longue est appliquée, on atteitat stationnaire. On peut déduire le rap’é@rt
0

de la condition de stationnarit%’;w(: 0) et montrer que :

Mg P+Rb:

M§ b ipp, (Z—})Z+(1+P2 (Z—})2+P4)R£F

AvecP; = R+RP+R? RMZ/RE, P> = TAITE, Ps=R+R?, P.=R ME/R%.

[38]

Six parameétre§’?, T4, T2, TP, ME, R sont donc caractéristiques des deux populationseeleur
échange, et ils permettent de modéliser le raéﬁort
0

Le modéle proposé par Henkelman n’est dérivablesqua état stationnaire est atteint.

a
MD 21 M 0
Figure 24: Modele de transfert d’aimantation axd@opulations de protons (75). L'aire grise

correspond a la fraction de I'aimantation satuedmdéntation longitudinale nulle).
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11.6.5. Saturation par répétition de binomiales
La méthode permettant de saturer les protons avek particulier, appelé % sans trop perturber
'aimantation des protons de Tong consiste a appliquer une série d’'impulsioks dnt I'angle total
est nul. On parle d’impulsion binomiale d&%ordre. Une optimisation de ce motif (durée, délangle
a) a été proposée par Pachot-Clouwgtrdl. (76) . Pour les impulsions d’ordre 3, les paraggtptimisés
pour saturer 'aimantation de protons avec un tetgplaxation transversalesdidonné sont indiqués

dans le Tableau 1.

Tableau 1 : Parametres d'une excitation binomiaedde 3 optimisés pour saturer les protons de gemp

de relaxation transversalesd, d'aprés Pachot-Clouast al. (76).

Ordre Impulsion Tint/Tasel T/Tosel vYB1T2sel 0 =yTB1
3 1,1 0,9 0,84 43,3°

La Figure 25 présente une impulsion binomiale d®r8l, I'ordre le plus bas permettant de réaliser la
perturbation souhaitée avec une sensibilité moiadsedéfauts d’inhomogénéité de & aux défauts
instrumentaux.

‘o Tint 3q Tint +3q Tint .

T 3T 3T T

Figure 25 : Impulsion binomiale dé™8 ordre permettant de saturer I'aimantation desoptde F

court. Les parametres Tixdet By sont optimisés pour une valeur deprécise, appeléexd,

[1.7. Etudes RMN pour caractériser I'eau dans I'os cortial

Le tendon est composé du méme type de collagépe [fyque celui de I'os cortical, on attend a ce
gu’une distribution de I'eau dans ce tissu soisgu moins identique a celle dans I'os cortical.

A partir de mesures de relaxation longitudinaldestitrage d’échantillons de tendon, trois type=ad’
ont été décrits (77). Pour une concentration d’iedérieure a 0,0658 g/g de collagéne, cette eau
structurale assure la liaison de trois acides aniRéur une concentration entre 0,0658 et 0,26da/g
collagene, trois molécules d’eau se trouvent l#&ese unité tripeptidique. Pour une concentratidree
0,264 g/g et 1,584 g/g de collagene, I'eau se woaMa surface de la molécule de collagene. Un
guatrieme type d’eau est I'eau libre qui ne pengt gtise en évidence qu’apres séchage. Les deuxsale
seuil décrites dans cette étude RMN sont trés caabjes a celles tirées de I'étude mécanique (27)
(Chapitre I, section 1.4.3).
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En ce qui concerne I'os, Nymat al. (29) ont utilisé la transformée inverse de Laplaes courbes de
relaxation pour décrire le signal de précessiamldimmme une somme de composantes avec différents
temps de relaxation,TLes expériences ont été réalisées sur 18 édbastile fémurs humains. Le
temps T rapide a été associé aux protons de la phaseatenér temps Fintermédiaire est associé a
l'eau liée a la matrice de collagéne et le tempdemt & I'eau libre dans les pores. La porosité est
directement liée a I'eau libre et inversement dég@ I'eau liée au collagene. Certains auteurs(2

ont évalué la relaxation transversale par une seguaulti-écho de spin (CPMG). Ces études onsétili

la transformée inverse de Laplace des courbeslaeat®mn pour décrire le signal de précession libre
comme une somme de composantes avec différents tsmelaxation Jen attribuant les composantes
du temps Tlong (> 1 ms) a I'eau libre dans les pores ettgaposantes du temps fioyen ¢ 400 ps)

a lI'eau liée au collageéne. L'inconvénient de cettghode d’'analyse des données est que I'ajustement
donne plusieurs distributions avec la méme erraadaatique moyenne.

Techawiboonwongt al. (78) ont utilisé la technique d’'immersion danglétérium (RO) (79) pour
caractériser I'eau dans I'os cortical. Le deutériimpas la méme fréquence de résonance que celle d
proton et donc il n'est pas détectable par spemtygie du proton. La concentration d’eau volumique
dans quatre échantillons de tibia humain (Age é&mret 79 ans) déduite a partir des séquencesal’éch
de spin est entre 36,6% et 38,6% (moyenne = 37,5%).

Apres immersion des échantillons dans le deutérlansignal RMN des protons échangés par des
deutérons disparait. Selon Hoetral (26) et Onget al. (80), le signal qui reste est celui des protons du
collagéne dans les terminaisons méthyléne qui atigént pas avec le deutéron. Il n’y a pas non plus
d’échange entre les protons des lipides et deugmaaison de I’hydrophobicité des lipides.

Le signal RMN dans I'os cortical ne provient paslement des protons de I'eau mais il provient aussi
des protons des lipides, des protéines, etc. Sétwoh et al. (26) seuls les protons de I'eau liée au

collagéne et les protons de I'eau libre échangest & DO.

[1.8. Applications de 'UTE dans I'os cortical

La séquence UTE a été utilisée par plusieurs éguper caractériser le signal du proton dans l'os
cortical. Dans la prochaine section, une synthésiiographique des applications UTi& vitro etin

Vivo sera présentée.

[1.8.1. Imagerie qualitative
Le signal des tissus ayant un tempsldng qui entourent I'os cortical (graisse par eghah peut
influencer I'analyse des données. D’ou l'intérétsdeprimer ce signal pour ne récupérer que le kigna
de l'os cortical. Plusieurs méthodes ont été prépssians la littérature pour ce faire. Une facon de
supprimer le signal des tissus aldng consiste a faire deux acquisitions, une éisarit un temps TE

court et I'autre avec un temps TE long et de sairstie signal du deuxiéme écho de celui du premier
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écho (81). La soustraction des deux images permatldausser le contraste des tissus aolrt.
L’inconvénient de cette technique est que le dengiécho peut introduire des artéfacts de susckgtibi
dans I'image, de plus, cette technique est senaibtanouvements du patient.

Les impulsions de préparation avant une acquistib& ont apporté d’autres types de contraste sur le
images. La pondération: Tes images est obtenue par saturation-récupérddoret al. (82) ont
implémenté une séquence UTE 2D sur un scannerdiifgxaminer des os cadavériques et des sujets
sains. Une impulsion adiabatique d’inversion aigg&rée dans le diagramme de la séquence UTE
classique juste avant une impulsion rectangulaigentesure (durée =256 us). Les données de
décroissance longitudinale et transversale onadjétées a une loi monoexponentielle. L’aimantation
des tissus de;llong est saturée et la récupération rapide desstide T court permet une pondération
en T.. L'inconvénient de cette méthode est que le tempe la graisse et de I'eau n’est pas le méme
(délai d’inversion pas toujours évident a trouvadrjjue la largeur spectrale de I'impulsion adiajesti

est large, ce qui cause une atténuation du sighataurt.

Pour remédier a cela, une autre méthode modifige (@) a été implémentée avec deux impulsions
adiabatiques ayant une largeur spectrale plugétia premiere impulsion sert a inverser le sigieal

la graisse et la deuxieme impulsion sert a inveessignal de I'eau. Le choix des délais d’invensio
apres les deux impulsions adiabatiques est trizialeffet, pendant la premiére impulsion adiaba&jiqu
I'aimantation des tissus de Tourt est partiellement inversée. Apres un délaversion, I'aimantation

des tissus dezllong est saturée et donc seul le signal des caampesde Tcourt est récupéré par UTE.
Une troisieme méthode pour obtenir un contrastartirgles composantes dedourt dans I'os cortical
consiste a appliquer une impulsion RF hors-résan@Bis). Les composantes dgecburt ont une raie
spectrale assez large et donc appliquer une inguuRF hors-résonance (décalée de 1 a 2 kHz du pic
de la raie des composantes deldng) permet de saturer le signal des composatgek court. La
soustraction des deux images avec et sans impuisi@résonance permet de récupérer le signal des
composantes de;Tourt (Fig. 26) a condition qu’il n’y ait pas dfef de MT entre les signaux de T

court et de Tlong.
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Figure 26 : Spectres des protons de I'eau, dedmsgg et des composantes decdurt avant et aprés
application d’une impulsion hors-résonance. La sagdon de deux images (avec et sans impulsion

hors-résonance) permet de récupérer le signalaepasantes de;tourt (85).

Enfin, les informations sur la phase peuvent &iifssées pour rehausser le contraste des compasante
de T, court. L’évolution de la phase pendant I'impulsigR et le gradient de lecture est utilisée pour

générer un nouveau contraste différent de cel@mbé partir des images d’amplitude (86) (87).
[1.8.2. Imagerie quantitative

[1.8.2.1. Mesure de la relaxation longitudinale
Le temps de relaxation longitudinale dépend de I'environnement macromoléculaire desigisUne
guantification rapide de iTdans I'os cortical est possible en utilisant lgusice UTE 2D avec
saturation-récupération (82) (86). Reictedral. (88) ont trouvé des valeurs dedans le tibia des sujets
sains entre 140 et 260 ms a 1.5 T. D'apres Teclmwilbonget al. (78), les valeurs de;a 3 T étaient
€gales a 248 + 12 ms pour des échantillons d’'dgabbovin et 398 + 7 ms pour des échantillonssd’o
cortical humain. La méthode VFA associée a uneiaitiun UTE 3D (89) a été aussi utilisée pour
évaluer T dans I'os cortical. La valeur de @tait égale a80+25msa 3 T.
Une divergence entre les valeurs decitées dans la littérature est notée. Le tempsbienu semble
dépendant des paramétres d’'imagerie et de la ségugitisée. Une origine possible des variations

observées, outre les différences d’échantillod$néénsité du champ magnétique, Bourrait étre les
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effets de MT entre les protons de I'eau liée alagéhe et les protons des terminaisons méthyleme da

le collagéne.

[1.8.2.2. Mesure de la relaxation transversale
La quantification de T est faisable en acquérant plusieurs images a XeReti & TE variable. ;Test
déduit des données analysées avec une loi monoexjielle décroissante ou avec une loi
multiexponentielle décroissante. En adoptant uredyaa avec une loi multiexponentielle, plusieurs
considérations doivent étre prises en compte airsa¥® rapport signal sur bruit, le nombre et
I'espacement (temporel) entre les différents écéirs,
Une étude par Dat al. (90) a permis de détecter deux composantds @eurt et d&’; long dans I'os
cortical bovinex vivo.Le tempsT, court était égal a 0,29 + 0,02 ms (fraction = 7&%le tempg,

long était égal a 2,93 £ 0,57 ms (fraction = 22%)).

11.8.2.3. Mesure de porosité
McCaldenet al. (91) ont observé gu’'une augmentation de la paggiaction volumique occupée par
I'eau) avec I'age est corrélée a un risque de dracbsseuse. Avec l'arrivée de la séquence UTE, les
auteurs ont tenté de proposer une mesure de gbpasit prédire le risque de fracture osseuse.
Pour examiner la qualité de I'os cortical d’unediagion invasive et non irradiante, une méthode de
mesure de la concentration d’eau dans les pordsa(&¢é proposée. La méthode est basée sur la
calibration du signal & I'aide d’un échantillon iddéérence ayant une concentration en protons connue
ainsi qu’un temps Jsimilaire a celui de I'os cortical. Les auteurs eraminéex vivodes échantillons
d’'os cortical bovin et humain (UTE 2D) et ont mates expériences vivo UTE 2D et 3D sur cing
femmes préménopausées, cing autres postménopariséixspatientes souffrant d’ostéodystrophie
rénale. La quantité d’'eau était égale a 17%, 28%1ét chez la premiere, deuxieme et troisieme
catégorie respectivement. Cette étude a montréagmeantité d’eau détectée par UTE augmente apres
la ménopause et chez les patientes souffrant ddgsérophie rénale. L’ostéodystrophie rénale est un
complication courante de I'insuffisance rénale, mpm traitée peut provoquer des douleurs osseunses e
particulier au niveau du dos, des hanches, desgaibdes genoux. Les os atteints sont plus sessibl
aux fractures. Son traitement précoce permet deelites douleurs et fractures (92).
Une autre équipe a utilisé une séquence UTE 2D qaractériser le signal des composantes,denp
et T, court dans des échantillons d'os cortical hum8B).(Ces mesures ont été corrélées a des tests
biomécaniques et des mesures par microtomograghi faible corrélation a été observée entre les
mesures de porosité des échantillons par microtoapbge et les temps,Tiong et court. Aucune
corrélation n'a pu étre établie entre les testsamiggies et les temps ong et court obtenus a partir de
I'analyse biexponentielle des données UTE.
Seifertet al. (94) ont examiné des échantillons de tibia humai@st T par une séquence ZTE et SIR-

ZTE (Single-adiabatic Inversion Recovery) dansuede mesurer respectivement la concentration de
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I'eau libre et de I'eau liée au collagene. La tegha SIR-ZTE permet d'inverser le signal des preton
de Tz long et de saturer celui des protons gedurt. En choisissant un temps d’inversion optjreaul

le signal des protons de, Tourt apparait sur les images. Des mesures grawimeés (séchage et
crémation) et par microtomographie (résolution igat= 18,5 um) ont aussi été réalisées pour les
confronter aux résultats IRM. La concentration l®{@ans inversion) en protons obtenue (33 Mol/L)
est plus élevée que celle indiquée par d’autremuasitce qui est attribué a la méthode ZTE. De méme
la concentration en protons de I'eau liee semblestimée dans Seifeet al. par cette technique. Les
proportions relatives et les valeurs ded€ deux populations (eau libre et eau liée awageéhe) sont
relativement comparables a celles indiquées datsde de Dwet al : 77% (. = 540 ps) et 23%
(T2> 17 ms) avec toutefois des valeurs d@lls élevées et largement distribuées pour I'éma |

Les auteurs ont noté une corrélation entre la euraon'H de I'eau liée au collagéne et la densité
minérale osseuse suggérant ainsi une nouvelle mesmplémentaire a I'absorptiométrie biphotonique

a rayons X.

11.8.3. Etudes spectroscopiques
Une étude spectroscopique a 4.7 T (TE < 20 ps)adehtét al.(26) a permis de caractériser différentes
populations de proton dans I'os cortical humainude ces populations sont en échange a savoir les
protons du collagéne dans les terminaisons métayén= 57 + 4 us) et les protons de I'eau liée au
collagéne (T = 416 = 35 ps). Cette mesure spectroscopique pa&stutilisablen vivo a cause des
limitations du TE et de la bande passante accesssolr les machines cliniques.
Onget al.(80) ont proposé une technique spectroscopiguet?H par une séquence de filtrage double
quanta (IP-DQF) pour distinguer et quantifier I'dige au collagene et I'eau libre dans les pord®de
cortical.
La technique IP-DQF permet d'isoler les signaux gestons provenant de molécules d'eau
« orientées » en utilisant le couplage dipolaig@iminer tous les autres signaux par cyclagphtese.
L'expérience est répétée en implémentant & chagjgseuhe phase RF différente pour soustraire les
signaux non souhaités. Dans le cas de cette daudet était d’isoler le signal des molécules ayard
orientation relativement rigide (eau liée a la ctiee du collagene) et de supprimer le signal des
molécules de I'eau libre.
Des échantillons d'os cortical de moutons et humaint été examinés par IP-DQF avant et apres leur
immersion dans le ID et par microtomographie (résolution spatiale 3ufh§. On peut quantifier la
fraction de I'eau liée au collagéne pEIrIR sur le deutérium, en effet pour le doublet large attribué
a l'eau liée au collagene est nettement plus cpuetT: de la raie fine (BD) attribué a I'eau mobile.
Les signauxH IP-DQF ne changent pas aprés immersion dansQeebils ont été attribués aux protons
du collagéne dans les terminaisons méthyléne. kasjié déduite des mesures spectroscopiques est
corrélée a celle déduite par microtomographie.réesltats montrent que 60 a 80% de I'eau dans I'os

cortical est liée au collagene.
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[1.9. Défis de la séquence UTE

Malgré le large spectre des applications UTE dassi$sus ayant un. Tourt, cette technique a encore
des défis a surmonter que nous classerons en qcatégories : les limitations technologiques
(hardware), la disponibilité de la séquence erigii®, le nombre réduit d’études de validatiovivo

et I'origine du signal récupéré par UTE.

Pour atteindre des temps d’échos trés courtst, irgmrtant de commuter rapidement les gradierds. L
forme des gradients n’est pas toujours celle deémpdr I'utilisateur, cela est dd a I'ensemblerdes
linéarités dans la réalisation des gradients (fonchon linéaire de réponse de l'alimentation de
gradient, adaptation d'impédance entre I'alimentast le bobinage de gradients, courants de Faiicaul
etc.). Pour réduire les effets des courants dedtdid est conseillé de positionner I'objet auntce de
I'aimant et de privilégier les acquisitions UTE 3Dk plus, pour récupérer le signal des tissuscirt,
des impulsions RF avec une courte durée sont ingiéas. Cette opération nécessite un SAR élevé
limitant ainsi les applications de I'UTia vivo. Enfin, il existe tres peu d’études de reproduiditbet

de validation dans la littérature pour des restmst budgétaires.

Le signal proton dans I'os cortical provient degsurs populations (collagene, lipides, eau dasis le
pores, etc). Chaque population différe par ses $eteprelaxation caractéristiques. En choisissant le
parametres optimaux de la séquence, il est posighiécupérer le signal de la population cibleh&at
que les protons du collagene ont un tempgrds court, il est impossible de détecter le digha
collagene par UTE. Il reste donc du signal détéetpar UTE provenant de I'eau libre dans les petes
de I'eau liée au collagéne. Selon les auteurs, 6080% du signalH proviendrait de I'eau liée au
collagene. Les analyses de différents auteurs digatgentes sur leurs temps caractéristiques. Ainsi
selon Horclet al. (26) ces deux signaux ont des temps de relaxtosversale comparables et seraient
dans les proportions 70% et 30%. Par contre, deloet al. (90), deux gammes de $ont visiblesn
vitro et leurs proportions relatives sont de 78%=<1,29 ms) et 22% (= 2,93 ms). Enfin, Seifedt

al. (94) ont trouveé que les temps caractéristiquegldax populations sont plus longs (540 ps et 7 ms
Le signal récupéré a TE court provient donc dedses< populations. Actuellement, il n’y a pas de

consensus sur la meilleure méthode permettangleamtification précise.
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Chapitre Il : Mesure de porosité dans

I'’os cortical

[11.1. Introduction

La mesure de porosité dans I'os cortical pourrppoater des informations complémentaires aux
mesures par absorptiométrie biphotonique a rayorguiXsont largement utilisées en clinique. La
séquence UTE fournit une information sur ce paresr@une maniére non invasive et non irradiante.
La motivation de ce projet vient du travail de Taeiboonwonget al.(78) qui ont proposé une méthode
de mesure de porosité vitro etin vivo. Dans ce chapitre, nous présenterons une collidmorentre
notre laboratoire et le laboratoire de Bio-ingéiei@t Bio-imagerie Ostéo-Articulaire (B20OA) dont le
but était de comparer une mesure de porosité demntons de fémurs humains par UTE et par

microtomographie par rayonnement synchrotron.

[11.2. Motivation

Le risque de fractures osseuses dépend de plugpeauasnetres comme la force de Iimpact et la
résistance de I'os. La résistance de I'os dépenshdgeométrie et de sa qualité. La technique « gold
standard » pour évaluer la qualité de I'os cortzatlinique est DXA. Elle permet de mesurer lasitén
minérale osseuse. Cependant DXA ne prédit le risiguigacture osseuse que dans 30 a 50% des cas
(95). De plus, une faible corrélation entre la dénsinérale osseuse et la résistance de I'os aitég
dans la littérature (96). Il est donc importanpdeposer d’autres parameétres déterminants du ridgue
fracture osseuse comme la microarchitecture, lagitérou la qualité de la matrice organique.

En se dégradant, la corticale devient fine et pw#eRlusieurs études (91) (97) (98) ont observé une
corrélation entre la porosité et les propriétésanigpies de I'os.

L'objectif de I'étude présentée dans ce chapitait e proposer une mesure de porosité par IRM-UTE
qui pourrait étre complémentaire aux mesures DXe Béquence UTE 2D a été implémentée a 4,7 T
dans le but d’examiner 38 échantillons de diaphfémsrales humaines fournies par Valérie Bousson
et Yan Wu du laboratoire B20OA.

[11.3. Echantillons

Le protocole de préparation des échantillons aggéré par Yan Wu et Valérie Bousson du B20OA. Des

échantillons de fémurs humains (n = 38) ont étéepés sur des cadavres agés entre 47 et 99 ans
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(moyenne d’age : 81 £ 12 ans) (Annexe 1). Les pers® prélevées n'avaient pas de maladies oséto-
artictulaires connues a leurs déces. Les tissus aiosi que la moelle osseuse ont été enlevés dgant
conserver les échantillons au congélateur (temyéra25°C). Chaque échantillon a été découpé en des
morceaux de 11 a 16 mm d’épaisseur (épaisseur meyenl2 + 1 mm) au niveau du haut de la
diaphyse. Les échantillons ont été maintenus sidesafin d’éviter que les pores ne se remplisset.d
Trois jours avant les acquisitions IRM, chaque éthan a été fixé dans du formol (> 48 heures) et
ensuite trempé dans I'eau du robinet pendant 2d4an#’examen IRM, les échantillons ont été essuyés

et enveloppés dans un film plastique.

[11.4. Aimant et antenne

Les expériences ont été effectuées en utilisantajeur « petit animal » (Fig. 27) assemblé au

laboratoire en 2006 composé de :

* unaimant 4,7 T de diamétre 33 cm,

* un systéme de gradients et de shims BGA12-BS30 diamétre de 12 cm allant jusqu'a une
amplitude de 400 n’im et piloté par une alimentation de gradients Gop&s.

Figure 27 : Aimant 4,7 T assemblé dans notre ldbmea(a gauche) ainsi que 'orientation des graidie

(a droite)

Une console Tecmag permet le contréle d'un séquerigeollo) via le logiciel TNMR. Une antenne
de volume (« birdcage ») de 48 mm de diametre andacteur de qualit@. = 180 (Fig. 28) est utilisée
pour examiner les échantillons. Cette antenne gediabtenir un champ d’excitation:Belativement
homogéne sur une longueur de I'ordre de 48 mm.tefare est utilisée en émission/réception.
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Figure 28 : Photo de I'antenne « birdcage » faléqdans le laboratoire et utilisée pour nos expéee

(p =48 mm).

[11.5. Protocole d’acquisition des données

[11.5.1. Calibration de I'angle de bascule
Pour calibrer I'angle de bascule, on utilise ungus@ice avec une impulsion rectangulaire de durée de
100 us (TE =105 ps, TR =10 s). Le profil d’'intédslu signal est récupéré par transformée de &ouri
pour des valeurs croissantes de(jigias de 0,5 dB). Le passage par un premier maxioarmespond a
un angle de bascule de 90° et par un premier mmicmrrespond & un angle de 180°.

l11.5.2. La séquence UTE / Mesure de la relaxation transveate
La Figure 29 montre le diagramme de la séquence 2ITEn projection. Une impulsion rectangulaire
d’'une durée de 100 us est appliquée. Sept acguisitiont répétées avec sept TES incrémentés ;51 us
281 us, 511 us, 741 us, 971 ys, 1,201 ms et 1,48pnss les sept échos, des gradients de spoil sont
appligués dans les trois directions pour élimireimantation transversale résiduelle. Supposant une

décroissance monoexponentielle de I'intensité goatiselon :

-TE

M= M, expT—§ [39]
Nous avons ajusté les données sur cette loi podéeéuire le temps de relaxation transverggle
Avec M, I'aimantation a I'équilibre. Le tempE;, a été calculé point par point et une cdtfea été

déduite a partir de ces mesures pour chaque élbbianti
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Figure 29 : Diagramme de la séquence UTE 2D wtilgéur examiner les échantillons d’'os cortical.
Une impulsion RF d’'une durée de 100 us est apmiguécquisition est réalisée aprés sept TEs
incrémentés (51 ps, 281 ps, 511 us, 741 us, 971,231 ms et 1,43 ms). Des gradients de spoil sont
appliqués sur les trois directions pour supprirf@miantation transversale résiduelle. Les pararaétre
d’'imagerie sont les suivants : TR = 58 ms, nomlereadliales = 720, BW/pixel = 376 Hz, matrice de

reconstruction = 300x300, FOV = 60 mm¢qFE 5 minutes.

[11.5.3. Algorithme de reconstruction des images UTE
Les images UTE sont reconstruites avec un lodidalab (The Mathworks, Natick, MA). L'algorithme
utilisé est le suivant :
La premiére étape est la lecture d'un fichier (ttxtension fournie par TNMR) pour récupérer les
données brutes et le header (I'entéte des donnéesfréquence offset, nombre de rayons, BW, t
nombre de points d’échantillonnage, gain du récegptiate, etc.).
Dans notre cas et aprées traitement, les donnétestsont stockées dans une matrice 3D de taille :

nb_pts x nb_r x nb_echo

Avec nb_pts est le nombre de points par rayon (I#8)r est le nombre de rayons (720) et nb_echos le
nombre d’échos (7).
La deuxiéme étape est le calcul de la trajectark(t) pour un profil temporel du gradient de lectare
partir d’'une mesure RMN indépendante sur fantérg (9 mesure consiste a suivre la phase du signal

d’une coupe fine excentrée en;»en présence d’'une impulsion de lecturg: G

t ! !
@(t,x0) = [ ¥ Grece ()% dt [40]
Cette phase est donc directement proportionnetlé)apendant I'exécution du profil deide (rampe

puis plateau) et nous permet de déterminer lact@je dans l&-space pendant I'impulsion de lecture.
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Comme la réponse du gradient n’est pas instanténéa,un retard entre le début de fenétre de neesu
et le gradient de lecture. Ce décalage est ex@imm@®mbre de points d’échantillonnage (valeuragtéi
4,5). Le décalage qui est donc un parameétre ajestibla reconstruction est difficile a évaluerave
précision. Les premiers points de la fenétre deuneesont éliminés (typiquement 3 points).

La troisiéme étape est le regridding de chaquet pleim données brutes relues sur une grille cantésie

au plus proche voisin, avec moyennage en cas damgition de plusieurs points sur les mémes
coordonnées cartésiennes. On choisit un nombreidésgsur la grille (taille_regrid) plus grand dae
taille de reconstruction des images sinon des ksl repliement apparaissent. Les valeurs extrémes

de (k,ky) seront positionnées aux extrémités de la gilles sera donc toujours positionné au niveau

taille_regrid
de+_

La quatrieme étape est d'ajouter des zéros awslues données regriddées, cette opération eséappel
« zero-filling ». Cette opération a pour but d’awner kax et par conséquent affiner la résolution
spatiale de 'image. Une opération de FFT2D inversteeffectuée pour passer du plan de Fourier au
plan image.

La cinquieme étape est I'ajustement de la taill€icege UTE apres regridding si on souhaite obteni
une taille de reconstruction plus petite que taikbgrid. Si I'objet est positionné au centre demant,

on « croppe » la partie centrale de I'image et®wcanserve que le FOV souhaité.

[11.5.4. Mesure de la relaxation longitudinale
La relaxation longitudinale a été évaluée avec@tpuence de VFA sur trois échantillons de diaphyses
en variant les angles entre 10° et 60°. Cette raasarété effectuée que sur trois diaphyses paree q
le temps des manipulations était limité. Les doendat été analysées aveftool de Matlab (The
MathWorks, Natick, MA) pour déduire Met Timoyende la région corticale en réduisant I'erreur
quadratique moyenne (EQM) entre les données expstates et un ajustement de I'équation de Ernst.

L’erreur quadratique moyenne est calculée selon :

EQM = \/; * ,(mesure(i) — simulation)? [41]
Npts— Npar
Avecn,,s le nombre de points mesurésigt, le nombre de parametres que nous cherchons aisgtim
[11.5.5. Mesure de porosité
La porosité des échantillons a été calculée &d'didn tube témoin (1= 7 ms ef; = 335 ps) contenant

un mélange 25% de B et 75% de BD et un sel paramagnétique (20 mMol/L de MhQlour

reproduire le comportement de I'os cortical (Fi@).3
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Figure 30 : Variation du signal dans un tube coat¢25% de KD et du MnC} en fonction de TE et
de l'angle de bascule a partir des données UTE-gF#ustement monoexponentiel des données pour

déduireT; = 33510 ps etq= 7+0,1 ms.
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Pour chaque échantillon, la porosité a été déduyitartir du rapport :

s Epaisseur (diaphyse F; (diaphyse <S (diaphyse)>
Porosité (%) = 25 x—= (diaphyse) 1 (diaphyse) (diaphyse) [42]
Epaisseur (tube référence) F, (tuberéférence) <S (tuberéférence)>

Avec R le facteur de pondération @éfini par :
sina [1 — exp(—TR/T,)]
1 —exp(—TR/T;) cosa

Et < S > le signal moyen extrapolé a TE = 0.

L'épaisseur de chaque diaphyse a été calculéettt gamages de repérage acquises en GE avec
sélection de coupe (impulsion RF sinc 2 lobes)=TE92 ms, TR = 20 ms, angle de bascule = 23°,
BW = 80 kHz.

Un traitement a été réalisé sur les images UTEnstogites afin de délimiter la région corticalelde
diaphyse. Un masque a été défini a partir de I'enag TE le plus court (Fig. 31A). Cette opération
n'est effectuée que si le niveau du signal estrseynéa un certain seuil (Fig. 31C). Ensuite, calisg

une multiplication du masque par I'image au TEllespong (Fig. 31B). L’histogramme des pixels de
'image au TE le plus long (TE = 1,43 ms) qui sarit sur le masque est calculé (Fig. 31D). La positi
du maximum de I'histogramme est déterminée. La éda I'histogramme est ajustée par une loi
Ricienne :

—(x/largeur)? [43]

Ajustement = Kx exp >

Ou K est une constante,largeur est la largeur de la Ricienne (Fig. 31E). On dédiralors I'intensité
en-dessus de laquelle on sort de la corticale, m&riargeur. Cette opération permet de définir une

ROI corticale automatiquement (Fig. 31F).
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Figure 31 : Processus de traitement des imagesoptemir la région corticale de la diaphyse. Aaga

au plus court TE, B : image au TE le plus long,/@asque défini a partir de I'image au TE le plusrto

D : histogramme des pixels de I'image au TE le jdag qui sont a 1 sur le masque, E : histogramme
du signal pour I'image au TE le plus long, en nemant que les pixels du masque qui sont a 1. La
courbe rouge représente un ajustement par uneilenme, F : image UTE (TE = 51 ps) de la région

corticale, les fleches sur la figure montrent bxsek antérieure et postérieure de la diaphyse.
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[11.6. Mesure de porosité par microtomographie

L'équipe du B20OA a effectué des mesures de porasitéles échantillons par microtomographie
synchrotron. Les expériences ont été réaliséegmtneceuropéen de radiation Synchrotron (European
Synchrotron Radiation Facility) a Grenoble. Pows hlaesures de porosité par microtomographie
synchrotron, les échantillons ont été découpéssnattangles de taille 6,5 mm x 6,5 mm x 12 mm au
niveau de la face antérieure de la diaphyse atsrdans une résine pour faciliter leur manipulat®ur

les images reconstruites avec une résolution $paliax 6,5 um, la porosité est définie comme le
pourcentage du volume des pores sur le volumedttslcortical. Les traitements ont été réalisésgr

a un logiciel automatique qui binarise les images 6euillage) afin de séparer I'os du bruit dedfen
des pores. Ensuite, I'os cortical a été distingaél'ds trabéculaire en utilisant des opérations de

morphologie mathématique. La validité du résultaeou est contrélé (100).

[11.7. Résultats

[1.7.1. Spectre

La Figure 32 montre le spectre d’un échantillorsctortical acquis suite a une impulsion RF de 190 p
et apres différents TE = 60 us, 0,5 ms, 1 ms es ABW = 20 kHz). Plus TE augmente et plus
'amplitude des pics décroit. Deux pics apparaissen le spectre, la raie principale a la fréqudace
plus élevée est celle de I'eau. Sa largeur (miéadtest relativement importante (1,7 kHz) en maiso
des importants gradients de champ local dus dffxelince de susceptibilité entre la matrice ossetise
I'eau. Le deuxiéme pic décalé d’a peu prés 700dfiespond a la graisse. Il s’agit du décalage aumi
eau-graisse (3,5 ppm soit 700 Hz & 4,7 T). La fodmepectre est étalée ce qui est attribué autseffe

de susceptibilité. Une opposition de phase edbleisiprés TE = 0,5 ms (courbe rouge).
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Figure 32 : Spectre d’'un échantillon d’os corticamain a différents TE.

[11.7.2. Acquisition UTE

La Figure 33 montre différentes images d’'un éclantd’os cortical acquises a différents TE. L'os
cortical apparait clair sur I'image UTE. Plus TEymente et plus le signal de I'os cortical disparait

Au TE le plus long, seul le signal de la graisgevisible sur I'image.
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Figure 33 : Images IRM d'un échantillon d’'os caatiacquises a différents TE : (A) 51 us, (B) 281 ps
(C) 511 ps, (D) 741 ps, (E) 971 ps, (F) 1,201 ni{&etl,43 ms. Le signal de 'os cortical est visiau

TE le plus court. Plus TE augmente et plus le $igad’'os cortical disparait. Au TE le plus longus

le signal de la graisse reste visible. Les parasédfimagerie sont indiqués sur la légende de la

Figure 28.
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Sur les images de phase des diaphyses (Fig. 3ghalse dans les ROIs de graisse évolue avec TE

comme attendu pour df = 700 Hz, ce qui justifie ltribution et I'allure du spectre de la Figutz 3
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Figure 34 : Images de phase d’'un échantillon dwtiacal humain a TE = 51 ps (A) et 281 us (B). La

phase de la graisse se décale de celle de laateréigcec un écart en fréquence qui correspond &Z00

[11.7.3. Mesure de relaxation transversale
La Figure 35 montre une courbe de décroissancédalsd’un pixel de I'os cortical (unité arbitrajre
en fonction de TE. Avec le RSB disponible pour eetérie d’expériences: (10), un ajustement
monoexponentiel semble en parfait accord avecdaséks expérimentales a part au TE le plus long.
Le bruit semble stable au niveau des images casuydéur les différents TE. La valeur moyenn&'fle
de chaque diaphyse est reportée dans I'’Annexe 1.
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Figure 35 : Courbe de décroissance du signal (daint de 'os cortical) en fonction de TE avec un

angle de bascule = 40°; les données sont présgraedss croix rouges, I'ajustement monoexponentiel

est présenté par des cercles verts et le sigrtauitlest présenté par des triangles bleus. Patgr série

de données, nous avons déduit-M70+7 etl, = 380+12 us, l'intervalle de confiance pous &kt de

14% et poufl,, il est de 24%.

La Figure 36 montre une carte@ed une diaphyse fémorale d’une femme décédée a89 as cartes
deT, des diaphyses examinées sont relativement homsgndispersion des valeurs Besur toute

la ROI corticale est peu supérieure a I'incertitded’ajustement.

Le rapport signal sur bruit des diaphyses examinéesentre 8 et 14 avec une moyenne de 10. L’écart-
type est important par rapport a la valeur moyag, des corticales, cela peut étre expliqué par le
faible RSB des images UTE.
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Figure 36 : Cartel'; (A) d’'une diaphyse fémorale (femme, 89 ans) et danROI corticale (B).
T;moyen * écart-type de la ROI = 504 + 130 ps. Learggle noir montre la région examinée par

microtomographie.
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[11.7.4. Mesure de relaxation longitudinale
La Figure 37 montre la courbe de variation du dignasi qu’un ajustement de I'’équation de Ernst en
fonction de I'angle de bascule pour trois écharidlexaminés par I'expérience de VFA a4 TR = 58 ms.
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Figure 37 : Courbes de variation du signal moyemsda ROI corticale et ajustement de I'équation de

Ernst en fonction de I'angle de bascule pour téalzantillons d’os cortical a TE = 51 ps et TR =8

Les valeurs de Met de T pour chaque diaphyse sont indiquées dans le TiaBle®n note une
dispersion des valeurs de @ntre les différentes diaphyses examinées.

Tableau 2 : Met T. de la région corticale déduits de I'expérience/&&\ dans trois échantillons de
diaphyse pour TE =51 ps et TR = 58 ms.

Diaphyse 4300  Diaphyse 4310 Diaphyse 5013

Mo 259 244 154
T 1(signal moyen)£ iNcertitude absolue (Ms) 311+14 256 + 14 151 +24
Tl(carte) + éCart-type (mS) 294 +51 256 £+ 54 150 + 27

Des ROIs sont dessinées sur les images UTE aundeska face antérieure, postérieure et de laggais
pour évaluer leurs {T(Fig. 38A). Les données sont ajustées a I'équatmikrnst (Fig. 38B). 1lde la

face antérieure est supérieure a celui de la fasgpeure. L'écart-type du bruit est stable.
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Figure 38: ROIs dessinées au niveau de la facériante, postérieure et de la graisse dans un
échantillon d’os cortical humain (A). Ajustemensdidnnées VFA-UTE (TE =51 pys, TR =58 ms) a

I'équation de Ernst.

L’ajustement sur I'équation de Ernst a aussi éfécaié pixel a pixel sur les trois diaphyses pour
lesquelles les données sont disponibles. La Fig@nmontre une carte; We diaphyse d’'un homme de
83 ans calculée pixel par pixel. L'écart-type dades de T(Tableau 2) est comparable a l'incertitude

absolue de I'ajustement sur un pixel. Les carték des diaphyses sont donc relativement homogenes.
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Figure 39 : Carte 11d’'une diaphyse (homme, 83 ans) calculée point piat @ partir de I'expérience de

VFA. Le temps Tmoyen + écart-type de cette diaphyse est égal &3#Ims.

Les valeurs moyennes de déduites a partir des cartessbnt proches de celles déduites a partir de la
variation du signal moyen de la région corticaldarction de I'angle de bascule (Tableau 2).

Les données de;Tdisponibles uniquement sur trois diaphyses mohwer grande variabilité d’un
échantillon & l'autre. Par contre, les acquisitipnsr sept TEs sont disponibles sur les 38 éclhamgil
examinés, donc la cartograplfi¢ (Annexe 1) a été effectuée. Nous avons remarquéesutrois
diaphyses pour lesquelles les données de cartagrdptet T, sont disponibles une augmentation
systématique deiTavecT, (Fig. 40). Faisant 'hypothése que ce comportenseiitgénéralisable a
toutes les diaphyses, nous avons attribiu@ T51 ms aux diaphyses ayantlyn< 402 us, T= 256 ms
aux diaphyses ayant Uy entre 402 et 410 ps et ¥ 311 ms aux diaphyses ayantTyn> 455 pus.

460

N
H
o
L 2

0 50 100 150 200 250 300 35(
T, (ms)

Figure 40 : Corrélation entre les valeurs defll’; de trois diaphyses.
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[11.7.5. Mesure de porosité

[11.7.5.1. Mesure de porosité par UTE

La porosité de tous les échantillons (corticaléeee} déduite des acquisitions IRM-UTE est entretl8
43% avec une moyenne de 30% (Annexe 2). Des rédioniérét (ROI_Syn) ont été dessinées sur les
images UTE pour déduire la porosité de la régiotéregure sélectionnée pour les acquisitions de
microtomographie. La porosité des ROI_Syn est ehfret 37% avec une moyenne de 25% ce qui
correspond a une concentration de protons de Eodér 33 Mol/L. La Figure 41 montre la carte de
porosité d’'une diaphyse extraite d'un homme agé3dans. Elle montre une grande variabilité spatiale
en effet, la face postérieure est plus poreusdajfaee antérieure (Annexe 4). Des études de mesure
de porosité des échantillons d’os cortical par amediographie (101) et par des techniques acowstiqu

(102) ont rapporté le méme comportement.
Porosité (%)

60
40

20

0

Figure 41 : Carte de porosité d’'une diaphyse fétaopar UTE (homme &gé de 83 ans). La face
postérieure est plus poreuse que la face antériPoresité totale = 33%. Le rectangle noir repréesen
ROI_Syn.

Une corrélation a été observée entre la porossgeédbantillons et leurs tempsmdyen (Fig. 42). La
porosité dans les échantillons d’os humain estésdca partir du signal extrapolé a TE = 0. Darake
ou il y a un artéfact de correction @grque plus la porosité augmente et @gidiminue. Or ce n’est
pas le cas (Fig. 42). La corrélation positive efarngorosité et Fnoyennous informe que I'augmentation

de la porosité correspond a des pores plus gramise un temp%, plus long.
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Figure 42 : Corrélation observée entre la porad@e échantillons (%) et le tempsndyen (US) de la
région corticale.

[11.7.5.2. Mesures de porosité par microtomographie

La porosité des rectangles de la face antériewsedd@hyses par microtomographie synchrotron est

comprise entre 3 et 28% avec une moyenne de 14%ef&n2). La Figure 43 montre deux images
acquises par synchrotron de deux diaphyses de femme

Figure 43 : Images de diaphyses fémorales acqpaesicrotomographie synchrotron a Grenoble

(coupe centrale). A gauche : femme de 60 ans,itedrfemme de 68 ans. La résolution spatiale est d
6,5 um, FOV = 20 mm.

Les valeurs de porosité déduites par microtomogeamiit été confrontées a celles trouvées par IRM-

UTE au niveau des régions d’intérét antérieures macune corrélation n’a pu étre établie (Fig. 44).
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Figure 44 : Confrontation des mesures de porogitt 3B échantillons par UTE et par synchrotron.
Aucune corrélation n’est observée entre les deusunes. Les valeurs de porosité déduites par UTE

sont systématiquement plus grandes que cellesuddgrar synchrotron.

[11.8. Discussion

Les séquences d’'IRM classiques utilisent des tetigzho longs, pour lesquels I'os cortical ne montre
aucun signal. Le signal de I'os cortical est visigrace a la séquence UTE implémentée avec TE tres
court (51 ps). Dans une premiére approche, nousriesp récupérer des images exploitables pour

I'évaluation quantitative de la porosité (la fractivolumique de I'eau) dans I'os cortical.

Une variabilité spatiale de porosité est observiteeda face antérieure et la face postérieure des
diaphyses. Dans une étude ou la porosité a étééevalar microradiographie (101), cette variabilité
spatiale a aussi été notée par les auteurs.

Les mesures VFA, UTE et GE a différents TE nouspaniis de calculer des cartes paramétriques de
T1 pour trois diaphyses et d& pour chaque diaphyse. En raison d'une planificaserrée des
expériences sur les échantillons, nous n'avonsppaévaluer la relaxation longitudinale de tous les
échantillons. Seuls trois échantillons ont été erém

Aucune corrélation n’a pu étre observée entre lEsunes de porosité par UTE et les mesures de forosi
par microtomographie. Dans une étude de &a#. (93) ou les auteurs ont mesuré la porosité par une
séquence UTE 3D (TE = 24 us) et par microtomogeafigisolution spatiale = 9 um), une corrélation
trés faible (R= 0,23) a été rapportée. Les valeurs de porosité€JTE étaient supérieures a celles
déduites par microtomographie. Ce méme résultabppbrté par Ongt al.(80), ils ont trouvé que la
porosité déduite par une technique spectroscofgapeience de filtrage double quanta) est supérieure

de 20% a celle déduite par microtomographie (résoispatiale = 16 um).
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La non-corrélation de nos mesures de porosité fmotamographie et par UTE peut étre expliquée par
plusieurs raisons. Premiérement, la résolutioniapatle la microtomographie (6,5 um) permet de
visualiser les pores haversiers30 a 200 pm de diametre) mais ne permet pas daliger les pores

de plus petite taille comme les pores lacunaire(um de diameétre) ou encore les pores canalieslai
(= 0,5 um). Cet argument s’applique également audteds de Baet al (93) et Onget al.(80) discutés
ci-dessus pour lesquels la résolution des imagesid®tomographie était moins fine que dans notre
étude.

Deuxiemement, pour repérer la région ou les mesdeeporosité par microtomographie ont été
réalisées, une approximation a été faite. |l essite que les régions sélectionnées pour évaduer |
porosité par UTE ne soient pas exactement les m@&mescelles sélectionnées pour les mesures
microtomographie. De plus, la région étudiée parEUdst plus petite que celle étudiée par
microtomographie du fait que nous avons excluigssis de Tlong de I'analyse. Ce choix qui visait a
éliminer completement des signaux provenant dediage ou d’'une matrice trés poreuse aurait paurtan
da diminuer la valeur de la porosité.

Par ailleurs, la séquence UTE présente quelquesivBaients qui pourraient expliquer I'absence de
corrélation entre nos mesures de porosité par UPparanicrotomographie.

Premiérement, a TE court, le signal de I'antenne&isible, il est donc difficile de sélectionneraiROI

du bruit qui soit homogéne et bien délimitée. Paumédier a cela, I'utilisation d’'un matériel pour
construire I'antenne sans protons (Teflon) est eitigs.

Deuxiémement, nous avons utilisé une extrapolatidok = 0 des mesures aux sept valeurs de TE. Nous
avons donc éliminé la pondération des tissu§,de 400 us. Les signaux provenant des protons du
collagene dans les terminaisons méthylene soribd pon détectés car la valeur de TE minimale que
nous avons utilisée (51 ps) est trop longue delamtdurée de viex(10 ps). On ne peut donc pas
attribuer I'excés de porosité déduit des mesuregE-URM a ces protons. Si on trouve un excés de
porosité, c’est donc que le signal détecté estrianse des signaux provenant de 'eau libre et dmil'e
liée au collagene. Il est donc important de comgreifiorigine du signal a TE = 51 us afin de sépare
les différentes populations et de pouvoir proposer mesure de porosité fiable.

On peut noter que la gamme de concentratioedéduite de nos expériences (20 Mol/L a 45 Mol/L)
est du méme ordre de grandeur que celle obtenwdffiaents groupes (Seifest al. (94) : 33+3 Mol/L

et Horchet al. (26) : 33+8 Mol/L).

Un phénoméne de transfert d’aimantation a été mévedence dans I'os cortical entre les protons de
'eau liée au collagéne et les protons du collagfares les terminaisons méthylene. Nous avons émis
I'hypothése que le MT pourrait influencer les réstsl de mesure de relaxation longitudinale et par

conséquent ceux de mesure de porositeé.
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Dans le chapitre suivant, nous allons présentedangieme étude ou nous avons examiné une série de
diaphyses fémorales bovines dans le but de défimiprotocole plus rigoureux de mesure de la
relaxation longitudinale (manque de données dapsciaiére étude) et de quantifier les paramétres de

MT dans l'os cortical.
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Chapitre IV : Quantification des
parametres de relaxation croisée dans

I'os cortical

IV.1. Introduction

Dans ce chapitre, nous présenterons une deuxi@rde étir des échantillons de diaphyses bovines a
4,7 T. Le but de cette étude est de comprendrgif@ du signal UTE et la dispersion entre les wade

de T: trouvées au niveau des diaphyses humaines enganapon protocole de mesure de relaxation
longitudinale plus rigoureux.

Nous avons émis I'hypothése que la disparité daesrealeurs de ilprovient du transfert d’aimantation
dans l'os cortical entre les protons de I'eau kéecollagene et les protons du collagéne dans les
terminaisons méthyléne ; cet effet devrait dontefoent dépendre de la séquence RMN ou IRM utilisée
et des parametres (impulsions RF, TR, angle daul®sc

Sachant que la quantité de collagéne dans lesnaisons méthyléne est corrélée aux propriétés
mécaniques de 'os (26), il nous a semblé judiciaiguantifier ce paramétre avec différentes sampsen

afin de proposer une évaluation de la qualité ake dortical.

IV.2. Matériel et Méthodes

IV.2.1. Echantillons
Un fémur bovin a été récupéré chez un bouchersBetions transversales au hiveau de la diaphyse ont
été découpées (épaisseut0 mm) (n = 5). Apres avoir enlevé la moelle oseenous avons découpé
les sections en plusieurs morceaux de plus patite L0 mm de largeur) compatible avec la dimemsi
de I'antenne (n = 11) (Fig. 45). Les sections ¢dndises au congélateur jusqu’au jour des manipukat
IRM. Le jour de 'examen IRM, les échantillons @té décongelés a température ambiante. Avant de
les examiner, les échantillons ont été essuyésaia@pés dans un film alimentaire pour éviter le
contact air/os.
Pour reproduire le comportement d'un modéle a umgulation, nous avons préparé une solution
2 mMol de MnC} (soit 198 mg de MnGlpour 0,5 L d’eau) puis la préparation a été dildiée facteur
10.
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Nous avons utilisé des échantillons de gels d’agai¥ comme systeme modele a deux populations.
Nous avons choisi d'utiliser du gel d’agarose palusieurs raisons : facile & s’approvisionner,|&ai
produire, possibilité de fabriquer des gels deéddfites concentrations, données de la littérature
disponibles. L'agar-agar provenant de la societ® PABO était initialement sous forme de paillettes.
Pour fabriquer du gel d’agarose a une concentraommée nous procédons dans un premier temps a la
pesée de la quantité d’agar-agar nécessaire. Desecond temps la quantité d’eau distillée nécessai
pour fabriquer le gel est pesée puis chauffée. fdige 'eau suffisamment chaude (proche de la
température d’ébullition), 'agar en paillette @srsé. On mélange ensuite jusqu’a ce que toutes les
paillettes soient dissoutes. Enfin, on laisse le&feoidir.

Les expériences sur ces échantillons ont démartnévadider la méthodologie de quantification du MT

avant de la tester sur les échantillons d’os bovin.

Figure 45 : Fémur bovin récupéré chez un bouches. §&ctions transversales ont été découpées au

niveau de la diaphyse. Ensuite, deux petits mosceatiété découpées (largeut0 mm).

IV.2.2. Aimant et antenne
Pour les expériences VFA, les grandes sectionsagidnyses bovines ont été examinées a l'aide de la
méme antenne « birdcage » utilisée pour les expiase de mesure de porosité (décrit dans le
Chapitre Il). Le diamétre de I'antenne est de 48 et I'intensité maximale de:Rle 50 pT est fournie
par un amplificateur pulsé (TOMCO, puissance malemal kW, 60 dB de gain, durée des impulsions
RF limitée a 10 ms).
Pour les expériences de mesures de relaxatiortlmiigale et transversale et de saturation paritépet

de binomiales, les morceaux de petite taille ofte&aminées avec une antenne « loop-gap resonator »
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de 16 mm de diamétre (Fig. 46) et denilaximal de 1174 uT (fourni par le méme amplificatgulsé).

Le facteur de qualitéQ) de cette antenne est autour de 98.

La sonde est réglée avant la mise en place de er&dnantillon avec un analyseur de réseau Agilent
Technologies E5061B qui mesure I'amplitude et lagehdu coefficient de réflexignsur la plage de
fréquence 199,8 MHz + 5 MHz. Pour adapter I'anteariémpédance d’entrée (50), les capacités
variables d’accord et d’adaptation de I'antennd smdifiées pour minimiser le coefficient de réftax
autour de la fréquence 199,8 + 0,05 MHz.

Pour les expériences de saturation par impulsiosti&sonance, les échantillons ont été examinés ave
'antenne « loop-gap resonator » avegB= 58,7 uT fourni par un amplificateur en onde oure
(CW, puissance maximale = 3 W, 27 dB de gain, ZH2 Winicircuits, durée des impulsions RF
illimitée). Le réglage de I'angle de basculke (a puissance radiofréquence émise) est effectadda
d’un atténuateur variable placé a I'émission ajjsa I'aide du paramétre F1_Atten du logiciel TNMR.
L’échantillon est aligné avec I'axe Z de I'aimaet,autant que possible centré dans I'antenne. $oute
les mesures spectroscopiques ont été réalisé&sqatits échantillons.

Sonde N°2

Diamétre interne 16mm

Figure 46 : Antenne RF « Loop gap resonator » dendire 16 mm. Cette antenne a I'avantage de

fournir un champ RF intense et homogene.
IV.2.3. Mesures de relaxation (sans imagerie)

IV.2.3.1.Mesure de relaxation longitudinale
L’aimantation longitudinale a été mesurée par @ogisnce d’inversion-récupération (IR) avec 31 délai
d’inversion (ti) espacés régulierement sur une léetegarithmique entre 15 ps et 15 s{fi. Deux
durées de l'impulsion RF (pulse width « pw ») omé étilisées: 10 us (TE = 55 us) et 100 us
(TE =100 ps). L’aimantation longitudinale a étémalisée selon :

M7 (timax ) — My (i)
Mg (timax )

Avec M I'aimantation longitudinale des protons de I'egelau collagene

Les données de 'IR a pw = 10 us ont été analyséesine loi monoexponentielle décroissante. Les
données de I'IR a pw = 100 ps ont été analyséegarmioi biexponentielle décroissante comme cité

dans le chapitre Il (section 11.6.3.) selon :
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- —ti + —ti
A3 exp( /Tl—) + A7 exp( /Tf)
Avec A7 etAT les amplitudes normalisées qui dépendent de te-équilibre des deux populations
de protons apres I'impulsion RF de 180;. etT;” sont les temps de relaxation qui dépendemte

R, RandM}.

IV.2.3.2.Mesure de relaxation transversale
Pour mesurer la relaxation transversale, une séquenlti-écho de spin (CPMG) a été implémentée
avec des TEs entre 0,076 ms et 0,5 ms (100 éclmps)=210 ps. Les données expérimentales ont été
ensuite analysées selon une loi biexponentielleotEsante a I'aide de ['utilitaireftool fourni par
Matlab (The MathWorks, Natick, MA) :

S(TE) = S, exp <_TE/T2’) + So exp <_TE/T2,,)
Avec S; et Sy les poids des fractions des composantes rapidésnets etT, et T,' les temps

correspondants.
IV.2.4. Saturation de I'aimantation longitudinale

IV.2.4.1. Saturation par excitation hors-résonance
L'expérience de saturation par excitation horsmésce a été réalisée avec une impulsion RF dee5 s d
durée et six valeurs de; Bqui correspondent a six fréquences 94 Hz, 187 Hz, 333 Hz, 628 Hz,
1253 Hz, 2500 Hz) et 27 valeurs de df entre 10248 kHz.MZ est mesurée aprés une impulsion 90°
rectangulaire d’'une durée de 100 ps. Une mesugfé@®ence de I'aimantation longitudinale des preton
de I'eau liée au collagéne a été effectuée apréiglanégal a 15 s. Des gradients de spoil soricpEs
sur les trois axes pour éliminer l'aimantation #&grsale résiduelle. Le temps d’acquisition
était = 90 min, TE=101 uset TR=15s.

IV.2.4.2. Saturation par une binomiale

Dans un premier temps, nous avons cherché a daiwmétique de retour a I'équilibre dé¢? (la
_— Mg T . . s L .. .y .
variation deM—fl) aprés I'implémentation d’'une seule excitationdomale de troisieme ordre (Fig. 24).
0

Pour cela, aprés excitation, on laisse un dglaf{temps pour que I'aimantation longitudinale retaur
a I'équilibre, incluant I'application d’impulsionedgradient de spoil sur les trois axes pour élintiogte
aimantation transversale). La mesure par une ingruRF de 90° est effectuée et le processus eStarép
pour plusieurs délatsm choisis sur une échelle logarithmique entre 1 ti€es. La derniére impulsion
90° permet une mesure référence aprés un temperd@ate 15 s pour étre revenu a I'équilibre. s ta
de transfert d’aimantation (TA) est obtenu comme :

(S(tLM) - Sref)
Sref

TA(tiy) =
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Avec Syrle signal obtenu par la mesure de référen6étel,) le signal récupéré apres le délai.t

IV.2.4.3. Saturation par répétition de binomiales
Une séquence de saturation par répétition de bademde troisieme ordre a été implémentée (Fig. 47)
Les parameétres de la séquence sont optimisés cpnapese par Pachot-Clouagtial.(76) pour saturer
I'aimantation longitudinale des protons dge= 9 us, 28 ps et 100 us pour lesquelles l'intérdst B
était respectivement (Tableau 1) de 349, 112 &t 3T, respectivement. Ces valeurs étaient ajustées
0,5dB pres (soit 6%) pour chaquesel et chaque échantillon, en déterminant lintendté
correspondant a un angle de bascule de 180° paudurée fixée, ceci pour minimiser des erreurs
provenant des non-linéarités de la chaine d’émissio
Pour atteindre un état stationnaire, le motif biradrast répété un certain nombre de fois (Nbinéa ét
varié sur quatre valeurs : 100, 500, 1000, 1508peis un délai Thin = 11,2 ms. La mesure de saiaora
est réalisée aprés une impulsion rectangulairaudiedr et apres un délai de 100 ps. Aprées TR 515 s

une mesure de référence est effectuée suite anmasion RF rectangulaire.

Mesure de  Mesure de

saturation référence
arr or
pilN 3T 3T . T,  Thin TR TR
RF 0= 30 < +3u <>a | 1T Ty oo¢
Tint Tint Tint /_\
Gx
Gy
Gz L\
>—D
- Nbin -
100 ps 100 ps

Figure 47 : Diagramme de la séquence de satunaéiprépétition de binomiales de troisiéme ordre.

IV.2.5. Relaxation longitudinale avec imagerie (UTE-VFA)
Des images UTE 2D sans sélection de coupe ontétiéses comme décrit dans le chapitre 11l (Fig. 29)
L'acquisition a été faite pour différents anglesbdescule entre 10° et 130° et différents TRs (58 ms
500 ms et 1 s). La relaxation longitudinale a g8@&e dans la région corticale (délimitée pa< T ms
et un signal > bruit pour TE court). Les donnégsexmentales ont été ajustées sur I'équation detErn

A partir des images UTE acquises a différents Tias,carte d&, a été déduite pour chaque échantillon.
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Des cartes d’amplitude ont aussi été déduites gapotant TE a zéro (angle de bascule = angle de
Ernst).

IV.2.6. Simulations
Dans cette étude, toutes les séquences de MT iraptées consistent en la répétition d’'une série
d’'impulsions RF identiques séparées par un délegldeation. Il est donc possible de les analygeca
I'approche matricielle proposée par Mulitral (72) (voir Chapitre I, section 11.6.2). Cettepapche
nécessite de calculer I'exponentielle de la matkigglution ce qui est réalisable avec la foncgapm
disponible sur Matlab (The MathWorks, Natick, MAEs expériences ont été simulées en prenant en
considération les effets de relaxation croisée siatte étude, nous nous limiterons a un modédea d
populations. Les deux populations sont les proti$eau liée au collagéne avéf et Ty comme
temps de relaxation longitudinale et transversalies protons du collagene dans les terminaisons
méthyléne ave? etT? comme temps de relaxation longitudinale et trarssale, M étant la fraction
de protons du collagéne dans les terminaisons hééiinyetR la constante d’échange entre les deux
populations. Les programmes de simulation ont éi&ldppés avec Matlab (The MathWorks, Natick,
MA).
Pour les ajustements, nous avons le plus souviiséutoutil cftool de Matlab qui indique notamment
les intervalles de confiance a 95% sur les par&sgte que nous avons retenu pour évaluer l'itoeeti

sur les parametres.

IV.2.7. Mesures DXA

IV.2.7.1. Matériel
Des mesures d’absorptiométrie biphotonique a rajomst été réalisées au sein du service de médecine
nucléaire de I'népital Bicétre en collaboration @&Emmanuel Durand. Les échantillons (n = 5) sont
examinés avec une machibenar Prodigy AdvancéGE Healthcare) (Fig. 48). L’appareil est utilisé

avec les réglages (76 kV - 0,75 mA) corresponddeixamen du rachis lombaire.
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Figure 48 : Vue d’ensemble (A), de profil (B) etfdee (C) du densitométre, du fantdbme de calibmatio
et de I'échantillon d’os cortical bovin examinéngage .tif correspondante (D). L’os cortical est dass

un bécher contenant de I'eau qui est lui-méme dispoi-dessus d'une plaque en plexiglas.

Ce protocole de mesure expérimental n'est paseédlins les mémes conditions qu’en clinique. Pour
compenser ['utilisation d'un échantillomx vivQ d’'une géométrie sans tissus mous et non
conventionnelle, nous avons utilisé un fantdmeali®r@tion et une cale en plexiglas (épaisseuctp

pour disposer d’'une référence. De plus, I'échamtibst mis dans un bécher cylindriqgue rempli d’eau
(hauteur 8 cm). Le fantdme de calibration est d¢ast de cing régions avec chacune une densité

minérale différente. Il représente des vertébrawhires de La L.

I\VV.2.7.2.Calcul de la densité minérale osseuse (DMO)
Les images sont acquises avec FOV 30,3 cm x 18emumne résolution spatiale de 0,6 mm x 0,6 mm.

Le logiciel EnCore calcule 'image de DMO et I'exposous un format .tif (1 octet) dans une échelle
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arbitraire. Une interface utilisateur permet deestbnner des régions d'intérét, nous I'avons séi

pour disposer d'une échelle absolue de DMO dan®fgens L et Ls du fantdme (Fig. 47D). La DMO
moyenne de différentes régions d'intérét (diffésembrceaux des diaphyses bovines) a été déterminée
en dessinant les ROIs sous Matlab et par référataedDMO moyenne trouvée pour la régiondar
EnCore selon :

I_cortic
[_L;

Avecl_cortic etl_L; I'intensité moyenne de la corticale et de la RQIrdspectivement sur I'image .tif,

DMO =

x DMO_L,

DMO_L; est la moyenne des DMO trouvées pouslr les sorties graphiques de l'interface PC DXA
(1,4134+0,0223 g/cfn La reproductibilité est de I'ordre de 1 a 2% pl@s régions Let Ls du fantdme
avecDMO_L; = 1,074+0,0172 g/ctn

IV.3. Résultats

IV.3.1. Intensité du signal RMN
A TE court, il est impossible de détecter le sighes minéraux a cause de leurntes court (11,8 us
selon Horclet al. (26)). Leur contribution dans I'analyse des dosn@est pas prise en compte.
Le signal proton a été relevé sur un ensemble t&s gehantillons de fémur bovin dans I'antenne
« loop-gap resonator » aprés une impulsion rectamgude récupération de I'expérience IR
(TE=55pus, pw = 10 us, bande passante = 100 &Hapres I'impulsion de mesure de référence de
I'expérience de répétition de binomiales (TE = i@ pw = 8,1 us, bande passante = 40 kHz) (Fig. 48)
Une forte corrélation entre le signal des protdvig) ramené au gain récepteur (RG) et le poids de
I'échantillon a été observée (Fig. 49) pour I'expgce d’inversion-récupération.
L'intensité de signal divisée par le gain réceptams un tube contenant 100% d®Hpoids = 0,1 g)
est égale a 514,6 (+0,5% de fluctuations du sigéaéré par le systeme de mesure Tecmag). Dans un
échantillon d’os de 2 g, I'intensité du signal d&& par le gain récepteur est égale a 1280 (x0&5% d
fluctuations du signal généré par le systeme deiraeBecmag). Ainsi la fraction des protons estegal
a (640 x 1,9) / (514,6 x 10) = 24% (concentratienpdoton = 27 Mol/L) en accord avec la littérature
(22) (21). Le temps Jdu collagene dans les terminaisons méthylenerestcourt et donc il est
impossible de détecter le signal de ces protons @ffe= 60 ps. Par conséquent, la concentration de

proton de 27 Mol/L correspond aux protons de I'i&ei au collagene et a I'eau libre.
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Figure 49 : Intensité du signal RMN proton aprés impulsion RF de 90° ramené au méme gain dans
des échantillons d’'os cortical bovin en fonction poids des échantillons. Ces données ont été

récupérées de deux séquences : IR (TE = 55 p&pétition de binomiales (TE = 104 ps).

La Figure 50 montre le spectre d’'un échantillonsddovin. Une seule raie centrée autour de zéro est
observée, elle correspond a I'eau. De plus, auatternent du signal n'est observé autour de 1,4ms (
qui correspond au décalage chimique eau-graiss8,5lppm a 200 Mhz). Pour cette raison, la

contribution des lipides n’est pas prise en condpigs I'analyse des données.
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Figure 50 : Spectre d’'un échantillon d’os cortigalin avec une seule raie centrée autour de zéro.

La largeur de raie observée (3,3 kHz) correspamueedurée de vig, de 96 ps. I'atténuation de signal

entre les deux mesures d'intensité (réalisées cagpment a TE = 55 pus et 104 us) est donc de
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exp(—(l%;ss))=0,60, valeur équivalente au rapport observé entre lesixdpentes de

382,86
640,54

proportionnalité au poids des échantillons (Fig.: 48698 = ). Par extrapolation a TE = 0,

l'intensité de signal récupéré correspond donceaaamcentration en protons de 47,8 Mol/L, ou a une
porosité de 42,5%.

Les valeurs habituellement retenues pour la réjmertvolumique entre eau, matrice organique et
minéral pour I'os cortical sont 25%, 32% et 43%exces de porosité (42,5 — 25 = 17,5%) ainsi obtenu
est en relative bonne adéquation avec une propartassique d’eau liée dans la matrice de 1,58ayud’e
par g de collagéne sec, ce qui équivaut pour &idmra volumique (32%) de la matrice a 19,6% d’eau
liée.

La proportion massique (1,58 g/g) retenue esthitdi supérieure du régime eau liée a la matrice de

collagene mise en évidence par les mesures datiela)RMN sur des échantillons de collagene (77).
IV.3.2. Mesures de relaxation (sans imagerie)

IV.3.2.1.Mesures de relaxation longitudinale
La Figure 51 montre la courbe de relaxation lorditale de la solution de 0,2 mMol MpCComme
on s’y attend pour un systéme avec une seule pigulal n'y a aucune différence visible entre les

mesures de jleffectuées avec pw = 10 et 100 usdé cette solution est égal a 558 + 8 ms.
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Figure 51 : Relaxation longitudinale normalisédanrction du temps d’inversion dans une solution de
0,2 mMol MnC} a pw = 10 ps (croix) et 100 us (cercles) et ajustd des données (ligne continue)

avec une loi monoexponentielle décroissante pour g@ s et biexponentielle pour pw = 100 us.
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La Figure 52 montre I'aimantation longitudinale dam échantillon de gel d’agar 2% pour pw = 10 us
et 100 us. La différence entre les deux mesur@s effectuées respectivement avec pw=10 us et 100 ps
n'‘est pas facile a mettre en évidence, elle sensbimparable ou inférieure a lincertitude de
reproductibilité. L’amplitude du signal collectéemvpw = 10 ps est supérieure de 5% a celle obtenue
avec pw = 100 ps. L'ajustement par une loi monoagptelle décroissante aboutit & un temps
T1=2,17 sapw =10 us. Les erreurs quadratiqugenmes calculées entre les données expérimentales
a pw = 100 us et un ajustement monoexponentielegpbnentiel des données ne sont pas différentes.
Nous avons donc opté pour un ajustement monoexfiehdas données et le tempsdeéduit est égal

a2,39s.
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Figure 52 : Mesure de la relaxation longitudinade imversion récupération dans gel d'agar 2% pour

deux durées pw de I'impulsion RF (symboles) etubégment par une loi exponentielle des données

(lignes continues).

Dans les échantillons d'os cortical, la courbe dgaxation longitudinale apparait d'allure
monoexponentielle a pw = 10 us et biexponentielfeva= 100 us (Fig. 53). Ce comportement est

similaire pour tous les échantillons examinés.
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Figure 53 : Courbes de relaxation longitudinalenmalisées dans un échantillon d’os cortical bovin

(symboles) et simulation du modéle & deux popuiatitignes) en fonction du temps d’inversion pour

deux durées (pw) de I'impulsion RF (10 et 100 pa)simulation reproduit les résultats expérimentaux

L’ajustement des données par une loi monoexponienfv = 10 us) et nettement biexponentielle
(pw =100 ps) de tous les échantillons de diaphpsgimes a été effectué et les résultats sont kdans

Tableau 3. L'incertitude de I'ajustement est sugpéne a I'écart-type entre les 11 échantillons.

Tableau 3 : Valeurs moyennes (+ écart-type) depseate relaxation longitudinale des échantillons de
diaphyses bovines déduits d’'un ajustement sur éemé@ks expérimentales et sur le modele a deux

populations. L’incertitude relative sur les paramsést indiquée en rouge.

pw =10 us pw = 100 us
Ta(s) T7 (S) T3 (ms)
0,38+0,02 5,8+0,90
L Moy.t+écart-type 0,40+0,01 (28%) (76%)
Experiences 0,68:0,02  0,32£0,02
Moy.fractiontécart-type - (11%) (26%)
Simulations Moy.J_fécar,t-type 0,36+0,01 0,40+0,01 5,8+0,76
Moy.fractiontécart-type - 0,75%0,02 0,25+0,02

Le retour a I'équilibre de 'aimantatiovi¢ est gouverné par deux temps caractéristiffest T, (voir
chapitre I, section 11.6.3). Avec des impulsions éburtes (pw = 10 us), I'inversion de populatiess
effective pour les protons de ¥ pw, alors qu'avec pw = 100 pus, I'inversion n'effective que pour la

population de Tlong. La population dezlcourt est partiellement inversée. L'écart a I'digue des
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deux aimantations n’est pas le méme, ce qui gémetransfert d’aimantation entre les deux poputetio
(T2 court et & long).

La simulation prédit le méme comportement monoegptal & pw = 10 us et biexponentiel a
pw = 100 ps (Fig. 52). Le modéle a deux populatigrend en considération la contribution Mg et

M} (matrice 7x7). Le temps;Téduit des expériences a pw = 10 ps (0,4 s) pstisur a celui déduit

de l'ajustement monoexponentiel (0,36 s). Ce cotepment peut étre expligué par un retour a
I'équilibre gouverné par une loi probablement bxgntielle. Un ajustement des données a pw = 10 ps
par une loi biexponentielle a nettement amélioegréur quadratique moyenne par rapport a celle
calculée pour une loi monoexponentielle (factel@0D), les fractions des deux temps caractéristiques
sont de 90% et 10%.

Les paramétres du modeéle ont été initialisés corpuite T* a été fixé comme le temps déduit de
I'ajustement monoexponentiel des données de Itva 10 psTy a été fixé &, T4 =T5, T2, R et

M? ont été optimisés afin de minimiser EQM entreifaugation et les données expérimentales comme
défini dans le chapitre 11l (section II1.5.4)* est en accord avec la littérature au méme chanipa.

Le Tableau 7 (page 99) montre les valeurs moyet@eparametres de relaxation croisée (+ écart-type)
optimisés pour chaque échantillon afin de décesedonnées expérimentales IR des 11 échantillons

d’os cortical bovin.

IV.3.2.2.Mesures de relaxation transversale
La relaxation transversale dans la solution daeéfie 0,2 mMol de MnElest bien décrite par une loi
monoexponentielle (Fig. 54), le niveau continu gipde TE = 300 ms correspond au niveau du bruit.

T, est égal a 36 ms (incertitude relative = 0,1%).

83



\ i
10 E
- i
g |
% 103 3 E
[7)] [ ]
U) L i
© I 1
101 | | | | |
0 100 200 300 400 500 600
TE ()

Figure 54 : Courbes de relaxation transversale rfgolbleue) et de l'ajustement par une loi
monoexponentielle (courbe rouge) en fonction deldis la solution de référence de 0,2 mMol MnCl

teo = 0,75 ms, nombre d’échos = 800.

La Figure 55 montre les courbes de relaxation #enssle dans un échantillon de gel d’agar 2% désluit
a partir des expériences CPMG ainsi que I'ajustérdea données par une loi monoexponentielle et
biexponentielle. L’allure de la relaxation transae semble plutét biexponentielle, avec
Tocourt = 70 ms (poids 94%) etldng = 500 ms (poids 6%). Une loi avec plus de cosaptes

exponentielles donnerait vraisemblablement un dssiajustement.
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Figure 55 : Courbe de relaxation transversale @)lei ajustement par une loi monoexponentielle
(rouge) et biexponentielle (verte) dans un écHhantide gel d’agar 2%..4 = 0,75 ms, nombre

d’échos = 800.

Les courbes de décroissance de la relaxation wesede dans les échantillons d’os cortical sont
superposées poup t 0,5 ms, 4 = 0,3 ms et = 0,146 ms, seules les courbes acquises pderglus

court (tp, = 0,076 ms) montrent une décroissance moins rgpide56).
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Figure 56 : Décroissance du signal dans un éclantifos cortical en fonction de TE pour différents

tcp. Les courbes sont toutes superposeées a partidglke 0,076 ms.
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Or on attendrait avec TE de plus en plus courtammepensation des effets d’atténuation du signal par
diffusion dans les inhomogénéités de champ magreéstptique, pour les protons appartenant a I'eau
libre. Les échelles de temps accessibles pourdiaitipn CPMG (¢, > 76 ps) sont donc trop longues
pour que la compensation des effets de suscefditsioit observable. L'échelle de longueur
correspondante, pour de I'eau libre avec un caefftcde diffusion de 2x10m?/s, est de I'ordre de
0,5um:

l=+V2x D x TE
Sile signal récupéré provient de I'eau libre,&elil serait répartie dans des pores de dimendiéneare
a 0,5 um. L’allure des courbes (Fig. 55) indiquaalsoit que le signal provenant de I'eau libre est
confiné dans des pores de taille < 0,5 um, soitlgsegnal proton provient d’eau liée au collagdhe.
est peu probable gu'il provienne des terminaisoBthgiéne parce que;Tpour ces protons rend ce
signal inobservable.
Le Tableau 4 montre les tempg et T," ainsi que leurs fractions respectives déduitsajestement
biexponentiel des données CPMG. Pgur 76 us, la fraction de;Tourt représente approximativement
90% du signal. Les valeurs de @épendent dwgd choisi pour implémenter la séquence..Acburt
(76 us), le signal des composantes gedurt (si elles existent) est mieux exploré. A3 H,5 ms, on

ne voit pas le signal des composantes derig etT, est de I'ordre de 0,4 ms.

Tableau 4 : Valeurs moyennes (+écart-type)Tdeet T; avec leurs fractions respectives sur 11
échantillons de fémurs bovins déduites de I'expereCPMG.

T’ (Ms) T3 (ms)
0,23+0,002 2,53+0,04
tep = 0,076 ms
89%+4% 11%=+4%
0,3+0,02 4,78+3,02
tep = 0,146 ms
96%+2,4% 4%+2,4%
0,34+0,03 9,09+7,46
tep = 0,3 ms
97%+2,3% 3%+2,3%
0,4+0,05 17+20
tep = 0,5 ms

97,4%+2,5%  2,6%+2,5%

L'incertitude de I'ajustement biexponentiel des Wées CPMG sur les fractions rapide et lente est du

méme ordre de grandeur que I'écart-type entreleschantillons examinés.
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IV.3.3. Saturation de I'aimantation longitudinale

IV.3.3.1. Saturation par impulsion hors-résonance

La Figure 57 montre la saturation de I'aimantatmmitudinale par une impulsion hors-résonance en
fonction de df pour différentes valeurs de @ans la solution référence de MpGlinsi que la
modélisation analytiqgue pour le cas d’'un modelaé population en prenant pour &t T; les valeurs
trouvées par ajustement monoexponentiel des dohRéetsCPMG. Le modéle est en accord avec les
résultats expérimentaux. Cependant, un écartl@laie apparait pour les valeurs deeBdf les plus
faibles. Il est attribué aux inhomogénéités deBur cette expérience, nous avons disposé le-port
échantillon dans un tube rempli de fluorinert poéduire les inohomogénéités du champ dues aux

différences de susceptibilité magnétique. Sangified, I'écart au modéle était encore plus progonc

s |

s 187
333 |
628
1253 -
2500

10' 10 10 10° 10 10
df (Hz)

Figure 57 : Mesure expérimentale (symboles) daatédm par longue impulsion RF dans une solution
0,2 mMol MnC}k et modéle analytique (lignes continues) pour diffées valeurs de:Bdifférentes

couleurs).

a
La Figure 58 compare les mesures expérimentalgéz}zfﬁla dans un gel d'agar 2% a la valeur de ce
0

rapport calculée par le modele analytique de Hen&ekt al. (Chapitre Il, section 11.6.4). On a utilisé
pour T et T4 les valeurs déterminées dans les mesures préiigsnde T et T.. Pour les autres
parameétrepn a pris les valeurs indiquées par Henkelraaral. (75) pour le méme systeme, soit
TP =1s,T) = 12,8 usMg{ = 0,5%,R = 198 s'. On a utilisé la forme Gaussienne pour la largeur

spectrale des protons de dourt. La simulation reproduit les résultats ekpéntaux.
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Figure 58 : Mesure de saturation par impulsion més®nance dans du gel d’agar 2% (symboles) et
modélisation analytique (lignes continues) a¥f§c= 2,17 s,T’l’ =1s,T§ =70 ms,T’Z’ = 12,8 ps,

M3 =0,5%,R = 198s..

La Figure 59A montre les données de saturation alaéshantillon d’os cortical bovin. Aux plus petit
valeurs de df, I'aimantation des protons de I'éaa hu collagéne est saturée. Quand df augmente, la
saturation des protons du collagéne dans les tarsoins méthylene induit une saturation partielle de
I'aimantation des protons de I'eau liée au collagékux plus petites valeurs de df et alefplus petit

(94 Hz), la saturation des protons de I'eau liéea@lagéne reste partielle a cause des inhomogasnéit
de B. La courbe a une forme complexe compatible avesysteme a deux populations en échange
pour les valeurs de df comprises entre 1 kHz ét-50) La mesure de référence est reproductible a 2%
pres.

Dans ces expériences, TE est égal a 101 us. Lesusigpbservables proviennent donc des protons de
'eau libre dans les pores et de I'eau liée auagélhe. Pour les protons du collagene dans les

terminaisons méthylene, €st trop court pour que leur signal soit mesurdbskctement.
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Figure 59 : A : Résultats expérimentaux (symboétsjustement par le modeéle analytique (lignes) de
la saturation par impulsion hors-résonance daréchantillon d’os cortical bovin. EQM en lignes iso-

contours calculée entre les résultats expérimergalexmodele analytique pour différentes valeers d

M5 et R (B), M5 etT% (C) etM} etT? (D).

Les parametres de relaxation croisée ont été déapirtir d'une loi analytique (voir chapitredéction
[1.6.4) qui modélise un environnement a deux padpuria (75).T a été fixé comme le temps déduit de
I'ajustement monoexponentiel des données IR & AW gs. Sachant que la précision Bfirsemblait
faible, nous avons fixg? = T2. Les quatre autres paramétres du modéle ont dtétslé€n minimisant

EQM entre la loi analytique et les données expértaies (voir chapitre Ill, section 111.5.4).

La Figure 59 montre en lignes iso-contours EQM wake entre les données expérimentales et la loi
analytique pour une gamme de valeursMfg et R (Fig. 59B), MY et T# (Fig. 59C) etMPet T?
(Fig. 59D). Une large gamme de valeursMjg et R donne la méme EQM. Le plus petit EQM trouvé
pour cet échantillon (0,028) est obtenu pour désuva deT'$ comprises entre 1,4 ms et 2,15 Mg,
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comprises entre 0,176 et 0,308atomprises entre 53 ®t 120 &. L'incertitude relative sur est trés

élevée (120%) contrairement a celle M@, T§ et TP qui est, respectivement de 27%, 21% et 10%
environ (Fig. 59C,D).

La valeur moyenne de ces paramétres de relaxatiisee sur les 11 échantillons de diaphyses bovines

examinées déduite de I'expérience de saturationimppulsion hors-résonance est reportée dans le
Tableau 7 (page 99).

IV.3.3.2. Saturation par une binomiale

La Figure 60 montre la partie réelle du signal apnée excitation binomiale £&i= 9 US) récupéré a
différents temps.it dans la solution 0,2 mMol Mn&lOn remargue une forme irréguliere et instable

pour les délais les plus courtsm(t< 5 ms) que nous attribuons aux courants de Fdtusaivant
I'impulsion de spoil.

15000

— 10000
©

amplitude (u.
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O | | | | | | | | |
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500
temps (u.a.)

Figure 60 : Partie réelle du signal dans la satu@¢® mMol MnC} en fonction du temps (25 ps par

point) pour plusieurs délaistapres une excitation binomiale et un gradientpdd.s

La solution de MnGClcontient une seule population de protons doncattead a ne pas observer d'effet
d’échange. Cette expérience montre une variatibiefdu signal inférieure a 3% et un effet de tfars
inférieur a 5% (Fig. 61). La simulation d’'un modé@eune population {T= 558 ms, 7= 36 ms) ne
reproduit pas les résultats expérimentaux. Pour<t 5 ms, il est probable que les déformations

observées proviennent des déphasages induits pacolgrants de Foucault. Il est peu délicat
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d’interpréter les données powi & 5 ms, car la reproductibilité des mesures (&) ,&st meilleure que

la déviation observée par rapport a la simulatioirreste faible (de I'ordre de 2%).
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Figure 61 : MT dans une solution de 0,2 mMol Mn@zlr une seule excitation binomiale avec différents

Toselet différents délais# (symboles) et simulation d’'un modéle & une poputedvec T = 558 ms et

T, = 36 ms (lignes continues).

La Figure 62 montre la cinétique de retouMjevers sa valeur d’équilibid{ pour différentes valeurs
de twm et différentes valeurs degsfidans un échantillon d’os cortical bovin. L’effet tlansfert est d’'une
ampleur beaucoup plus élevée que dans la solufomBlol MnCk puisqu’il atteint 40%. Il n'y a pas
de différences entre les courbes aux différepds quand tv est supérieur & 10 ms. On en conclut que
le temps nécessaire pour I'échange entre les atiams longitudinales est inférieur a 10 ms. Desplu

la variation du signal entre les différentselest faible.
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Figure 62 : Effet de saturation de I'aimantationdtudinale dans un échantillon d’os cortical pour
différents délais i et Tosel (Symboles). La simulation (lignes continues) afc= T2 = 0,38 s,
2 = 0,85 msT5 = 15 psMb = 0,39 etk = 140 sl ne reproduit pas les résultats expérimentauxeign

continues).

De méme que dans la solution 0,2 mMol Mn@h observe des instabilités de forme similai@as pes
FIDs mesurées dans 'os cortical apres une secleagrn binomiale (Zsei= 9 US) et les impulsions de

spoil, pour les délaisy les plus court (1 < 5 ms) (Fig. 63).
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Figure 63 : Partie imaginaire du signal en fonctiontemps (25 ps par point) d’un échantillon d’'os
cortical bovin récupéré présente des fluctuatiareschux courants de Foucault surtout aux plusegetit

valeurs devt.

Cette expérience a été simulée numériguement avemdeéle a deux populations en prenant en compte
'échange pendant i, les impulsions RF etni. Les parametres d’échange sont les suivants :
T{ =T =0,38sT¢ = 0,85 msT, =13 usMg = 0,39 etk = 140 &. De méme que dans la solution
0,2 mMol MnClI2, la cinétigue observée aux tles plus courts n'a pas pu étre reproduite par la
simulation, ce qui est probablement di aux courdet§oucault et & un couplage entre ces effets et
I'excitation RF. Par contre, poutt> 20 ms, il y a un accord raisonnable entre laukition et les
mesures (Fig. 62).

La saturation dé/Z est donc bien visible aprés une seule excitationrbiale, mais il est difficile
d’avoir une bonne discrimination sur les paramétesplus, il est probable qu’une répétition deecet
excitation permette d’atteindre un état statioreaius facilement modélisable et avec un niveau de

saturation plus notable.

IV.3.3.3. Saturation par répétition de binomiales
La saturationﬁiz apres une série d’excitations binomiales (comnfi@id#ans chapitre I, section 11.6.5)
0

a été mesurée dans une solution d'eau dopée aMglimde MnCkL (Fig. 64A) et dans les 11
échantillons d’'os cortical bovin (la Figure 64B rtrenla saturation dans un échantillon d’os cor}ical
Un état stationnaire a été atteint apres Nbin = L80modéle a une population est en accord avec les

données expérimentales de I'échantillon référeaaa lopée). Cependant, le modéle a une population
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ne reproduit pas les résultats expérimentaux dbdiétillon d’'os cortical. Le modéle a deux popwias
prédit la saturation stationnaire atteinte danshiétillon d’os (Fig. 64B).
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Figure 64 : Saturation par répétition de binomiald} résultat dans une solution de Mpymboles)
et simulation d’'un modéle a une population (lignds)= 556 ms, 7= 36 ms. B) saturation dans un
échantillon d’os cortical (symboles) et simulat@fon modéle a une population (lignes pointillées) e
d’un modeéle & deux populations (lignes) aVéc T2 = 0,376 sT¢ = 1,85 msT% = 12 usM% = 0,28,

R =180 s'. EQM en lignes iso-contours pour une gamme deuvsiléer et M3 (C) etT§ etT? (D). La
croix (x) correspond a EQM, = 0,002.

La simulation du modéle a une population a étés@alavec les mémes parametres que ceux utilisés
a

pour le modéle & deux populations a I'exceptiodMfe= 0. En augmentantg, le rappor% diminue
0

ce qui correspond a un effet de saturation directe.

Un modéle a deux populations (matrice 7x7) a élié&ipour simuler les données expérimentales. Les
parameétres du modéle ont été initialisés airfgt :a été fixé comme le temps obtenu a partir d’'un
ajustement monoexponentiel des données de I'IR a pvusTP =TS, et les quatre autres paramétres
ont été déterminés en minimisant EQM entre les éesexpérimentales et la simulation.

La Figure 64C montre EQM en lignes iso-contours ifférentes valeurs de? et R EQMni, (0,002)

a été obtenu pour des valeursMig entre 0,249 et 0,27%R entre 753 et 100 3, T§ entre 1,9 ms et
2,1 ms efl? entre 11 ps et 15 ps. L'incertitude relative Bfarétait égale a 10%, s’ 10%,T? était
€gale a 30% et s 28% (Fig. 64C,D).

La valeur moyenne des paramétres de relaxatiosé@aur 11 échantillons d’os cortical bovin qui

minimise EQM est résumée dans le Tableau 7 (page 99

IV.3.4. Relaxation longitudinale avec imagerie (UTE-VFA)
La Figure 65 (a-f) montre des images UTE-VFA acegid TE/TR = 51 us/58 ms et a différents angles
de bascule (10°-60°).
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0 0
Figure 65 : Images UTE-VFA acquises a difféerenglesde bascule 10° (a), 20° (b), 30° (c), 40° (d),
50° (e), 60° (f) a TE = 51 ps et TR = 58 ms. Cadfasplitude (g) du méme échantillon etBg(h).

Le signal maximal dans un échantillon d’'os corti@gallR = 58 ms est obtenu avec un angle de
bascule = 40°. Les cartes d’amplitude (Fig. 65@)edt (Fig. 65h) déduites a partir des images acquises
a TR=58ms, avec un angle de bascule = 40° efféremts TE sont relativement homogénes

(Annexe 5) indépendamment de la carte de senéibiit’antenne (Fig. 66).
x 1C

Figure 66 : Coupe axiale en GE d'un tube rempliad’e&ui montre 'homogénéité de I'antenne.
FOV = 72 mm, épaisseur de coupe = 3 mm, BW = 108 kit = 1 ms,&n= 10 us. Les artéfacts en

bas de I'image correspondent a des bulles d’air.

L’écart-type de la cartg, est comparable a l'incertitude absolue de I'ajustet sur un pixel.
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En augmentant TR, le signal maximal dans I'os caltest obtenu avec des angles de bascule plus
grands, ce qui est en accord avec I'équation dstE@ependant, quand on ajuste les données a
I'équation de Ernst, {ippaugmente avec TR (Fig. 67, Tableau 5). L’hypotlygeeles effets de MT sont

a l'origine de cette variation semble raisonnaBle.effet, pour TR de plus en plus long, on devrait
s’approcher d’'une valeur de $ans influence des effets de transfert. Le corapwnt observé a été
reproduit par simulation du modéle a deux poputatien utilisant I'approche matricielle 5x5. Unelseu
condition a été prise en considération pour ingél la simulation du modéle a deux populations :

T3 =Tp.
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Figure 67 : Signal moyen normalisé d’un échantiltbms cortical en fonction de différents angles de
bascule & TE = 51 us et a différents TR : 58 n@EXEr500 ms (cercles) et 1 s (étoiles). La siniafat

d’'un modéle & deux populations (lignes) reprodstrésultats expérimentaux.

Tableau 5 : T.ppmoyen (£ écart-type) sur cing échantillons d’odical bovin déduit a partir de VFA

et de la simulation du modéle a deux populationg ddférentes valeurs de TR.

Tlapp (S) fi TR = 58 ms Tapp (S) fi TR = 500 ms ]_app (S) é. TR = l S
Expériences 0,295 (x0,010) 0,414 (+0,034) 0,518 (x0,102)
Simulation 0,295 (+0,034) 0,377 (+0,036) 0,423 (+0,043)

T,moyen (xécart-type) a été calculé a partir desesaleT, de chaque diaphyse aux différents TRs.

Les valeurs d&; semblent stables entre les différents TR util{Sé&bleau 6).
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Tableau 6 T, moyen (xécart-type) déduit a partir des carteg,d#es cing diaphyses bovines examinées

et RSB des images aux différents TRs.

T3 (Bs)

N® TR 58 ms TR 500 ms TR1s

1 moy+std 387+73 37944 398148
RSB 13 22 23

2 moyzstd 369467 378+44 381442
RSB 14 22 23

3 moyzstd 370+66 37941 372448
RSB 14 27 29

4 moyzstd 383180 395157 396153
RSB 12 19 20

5 moy 360166 363196 385+39
RSB 13 26 30

Les paramétres de relaxation croisée tirés degiexpés UTE-VFA sont reportés dans le Tableau 7.

Tableau 7 : Parameétres de relaxation croisée dédiestdifférentes expériences (moyenne + écarj-type

# échantillons Matrice T{ (s) T4 (ms) T3 (us) mb R(sY)
IR 11 7x7 0,40:0,01  0,20%0,02 11+0,4 0,50+0,04  159+21
Saturation 11 5x5 0,40£0,01  1,75+0,33 11+0,2 0,24+0,04 124452
hors-résonance
Répétition de 11 7X7 0,40+0,01  1,96+0,37  11#0,2  0,33+0,04 4548
binomiales
VFA 5 5x5 0,62+0,04  0,13%0,02 9+1 0,56+0,07 7623

IV.3.5. Mesure de la DMO

La Figure 68 montre l'intensité du signal des RQ) ROl _Ls et de la ROI de la corticale dans les

images .tif. A partir de ces intensités et en c@saet par avance la DMO de la ROJ, la DMO de la

corticale est déduite. Pour calculer la DMO de bostical, la DMO de la ROI_iest prise comme

référence car c’est la ROI la plus grande et |a diense.
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Figure 68 : Intensité du signal des RO, ROI_Ls et ROI_cortic mesurée a partir du fichier .tif.

Le Tableau 8 résume les valeurs de DMO moyennezsft/pe) des cing sections ainsi que I'écart
relatif des mesures. L’écart-type est calculé &nmdes mesures réalisées deux fois le jour mémkesu
mémes sections et sur deux mesures réaliséesqugselemaines d’'intervalle.

L'écart relatif de toutes les mesures est inféraebo.

Tableau 8 : Valeur moyenne de DMO (écart-typedaatrt relatif (%) des cinq sections d’os cortical

bovin examinées.

N° DMO (g/cm?) Ecart relatif
2 2,12+0,05 2,53%
3 1,81+0,05 3,07%
4 2,21+0,02 1,01%
5 2,08+0,11 5,20%
6 2,00+0,09 4,47%
Moy. + std 2,04+0,06 3,22%

La valeur de DMO a été évaluée sur des ROIs carnelgmt a 10 plus petits morceaux découpés dans
les sections analysées par spectroscopie RMN. Blawss alors cherché a évaluer la corrélation entre
les paramétres RMN et les valeurs de DMO. Dansremier temps, on peut chercher une corrélation

entre la DMO et I'intensité du signal RMN, deuxmplaurs extensives. La Figure 69 montre une certaine
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tendance a un signal RMN plus élevé pour une DM@ [fhible, mais la corrélation reste faible
(R?=10,21).
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Figure 69 : Aucune corrélation n’est observée datieMO et M/RG des échantillons d’os bovin.

Dans un deuxiéme temps, il est intéressant d’exansinDMO/épaisseur est corréléd/g déduit des
mesures de saturation par répétition de binomiakegigure 70 montre une corrélation encourageante
avec la fraction de protons des terminaisons méitgytroissante avec DMO/épaisseur. Il faut towgefoi
noter que la gamme de variation de ces parametest pas extréme (échantillons homogénes). Ces
premiéeres observations devraient étre confinéeam@étude sur un plus grand nombre d’échantillons

avec une gamme de variation de la composition ssselus importante.
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Figure 70 : Corrélation entt5 et DMO divisée par I'épaisseur. L’équation linéafligne bleue) qui

décrit les résultats expérimentaux (points) est 46 x, R = 0,79.

IV.4. Discussion

Le MT entre les protons de I'eau liée au collagénh&es protons du collagéne dans les terminaisons
méthyléne a été mis en évidence dans I'os cop@aHorchet al. (26). Du fait de I'échange entre les
aimantations des deux populations de protons, éagrhéne a une influence sur I'évaluation de la
relaxation longitudinale dans I'os cortical et Bimtensité de signal proton récupéré. Dans ce itlegp
nous avons examiné des échantillons de diaphysésdso(extraites au niveau du fémur) et proposé
plusieurs méthodologies pour quantifier I'échangdree les deux populations de protons. Des
échantillons de boeuf ont été choisis puisque laposition de I'os cortical bovin est similaire aleel

de l'os cortical humain. Toutes les expériencesépvitsimulées avec I'approche matricielle proposée
par Mlleret al. (72) a I'exception de I'expérience de saturapanimpulsion hors-résonance qui a été
décrite par la loi analytique proposée par Henkeletal (75), en supposant que seules deux
populations de protons sont a prendre en compteofps de I'eau liée au collagene et protons des

terminaisons méthylene).

L’implémentation de I'approche matricielle est @piet simple ce qui permet de gagner en temps de
calcul. Pour les expériences avec pw long (saturdtors-résonance ou VFA), I'utilisation d'une
matrice 5x5 ou 7x7 aboutit aux mémes résultatse@agnt, dans le cas ou une impulsion RF de courte
durée est utilisée (saturation par répétition deomiale ou IR), il faut prendre en considération
'aimantation transversale de la population.&cdurt (les protons du collagéne dans les ternmonais

méthylene dans le cas de I'os cortical) et dorlsetiune matrice 7x7.
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Le signal des composantes deldng (> 1 ms) et qu’on pourrait attribuer a unasieme population
dans l'os cortical (I'eau libre dans les pores)d&tecté par CPMG avec une fraction faible dans les
échantillons bovins de notre étude (Tableau 3)siAipour simuler le MT dans I'os cortical, nous
n’avons pas inclus la population de I'eau libresiks pores et nous nous sommes focalisés sanial si

détecté ayant la fraction la plus importante, desqtait donc celle de I'eau liée au collagéne.

Plusieurs TEs ont été utilisés pour évaluer laxedlan transversale dans I'os cortical (Fig. 7B témps
d’écho le plus court utilisé pour les expériencdEWe projection est de 51 ps avec une résolution
spatiale de 200 um. Dans les expériences CPMGe Phus court est de 76 us. La séquence CPMG a
donc permis d’explorer des composantes aveglUs court, ce qui explique le fait que déduit des

expériences UTE soit plus long que celui déduitedgsriences CPMG.

oM L b Wb L Il L1 p gy Temps(us)
WK 1 LI R —

0 51 281 511 741 971 1201 1430

Figure 71 : Gamme de temps explorée pour les expEas UTE (rouge) et CPMG (vert).

La séquence d’inversion-récupération est la pres@eidence de MT dans I'os cortical. A pw = 100 ps,
la courbe de I'aimantation longitudinale a une ferpiexponentielle. En effet, apres I'impulsion R¥ d
180°, I'aimantation des protons de I'eau liée allageéne est inversée et celle des protons du éilag
dans les terminaisons méthylene n’'est que partel inversée. L'écart a I'équilibre des deux
aimantations n’est pas le méme, ce qui modifigriatique de retour a I'équilibre des protons dad'e
liée au collagene (Chapitre Il, section 11.6.3). 4é&quence d’inversion-récupération avec pw variable
est donc pertinente pour mettre en évidence leepogsd’effets de MT. Par contre, les paramétres
guantitatifs tirés de cette expérience sont pduld&a D’une part, la proportion de signal C+ (Chrapi

1, section 11.6.3) et surtout le temps caractégige T;" ne sont pas déterminés avec une bonne fiabilité
(Tableau 3). D’autre part, on n'applique qu’unelsempulsion RF 180° pour saturer les protons
méthyléne du collagene et la modification du sighe$ protons de I'eau liée au collagene reste

relativement faible, de I'ordre de 20%.

Les parameétreE{ et T2 déduits des différentes expériences sont en a@a@d ceux rapportés par
Horchet al.(26). Le choix du paraméti@ influence largement EQM (expérience de saturgiarune
impulsion hors-résonance). Dans le cas ou ce parmest pris trés court 0,1 s), EQM, n'est obtenu
que siM® est trés grand<(70%) ce qui n’est pas en accord avec la concénirde proton du collagéne

dans les terminaisons méthyléne attendue (16 Mddaiir cette raisoryy est toujours pris égalzf.

Les valeurs da7¢ déduites de la saturation par excitation horsaisce et par répétition de binomiales
sont en bon accord avec la littérature (26). Cepetida saturation par excitation hors résonance ne

peut pas étre réalisée vivo pour des problémes de SAR et de durée d’acquisiti&s longue. La
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répétition de binomiales semble donc la méthogbéuisi fiable pour quantifier les paramétres d’écleang

in vivo.

La simulation prédit qualitativement le comporteires expériences VFA. Les valeurs dgpdéduits
des expériences VFA sont plus dispersées que délfeges a partir de la simulation du modéle &deu
populations. Une explication pourrait étre la disttion hétérogene du collagéne dans les échardillo
d’'os cortical comme rapporté par Springsr al. (103). Pour conserver une durée d’acquisition
raisonnable, on cherche habituellement a réduirenids les effets de MT raccourcissent alorg,l

ce qui rend problématique I'évaluation dedans I'os cortical.

Une divergence entre les paramétres de relaxatioisée apparait pour le parameffg. Deux
explications sont possibles, premiérement la peEsee plusieurs composantes avec différents temps
T.. Deuxiemement, I'effet de saturation de I'aimaiotatongitudinale n’est pas toujours le méme selon
la séquence choisie. Pour les séquences IR et MBAlgfauts d'inhomogénéités du champrifluent
fortement sur le signal récupéré et le temps gerwent est’y’ = T,. De plus, TR est long pour ces
séguences, ce qui confirme que le tefMpobtenu correspond au tenifisde la FID. Cependant, pour
les séquences de saturation par impulsion horsxaése et par répétition de binomiales ou les dgfaut

de champ B sont minimes a cause de lintensité importanteBdeT,' est le vrai T auquel on

s’attendrait.

Le parametreR n'est pas déterminé avec précision d’'ou la divecgeobservée entre les différentes

expériences.

La DMO moyenne des échantillons est égale a 2,6d’gée qui correspond a un os assez dense.
Probablement, I'os que nous avons examiné est jeéaneorrélation entre la fraction des protons dans
les terminaisons méthylene du collagene et la DMnalisée par I'épaisseur des échantillons semble
cohérente avec le fait qu’une matrice plus denseieéraux conserverait une matrice organique dense,
et serait donc moins poreuse. Mais le nombre di#tdltans examinés reste limité, ainsi que la gamme
de variation de composition sur ces échantillorss ddovin récupéré sur un animal jeune. Cette

limitation peut aussi expliquer que les autresélations explorées soient faibles ou peu signifreat
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Conclusion et perspectives

La mesure de porosité dans I'os cortical pournaaater des informations complémentaires a celles
apprortées par la technique d’absorptiométrie hghique a rayons X sur la qualité osseuse. La
séquence UTE permet de récupérer le signal dedidaal en offrant ainsi la possibilité de le gtiter

afin d’améliorer le diagnostic des maladies ostiimdaires. Le phénoméne de transfert d’aimantation
dans I'os cortical a été recemment observé erdgrpristons du méthyléene et les protons de I'eaudiée
la triple hélice de collagéne. Il est nécessairguimtifier ce comportement d’échange entre lex deu
populations sachant que la fraction des protoraéhhyléne est corrélée aux propriétés mécaniques de
I'os cortical. Disposer d'une information quantitat sur ce paramétre aurait un avantage en clinique

puisque 'IRM est une méthode d’'imagerie non invagt non irradiante.

Dans ce travail de these, le but premier étaitrdpgser une mesure de porosité dans 38 échantillons
d’'os cortical humain a 4,7 T. Cette mesure sesaajiremiére étape avant d'implémenter la séquence
UTE in vivo pour I'utiliser en routine clinique. Le signal Bes cortical apparait visible sur les images
UTE obtenues a TE = 51 us. Des mesures de relaxhtigitudinale et transversale ont permis
d’évaluer les temps de relaxation correspondaraspadrosité de la face antérieure des diaphyses
fémorales est inférieure a celle de la face paaiégiconfirmant ainsi des études antérieures. dlesirs

de porosité des diaphyses sont entre 18 et 43%uanemoyenne de 30%. En paralléle des acquisitions
UTE, des acquisitions par microtomographie synchrobnt été réalisées avec une résolution spatiale
de 6,5 um. La confrontation des deux mesures p&stoncluante du fait qu’aucune corrélation n'a pu
étre établie. De plus, les mesures de relaxatiogitedinale réalisées au niveau de trois diaphgeat

dispersées contrairement a nos attentes.

Avant de démarrer une étude clinique, il semblecqmimordial de mieux éclaircir les comportements
observeés pour le signal UTE de I'os cortical, doavient-il et quel est son comportement de relarat
Nous avons donc démarré une deuxieme étude sérctastillons d’'os cortical bovin puisqu’il a des
propriétés similaires a I'os cortical humain. Cétiede a pour objectif de comprendre 'origine idnal
UTE obtenu, proposer un protocole de mesure dgatiden longitudinale qui soit plus solide et juigtif
gue celui utilisé pour les échantillons d’'os caticumain et enfin quantifier les parameétres desfiert

d’aimantation, phénomene qui pourrait influencerriesultats obtenus dans I'étude initiale.

Nous avons examiné 11 échantillons d'os corticalrba 4,7 T afin de déduire les temps de relaxation
longitudinale et transversale. Des séquences deatiah de I'aimantation longitudinale par impulsio

hors-résonance et par répétition de binomialegtinimplémentées. A partir de ces expériences, les
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parametres de relaxation croisée ont été déduitpmisant I'erreur quadratique moyenne entre les

résultats expérimentaux et une simulation d’'un rieodéec deux populations.

Des mesures par absorptiométrie biphotonique angajtoont été réalisées sur quatre des échantillons
d’os cortical bovin afin d’évaluer la densité miakérosseuse et de la confronter a la fraction d®ps

de méthylene ou a l'intensité du signal proton. iMakeusement, aucune corrélation n'a pu étre
observée entre la DMO et l'intensité du signal. €eant, une forte corrélation a été observée éntre
DMO divisée par I'épaisseur de la diaphys#/gtdéduit de la saturation par répétition de binoesial
Cette observation est motivante pour examiner ua gtand nombre d’échantillons pour valider cette

observation.

Cette étude a permis de comparer plusieurs ségaidans le but de quantifier les parametres d’éahang
et proposer celle qui donnerait les parametressteblen vue d’applications en clinique. L'utilisati

de la séquence de saturation par répétition dentiates semble justifiée afin de quantifier les
parameétres d'échanga vivo en intégrant un motif de saturation binomiale dang séquence
d’'imagerie type UTE. Cette expérience ferait padimc d’'un protocole cliniqguen vivo. De plus,
examiner les échantillons d’'os cortical bovin panstomographie et par immersion dans du deutérium
et confronter les résultats a nos ceux obtenuRpHEM pourrait apporter de nouvelles informations sur

le comportement de relaxation dans I'os cortical.
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Liste des acronymes

B20OA : Bioingénierie et Bioimagerie Ostéo-Articukai
CT : Computed Tomography

CW : Continuous Wave

DMO : Densité Minérale Osseuse

DXA : Dual-energy X-ray Absorptiometry

ESRF : European Synchrotron Radiation Facility
FFT : Fast Fourier Transform

FOV : Field of View

GE : Gradient Echo

HRpQCT : High Resolution peripheral Quantitativenipauted Tomography
IP-DQF : In-Phase Double-Quantum-Filter

IRM : Imagerie par Résonance Magnétique

MT : Magnetization Transfer

RMN : Résonance Magnétique Nucléaire

ROI : Region of Interest

SAR : Specific Absorption Rate

SPI : Single-Point Imaging

STD : Standard Deviation

SWIFT : Sweep-imaging with Fourier Transformation
TE : Temps d’Echo

TR : Temps de Répétition

UTE : Ultrashort TE

VERSE : Variable Rate Selective Excitation

VFA : Variable Flip Angle

ZTE : Zero TE

107



108



Bibliographie

1. http://mww.uvp5.univ-paris5.fr/wikinu/docvide@enoble_1011/seigneurin_daniel/seigneurin_dan
iel_p04/index.htm. consulté le 20/02/2015.

2. Reichert IL, Michael B, Gatehouse PD, Chappd, Klolmes J, He T, Bydder GM. Magnetic
Resonance Imaging of Periosteum with Ultrashort Hillse Sequences. J Magn Reson Imaging
2004;19:99-107.

3. Http://images.slideplayer.fr/4/1583025/slidadks| 21.jpg. consulté le 04/08/2015.

4. Cowin S. Bone Mechanics Handbook. In: Cowinditoe. 2nd ed. CRC Press; 2001. Pp. 1-3.
5. Cowin S. Bone Mechanics Handbook. In: Cowinditoe. 2nd ed. CRC Press; 2001. Pp. 10-4.
6. Http://rsif.royalsocietypublishing.org/conterii3/805. consulté le 06/08/2015.

7. Granke M, Does MD, Nyman JS. The Role of Watem@artments in the Material Properties of
Cortical Bone. Calcif Tissue Int 2015:292—-307. #0i1007/s00223-015-9977-5

8. Elliott S, Robinson R. The water content of hdn@he mass of water, inorganic crystals, organic
matrin, and “CO2 space” components in a unit volwihdog bone. J Bone Jt Surg Am 1957;39:167—
188.

9. Toroian D, Joo EL, Price PA. The size exclusibaracteristics of type | collagen: Implications fo
the role of noncollagenous bone constituents irenaiization. J Biol Chem 2007;282:22437-22447.

10. Bella J, Brodsky B, Berman HM. Hydration sturetof a collagen peptide. Structure 1995;3:893—
906.

11. Kramer RZ, Bella J, Brodsky B, Berman HM. Tingstal and molecular structure of a collagen-like
peptide with a biologically relevant sequence. J Biol 2001;311:131-147.

12. Toppets V, Pastoret V, De Behr V, Antoine Ns®eC, Gabriel A. Morphologie, croissance et
remaniement du tissu osseux. Ann Med Vet 2004; 1431

13. Wagner HD, Weiner S. On the relationship betwbe microstructure of bone and its mechanical
stiffness. J Biomech 1992;25:1311-1320.

14. Ascenzi A, Bonucci E. The compressive propeiiesingle osteons. Anat Rec 1968;161:377-391.
15. Takeuchi Y, Suzawa M, Kikuchi T, Nishida E, iRjT, Matsumoto T. Differentiation and
transforming growth factor-beta receptor down-ragah by collagen-alpha 2beta 1 integrin interactio
is mediated by focal adhesion kinase and its dawast signals in murine osteoblastic cells. J Biol
Chem 1997;272:29309-29316.

16. Cowin S. Bone Mechanics Handbook. In: 2nd &RIC®ress; 2001. Pp. 5-13.

109



17. Su X, Sun K, Cui FZ, Landis WJ. Organizationapftite crystals in human woven bone. Bone
2003;32:150-162.

18. Cowin S. Bone Mechanics Handbook. In: 2nd &RIC®ress; 2001. Pp. 13-6.
19. Cowin S. Bone Mechanics Handbook. In: 2nd &RIC®ress; 2001. Pp. 5-2.

20. Bahrololoom ME, Javidi M, Javadpour S, Ma Jaflsterisation of natural hydroxyapatite extracted
from bovine cortical bone ash. J Ceram ProcesB@3;10:129-138.

21. Gong JK, Arnold JS, Cohn SH. Composition of bBeular and Cortical Bone. Anat Rec
1964;149:325-331.

22. Lees S, Heeley JD, Cleary PF. A Study of Sonopdtties of a Sample of Bovine Cortical Bone
Using Ultrasound. Bone 1979;117:107-117.

23. Fernandez-Seara M a, Wehrli SL, Takahashi MhMWEW. Water content measured by proton-
deuteron exchange NMR predicts bone mineral deasitymechanical properties. J bone Miner Res
2004;19:289-296.

24. Wehrli F, Song H, Saha P, Wright A. Quanti@tMRI for the assessment of bone structure and
function. NMR Biomed 2006;19:731-764.

25. Yeni Y, Brown C, Norman T. Influence of Boner@uosition and Apparent Density on Fracture
Toughness of the Human Femur and Tibia. Bone 12989284.

26. Horch RA, Nyman JS, Gochberg DF, Dortch RD, . Characterization of 1H NMR signal in
human cortical bone for magnetic resonance imadjiteggn Reson Med 2010;64:680—-687.

27. Nomura S, Hiltner A, Lando JB, Baer E. Intei@ttof water with native collagen. Biopolymers
1977;16:231-246.

28. Ni Q, Nyman JS, Wang X, Santos ADL, NicolellR.DAssessment of water distribution changes in
human cortical bone by nuclear magnetic resondvieas Sci Technol 2007;18:715-723.

29. Nyman JS, Ni Q, Nicolella DP, Wang X. Measurateeof mobile and bound water by nuclear
magnetic resonance correlate with mechanical ptiegesf bone. Bone 2008;42:193-199.

30. Wang X, Ni Q. Determination of cortical boneqsity and pore size distribution using a low field
pulsed NMR approach. J Orthop Res 2003;21:312-319.

31. Lees RL, Sabharwal VK, Heersche JNM. Resortaee and cell size influence intracellular pH
regulation in rabbit osteoclasts cultured on calayydroxyapatite films. Bone 2001;28:187-194.

32. http://www.chups.jussieu.fr/polys/histo/histédPQLY.Chp.5.2.html#ID-114. consulté le 17/09/20
15.

33. http://www.rhumatologie.asso.fr/04-Rhumatismgesides-maladies/OA-dossier-osteoporose/Al_c
hiffres.asp. consulté le 26/04/2015.

34. Rajapakse C, Bashoor-Zadeh M, Li C, Sun W, Wirig Wehrli F. A Clinically Feasible Method

to Assess Cortical Bone Porosity using Ultrashatid=Time MRI. In: Orthopaedic Research Society.
; 2014. Pp. 0058.

110



35. https://www.orpha.net/data/patho/Pub/fr/Osteegelmparfaite-FRfrPub654v02.pdf. consulté le
27/04/2015.

36. Langton C, Palmer S, Porter R. The MeasuremérBroadband Ultrasonic Attenuation in
Cancellous Bone. Engl Med 1984;13:89-91.

37. Schneider J, Bernard S, Minonzio J-G, Varg&d\endlandt R, Grimal Q, Laugier P, Raum K.
Multiscale assessment of cortical bone propertigh wuantitative ultrasound. J Acoust Soc Am
2015;137:2286—-2287. d0i:10.1121/1.4920345

38. Boutroy S, Bouxsein ML, Munoz F, Delmas PD. Jivo assessment of trabecular bone
microarchitecture by high-resolution peripheral mpitative computed tomography. J Clin Endocrinol
Metab 2005;90:6508-6515.

39. Sornay-Rendu E, Boutroy S, Munoz F, Delmas Rerations of cortical and trabecular
architecture are associated with fractures in pestpausal women, partially independent of decreased
BMD measured by DXA: the OFELY study. J Bone MiRars 2007;22:425-433.

40. Krug R, Burghardt A. High-resolution Imagingchaiques for the Assessment of Osteoporosis.
Radiol Clin North Am 2010;48:601-621.

41. Last D. Caractérisation de I'architecture tridnsionnelle du tissu trabéculaire in vitro et ivov
par IRM. 2003.

42. Baim S, Wilson C, Lewiecki E, Luckey M, DownslEentle B. Precision assessment and radiation
safety for dual-energy X-ray absorptiometry: pasitpaper of the International Society for Clinical
Densitometry. J Clin Densitom 2005;8:371-378.

43. Briney W. Is measurement of bone density ugeRlieum Dis Clin North Am 1993;19:95-106.

44. Yeni Y, Brown C, Wang Z, Norman T. The influermf bone morphology on fracture toughness of
the human femur and tibia. Bone 1997;21:453-459.

45. Currey J, Brear K, Zioupos P. The effects @filagyand changes in mineral content in degradiag th
toughness of human femora. J Biomech 1996;29:25¥—26

46. Nyman J, Roy A, Shen X, Acuna R, Tyler J, WAng@he influence of water removal on the strength
and toughness of cortical bone. J Biomech 2006339:938.

47. Miller P, McClung M. Prediction of fracture kisl. Bone density. Am J Med Sci 1996;312:257—
259.

48. Bloch F. Nuclear induction. Phys Rev 1946;70:44.

49. De Rochefort L. Encoding with Radiofrequencyipg, Equilibrium States and Inverse Problem
for Parametric Mapping. In: ISMRM. Vol. 23. ; 201Pp. 0445.

50. Darrasse L, Ginefri JC. Perspectives with ceyog RF probes in biomedical MRI. Biochimie
2003;85:915-937.

51. Andersen A. On the Rician distribution of noMRI data. Magn Reson Med 1995;34:910-914.

52. Gudbjartsson H, Patz S. The Rician Distribuabbloisy MRI Data. MRM 1995;34:910-914.

111



53. Emid S, Creyghton JHN. High resolution NMR inmagin solids. Phys B+C 1985;128:81-83.

54. Balcom B, Macgregor R, Beyea S, Green D, AromgfrR, Bremner T. Single-Point Ramped
Imaging with T1 Enhancement (SPRITE). J Magn Resd996;123:131-134.

55. Gruwel MLH, Latta P, Tanasiewicz M, Volotovskyy Sramek M, Tomanek B. MR imaging of
teeth using a silent single point imaging technidgygpl Phys A Mater Sci Process 2007;88:763—-767.

56. Ramos-Cabrer P, Van Duynhoven JPM, Van Derim8oNicolay K. MRI of hip prostheses using
single-point methods: In vitro studies towards Hréfact-free imaging of individuals with metal
implants. Magn Reson Imaging 2004;22:1097-1103.

57. Mastikhin I, Balcom B. Centric SPRITE MRI ofdbnhaterials with short T2*s. In: Bydder G,
Fullerton G, Young |, editors. MRI of tissues withort T2s or T2*s. Wiley; 2012. Pp. 63.

58. Idiyatullin D, Corum C, Park J, Garwood M. Syémaging with Fourier Transform (SWIFT). Proc
14th Sci Meet Int Soc Magn Reson Med 2006;14:2433.

59. Sukenari T, Horii M, Ikoma K, Kido M, Hayashj Bara Y, Yamasaki T, Matsuda K, Kawata M,
Kubo T. Cortical bone water changes in ovariectechizats during the early postoperative period:
Objective evaluation using sweep imaging with Feuiansform. J Magn Reson Imaging 2014;42:128—
135.

60. Kendi A, Khariwala S, Zhang J, Idiyatullin Sort@m C, Michaeli S, Pambuccian S, Garwood M,
Yueh B. Transformation in mandibular imaging withe®p imaging with fourier transform magnetic
resonance imaging. Arch Otolaryngol Head Neck Sx1;137:916-919.

61. Weiger M, Stampanoni M, Pruessmann K. Diregbi€t®n of Bone Microstructure Using ZTE
Imaging. Bone 2013;54:44-47.

62. Weiger M, Pruessmann KP, Bracher AK, Kéhlet&ymann V, Wolfram U, Hennel F, Rasche V.
High-resolution ZTE imaging of human teeth. NMR Bied 2012;25:1144-1151.

63. Weiger M, Wu M, Wurnig MC, Kenkel D, Jungraitaymn W, Boss A, Pruessmann KP. Robust 3D
MRI of the Mouse Lung Using ZTE Imaging with Bacgnd Correction. In: ISMRM. ; 2015.

64. Weiger M, Pruessmann K. MRI with Zero Echo Titme Bydder G, Fullerton G, Young I, editors.
MRI of tissues with short T2s or T2*s. Wiley; 20B). 98.

65. Conolly S, Nishimura D, Macovski A, Glover GaNable-rate selective excitation. J Magn Reson
1988;78:440-458.

66. Techawiboonwong A, Song H, Wehrli F. In vivo M& submillisecond T2 species with two-
dimensional and three-dimensional radial sequeanédsapplications to the measurement of cortical
bone water. NMR Biomed 2008;21:59-70.

67. Bernstein M, King K, Zhou X. Gridding reconsttion. In: Bernstein M, King K, Zhou X, editors.
Handbook of MRI pulse sequences. Elsevier Acad@&réss; 2004. Pp. 506-521.

68. Springer F, Steidle G, Martirosian P, Claus&ih Schick F. Effects of in-pulse transverse
relaxation in 3D ultrashort echo time sequenceslytinal derivation, comparison to numerical
simulation and experimental application at 3T. JWM&eson 2010;206:88-96.

112



69. Carl M, Chiang JTA, Du J. Maximizing MR sigrfat 2D UTE slice selection in the presence of
rapid transverse relaxation. Magn Reson ImagingtZ2t1006—-1011.

70. Balaban R, Ceckler T. Magnetization transfertiast in magnetic resonance imaging. Magn Reson
Q 1992;8:116-137.

71. McConnell HM. Reaction Rates by Nuclear MagnB&sonance. J Chem Phys 1958;28:430-1.

72. Miller DK, Pampel A, Méller HE. Matrix-algebtased calculations of the time evolution of the
binary spin-bath model for magnetization transldvlagn Reson 2013;230:88-97.

73. Gochberg DF, Ding Z. The Approach to SteadyteStdsing Homogeneous and Cartesian
Coordinates. 2013;2013:0-5.

74. Edzes HT, Samulski ET. The measurement of aalagation effects in the proton NMR spin-lattice
relaxation of water in biological systems: Hydratetlagen and muscle. J Magn Reson 1978;31:207—
229.

75. Henkelman RM, Huang X, Xiang QS, Stanisz GJar&en SD, Bronskill MJ. Quantitative
interpretation of magnetization transfer. Magn Relted 1993;29:759-66.

76. Pachot-Clouard M, Darrasse L. Optimization @fsElective Binomial Pulses for Magnetization
Transfer. Magn Reson Med 1995:462—-469.

77. Fullerton GD, Nes E, Amurao M, Rahal A, Krasgeiskaia L, Cameron I. An NMR method to
characterize multiple water compartments on mananalollagen. Cell Biol Int 2006;30:66—73.

78. Techawiboonwong A, Leonard MB, Wehrli FW. CeatiBone Water In Vivo quantification with
ultrashort Echo-Time MR imaging. Radiology 2008;3%81-833.

79. Fernandez-Seara M, Wehrli S, Wehrli F. Diffasal exchangeable water in cortical bone studied
by nuclear magnetic resonance. Biophys J 2002;22%29.

80. Ong HH, Wright AC, Wehrli FW. Deuterium nucleaagnetic resonance unambiguously quantifies
pore and collagen-bound water in cortical boneodeBMiner Res 2012;27:2573—-2581.

81. Gatehouse PD, Bydder GM. Magnetic resonancgiimgaf short T2 components in tissue. Clin
Radiol 2003;58:1-19.

82. Du J, Carl M, Bydder M, Takahashi A, Chung dder GM. Qualitative and quantitative
ultrashort echo time (UTE) imaging of cortical bodéMagn Reson 2010;207:304-311.

83. Du J, Takahashi AM, Bae WC, Chung CB, Bydder.®Mal inversion recovery, ultrashort echo
time (DIR UTE) imaging: Creating high contrast trort-T2 species. Magn Reson Med 2010;63:447—
455.

84. Larson PEZ, Gurney PT, Nayak K, Gold GE, PalM; Nishimura DG. Designing Long-T2
Suppression Pulses for Ultrashort Echo Time Imaditagn Reson Med 2010;56:94-103.

85. Du J, Takahashi AM, Bydder M, Chung CB, Byd@#. Ultrashort TE imaging with off-resonance
saturation contrast (UTE-OSC). Magn Reson Med &1827-531.

113



86. Du J, Bydder G. Qualitative and quantitativieashort-TE MRI of cortical bone. NMR Biomed
2013;26:489-506.

87. Carl M, Chiang J-T. Investigations of the arigf phase differences seen with ultrashort TE intag
of short T2 meniscal tissue. Magn Reson Med 20129971003.

88. Reichert I, Robson M, Gatehouse P, He T, CHafpélolmes J, Girgis S, Bydder G. Magnetic
resonance imaging of cortical bone with ultrashbE pulse sequences. Magn Reson Imaging
2005;23:611-618.

89. Springer F, Steidle G, Matrtirosian P, SyhaRu€sen C, Schick F. Rapid assessment of longalidin
relaxation time in materials and tissues with artly fast signal decay using UTE sequences and the
variable flip angle method. Invest Radiol 2011;4®-6617.

90. Du J, Diaz E, Carl M, Bae W, Chung C, ByddetJGrashort echo time imaging with bicomponent
analysis. Magn Reson Med 2012;67:645—-649.

91. McCalden R, Mgeough A, Barker B, Court-BrowrA@e-Related Changes in the Tensile Properties
of Cortical bone. J Bone Jt Surg Am 1993;75:1198512

92. https://fr.wikipedia.org/wiki/Ost%C3%A9odystitp_r%C3%A9nale. consulté le 01/10/2015.

93. Bae WC, Chen PC, Chung CB, Masuda K, D’'Lima DD, J. Quantitative ultrashort echo time
(UTE) MRI of human cortical bone: Correlation wiplorosity and biomechanical properties. J Bone
Miner Res 2012;27:848-857.

94. Seifert AC, Li C, Wehrli SL, Wehrli FW. A Suigate Measure of Cortical Bone Matrix Density by
Long T 2 -Suppressed MRI. J Bone Miner Res 2015.

95. Faulkner K. Bone matters: are density increasesssary to reduce fracture risk? J Bone Min Res
2000;15:183-187.

96. McCreadie B, Goldstein S. Biomechanics of freetis bone mineral density sufficient to assess
risk? J Bone Min Res 2000;15:2305-2308.

97. Horch RA, Gochberg DF, Nyman JS, Does MD. Norasive predictors of human cortical bone
mechanical properties: T(2)-discriminated H NMR @amed with high resolution X-ray. PLoS One
2011;6:e16359.

98. Diab T, Vashishth D. Effects of damage morpbplon cortical bone fragility. Bone 2005;37:96—
102.

99. Lu A, Daniel BL, Pauly JM, Pauly KB. Improvedice selection for R2* mapping during
cryoablation with eddy current compensation. J MBgson Imaging 2008;28:190-198.

100. Bousson V, Peyrin F, Bergot C, Hausard M, &alif Laredo J-D. Cortical bone in the human
femoral neck: three-dimensional appearance andsjiprasing synchrotron radiation. J Bone Miner
Res 2004;19:794-801.

101. Thomas CDL, Feik SA, Clement JG. Regionalatem of intracortical porosity in the midshaft of
the human femurage and sex differences. J Anat 2005:115-125.

114



102. Bensamoun S, Ba MH, Luu S, Gherbezza J. $plidtabution of acoustic and elastic properties
of human femoral cortical bone. 2004;37:503-510.

103. Springer F, Martirosian P, Machann J, Schwehi#& Claussen CD, Schick F. Magnetization
transfer contrast imaging in bovine and human calrtbone applying an ultrashort echo time sequence
at 3 Tesla. Magn Reson Med 2009;61:1040-1048.

115



116



Figure 1 :
Figure 2 :
Figure 3 :
Figure 4 :
Figure 5 :
Figure 6 :
Figure 7 :
Figure 8 :
Figure 9 :

Figure 10 :

Figure 11

Figure 12 :
Figure 13:

Figure 14

Figure 15 :
Figure 16 :

Figure 17

Figure 18 :
Figure 19 :
Figure 20 :

Figure 21

Figure 22 :
Figure 23 :

Figure 24

Figure 25 :
Figure 26 :

Figure 27

Figure 28 :
Figure 29 :

Figure 30

Figure 31 :
Figure 32 :

Table des Figures

Classification des 0s selon laforme.............oooo e 8
Microscopie électronique a balayage a@sitrabéculaire. ............ccccooviiiiiiiccenniieeeee 8
Structure de '0S COrtICal ..o 9
Structure d’'une molécule de collagen®/pe | ..o 10
Différentes orientations des fibres dBagENe .............ocovviiiiiiiiiiiiic e 10
LeS CEllUIES U tISSU OSSBUX. oo eeii e 13
Courbe représentant la contrainte eatiom de la déformation de I'0s ...........ccceeeeeee. 14
Microtomographie d’'un échantillon d'agtical..................cooeviiiiiiiiieeee e, 15
Représentation simplifiée du synchratton................ccoeviiiiiiieeeeee e, 18
Alignement des spins par rapport S8'BX ..........oovvvvviieiiieiiieiiieeieevvereeee e 22
: Chronogramme de la séquence en ECHBABNL. ............uvvvvviieurnnnnnnneee e eeeeeees 25

Gradient de sélection appliqué en mé&mgps que l'impulsion RF sinc. ....................26

Plan de Fourier cartésien de la séaquéadico de gradient. ...........cccceceeiiicreeeenreeeneen. 27

: Séquence multi-échos de spin (CPMG)..........coovvvviiiiiiiiiiieeeeeeeeeereerree e 29
Diagramme de la SEQUENCE SPRITE . rtvvrruuiiiiiiiiiieiiiessseesees s s ssseessennnennnnnnnnnnnns 30
Diagramme de [a SEqQUENCE SWIFT ..ot 31

: Diagramme de a SEQUENCE ZTE ..o eeeeeee e 32
Profils de coupe (AEMI-SINCS)..corrmm i 33
Gradient de sélection et demi-IMPUISIBIRF. ............ooociiiiiiiiiiii e 34
Variation dé; en fONCtON dU tEMPS. ......uviiiiiiiieei i sicmeer e 35

: Acquisition radiale du plan de FOULIEL..........uuuuiiieeie e 35
Trajectoire SPIrale EXIEIEUIE .. eeeeeeeiiieiiieieeieieeeeeeeeeeeeeveeseeeeeeeeaeaaaaeeeeeeeteeeeeeereeees 37

Décroissance du signal des protons deng (lente) et des protons de court (rapide) 38

: Modéle de transfert d’aimantation axdgopulations de protons .........c...c.eeeccommmee ... 41
Impulsion binomiale dEMBOIAIE .........c.cccueeeiiee ettt eteeeae e eaeeanes 42
Spectres des protons de I'eau, dediagg et des composantes dedurt...................... 45

: Aimant 4,7 T assemblé dans notre [dDMEA. .............coooivviiiiiiii e, 50
[ gTol (ol o [ IF= Vgl (=T o @ TSTRC o] [ (o (o= T [ 51
Diagramme de [a SEqQuUeNCe UTE 2D........ccuuiiiiiiieeee e eenree e e 52

: Variation du signal dans un tube coame25% de bD et du MnCl..........ooooiiiiiiiiennen. 54

Processus de traitement des imagesgbemir la région corticale de la diaphyse ....56

Spectre d’'un échantillon d’os corticamain a différents TE.............ccccoiiceccenneenns 58

117



Figure 33 : Images IRM d'un échantillon d'os caatiacquises a différents TE ................comeeene. 59
Figure 34 : Images de phase d’'un échantillon dosaal humain .............cccccooiiiiiiiiinneeic e 60
Figure 35 : Courbe de décroissance du signal estifande TE. ............ccocouviiiiiieee e e commmmre e e e e e 61
Figure 36 : Cart&2 = d'une diaphyse fEMOrale .................vt s e e 61
Figure 37 : Courbes de variation du signal moyersda ROI corticale ............cccccevvvvvv e e 63
Figure 38 : ROIs dessinées au niveau de la facériente, postérieure et de la graisse dans un
eéchantillon d’0S COrtical NUMEIN. ........... o eeeeeeee e e e e e e e e e eee s 64
Figure 39 : Carte ld’'une diaphySe ......ccooo i 65
Figure 40 : Corrélation entre les valeurs defll'2 * de trois diaphyses. .................c..c e cenevnnn. 65
Figure 41 : Carte de porosité d'une diaphyse félagrar UTE..........ccccooiviiiiiiiiiiiiiii i 66
Figure 42 : Corrélation observée entre la poras#e échantillons (%) et le tempsndyen (US) de la
(1Yo Lo T o0 1o | L= 7.6
Figure 43 : Images de diaphyses fémorales acqp@&esicrotomographie synchrotron..............67
Figure 44 : Confrontation des mesures de porositéJg E et par synchrotron. ........................... 68
Figure 45 : Fémur bovin récupéré chez un bOUCKES. ............oovvviiiiiiiiiiiieeeeeee e 72
Figure 46 : Antenne RF « Loop gap resonator » dméire 16 mMm.. ...........cevvvvvvvvvvvivrvviceememrennnns 73
Figure 47 : Diagramme de la séquence de satunasiorépétition de binomiales de troisieme ordre. 75
Figure 48 : Vue du densitometre, du fantdme ddlion et de I'échantillon d’os cortical. ........ 77
Figure 49 : Intensité du signal RMN proton apreés impulsion RF de 90° ...........cccccoeviiieneennen 79
Figure 50 : Spectre d’'un échantillon d’os cortioaVin. ... 79
Figure 51 : Relaxation longitudinale en fonctiontdmps d’inversion dans une solution de MnC80
Figure 52 : Mesure de la relaxation longitudinade ipversion récupération dans gel d’agar 2%81...
Figure 53 : Courbes de relaxation longitudinalesdam échantillon d’os cortical bovin (symboleSP.
Figure 54 : Courbes de relaxation transversale lesslution de référence de MaCl................... 84
Figure 55 : Courbe de relaxation transversale daréchantillon de gel d'agar 2%.............ce.ee... 85
Figure 56 : Décroissance du signal dans un éclantllos cortical.............cccceiviiiiiiimnee e 85
Figure 57 : Mesure expérimentale de saturationrppulsion RF dans une solution MnCl........... 87
Figure 58 : Mesure de saturation par impulsion hégsnance dans du gel d'agar 2%. .............. 88
Figure 59 : A : Résultats expérimentaux et ajustenpar le modele analytique de la saturation par
impulsion hors-résonance dans un échantillon ddocal bovin. EQM en lignes iso-contours ...90.
Figure 60 : Partie réelle du signal dans la satultmCL en fonction du temps.................coeecee 91
Figure 61 : MT dans une solution de Mp@ar une seule excitation binomiale.........ccc............... 92
Figure 62 : Effet de saturation de I'aimantationditudinale dans un échantillon d’os cortical....93
Figure 63 : Partie imaginaire du signal d’'un éctlantd’os cortical bovin.............ccccvvveeeeeiinnnl. 94
Figure 64 : Saturation par répétition de binomiales...............ccovvvvviiiiiiiiiiiiiieee e, 96
Figure 65 : Images UTE-VFA acquises a différentgesde bascule .....................oo oo, 97
Figure 66 : Coupe axiale en GE d’'un tube rempladie.............oooriiiiiiiiiiiieiie e 97

118



Figure 67 :
Figure 68 :
Figure 69 :
Figure 70 :
Figure 71 :

Signal moyen d’un échantillon d’os waiten fonction de différents angles de bascak..
Intensité du signal des ROI, ROI_Ls et ROI_cortic mesurée a partir du fichier .tift00
Aucune corrélation n’est observée datiegMO et M/RG des échantillons d’os bovin.101
Corrélation enttd0b et DMO divisée par '€paiSSEUT............ueeeeeeiiiiiriiiieeeeeeeeiannens 102

Gamme de temps explorée pour les expEas UTE et CPMG ...........oovvvvvvvvinnns 103

119



120



Table des Tableaux

Tableau 1 : Parametres d’'une excitation binomiaedde 3 optimisés pour saturer les protons de gemp
de relaxation transversalesd, d'aprés Pachot-Clouast al. (76). ..........ccccvvieeviiiiiniiiiiiiiiieeeeee 42
Tableau 2 : M et T: de la région corticale déduits de I'expérience/#@ dans trois échantillons de
diaphyse pour TE = 51 S €1 TR = 58 MS. ... e senrrtiiiiieeee et e e smmne e e s 63
Tableau 3 : Valeurs moyennes (+ écart-type) depseate relaxation longitudinale des échantillons de
diaphyses bovines déduits d’'un ajustement sur éemé@ks expérimentales et sur le modele a deux
populations. L’incertitude relative sur les paramgtest indiquée en rouge. ................cewemmvveee.. 82
Tableau 4 : Valeurs moyennes (+écart-type)T@é et T2" avec leurs fractions respectives sur 11
échantillons de fémurs bovins déduites de I'eXPEBECPMG. ............ovvvvvviiiiiiiiiiiiiiiierrree e, 86
Tableau 5 : T.ppmoyen (£ écart-type) sur cing échantillons d’odical bovin déduit a partir de VFA
et de la simulation du modéle & deux populations gdférentes valeurs de TR. ..............ccceeee... 98
Tableau 6 T2 *xmoyen (técart-type) déduit a partir des carteg'2le des cingq diaphyses bovines
examinées et RSB des images auX diffErents TRS...........uiiiiiiiieiiiisie e 99

Tableau 7 : Parameétres de relaxation croisée dédiestdifférentes expériences (moyenne + écarj-type

Tableau 8 : Valeur moyenne de DMO (écart-typedaztrt relatif (%) des cing sections d’os cortical

010NV TR I =Y =1 4T [ST=2 T 100

121



122



Annexes

Annexe 1: Parametres quantitatifs des diaphysesres humaines (age, sexe, épaisseitoyeh
Tomoyeit€Cart-type, signal moyen).

Annexe 2 : Porosité des échantillons examinés parotomographie et par UTE (au niveau de la
diaphyse totale et de la ROI_Syn).

Annexe 3 : Cartes de porosité de trois échantiltndiaphyses fémorales humaines.

Annexe 4 : Mesures de porosité dans des ROIs igdtgEires au niveau de la face antérieure et
postérieure des diaphyses humaines.

Annexe 5 : Cartes d’'amplitude et B¢ des échantillons de quelques diaphyses fémoraigsds

123



124



Annexe 1:

Paramétres quantitatifs des diaphyses fémoralegainesm (age, sexe, épaisseur,

T1imoyen T2moyet€Cart-type, signal moyen).

std T> Hauteur

n° Age | Sexe| T(ms)| T2(us) (us) (mm) | S diaphyse
0 4268 99 F - 519,79 148,00 14.53 99.91
04270 85 H - 394,82 66,29 11,45 67,79
04272 87 F - 505,93 117,33 11,62 75,91
04274 88 H - 499,16 106,78 11,89 84,38
0 4282 95 F - 427,29 73,20 11,99 72,10
0 4286 78 F - 503,61 103,84 12,5( 81,28
0 4294 83 H - 433,19 112,14 13,99 70,23
04300 83 H 256 410,15 90,94 12,06 90,44
0 4302 77 F - 372,06 134,11 11,99 70,3(
0 4304 81 F - 443,29 92,91 12,06 80,77
0 4306 89 F - 504,28 129,76 12,6( 32,51
04310 80 H 311 455,59 134,23 11,49 81,62
04312 97 F - 403,03 84,47 12,67 71,04
04314 80 H - 428,08 82,42 12,70 83,94
04316 96 F - 477,82 113,56 12,13 95,42
04318 64 H - 578,03 109,74 11,93 79,70
0 4320 69 H - 389,16 75,24 12,33 75,26
04324 71 F - 460,85 90,12 12,40 79,69
0 4330 96 F - 412,06 92,36 11,96 70,64
04332 74 H - 400,98 74,24 11,89 71,53
0 5001 79 F - 445,25 80,25 12,23 82,40
0 5003 79 F - 437,19 107,35 14,19 81,00
0 5005 93 F - 483,73 93,89 11,96 85,86
0 5007 47 H - 507,23 108,28 12,03 29,90
0 5009 70 H - 378,29 70,87 11,96 71,85
05011 70 H - 451,56 92,45 12,36 76,02
05013 96 F 151 401,98 64,94 15,10 74,72
05015 96 F - 421,56 87,50 11,472 69,93
05017 86 H - 417,05 66,45 12,03 75,93
05019 81 H - 406,40 75,78 12,80 69,74
05021 80 H - 471,79 105,49 11,76 76,42
0 5023 82 F - 407,50 89,63 11,96 75,06
0 5025 60 F - 421,39 65,69 12,3( 71,33
0 5027 84 H - 340,25 71,87 11,49 78,29
0 5029 68 F - 500,19 135,45 11,89 86,26
0 5031 91 F - 426,76 86,49 12,40 75,72
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std T, | Hauteur

n° Age | Sexe| T(ms)| T2 (us) (us) (mm) | S diaphyse

0 5033 58 F - 383,77 78,72 12,5( 77,11
0 5035 92 F - 351,57 59,83 12,23 75,23
min 47 151,00 340,25 59,83 11,42 29,90
max 99 311,00, 578,03 148,00 15,10 99,91
moyenne | 81,16 239,33| 438,75 94,02 12,34 75,45
écart-type | 12,08 81,29 51,64 22,71 0,82 12,76
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Porosité des échantillons examinés par microtonpbgeaet par UTE (au niveau

Annexe 2 :

de la diaphyse totale et de la ROI_Syn).

Porosité Porosité
microtomographie| ROI_Syn | Porosité totale
n° (%) UTE (%) UTE (%)
0 4268 22,21 29,74 36,31
04270 5,75 19,63 21,89
04272 20,42 31,85 34,48
04274 25,78 31,36 37,46
04282 8,79 18,55 28,46
0 4286 17,10 29,96 34,33
04294 8,09 23,58 23,77
04300 25,17 33,09 33,64
04302 16,61 19,37 21,67
04304 8,43 29,06 35,35
0 4306 13,69 37,21 43,07
04310 10,14 29,87 39,59
04312 15,12 19,47 26,55
04314 8,72 24,76 31,28
04316 11,83 29,42 41,53
04318 10,94 31,74 35,28
0 4320 10,00 20,60 28,89
04324 6,51 27,20 33,93
04330 13,68 25,35 31,18
04332 12,57 20,76 28,48
0 5001 23,40 23,80 35,57
0 5003 20,47 16,20 30,14
0 5005 NA 32,73 37,90
0 5007 7,60 32,50 41,50
0 5009 11,87 21,53 22,21
05011 13,66 27,29 32,46
05013 22,84 19,97 18,30
05015 NA 20,53 32,33
05017 17,36 21,93 29,89
05019 8,81 21,90 20,14
05021 3,06 27,13 34,32
05023 27,86 24,37 23,21
0 5025 6,09 19,05 27,46
0 5027 17,47 28,16 25,20
05029 19,29 37,12 38,30
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Porosite Porosite
microtomographie| ROI_Syn | Porosité totale

n° (%) UTE (%) UTE (%)
05031 5,63 20,74 32,24
05033 7,73 18,53 22,81
05035 16,75 20,67 22,75

min 3,06 16,20 18,30

max 27,86 37,21 43,07

moyenne 13,93 25,44 30,89

écart-type 6,56 5,64 6,54
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Annexe 3:

Cartes de porosité de trois échantillons de diaggghf{@morales humaines

Carte de porosité d’'un homme de 83 ans.

Carte de porosité d’'une femme de 96 ans.
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Annexe 4 :

Mesures de porosité dans des ROIs rectangulairesveau de la face antérieure

et postérieure des diaphyses humaines

porosité porosité

rectangle | rectangle

n° postérieur | antérieur

0 4268 40,39 29,74
04270 35,99 19,63
04272 39,98 31,85
04274 54,94 31,36
04282 40,70 18,55
04286 34,14 29,96
04294 22,01 23,58
04300 35,32 33,09
04302 23,54 19,37
04304 51,35 29,06
0 4306 47,65 37,21
04310 58,09 29,87
04312 28,44 19,47
04314 27,90 24,76
04316 33,41 29,42
04318 35,61 31,74
04320 31,26 20,60
04324 43,46 27,20
04330 29,51 25,35
04332 30,06 20,76
0 5001 45,18 23,80
05003 35,82 16,20
0 5005 49,39 32,73
0 5007 47,54 32,50
0 5009 29,27 21,53
05011 43,72 27,29
05013 21,45 19,97
05015 44,41 20,53
05017 36,20 21,93
05019 25,61 21,90
05021 24,68 27,13
05023 35,41 24,37
0 5025 37,03 19,05
0 5027 26,12 28,16
05029 43,12 37,12
05031 24,94 20,74
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porosité porosité
rectangle | rectangle
n° postérieur | antérieur
05033 52,77 18,53
0 5035 27,17 20,67
min 21,45 16,20
max 58,09 37,21
moyenne 36,67 25,44
écart-type 9,79 5,64
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Annexe 5 :

Cartes d’amplitude et dB; des échantillons de quelques diaphyses fémorales

bovines

(# échantillon) TR Amplitude (u.a.) T5 (us)

(1) TR58 ms

60 800

40 600

400
20
200

(1) TR 500 ms

500

100
400

300
%0 200

100

(1)TR1s
150 600

100 400

50 200

(2) TR58 ms

60 800

40 600

400

20
200

|
i
|
|
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(2) TR 500 ms

140

120
100 600
80
60 400
40
200
20
2 TR1s
150 500
100 400
S0 200
0
(3) TR58 ms 800
50
600
40
30 400
20
10 200
0 0
(3) TR 500 ms
600
100
400
50
200
0 0
(3)TR1s 0
120 600
100
80 400
60
40 200
20
0
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guantitatives de 'os cortical. collagéne.
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IRM-UTE et par microtomographie paméthodes d'évaluation de la relaxation

rayonnement synchrotron, car la porosité est lamgitudinale dans des échantillons d’os bovi

n.

parameétre déterminant de la qualité osseukes mesures réalisées par différentes séquences

L’étude a été menée sur 38 échantillons @eversion-récupération,  saturation  hors-

diaphyses fémorales humaines en collaborati@sonance, saturation par répétition
avec une équipe du B20A (UMR7052). Lhdinomiales et angle de bascule variabl

porosité par IRM-UTE a 4.7 T (TE = 51 us) esonfirment des effets de MT importants. Les
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e
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les
P et
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corrélation n’a pu étre observée entre utilisation pour de futures applicatiomsvivo.
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Abstract:  Longitudinal and transversel; values from few samples were dispersed
relaxations are quantitative tools used in MRlossible explanation could be the magnetizati
for diagnosis and follow up. However onlyransfer (MT) between collagen-bound wat
tissues with long I can be detected with MRI.protons and collagen methylene protons.

Quantitative evaluation of cortical bone porosityor a quantitative interpretation of thi
is now feasible with UTE. phenomenon, 11 bovine cortical bone samp
In this work, porosity measurements from UTiere examined. Several sequences (inversi

el

UJ

es
DN-

in human cortical bone samples were companextovery, off-resonance saturation, repeated

with those from micro-computed tomographiginomial excitations, variable flip angle) wer

a)

(LCT). 38 human cortical bone samples (uppenplemented at 4.7 T to assess MT parameters.
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a team from B20OA (UMR7052). Porosity fronprovide accurate parameter estimation. O

ff-

UTE (TE = 51 us) was between 18% and 43fésonance saturation and repeated binomial
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= 6.5 um) between 3% and 27% (mean 14%JT quantification.
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