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Introduction

L'imagerie par Résonance Magnétique (IRM) occupe une place importante dans le
diagnostic et le pronostic d’un tres grand nombre de pathologies. En effet, en plus de son
caractere totalement non invasif, cette modalité offre un contraste exceptionnel entre les
différents tissus mous constitutifs d’un organisme. Et au dela de 1’excellent contraste, cette
technique permet également d’obtenir des informations fonctionnelles au niveau cérébral
et musculaire notamment [1]. Néanmoins, bien que cette technique présente un tres grand
nombre d’avantages, certaines limites doivent encore étre dépassées. Les deux principales
limitations de I'IRM sont actuellement la quantification de certains parametres, qui reste
extrémement difficile (par rapport a des techniques comme la tomographie par émission
de positons) et les temps d’acquisition qui restent encore trop longs pour certains examens

(par rapport a la tomographie X).

La quantification est un des grands défis de I'IRM actuelle. En effet, un grand
nombre de méthodes sont actuellement développées pour mesurer et quantifier certains
processus physiologiques tels que la contraction du myocarde mais aussi la perfusion au
niveau tissulaire. Plus récemment, la quantification de parametres physiques comme le
temps de relaxation longitudinal (T1) et les temps de relaxation transverses (T2 et T>*) ont
permis d’étudier diverses pathologies sur différents organes. La mesure du T; est par
exemple utilisée pour diagnostiquer linfarctus du myocarde [2], la mesure du T:
permettant quant a elle de mesurer la formation de fibrose au niveau cardiaque [3]. Enfin,
la mesure du T>* peut apporter des informations sur l’activation cérébrale [4] ou encore la
formation de néo-vaisseaux [5].

La trés grande majorité des méthodes qui sont développées actuellement permettent
de mesurer ces parametres sur des images en deux dimensions. En effet, pour des raisons de
durées d’expérience, trés peu de méthodes ont été développées pour mesurer ces valeurs en
3D. Or, il serait extrémement intéressant de disposer de ces mesures afin de visualiser et
quantifier finement une pathologie dans un volume. Par exemple, le volume d’une zone
d’hypoxie induite par un infarctus du myocarde offre une information pronostic quant aux
chances du patient de recouvrer une fonction cardiaque normale. Par ailleurs, I’acquisition
tridimensionnelle permet intrinsequement d’obtenir un meilleur rapport signal-sur-bruit et

plus forte résolution spatiale dans la troisieme direction de I'espace.
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Introduction

La seconde limitation majeure est directement liée a la rapidité d’examen qui est
faible en imagerie 3D. La durée d’examen représente pourtant une limitation tres
importante puisqu’elle est inversement proportionnelle au confort du patient. En effet, les
acquisitions en IRM nécessitent souvent une immobilité parfaite et dans certaines
situations des apnées. Il est donc aisé de comprendre qu'un protocole d’acquisition court
offrira un gage de meilleure qualité d'image. Toutes ces limites montrent donc qu’il est
d’'un grand intérét de développer des méthodes d’acquisition offrant le meilleur

compromis entre qualité de 'image, temps d’acquisition et robustesse de la quantification.

La possibilité de mimer un grand nombre de pathologies chez le petit animal a
récemment accentué le role de l'imagerie pré-clinique dans 1'étude des mécanismes
physiopathologiques qui interviennent dans le développement de ces diverses maladies. Il
parait donc crucial de développer des outils non invasifs permettant d’imager, de
quantifier et de suivre dans le temps ces processus physiopathologiques. L'imagerie pré-
clinique, chez le modele murin notamment, se heurte malheureusement a certaines
limitations et représente un véritable défi. En effet, la taille des organes chez la souris est
extrémement réduite par rapport a '’homme et la vitesse des mouvements physiologiques
(cardiaque et respiratoire) est augmentée de maniére treés importante. Ainsi, le battement
cardiaque moyen chez la souris est d’environ 600 battements par minute (contre 60 chez
’lhomme). Le méme constat peut étre effectué pour le cycle respiratoire chez la souris qui
est d’environ 120-140 cycles par minutes contre 12 a 15 chez I'homme au repos. L'IRM pré-
clinique nécessite donc l"utilisation de tres fortes résolutions spatiales mais également le
développement de méthodes offrant une tres grande résolution temporelle. De plus, afin
de palier le faible rapport signal-sur-bruit des images inhérent a la technique et aggravé
par la forte résolution spatiale nécessaire en imagerie pré-clinique, la majorité des
développements réalisés chez le petit animal s’effectuent a trées haut champ magnétique
(4,7, 7 et 9,4 Teslas). Ceci permet d’augmenter le signal mais peut induire un grand nombre

de limitations instrumentales et méthodologiques.

Plusieurs approches ont été développées pour la clinique afin de réduire au
maximum le temps d’acquisition. Certaines de ces techniques consistent a échantillonner
de maniere « exotique » 1'espace de Fourier qui constitue l'espace réciproque de 1’espace
image. En effet, en IRM les données brutes sont préalablement acquises et stockées dans
I'espace de Fourier qui, par une opération mathématique appelée la transformé de Fourier,
permet d’obtenir une image. La méthode la plus conventionnelle pour l'acquisition de
I'espace de Fourier reste encore de nos jours 'imagerie cartésienne. Cependant, d’autres
approches comme l'imagerie radiale ont été développées [6]. Plus récemment, des

méthodes dites spirales ont démontré leur efficacité pour des acquisitions extrémement
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rapides de l'espace de Fourier dans un environnement clinique [7]. Cependant, ces
techniques sont tres difficilement applicables a haut champ magnétique et n’ont donc pas
été appliquées chez le petit animal. Ainsi, il n’existe que tres peu d’exemples dans la
littérature montrant l'intérét d'une approche spirale en imagerie du petit animal. De plus,
son application reste pour le moment quasi uniquement cantonnée a 1'imagerie 2D, son
utilisation en imagerie volumique étant anecdotique. L’acquisition spirale de 'espace de
Fourier n’en demeure pas moins la méthode la plus rapide disponible dans la littérature.
Ainsi, il apparait extrémement intéressant de développer et de valider I'imagerie spirale

en 3D chez le petit animal a haut champ magnétique.

Au vu de ces principales limitations, nous avons structuré ce travail de recherche
autour de deux objectifs principaux :

- Dans un premier temps, nous avons souhaité diminuer au maximum le temps
d’acquisition nécessaire pour un volume 3D. Pour cela, des approches d’encodage de
I'espace de Fourier ont été développées et validées a tres haut champ magnétique (7T).

- Dans un second temps, nous avons tiré profit des méthodes d’accélération
nouvellement mises en place au sein de notre équipe pour développer la mesure
quantitative de parametres (notamment T; et T2). Tous ces protocoles ont ensuite été
validés sur des modeles de pathologies comme linfarctus du myocarde et la

dissémination métastatique.

Le manuscrit est composé de quatre parties. La premiere partie s’'intéresse d’abord
aux bases physiques du remplissage spiralé de l'espace de Fourier. La seconde partie
présente quant a elle le développement d’une méthode de cartographie du temps de
relaxation longitudinale (T1) aux moyens d’une approche dite Look-Locker et d’un
encodage en empilement de spirales. Cette méthode rapide et quantitative a ensuite été
validée sur un modele d’infarctus du myocarde. Une autre approche quantitative est
présentée dans la troisieme partie. Elle montre, pour la premiere fois dans la littérature, la
possibilité de mesurer en acquisition 3D la valeur du temps de relaxation transversale (T>).
L'approche est basée sur une méthode dite multi-échos avec un encodage en empilement
de spirales dans 'espace de Fourier. Cette méthode a ensuite été validée pour étudier et
quantifier la dissémination métastatique au niveau cérébral. Le dernier projet de recherche
présenté dans la quatrieme partie, visait le développement d’une approche alternative
d’encodage de l'espace de Fourier avec une méthode hybride spirale/radiale. Cette
méthode a permis de réaliser pour la premiere fois une angiographie 3D du foie de souris
avec auto-synchronisation sur la respiration. Enfin, dans un dernier chapitre, nous
proposerons un résumé des différentes techniques développées dans ce travail de thése

ainsi que les perspectives qu’elles vont offrir.
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Imagerie spirale

2.1 L’Espace de Fourier

En résonance magnétique nucléaire (RMN), le signal est recueilli lors de la
relaxation des spins de certains noyaux qui retournent a leur état d’équilibre suite a une
excitation par une onde électromagnétique. L'élément le plus couramment utilisé en
Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est I’hydrogene. Comme le signal enregistré
provient de l'ensemble des spins localisés et excités dans la coupe (ou le volume)
d’imagerie, il ne permet pas a lui seul d’obtenir une information spatiale et donc de
reconstruire une image. L'idée fondatrice de I'IRM est d’appliquer a ces spins des
gradients de champ magnétique qui vont permettre au cours de la relaxation de moduler
le signal enregistré a la fois en phase et en fréquence. Ces modulations permettent
d’assigner, a terme, une information de position a chaque spin présent dans la région
imagée. Ce signal préalablement modulé est ensuite stocké dans l'espace réciproque de
I'image appelé espace de Fourier ou encore espace-k. Pour former une image en IRM, cette
expérience de base est répétée a de multiples reprises. Pour chacune de ces expériences
(aussi appelées répétitions) une ligne est enregistrée dans 1'espace de Fourier. Une fois
I'espace de Fourier totalement échantillonné, une opération mathématique appelée la
transformée de Fourier est appliquée a l'espace-k pour reconstruire I'image finale. Ce

processus d’acquisition de I'image est schématisé dans la figure 2.1.

Excitation

¥ radiofréquence

Espace de Fourier Image

RF

ALA~
\AJ

Sélection g

o de coupe W
G |\

Codage en
G, L N lignes dans
\ ‘ l'espace de
signal RMN Fourier

T.F : Transformé de Fourier

"N’ répétitions

Figure 2.1 : Formation de l'image a partir du signal RMN. Le signal RMN préalablement
modulé en phase et en fréquence est stocké dans un espace de Fourier. De multiples
combinaisons de gradients codage phase et de fréquence sont nécessaires pour
échantillonner totalement cet espace de Fourier. Une opération mathématique appelée la
transformée de Fourier appliquée sur cet espace permet alors de reconstruire I'image finale
de la région excitée.
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2.1.1 Parcours de I’espace de Fourier

Comme précédemment énoncé, le signal recueilli en IRM est stocké dans un espace
de Fourier. Ce signal doit étre préalablement modulé en phase et en fréquence afin
d’obtenir une information de position permettant de reconstruire I'image finale. Cette
modulation s’effectue a l'aide de gradients de champ magnétique qui vont permettre
d’assigner dans 'espace de Fourier, des coordonnées pour chacun des points du signal
recueilli. Mathématiquement, 1’expression des coordonnées des points échantillonnés dans

'espace de Fourier, s’exprime de la fagon suivante :

——L f——
(Eq2.1) k@)= > jo G(t)dt

k(t)=k ()i +k, (1))

Avecy - -
GH)=G,@)i+G,(1)]

Dans cette équation, 'ensemble des points k(1) représente la trajectoire dans l'espace de
Fourier, k(x) et k(y) étant les coordonnées selon les axes ky et ky de cet espace réciproque. y
représente le rapport gyromagnétique du proton. G représente l'intensité du gradient de
champ magnétique effectif ; s'il est appliqué dans une direction donnée de I'espace image
(par exemple x), il permettra de se déplacer dans 1'espace réciproque selon la direction
correspondante (dans cet exemple k). Ce gradient peut également étre la combinaison de
plusieurs gradients de champ magnétique appliqués simultanément dans différentes
directions, ce qui permet d’échantillonner I'espace de Fourier en 1, 2 ou 3 dimensions. La
distance entre deux points échantillonnés dans 1'espace de Fourier est proportionnelle a
l'intensité du gradient utilisé. La figure 2.2 schématise 1’échantillonnage d’une ligne de
I’espace de Fourier avec une séquence d’imagerie classique de type écho de gradient. Cette
méthode dite « cartésienne » est encore de nos jours 'une des plus couramment utilisée en
IRM. Plus tard dans ce manuscrit nous détaillerons des techniques alternatives

d’échantillonnages de 1’espace de Fourier.
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Figure 2.2 Schéma d’une séquence d’acquisition de type écho de gradient représenté en a).
La trajectoire dans 'espace de Fourier correspondant est représentée en b). Chaque gradient
dans la direction x ou y induit un déplacement dans 1'espace de Fourier, proportionnel a
I'intégrale des gradients au cours du temps (Eq 2.1). Les principaux changements de
positions sont reportés dans l'espace de Fourier par les points bleus.

2.1.2 Propriétés de I’espace de Fourier

L’espace de Fourier contient l'intégralité des signaux enregistrés au cours des
différentes répétitions. La méthode avec laquelle cet espace va étre échantillonné aura une
influence directe sur la qualité de I'image finale. En effet, la répartition des informations
dans l'espace de Fourier est non homogene selon que I'on considére les parties centrales

ou périphériques.

2.1.2.1 Image et espace de Fourier

La figure 2.3 illustre la répartition des informations dans l'espace de Fourier. Le
centre de l'espace renseigne sur le signal et le contraste de l'image. Au contraire, la
périphérie de cet espace contient les détails fins et donc la résolution spatiale de 'image

finale.
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Figure 2.3. Répartition des informations dans l’espace de Fourier. A gauche est représentée
une image reconstruite avec la totalité des informations de l'espace de Fourier
correspondant. Au centre, seul le centre de 1'espace de Fourier est échantillonné ; I'image
correspondante, floue, contient uniquement le signal et le contraste. A droite, seules les
parties périphériques sont échantillonnées ; I'image correspondante contient uniquement les
éléments de détails.

2.1.2.2 Echantillonnage de I’espace de Fourier

La résolution spatiale de I'image finale dépend de la taille de I’espace de Fourier qui
est échantillonné. Plus 1'espace de Fourier est grand, plus l'image finale sera résolue.

L'équation (Eq.2.2) synthétise ce postulat.

1

(Eq.2.2) 2 X Koy

Dans cette équation kmax correspond a la position du point échantillonné le plus distant du
centre de I'espace de Fourier et Ax a la taille d'un pixel de I'image. Le champ de vue (taille
de I'image ou Field-Of-View (FOV) en anglais) dépend quant a lui directement de I"espace
entre deux points consécutivement échantillonnés dans 1'espace de Fourier (Ak).

L'expression du champ de vue est donnée dans 1'équation (Eq.2.3)

Fov =1
(Eq.2.3) A
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Enfin, il est nécessaire de respecter une régle concernant I’échantillonnage de 'espace de
Fourier. La fréquence d’échantillonnage (1/0t, 0t étant la période d’échantillonnage) doit
étre deux fois supérieure a la fréquence la plus élevée du signal enregistré. Cette régle

appelée critere de Nyquist est synthétisée dans I'équation 2.4 (Eq.2.4).

(Eq.2.4) n  FOV

En imagerie cartésienne, n représente le nombre de points enregistrés pour une répétition.
FOV représente le champ de vue de l'image finale. Dans un contexte ou le critere de
Nyquist n’est pas respecté, certains artéfacts peuvent apparaitre sur 'image finale. La
figure 2.4 résume l'effet du sous-échantillonnage aléatoire ou non aléatoire sur l'image
finale. Un sous-échantillonnage d’un facteur 2 en retirant une colonne sur deux de 1’espace
de Fourier entrainera une duplication de l'image dans la direction de sous-
échantillonnage. Un sous échantillonnage aléatoire entrainera l’apparition sur 1'image
finale d’artéfacts localisés aléatoirement. L'effet du sous-échantillonnage sera détaillé plus

tard dans ce manuscrit.

TF

Totalement Sous-échantillonné Sous-échantillonnage
échantillonné par 2 aléatoire

Figure 2.4 Effet du sous-échantillonnage de I’espace de Fourier sur I'image finale. A gauche sont
représentés un espace de Fourier totalement échantillonné et l'image reconstruite a partir de ce dernier. Au
centre sont représentés une image reconstruite a partir d’un espace de Fourier dans lequel une colonne sur
deux a été retirée. A droite sont représentés une image reconstruite a partir d'un espace de Fourier sous
échantillonné de facon aléatoire.
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2.1.3 Trajectoires d’échantillonnage

Comme nous l'avons abordé dans la section « parcours de I'espace de Fourier », la
trajectoire la plus classique pour échantillonner un signal dans 1'espace de Fourier est dite
cartésienne. C'est-a-dire que chaque signal est enregistré selon une ligne. Cette technique
est encore de nos jours la plus utilisée car elle permet d’obtenir une forte résolution en 2 et
3 dimensions. Elle est aussi trés robuste face aux dérives instrumentales notamment aux
erreurs concernant les trajectoires liées a l’application des gradients. La principale
alternative a ces techniques cartésiennes est l'imagerie radiale. Le principe de cette
technique est d’échantillonner le signal non plus en suivant des lignes paralléles mais,
selon des diametres dont le milieu passe par le centre de l'espace de Fourier. Cette
technique développée par Lauterbur et al. [1] permet un sur-échantillonnage du centre de
'espace de Fourier qui contient comme nous I’avons vu le signal et le contraste de I'image
finale. De plus, elle est aussi trées robuste aux mouvements de fluides physiologiques
comme le flux sanguin particulierement fort au niveau cardiaque. Cette technique présente
cependant l'inconvénient d’avoir un temps d’acquisition assez long notamment pour
I'imagerie 3D. La derniére méthode qui sera détaillée dans ce manuscrit correspond a
'imagerie spirale. L'acquisition spirale a été développée par Ahn et al [2] et consiste a
échantillonner le signal a 1’aide de gradients sinusoidaux qui vont permettre d’obtenir une
trajectoire spiralée dont les premiers points sont au centre de I'espace de Fourier et les
derniers au niveau des régions périphériques. L'avantage majeur de cette technique est le
tres faible temps d’acquisition. En effet 1'utilisation de ce type de trajectoire permet
d’acquérir I'intégralité de I'espace de Fourier en seulement une acquisition unique, ce qui
permet d’obtenir des image en 2 ou 3D trés rapidement. Cependant, ces techniques sont
trés sensibles a divers artéfacts notamment les dérives de gradients mais aussi au
déplacement chimique particulierement problématique pour 'imagerie in vivo. La figure

2.5 résume les trois principales méthodes de remplissage de I"espace de Fourier.

Echantillonnage Echantillonnage Echantillonnage
Cartésien radial spiral

Figure 2.5. Les trois méthodes principales d'échantillonnage de 1'espace de Fourier.
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2.2 Trajectoire spiralée dans ’espace de Fourier

Le remplissage de I'espace de Fourier grace a 'encodage de type spiralé permet de
réduire tres significativement le temps d’acquisition total. Au dela de la réduction du
temps d’acquisition, cette technique permet aussi un sur-échantillonnage du centre de
’espace de Fourier ce qui lui confére une faible sensibilité intrinseque aux artéfacts de flux
et de mouvement. Historiquement, cette méthode a dans un premier temps été utilisée
pour visualiser les arteres coronaires chez ’homme comme présenté par Meyer et al. [3].
D’autres applications comme l'imagerie temps réel [4] ou encore le marquage de spins
artériels [5] ont aussi été proposées plus tardivement dans la littérature. La tres grande
majorité des applications en imagerie spirale sont dites « spiral-out », c’est-a-dire que la
trajectoire spiralée dans l'espace de Fourier part du centre pour finir dans les régions
extérieures. Cette méthode permet d’avoir des temps d’écho trés courts ce qui représente
un grand avantage dans la majorité des applications in vivo. Cependant, certaines
applications comme l'imagerie fonctionnelle (ou fMRI) nécessitent d’avoir des temps
d’écho long pour obtenir une image ot le contraste sera modifié par divers phénomenes
physiologiques. Dans ce contexte, un autre type d’encodage dit « spiral-in » a été
développé. Le principe étant de préalablement se positionner a I'extérieur de l'espace de
Fourier et revenir au centre grace a un échantillonnage spiralé. Cette technique développée
par Bornert et al. [6] permet d’obtenir un temps d’écho plus long tout en préservant les

nombreux avantages de 1’acquisition spiralée.

2.2.2 Trajectoire « Spiral-out » : principe et chronogramme de séquence

La trajectoire « spiral-out » reste la plus communément utilisée pour des
applications nécessitant une vitesse d’acquisition trés importante. Les équations suivantes

permettent de calculer la trajectoire « spiral-out » (Eq.2.5 et Eq.2.6).

(Eq2.5) k,(t)=A0(t).cos(6(t)+9.(i))
(Eq.2.6) k,(t)=A6(t)sin(6(r)+o.(i))

0. ()=2" ieN=[0,N-1]
N
Avec
ANk, N
2w 2nFOV
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Dans ces équations, k«(t) et k,(t) représentent les coordonnées des points recueillis

au cours de la trajectoire spiralée selon les axes ky et ky, respectivement. 6(t) représente

_

I’angle balayé par le vecteur k(1) depuis la bascule de I'aimantation, A est un facteur qui

caractérise la vitesse avec laquelle croit le module de k(1) et N représente le nombre de
spirales acquises par plan. ¢z représente I'angle de rotation autour de I'axe z dans le cas
ou plusieurs spirales sont acquises, et donc entrelacées, dans un méme espace de Fourier, i
représentant quant a lui le numéro associé a chaque spirale. La difficulté majeure est de
définir la fonction O(t) qui va directement dépendre des caractéristiques électroniques des
gradients notamment l'intensité maximale des gradients, G et la vitesse de montée des
gradients, S. Comme démontré par Cline et al [7] la trajectoire peut ainsi étre définie en
deux parties, correspondant a 1'utilisation successive de deux fonctions 6(t) distinctes. La
premiere partie de la spirale est limitée par S, la vitesse maximale de montée des gradients
et donc déterminée par la fonction Os(t) exprimée par 1'équation Eq.2.7. La seconde partie
de la spirale est limitée par G l'intensité maximale des gradients et donc définie, cette fois-

ci par 'emploi de la fonction O¢(t) donnée par I'équation Eq.2.8.

2B L1 2B 2%
O,(t)= Bt (2+2(==)513 +2(==)3¢3)
(Eq.2.7) 3 3

— 2 B
(Eq.2.8) 0(1)= \/@ +2K(t—1,)

ySFOV
Dans I'équation Eq.2.7, B est défini comme le rapport 27N ofy, y représente le rapport
gyromagnétique du noyau, S l'intensité maximale des gradients, FOV le champ de vue et
N le nombre de spirales acquise par plan de Fourier. Dans I'équation Eq.2.8, x correspond
y GFOV

au rapport 2%N | ol G représente l'intensité maximale des gradients, FOV le champ
de vue et N le nombre de spirales acquise par plan de Fourier ; ¢. représente 1'angle
balayé pendant le temps T jusqu’a I’atteinte de I'amplitude maximale des gradients.

L'espace de Fourier peut étre acquis a 'aide d’'une ou de plusieurs spirales en
fonction de lapplication. Les expériences nécessitant une tres grande rapidité
d’acquisition utiliseront préférentiellement une approche de type « one shot » ot une seule
spirale est acquise par plan de Fourier. Cependant, ce type de méthode peut entrainer
'apparition d’artéfact(s) lors de la reconstruction de I'image finale notamment da au long
processus d’échantillonnage des données. Afin de réduire l'apparition de ces artéfacts

'approche « multi-shot » est utilisée. Pour cela, plusieurs spirales sont entrelacées dans un
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plan de Fourier. Cette technique bien que plus coliteuse en temps d’acquisition permet de
significativement améliorer la qualité d'image et réduire la sensibilité a différents artéfacts
parmi lesquels : les artéfacts de flux, de mouvements mais aussi de déplacement chimique.
La figure 2.6 schématise le chronogramme d’une séquence spiral-out permettant

I"acquisition de deux spirales dans un plan de Fourier.

Excitation
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/‘radiofréquence

RF | |

ALA-
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/

G, /_\\_I / o
. > k. (1)= AB(1).cos(6(1) + 0. (i))
" “W‘N\I\fv\/mf—’ s =y k,(1)=AB(1).sin(6(r)+ 9. (i)

G
Gy NMMMNWW__.
_ - ky / '102(2)
I bl |
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. ke

Figure 2.6 Chronogramme d'une séquence de type spiral-out permettant I'acquisition de
deux spirales dans un espace de Fourier. L'espace de Fourier est échantillonné grice a deux

spirales dont les trajectoires different d’un angle de rotation ¢, autour de l'axe z.

2.2.3 Trajectoire « Spiral-in » : principe et chronogramme de séquence

Le principe de cette méthode est d’appliquer avant les gradients de lecture
sinusoidaux des gradients trapézoidaux qui vont permettre de se déplacer jusqu’a
I'extérieur du plan de Fourier avec une trajectoire oblique. Ensuite, des gradients
sinusoidaux sont appliqués pour revenir au centre de l'espace de Fourier. La figure 2.7
présente le principe de I"échantillonnage « spiral-in » pour 1'acquisition de deux spirales

associées chacune a un angle donné autour de I'axe z.
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Figure 2.7 Chronogramme de séquence pour l'acquisition de deux spirales acquises en
mode « spiral-in ». Les gradients trapézoidaux (en bleu) permettent un déplacement jusqu’a
U'extérieur de I'espace de Fourier. Le retour au centre s’effectue grdce a deux gradients sinusoidaux (en
vert et rouge) qui permettent d’obtenir une trajectoire spiralée. Les deux spirales sont chacune

associées i un angle de rotation (¢p) autour de I'axe z.

2.2.4 Echantillonnage 3D de type empilement de spirales (Stack-of-Spirals)

Les figures 2.6 et 2.7 représentent les deux principales méthodes d’échantillonnage
de 'espace de Fourier avec une trajectoire spiralée. Ces deux méthodes ont été présentées
pour une acquisition 2D. Cependant, 'avantage majeur de l'acquisition spiralée est la
vitesse de remplissage de I'espace de Fourier. Il y a donc un trés grand intérét a appliquer
ces méthodes pour une acquisition tridimensionnelle. La technique la plus courante pour
un échantillonnage 3D a été proposée dans un premier temps par Thedens et al. [8] pour

I'imagerie des arteres coronaires chez ’homme. Le principe de la méthode est d’appliquer
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avant les gradients de lectures sinusoidaux un encodage cartésien dans la direction de
sélection de coupe. Cet encodage cartésien permet d’empiler des disques ce qui donne a
I'espace de Fourier une forme cylindrique. La figure 2.8 représente le principe du mode

d’encodage 3D pour I’acquisition de 5 plans spiralés identiques.

La méthode « stack-of-spirals » (ou empilement de spirales) reste encore de nos

jours la plus utilisée pour I'acquisition d"un espace de Fourier 3D en imagerie spirale.
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Figure 2.8 Principe de I’échantillonnage 3D de type « Stack-of-spirals ». Avant 'application
des gradients sinusoidaux, un encodage cartésien préalable, ajouté dans la direction de sélection de
coupe (axe z), permet d’empiler des disques contenant des spirales entrelacées. L'espace de Fourier
résultant est alors cylindrique.

2.2.5 Reconstruction

Bien que lacquisition spiralée présente un certain nombre d’avantages, la
reconstruction des images en magnitudes et en phase a partir de 'espace de Fourier acquis
reste difficile. En effet, les données brutes n’étant pas acquises directement selon une grille
cartésienne (comme en imagerie conventionnelle), il est impossible d’appliquer une
transformée de Fourier sans réaliser une opération préalable. Cette opération consiste a
convoluer les données brutes a l'aide d’une fonction (de type Kaiser-Bessel) afin

d’interpoler les points selon une grille cartésienne. Il sera alors possible d’appliquer une
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transformée de Fourier pour reconstruire 'image. La premiere méthode permettant de
remailler les données sur une grille a été développée par O’Sullivan et al [9]. L'intégralité
des images qui seront présentées dans ce manuscrit ont été reconstruites avec une
méthode basée sur les travaux de O’Sullivan et qui a été développée par Beatty et al [10].
Cette technique se décompose en plusieurs étapes.

Il est tout d’abord important de noter que 'espace de Fourier acquis en imagerie
spirale n’est pas homogene en terme de densité de points. Une opération de correction de
densité doit donc étre effectuée avant ou apres le remaillage afin d’obtenir un espace
homogene. Pour cela, une pondération qui dépend de la densité est appliquée a chaque
point de l'espace de Fourier. L'opération de remaillage en elle-méme consiste a convoluer
les donnés acquises avec un kernel préalablement choisi. Cette opération est résumée dans

la figure 2.9.

oo Grille

~ ... 0N 7 7 ) &ZZZ cartésienne
Kernel

€-----<-—anme > ’ <---» Taille du Kernel

Trajectoire
------ dans l'espace
de Fourier

Figure 2.9 Méthode de remaillage des données. Les données sont échantillonnées avec une trajectoire
non cartésienne (ligne rouge pointillée). Avant la transformée de Fourier, les données acquises sont
interpolées sur une grille cartésienne grdce a une convolution avec un kernel (cone jaune) dont la taille peut

varier.

Il existe différents kernels d’interpolations qui présentent chacun des avantages et des
inconvénients. Le plus communément utilisé dans la littérature est le kernel Kaiser-Bessel
qui offre le meilleur rapport entre rapidité de calcul et qualité de I'image finale. L’équation

2.9 (Eq.2.9) représente le kernel utilisé.

K@) = 1, (B\1=Cd L)

L
2

(Eq.2.9) pour

|d| >

pour

K, (d)=0
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Dans cette équation, L représente la taille du kernel, Ip correspond a la fonction de
Bessel modifiée de premiere espéece d’ordre 0, [ est un facteur de forme proposé par
Beatty et al [10], et d représente la distance entre un point acquis et un point de la grille
cartésienne. La dimension du kernel aura un effet sur la qualité d'image. En effet, plus
cette taille sera grande et plus l'image finale sera de bonne qualité. Cependant, une
augmentation de la taille du kernel entrainera inévitablement une augmentation de la
durée de temps de calcul. Comme proposé par Beatty et al [10] cette taille peut étre
comprise entre 3 et 8. La figure 2.10 représente des kernels de convolution calculés avec

différentes combinaisons de tailles (L) et de facteur de forme ().

Kaiser-Bessel
— L=3, B=6.4861

— L=4, B=8.9962

— L=5, B=11.4410
— L=6, B=13.8551
— L=7, B=16.2522
L-=8, B=18.6389

AK[1/m]

Figure 2.10. Kernel de Kaiser-Bessel avec différentes combinaisons de taille (L) et de forme (B).

Une fois I'opération de remaillage terminée, les points acquis sont répartis sur une
grille, la transformée de Fourier peut donc étre réalisée pour reconstruire 1'image en
magnitude. Cependant, I'image obtenue souffre d"un artéfact de bord qui est directement
lié a la forme du kernel utilisé. Ainsi, I'image finale présente une diminution d’intensité de
signal au niveau des bordures. Cet effet de bordure appelé effet « rolloff » peut étre corrigé
en divisant I'image par la transformée de Fourier du kernel utilisé. L’équation 2.10 (Eq2.10)

représente la transformée de Fourier du kernel.
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FFTIK, J(d)= 320D —B)

(Eq2.10) J(zLd)? - B

La figure 2.11 montre l'effet de la convolution sur une image en magnitude et la méme

image aprés application du filtre.

— Sans correction
Avec correction

e

|
- “

T

Figure 2.11 Profil du signal de I'image en magnitude avec application d’un filtre (rouge) et

sans (bleu).

Les différentes étapes de 'opération de remaillage sont les suivantes :
-Correction de la densité
-Interpolation avec un kernel de Convolution
-Reconstruction de 'image par transformée de Fourier
-Correction de l'effet « rolloff »
Lors d’'une acquisition tridimensionnelle de type « stack-of-spirals », chaque plan spiralé
est remaillé en 2D avant l'application de la transformée de Fourier tridimensionnelle.

Ensuite, la correction de 'effet « rolloff » est appliquée.
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2.2.6 Intéréts et limites de 1’acquisition spiralée

2.2.6.1 Temps d’acquisition

Initialement proposé par Ahn et al [2] I'encodage spiral est de plus en plus utilisé de
nos jours dans un grand nombre d’applications. L'intérét majeur de ce type de protocole
est directement lié au temps d’acquisition qui est grandement réduit par rapport aux
méthodes existantes. En effet, I'encodage spiral exploite les caractéristiques des gradients
(notamment vitesse maximale de montée et intensité maximale) pour enregistrer en une
ou plusieurs acquisitions, une grande partie voire I'intégralité de I'espace de Fourier.

L'encodage spiral est donc une technique de choix pour des applications ou le
temps d’expérience est un facteur limitant. De plus, il a été récemment démontré que cette
technique peut étre couplée avec des méthodes d’imagerie parallele [11] ou encore de
compressed sensing [12] qui permettent encore d’envisager une réduction du temps
d’expérience. Ces récentes avancées promettent un bel avenir a I'encodage spiral
notamment pour des applications en imagerie temps réelle [13] et imagerie

interventionnelle [14].

2.2.6.2 Robustesse de I’encodage spiral

Au dela du temps d’acquisition réduit, 'encodage spiral présente aussi certains
avantages qui sont directement liés au remplissage de 1'espace de Fourier. En effet, le
centre de I'espace de Fourier est sur-échantillonné lorsqu’un encodage spiral est utilisé par
rapport a une technique cartésienne classique. Or, le centre de 1'espace de Fourier contient
le signal et le contraste de 'image. Un sur-échantillonnage permet donc 1’obtention d’un
meilleur rapport signal-sur-bruit. De plus, la sensibilité aux artéfacts de flux et de
mouvements s’en trouve significativement réduite. Pour cette raison, la premiere
application historique a l'acquisition spirale fut 'imagerie coronaire chez ’homme qui
était jusqu’alors tres difficile a réaliser en IRM. La figure 2.12 est extraite de l'article de
Meyer et al [3] publié en 1992 qui montre une artere coronaire droite chez un patient sain

au niveau de la partie proximale (a) et distale (b) du myocarde.
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Figure 2.12 Images extraites de l’article de Meyer & al [3] montrant I’artere coronaire droite

(right conronary artery RCA) chez un patient sain au niveau proximal (a) et distal (b).

Le second avantage majeur de I'encodage spiral est lié a la possibilité de débuter
I’échantillonnage du signal par le centre de 1'espace de Fourier. Cela permet ainsi de
réduire significativement le temps d’écho et donc d’obtenir un meilleur signal tout en
étant moins sensible aux mouvements et au flux, 'autre intérét étant de pouvoir
imager des tissus a trés faible T>*. La figure 2.13 montre deux images extraites de
I'article de Qian et al. [15] représentant une coupe axiale du cerveau a deux TE
différents. Dans ce contexte, l'utilisation d'un TE plus court permet de visualiser avec
une grande précision le cartilage nasal mais aussi le nerf optique. L'augmentation du
temps d’écho entraine une perte de ces deux informations. Le TE court rendu
possible par 'encodage spiralé présente donc une caractéristique tres intéressante

dans un grand nombre d’applications.

Figure 2.13 Coupe axiale d’un cerveau sain acquise a deux TE différents 0.6ms (a) et 10ms
(b). Le triangle blanc montre le nerf optique et la fleche le cartilage nasal. (Figure extraite de I’article
de Qian et al. [15]).
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2.2.6.3 Sensibilité aux variations du champ magnétique By

L’avantage majeur de l'acquisition spirale est la rapidité d’encodage de 1’espace de
Fourier. En effet, lors d’une seule acquisition un grand nombre de points est échantillonné.
Cette caractéristique de I'imagerie spirale entraine cependant une sensibilité accrue aux
variations de champ magnétique qui peut se traduire par l'apparition d’artéfacts
compromettant la qualité de l'image. Cet artéfact est d’autant plus important que
l'intensité du champ magnétique augmente. Il est donc difficile d’envisager 'utilisation de
I'acquisition spirale a haut champ magnétique sans utiliser certaines méthodes de
correction qui sont malheureusement cotiteuse en temps d’expérience mais qui améliorent
significativement la qualité d’image. La technique la plus classique pour corriger cet
artéfact consiste a acquérir deux images a deux temps d’échos différents pour reconstruire
une carte de champ magnétique. Ensuite, en fonction des informations apportées par la
carte de champ, 'image est reconstruite a plusieurs fréquences afin de corriger localement
les flous induits par les hétérogénéités de champ magnétique. La figure 2.14 montre le

principe de la correction de I'off-résonance avec la méthode proposée par Man et al [16].

Figure 2.14 Correction des effets d’off-résonance. L'image de gauche (a) présente des zones
floues dues aux hétérogénéités de champ magnétique. La carte de champ (b) est utilisée pour

reconstruire une image sans artéfact (c). (Figure extraite de I'article de Man et al. [15]).

Bien que ces techniques de corrections soient tres efficaces, il est important de noter
qu’une correction du champ magnétique par « shim » actif avant ’acquisition permet de

significativement réduire I’apparition de ces artéfacts.
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2.2.6.4 Le déplacement chimique

Du fait du temps de lecture et du grand nombre de points lus par acquisition,
'imagerie spirale est intrinsequement sensible au déplacement chimique lié a la différence
de vitesse de précession entre les spins appartenant aux molécules d’eau et ceux
appartenant aux lipides. Cette sensibilité peut entrainer la formation de flous et d’artéfacts
sur 'image finale qui peut engendrer une perte locale d’information. Afin de réduire
significativement I'apparition de ces artéfacts plusieurs solutions peuvent étre envisagées.
Premiérement, en présence de graisse in vivo il apparait évident que 1'acquisition de type
« one shot » ot l'intégralité de 'espace de Fourier est acquise en une seule fois est a
proscrire du fait des temps d’échantillonnage tres longs. Une approche dite « multi-shot »
ou plusieurs spirales vont s’entrelacer dans le méme espace de Fourier est préférable. De
plus, la bande-passante utilisée en imagerie spirale doit-étre tres élevée pour éviter
I'apparition de larges zones de flou sur I'image. Il est important de noter que les bandes
passantes en réception utilisées en acquisitions spirales sont généralement comprises entre
200 et 300 kHz ce qui correspond a une bande passante de 2400 Hz/ Pixel pour une matrice
de 1282. La seule optimisation des parametres d’acquisition n’est cependant pas toujours
suffisante pour s’affranchir de ces artéfacts. L'acquisition spiralée peut aisément étre
couplée avec différents modules de saturation permettant de supprimer le signal
provenant du gras sans impacter le signal de '’eau. Certains de ces modules ont déja été
utilisés en imagerie pré-clinique notamment sur des régions abdominales [17].

Toutes ces méthodes de suppression d’artéfact de déplacement chimique
permettent d’envisager l'utilisation de l’acquisition spirale dans des applications telles que

I'imagerie abdominale ou encore, I'imagerie ostéo-articulaire.

2.2.6.5 Les erreurs de trajectoire

Les données préalablement échantillonnées avec une trajectoire spirale doivent étre
remaillées avant l'application de la transformée de Fourier pour reconstruire l'image
finale. Les exemples que nous avons abordés jusqu’ici considerent une trajectoire spirale
idéale et parfaite. Cependant, certaines imperfections au niveau des gradients, notamment
les courants de Foucault ou encore des fluctuations dans les délais de commutation
peuvent entrainer des modifications plus ou moins sévéres de la trajectoire
d’échantillonnage. Si ces modifications ne sont pas prises en compte dans le processus de

remaillage présenté plus en amont dans ce manuscrit, I'image finale peut souffrir de
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simple flou mais aussi de distorsions plus importantes. Il est ainsi nécessaire de mesurer la
trajectoire selon laquelle le signal est échantillonné et d’utiliser cette trajectoire mesurée
dans le processus de remaillage des données. Une mesure de trajectoire particuliérement
efficace développée par Beaumont et al [18] a été utilisée dans les projets de recherches
présentés dans ce manuscrit. Le principe de cette méthode étant d’effectuer deux
expériences distinctes contenant un ensemble de trois coupes chacune. Ces trois coupes
sont situées au centre et de part et d’autre de 1'isocentre de I'aimant en échantillonnant le
signal avec la trajectoire souhaitée. Ensuite, la moyenne des signaux est reconstruite en
phase et la différence de phase permet d’obtenir la trajectoire mesurée. La figure 2.17

résume les opérations nécessaires a I’obtention de la trajectoire mesurée.
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Figure 2.17 Schéma provenant de l’article de Beaumont et al. [24] synthétisant la méthode
de mesure de trajectoire. Deux expériences contenant trois coupes chacune sont réalisées. La phase
est extraite a partir de la moyenne des trois signaux. La différence de phase entre ces deux expériences
permet d’accéder a la trajectoire mesurée.

Ce type de méthode permet de mesurer de fagon précise les variations de trajectoire
afin de les incorporer dans le processus de remaillage. Il est possible d’effectuer ces
mesures sur un fantome afin de cumuler un signal-sur-bruit suffisant sans étre limité par

le temps d’expérience.

2.2.7 Résumé

L’acquisition spirale bien que peu utilisée en routine clinique et pré-clinique
présente un certain nombre d’avantages qui en font une méthode robuste et tres flexible.
L'échantillonnage spiral de 1’espace de Fourier est 'une des plus rapides a

l’acquisition (en comparaison aux acquisitions cartésiennes et radiales) ce qui présente un
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avantage incontestable pour les applications nécessitant une forte résolution temporelle.
De plus, le sur-échantillonnage du centre de 1'espace de Fourier rend cette méthode tres
robuste aux artéfacts de flux et de mouvements. Cette caractéristique permet aussi
d’améliorer la qualité d'image en magnitude lorsque l'espace de Fourier est sous-
échantillonné. Cette caractéristique peut présenter un avantage majeur dans 1’objectif de
coupler l'acquisition spirale a des techniques de reconstruction plus exotiques comme le
« compressed sensing » par exemple.

Cette méthode présente aussi un certain nombre de limites comme sa sensibilité aux
variations de champ magnétique, aux déplacements chimiques et aux variations de
trajectoires dues aux imperfections de gradients. Toutefois, tous ces verrous techniques
peuvent étre dépassés grace aux récentes avancées en terme d’instrumentation mais aussi
de méthodologie IRM. Il apparait donc évident d’envisager 1'utilisation de 1’encodage

spiral dans un grand nombre d’applications a la fois cliniques mais aussi pré-cliniques.
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Méthode Look-Locker avec empilement de spirales pour la cartographie T;

3.1 Contexte

La quantification du temps de relaxation longitudinal (T1) présente un tres grand
atout dans le diagnostic de diverses pathologies notamment au niveau cardiaque. En effet,
il est encore tres difficile d’obtenir une information quantitative en IRM. La mesure du T
permet d’avoir une information qui ne sera pas modifiée par les hétérogénéités de champ
magnétique et qui dans l'idéal, donnera la méme valeur indépendamment du jour et de
'endroit d’examen. Au cours des années, différentes méthodes permettant de mesurer le
T: ont été développées. Chacune de ces méthodes présentent des avantages et des

inconvénients.

La premiere méthode appelée inversion récupération [1] fait aujourd’hui office de
méthode de référence dans la mesure du Ti. Cette technique consiste a basculer
I’aimantation avec une excitation d’inversion puis a mesurer point par point le retour a
'équilibre. Cette approche nécessite un délai de relaxation apres chaque mesure ce qui
induit un temps d’acquisition excessivement long. Ainsi, bien que la précision de la
mesure de T soit meilleure avec la séquence inversion récupération, son utilisation pour
les expériences in vivo reste anecdotique surtout pour les acquisitions tri-dimensionnelles.
La seconde méthode nommée le « variable flip angle » (VFA) [2] consiste a acquérir
plusieurs images avec les mémes parametres d’acquisition (TE & TR) mais, avec un angle
d’excitation qui va augmenter au cours de l'expérience. L’évolution du signal est ensuite
simulée par une équation prenant en compte le TR et I’angle de bascule pour calculer le Tj.
Cette technique permet d’obtenir une valeur de T; extrémement rapidement. Cependant,
certains travaux récents [3] mettent en évidence la faible précision de cette méthode. En
effet, la valeur obtenue est surestimée de 40% lorsqu’on la compare aux autres techniques
dans la littérature. La derniere méthode appelée Look-Locker [4] repose sur un principe
similaire a I'inversion récupération. L’aimantation est inversée puis, un train d’excitations
radiofréquences est appliqué pour mesurer le retour a 1'équilibre. Cette méthode ne
nécessite pas de délai de relaxation et permet donc de réduire significativement le temps
d’acquisition. Cependant, I'utilisation de cette technique reste aujourd’hui encore limitée a
I'imagerie 2D du fait de I'encodage de l'espace de Fourier. Il serait cependant extrémement
intéressant d’obtenir ces informations en 3D. Le principe de ces trois méthodes ainsi que

les équations utilisées pour calculer la valeur de T1 sont représentées dans la figure 3.1.
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Figure 3.1. Les trois principales méthodes de mesures du T; avec les équations de lissage
correspondantes. (a) Inversion récupération. (b) Look-Locker. (c) Variable Flip Angle (VFA).

Parmi ces trois techniques, la méthode Look-Locker offre le meilleur compromis
entre précision et rapidité d’expérience. Cependant, son développement et son application
au niveau cardiaque chez le petit animal se heurte a de nombreuses difficultés.
Premierement, le rythme cardiaque d’un animal sous anesthésie est compris entre 400 et
450 battements par minute ce qui nécessite une forte résolution temporelle mais aussi
I'utilisation de méthodes robustes aux mouvements. Deuxiemement, la taille du coeur en
lui méme (lecm sur le long axe) nécessite une résolution spatiale tres importante.
L’acquisition spirale offre une forte robustesse aux mouvements mais aussi une excellente
résolution temporelle. De plus, le couplage entre acquisition spirale et Look-Locker permet
d’envisager I'obtention de carte T; en trois dimensions dans des temps d’acquisitions tres
faibles.

Dans la treés grande majorité des applications cardiaques de la cartographie Tj,
'acquisition de la carte est couplée a une injection d’agent de contraste qui permet de
visualiser et de caractériser avec une grande précision le tissu myocardique. Le
Gadolinium chélaté (ou Gd-DOTA) est par exemple utilisé pour le diagnostic de l'infarctus
du myocarde par des techniques de rehaussement tardif. Il n’offre cependant aucune
spécificité tissulaire et son temps de rémanence vasculaire est extrémement court.
Inversement, le manganese (Mn?*) qui est agoniste du calcium et un marqueur de la

viabilité cellulaire présente des caractéristiques similaires que le gadolinium en terme de
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relaxivité avec un temps de rémanence vasculaire beaucoup plus long. L'utilisation d’un

modele murin permet d’utiliser le manganese comme agent de contraste intracellulaire [5].

Dans ce projet, une méthode rapide de cartographie 3D du T1 du myocarde utilisant
la technique d’empilement de spirales couplée a la méthode Look-Locker a été
développée. D’abord validée sur modele murin sain, cette méthode a ensuite été
appliquée sur un modele murin d’infarctus du myocarde rehaussé par injection de

Manganese.

3.2 Cartographie T1 en 3D : Apport de I’encodage spiral

3.2.1 Séquence

La mesure du T; grace a la méthode Look-Locker consiste a inverser I’aimantation

N

grace a une excitation radiofréquence puis a appliquer un train d’excitations a faible
valeur d’angle pour mesurer le retour a 'équilibre. La méthode classique nécessite un
délai de relaxation a la suite du train d’excitations qui permet de retrouver le niveau
d’aimantation maximum. Ce délai peut durer jusqu’a 4 secondes et rajoute donc un temps
conséquent a la durée d’expérience. Afin de développer une alternative a la méthode
Look-Locker classique trois approches méthodologiques ont été adoptées en (i)
supprimant ce délai de relaxation (permettant de maintenir a I’état stationnaire
'aimantation disponible avant I'acquisition des différentes images), (ii) en développant
une approche de type empilement de spirales pour assurer une résolution spatiale élevée
en 3D et (iii) en enregistrant 2 spirales par battement cardiaque pour réduire le temps
d’acquisition d’un facteur deux. Dans chaque expérience, 48 empilements (ou disques) ont
été acquis par espace de Fourier avec 10 spirales par disque. L'acquisition a été
synchronisée sur le rythme cardiaque de la souris permettant d’obtenir plusieurs images
du myocarde en télésystole afin de visualiser le retour a 1’équilibre et en extraire la valeur
du Ti1. La figure 3.2 illustre le principe de mesure du T:1 pour 'acquisition de 23 espaces de

Fourier.
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Figure 3.2. Schéma illustrant la méthode de Look-locker 3D utilisée avec un encodage en
empilement de spirales. a) L'acquisition est synchronisée sur le rythme cardiaque de ’animal. Aprés une
excitation d’inversion, deux spirales sont acquises par espace de Fourier pendant 23 cycles cardiaques. Cette

procédure est répétée de facon a remplir 23 espaces de Fourier contenant 48 empilements contenant 10
spirales chacun.b) Le signal de chaque voxel au cours de la repousse est ensuite lissé afin de calculer la valeur
du T1.

Une fois l'intégralité des espaces de Fourier acquise, les images correspondantes
sont reconstruites comme précédemment expliqué. Le signal de chacun des voxels est

suivi au cours de la relaxation pour étre lissé avec une équation a trois parametres.

3.2.2 Calcul du Ty : procédure de lissage

Il est important de noter que la suppression du délai de relaxation présent dans la
méthode Look-Locker initiale a nécessité le développement d'une équation de lissage
adaptée afin de calculer la valeur du Ti. L'équation développée pour ce projet est basée sur
le travail de Deichmann et al [5], selon lequel l'évolution au cours du temps de

I’aimantation longitudinale m, suite a I'impulsion d’inversion est modélisée comme suit :
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(Eq.3.1) m;=m. —(1+ mm)[cos" (a)exp(_TRR /Tl)]

 1—exp(T/T))
" 1-cos" (&)exp(~Ty, /T))

m
avec, (Eq.3.2)

Dans ces équations, Trr représente la durée d’un battement cardiaque de la souris,
Ti représente le temps de relaxation longitudinale, a I'angle de bascule, n le nombre
d’excitations par intervalle RR et i le numéro correspondant a 1'ordre d’acquisition des
images (de 0 a 22). L'équation Eq.3.1 représente 1'évolution de I'aimantation longitudinale
disponible avant bascule pour une acquisition Look-Locker classique. Cependant,
'approche développée dans ce projet maintient dans un état stationnaire, 1’aimantation
disponible avant le remplissage des 23 espaces de Fourier (du fait de l’application
constante d’excitations radiofréquences). Il est donc nécessaire d’introduire ce phénomene
dans la simulation de 1’évolution de l'aimantation. Pour cela, un facteur mmax a été
introduit dans 1’équation 3.1 afin de prendre en compte le niveau maximal d’aimantation

disponible avec cette approche.

(Eq.3.3) i = M ™ (mmax + moo)l:cos" (a)exp(_TRR /Tl)]i

L’évolution du signal au cours de I'expérience Look-Locker peut donc étre décrite
comme suit :

S = (mw —(m,, +m. )[cos" ()exp(~Te /T, )]l ) X A
(Eq.3.4)

Dans cette équation S représente le signal au cours de I'expérience et A le coefficient
de proportionnalité entre I'aimantation et le signal. La figure 3.3 montre un exemple de
calcul du T; a partir de points expérimentaux. Il convient de noter que le signal au temps 0
(juste apres 'excitation d’inversion) a la méme valeur que le signal de la derniéere image.

Ce phénomeéne montre que I"aimantation est bien conservée a 1’état stationnaire.
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Figure 3.3. Evolution du signal dans un voxel lissée avec 1’'équation Eq.3.4. Les points

représentent le signal d 'un voxel. La courbe représente la courbe de calcul du Ty lissée.

3.3 Résultats

3.3.1 Précision et répétabilité de la méthode

Il a été nécessaire de valider cette méthode en terme de précision du calcul de Ti
mais aussi en terme de répétabilité. Il est en effet important que la valeur de T calculée ne
fluctue pas a différents jours d’expérience. Cette exigence est d’autant plus importante

dans le contexte de suivi longitudinal du Ti.

Afin de valider la précision de cette nouvelle approche, un fantome a été congu a
partir de six tubes remplis avec différentes solutions contenant des concentrations
croissantes en manganese (15, 49, 89, 179, 535 uM). Ensuite, le T1 a été mesuré avec une
méthode d’inversion-récupération classique et avec l'approche Look-Locker développée
dans ce projet en appliquant 2, 3 et 4 excitations radiofréquences par intervalle RR. Les

résultats sont synthétisés dans la Table 3.1.
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T1 Look-Locker / ms

[MnCl2] / uM T1 IR (ms) 2int/RR 3int/RR 4 int/RR
15 239013 2326114 2234173 207469
49 1673+7 166137 158722 164556
89 10644 102028 99314 92952
179 69815 68112 677+17 679+16
535 26813 2697 265+10 27747

r1 / mM-'.s-1 6.37+0.3 6.31x0.39 6.38:0.41 6:0.7

Table 3.1 Mesures des T; sur des fantomes de MnCl2 a différentes concentrations avec des
méthodes d’inversion-récupération (IR) et de Look-Locker. La méthode Look-Locker a été
utilisée en enregistrant 2, 3 ou 4 spirales par intervalle RR. Pour ces quatre méthodes, la relaxivité r1 a

été calculée.

Ces résultats montrent une erreur relative de 2.1+1.5 %, 4.5+2.4 % et 6.7£5.7 % pour
une acquisition de 2, 3 et 4 spirales par intervalle RR, respectivement. Les valeurs de T

calculées par Look-Locker sont donc en accord avec la méthode de référence.

Dans un second temps, la répétabilité de la méthode a été évaluée. Pour cela, le T1 a
été mesuré sur une population de 4 souris C57/Bl6 trois fois, avec un jour d’intervalle
entre les mesures. Ensuite, les valeurs de R; (=1/T1) ont été reportées sur un graphique de
Bland-Altman. Des coefficients de reproductibilité ont été calculés en multipliant par deux
I’écart-type des différences de Ri (Rigour 1) = Rigour2 0u3) ). Le graphique de Bland-Altman est

représenté dans la figure 3.4.
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Figure 3.4. Graphique de Bland-Altman permettant d’étudier la répétabilité de la méthode
Look-Locker 3D. Les lignes en pointillés bornent l'intervalle de confiance de 95% pour les AR;.
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Le coefficient de répétabilité calculé a partir du graphique de Bland-Altman dans la
figure 3.4 est de 0.17 s! ce qui signifie qu'une variation de AR1 dépassant le coefficient de
répétabilité peut étre assignée avec une confiance de 95% a la présence d'une pathologie.

Ceci peut étre utilisé pour la détection d"un infarctus du myocarde.
3.3.2 Sensibilité de la méthode in vivo.

Un des avantages majeurs de la cartographie T; est de pouvoir suivre dans le temps
I'évolution d’une prise d’agent de contraste d'une région pathologique ou encore
d’évaluer et de quantifier l'efficacité d'un traitement. Il est cependant nécessaire de
mesurer le seuil de sensibilité de la méthode. Pour cela, plusieurs souris C57/Bl6 (n=5,
m~20g) ont été injectées avec 10 uL de manganese (MnCl>) a 50mM correspondant a des
doses croissantes (de 0 a 150 umol.kg?! par pas de 25umol.kg? a intervalles de temps
réguliers). Entre chaque injection, une carte Ty a été acquise afin de mesurer la diminution
du T; induite par la diffusion du manganese dans le muscle cardiaque. Les cartes acquises

in vivo sont montrées ci-dessous (figure.3.5a).

MnCl; dose i

0 pmol.kg™! 25 pmol.kg™! 50 pmol.kg™! 75 pmol.kg! 100 pmol.kg! 125 pmol.kg™! 150 pmol.kg™!

Ti/ ms

P
mm 300

Figure 3.5. Cartographies T1 sur souris saine (a) et cartes R? correspondantes (b) aprés six

injections intraveineuses successives de MnCl; (de 0 a 150 umol.kg?).

Ces images présentent une résolution spatiale suffisante pour visualiser le
ventricule droit. De plus, il est possible de distinguer le muscle cardiaque (qui est
fortement perfusé par le manganese) des muscles pectoraux ou le T ne varie pas avec
I'augmentation de la concentration de Manganese injectée. Cette expérience a été répétée

sur une population de souris saines C57/Bl6 (n=5) afin de vérifier la valeur statistique de
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ces résultats (Fig 3.6.a.). Pour ce faire, le T1 a été mesuré entre chaque injection au niveau
du ventricule gauche pour chacune des souris examinées. Suite a ces mesures, un test de
Student a été effectué pour mesurer la significativité des différences de Ti observées en
fonction de la concentration en manganeése injectée. Les résultats tendent a montrer qu'un
écart de Ty inférieur a 100 ms peut-étre mesuré avec une certitude de 1 %.

De plus, comme le montre la Figure 3.6b, cette méthode peut indirectement
permettre 1'étude de la cinétique de perfusion du manganése au niveau du myocarde,
connaissant l'intervalle de temps entre chaque mesure. Il est ainsi possible de voir que le
R; (=1/T1) évolue dans un premier temps dans un régime linéaire (pour des
concentrations faibles en manganese) avant d’atteindre un plateau pour les concentrations

les plus fortes. Des résultats similaires ont été observés par Waghorn et al. [6].

a) b)
1.2F *% 22
1
1.1 j[ 20
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MnCl; dose / pmol.kg-1 MnCl; dose / pmol.kg-1

Figure 3.6. a) Evolution du T; au niveau du ventricule gauche de la souris en fonction de la dose

injectées en manganese. La valeur de T1 correspond a la moyenne sur un effectif de 5 souris, les barres

%%

d’erreurs représentent 'écart-type de la moyenne pour chaque dose. ** signifie que les résultats sont

significativement différents avec p<0,01. b) Evolution du R; en fonction de la dose de manganese.

3.3.3 Variation 3D du T; sur modéle sain

L'’homogénéité de la valeur de T; sur I'organe étudié est aussi un critere de qualité
pour une acquisition tridimensionnelle. 11 est en effet tres important d’avoir une valeur de
T1 invariante en fonction de la position dans I'espace. Pour valider ce critere, la valeur de
T1 a été mesurée sur cinq souris saines au niveau de la base et de 1’apex aprés une injection
de 150 ymol.kg! de manganese. Deux coupes extraites d‘une cartographie 3D au niveau
de la base et au niveau de I'apex sont représentées Figure 3.7.a. Sur cette population de
souris, le T1 moyen était de 396+18 ms. Ce tres faible écart-type montre que la valeur de T
au niveau myocardique est totalement indépendante de la position dans 1'espace. De plus,
les cartes R? correspondant a ces deux coupes montrent une excellente qualité de lissage

entre les données acquises et 1'équation développée dans ce projet.
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Figure 3.7. Cartographies T: (a) et R? correspondantes (b) pour différentes régions du

muscle cardiaque de la souris (apex et base).

3.3.4 Intérét diagnostique : validation sur un modéle d’ischémie cardiaque

Le grand intérét d'une approche 3D est de pouvoir suivre finement I'évolution
d’une pathologie dans l’espace. Afin de valider 1'application de cette méthode pour le
diagnostic d’ischémie cardiaque, cinq souris OF1 (masse? citer Charles River) présentant
une ischémie cardiaque ont été injectées avec 60 uL de manganese a 50mM correspondant
a une dose de 85 umol.kg-1. Le manganese étant un marqueur de la viabilité cellulaire
diffuse librement dans les zones saines mais ne pénétre pas au niveau des zones
impliquées dans l'ischémie cardiaque. Ainsi, le tissu sain présente un T; fortement abaissé
(328 + 30 ms) en comparaison du tissu ischémique dont le T1 n’a pas varié (1089 + 110 ms).
La figure 3.8 illustre 1'utilité de la cartographie T1 en 3D pour suivre 1'étendue d'une zone

ischémique dans l'espace (fleches blanches).
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Figure 3.8. Cartographies T; (a) et R? correspondante (b) acquises sur un modele murin

d’ischémie cardiaque. Les fleches blanches représentent les zones infarcies.
3.3 Discussion

Les pathologies cardiovasculaires restent de nos jours une des premiéres causes de
déces dans les pays développés. De trés nombreuses études sur modeles murins ont
permis de comprendre les mécanismes sous-jacents a ’apparition de ces pathologies. Il est
donc d’un grand intérét de développer des techniques quantitatives et non invasives pour

étudier la physiologie cardiaque chez le petit animal.

Dans ce projet, une approche couplant la technique Look-Locker avec I'encodage
spiral a été développée. Cette méthode permet 'acquisition de cartes Ti en trois
dimensions dans des temps d’expériences ne dépassant pas 15 minutes. La précision et la
répétabilité de la méthode ont été évaluées sur des tubes contenant des concentrations
croissantes en manganese. Enfin, ce protocole d’acquisition a été validé sur deux modeles
murins sains (C57B16) et pathologiques (OF1). Cette approche se positionne comme une
alternative a la méthode développée par Coolen et al [7] et basée sur la technique de VFA
qui était jusqu’alors la seule disponible dans la littérature pour mesurer le T; sur
I'intégralité du myocarde. Il convient cependant de noter que le faible nombre d’images
utilisées pour les calculs de Ti couplé a I'incertitude de la méthode VFA conduisent a des

valeurs de T1 qui apparaissent comme fortement surestimés.
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L'application de la méthode Look-Locker en 3D présente plusieurs avantages qui
ont un intérét a la fois diagnostique mais aussi méthodologique. En effet, 'approche 3D
augmente significativement le rapport signal-sur-bruit (RSB) des images ce qui permet
comme l'ont démontré Weingértner et al [8] d’améliorer la précision et la qualité du
processus de lissage de courbe. L’augmentation du RSB présente aussi un grand intérét
pour l'imagerie du petit animal du fait des tres fortes résolutions spatiales qui sont
nécessaires pour visualiser avec précision les deux ventricules du myocarde. Enfin,
l'acquisition 3D ne nécessite pas d’impulsion sélective (comme 1’acquisition multi-coupes)
ce qui permet de réduire la durée de l'excitation radiofréquence. Ainsi, le temps d’écho
d’'une méthode tridimensionnelle est intrinsequement plus court, ce qui entraine une
réduction des artéfacts de mouvements et de flux et permet aussi de réduire la sensibilité
aux T>* courts. Du point de vue clinique, la visualisation de 1'étendue d’une pathologie
cardiaque en 3D présente un grand intérét puisqu’elle offre une valeur a la fois
diagnostique et pronostique pour le patient. Ce type de protocole présente aussi une
alternative intéressante aux techniques de gamma caméra qui sont extrémement cotiteuses

en argent mais aussi en temps total d’examen.

La précision, la répétabilité et la sensibilité de la méthode ont aussi été évaluées
dans ce projet. Les résultats montrent que toutes les valeurs de T; sont en accord avec la
méthode de référence en inversion récupération. La comparaison avec linversion
récupération a aussi montré la possibilité de réduire le temps d’acquisition en enregistrant
plusieurs spirales par intervalle R-R. Les résultats montrent cependant qu'un nombre
important de spirales enregistrées par battement cardiaque entraine une augmentation de
I'incertitude sur la valeur de T: (2.1 + 1.5 % pour deux spirales a 6.7 + 5.7 % pour quatre
spirales par battement). Du fait de 'augmentation du nombre de spirales acquises par
battement, la sensibilité aux mouvements est aussi accrue. Afin d’obtenir le meilleur
compromis entre rapidité d’acquisition et précision de calcul du T;, deux spirales par
battement ont été enregistrées pour les acquisitions in vivo. La répétabilité de la méthode
(évaluée a 0.17s!) montre que la valeur du T calculée est invariante en fonction du jour
d’examen. Ce résultat montre l'intérét d'utilisation de la cartographie T1 dans un contexte
de suivi longitudinal. Enfin, I'étude de la sensibilité a montré la possibilité de mesurer de
faibles variations de Ti au niveau du myocarde (de l'ordre de 100 ms) ce qui offre un

intérét supplémentaire pour la clinique.

L'utilisation du manganese comme agent de contraste intracellulaire a permis de
diminuer la valeur de Ti sur l'intégralité du myocarde. De plus, le temps de rémanence
extrémement long a permis d’effectuer une étude de cinétique de prise de contraste ce qui

n’aurait pas été possible en utilisant du Gadolinium. Une autre limitation a l"utilisation du
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gadolinium pour le diagnostic de 1'ischémie cardiaque vient du modéle murin utilisé pour
ces expériences. En effet, le tissu infarci au niveau du ventricule gauche était extrémement
fin ce qui représentait une épaisseur de deux a trois voxels sur les images finales. Cette
épaisseur ne permettant pas de quantifier précisément une prise de Gadolinium pour une
expérience de rehaussement tardif, 1'utilisation du manganese est apparue comme la
meilleure solution. Il est cependant important de signaler que l"utilisation de Gadolinium

est tout-a-fait compatible avec ce protocole d’acquisition.

3.4 Limitations

La technique développée dans ce projet présente un certain nombre de limitations :

- L'assignation des valeurs de temps d’inversion (TI) pour le calcul de T considere
un rythme cardiaque invariant au cours de l'expérience. Or, 'animal sous anesthésie
présente une variation de rythme faible mais existante. Pour toutes les expériences in vivo
le rythme cardiaque des souris était maintenu entre 420 et 450 battements par minutes
(bpm) en ajustant la concentration d’isofluorane dans l'air .

L'utilisation du manganese comme agent de contraste présente aussi
l'inconvénient d’induire une diminution rapide du rythme cardiaque suite a l'injection.
Cette diminution est due aux phénomeénes de compétition entre le manganese et le
calcium. Afin de palier ce probleme, la vitesse d’injection a été réduite a 0.3mL.h"! grace a
I'utilisation d"une seringue Hamilton de 100 uL. De plus un délai de 15 minutes nécessaire
a la diffusion du manganése été respecté entre chaque injection afin de retrouver un
rythme cardiaque stable. Il est aussi important de noter que les doses injectées se situes en
dessous du seuil de cardiotoxicité défini par Hu et al [9]

- L'utilisation d’'un encodage spiral présente aussi 1'inconvénient d’augmenter la
sensibilité aux artéfacts de déplacement chimique, d’hétérogénéités de champ magnétique
et de sensibilité aux faibles T>*. Tous ces verrous sont liés au grand nombre de points
acquis par lecture. Afin d’obtenir le meilleur compromis entre qualité d’image et temps
d’acquisition, une approche de type « multi-shot » a été adoptée. Ainsi, dix spirales ont été
acquises par empilement permettant de limiter le nombre de point échantillonnés par
lecture.

- La derniere limitation majeure est aussi liée a 'utilisation de I’encodage spiral. En
effet, la trajectoire calculée peut varier dtt notamment aux courants de Foucault mais aussi
aux erreurs de délais entre chaque point échantillonné. Il est donc nécessaire de mesurer la
trajectoire réellement empruntée afin de pouvoir remailler les données de la maniere la
plus précise possible. Dans ce projet, les trajectoires ont été mesurées et accumulées sur un
fantome contenant de l'eau. Ces trajectoires mesurées ont ensuite été utilisées pour
remailler les données acquises.

56



Méthode Look-Locker avec empilement de spirales pour la cartographie T;

3.5 Perspectives

Les résultats prometteurs de cette séquence au niveau cardiaque ainsi que son faible
temps d’acquisition permettent d’envisager plusieurs applications dans les années futures.

- Dans un premier temps, une modification du protocole d’acquisition permettra
d’acquérir des cartes T1 en associant I'information dynamique. Un projet de recherche a
déja été présenté sous forme d’abstract a I'ISMRM Toronto [10]. L'intérét d'une telle
méthode est de pouvoir coupler l'information anatomique du T: avec l'information
fonctionnelle du mouvement cardiaque.

- Dans un second temps, "utilisation de cette séquence sur des modeles de gliomes
et métastases devrait permettre d’étudier les différences de métabolisme entre ces deux
populations. Ainsi, l'utilisation du manganese devrait apporter des informations
physiologiques concernant la gestion de 1’entrée et sortie du calcium.

- Enfin, un transfert vers la clinique est envisageable mais un grand nombre de
verrous techniques restent présents. Il sera notamment nécessaire de développer une

méthode permettant de s’affranchir du mouvement respiratoire.
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Mapping longitudinal relaxation times in 3D is a promising quantitative and non-invasive imaging tool to assess car-
diac remodeling. Few methods are proposed in the literature allowing us to perform 3D T, mapping. These methods
often require long scan times and use a low number of 3D images to calculate T,. In this project, a fast 3D T; mapping
method using a stack-of-spirals sampling scheme and regular RF pulse excitation at 7 T is presented. This sequence,
combined with a newly developed ﬁtting procedure, allowed us to quantify T, of the whole mouse heart with a high
spatial resolution of 208 x 208 x 315 um® in 10-12 min acquisition time. The sensitivity of this method for measuring
T, variations was demonstrated on mouse hearts after several injections of manganese chloride (doses from 25 to
150 pmol kg ). T, values were measured in vivo in both pre- and post-contrast experiments. This protocol was also
validated on ischemic mice to demonstrate its efficiency to visualize tissue damage induced by a myocardial infarc-
tion. This study showed that combining spiral gradient shape and steady RF excitation enabled fast and robust 3D T,

mapping of the entire heart with a high spatial resolution. Copyright © 2015 John Wiley & Sons, Ltd.
Additional supporting information may be found in the online version of this article at the publisher’s web site.
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INTRODUCTION

Ischemic heart disease is the main cause of death in the western
world (1). It is highly necessary to develop new approaches
allowing us to accurately and non-invasively detect heart lesions.
Due to the possibility of mimicking a wide range of cardiac
pathologies, mouse models are widely used in cardiovascular
research. To study mouse heart anatomy and physiology, MRI
is the gold-standard technique due to its high spatial resolution
in two or three dimensions (2D or 3D) and its high natural con-
trast between soft tissues. However, this natural contrast might
not be sufficient to detect permanent lesions characterizing an
acute myocardial infarction (MI). To overcome this particular
limitation, a contrast agent injection is often required. Among
the existing contrast agents, manganese ions (Mn>*) allow us
to greatly reduce the longitudinal relaxation time (T;). They have
similar properties to calcium ions (Ca®*) and provide useful infor-
mation about cell viability. Manganese enhanced MRI (MEMRI)
has already been used in mice for accurate detection of infarct
size (2-4). Combined with T; mapping, MEMRI has also been
used to monitor the dynamic alterations of calcium homeostasis
(5,6). The imaging protocol plays a crucial role in generating the
maximum contrast between the infarcted and healthy regions.
The most common protocols consist in performing a gradient-
echo sequence with an inversion-recovery (IR) preparation.
These protocols use the T, differences between two distinct tis-
sues to greatly increase the contrast-to-noise ratio. Several
methods have been proposed for human cardiac imaging (7,8)

and adapted for small animals (9-11). By choosing the optimal
inversion time (7)) a very high contrast was obtained, enabling
us to increase the detection efficiency. Although these methods
are efficient to make delineation of myocardial lesions, they do
not provide quantitative information. Indeed, the measurement
of various parameters such as longitudinal relaxation time (T;),
transversal relaxation time (T,) or tissue perfusion would give im-
portant information about heart physiology.

Myocardial T; mapping provides information about tissue al-
terations in multiple heart diseases (12). Different methods
might be used in order to measure T; value, among them the
standard IR T; mapping, the Look-Locker method and the vari-
able flip angle technique (VFA). These methods have been
widely used in 2D to detect myocardial lesions with or without
the use of contrast agent injection in either human or small
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animal models. However, 2D acquisition may provide images
with a low signal-to-noise ratio (SNR), and multi-slice imaging is
required to visualize the lesion extension in the third dimension.
The use of a 3D approach improves the spatial resolution in the
slice selection direction and the SNR. Moreover, the lower fre-
quency selectivity needed for the slice selection allows us to re-
duce the echo time, leading to less flow sensitivity and a better
image quality, especially at high heart rates, as previously shown
by O’Brien et al. (13). However, T; mapping in 3D remains challeng-
ing because of the long required scan time, and a few methods
have been proposed recently in both humans (14-17) and mice
(18). All these techniques used a low number of 3D images, which
may prevent the entire signal recovery from being detected, which
can reduce both the accuracy and the robustness of T; measurements
(19). Rather than decreasing the number of recorded images, alterna-
tive readout methods can be used to reduce the total scan time.
Echo-planar imaging (EPI) has already been combined with the
Look-Locker method (20) to perform ultrafast T; mapping in 2D
(21). Similarly, spiral imaging allows us to rapidly sample the k-space
in one or several excitations by using a sinusoidal gradient shape.
However, its application is very challenging at high field due
to magnetic field inhomogeneities and susceptibility artifacts.
In this paper, we propose to perform 3D T; mapping in mice by
combining regularly spaced RF excitation with an interleaved
stack-of-spiral acquisition. An original sampling scheme was used
to reduce acquisition time by a factor of 2 with a prospective cardiac
triggering. Then, a fitting procedure that took into account the
steady state magnetization was developed and evaluated on

manganese-phantom images. The ability to detect small T; varia-
tions with this method was also tested by following the manganese
uptake in mouse heart. This method was then applied on an
ischemic mouse model to properly detect healthy and Ml lesions.

MATERIALS AND METHODS

Magnet and gradient system

Experiments were performed on a 7T Bruker BioSpec system
(Ettlingen, Germany) equipped with a gradient system capable
of 660 mT m~' maximum strength and 110 ps rise time. A vol-
ume resonator (75.4mm inner diameter, active length 70 mm)
operating in quadrature mode was used for excitation, and a
four-element (2 x 2) phased array surface coil (outer dimensions
of one coil element 12 x 16 mm?, total outer dimensions 26 x
21 mm?) was used for signal reception.

3D T; mapping
k-space encoding

A spiral sequence was implemented on our device as previously
described by Weiger Senften et al. (22). Figure 1 presents the ac-
quisition protocol proposed in this study. The detection of an R
wave in the mouse electrocardiogram (ECG) triggered an inver-
sion pulse; then, a continuous train of two, three or four RF
pulses was applied through 23 RR cycles. This corresponded to
one repetition and allowed us to follow the signal recovery along

RR delay = 140ms

a) Inversion pulse 2 Interleaves / RR cycle
iouse I A
ECG o

1t Repetition

kx

10 Interleaves / Stack

stack 1 -

5 repetitions

kz| stack2 -

10 repetitions

stack 48 -

240 repetitions

15t k-space 2nd k-space 3rd k-space 23th k-space
E 23 data /
%‘J Recovery curve
Time

Figure 1. (a) 3D Look-Locker spiral T; mapping protocol. The acquisition used a prospective cardiac triggering. After a Gaussian inversion pulse, two
spiral interleaves were recorded per k-space through 23 RR cycles (one repetition). The same procedure was repeated to fulfill 23 3D k-spaces using a
stack-of-spirals sampling scheme. In this protocol ten spirals were acquired per stack, and 48 stacks were acquired per k-space. (b) The signal of each
voxel was followed at different times after the inversion pulse, and fit to Equation [4] to determine T;.
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the longitudinal axis. Several spiral interleaves (two, three or
four) could be acquired per RR interval. As shown in Figure 1,
using two interleaves per RR interval (two RF pulses), five repeti-
tions were required to fully acquire one stack and 48 stacks were
acquired per 3D k-space. A total of 240 repetitions were needed
to fulfill the 23 k-spaces in 3D. Depending on the mouse heart
rate, the total scan time varied between 10 and 12 min.

Fitting procedure

In contrast to existing Look-Locker methods, this protocol did
not use a relaxation delay at the end of a repetition to recover
the total longitudinal magnetization. A fitting model taking into
account the partial recovery of the longitudinal magnetization
was developed based on the existing method previously pre-
sented by Deichmann et al. (23).

The evolution of the magnetization (m) after the inversion
pulse was first simulated using the Bloch equations:

m; = me — (1 +m.)[cos"(a)exp (—Tar/T1)]' []
with

B 1 —exp (TRR/T1)
Me =9 cos(a)exp(—Trr/T1) " [2]

Trr corresponded to the RR time interval of the mouse heart, «
was the flip angle (FA), i the image number (from 0 to 22), T; the
longitudinal relaxation time, n the number of RF pulses per RR
interval and m.., the asymptotic value. Equation [1] assumed a delay
between the Look-Locker repetitions, allowing the magnetization
to recover its steady value. Due to steady RF excitations, the station-
ary state induced a lower apparent steady magnetization, which
was denoted as My, corresponding to the maximal magnetization
reached with this method. Thus, Equation [1] can be written as

M = Mo — (Mmax + M. )[c0s” (a)exp (—TRR/T1)]i. [3]

Then, the time-evolution of the NMR signal could be described

as
n T\’
S = <moo — (Mmax + M) [cos (a)exp( 7 )] )A [4]
1

where A is the proportional coefficient. Note that m.. in Equation
[4] was replaced by its equation (Equation [2]). Three fitting pa-
rameters were used: M., A and the T; value. The fitting proce-
dure was developed and implemented in MATLAB (MathWorks,
Natick, MA, USA), using a Levenberg—Marquardt algorithm.

Reconstruction process

k-space data were regridded with an oversampling of 2 using a
Kaiser-Bessel kernel (24). Final images were reconstructed by
applying a fast Fourier transform (FFT). Each phased array
receiver magnitude image was reconstructed using the method
described above and then combined with a sum of squares
reconstruction. The reconstruction algorithm was implemented
in MATLAB. Prior to regridding, spiral trajectories were measured
and averaged on a phantom filled with water to prevent motion
artifacts and lack of SNR as presented by Beaumont et al. (25). Mea-
sured trajectories were used during the gridding process, allowing
us to correct both the eddy current and the gradient delay errors.

Phantom imaging

A phantom containing five vials with various concentrations of
MnCl, mixed with agarose gel (1%) was prepared to evaluate
the accuracy of the proposed approach. MnCl, concentrations
ranging from 15 to 535 uM were chosen to generate T; values
ranging from 2300 ms to 250 ms. These values were close to
the T, found in pre- and post-contrast studies in small animals
at 7T (26,27). In order to validate the accuracy of the current
method, measurements were made using various numbers of
spiral interleaves per RR interval: two, three and four inducing
total scan times of 12, 10 and 8 min, respectively. The following
acquisition parameters were used: Tz/Tg, 6.3/1 ms; imaging pulse,
cardinal sine 1 ms; FA = 10° inversion pulse, Gauss 1 ms; matrix,
96 x 96 x 48; field of view, 20 x 20 x 15 mm?; spatial resolution,
208 x 208 x 312 um?>; bandwidth/pixel, 319 Hz; number of points
per spiral readout, 940; readout time, 3.1 ms; 10 or 12 interleaves
per stack of spirals, depending on the number of interleaves
recorded per RR interval. During the experiments, ECG was
simulated with a cardiac rhythm of 435 beats per minute (bpm).

Measurements were compared with an IR 2D Flow sensitive
Alternating Inversion Recovery - Rapid Acquisition with Relaxation
Enhancement (FAIR-RARE) sequence, which was considered as the
gold-standard technique. The following acquisition parameters
were used: Tr/Tg, 6200/18 ms; imaging pulse, cardinal sine 1 ms;
FA = 90°; inversion pulse, Gauss 1 ms; matrix, 96 x 64; field of view,
20 x 20 mm?; spatial resolution, 208 x 312 pm?; bandwidth/pixel,
1000Hz; eight echoes/readout; 23 points were acquired per
recovery curve with a spacing of 138 ms.

The mean T; values were compared between these methods
using the same region of interest (ROI). The standard deviation
was measured in each vial to study the signal variability of each
method.

In vivo imaging
Healthy mice

T, maps were acquired with and without injection of MnCl,
using five C57BI/6 mice with body weight 20-25 g (Charles River,
Paris, France). Mice were anesthetized with isoflurane (1.5-2% in
air). The animals were positioned within the magnet with the
heart placed at the center of the NMR coil. The ECG signal was
recorded by electrodes placed on a forelimb and the opposed
hind leg. A monitoring system of physiologic parameters (SA In-
struments, Stony Brook, NY, USA) enabled the visualization of the
ECG and the synchronization of MRI acquisitions. There was no
respiratory gating. Physiologic cardiac frequency was maintained
by combining temperature adjustment inside the magnet and
the percentage of isoflurane. A T; map was first acquired before
injection. Then, six maps were acquired after six successive intra-
venous injections of 10 uL of MnCl,, corresponding to increased
doses from 25 to 150 pmol kg™ using a Hamilton syringe with a
total volume of 60 uL. For all in vivo experiments, the infusion
rate was 0.3 mLh™". Between each injection, a delay of 15min
was necessary to reach the maximum Mn2* infusion in the heart,
as previously demonstrated by Lefrancois et al. (4).

Ischemic mice

OF1 ischemic mice (n = 3) with body weight 35-37 g were ob-
tained from a commercial breeder (Charles River, Paris, France).
Anesthesia and vital parameters were similarly followed as for
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the healthy mice. Fifteen minutes after a 60 pL injection of MnCl,
at 50mM (dose ~ 85 umolkg™"), a T; map was acquired.

Imaging parameters

For both healthy and ischemic heart imaging experiments, the
following acquisition parameters were used: Tg/Tg, 6.3/1ms;
imaging pulse, cardinal sine 1 ms; FA = 10° inversion pulse, Gauss
1 ms; matrix, 96 x 96 x 48; field of view, 20 x 20 x 15 mm?; spatial
resolution, 208 x 208 x 312 um?; bandwidth/pixel, 319 Hz; points
per spiral readout, 940; readout time, 3.1 ms; ten interleaves per
stack of spirals and two interleaves per RR interval. Heart rate
was maintained in the range 430 + 10 bpm.

Image analysis

Once the 3D T; and R* maps were reconstructed, the averaged
T, and R* were measured by manually drawing an ROI in the
left ventricle. For the 3D analysis, ROls were measured at different
slice positions. R; was calculated by taking the inverse of
T; (R = 1/T7) and AR; was calculated by taking (1/T;post-contrast —

1/T1 pre»contrast)~

Statistical analysis

The average T; was calculated at each injected dose in every
mouse. Two standard deviations were considered. SD1 was the
mean of the standard deviations of the T; measured in the whole
left ventricle for each experiment and demonstrated the intra-
individual variability. SD2 was the average standard deviation
of the averaged T, for the five mice for every injected dose, to
assess the inter-individual variability. In order to test the statisti-
cal significance between the mean T; values, a Student t test
with four degrees of freedom and a risk of 0.01 was applied. Prior
to the t test a Shapiro-Wilk test was used to validate the normal
distribution of the data.

The reproducibility of the method was assessed using a test-
retest study, as proposed by Coolen et al. (18). Four healthy mice
were measured (without injection) on three different days with
one day interval. Differences in R; between heart region, slice
position and day of measurement were followed and presented
in a Bland-Altman plot. Coefficients of reproducibility (CRs) were
reported as twice the standard deviation of all AR, values calcu-
lated between the first and two successive measurements (R; at
day 2 and day 3 minus R, at day 1).

RESULTS

Phantom imaging

Table 1 shows T; measured either with the gold-standard IR
sequence or with our protocol using various numbers of spiral
interleaves per RR interval. Using two spiral interleaves per RR
interval, T; measured with IR and with our method showed an
average relative difference of 2.1 £ 1.5%. Increasing the number
of interleaves per RR interval from three to four led to an increase
in the average relative error from 4.5 + 2.4% to 6.7 £+ 5.7%, respec-
tively. The standard deviation of the assessed T, appeared to be
higher when compared with that measured with the IR method.
For all the experiments, the standard deviation using our ap-
proach remained lower than 10% whatever the number of spiral
interleaves per RR interval. The relaxivity (r;) calculated using the
IR method was 6.37 = 03mM™'s™'. Similar r; values were

Table 1. T, measurements of MnCl, phantom with IR and LL
methods. T; were measured at different concentrations of
MnCl, using different methods: IR, and Look-Locker with
two interleaves per RR interval (2int/RR), three interleaves
per RR interval (3int/RR) and four interleaves per RR interval
(4int/RR). For these four methods, the relaxivity (r;) was also
calculated

T, Look-Locker (ms)

IMnCly] (uM) T, IR (ms)  2int/RR 3int/RR 4 int/RR
15 2390 + 132326 + 114 2234 + 73 2074 + 69
49 1673 +£7 1661 +37 1587 +22 1645 + 56
89 1064 +4 1020 £28 993 +14 929 + 52
179 698+5 681+12 677+17 679+16
535 268+3 269+7 265+ 10 277 +7
n 637+03 631+039 638+041 6+0.7
(MM~ s

obtained with our protocol from 6.31 + 0.39mM's ' to 6.38 +
041 mM s to 6+ 07mM s~ using two, three or four inter-
leaves per RR interval, respectively.

In vivo cardiac imaging

The method was then examined in vivo in both healthy and is-
chemic mice. Figure 2 shows the evolution of the T; at different
injected doses of MnCl,. T; could be measured in the right and in
the left ventricles of the mouse. As shown in Figure 2(a), T; de-
creased in the whole heart, unlike the T; in the pectoral muscles,
which was nearly unaffected. An example of curve fitting is
shown in Figure 3. For this particular example, R> was 0.98.
Figure 2(b) shows the R> maps for the different MnCl, doses. For
all the reconstructed T; maps, the average R* value was 0.91 +
0.05. The R? value did not change when T; dropped. The T; value
in the heart was then measured in five mice. The mean T; values
calculated for the various MnCl, doses are presented in Figure 4
(a). The increase of the MnCl, dose from 0 to 150 umolkg ™' led
to a decrease in the T; value from 1123 + 103 (n = 9) to 480 *
34ms (n = 5). The t test applied on these data showed that the
average T, values were significantly different except at the three
highest injected doses of 100, 125 and 150 pmol kg™ '. The average
standard deviation (SD2) of the measured T, in the left ventricle
for each dose of manganese was 7.7 = 0.9% for the five mice.
Moreover, the T, value measured over the whole left ventricle
showed a good homogeneity, with an average standard devia-
tion of 7.56 + 0.02% (SD1). Figure 4(b) shows the evolution of R,
as a function of MnCl, dose. The curve presents two distinct parts,
a linear part for the lower MnCl, doses (<125 pmol kg”) and a
plateau for the higher concentrations.

Figure 5 shows post-contrast T; and R?> maps of an injected
mouse (dose = 150 pmolkg ') extracted from a 3D image ac-
quired at two different depths (base and apex). The T, values
were constant along the long axis of the mouse heart; the aver-
age T, value for the whole heart was 396 + 18 ms. The same ob-
servations were made for the lower doses.

Bland-Altman plots comparing R; values between different
days are shown in Figure 6. Each point was a different combina-
tion of mouse, slice and heart position. The CR value for AR, in a
single region was 0.17s”'. This means that changes in AR,
higher than the CR can be attributed to a contrast agent uptake
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Figure 3. Typical time-course of voxel signal with the current method
and fitting with Equation [4]. Dots: experimental data. Black curve: curve
fitting.

or a myocardial lesion rather than to inaccuracies of the method
itself. The non-zero mean in the Bland-Altman plot shows a
small effect of the measurement day. Indeed, the decrease in
Ry was 0.0285 ' on day 2 and 0.061s ' on day 3.

To demonstrate the efficiency of the current method in the
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R?

case of cardiac disease, mice with surgically induced MI were
injected with 60uL of MnCl, corresponding to a dose of
86 umol kg ~'. Manganese ions, as previously demonstrated in
the literature (4), did not penetrate the infarcted region, lead-
ing to a decrease in the T, in healthy regions of the myocar-
dium without changing the T; of the infarcted areas. As
shown in Figure 7(a), the current protocol allowed us to visu-
alize the myocardial infarct in 3D with high spatial resolution.
The white arrows point to the infarcted regions where the
myocardium did not take up manganese with a AR; = 0.1 £
0.1s ' (T; = 1089 + 110 ms). T; in the healthy region was sig-
nificantly reduced (AR; = 2.34 + 0.21s') and homogeneous
in the surrounding parts of the ischemic region. T; in the
healthy region was 328 + 30ms. The standard deviation of
T, around the ischemic area was 14% for the three mice.
Effects of the infarction were visualized both on the apex
and on the base of the heart, allowing us to analyze the extent
of the tissue damage. Figure 7(b) shows the R? maps: the
average R* was 0.94 + 0.08 in the apex and 0.93 + 0.06 in
the base.

0.4
75 100 125 150

MnCl; dose / pmol.kg1

08 L L L L L s L
0 25 50 75 100 125 150

MnCl; dose / pmol.kg-1

Figure 4. (a) Evolution of the T; value in the mouse heart as a function of the manganese dose. The average T; value of five mice was calculated after
successive manganese injections. Error bars stand for the standard deviation of the calculated average. **Results are significantly different (p < 0.01).
(b) Evolution of the R; value in the mouse heart as a function of the manganese injected dose.
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Figure 5. T, (a) and R? (b) maps in different regions of a healthy mouse heart.
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Figure 6. Bland-Altman plots to assess the pre-contrast repeatability of
the 3D spiral Look-Locker method. The dotted lines indicate the means
and the 95% confidence intervals for AR, between successive measure-
ment days (1, 2, 3).

DISCUSSION

In this article, a 3D T; mapping method based on regular RF ex-
citation was presented. Using a prospective cardiac triggering
and a stack-of-spirals sampling scheme, T; maps were obtained
within 12 min.

The use of 3D acquisition allows us to increase SNR when com-
pared with the multi-slice approach. This higher SNR induced by
the larger excitation volume is beneficial to the curve fitting and
the quality of T; maps as demonstrated by Weingartner et al. for
human cardiac imaging (17). Increasing the SNR is even more
crucial for small animal T; mapping due to the high spatial reso-
lution needed to accurately visualize the myocardium. Moreover,
the 3D approach allowed a higher spatial resolution in the slice
selection direction than the multi-slice approach. The pulse
length and the slice selection gradient were also shorter using
a 3D approach due to the lower frequency selection when com-
pared with multi-slice methods. This allowed us to reduce the

echo time (1 ms for the current method), which directly reduces
the sensitivity to flow artifacts (13). However, the use of the 3D
approach for in vivo experiments is limited by the long required
acquisition time. To circumvent this issue, spiral encoding was
used, which further contributed to decrease the flow artifact (28).

Few examples of using spiral encoding have been presented
in the literature for mouse cardiovascular imaging at high mag-
netic field (26,29). Indeed, its use remains very challenging, espe-
cially because of the complex reconstruction process and the
sensitivity to T,* decay. Due to gradient delay and trajectory
errors, reconstruction artifacts may appear on the magnitude
image, as previously shown by Beaumont et al. (25). To suppress
these artifacts, the trajectories were measured on a phantom
filled with water prior to image reconstruction. The measured
trajectories were used for the gridding procedure. Moreover,
the T,* decay, which is shorter at high magnetic field, induced
a loss of signal for the highest frequencies in the k-space. To
minimize the effect of T,* decay on the magnitude images,
two approaches were proposed. First, the use of a high receiver
bandwidth (300kHz) allowed us to reduce the readout time
(3.1 ms in this protocol). Then, the number of spiral interleaves
per stack was increased. However, increasing the number of in-
terleaves per stack has a cost in term of acquisition time. To over-
come this limitation, we developed a modified Look-Locker
approach. First, a higher number of spiral interleaves was ac-
quired per RR interval, enabling us to reduce total scan time.
As shown in Table 1, increasing the number of interleaves re-
corded per RR interval also decreased the accuracy of the mea-
sured T; values when compared with the gold-standard IR
sequence. The choice of two interleaves of 940 points per RR in-
terval in vivo was the best compromise between T,* sensitivity,
accuracy and acquisition time. Moreover, for experiments where
scan time is a limiting factor, increasing the number of inter-
leaves per RR interval (up to four interleaves per RR) is possible
by keeping a variation in T; values lower than 10% when
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Figure 7. T, (a) and R (b) maps of an ischemic mouse at different slice positions. White arrows point to the ischemic area.

compared with the gold standard. In such a situation, a blurring
effect induced by cardiac motion could occur, requiring the ac-
quisition to be performed during the diastole.

Another way to decrease acquisition time was the use of
steady RF excitation. This approach leads to partial recovery of
magnetization, which needs to be taken into consideration dur-
ing the fitting procedure. As shown in Table 1, the T; values were
similar to those calculated with the conventional IR sequence.
Whatever the number of interleaves per RR interval, the T, values
always showed a variability lower than 10% compared with the
gold standard, demonstrating the good accuracy of this fitting
procedure. As already described in the literature (12), the
Look-Locker method is sensitive to FA variations. Using our
fitting approach, an underestimation of the FA of 2° led to a T,
underestimation of 1%, while an overestimation of the FA of 2°
increased the T; value by 4% (Supplementary Fig. 1). It should
be noted that the FA was considered homogeneous in the entire
sample in this study. This approximation was justified by the use
of a large volume resonator for all RF excitations.

To our knowledge, only one method has been developed to
acquire 3D T; maps for small animals with a sufficient spatial res-
olution (234 x 234 x 500 um?) to visualize the heart ventricles in
an acquisition time of about 20 min (18). This method allowed us
to determine with a good accuracy the T, in the right and in the
left ventricles for both black blood and bright blood imaging. In
this protocol, a VFA technique using a low number of 3D images
(two or three) was used to estimate T;. Values of 1764 + 172 ms
were calculated for bright blood and 905 + 110 ms for black
blood protocols.

The method proposed in this project allowed us to measure T,
in 3D with a high spatial resolution (208 x 208 x 315 um°) in an
acquisition time of 12 min. As shown in Figure 6, the reproduc-
ibility was in the same range as for the method proposed by
Coolen et al. (18), with a coefficient of repeatability of 0.17 ™"
against 0.14 s, respectively. The T; homogeneity was also good
for the two methods (~10%). The pre-contrast T; calculated with

the current method was 1123 + 103 ms at 7 T and was lower than
the 1764 + 172 ms calculated by Coolen et al. at 9.4 T (18). The
observed values were ranged among the lowest values reported
in the literature. Vandsburger et al. (26), using a protocol insensi-
tive to ECG misdetection, proposed a value between 1400 and
1600 ms at 7 T. However, Waghorn et al. (5) measured a T; in
the mouse left ventricle at 7T of 1282 + 25ms using a Look-
Locker approach also insensitive to ECG misregistration. Similar
T, variations were observed at higher magnetic field: the T, pro-
posed by Coolen et al. (1764 ms) was higher than the T; pro-
posed by Li et al. (1190 = 14 ms) at 9.4T (30). This broad range
of T; values demonstrates the high dependence of T, on the ac-
quisition method. As discussed by Stikov et al. (31), the Look-
Locker method seems to underestimate the T; value while the
VFA technique overestimates this value when compared with
gold-standard IR. Moreover, Kellman and Hansen (12) also dem-
onstrated the sensitivity of T; to imaging parameters such as FA
and matrix size and also the fitting procedure. As mentioned by
Coolen et al. (18), the term "apparent T;" is consequently more
accurate

Both the robustness and the precision of our protocol enabled
us to follow the apparent T, drop due to manganese uptake in
the whole heart. The Mn?* ions were used as markers of cellular
viability. The AR, values calculated in the linear regime (Fig. 4(b))
were in agreement with those presented by Waghorn et al. (5)
for similar injected doses. However, the true manganese concen-
tration in the myocardium was not quantified using calibration
methods such as ICP-MS as presented by Waghorn et al. (5,6)
and Hu et al. (32). This is why there is no mention of Mn?* con-
centration in this study. In vivo experiments also demonstrated
a saturation effect for the higher injected doses of manganese
(dose > 125 umolkg™"). This effect has been previously demon-
strated by Delattre et al. (33) and Waghorn et al. (5). Moreover,
Waghorn et al. demonstrated that AR, decreased by 50% after
2.5h of experiment. The protocol of successive injections pro-
posed in this project lasted 2.7 h. For all T; measurements, the
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washout due to kidney and liver clearances was neglected (only
the injected dose was taken into account), which probably in-
duced a small overestimation of the manganese concentration
in the cardiac cells. However, since we measured dependence
versus manganese concentration as did Waghorn et al. (5),
namely a linear regime followed by a plateau, we can hypothe-
size that the washout had a limited effect on our measurements.
Experiments on ischemic mice demonstrated the efficiency of
this imaging protocol to localize with a high precision the
healthy areas of the heart. T; mapping combined with manga-
nese injection also demonstrated the absence of viable cells in
the ischemic region.

The method proposed in this project presents specific limita-
tions. Among them, the use of the prospective gating may be af-
fected by cardiac arrhythmia and ECG misdetections, which may
induce an underestimation of T; values, as demonstrated by
Vandsburger et al. (26). Here, cardiac triggering was carefully
monitored throughout all experiments and was maintained by
constantly adjusting the percentage of isoflurane in air during
the experiment. In parallel, the time fluctuation in RR interval
due to random misdetection of the ECG might have been aver-
aged by the very high number of 3D images. Second, the mouse
breathing was not an issue, as the motion amplitude was not suf-
ficient to affect image quality. However, if this method is trans-
lated to clinical use, respiratory artifacts will have to be
corrected on human cardiac images. Several methods could be
considered to reduce sensitivity to respiratory motion, such as
the use of a navigator echo or a retrospective gating as demon-
strated in Reference 17. Moreover, even though the acquisition
scheme developed in this project is particularly adapted for the
mouse heart rate, other acquisition protocols similar to MOLLI
(34), ShAMOLLI (35), SASHA (36) or SAPPHIRE (37,38) could be
considered for clinical implementation by combining them with
spiral k-space encoding.

CONCLUSION

In this study a 3D T; mapping protocol was developed using a
continuous RF excitation and a prospective cardiac triggering.
Moreover, an alternative approach for the fitting procedure
was proposed to calculate T;. Both in vitro and in vivo results
showed the good accuracy, precision and robustness of this
method. T, variations induced by manganese uptake in the
mouse heart were measured. The protocol was also validated
for the detection of cardiac lesions induced by an MI. The short
acquisition scan time and the high spatial resolution provide
benefits for this sequence to be used in a wide range of applica-
tions where a precise T, quantification is needed.
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tration of 49 uM. The continuous curves are curve fits.
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Méthode multi écho de spin «spiral-in» avec empilement de spirales pour la cartographie T

4.1 Contexte

Le grand défi actuel de I'imagerie par résonance magnétique est la quantification. II
est en effet extrémement intéressant d’obtenir une valeur quantifiable dans le temps, par
exemple dans un contexte de suivi longitudinal. Différents parametres RMN comme le Ty, le
T, et le T2" peuvent étre mesurés et apporter des informations différentes sur 1'état et
’environnement proche des molécules d’eau au sein d'un échantillon. Par exemple, le Ty est
sensible a la présence d’éléments paramagnétiques tels que le gadolinium. Ceci est
particulierement étudié au niveau cardio-vasculaire pour diagnostiquer différentes
pathologies cardiaques comme l'infarctus. Le temps de relaxation transversal (ou T2) apporte
quant a lui des informations sur 1'organisation structurelle des tissus. En effet, plus un tissu
est désorganisé et plus son Tz sera long. Pour ces raisons, la mesure du Tz in vivo présente un
grand intérét pour I'étude et le diagnostic d'un grand nombre de pathologies sur différents
organes. Au niveau cérébral, la mesure du T> présente un intérét majeur pour la visualisation
précoce des plaques amyloides [1] tres présentes pour des pathologies neurodégénératives
comme Alzheimer. De plus, l'utilisation de la cartographie T> peut aussi étre appréciable
pour diagnostiquer un accident vasculaire cérébral [2]. Enfin, plus récemment la
combinaison de la cartographie T» et T>* a permis d’obtenir des informations sur
I'oxygénation cérébrale [3] mais aussi sur le grade de tumeurs cérébrales (gliome) [4].
Cependant, a notre connaissance, aucune étude n’a clairement montré l'intérét d’utiliser la
cartographie T> comme un outil pour étudier et diagnostiquer la dissémination métastatique
au niveau cérébral. La grande difficulté pour la quantification du T> est directement liée au
temps d’acquisition qui est déja extrémement long pour une expérience en deux dimensions.
Il est donc difficile d’envisager une mesure du T> en 3D sur un volume de grande
dimension. Cependant, obtenir cette information en 3D présente un grand intérét a la fois
pour le monde de la clinique mais aussi pour celui de la recherche. Peu de méthodes ont été
développées dans la littérature afin d’effectuer une telle acquisition aussi bien en 2 qu’en 3D.
La premiére technique qui peut étre envisagée consiste en I’acquisition de plusieurs images a
différents temps d’écho telle que 1'ont proposée par Bun et al [5] pour la mesure du T2 au
niveau cardiaque. Cette technique permet de mesurer tres précisément les valeurs de T> mais
le temps d’acquisition reste trop long pour envisager une approche tri-dimensionnelle. Une
autre approche développée par Coolen et al [6] consiste a appliquer une série d’excitations
radiofréquences composée d'une impulsion a 90° et d'un train d’impulsions a 180° espacées
de divers délais (TE). Bien qu’elle présente 'avantage de pouvoir étre couplée avec une
synchronisation cardiaque, cette méthode n’a pas été utilisée en 3D du fait des longs temps
d’acquisitions. Plus récemment, les techniques de type « fingerprint » ont été testées pour le

domaine pré-clinique [7]. La comparaison avec des protocoles de références a cependant
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montré de grandes variations dans la valeur de T calculée. Enfin, la méthode de multi-échos
de spin qui fait office de référence en terme de mesure de T> permet l'acquisition de
plusieurs images en un seul TR et permet d’échantillonner de fagon homogene la courbe de
décroissante en T>. De plus, elle permet une réduction des TE par rapport a d’autres
techniques a un seul écho de spin ce qui permet de réduire la sensibilité de la méthode au
phénomene de diffusion des molécules d’eau dans les tissus. Bien qu’étant la technique la
plus précise pour calculer la valeur de T> dans un tissu, le temps d’acquisition reste

néanmoins un facteur limitant pour 1'utilisation de ce protocole en 3D.

Afin de réduire le temps total d’expérience, plusieurs méthodes peuvent étre
employées. Dans un premier temps, un nombre limité d’image peut étre acquis. Les
résultats montrent cependant que la précision du T> calculé est impactée défavorablement
par la réduction du nombre d’images [8]. L'emploi de techniques comme le « compressed-
sensing » ou encore l'imagerie parallele peuvent permettre une forte réduction du temps
d’expérience. Cependant, ces techniques sont coliteuses en rapport signal-sur-bruit et
présentent donc un sérieux désavantage pour l'imagerie pré-clinique. La derniere solution
qui peut étre envisagée afin de limiter le temps d’expérience est l'utilisation de méthodes
rapides d’encodage de l'espace de Fourier telles que l'imagerie spirale. Il est cependant
important de noter que l'intensité élevée du champ magnétique nécessaire a 1’obtention
d’un fort signal-sur-bruit entraine une plus forte hétérogénéité de champ ce qui induit un
certain nombre de verrous. Premierement, la diminution des valeurs de T>* de '’eau des
tissus induites par les hétérogénéités de champ, tres importantes a 7T, peuvent entrainer
une perte de résolution spatiale directement liée aux temps de lecture qui sont
extrémement longs en imagerie spirale. La sensibilité aux artéfacts de déplacement
chimique est également accrue. Par ailleurs, 1’acquisition spirale de 1'espace de Fourier est
particulierement sensible aux variations de trajectoires liées aux imperfections de
gradients. Malgré toutes ces limitations, certains travaux récents ont montré l'intérét
d’appliquer des gradients sinusoidaux lors d’une acquisition en écho de spin sur des
aimants cliniques et sur patients sains [9]. Cependant, I’acquisition spirale en écho de spin

n’a jamais été développée et validée dans un contexte pré-clinique sur un modéle murin.

Dans ce projet de recherche, nous proposons de développer une nouvelle méthode
de cartographie du T, assurant une acquisition 3D dans des temps compatibles avec
'expérimentation in vivo. Pour cela, la précision de la méthode multi écho de spin sera
couplée avec la rapidité d'une acquisition multi-spirales. Dans un premier temps, la
précision et la flexibilité de la méthode ont été validées in vitro en comparant les valeurs de
T2 avec celles issues de la méthode de référence. Ensuite, cette technique a été validée in

vivo sur un modéle murin sain et sur un modele porteur de métastases cérébrales.
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4.2 Cartographie du T2 en 3D : Développements et validation in
vitro et in vivo

La figure 4.1 décrit le chronogramme d’une séquence dite « multi-coupes multi-
échos » (en anglais, MSME multi slice multi echoes) qui est aujourd’hui la méthode de

référence pour la mesure du Tb.

TE2  TE/2

Impulsions RF B [ o —  Déhide

relaxation

et Signal vﬂ\,évﬂv Ao \/ ..............

T/ 4(x): Ti(y)

Coupe 1 \_/ \U ..............
spoilers — 5

Phase

2 @ B
=| ﬁE
B R

Lecture

N, répétitions= N, phases xV, coupes

Figure 4.1. Chronogramme de la séquence MSME. n correspond au nombre d’échos acquis par
courbe de décroissance T . Nypetitions, le nombre de répétitions nécessaire pour remplir I'intégralité d’un

plan de Fourier dépend directement de Nphases, le nombre de pas de phase et de Neoupes, le nombre de coupe.

Le principe de cette séquence consiste a appliquer une excitation a 90° spatialement
sélective directement suivie d’un train d’excitation a 180° assurant la formation d"un train
d’écho dont la diminution de l'amplitude est directement liée au temps de relaxation
transversale. Ce train d’échos est suivi d'un délai de relaxation qui assure la repousse
complete 'aimantation longitudinale avant I’excitation suivante. Si I’on considere le temps
d’acquisition nécessaire a I'encodage d"un espace de Fourier contenant 48 partitions, avec
une matrice de 1282 et un temps de répétition (TR) a 5000 ms le temps d’acquisition sera de
128 x 48 x 5000 soit environ huit heures d’expérience ce qui n’est bien évidement pas
compatible avec I'expérimentation in vivo en 3D. Afin de diminuer grandement le temps
d’acquisition, une nouvelle méthode utilisant une acquisition de type « spiral-in » a été
développée. En effet, I'utilisation d"une lecture spiralée de 1'espace de Fourier permet de
réduire significativement le nombre de répétitions nécessaires pour l'acquisition du train

d’écho. Le choix de l'encodage en spiral-in (plutét qu’en spiral-out) peut se justifier en
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deux temps. Tout d’abord, 1’acquisition spiral-in permet de répartir différemment le signal
dans 1'espace de Fourier. En effet, les hautes fréquences qui contiennent la résolution
spatiale de 'image sont acquises de maniere précoce. La qualité des images en terme de
résolution spatiale est ainsi augmentée ce qui permet de distinguer comme nous le verrons
plus tard des métastases de petites tailles. Enfin, I'acquisition de type « spiral-in » permet
d’obtenir un déphasage nul entre chaque impulsion de 180° ce qui est un critére nécessaire

pour I'obtention d'une mesure de T2 précise.

La méthode proposée dans ce projet de recherche pour quantifier le T> en 3D est
basée sur le principe de la séquence MSME. Ainsi, une excitation a 90° est suivie d"un train
d’excitations radiofréquences a 180° uniformément espacées d'un temps d’écho.
Cependant, I’échantillonnage de chacun de ces échos est réalisé cette fois-ci au moyen de
gradients de lecture sinusoidaux qui assurent un remplissage en spirale de 'espace de
Fourier, de l'extérieur vers le centre. L'acquisition tridimensionnelle est quant a elle
obtenue par I'empilement de disques composés de plusieurs spirales entrelacées. Afin de

suivre de maniere précise la décroissance en T», 16 images ont été acquises a différent

temps d’écho. Le principe de cette méthode est schématisé dans la figure 4.2.

pré-déphasage

TE/2 TE/2 :
Impulsions RF Délai de
et Signal i I At JoN ool
n/Z(x)g Ti(y) \/

Coupe / \ / \ B =
o D\ s A=)
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Lecture 2 l_\ ’I_\ e .
T | Gradient de Lcém;c ;];iral-in in

N, répétitions= LV spirales X empilements

Figure 4.2 Chronogramme de la séquence proposée dans ce projet. n correspond au nombre

d’échos échantillonnés grice au train d’excitations a 180°. Niepetitions, correspondant au nombre de

répétitions nécessaires pour l'acquisition, dépend directement de Nspiraes, le nombre de spirales par

empilement et de Nempitements le nombre d’empilements.
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Les images correspondant aux espaces de Fourier préalablement acquis a différents
TE sont ensuite reconstruites afin de calculer la valeur de T correspondant a chacun des
voxels. Pour ce faire, I'évolution du signal est suivie au sein d’'un méme voxel pour les
différents TE et la valeur de T. est extraite en lissant les données avec une fonction
exponentielle décroissante (A.eTE/T2). Dans cette équation, TE représente le temps d’écho

et T2 le temps de relaxation transversale.
4.2.1 Précision de la méthode

Dans un premier temps, il a été nécessaire de valider in vitro la précision de la
méthode par rapport a un protocole de référence. A ces fins a été réalisé un fantome
composé de 6 tubes constitués d'un mélange de gel d’agarose a 1% et de différentes
concentrations en manganese (MnCly) (10, 40, 62, 125, 500 et 750 uM) ce dernier ayant pour
effet de diminuer de maniere trés importante le temps de relaxation transversale. Les
valeurs de T ont alors été mesurées avec la méthode MSME puis avec le protocole
proposé dans ce projet, en utilisant 48 empilements constitués chacun de 15, 10 ou 5
spirales entrelacées. Les mesures de relaxivité (r2) ont ensuite été effectuées a partir du
graphe représentant le Ro (=1/T2) en fonction des différentes concentrations en
manganese, en lissant les données brutes avec la droite suivante : R2 = r2 x [MnClo] + b.
Dans cette équation, [MnCly] représente la concentration en manganese et b 'ordonnée a

I’origine.
4.2.2 Répétabilité de la méthode

Afin de vérifier le fait que la quantification du T était totalement invariante en
fonction du jour d’examen, de I'animal et de la position dans I'espace, la répétabilité de la
méthode a été évaluée. Pour ce faire, une expérience de « test-retest » a été effectuée. Les
valeurs de T chez 4 souris de type C57/Bl6 ont été mesurées en 3D trois fois avec un jour
d’intervalle entre deux mesures. Ensuite, 16 régions d’intérét réparties dans I'intégralité du
volume ont été définies manuellement au niveau du cortex. Les variations de T» a
différents jours (AT2gour 1) — AT2(our 2 ou 3)) ONt été représentées sur un graphique de Bland-
Altman. Les coefficients de répétabilité (CR) ont été calculés en multipliant par 1,96 la

moyenne de l'écart-type de tous les ATb.
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4.2.3 Validation in vivo : modele sain & métastatique

Afin de valider cette méthode sur un modeéle murin sain, les valeurs de T, ont été
mesurés chez plusieurs souris (n=5) de type C57/Bl6 en variant différents parametres
d’acquisitions. Premiérement, un nombre décroissant de spirales par entrelacement a été utilisé
(15, 10, 5) conduisant donc a une réduction significative du temps d’acquisition. Les valeurs de
T> obtenues au niveau du cortex ont ensuite été analysées pour ces différentes acquisitions.

Enfin, ces mémes mesures ont été effectuées chez un modele de souris
métastatiques. Pour ce faire, 5 souris « nude » femelles de type nu/nu ont été injectées
avec des cellules MDA-MB-231Br de cancer du sein reconnues dans la littérature pour
induire des métastases au niveau cérébral. Les mesures de T on ensuite été effectuées sur

les zones impliquées dans la formation métastatique mais aussi au niveau du tissu sain.
4.2.4 Parametres d’acquisition

Les parametres d’acquisition utilisés lors des différentes expériences sont indiqués
dans la table 4.1.

Section
Paramétres s4.2.1 (Tests s4.2.2 (Tests répétabilité) s4.2.3 (Tests in vivo)
précisions)
Temps de lecture 34/5/11 ms 3.4 ms 34/5/11 ms
Nombre de spirales / 15/10/5 15 15/10/5
empilement
TR/temps inter-écho 5000/ 16.8 ms 5000/21.8 ms 5000/ 27.2 ms
Nombre d’empilements 48 48 48

Impulsions d’excitation
et de refocalisation

Nombre d’échos /

images

Bande passante

Matrice
Champ de vue

Resolution
digitale

sinus cardinal 90° / 1
ms

16

300kHz

128x128x48
20x20x15 mm?3

156 x 156 x 312 pm?

sinus cardinal 90° / 1 ms

16

300kHz

128x128x48
20x20x15 mm3

156 x 156 x 312 pm®

sinus cardinal 90° / 1 ms

16

300kHz

128x128x48
20x20x15 mm3

156 x 156 x 312 pm®

Table 4.1 Parametres d’acquisitions utilisés pour les différentes expériences.
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4.3 Résultats

4.3.1 Précision et répétabilité de la méthode

La précision des valeurs de T> déterminées avec la méthode « empilement de
spirales » développées dans ce projet a été étudiée a partir des mesures effectuées sur le
fantome décrit dans la section 4.2.1 (composé de différentes concentrations en manganese).
Pour ce faire, les valeurs de T2 obtenues en utilisant 15, 10 ou 5 spirales par empilement,
ont été comparées a celles obtenues a partir de la méthode de référence (la séquence

MSME). Ces diverses valeurs sont exposées dans la table 4.2.

T2/ ms
[MnCl;] 15 10 5
(M) MSME entrelacements entrelacements entrelacements
10 88.7+3.7 88.4+19 86+3.2 89.3+2.8
40 659 +3 71.8+1.8 663 £1.5 70922
62 53122 49.8+1.8 509+34 51.3+29
125 43.8+2 45+11 443 +1.2 45.1+1.6
500 12.8£0.8 11.8+0.4 12.2+0.3 12.5+0.8
750 9.7+0.6 8.6 +0.5 9.7+12 99+1.1
r2/ mM.s1 127.6 145.6 129.2 126.7

Table 4.2 Valeurs de T, et de r» (relaxivité) en millisecondes mesurées a partir de la
séquence MSME et de la méthode « empilement de spirales » (avec 15, 10 ou 5 spirales par

empilement).

La précision de la méthode, obtenue pour ces différents nombres de spirales par
empilement, a également été évaluée a partir de la moyenne des écarts relatifs par rapport a la
méthode de référence. L'écart relatif est de 2.3 £ 7.5 %, 1.7 £ 2.6 % et 1.3 £ 4 % pour des
acquisitions respectives de 15, 10 et 5 entrelacements par empilement. Les relaxivités r» du
manganese dans le gel d’agarose, déterminées a partir des des valeurs de T, sont
respectivement de 145.6, 129.2 et 126.7 mMls! pour 15, 10 et 5 entrelacements par

empilement.

Dans un second temps, la répétabilité de la méthode a été mesurée selon le
protocole décrit dans la section 4.2.2. Le graphique de Bland-Altman (en figure 4.3)
présentent les variations de T> (AT>) pour les différentes valeurs de T> moyens mesurés sur

les 16 régions d’intérét définies dans le volume imagé.
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Figure 4.3 Graphique de Bland-Altman représentant les différences AT, mesurées sur
différentes régions du volume a différents jour d’examens en fonction du 7> moyen. Les

lignes pointillées représentent 1,96 fois I'écart type des différences de T>.

A partir du graphique de Bland-Altman, le coefficient de répétabilité (CR) a été
calculé en multipliant par 1,96 l'écart-type des différences de T.. Ce coefficient de
répétabilité (= 3.75 ms) permet de confirmer avec une confiance de 95% que toute variation

de T> supérieure au CR peut étre reliée a la présence d'une anomalie.

4.3.2 Validation in vivo sur modéle sain

La premiere application in vivo sur cerveaux de souris C57/Bl6 saines, a démontré
la possibilité de détecter de faibles variations de T2 avec une résolution spatiale suffisante
dans les trois directions pour visualiser finement les petites structures telles que le
cervelet. La figure 4.4 illustre I'évolution du signal au cours des 16 temps d’écho dans une
coupe extraite d"un volume 3D acquis avec 15 entrelacements par disque. Il est important
de noter que les temps d’échos utilisés lors des acquisitions in vivo ont été choisis dans

I’objectif de visualiser la décroissance T> dans son intégralité.
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TE=16,8 ms TE=33,6 ms TE=50,4 ms

TE=100.8 ms TE=117,6 ms TE=134,4 ms

TE=151,2 ms TE=168 ms TE=184,6 ms TE=201,6 ms

TE=218,4 ms TE=235,2 ms TE=268,8 ms

Figure 4.4 Evolution du signal dans une coupe extraite d'un volume 3D pour 16 temps
d’échos différents. La barre d’échelle représente 3 mm.

La méme expérience a ensuite été réalisée avec 10 puis 5 entrelacements par disque.
Les images correspondant au premier écho sont représentées dans la figure 4.5. Il est ainsi
possible de constater qu’une diminution du nombre de spirales par plan entraine
inévitablement une augmentation des artéfacts de susceptibilité notamment au niveau des

zones ayant une faible homogénéité (conduits auditifs et voies respiratoires).
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15 spirales / empilement 10 spirales / empilement 5 spirales / empilement

Figure 4.5 Images en magnitude correspondants au premier écho. Les images ont été acquises
avec 15, 10 ou 5 spirales par empilement. Les fleches blanches montrent les zones possédant une faible
homogénéité de champ magnétique. La barre d’échelle représente 3 mm.

Ces images en magnitude ont ensuite permis de calculer pour chaque voxel une
valeur de T> grace au processus de lissage présenté dans la section précédente. Les cartes
T> correspondantes sont présentées dans la figure 4.6. Les temps d’acquisition pour ces
expériences ont été de 60, 40 et 20 minutes pour les volumes acquis avec 15, 10 et 5
entrelacements par disque, respectivement. Le T> moyen au niveau du cortex était de 43.1,
45.0 et 43.4 ms pour des acquisitions réalisées avec 15, 10 et 5 entrelacements par disque,
respectivement. La valeur du R? qui atteste de la bonne corrélation entre I'équation de
lissage et les données acquises diminue légérement avec la diminution du nombre
d’entrelacements par disque. Cette diminution n’est cependant pas significative (de 0.999 a
0.98).

81



Méthode multi écho de spin «spiral-in» avec empilement de spirales pour la cartographie T

w

15 spirales E
=

w

. &

10 spirales - E,
w

g

I~

=

Figure 4.6 Cartes T (colonne de gauche) et les cartes R? (colonne de droite) acquises avec

15, 10 ou 5 spirales par empilement. La barre d’échelle représente 3 mm.

La figure 4.7 représente les cartes T» ainsi que les cartes R? sur l'intégralité du
cerveau dans les trois directions (coronale, axiale et sagittale) pour des images acquises

avec 15 spirales par plan.
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Figure 4.7 Carte T, et carte R? chez une souris saine dans les trois directions de I’espace :

(a) coronale, (b) sagittale et (c) axiale. La barre d’échelle représente 3 mm.

4.3.3 Validation in vivo sur modele métastatique

La méme expérience a ensuite été réalisée sur un modele murin injecté avec des
cellules humaines de cancer du sein (MDA-MB-231Br) connues dans la littérature pour
induire la formation de métastases au niveau cérébral. Les volumes ont été acquis avec 15
entrelacements par disque et sont représentées en magnitude dans la figures 4.8. Ces
images montrent une différence de signal entre le tissu sain et le tissu métastatique
(indiquée par les fleches blanches) caractérisant la formation d'un cedeéme. L'utilisation
d’'une approche 3D permet de suivre dans l'intégralité du volume la présence de
métastases. La figure 4.8 montre par ailleurs I'évolution du signal dans une coupe extraite

d’un volume 3D a différents temps d’écho.
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TE=16,8 ms TE=33,6 ms TE=50,4 ms

N9
W s

TE=117,6 ms TE=134,4 ms
TE=151,2 ms TE=168 ms TE=184,6 ms TE=201,6 ms

TE=218,4 ms TE=235,2 ms TE=268,8 ms

Figure 4.8 Evolution du signal dans une coupe extraite d'un volume acquis avec 15
spirales par plan a 16 temps d’échos différents sur une souris métastatique. La barre

d’échelle représente 3 mm. Les fleches blanches montrent les métastases.

La carte T2 correspondant a ces images a ensuite été reconstruite afin de mesurer en
3D les différences de T induites par la formation d’oedeme entre le tissu sain et le tissu
métastatique. Comme le montre la figure 4.9, la valeur moyenne du T> au niveau des
métastases est de 51.9 + 3.5 ms contre 40.2 ms pour le tissu sain. Ces différences de T> sont
suffisamment importantes pour visualiser et localiser avec une grande précision la
dissémination métastatique dans le volume d’imagerie. La carte R? correspondante

montre la bonne corrélation entre données acquises et I'équation de lissage.
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T,/ ms

Figure 4.9 Carte T et carte R? acquises avec 15 spirales par empilements sur un modele de
souris métastatique. La barre d’échelle représente 3 mm. Les fleches blanches montrent les

meétastases.

4.4 Discussion

Dans ce projet de recherche une approche innovante permettant de mesurer
rapidement et précisément le T, a été proposée. La précision et la répétabilité de cette
méthode basée sur 1’échantillonnage en « spiral-in » ont d’abord été validées sur un
fantdbme contenant différentes concentrations en manganese (MnCl). Ensuite, les
expériences in vivo sur modele sain et métastatiques ont permis de montrer la robustesse et
l'efficacité de cette méthode pour l'expérimentation animale. Il apparait important de
noter que cette approche est la premiére méthode permettant de mesurer le T en 3D dans
des temps d’examen compatibles pour des expériences in vivo.

L'évaluation de la précision de la méthode proposée dans ce projet a été la premiere
expérience réalisée. Il est en effet extrémement important pour une approche quantitative
de mesurer une valeur la plus proche de celle mesurée avec les méthodes de référence
utilisées en routine. La comparaison avec une approche MSME a montré une erreur
relative relativement faible par rapport a la méthode de référence (2.3 +7.5%, 1.7 £ 2.6 % et
1.3 + 4 % pour 15 10 et 5 entrelacements par disque, respectivement). Les méthodes
classiques basées sur la technique Carr—Purcell-Meiboom-Gill (ou CPMG) permettent
d’obtenir les résultats les plus précis mais nécessitent un long temps d’acquisition ce qui
est d’autant plus vrai pour des acquisitions tridimensionnelles. D’autres approches plus
récentes comme le « fingerprint » [7] ont été implémentées sur des IRM pré-cliniques mais
les résultats préliminaires montrent une faible précision de mesures par rapport aux
techniques de référence. La répétabilité de la mesure a ensuite été validée sur une
population de souris C57/Bl6. Les résultats montrent que le coefficient de répétabilité (CR)
pour la méthode proposée dans ce projet est de 3,75 ms ce qui signifie que toute variation

du T supérieures au CR peut étre attribuée a la présence d’une pathologie avec une
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confiance de 95%. La faible valeur du CR qui représente moins de 10% de la valeur
moyenne du T2 au niveau du cortex (~42 ms) montre la encore l'intérét d’utiliser cette
méthode dans un contexte de suivi longitudinal pour suivre par exemple I'évolution d'une
population de métastases au cours du temps.

Les expériences in vivo de cartographie T2 en utilisant un nombre décroissant de
entrelacements par disque a permis de mettre en évidence la grande flexibilité de la
méthode. Il est en effet possible d’obtenir une carte T> complete du cerveau en seulement
18 minutes d’acquisition en utilisant 5 spirales par plan ce qui représente une diminution
significative du temps d’expérience par rapport aux méthodes existantes dans la littérature
[10, 11]. De plus, ce temps d’acquisition n’est guere plus long que celui nécessaire pour
acquérir une image pondérée T> avec une séquence RARE (Rapid acquisition with
Relaxation enhancement). En effet, si I’on consideére une matrice de 128x128x48, un facteur
d’accélération de 32 et un TR de 5s le temps d’acquisition nécessaire est de 16 minutes
contre 18 minutes pour l'obtention d’une carte T>. L'apport de la technique développée
dans ce projet est donc non négligeable. La qualité des images permise pour un faible
nombre d’entrelacements par disque témoigne cependant de l'effet plus important des
hétérogénéités de champ magnétique (qui sont d’autant plus importantes a 7T). Ainsi, les
zones d’imageries qui sont a l'interface entre conduit auditif et cerveau et qui présentent
de fait une plus faible homogénéité sont sujettes a des artéfacts de distorsion comme en
atteste la figure 4.5. Il sera donc nécessaire dans de futures expériences d’envisager une
correction de ces artéfacts en utilisant différentes approches pré ou post-acquisition. Par
exemple, 1'utilisation d’une méthode de correction de champ localisée avant 1’acquisition
pourrait permettre de diminuer significativement ces artéfacts [12]. De plus, les
reconstructions multi-fréquences pourraient permettre de corriger les images en post-
acquisition en utilisant une carte de champ [13].

Les acquisitions sur les modeles murins métastatiques ont montré que la méthode
proposée dans ce projet est suffisamment sensible pour visualiser avec une grande
précision la formation d’cedéme induite par la formation de métastases au niveau cérébral
en trois dimensions. En effet, la valeur de T moyen au niveau des métastases était
d’environ 50 ms contre 40 ms pour le tissu sain. L'utilisation de la cartographie T»
représente donc un nouvel outil pour visualiser, caractériser et suivre 1'évolution d’'une
population de métastases. Ces observations n’avaient jusqu’alors été faites ni en clinique
ni dans un domaine pré-clinique puisque l'utilisation d’une méthode d’acquisition
pondérée T, a toujours été considérée comme suffisante. Il apparait cependant
extrémement intéressant d’avoir une valeur précise, quantitative et tri-dimensionnelle

pour obtenir une information a la fois anatomique et fonctionnelle.
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Enfin, l'utilisation d’un échantillonnage de type « spiral-in » apporte une nouveauté
supplémentaire dans ce protocole d’acquisition. En effet, la répartition du signal au niveau
de la lecture spirale apparait comme différente par rapport a un encodage du centre vers
'extérieur de l'espace de Fourier. L'utilisation d’un échantillonnage en spiral-in a été
motivée par la volonté de limiter la perte de résolution spatiale due a 1’acquisition tardive
des hautes fréquences de 'espace de Fourier. Ce type de méthode induit cependant une
perte de signal inévitable liée au fait que le centre de l'espace de Fourier qui contient le
signal de 'image est acquis plus tard. L'objectif du projet n’étant clairement pas de mettre
en compétition les deux techniques (« spiral-in » et « spiral-out ») aucune comparaison n’a
été effectuée mais ce travail pourra étre réalisé dans un prochain projet de recherche. Il est
cependant important de citer les travaux de Li. Z et al [9] qui ont démontré l'intérét
d’utiliser I’acquisition spirale dans un contexte de quantification de perfusion. Par ailleurs,
ces travaux n’ont pas montré de différences significatives entre une acquisition en « spiral-

in » et le protocole classique de « spiral-out ».

4.5 Limitations

Bien que cette nouvelle approche de quantification du T2 présente un grand nombre
d’avantages pour la quantification tridimensionnelle. Certaines limitations intrinseques a
ce protocole d’imagerie doivent encore étre dépassées.

Premiérement, 1'utilisation de gradients de lecture sinusoidaux peut entrainer des
variations de trajectoires due notamment aux courants de Foucault et aux erreurs de délais
liées aux temps de réponse des systéemes électroniques. Une mesure précise des trajectoires
est donc indispensable afin de corriger ces artéfacts pour obtenir une image en magnitude
ne présentant pas de distorsion [14]. Afin de réduire le temps d’expérience, ces mesures
ont été effectuées sur fantdme avant les acquisitions in vivo. Ce protocole de mesure
n’ajoute pas de délai supplémentaire au temps total d’acquisition.

La seconde limitation est liée a 'utilisation de gradients d’imagerie intenses pour
encoder l'espace de Fourier. En effet, la pondération en diffusion pour les expériences in
vitro et in vivo n'a pas été prise en compte dans le processus de calcul du T> comme il est
communément fait pour des protocoles d’acquisition CPMG. Par ailleurs, les calculs de « b
value » effectués a partir des équations proposées par Stejskal et al. [15] pour "acquisition
de 15 entrelacements par disque ont montré que la perte de signal induite par 1'utilisation
des gradients était d’environ 2.5 % pour un écho donné. Un mécanisme de correction sera
tres certainement étudié dans un prochain travail. Cependant, les valeurs de T> au niveau
du cortex sont en accord avec plusieurs projets précédemment proposés a 7T sur le méme

type de modeles [1, 16]
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Enfin, bien que le temps d’acquisition ait été réduit jusqu’a 18 minutes pour un
protocole utilisant 5 spirales par plan, le temps d’expérience apparait toujours comme non
négligeable. Il apparait donc inévitable d’envisager des méthodes d’imagerie parallele ou
encore le « compressed sensing » pour réduire d’avantage ce temps d’expérience.
Cependant, les tres fortes résolutions spatiales utilisées dans ce projet de recherche (156
um)® permettent difficilement d’envisager l'utilisation de méthodes d’accélération

coliteuses en rapport signal-sur-bruit.

4.6 Perspectives

Les perspectives de ce projet de recherche sont nombreuses tant du point de vue
applicatif que méthodologique.

Dans un premier temps, l'acquisition rapide permise par l'utilisation d’un mode
d’encodage spirale ouvre la voie a des applications de cartographie T> corps entier pour
étudier par exemple la dissémination métastatique au niveau abdominale.

Dans un second temps, la combinaison d'une information quantitative T> et T>*
pourrait apporter des informations sur 'oxygénation tissulaire en 3D de maniere rapide
comme il a précédemment été démontré par Wagner et al [3]. Cette information pourra
ensuite permettre d’étudier I’oxygénation sur des modeles métastatiques.

Enfin, les récents travaux de Li et al [9] ont clairement montré 1'intérét d’utiliser
I'acquisition spirale pour étudier la perfusion au niveau cérébral, il sera donc intéressant
de développer une approche tridimensionnelle pour quantifier et visualiser précisément la

perfusion sur un grand volume d’imagerie.
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5.1 Contexte

L'imagerie ultra-rapide représente un grand intérét pour la majorité des
applications actuelles de 'IRM. En effet, cela permet d’augmenter le confort du patient et
donc indirectement d’améliorer la qualité des images obtenues. De plus, certains
phénomenes physiologiques tres rapides nécessitent 1'utilisation de ce type de méthode
pour étre étudiés. Par exemple, la réalisation d'une expérience de premier passage ne
serait pas possible sans technique d’acquisition rapide et robuste. L'encodage spiralé de
’espace de Fourier reste de nos jours la méthode la plus rapide pour acquérir une image.
Premierement développée par Ahn et al [1] pour des applications 2D sur les artéres
coronaires, ’acquisition spirale a ensuite été modifiée pour devenir I'une des méthodes les
plus rapides pour l'imagerie volumique [2]. L'approche classique pour l'imagerie 3D
utilisant 1'acquisition spirale consiste a empiler les plans spiralés dans la direction de
sélection de coupe permettant ainsi I’obtention d’un espace de Fourier cylindrique. Cette
approche bien que particulierement robuste présente un certain nombre d’inconvénients.
Premiérement, 1'application d'un encodage cartésien dans la direction de sélection de
coupe (nécessaire pour I'empilement de plans spiralés) induit une augmentation du temps
d’écho. Cette augmentation entraine une diminution de la qualité d’image due aux T>*
courts mais aussi aux artéfacts de flux et de mouvements. La seconde limitation majeure
de I'empilement de spirales vient du sous-échantillonnage relatif du centre de I"espace de
Fourier par rapport aux méthodes radiales ce qui induit une qualité d’image plus faible en
raison des mouvements mais aussi du sous-échantillonnage en lui-méme.

Dans la littérature, plusieurs méthodes ont été proposées pour lever ces verrous
techniques. Dans un premier temps la méthode “Twisted Projection Imaging" (TPI) [3] a
été utilisée pour quantifier et imager le sodium dans différents organes. Tres proche du
TPI, la méthode “Cones” [4] permet d’échantillonner le signal trés rapidement en
conservant une excellente qualité d’image lorsque des tissus a T>* courts sont étudiés.
Enfin la technique de projection de spirales ou “Spiral Projection Imaging” [5] consiste a
faire tourner les spirales d’un certain angle autour d'un axe de rotation. Cette méthode
permet aussi de conserver une grande rapidité d’acquisition avec cependant une image de
moins bonne qualité en terme de résolution spatiale et de signal sur des tissus a faibles T>".
Bien que ces techniques permettent une acquisition avec un temps d’écho trés court et un
sur-échantillonnage du centre du volume de Fourier, l'effet du sous-échantillonnage
aléatoire et son impact sur la qualité d’image n’a jamais été clairement démontré dans la
littérature. En effet, une faible sensibilité au sous-échantillonnage permet d’envisager des
applications ou la flexibilité du protocole d’acquisition est un facteur limitant. Plusieurs

exemples dans la littérature montrent 1'intérét d’utiliser une méthode flexible. Parmi eux,
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'utilisation d’une fenétre glissante ou « sliding window » nécessite des méthodes
d’acquisitions permettant de reconstruire des images en magnitude avec une quantité
variable de données brutes [6]. Chez le petit animal I'imagerie vasculaire nécessite une tres
forte résolution temporelle qui peut étre obtenue en sous-échantillonnant de facon
rétrospective les espaces de Fourier préalablement acquis [7]. Développer une méthode
couplant la rapidité de 1’acquisition spirale avec la robustesse au sous-échantillonnage des
protocoles d’acquisition radiale permettrait donc d’envisager de nouvelles applications.

Il existe plusieurs méthodes permettant d’augmenter la robustesse face au sous-
échantillonnage aléatoire. Parmi elles, l'utilisation de l'angle d’or permet d’encoder
aléatoirement l'espace de Fourier tout en réduisant significativement les artéfacts
d’hétérogénéités de champ magnétique. Cette méthode a déja été couplée avec une
acquisition radiale et son efficacité a été démontrée notamment pour I'imagerie de flux
chez le petit animal [7]. Quelques exemples dans la littérature ont montré la possibilité de
coupler I'acquisition spirale avec I'utilisation d’un angle d’or en 2D [8]. Cependant aucune
méthode n’a montré la combinaison de ces deux techniques pour une approche
volumique.

Ce projet comporte trois objectifs majeurs. (i) Montrer que la méthode de projection
de spirales peut permettre de réduire significativement le temps d’écho pour une
acquisition 3D. (ii) Montrer qu'une approche avec entrelacement de spirales couplée a
I'angle d’or permet lors d’un sous-échantillonnage rétrospectif d’imager les tissus a T>*
courts en améliorant la qualité de I'image. Enfin, (iii) valider cette méthode sur un modele
murin sain pour une angiographie tridimensionnelle au niveau cérébral et une acquisition

auto-synchronisée sur la respiration.

5.2 Une approche alternative basée sur I'imagerie par projection
de spirales

5.2.1 Trajectoire et échantillonnage de I’espace de Fourier

Afin d’obtenir un espace de Fourier permettant de conserver a la fois les avantages
de l'imagerie spirale et les avantages d'un sur-échantillonnage radial, il est nécéssaire
d’encoder le signal simultanément dans les trois directions de l'espace. Pour ce faire,
I’équation utilisée pour suivre une trajectoire spiralée a été modifiée afin d’obtenir des

trajectoires balayant les trois directions ki, ky et k.. L'équation de la trajectoire spiralée est

m = A9(t)ei0(’)

présentée dans la section 2.1.1 : (en notation complexe). Pour rappel, A est

un facteur qui caractérise la vitesse avec laquelle croit le module de k(1) et 0(t) représente
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I'angle balayé par le vecteur k(1) depuis la bascule de l'aimantation et prend en
considération les contraintes instrumentales du dispositif IRM. Plusieurs projets de
recherches ce sont attelés a développer la fonction la plus robuste possible et offrant le
meilleur compromis entre vitesse de balayage de l'espace de Fourier et contraintes
appliquées au systéeme de gradients. Dans ce contexte, 'équation proposée par Cline et al
[9] a été choisie. En effet, le calcul de la trajectoire s’effectue en deux parties distinctes qui
permettent de prendre en compte a la fois S, la vitesse maximale de montée des gradients
(présent dans l'expression de 0s(t)) et G, I'amplitude maximale des gradients (inclus dans

'expression de 6(t)). Ces deux fonctions sont calculées comme suit :

0,(t)= pt’ (2+2(2 )6t3+2(2 )3t )

(Eq.5.1)
2
= + 2K (t —
(Eq52) %) Vo 2K 1)
B= ySFOV K_y.G.FOV
Dans ces équations, 27N et 2ZN- ot S représente la vitesse

maximale de montée des gradients, G représente l'intensité maximale des gradients, FOV
le champ de vue et N le nombre de spirales entrelacées dans le plan. Afin de remplir un
espace de Fourier en 3 dimensions, les gradients sont nécessairement appliqués dans les
trois directions de 'espace, I’objectif final étant d’obtenir une boule composée de plans (ou
disques) coaxiaux. A lintérieur de chacun de ces disques, plusieurs spirales sont
entrelacées. Les coordonnées des points collectés dans cet espace de Fourier 3D sont

déterminées par les équations suivantes :

k(1) = AB(t).cos(0(t) + (i)

(Eq.5.3)
(Eq.5.4) k,(t)=A0(r).sin(0(t) + ¢, (i)).cos(@.(j))
(Eq.5.5) k.(1)=A6(1).sin(0(t)+ ¢ (i)).sin(¢_())
. 2ri
1)=
Avec, ¢x ( ) Nentrelacements et ¢z (.]) = 7[(3 - \/g)_]

Dans ces équations, i représente une variable correspondant au numéro d’'une

spirale a l'intérieur d’un plan. Cette variable aura une valeur allant de 1 a Neutretacements qui
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désigne le nombre total de spirales entrelacées par plan. j désigne une variable
correspondant au numéro du disque dans l’espace de Fourier 3D et prendra une valeur
entre 1 et Naisques qui représente le nombre maximum de disques.

Afin d’obtenir trés rapidement un volume échantillonné sous la forme d’une boule,
chaque projection spiralée est associée avec un couple d’angle autour de 'axe z et autour
de l'axe x noté ¢ z(j) et dx(i) respectivement. La figure 5.1 montre le principe de
I’échantillonnage de l'espace de Fourier pour l’acquisition d'une boule avec 10 disques de

5 spirales chacun.

J=1 =2 §=3 cecceeccreciiiiiciiiiiiiiiiien =10
i=1 | 1 | 4233 15| 6 | 47| 38 20 | P(j)
F 11| 2 | 43| 34 16| 7 | 48 | 39
o 12| 3 | 44| 35 17| 8 | 49 | 40
=4 5 13| 4 | 45| 36 18| 9 |50
i=5

41 | 32 14| 5 | 46 | 37 19 | 10

"

v

. Numéro du TR
Ox(i)

Figure 5.1. Schéma de remplissage d’'un espace de Fourier contenant 50 projections
réparties en 10 disques de 5 spirales. Les nombres en couleur représentent 'ordre d’acquisition
des données. Chacune des projections est associée a angle de rotation autour de l'axe z noté ¢z(j) et un
angle autour de l'axe x noté ¢x(i). Chacune des 50 projections acquises présente un couple d’angle
différent.

La figure 5.2 montre le remplissage d'une boule avec une vision tridimensionnelle.
Les couleurs de chacune des projections correspondent a celles utilisées dans la figure 5.1.
Dans cet exemple, la premiére projection acquise est notée D1l correspondant au disque
n°l et l'entrelacement (interleave en anglais) n°l. Comme le montre la figure 5.1, la
seconde spirale acquise est notée D-lo correspondant au second entrelacement du
deuxiéme disque. L'utilisation d'un angle d’or permet d’obtenir un espace de Fourier
ayant une forme de boule apres seulement 10 TR. Ce mode d’encodage est ensuite répété

de facon a obtenir au final un espace de Fourier 3D parfaitement échantillonné

comprenant 10 disques de 5 spirales.
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kx D212

Dily
"4

(|)_2(i)
P
Numéro de TR =1 Numérode TR=1, 2 Numérode TR=1,2, 3

D2l
Dilz

Numéro de TR=1,2,3...11 Numérode TR=1,2,3..12

Numéro de TR=1, 2, 3...20

Espace de Fourier complet

Dj= Disque numéro ‘j’ =
10 disques avec 5

Ii= Entrelacement numéro ‘i’ entrelacements

Figure 5.2. Exemple d’échantillonnage pour un espace de Fourier volumique composé de
10 disques coaxiaux contenant 5 spirales chacun. Pour le premier TR, la premiere spirale (I1) du
premier disque (D1) a été acquise. Ensuite, la seconde spirale subit une rotation simultanément autour
de I'axe z et autour de I'axe x avec des angles ¢z(2) et px(2) comme le montre les fleches en pointillées.
Ce protocole d’acquisition est ensuite répété de facon a obtenir au final un espace de Fourier prenant la

forme d’une boule.

5.2.2 Qualité d’image : étude de la netteté et effet au T>*

Afin d’évaluer et de quantifier les principales limites de ce protocole d’acquisition,
plusieurs tests ont été effectués. Dans un premier temps, la netteté de 'image a été calculée
en mesurant des variations de signal aux interfaces entre un compartiment liquidien et, un
peigne de résolution suivant la méthode détaillée par Larson et al [10]. Pour ce faire, les
intensités maximales et minimales du signal (Iux et L) qui correspondent respectivement
au compartiment liquidien et au peigne de résolution ont été mesurées. Chacune des
lignes de profil a été interpolée dix fois afin d’augmenter digitalement la résolution
spatiale. Enfin, sur ce profil a été mesurée la distance d séparant les niveaux 0.8(Lnaxr—Inin)
+Lnin et 0.2(Lnax-Lmin)+Inin, 1a netteté étant reportée comme (1/d) en mm. Le processus de
mesure de netteté est résumé en figure 5.3. Plus la valeur 1/d est grande, meilleure est la

netteté.
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a) b)
d
G
= \ (Imax'lmin)o ,8+Imin
3 5
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Figure 5.3 Processus de calcul de la netteté de I'image. Le trait blanc en a) représente la ligne out

est extraite le profil du signal en b). Ce profil permet de déterminer les valeurs Loy et Inin et donc de
calculer la valeur de netteté de 'image (1/d) comme proposé par Larson et al. [10].

Le fantome qui a été utilisé pour ces mesures a été fabriqué au laboratoire et est
détaillé dans la figure 5.4.

a) b)

0

-
(9

{
5l|I!|1|"||']'Hl\lllllll|'l

3

Figure 5.4 a) Fantdme de résolution composé d’une seringue de 10mL dans laquelle sont
insérées deux pieces plastiques. b) Le peigne de résolution (fleche noire) ainsi qu’une piéce de lego®
(fleche blanche) mesurent moins de 3 cm sur le long axe.

Les mesures ont été réalisées en utilisant un compartiment liquidien avec des
concentrations croissantes en nanoparticules de fer (USPIO Ultrasmall particles of Iron
Oxide) d'une valeur de 0, 1, 3 et 5 mM. L'augmentation de ces concentrations a permis de
diminuer significativement les valeurs de T>* a l'intérieur de fantome de résolution (30,
7.1, 2.6 et 1.6 ms respectivement). Les images ont été acquises avec le protocole proposé

dans ce projet. Différents parametres ont été utilisés afin de faire varier le temps de lecture
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de signal. Pour cela, 128 disques ont été acquis par espace de Fourier contenant un nombre
plus ou moins élevé d’entrelacements par disque (128, 64, 32 et 16). La diminution du
nombre d’entrelacements par disque a conduit a augmenter le temps de lecture (1.60 ms,

1.64, 2.00 et 3.50 ms) ce qui a permis d’évaluer la qualité de I'image pour de faibles T>*.
5.2.3 Qualité d'image : effet du sous-échantillonnage

Dans l'objectif de réduire la sensibilité au sous-échantillonnage du protocole
d’acquisition proposé dans ce projet, I’angle d’or a été utilisé pour acquérir les données de
facon pseudo-aléatoire. Afin d’évaluer la robustesse de cette méthode face au sous-
échantillonnage, un espace de Fourier a été totalement échantillonné sur le fantome
présenté précédemment avec 128 disques contenant 128 spirales chacun. Ensuite, cet
espace de Fourier a été aléatoirement sous-échantillonné d'un facteur 2, 4, 6, 8 et 10. Les
images correspondant a chacun de ces facteurs de sous-échantillonnage ont été

reconstruites et la netteté de I'image calculée comme précédemment exposé.
5.2.4 Validations in vivo
5.2.4.1 Angiographie 3D d’un cerveau sain

Afin de valider cette méthode pour des expériences in vivo, plusieurs images ont été
acquises avec différents parametres d’acquisition sur un effectif de souris saines (n=5) de
type C57/Bl6. Pour ce faire, les images ont été acquises avec 128 disques contenant un
nombre décroissant de spirales par disque (128, 64, 32, 16). Il est important de noter qu'une
sélection de coupe a été ajoutée a la séquence afin d’obtenir un effet temps-de-vol dans

I’objectif de visualiser I’angiogramme en 3D du cerveau.

5.2.4.2 Angiographie 3D du foie auto-synchronisée sur la respiration

La flexibilité de la méthode a été étudiée en réalisant une expérience d’angiographie
auto-synchronisée sur la respiration sur une population de 5 souris saines (C57/B16). Pour
cela, les souris ont été injectées avec 100uL de Sinerem (Guerbet, Aulnay-sous-bois, France)
a 200 pmol.kg?. Cette injection, comme il a été précédemment démontré par Trotier et al
[11], permet d’obtenir un contraste positif au niveau des vaisseaux lorsqu’elle est couplée a
un protocole d’acquisition a temps d’écho ultracourt. Afin de reconstruire des images
auto-synchronisées sur la respiration de I’animal, une méthode préalablement développée

par Ribot et al [12] a été utilisée. Cette méthode consiste a ouvrir le CAN (convertisseur
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analogique numérique) juste apres l’excitation radiofréquence et avant 1'application des
gradients de lecture ce qui permet d’avoir un signal fluctuant en fonction de la respiration
de I'animal. Cette opération est ensuite répétée a chaque TR ce qui permet d’assigner
rétrospectivement les projections spiralées a une position dans le cycle respiratoire.

L'opération est schématisée en figure 5.5.

Siglml d’auto-

synchronisation

CAN ]

o

temps

TR

Figure 5.5 Méthode d’auto-synchronisation sur la respiration. Le CAN est ouvert juste apres
'application de l'excitation radiofréquence ce qui permet d’avoir un signal qui va fluctuer en fonction
de la position dans le cycle respiratoire (a droite). Les données brutes sont ensuite triées afin d’obtenir

des images ciné sans utilisation de capteur de respiration

Pour ce faire, un jeu de 10 espaces de Fourier 3D contenant chacun 128 disques avec
128 entrelacements par disque a été acquis ce qui correspond a 16384 spirales. A partir de
ce jeu de données, 20 images cinés ont été reconstruites rétrospectivement suivant la
méthode de Ribot et al [12]. Il est important de noter qu'un nombre important d’images
ciné par cycle respiratoire entraine un sous-échantillonnage inévitable des espaces de
Fourier aggravé par la redondance de certains entrelacements. Ainsi, dans cette
configuration, chacun des espace de Fourier contenait en moyenne 7000 projections soit un

sous-échantillonnage d’un facteur 2 environ.

5.2.5 Parametres d’acquisitions

Les parametres d’acquisitions utilisés pour ces différentes expériences sont résumés
dans la table 5.1.
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Etude
Paramétres $5.2.1 $5.2.2 an .55'2'4';. d 5.5'2‘4‘211.
Validation in vitro Etude de netteté glographie du anglograp {e'
cerveau autosynchronisée
T lect
emps ;inelsec U 160/1.64/2.00/3.50 1.60 1.60 /1.64 /2.00 /3.50 1.60
TR/TE /ms 5/0.025 5/0.025 5/13 5/0.025
Nombre de 128 128 128 128
disques
Nombre de 128/64/32/16 128 128/64/32/16 128
spirale / disque
Selection de coupe / / oui /
s / 0,2,4,6,8,10 / 2
échantillonnage
. Isi
1mp1.1 s1(')n Block pulse / 0.05 ms Block pulse / 0.05 ms Sinus cardinal / 1 ms Block pulse / 0.05 ms
d’excitation

angle de bascule

Bande passante

Matrice

Champ de vue

Resolution

10°

300kHz

(128)

(20 mm)?

(156 pm)?

10°

300kHz

(128)°

(20 mm)?

(156 um)?

10°

300kHz

(1283

(20 mm)?

(156 pm)?

10°

300kHz

(128)

(20 mm)?

(156 pm)?

Table 5.1 Paramétres d’acquisitions utilisés pour les différentes études.

5.3 Résultats

5.3.1 Effets du T,* court

Les mesures de netteté réalisées sur le fantome de résolution a partir du protocole

décrit dans la section 5.2.2 sont représentées dans la table 5.2.
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Netteté / mm™!

T2* / ms Lecture = 1.60 1.64 ms 2.00 ms 3.50 ms
ms
30 4.2 2.7 1.8 1.6
7.1 4.1 24 14 13
2.6 34 23 13 1.2
1.6 24 22 1.2 1.1

Table 5.2 Evolution de la netteté (mm-1) en fonction du T>*.

Ces résultats montrent tout d’abord que pour un temps de lecture fixe, plus le T>*
diminue et plus la netteté est faible. Ce constat est valable indépendamment du temps de
lecture. Enfin, pour un T>* donné, l'augmentation du temps de lecture entraine une
diminution notable de la netteté de I'image. Par exemple pour un T>" de 30 ms, la netteté
est de 4.2 mm-! pour une lecture de 1.6 ms et, 1.6 mm-! pour une lecture de 3.5 ms. Des

images acquises a deux T>* différents (30 et 1.6 ms) sont représentées dans la figure 5.6.

Nentrelacements/ Npoints

Temps de lecture
128/480 64/492 32/607 16/1054
1.60 ms 1.64 ms 2.00 ms 3.50 ms

Tz* i

30 ms
lcm

T2%* =

1.6 ms

Figure 5.6 Images acquises sur le fantome de résolution a deux T." différents (30 et 1.6 ms) avec
des temps de lecture croissants (1.60, 1.64, 2.00, 3.50 ms). La fleche pointillée montre l'effet de 'off-
résonance au niveau du peigne de résolution. La fleche blanche montre l'effet du T>* sur la résolution

spatiale. Enfin, la barre d’échelle représente 1cm.

Ces images permettent de constater qu'indépendamment du T>* ou du temps de
lecture, les détails fins du peigne de résolution peuvent étre visualisés avec une grande

précision.
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5.3.2 Effets du sous-échantillonnage

La robustesse au sous-échantillonnage a été étudiée en utilisant le protocole décrit
dans la section 5.2.3, c’est-a-dire pour des facteurs de sous—échantillonnage (2, 4, 6, 8, 10).
Afin de quantifier la diminution de résolution spatiale induite par la perte de données
brutes, la netteté a été mesurée sur chacune des images. Les mesures de netteté ainsi que

les images correspondantes aux différents facteurs de sous-échantillonnage sont

représentées dans la figure 5.7.

—

Facteur de sous-échantillonnage 1 2 4
Netteté / mm-1 4.1 mm! 3 mm-! 2.8 mm!

Facteur de sous-échantillonnage 6 8 10
Netteté / mm-1 2.3 mm’ 1.9 mm! 1.3 mm!

Figure 5.7 Images acquises sur le fantdome de résolution. La premiére image correspond a un espace de
Fourier contenant 128 disques de 128 entrelacements chacun. Différents facteurs de sous-échantillonnage
ont ensuite été utilisés (2, 4, 6, 8, 10) et la netteté a été mesurée pour chacune des images. La fleche blanche
représente un artéfact de « streaking ». La barre d’échelle représente 1 cm.

Ces résultats montrent une diminution lente de la netteté en fonction du sous-
échantillonnage. Par exemple, lorsqu’une image est reconstruite avec 10% de la totalité des
données brutes, la netteté diminue seulement d’un facteur 3 par rapport a 'image de
référence. De plus, sur chacune des images présentées, il est possible de distinguer
clairement le peigne de résolution ce qui atteste d’une préservation relative de la
résolution spatiale pour les facteurs de sous-échantillonnage les plus importants. On peut
aussi noter l'apparition d’artéfacts de « streaking » qui sont typiques d'un fort sous-

échantillonnage radial.
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5.3.3 Angiographie 3D du cerveau sain sur un modéle murin

La robustesse de cette méthode a ensuite été étudiée lors d’acquisitions in vivo par la
visualisation du systéme vasculaire cérébral chez un modele murin C57/BI6 en faisant varier
le nombre d’entrelacements par disque (128, 64, 32 et 16 pour un espace de Fourier contenant
128 disques). Pour cela, une sélection de coupe a été ajoutée au protocole (perpendiculairement
a la direction de flux dans les vaisseaux) mis en place afin d’obtenir un effet temps-de-vol. La

figure 5.8 montre deux coupes sagittales extraites d"un cerveau de souris sain.

Nentrelacements/ Npoints
Temps de lecture

128/480 64/492 32/607 16/1054
1.60 ms 1.64 ms 2.00 ms 3.50 ms

Figure 5.8 Deux coupes sagittales d'un cerveau sain acquises avec 128 disques et un
nombre décroissant d’entrelacements par disque (128, 64, 32, 16). Les deux fleches en a)
montrent 'artere cérébrale commune avec ses ramifications. En b), la fleche en pointillés montre le
tronc basilaire. La barre d’échelle représente 1cm.

Ces images montrent qu’il est possible de visualiser les vaisseaux au niveau
cérébral avec un bon contraste. Il est aussi tres intéressant de constater que l'effet temps-
de-vol reste visible méme en profondeur a l'intérieur du volume d’imagerie (comme le
montrent les deux fleches blanches dans la figure 5.8.a). La diminution du nombre de
spirales par disque entraine inévitablement une augmentation du temps de lecture ce qui
induit une perte de contraste et de résolution notamment au niveau des petits vaisseaux.

L’artere cérébrale commune et ses ramifications ne peuvent en effet plus étre distinguées
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pour des temps de lecture de 2 et 3.5 ms. Les vaisseaux de taille supérieure comme le tronc
basilaire peuvent cependant étre visualisées indépendamment du temps de lecture comme

le montre la fleche blanche en pointillés dans la figure 5.8.b.
5.3.4 Angiographie 3D du foie auto-synchronisée sur la respiration

Les images ont été acquises sur 5 souris saines C57/Bl6 respirant a 120 cycles par
minute et ayant été injectées avec 100 yL de Sinerem a 200 pymolkg!l. Le temps
d’expérience total a été réduit a 12 minutes. L'injection de nanoparticules de fer couplée au
temps d’écho trés court a permis d’obtenir un contraste positif au niveau des vaisseaux du
foie. Vingt images ciné ont été reconstruites par cycle respiratoire. La figure 5.9 présente

ces images en coupe axiale et sagittale extraites d'un volume 3D.

Vue axiale

Vue sagittale

Figure 5.9 Angiographie 3D du foie auto-synchronisée sur la respiration du petit animal
en vue axiale et sagittale. Chaque image extraite du volume représente une phase différente du cycle
respiratoire (inspiration et expiration). La barre d’échelle représente 1cm.
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Comme le montrent les images ci-dessus, la reconstruction auto-synchronisée
permet d’obtenir une visualisation de lI'angiogramme au niveau du foie sans aucun
artéfact de mouvement malgré la respiration tres intense chez la souris. De plus, le
processus de reconstruction utilisé dans ce projet nécessitant logiquement un sous-
échantillonnage d’un facteur deux par rapport a I'image de référence acquise (128 disques

de 128 entrelacements) n’induit pourtant aucune perte d’information.

5.4 Discussion

Dans ce projet, une méthode couplant I'imagerie par projection de spirales avec
I'angle d’or et temps d’écho tres courts a été développée. La qualité de I'image permise
par cette méthode face aux T>* courts et au sous-échantillonnage a été évaluée. Enfin, son
application in vivo a été démontrée pour l'angiographie 3D au niveau cérébral et pour
'angiographie 3D auto-synchronisée sur la respiration.

Le premier intérét a développer une approche hybride spirale/radiale est le temps
d’acquisition qui est grandement réduit par rapport a des approches cartésiennes et
radiales classiques. En effet, si 1'on considere 1'acquisition cartésienne d’une matrice
cubique 128 x 128 x 128, le temps d’acquisition sera alors 1282 x TR (o1 le TR représente le
temps de répétition entre deux impulsions radiofréquences successives). Pour obtenir la
méme matrice a partir d'une acquisition radiale, le temps d’acquisition nécessaire est
augmenté d'un facteur 7 afin de respecter la régle d’échantillonnage de Nyquist. Le temps
total est alors 1282 x m x TR. Dans le cas d"une acquisition de type projection de spirales, le
temps d’acquisition dépend de Nentrelacements, le nombre de spirales par disque, de Naisques le
nombre de disques dans l'espace de Fourier en forme de boule et du temps de répétition
TR. Le temps d’expérience s’exprime alors comme suit : Nentrelacements X Ndisques X TR. Dans le
cas de dix spirales acquises par disque, il est donc possible de gagner un facteur 13 par
rapport a I'imagerie cartésienne et un facteur 40 par rapport a ’acquisition radiale, et ce,
sans utilisation d’imagerie parallele ou de techniques plus agressives comme le
« compressed sensing ». Le second intérét majeur de cette approche par rapport aux
méthodes de type empilement de spirales repose sur le sur-échantillonnage du centre de
I'espace de Fourier qui permet l'obtention d’images avec un rapport signal-sur-bruit
beaucoup plus important. Cette caractéristique est d’autant plus importante pour
'imagerie pré-clinique chez le petit animal ot le signal est souvent un facteur limitant du
fait de la tres forte résolution spatiale utilisée. Enfin, le dernier avantage majeur de cette
méthode est directement lié au mode d’encodage de l'espace de Fourier. En effet,
I'application des gradients de lecture qui a lieu juste apres l'excitation radiofréquence
assure un remplissage immédiat de ’espace de Fourier et ne nécessite pas de déplacement
préalable dans cet espace ; la suppression de ce délai permet de réduire assez
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significativement le temps d’écho. Cette caractéristique permet ainsi de limiter la
sensibilité aux artéfacts de flux et de mouvements. D’autres applications bénéficiant de ces
avantages peuvent étre envisagées telles que 'imagerie de tissus a T>* trés courts comme
les poumons ou le foie. Le couplage avec une injection de nanoparticules de fer pourrait
également permettre 1'acquisition trés rapide d’angiogrammes 3D avec une excellente
résolution spatiale. Enfin, I'imagerie de noyaux a T>* treés courts comme le sodium peut
étre envisagée.

L’autre alternative développée dans ce projet repose sur 'utilisation de 1'angle d’or
pour échantillonner de fagon pseudo-aléatoire I'espace de Fourier. Ce mode d’acquisition
permet d’augmenter de maniere trés importante la robustesse face au sous-
échantillonnage comme il a déja été démontré dans certains travaux notamment chez le
petit animal [7]. La qualité de I'image lors d’un sous-échantillonnage a été étudiée dans ce
projet. Les résultats montrent qu'une diminution d'un facteur 10 de la quantité de données
brutes permet de conserver une qualité d’image suffisamment élevée pour visualiser avec
précision le peigne d’un fantdme de résolution. La possibilité de sous-échantillonner
aléatoirement ou non les données brutes représente un avantage conséquent a la fois pour
le monde de la clinique mais aussi pour le domaine pré-clinique. En effet, un grand
nombre d’applications nécessitent une méthode flexible comme par exemple, les
acquisitions en respirations libres, les expériences de premier passage ou encore les
reconstructions de type « fenétres glissantes ». La flexibilité de ce protocole présente donc
de nombreux avantages pour une application future dans un domaine clinique.

Enfin, il est important de noter que l'utilisation de techniques plus agressives
concernant la reconstruction d’images n’a pas été explorée dans ce projet. Cependant,
plusieurs travaux récents ont démontré la possibilité de coupler 1'échantillonnage spiralé
avec des méthodes d’imagerie paralleles [13] mais aussi des approches de « compressed
sensing » [14]. Ces couplages permettent d’envisager une réduction tres importante du
temps total d’acquisition. Il est cependant difficilement envisageable de les employer chez
le petit animal a cause notamment du faible rapport signal-sur-bruit intrinseque aux fortes
résolutions spatiales utilisées dans ces projets de recherche. Le couplage d’'une technique
d’acquisition tres rapide et flexible avec une méthode robuste pour la reconstruction
devrait permettre d’envisager des applications notamment en imagerie interventionnelle
ou la résolution temporelle se doit d’étre tres importante. L'intérét d"un tel protocole vient
aussi de l’échantillonnage pseudo-aléatoire des données. En effet, la répartition des
données pour une reconstruction de type « compressed sensing » doit étre éparse c’est-a-
dire aléatoirement disposée dans I'espace de Fourier. L'impact de l'utilisation de 1’angle
d’or devra donc étre évalué dans un prochain projet afin d’optimiser 1’acquisition pour ce

type de reconstruction.
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5.4 Limitations

Bien que le protocole proposé dans ce projet présente un certain nombre
d’avantages, il existe trois limitations majeures qui doivent étre discutées.

La premiere limitation vient de I'encodage spiralé en lui-méme qui permet comme
nous l'avons vu d’échantillonner rapidement un grand nombre de points dans I'espace de
Fourier. Cet avantage permet d’acquérir rapidement les données mais augmente
considérablement la sensibilité a I'effet d’off-résonance mais aussi au déplacement chimique
(du fait des temps de lecture qui augmentent). Afin de réduire au maximum ces artéfacts, les
acquisitions ont été réalisées avec un grand nombre d’entrelacements par disque et une
bande passante tres importante en lecture (300 kHz). Concernant le déplacement chimique,
l'utilisation d’'un temps d’écho trés court permet de s’affranchir de ces artéfacts. Il est
cependant important de noter que le couplage avec une méthode de suppression de la
graisse devra étre envisagé pour une implémentation en environnement clinique.

La seconde limitation est liée aux gradients de lecture et au processus de remaillage
des données brutes. En effet, d(i aux courants de Foucault et aux erreurs de délais, les
gradients peuvent dériver lors de 'acquisition. Si ce phénomene n’est pas pris en compte
dans le processus de remaillage cela peut entrainer 'apparition d’artéfacts sur I'image
finale et des distorsions de l'image finale. Afin de s’affranchir de cette limitation, les
trajectoires ont été préalablement mesurées sur un fantdme. Il est cependant nécessaire
d’effectuer cette mesure des lors qu'un parametre d’acquisition (nombre d’entrelacements
par disque, bande passante ou résolution spatiale) sera changgé.

Enfin, le dernier inconvénient lié a cette méthode est commun a toute les approches
utilisant un espace de Fourier en forme de boule. Il est en effet impossible d’acquérir un
champ de vue anisotrope ce qui nécessite donc I’acquisition de grands champs de vue. Les

applications de ce protocole seront donc préférentiellement sur de grands volumes.

5.5 Perspectives

La flexibilité et les nombreux avantages du protocoles développé lors de ce projet
permettent d’envisager de nouvelles applications a la fois pré-cliniques et cliniques.

Dans un premier temps, la possibilité d’acquérir un grand volume d’imagerie tres
rapidement sera utilisée pour étudier la dissémination dans le corps entier de cellules
métastatiques marquées avec des nanoparticules de fer.

Le couplage de ce protocole d’acquisition avec une technique de reconstruction
comme le « compressed sensing » pourra également étre envisagé dans un contexte

d’imagerie interventionnelle, notamment pour effectuer un suivi de cathéter.
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Enfin, bien que pour toute les acquisitions présentées dans ce projet les spirales ont
été acquises en « spiral-out », c’est-a-dire du centre vers l'extérieur de 1'espace de Fourier,
il est important de noter que l'acquisition peut étre « spiral-in » (de l'extérieur vers le
centre). L'utilisation d’une telle méthode permet d’envisager différents projets notamment
en imagerie fonctionnelle mais aussi en imagerie de suivi de température avec 'utilisation

de temps d’écho longs.
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Fast 3D Ultrashort Echo-Time Spiral Projection Imaging
Using Golden-Angle: A Flexible Protocol for In Vivo
Mouse Imaging at High Magnetic Field
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Purpose: To develop a fast three-dimensional (3D) k-space
encoding method based on spiral projection imaging (SPI) with
an interleaved golden-angle approach and to validate this
novel sequence on small animal models.

Methods: A disk-like trajectory, in which each disk contained
spirals, was developed. The 3D encoding was performed by
tilting the disks with a golden angle. The sharpness was first
calculated at different T; values. Then, the sharpness was
measured on phantom using variable undersampling ratios.
Finally, the sampling method was validated by whole brain
time-of-flight angiography and ultrasmall superparamagnetic
iron oxide (USPIO) enhanced free-breathing liver angiography
on mouse.

Results: The in vitro results demonstrated the robustness of
the method for short T; and high undersampling ratios. In vivo
experiments showed the ability to properly detect small ves-
sels in the brain with an acquisition time shorter than 1 min.
Free-breathing mice liver angiography showed the insensitivity
of this protocol toward motions and flow artifacts, and enabled
the visualization of liver motion during breathing.

Conclusions: The method implemented here allowed fast 3D
k-space sampling with a high undersampling ratio. Combining
the advantages of center-out spirals with the flexibility of the
golden angle approach could have major implications for real-
time imaging. Magn Reson Med 000:000-000, 2016. © 2016
Wiley Periodicals, Inc.

Key words: spiral; 3D; UTE; golden angle; 7T, self-gating;
mouse

INTRODUCTION

First introduced by Ahn et al (1) and redefined by Meyer
et al (2), spiral readout has been used during the past
decades in humans and more recently in small animal
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imaging. Its use enables fast image acquisition with
reduced motion and flow artifacts. Although spiral read-
out presents several limitations such as off resonance
and magnet shimming sensitivity, it has been validated
for applications such as functional MRI studies (3), coro-
nary artery imaging (4), and most recently cardiac three-
dimensional (3D) T, mapping on mice (5). The ability to
cover a large part of the k-space after one excitation
allows faster acquisitions of images in two or three
dimensions. Indeed, several methods combining spiral
readouts with 3D imaging have been developed. Among
the existing techniques, the stack-of-spiral (SOS)
approach allowed fast space encoding by stacking spiral
planes in the slice direction. This method has been
applied to free-breathing late gadolinium-enhanced
experiments (6,7) and to sodium imaging at high mag-
netic field (8). The main advantages of the SOS approach
are the reduced scan times and the ability to acquire ani-
sotropic field of view (FOV). However, SOS suffers from
several drawbacks such as the slightly longer echo time
(TE) caused by the spatial encoding in the third direc-
tion, and the relative undersampling in the lower spatial
frequencies when compared with 3D koosh-ball radial
trajectories, for example. Several spiral-encoding meth-
ods were developed to oversample the center of the k-
space. First, twisted projection imaging (TPI) (9) enables
fast signal acquisition with limited T, effect. TPI was
used for sodium imaging in both cerebral tumors (10)
and human articular cartilage (11). Close to TPI, the
cones method (12) allows fast k-space coverage using
variable density trajectory. The cones approach was used
in similar applications as TPI, among which are sodium
imaging of human patellar cartilage (13) and free-
breathing 3D coronary artery imaging (14).

These space-encoding approaches (spiral, TPI, and
cones) are compatible with an interleaved approach and
may use a minimum time between the radiofrequency
(RF) excitation and the signal acquisition, hence relevant
for short and ultrashort echo time (UTE) imaging
(15-17). Although these techniques are very efficient in
imaging and quantifying sodium concentration in vari-
ous organs, the flexibility and robustness for undersam-
pling has not yet been assessed. Among the existing
methods, the golden-angle approach is particularly effi-
cient to achieve pseudo-random sampling of the k-space,
and was used in numerous applications (18). Moreover,
eddy current artifacts are significantly reduced (19) and
it is adapted for sliding window reconstruction. Few
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examples of combinations of golden-angle and two-
dimensional (2D) spiral readouts were proposed in the
literature (20). As far as we know, no sequence combin-
ing ultrashort echo time and interleaved 3D spiral-
projected sampling with the golden angle approach was
developed.

In this paper, we aimed at developing a k-space encod-
ing method based on spiral projection imaging (SPI)
(21,22), allowing ultrashort echo time and interleaved
acquisitions. This method was combined with an origi-
nal sampling scheme using the golden-angle method to
pseudo-randomly sample the k-space. The goal of this
study was (i) to demonstrate the feasibility of ultrashort
echo-time imaging using projected spiral readout; (ii) to
validate that the combination with interleaves and the
golden angle approach would decrease the sensitivity to
T, decay and enable retrospective undersampling; and
(iii) to assess this new method in two different in vivo
applications in mice at 7 Tesla (T).

METHODS
Magnet, Gradient System, and RF Coils

Experiments were performed on a 7T Bruker Biospec
system (Ettlingen, Germany) equipped with a gradient
system capable of 660 mT/m maximum strength and
110 ps rise time. A volume resonator (86-mm inner diam-
eter, active length 70 mm) operating in quadrature mode
was used for excitation, and a four-element (2 x 2)
phased array surface coil (outer dimensions of one coil
element: 12 x 16 mm?, total outer dimensions: 26 x
21 mm?) was used for signal reception.

k-Space Sampling and Trajectory
Spiral Design

Spiral trajectories were designed as previously proposed
by Cline et al (23). The trajectory was defined as
k = A0.e™, in which A is the number of spiral arms. As
proposed by Cline et al, the 0(t) function was calculated
by taking into account both the gradient amplitude (Eq.
[1]) and the rate limitations (Eq. [2])

1 2 -1

0s(t) = Bt* (2 +2(§) th+ 2(§) & ) [1]
3 3

O(t) = \/of +2x(t — 1) (2]

@ and k = ¥P

with B = +r> where G is the maximum gra-
dient 1nten51ty, S is the maximum available slew rate, ¢,
is the continuous rotation angle, vy is the gyromagnetic
ratio, D is the field of view, M is the number of inter-
leaves, and t, is the transition point between slew rate

and gradient amplitude limited domains.

3D k-Space Sampling

To generate a ball-like k-space, spiral gradients were
applied along the three directions (x, y, and z). To mini-
mize the T, sensitivity induced by the long data collec-
tion, an interleave approach was developed to reduce
the readout time and the number of sampled points per
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FIG. 1. Acquisition method to fill a 3D k-space using 10 disks with
5 interleaves. The colored numbers represent the TR numbers.
The first acquired spiral (at TR number 1) was associated with a
couple of rotation angles around the z-axis (¢,(1)) and x-axis
(dx(1)). Then, each of the following recorded spirals were associ-
ated with a different couple of rotation angles ¢,(j) and ¢,(i). The
number colors match with the spiral colors in Figure 2.

readout. Spiral interleaves were rotated around two axes,
for example (x, z). The global aim was to produce disk-
like trajectories, in which each disk contained spiral
interleaves (rotated around the x axis). The 3D encoding
was performed by tilting the disks (rotation around the z
axis) with a golden angle. Trajectories were calculated as
follows:

ky = A.0(t).cos(0(t ) + by (1)) [3]
k, = A0(t).sin (e )+ b ) cos(db,(j)) [4]

k, = A.6().sin (0() + &, (i >) sin(d,(j))
buli) =i and () =7(3 -~ V5)j

N, Interleave

(5]

The 6 function was chosen as previously explained; i is
a variable corresponding to the number of interleaves per
disks (from 1 to Niterleave)s and j is a variable that corre-
sponds to the number of disks (from 1 to Nyjss). Figure
1 shows an example of the k-space filling order for 10
disks of five interleaves. The first acquired spiral corre-
sponded to the first pulse repetition time (TR) and was
associated with a rotation angle around the z axis (¢,(1))
and the x axis (¢,(1)). For the following TRs, each spiral
was associated with a different couple of ¢, and ¢,, and
was calculated as shown in Figure 1. Figure 2 shows a
3D view of the corresponding k-space filling. The first
acquired spiral (TR number 1) corresponded to the first
interleave (I;) of the first disk (D;). Then, the second spi-
ral (TR number 2) was associated with a second couple
of angles (¢,(2) and ¢,(2)), corresponding to the second
interleave (I,) of the second disk (D,). The use of a
golden angle ($,(j)) allowed the production of a ball-like
shaped k-space in a short acquisition time (from TR
number 1 to TR number 10). Then, at TR number 11, the
second interleave of the first disk was acquired. This
acquisition scheme was repeated until obtaining the k-
space made of 10 disks of five interleaves. For each
experiment, the k-space was acquired with a fixed num-
ber of 128 disks (Ngjsks) and a variable couple of number
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TR number 1, 2, 3...11 TR number 1, 2, 3...12
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Dj= Disk number ‘j’

Ii= Interleave number ‘i’ .
" 10 Disks with 5

Interleaves

TR number 1, 2, 3...13

TR number 1, 2, 3...20

FIG. 2. Example of 3D k-space filling for 10 disks of 5 interleaves per disk. At the first TR, the first interleave (l4) of the first disk (D4)
was recorded. Then, the next acquired spiral was rotated along the x-axis (d,(2)) and z-axis (¢,(2)) as shown by the dashed arrows
and corresponded to the second interleave (Io) of the second disk (D). This acquisition was repeated to generate a ball-like complete
k-space composed of 10 disks, each one containing 5 interleaves (bottom of the figure).

of interleaves and number of data points per interleave
(Ninterleaves /Npoints]-

Reconstruction Process

The k-space data were regridded with an oversampling
of 2 using a Kaiser-Bessel kernel (24). Final images were
reconstructed by applying a fast Fourier transform (FFT).
Each phased array receiver magnitude image was recon-
structed using the method described previously and then
combined with a sum of squares reconstruction. The
reconstruction algorithm was implemented in MATLAB
(The MathWorks, Natick, Massachusetts). Before the
regridding, spiral trajectories were measured and aver-
aged on a phantom filled with water to minimize the
lack of signal-to-noise ratio (SNR), as presented by Beau-
mont et al (25). The MR signals of two slices (with three
different dephasing gradient intensities) from each side
of the magnet iso-center were measured. From these sig-
nals, a phase was measured for each slice. Then, the
phase difference allowed for the calculation of the trajec-
tory along the x, y, and z axis. This measurement

requires 6 TR per axis for one spiral interleave. For all
experiments, the trajectories were measured only for the
first 128 interleaves. The whole 3D trajectory was then
calculated on MATLAB and used for the regridding pro-
cedure, allowing to correct both eddy currents and the
gradient delay errors.

In Vitro Experiments
Resolution Phantom

A homemade resolution phantom was built by introduc-
ing a resolution comb and a Lego wheel (Billund, Den-
mark) into a 10-mL syringe as shown in the Supporting
Information (Supp. Figs. S1a and S1b). Then, the syringe
was filled with increasing concentrations of ultrasmall
superparamagnetic iron oxide (USPIO) (0, 1, 3, and
5 mM).

Imaging Parameters

For each USPIO concentration, the T, decay was meas-
ured with a multigradient echo sequence using the
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following parameters: TR/TE: 405/2 ms, number of echo
images: 32, TE increment: 1.6 ms, RF pulse: cardinal
sine 1 ms, flip angle (FA)=30°, matrix: 128 x 128 x
128, FOV: 20 x 20 x 20mm®, spatial resolution: 152 x
152 x 152 pm?, bandwidth/pixel: 781Hz/pixel. Then,
images were acquired with the developed sequence
using the following parameters: TR/TE: 5/0.025 ms, RF
pulse: block pulse 0.05 ms, FA=10°, matrix: 128 x 128 x
128, FOV: 20 x 20 x 20mm®, spatial resolution: 152 x
152 x 152um®, bandwidth/pixel: 2344 Hz/pixel, Ngjss=
128, Ninterleaves/Npoints = 128/480, 64/492, 32/607, and 16/
1054, corresponding to readout times of 1.6, 1.6, 2.0, and
3.5 ms, respectively.

Image Analysis

Sensitivity to T, decay was evaluated by measuring the
sharpness for each concentration. Using MATLAB soft-
ware, intensity profiles were measured at the interface
between the solution and the resolution comb. The maxi-
mum and minimum intensity values across the profile
boundary were determined (Iax and ILyi,), which corre-
sponded to solution and plastic resolution comb inten-
sities, respectively. Each line profile was interpolated by
a factor of 10, allowing to digitally increase the spatial
resolution. Next, the distance, d, between 0.8(Iax—
Imin) + Imin @nd  0.2(Iax — Imin) + Imin  across the profile
was measured, and the sharpness value for that particu-
lar profile was reported as (1/d) mm'. This quantifica-
tion strategy was similar to that used by Shea et al (26)
and Larson et al (27).

Sensitivity to Undersampling

To evaluate the robustness against undersampling, a ref-
erence image was acquired on the same phantom as pre-
viously, filled with a solution of USPIO of 1-mM
concentration. The imaging parameters were TR/TE: 5/
0.025 ms, RF pulse: block pulse 0.05 ms, FA=10°,
matrix: 128 x 128 x 128, FOV: 20 x 20 x 20mm?, spa-
tial resolution: 152 x 152 x 152 pm®, bandwidth/pixel:
2344 Hz/pixel, Naisks =128, Ninterleaves/Npoints = 128/480,
readout time=1.6 ms. After acquisition, images were
reconstructed using random undersampling with increas-
ing factors (2, 4, 6, 8, and 10). For example, an under-
sampling factor of 8 corresponded to an image
reconstructed with 12.5% of the available raw data. To
quantify the sensitivity to undersampling, sharpnesses
were measured on the magnitude images as previously
explained.

In Vivo Experiments
Brain Imaging

To estimate the in vivo robustness of our method, images
were acquired on the brain of five healthy mice (C57Bl/
6, Charles River, Paris, France). All experimental proce-
dures were approved by the Animal Care and Use Insti-
tutional Ethics Committee of Bordeaux, France (approval
No. 5012032-A). The mice respiration was followed
using a balloon (SA Instruments, Stony Brook, New
York) fixed on the abdomen. To visualize the time-of-
flight effect, a slice selection was added prior to signal
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acquisition, leading to an increase in TE. The following
acquisition parameters were used: TR/TE=5/1.3 ms, RF
pulse = cardinal sine 1 ms, FA=10°, matrix=128 x 128 x
128, FOV=20 x 20 x 20mm?, spatial resolution =152 x
152 x 152pum°, bandwidth/pixel = 2344 Hz, Ngqgs= 128,
number of interleaves per planes (Nineneaves/Npoints) = 128/
480, 64/492, 32/607, and 16/1054.

Self-Gated Liver Imaging

To apply our method on moving organs, images were
acquired in the abdomen of five healthy mice. Respira-
tion was monitored as previously explained. To detect
signal fluctuations induced by breathing, the analog to
digital converter (ADC) was turned on immediately after
the RF pulse. By extracting the first data point from the
free induction decay (FID) and by plotting its intensity
as a function of acquisition time, a curve was obtained
and respiration phases were identified as previously
shown by Ribot et al (28). Raw data were re-ordered as a
function of their position in the breathing cycle, allowing
to reconstruct cine frames free of motion artifact. For
these experiments, mice were injected with 100pL of
Sinerem  (Guerbet, Aulnay-sous-bois, France) at
200 umol.kg™'. The following acquisition parameters
were used: TR/TE=5/0.025 ms, RF pulse=Block pulse
0.05 ms, FA=25°, matrix=128 x 128 x 128, FOV =20
x 20 x 20mm? spatial resolution=152 x 152 x
152 um®, bandwidth/pixel = 2344 Hz, Ngieks =128, Ninter.
leaves/ Npoints = 128/492, corresponding to 16384 projec-
tions, and number of repetitions=10. Twenty cine
frames per respiration cycle were reconstructed. Because
of the self-gated reconstruction, an average of 7000 pro-
jections were used per k-space to reconstruct each cine
image, and the undersampling ratio was ~2.

RESULTS
T, effect

Four solutions with increasing USPIO concentrations of
0, 1, 3, and 5mM were inserted in the resolution phan-
tom, and T, were calculated as 30, 7.1, 2.6 and 1.6 ms,
respectively. Figure 3 shows the representative images
acquired on the resolution phantom with two different
T, of 30 and 1.6 ms, respectively. The white dashed
arrow points at both the off-resonance effect and T} sen-
sitivity, which induce a severe blurring artifact at the
interface between the resolution comb and the solution.
This artifact showed the effect of longer readout time on
image quality. The white arrow shows the T; effect espe-
cially on the spatial resolution. For the same readout
time, shortening the T, induce a blurring of the Lego
wheel. This T} sensitivity is increased by using a longer
readout time of 3.5 ms, showing that the resolution
comb became hardly distinguishable when compared
with longer T, value. For all T; values, the sharpnesses
were calculated and are provided in Table 1. As
expected, the sharpness decreased with shorter T, val-
ues. For example, for a readout time of 1.6 ms, the sharp-
ness was 4.2mm ' for the longest T; (30 ms) and
2.4mm™ " for the shortest (1.6 ms). Also, for a fixed T of
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Ninterleaves /Npoints
Readout time

128/480
1.60 ms

64/492
1.64 ms

32/607
2.00 ms

16/1054
3.50 ms

T2* =
30 ms

T2*% =
1.6 ms

lem ..
e

FIG. 3. Images of phantoms acquired with Ngisks =128, Ninterieaves/Npoints = 128/480, 64/492, 32/607, and 16/1054, corresponding to
readout times=1.60, 1.64, 2.00, and 3.50 ms, respectively. Two different phantoms containing two USPIO concentrations of 0 and
5mM corresponding to T; =30 and 1.60 ms are shown. The dashed white arrow points at the off-resonance effect, and the white

arrows point at the blurring effect induced by shorter T. Scale bar represents 1cm.

30 ms, the sharpness was 4.2mm ™" for the shortest read-
out time and 1.6 mm " for the longest.

Random Undersampling

Representative images using Ninterleaves/Npoints = 128/492
are shown in Figure 4. Images were acquired on a phan-
tom containing USPIO at 1-mM concentration. Without
undersampling, the resolution comb was properly visual-
ized, and the sharpness was 4.1mm . The increasing
undersampling ratio led to loss of spatial resolution,
which was characterized by a sharpness drop from 4.1 to
1.3mm "’ for the higher undersampling factor (10). For
the highest undersampling ratios, streaking artifacts
appeared on the magnitude images, as pointed by the
white arrow in Figure 4. However, the spatial resolution
is still high enough to visualize the resolution comb.

Brain Imaging

Images were acquired on healthy mice with variable
Nintorleaves /Npoints: The resulting images are shown in
Figure 5. Using Niyterieaves = 128 and 64, the time-of-flight
effect and the spatial resolution were sufficiently high to
distinguish the middle cerebral artery and its branches,
as shown by the arrows in Figure 5a. With a lower num-
ber of interleaves, the middle cerebral artery could not
be visualized, demonstrating the loss of spatial resolu-
tion certainly caused by off-resonance sensitivity. How-

ever, larger vessels, such as basilar arteries, could be
detected regardless of the number of interleaves per disk,
as shown by the dashed arrow in Figure 5b. The total
scan times to acquire these 3D images were 1min 20 s,
40 s, 20 s, and 10 s, corresponding to Niyerleaves/Npoints =
128/480, 64/492, 32/607, and 16/1054, respectively.

Respiratory Self-Gated 3D Liver Angiography

Images were acquired on healthy awake mice breathing
at 120 inspirations per min. Twenty frames were recon-
structed per respiratory cycle. As shown in Figure 6, the
injection of USPIO coupled with the ultrashort echo
time of our sequence generated a positive contrast
between the blood vessels and the liver. Moreover, after
the self-gated reconstruction, the whole liver angiogram
was detected (arrows) without any blurring effect caused

Table 1

Calculated Sharpness as a Function of Variable Readout Time
Corresponding to Variable Ninterieaves P€r Disk (128, 64, 32, and 16,
respectively) and Decreasing T values (30, 7.1, 2.6, and 1.6 ms)

Sharpness/mm™"
T,/ms Readout=1.60ms 1.64ms 2.00ms 3.50ms
30 4.2 2.7 1.8 1.6
7.1 4.1 24 1.4 1.3
2.6 3.4 2.3 1.3 1.2
1.6 2.4 2.2 1.2 1.1
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Undersampling factor 1 2 4
Sharpness / mur! 4.1 mm! 3 mm-! 2.8 mm!

Undersampling factor 6 8 10
Sharpness / mm-! 2.3 mm! 1.9 mm! 1.3 mm!

FIG. 4. Images on phantoms acquired with Ngisks =128, Ninterieaves/Npoints = 128/480, and randomly undersampled before reconstruction
with increasing ratios (2, 4, 6, 8, and 10). Calculated sharpness (mm™") corresponding to each image is also shown. The white arrow

points at the streaking artifact. Scale bar represents 1cm.

by breathing. The overall acquisition time was 12 min.
As previously explained, the mean number of projec-
tions per k-space was 7000, corresponding to an under-
sampling factor of two, as compared with the nongated
reference k-space of Ngjsx =128, Ninterleaves/Npoints = 128/
492. The movie corresponding to the images shown in
Figure 6 were added in the Supporting Information
(Supporting videos S1 (axial view) and S2 (sagittal view)).

DISCUSSION

In this project, an original MRI sequence based on hybrid
spiral/radial, also called spiral projected imaging, was
developed. This method allowed ultrashort echo time
and both prospective and retrospective undersampling,
caused by the use of the golden-angle approach. First,
the sensitivity to T, and its effect on the sharpness of
the images were evaluated. The robustness for undersam-
pling was also quantified by measuring the sharpness on
images reconstructed with reduced numbers of spiral
projections. Then, this method was applied to mice in
vivo whole brain angiography and respiratory self-gated
3D liver angiography at 7 T.

The major advantage of combining spiral and radial
acquisitions versus conventional sampling strategies was
the overall acquisition time reduction. By considering a

128° Cartesian matrix, the acquisition time is (128 x 128
x TR). For a 3D radial acquisition, this acquisition time
is increased by a factor w leading to (w x 128 x 128 x
TR) according to the Nyquist criterion (29). Using a spi-
ral sampling can significantly reduce the scan time by
playing with several parameters such as the number of
disks (Npjsrs) and the number of interleaves (Niptericaves)-
In this case, the acquisition time can be expressed as
(Npisks X Ninterleaves X TR). Because Npjgs was fixed to
128 for all experiments, the acquisition time depends
only on the number of interleaves per disk. In vitro
experiments showed the possibility of decreasing
Ninterleaves Up to 16, allowing the reduction of acquisition
time by a factor of 8 and 25 when compared with Carte-
sian and radial sampling, respectively, without using
parallel imaging or compressed sensing (CS) reconstruc-
tion. The second advantage of this approach was the k-
space center oversampling. Indeed, each spiral was regis-
tered from the center to the peripheral parts of the k-
space, allowing the motion sensitivity to decrease while
increasing the SNR. Moreover, such an encoding scheme
did not require the use of an additional Cartesian encod-
ing in the third direction, allowing maximal TE reduc-
tion. Both the oversampling of the k-space center (30)
and the ultrashort echo time (31) allowed by this method
led to a decrease in sensitivity to blood flow, particularly
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Ninterleaves /Npoints
Readout time

64/492
1.64 ms

128/480
1.60 ms

32/607
2.00 ms

16/1054
3.50 ms

FIG. 5. Sagittal brain images acquired on a healthy mouse with variable Nintericaves/Npoints = 128/480, 64/492, 32/607, and 16/1054. The
rows (a, b) represent the two different slices. The white arrows point at the cerebral middle artery. The dashed arrow points at the basi-

lar artery. Scale bar represents 1cm.

for small animal angiography. Few methods similar to
spiral projected imaging (SPI), namely, cones and
twisted projections, enabled the oversampling of the cen-
ter of the k-space. These methods have been used previ-
ously to quantify short T, nucleus, such as sodium, in
both brain and cartilage (13,16). However, none of these
techniques were applied on the abdomen, an area that is
strongly affected by motion. In this paper, after demon-
strating that, even at high concentration of USPIO, no
distortion or severe blurring artifact affected the in vitro
images. The interest of combining UTE, USPIO injection,
and spiral projected imaging was demonstrated for 3D
respiratory self-gated liver angiography. As shown in
Figure 6, blood vessels were visualized with a positive
contrast without flow artifact. All of these results
showed an interest in using this method for abdominal
imaging, which is a major challenge in small animals.
Potential applications on lung and osteo-articular imag-
ing should also be considered.

Coupling SPI protocol with the golden-angle approach
also allowed the use of both prospective and retrospec-
tive undersampling. Indeed, this encoding strategy
allowed undersampling in both radial (by removing spi-
ral interleaves in a given disk) and azimuthal (by record-
ing less disks) directions. The robustness for
undersampling was first demonstrated in vitro. Even
with an undersampling factor of 10 (meaning that 90%

of raw data were removed for image reconstruction), the
sharpness only decreased by a factor of three. This result
was validated in vivo with a self-gated reconstruction of
a 3D mouse liver angiography, which was performed
using a random undersampling (in both radial and azi-
muthal direction). This intrinsic robustness to undersam-
pling made it possible to consider dynamic applications
such as first-pass perfusion imaging as well as motion
correction for abdominal investigations. Further experi-
ments are currently in progress to investigate the ability
of combining sliding window reconstruction with the
SPI method developed in this study. Moreover, several
techniques were recently proposed in the literature for
combining twisted projection (32) and spiral (33) with
both parallel imaging and a compressed sensing algo-
rithm. Coupling SPI to powerful reconstruction proce-
dures should allow very fast data collection and image
reconstruction. Several technical issues should be taken
into account for combining CS with the imaging protocol
proposed in this paper. Indeed, as mentioned by Tolouee
et al (34) and Feng et al (35), the spatio-temporal sparsity
of the acquired data is of great importance for CS recon-
struction using spiral and radial samplings. Although
the use of golden angle between each disk allowed us to
pseudo-randomly fill the ball-shaped k-space, the use of
a second golden angle between each spiral interleave
should be considered and the effect on the CS

117



Axial

Sagittal

Castets et al

FIG. 6. Self-gated 3D liver angiography (axial and sagittal views). Each extracted image represents a cine frame synchronized with
breathing. The white arrows point at regions of interest that move during the breathing cycle (inspiration and expiration). The corre-
sponding films were added in the Supporting Information. Scale bar represents 1 cm.

reconstruction be evaluated. Moreover, the sampling
strategy used for dynamic applications such as the free-
breathing liver angiography presented here will also
have to be modified to optimize the data sparsity
through time, as proposed by Tolouee et al (34).
Although the combination of this imaging protocol with
CS should enable a more aggressive undersampling
regime, this will require further investigations to take
full advantage of this new flexible acquisition strategy.
Although this method showed promising results in
vitro and in vivo, several issues still remain. First, the
longer readout time generated by spiral acquisition is
double-edged, especially at high magnetic field when
compared with conventional fast Cartesian methods,
radial sampling and echo-planar imaging. In truth, it
allows fast data collection, but the resulting images may
suffer from severe blurring artifact. In this paper, a com-
bination of high bandwidth (300 kHz) and an interleaved
approach limited this artifact. Furthermore, the longer T}
observed at lower magnetic field (1.5T) may lead to
faster signal acquisition by significantly reducing the
number of interleaves per disk. The second limitation
related to the use of spiral readout was the sensitivity to
off-resonance and chemical shift artifacts, which should

be taken care of in further investigations in the abdomen.
Several methods have already been developed to sup-
press fat signal contribution on both clinical (36) and
preclinical scanners (37) and may be easily combined
with the sampling strategy as proposed in this project.
The third drawback of the SPI method was related to the
trajectories themselves. Indeed, to obtain a ball-like k-
space, the gradients were activated in the three direc-
tions (x, y, and z), which may lead to trajectory errors
caused by eddy currents and gradient delay approxima-
tions. To correct such errors, trajectories were measured
before the signal acquisition and used during the regrid-
ding procedure. This measurement protocol presents two
main drawbacks. The first is the lack of signal that may
disturb the trajectory measurement. To overcome this
drawback, the measurement of the first spiral interleaves
was made on phantom with four averages. The second
limitation is caused by the spiral design itself. Each time
the number of points per spiral, spirals per disk, or read-
out bandwidth changed, a new trajectory measurement
was necessary. This procedure may be time-consuming.
However, because all measurements were made on phan-
tom, this was not a limiting factor for in vivo experi-
ments. Finally, even though isotropic FOV required for
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signal acquisition may be an advantage for whole body
applications, it can be a limiting factor for imaging
restricted body areas. However, a previously developed
method could then be applied on this sampling strategy
to acquire anisotropic FOV (38).

The acquisition protocol established in this work dis-
played interesting features especially in terms of acquisi-
tion time, robustness for undersampling, and flexibility
caused by spiral gradients. Spiral readout can be either
in or out, allowing variations of the echo-time values
leading to potential applications for fMRI studies. Recent
works demonstrated interest in using fast spiral acquisi-
tions for such applications (39,40). But, as far as we
know, no spiral projected imaging for fMRI has yet been
reported in the literature. Moreover, the ability to switch
from very short to very long echo times would represent
a great advantage for measuring in vivo temperature
using phase image differences. The use of 2D spiral
acquisition for this kind of application has already been
discussed by Stafford et al (41). However, it should be
very interesting to monitor temperature variations in 3D,
and we believe that the proposed method provides suffi-
cient flexibility and robustness to properly retrieve this
information. Finally, the fast 3D k-space sampling
enabled by this acquisition strategy may have implica-
tions in 3D real-time imaging. The usefulness of spiral
trajectories has already been demonstrated for 2D imag-
ing in applications such as real-time bSSFP heart imag-
ing (42) and for distortion correction (43). However, no
method allowing 3D real-time imaging has been pro-
posed in the literature yet. This could have major impli-
cations, especially on applications such as catheter
tracking (44).

CONCLUSIONS

In this study, an innovative method based on spiral pro-
jection imaging coupled with a golden-angle approach
and ultrashort echo time has been proposed. The robust-
ness for undersampling and the sensitivity to short T}
were evaluated in both in vitro and in vivo experiments.
This protocol was validated for 3D angiography on both
mouse brain and liver. The ultrashort echo time com-
bined with the high robustness for undersampling would
be a major asset to this sequence in a wide range of
applications in which flexibility and short acquisition
time are needed.
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SUPPORTING INFORMATION

Additional Supporting Information may be found in the online version of
this article

Supporting Figure S1. (a) Homemade resolution phantom composed of a
10-mL syringe with two plastic pieces. Magnified in (b), the resolution
phantom is composed of a resolution comb (black arrow) and a Lego wheel
(white arrow).

Supporting Video S1. Movie presenting an axial view of the liver of a
breathing mouse without respiratory gating.

Supporting Video S2. Movie presenting a sagittal view of the liver of a
breathing mouse without respiratory gating.
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Conclusion générale
& perspectives

6.1 Conclusion générale

Le développement de méthodes rapides et quantitatives était 'un des objectifs
majeurs de ce travail de theése. En effet, le temps d’examen et la difficulté a obtenir une
méthode de quantification restent aujourd’hui les deux limitations majeures de 1'IRM.
Tous les développements méthodologiques proposés dans cette thése ont été réalisés chez
le petit animal a 7 Teslas ce qui a par ailleurs engendré un certain nombre de difficultés
supplémentaires. Ces obstacles résident dans les hétérogénéités du champ magnétique, les
erreurs de trajectoire dans l'espace de Fourier mais aussi les vitesses des mouvements
physiologiques. L'imagerie chez le modele murin présente cependant un grand intérét
puisqu’elle permet d’étudier de facon totalement non invasive un grand nombre de
pathologies au niveau cérébral, cardiaque et abdominal et qu’elle permet de suivre ou de
guider de nouvelles méthodes thérapeutiques. Dans ce manuscrit, trois développements
méthodologiques ont été présentés et ont permis d’obtenir une information quantitative

ou fonctionnelle dans de faibles temps d’expériences.

Le premier développement de ce projet a consisté a développer une séquence
dérivée de la méthode Look-Locker [1] afin de mesurer les temps de relaxation
longitudinale en 3D dans des temps d’acquisition compatibles avec 1'expérimentation in
vivo. La précision et la répétabilité de cette méthode ont été validées in vitro et in vivo. De
plus, la possibilité de mesurer la prise d'un agent de contraste (MnClz) chez un modele
sain et chez un modele d’infarctus du myocarde a été démontrée. Cette méthode est le
premier protocole permettant de mesurer le T; en 3D au niveau cardiaque avec une
approche Look-Locker combinée a un encodage non cartésien de I'espace de Fourier. Bien
que la technique ait été évaluée dans un premier temps a visée diagnostique et pour la
caractérisation tissulaire au niveau cardiaque, il est aisé de comprendre l'intérét
d’appliquer une telle méthode sur d’autres organes et étudier d’autres types de
pathologies. En effet, la cartographie T: est utilisée dans la littérature pour évaluer un
grand nombre de dysfonctionnements physiologiques comme la fibrose rénale [2], la
fibrose cardiaque [3] ou encore les gliomes [4]. Jusqu'alors, seule la méthode « Variable

Flip Angle » [5] permettait d’obtenir ces informations en 3D et de maniere rapide.
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Cependant, il est admis que les valeurs de T obtenues avec cette technique sont fortement
surestimées [6]. Nous avons donc fait le choix de développer une méthode basée sur
'acquisition Look-Locker afin d’obtenir le meilleur compromis entre vitesse d’examen et
précision de la méthode. Il est a noter par ailleurs, qu’il sera nécessaire lors de futurs
projets de recherche, d’évaluer I'apport d’une approche tridimensionnelle par rapport aux
techniques 2D existantes chez le petit animal. Enfin, le transfert chez I'homme de cette
séquence représenterait un atout conséquent pour le monde de la clinique. En effet, ce type
d’approche permettrait de diminuer significativement le temps d’examen (et donc
d’augmenter le confort du patient) mais aussi d’apporter une information quantitative au
clinicien afin d’obtenir un diagnostic plus précoce et/ou plus précis. Pour cela, 'encodage
spiralé de l'espace de Fourier doit encore prouver sa robustesse dans un environnement

clinique.

Le second projet de recherche a porté sur le développement d'une mesure de T>
extrémement rapide par rapport aux techniques existantes dans la littérature. Cette
méthode basée sur une acquisition en multi-échos couplée a un encodage en empilement
de spirales acquises en « spiral-in » a permis de mesurer des T> en 3D sur des cerveaux de
souris saines ou métastatiques dans des temps d’acquisition n’excédant pas 20 minutes ce
qui n’était jusqu’alors pas possible. Ce projet est, par ailleurs, 'un des premiers a voir
apparaitre une lecture spiralée de I'espace de Fourier avec une approche en écho de spins.
La précision de cette méthode a d’abord été démontrée a la fois in vitro et in vivo. Ensuite,
son application in vivo a été validée sur un modele sain et sur un modele de souris
métastatiques. Cette approche a permis de visualiser la dissémination métastatique dans
un cerveau entier acquis en 3D avec une résolution spatiale trés importante (156 x 156 x
300 pm?3). Ce projet tend a démontrer que 1'émergence de nouvelles méthodes utilisant
I'encodage spiralé vont permettre d’obtenir une réelle approche quantitative en T». En
effet, la trés grande majorité des protocoles cliniques utilisent une pondération T> plutot
qu'une mesure du T>. Ce choix s’explique essentiellement par la durée de l'acquisition
plutot prohibitive d’une carte tridimensionnelle. Le développement de protocole tres
rapide représente donc un tres grand intérét a la fois pour l'imagerie pré-clinique et
clinique. Cette nouvelle approche a pour le moment été validée pour l'imagerie du
cerveau. Cependant, un grand nombre de travaux montrent l'intérét d’utiliser la
cartographie T> pour diagnostiquer des pathologies au niveau cardiaque [7], abdominal [8]
et articulaire [9]. Comme pour la méthode de mesure du Ti, il sera nécessaire de
démontrer l'utilité de cette approche tridimensionnelle par rapport aux méthodes
classiques de cartographie du T». Il sera aussi trés intéressant de mesurer et d’évaluer
I'efficacité de cette méthode pour la cartographie T> lors d’acquisitions chez 'homme dans

un contexte clinique.
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Enfin, la derniére séquence développée dans ce projet de recherche a eu pour
objectif principal d’offrir une méthode bénéficiant a la fois des avantages de 1’encodage
radial de I'espace de Fourier en terme de flexibilité et des avantages de 1'encodage spiralé
en terme de rapidité d’acquisition et de faible sensibilité aux mouvements. A ces fins, une
méthode hybride spirale/radiale autorisant des temps d’écho trés courts et utilisant la
technique des I'angle d’or a été développée. Récemment, un grand nombre de méthodes
permettant d’obtenir un temps d’écho trés courts ont été développées. L'application
majoritaire est 'imagerie et la quantification de noyaux a tres faible T>* comme le sodium
[10]. D’autres applications ont montré l'utilité des temps d’échos tres courts pour
I'imagerie du parenchyme pulmonaire [11] mais aussi pour des applications ostéo-
articulaires [12]. Cependant, aucune de ces méthodes n’avait jusqu’alors démontré
clairement sa flexibilité et sa capacité a fournir des images de bonne qualité notamment
lors d'un sous-échantillonnage important de I'espace de Fourier. De plus, ces approches
nécessitent généralement un temps d’acquisition important ce qui limite grandement leurs
applications dans le domaine clinique. L'approche développée dans ce projet est la
premiére présentée dans la littérature permettant a la fois d’obtenir une bonne qualité
d’image méme en cas de sous-échantillonnage important et autorisant des temps d’écho
trés courts. La flexibilité de ce protocole a été démontrée pour I'angiographie 3D auto-
synchronisée sur un foie de souris en couplant 1'acquisition a une injection d’agent de
contraste a base de nanoparticules de fer qui permet d’obtenir un contraste positif au
niveau des vaisseaux [13]. La robustesse et la flexibilité de ce protocole pourraient
permettre d’envisager un grand nombre d’applications a la fois pour l'imagerie pré-

clinique mais aussi pour la clinique qui seront étudiées dans de futurs projets.

En conclusion de ces différents projets de recherches, nous pouvons constater que
I’échantillonnage spiral de I'espace de Fourier est une des méthodes les plus rapides pour
l’obtention d’une image volumique. Lorsqu’il est couplé a des techniques de quantification
(T1 et T2), son utilisation offre une réelle plus-value pour I'évaluation d’un grand nombre
de pathologies. Cependant, cette approche présente encore un certain nombre de

limitations qui devront étre dépassées afin d’envisager une utilisation clinique en routine.
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6.2 Perspectives

Au cours de ce travail de thése, nous avons souhaité travailler sur les deux
limitations majeures de 'IRM que sont le temps d’acquisition et la quantification. Des
méthodes a la fois rapides et quantitatives ont été proposées et validées dans un contexte

pré-clinique. Plusieurs perspectives sont envisagées pour la suite de ces travaux.

Dans un premier temps, la validation de ces techniques dans un domaine pré-
clinique sur plusieurs types de pathologies et sur différents organes devrait étre effectuée.
Notamment, des suivis longitudinaux vont pouvoir étre effectués en 3D ce qui représente
un nouveau champ de recherche. Ces expériences nécessiteront certainement des
développements supplémentaires afin de rendre ces méthodes moins sensibles aux
différents mouvements notamment respiratoires pour des acquisitions réalisées au niveau
abdominal. De plus, I'apport de la quantification 3D devra étre clairement démontré par
rapport aux méthodes de références majoritairement 2D.

Ensuite, un transfert de ces méthodes vers un environnement clinique parait trés
intéressant. En effet, il n’existe que trés peu de protocoles dans la littérature qui peuvent
fournir des informations quantitatives dans des temps relativement courts. L'utilisation de
I'imagerie spirale pourrait donc permettre d’obtenir ces informations beaucoup plus
rapidement que les approches conventionnelles et donc d’envisager une acquisition
tridimensionnelle.

Enfin, I'application de ces méthodes chez ’homme pourrait fournir des images au
rapport signal-sur-bruit suffisant (qui est clairement un facteur limitant pour 1'imagerie
pré-clinique) pour envisager une combinaison entre acquisition spirale et des techniques
de reconstruction avancées comme l'imagerie parallele ou le « compressed-sensing »,
'objectif final étant de réduire la durée d’examen au maximum tout en apportant une

information quantitative.
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Développements méthodologiques en IRM pré-clinique chez le petit animal : Apports de I’acquisition
spirale pour I’imagerie paramétrique et fonctionnelle.

Résumé : L'IRM est de plus en plus utilisée pour diagnostiquer et évaluer un tres grand nombre de
pathologies. Cette technique présente cependant deux inconvénients majeurs. En effet, les examens
restent encore trés longs (notamment en imagerie 3D) et la quantification est tres difficile par rapport a
d’autres modalités comme la tomographie par émission de positons. L'objectif de ce travail de these a
été de diminuer significativement les temps d’acquisition nécessaires pour 1'imagerie volumique et de
développer des techniques quantitatives robustes, permettant d’effectuer des suivis longitudinaux.
Pour cela, des méthodes innovantes ont été développées a trés haut champ magnétique (77T) et validées
sur des modeles murins sains et pathologiques. Trois développements majeurs sont ressortis de cette
these. Tout d’abord, une mesure rapide des temps de relaxation longitudinale (T1) a été développée.
Cette méthode basée sur une approche Look-Locker a été couplée avec un échantillonnage en
empilement de spirales et a permis d’obtenir au niveau cardiaque des cartes T1 en 3D sur des souris
saines et des modeles d’infarctus du myocarde en moins de 15 minutes. Ensuite, une approche dite
« spiral-in » a été couplée avec une méthode de multi-échos de spin afin d’accélérer la mesure des
temps de relaxation transversale (T2). Cette méthode a permis d’obtenir des cartes T> en 3D sur des
cerveaux de souris saines et métastatiques en moins de 20 minutes. Enfin, une approche hybride
couplant les avantages de l'acquisition spiralée et ceux de l’échantillonnage radial a été développée.
Cette méthode a été couplée avec une technique de Golden-Angle pour échantillonner aléatoirement
'espace de Fourier et a permis pour la premiere fois de visualiser une angiographie 3D d'un foie de
souris en respiration libre en moins de 12 minutes. Toutes les méthodes développées dans ce travail ont
été validées au niveau de leur robustesse et démontrent que I'IRM peut étre une technique a la fois
rapide et quantitative. Ces développements pourront étre transférés vers la clinique dans de futurs travaux.

Mots clés : IRM pré-clinique , trajectoire spirale, 7T, imagerie paramétrique, cartographie T1/T>

Methodological developments in preclinical MRI in small animals: Contributions of the spiral
acquisition for parametric and functional imaging.

Abstract : MRI is more and more used to diagnose and assess a wide range of pathologies. However,
this technique is still limited by two disadvantages. Indeed, the acquisition times are too long
(especially in 3D) and the quantification is still difficult compared to other techniques like positron
emission tomography. The aim of this PhD project was to significantly reduce acquisition times
required for 3D imaging and to develop robust quantitative techniques allowing longitudinal studies.
To these ends, innovative methods have been developed at very high magnetic field (7T) and validated
on healthy and diseased mouse models. Three major developments arose from this work. Firstly, a fast
measurement of the longitudinal relaxation time (T1) has been developed. This method based on a
Look-Locker approach was coupled with a sampling using stack-of-spirals and allowed to get T1 maps
in 3D in healthy and myocardial infarction models in less than 15 minutes. Then, a "spiral-in" approach
was coupled with a multi spin echoes acquisition to accelerate the measurement of the transverse
relaxation time (T2). This method allowed to get T> maps in 3D of healthy and metastatic mouse brains
in less than 20 minutes. Finally, a hybrid approach combining the advantages of the spiral acquisition
with those of the radial sampling has been developed. This method has been coupled with a Golden-
Angle technique for randomly sampling the k-space and allowed for the first time to display a 3D
angiography of a mouse liver in free breathing in less than 12 minutes. All the protocols developed in
this PhD project were validated in terms of robustness and showed that MRI can be a technique both
rapid and quantitative. These developments will be transferred to the clinic in future works.

Keywords : Pre-clinical MRI, spiral trajectory, 7T, parametric imaging, T1/T> mapping
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