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Développement méthodologique en IRM cardio-thoracique
chez le petit animal

L’Imagerie cardio-thoracique par Résonance Magnétique est encore aujourd’hui un
véritable défi. La difficulté réside dans la nécessité d’acquérir des images avec de hautes
résolutions spatiales et temporelles sur des zones en mouvement, et ce, en un temps limité. Dans
le but de s’affranchir des mouvements cardio-respiratoires, la solution la plus communément
employée consiste a ne pas acquérir de données pendant I’inspiration et I’expiration ou a les
écarter. Cette solution est aujourd’hui la plus communément appliquée, mais elle entraine une
augmentation significative du temps d’acquisition total (jusqu’a 50%). Au vu de ces principales
limitations, le travail mené au cours de cette these possede un objectif genéral : réduire les
temps d’acquisition d’images cardio-thoraciques chez le petit animal et améliorer leur qualité
(précision, contraste et résolution). Des séquences IRM radiale et a temps d’écho ultra-court
(UTE) ainsi que des algorithmes de reconstruction ont été développés, pour obtenir des images
cardio-thoraciques en 4D (3D-temporel) dans des temps d’acquisition courts.

Ce travail de recherche a été structuré autour de deux axes principaux.

| - Développer une méthode d’interpolation des données cardiaques pendant les
intervalles de mouvement respiratoire. Pour la premiére fois sur le petit animal, I’impact du
mouvement respiratoire de la souris sur la position de son ceeur a été précisément analysé. Un
algorithme a ensuite ét¢ développé afin d’interpoler les données cardiaques pendant les
intervalles de respiration. De manicre novatrice, la reconstruction d’images cardiaques en
fonction des battements du cceur utilisant la totalité des données acquises a été rendue possible.
Ce protocole, intégré a la séquence UTE, a été testé, validé et comparé aux méthodes standards
sur des souris saines puis il a été appliqué sur des pathologies cardio-pulmonaires a travers
différentes collaborations. En conclusion, des images 4D du cceur battant de souris ont pu étre
acquises en 1’45 avec de fortes résolutions spatiale et temporelle (176um isotropique et 5ms /
image), permettant de mesurer les paramétres cardiaques nécessaires a la détection, 1’analyse
ainsi que le suivi de différentes pathologies.

Il — Réduire le temps d’acquisition de I’imagerie cardio-thoracique 4D et
améliorer son contraste : Application a I’angiographie pulmonaire. Une séquence Radiale
3D avec auto-synchronisation des mouvements a été développée avec les mémes parametres
que ’UTE, afin de réduire davantage le temps d’acquisition. Les deux séquences ont été
appliquées sur les poumons afin de reconstruire des angiographies pulmonaires 3D de haute
résolution en fonction de la respiration. Une technique de suppression de graisse accélérée a été
implémentée et a permis d’améliorer le contraste entre les vaisseaux et les bronches, tout en
maintenant une durée d’acquisition raisonnable. En conclusion, ces travaux ont permis
d’optimiser les séquences UTE et Radiale et d’évaluer leurs avantages en angiographie
pulmonaire. Les résultats sont prometteurs et ouvrent des perspectives concernant la
segmentation et la quantification du réseau vasculaire pulmonaire.

En conclusion, les séquences et algorithmes developpés au cours de ce projet ont permis
de réduire considérablement les temps d’acquisitions d’imagerie cardio-thoracique 4D et
ouvrent de ce fait des perspectives pour 1’étude de mod¢les animaux ou pour un transfert en
imagerie clinique.

Mots clés : IRM ; Cardio-thoracique ; 4D ; Séquence ; Développement
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Methodological development in cardio-thoracic MRI in small
animals

Cardio-thoracic Magnetic Resonance Imaging is still a real challenge today. The
difficulty stands in the need to acquire images with high spatial and temporal resolutions on
moving areas, and in a limited time. In order to overcome cardio-respiratory motion, the most
common solution is to not acquire data during inhalation and exhalation or to discard them.
This solution is the most commonly used today, but it results in a significant increase in the
total acquisition time (up to 50%). In view of these main limitations, the work carried out during
this PhD training had the objectives to reduce the acquisition times of cardio-thoracic images
in small animals and to improve their quality (precision, contrast and resolution). Radial and
ultra-short echo time (UTE) MRI sequences as well as reconstruction algorithms were
developed to obtain 4D (3D-temporal) cardio-thoracic images in short acquisition times.

This research work was structured around two main axes.

I — Development of a method of cardiac data interpolation during respiratory
movement intervals. For the first time in small animals, the impact of the mouse's respiratory
movement on the position of its heart has been precisely analyzed. An algorithm was then
developed to interpolate cardiac data during breathing intervals. In a novel way, reconstruction
of heart images based on the heartbeat using all of the acquired data was made possible. This
protocol, integrated into the UTE sequence, was tested, validated and compared to standard
methods on healthy mice, and then was applied to cardiopulmonary pathologies through various
collaborations. In conclusion, 4D images of the mouse beating heart could be acquired in
1min45s with high spatial and temporal resolutions (176um isotropic and 5ms / image),
enabling to measure the cardiac parameters necessary for the detection, analysis and monitoring
of various pathologies.

Il - Reducing the acquisition time of 4D cardio-thoracic imaging and improving its
contrast: Application to pulmonary angiography. A 3D Radial sequence with auto-
synchronization on respiration movements was developed with the same parameters as the UTE
sequence, in order to further reduce acquisition time. The two sequences were applied on the
lungs in order to reconstruct high resolution 3D pulmonary angiograms along the respiration
cycle. An accelerated fat saturation technique was implemented to improve the contrast
between vessels and bronchi, while maintaining a reasonable acquisition time. In conclusion,
this work enabled to optimize the UTE and Radial sequences and to evaluate their advantages
in pulmonary angiography. The results are promising and open perspectives concerning the
segmentation and quantification of the pulmonary vascular network.

In conclusion, the sequences and algorithms developed during this project enabled to
considerably reduce the acquisition times of 4D cardio-thoracic imaging and therefore open up
perspectives for the study of animal models or for a transfer to clinical imaging.

Keywords: MRI ; Cardio-thoracic ; 4D ; Sequence ; Development
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1.1. MALADIES CARDIO-THORACIQUES

1.1.1. Pathologies cardiovasculaires

Il est important de rappeler que les maladies cardiovasculaires sont la premiere cause de
mortalité dans le monde. En France, elles sont la premiére cause de mortalité des femmes, et la
deuxiéme pour les hommes aprés le cancer. Malgré une baisse de mortalité et morbidité au
cours des dernieres décennies, les maladies cardiovasculaires sont a I’origine d’environ 140 000
déceés annuels d’apres le Ministére de la Santé francais. De plus, elles représentent 1’une des
principales causes de morbidité avec 3.5 millions de personnes traitées en 2012 en France, et
plus de 11 millions pour risques vasculaires ou diabetes.

D’un point de vue médical, les maladies cardiovasculaires regroupent un ensemble de troubles
affectant le cceur et les vaisseaux sanguins. Elles comprennent une multitude de pathologies
anatomiques et/ou fonctionnelles, dont les principales sont les suivantes :

- Cardiopathies coronariennes (touchant les vaisseaux sanguins qui alimentent le muscle

cardiaque)

- Cardiopathies rhumatismales (touchant le muscle et valves cardiaques)

- Cardiopathies congénitales (provenant de malformations de la structure du cceur)

- Maladies cérébrovasculaires (touchant les vaisseaux qui alimentent le cerveau)

- Cardiomyopathies (touchant le myocarde : muscle du cceur)

- Hypertension Artérielle Pulmonaire : HTAP (touchant les arteres pulmonaires qui vont

du cceur aux poumons)

Ces maladies sont favorables a de nombreuses complications aigués (apparition soudaine, avec
des symptémes identifiés) ou chroniques (évolution sur du long terme, souvent définitives). Ces
complications peuvent avoir des conséquences dramatiques a plusieurs niveaux. Elles peuvent
entrainer I’atteinte des extrémités des membres inférieurs. Le coeur est bien évidemment en
premiére ligne, et ces maladies peuvent engendrer une insuffisance cardiaque ou plus grave
encore, un infarctus du myocarde. Le cerveau peut également étre touché, comme lors d’un
accident vasculaire cérébral (AVC).
Les principaux facteurs de risques de ces maladies sont liés au mode de vie de I’individu. Des
habitudes néfastes tel que le tabagisme, une alimentation déséquilibrée, le manque d’activité
physique ou encore I’alcoolisme contribuent a 1’émergence de facteurs de risques
intermédiaires. Ces risques comprennent 1’hypertension artérielle, le diabete de type 2,
I’hypercholestérolémie, le surpoids, 1’obésité. Ils accroissent fortement le risque de survenue
d’une maladie cardiovasculaire. Malheureusement, d’autres facteurs non dépendants du mode
de vie existent, tel que le sexe (augmentation des cas chez les Femmes de plus de 50 ans), I’age
ainsi gque les antécédents familiaux.

1.1.2. Contexte pulmonaire

Les maladies cardiovasculaires peuvent également se manifester lors du développement
de certaines pathologies pulmonaires. En effet, les poumons sont a la périphérie du cceur et
cette region est hautement vascularisée. Des maladies pulmonaires telles que 1’Asthme, la
Broncho-Pneumopathie Chronique Obstructive (BPCO) ou I’Hypertension Artérielle
Pulmonaire (HTAP) affectent principalement les voies aériennes, les bronches et les poumons.
Dans ces pathologies, les maladies cardiovasculaires sont une des principales conditions
comorbides et aggravent fortement le pronostic vital des malades. En effet, le patient présente
autant de risques de déceder d'une cause cardiovasculaire que respiratoire. Parmi les différentes
pathologies cardiovasculaires qui affectent les poumons, on citera les maladies cardiaques
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ischémiques (présentent dans 20 & 60 % des patients atteints de BPCO), les arythmies (10 a 15
%), les insuffisances cardiaques (10 a 30 %) ainsi que les maladies de la circulation artérielle
[1]. Un remodelage vasculaire des poumons est souvent engendré par ces maladies, couplé a
1’obstruction des vaisseaux cardiagques et pulmonaires. Une visualisation de haute résolution du
réseau vasculaire pulmonaire serait donc utile et primordial dans le diagnostic ainsi que le
traitement des pathologies pulmonaires.

1.1.3. Outils diagnostiques

Les premiéres étapes de diagnostic des maladies cardiovasculaires reposent sur un
examen médical approfondi de I’individu, avec évaluation de la pression artérielle, analyse
sanguine (glycémie, taux de cholestérol et de calcium sanguin, temps de coagulation et taux de
protéines de I’inflammation), électrocardiogramme (ECG) au repos et pendant I’effort ainsi que
I’évaluation du score calcique coronaire. Ces différents examens renseignent sur la présence ou
non d’une anomalie cardiovasculaire; cependant ils ne sont pas en mesure d’offrir un
diagnostic précis et suffisant pour le traitement. Afin de confirmer 1’obstruction des artéres
coronaires et/ou l’existence de zones du muscle cardiaque non irriguées, un diagnostic
approfondi est nécessaire. Plusieurs techniques plus ou moins invasives (qui endommage
activement un tissu avoisinant) sont envisageables. Elles peuvent offrir des informations
précieuses sur 1’état de santé de 1’organe, comme c’est le cas de 1’¢lectrocardiogramme (ECG).
I1 s’agit d’un outil couramment utilisé qui ne permet pas d’imager le cceur, mais qui enregistre
son activité électrique grace a des électrodes appliquées sur la peau. Afin d’aller plus loin dans
I’analyse, les outils diagnostiques ont souvent pour objectif d’imager un organe ou une zone
douteuse, afin de se rendre compte de 1’étendue de la pathologie, de la localiser voire méme de
la traiter dans certains cas. Il est aujourd’hui possible d’imager le coeur et les vaisseaux grace a
plusieurs technologies qui reposent sur des principes physiques différents :

- L’échocardiographie (Ultrasons)

- L’angiographie scanner (Rayons X)

- La TEP (Tomographie par Emission de Positons, Imagerie nucléaire)

- L’IRM (Imagerie par Résonnance Magnétique)
Chaque modalité posséde ses caractéristiques et offre des avantages ainsi que des inconvénients
propres. Elles sont décrites et détaillées dans la partie suivante.
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1.2. IMAGERIE PRECLINIQUE

1.2.1. L’étude du petit animal

Le développement de nouvelles méthodes de diagnostic et de traitement est au cceur de
la recherche en imagerie cardio-thoracique. En effet, il est nécessaire en parallele des avancées
médicales, de développer les outils technologiques afin d’améliorer et d’accélérer la détection
des pathologies. Le processus permettant d’appliquer une nouvelle méthode d’imagerie en
routine clinique est fastidieux. En effet, il est tout d’abord primordial d’effectuer des études in
vitro (en milieu artificiel), afin de développer puis valider le principe de base. L’étape suivante
consiste a compléter ces études sur des modeles in vivo (organismes vivants), pour prendre en
compte les interactions entre les différents processus biologiques et 1’environnement proposé.
Parmi les modéles animaux disponibles, les plus pertinents sont les modéles murins. En effet,
les rats et les souris sont les principaux mammiféres utilisés en recherche préclinique car ils
offrent plusieurs avantages. Premierement ils comportent de nombreuses similarités
génotypiques et phénotypiques avec I’Homme. De plus, leur disponibilité, reproduction rapide,
faible colt ainsi que leur hébergement en espace restreint sont des raisons pratiques pour
lesquelles ils sont préféerés.

D’un autre point de vue, les récentes avancées en génie génétique et en chirurgie
permettent de mimer certaines maladies humaines sur ces modeles. Ils sont donc également
intéressants pour 1’étude du fonctionnement, du suivi ainsi que du traitement des pathologies.
C’est pourquoi dans cette optique, il est tout aussi nécessaire de développer des outils
performants et adaptés pour I’imagerie du petit animal, avant un potentiel transfert a I’homme.

1.2.2. Modalités d’imagerie préclinique cardio-thoracique

Le développement de I’imagerie du petit animal occupe donc une place relativement
importante dans le monde de la recherche, d’une part, pour I’élaboration et le test de nouvelles
méthodologies d’imagerie, et d’autre part, pour le travail de caractérisation phénotypique des
modeles d’étude animaux. Cependant, I'imagerie de la structure et de la fonction cardiaque chez
la souris est difficile en raison de leur petite taille et de leur rythme cardiaque rapide. De méme,
I’imagerie pulmonaire a toujours été difficile en raison de nombreuses contraintes:
hétérogénéité tissulaire du parenchyme, mouvements respiratoire et cardiaqgue. Comme
introduit précédemment, il existe plusieurs modalités d’imagerie cardio-thoracique. Ces
techniques présentent leurs avantages et inconvénients qui doivent étre mis en regard des
spécificités de I’imagerie du petit animal. L’imagerie du petit animal doit étre la moins invasive
possible, suffisamment sensible, offrir une résolution spatiale élevée et des contrastes élevés et
modulables. Cette sous-partie résume les différentes techniques d’imagerie cardio-thoracique
adaptées a 1’étude du petit animal, et met en lumiere celle qui a été choisie pour cette these.

1.2.2.1.  Echocardiographie

L’échographie est une technique d’imagerie médicale employant les ultrasons. En
cardiologie, la sonde placée sur le thorax émet des ultrasons qui rencontrent un obstacle (le
cceur) en perpétuel mouvement. Toutes les structures cardiaques rencontrées par les ultrasons
sur leur passage sont visualisées selon leur forme, leur structure et leur contenu grace au
traitement du signal rendu "lisible” sur un écran video. Elle a I’avantage d’étre une technique
peu colteuse, non ionisante, offrant une résolution spatiale elevée (0.1mm) et un taux
d'échantillonnage extrémement rapide. Elle est devenue une des procédures de choix pour la
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plupart des études sur le ceeur de souris, notamment pour analyser la perfusion du myocarde
[2], [3] et pour mesurer la taille, fonction, et épaisseur des parois des ventricules [4]. En outre,
I’échographie thoracique est trés compliquée, car 1’air, qui compose majoritairement le
poumon, a la particularité de ne pas réfléchir les ultrasons. De plus, I’échographie souffre d’un
manque de profondeur et elle est fortement opérateur-dépendante (positionnement de la sonde
et analyse des images dépendant du manipulateur). Enfin, 1’échographie nécessite souvent une
injection préalable de microbulles dans le but d’améliorer le contraste des images [5].

1.2.2.2. Radiographie et Scanner X

La radiographie repose sur la mesure de 1’absorption des rayons X par les tissus. Elle est
peu couteuse et relativement rapide mais elle a I’inconvénient d’offrir uniquement des images
en deux dimensions. La tomodensitométrie (TDM), plus connue sous le nom de Scanner X,
repose sur le méme principe et permet quant a elle de reconstruire des volumes 3D. L’émetteur
et le récepteur des rayons X sont situés sur un anneau qui tourne autour du sujet et fournissent
des images avec des résolutions spatiales pouvant atteindre la dizaine de micrometres. Le
scanner apporte des informations précieuses en cas de suspicion de déchirure de I’aorte dans le
thorax. Il donne des informations spécifiques sur I’aorte thoracique, sur le péricarde
(Penveloppe du cceur) et sur les parois des artéres coronaires [6,7]. Pour réaliser une
angiographie coronaire (coronarographie) il est nécessaire d’injecter un agent de contraste dans
I’artere radiale (poignet) ou fémorale (aine) au préalable ; manipulation difficile a effectuer
chez le petit animal. Quant a I’imagerie pulmonaire, le scanner X est la modalité la plus
couramment pratiquée. Elle offre des images avec un fort contraste air/tissu qui permet de
détecter aisément les poumons (en noir) et les anomalies anatomiques ou fonctionnelles [8]-
[10]. Cependant, la dose de rayons X délivrée lors d’examens répétés, est un verrou conséquent
qui limite évidemment les études longitudinales (suivies dans la durée, a des temps rapprochés).

1.2.2.3. Scintigraphie et TEP

La scintigraphie est une modalité d’imagerie dite « nucléaire », qui, suite a I’injection
d’une substance radioactive particuliére (le thallium 201 ou le technétium par exemple), permet
d’enregistrer sa distribution dans les différentes parties de 1’organe examiné. Cette derniere
offre des images d’une trés forte sensibilité, mais uniquement bidimensionnelles. Le passage
en 3D de cette technique est connu sous le nom de tomographie par émission de positons (TEP)
et permet alors de visualiser avec une tres grande sensibilité la position du marqueur dans les
organes. En cardiologie, la TEP permet d'examiner a un niveau moléculaire et avec une
sensibilité élevée, les changements régionaux de perfusion myocardique, du métabolisme, de
I'apoptose (autodestruction des cellules), de I'inflammation, de I'expression des génes ou de
mesurer les changements des parameétres anatomiques et fonctionnels des maladies cardiaques
[11], [12]. En imagerie pulmonaire, la TEP est principalement avantageuse en oncologie pour
établir un bilan des masses thoraciques : tumeurs pulmonaires, pleurales et médiastinales
primaires et secondaires [13], [14].

Actuellement, des scanners TEP / TDM hybrides pour les petits animaux sont
disponibles, ou la TDM ajoute des informations anatomiques a haute résolution. Cependant, il
s’agit d’une technique invasive (radioactivite), colteuse (synthese d’isotopes radioactifs) et la
résolution spatiale est limitée a 500 um dans le meilleur des cas (UTEP), afin de limiter la dose
ainsi que la durée de rayonnements. De plus, a elle seule, la TEP ne fournit pas d’information
anatomique (elle est donc souvent couplée a un scanner).

17



1.2.2.4. Imagerie par Résonnance Magnétique (IRM)

L’IRM est une technique d’imagerie fondée sur le principe de la Résonance Magnétique
Nucléaire (RMN). Pour ce faire, un champ électromagnétique est créé par un aimant.
L’échantillon, placé au centre de I’aimant, est ensuite excité a la fréquence de résonance
caractéristique du noyau que 1’on souhaite imager (en général il s’agit du noyau d’hydrogéne :
le proton, le plus abondant dans le corps). Cette excitation induit une aimantation
macroscopique, qui va alors étre recueillie par les antennes réceptrices de 1’aimant. Enfin, ce
signal RMN permet de reconstruire une image par le biais de la transformée de Fourier inverse.

L'IRM donne a la fois des informations sur I’anatomie d’un organe (taille, localisation,
malformation) et sur son fonctionnement (débit, oxygénation). L’IRM est actuellement une
méthode d’imagerie non-invasive trés performante dans le diagnostic et le pronostic de
nombreuses pathologies. En effet, cette modalité présente une qualité d’image comprenant un
fort contraste entre les tissus mous d’un organisme, de hautes résolutions spatiales (environ 0.5
mm chez I’Homme et jusqu’a 0.1 mm chez la souris) et temporelles ainsi qu’une visualisation
en profondeur de ces tissus. L’IRM offre une double information anatomique et fonctionnelle,
toutes deux nécessaires a la compréhension ainsi qu’au suivi de traitements des pathologies
étudiées. Les récentes avancées techniques et méthodologiques ont permis 1’acquisition
d’images IRM en trois dimensions, progrés notoire et précieux dans le domaine cardio-
thoracique [15]-[19]. Ces nombreuses raisons justifient 1’utilisation de I’IRM au cours de cette
thése.

Néanmoins, malgré les nombreux avantages de I’'IRM, cette derniére présente quelques
verrous technologiques notables, d’autant plus contraignants dans le domaine cardiologique et
pulmonaire. Premierement, en raison des propriétés intrinséques de la RMN, une acquisition
IRM fournit une quantité de signal relativement faible par rapport aux autres techniques. Plus
particulierement en imagerie pulmonaire, ou la pauvre teneur en protons, entraine un rapport
signal sur bruit (SNR) des poumons tres faible comparé aux autres tissus. Cela induit une
augmentation des temps d’acquisitions afin de recueillir une quantité de signal suffisante pour
I’obtention d’une image de bonne qualité (de quelques minutes a une heure dans certains cas).
De plus, les examens IRM sont onéreux, en raison de la technologie qu’elle requiert et de son
colt de maintenance. Enfin, les mouvements respiratoires étant nuisibles a la qualité de I’image,
le sujet se doit d’étre le plus statique possible. L immobilisation des animaux pendant la durée
totale de I’examen est requise, nécessitant 1’utilisation d’un gaz anesthésique afin de limiter ses
mouvements.

S’ajoutent a ces verrous, les difficultés liées a 1’imagerie cardio-thoracique du petit
animal. En effet, I’objectif est d’imager un petit volume (haute résolution spatiale requise), en
mouvement perpétuel et rapide (haute résolution temporelle requise). Il convient également de
maintenir des temps d’acquisition raisonnables, ne dépassant pas une heure. Le developpement
méthodologique en IRM cardio-thoracique occupe donc une place importante dans le domaine
de la recherche préclinique. 1l a pour but de faire évoluer les méthodes d’acquisition et de
reconstruction d’images afin de lever les difficultés énoncées ci-dessus, et de devenir un des
outils diagnostic et/ou therapeutique les plus performants.
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1.3.ENJEUX DE LA THESE

Plusieurs approches ont été développées dans le but de s’affranchir des différentes
limitations présentes en IRM cardio-thoracique du petit animal. Premiérement, des progrés
technologiques ont permis de palier le faible rapport signal-sur-bruit des images inhérent a la
technique et aggravé par la forte résolution spatiale nécessaire en imagerie préclinique. Des
aimants avec des champs magnétiques de plus en plus élevés (>= 7T), des gradients de champs
statiques intenses et avec des temps de montée rapides (>600 mT/m et <80 s respectivement)
et des antennes en réseaux phasés qui peuvent méme étre refroidies permettent maintenant
d’obtenir des images de qualité comparables a I’imagerie chez I’Homme.

Toutefois, en imagerie cardio-thoracique, le principal obstacle repose sur les mouvements
cardio-respiratoires de 1’animal. La solution la plus communément employée consiste a ne pas
acquerir de données pendant les pics de respiration ou a les écarter lors de la reconstruction.
Cette solution entraine cependant une augmentation significative du temps d’acquisition total
des images, pouvant aller jusqu’a 50 %. Ceci concerne 1’imagerie cardiaque ou la respiration
induit une contrainte supplémentaire a la synchronisation ECG, et également 1’angiographie
pulmonaire, en particulier lorsque 1’on souhaite réaliser I’'imagerie de vaisseaux de faibles
tailles.

Au vu de ces principales limitations, le travail mené au cours de cette thése posséde un
objectif général : améliorer la qualité (précision, contraste et résolution) et réduire les temps
d’acquisition d’images cardio-thoraciques chez le petit animal. Pour ce faire, nous avons
structuré ce travail de recherche autour de deux axes principaux :

| —Développer une méthode d’interpolation des données cardiaques pendant les
intervalles de mouvement respiratoire.

- Dans un premier temps, I’impact du mouvement respiratoire de la souris sur la position
de son ceeur a été précisément analysé. A notre connaissance, aucune étude précise de
la respiration du petit animal au sein d’une IRM n’a été menée jusqu’a présent.

- Un algorithme a ensuite été développé afin d’interpoler les données cardiaques pendant
les intervalles de respiration. De maniere novatrice, la reconstruction d’images
cardiaques en fonction des battements du cceur utilisant la totalité des données acquises
a été rendue possible. Ce protocole, intégré a la séquence UTE, a été testé, validé et
comparé aux méthodes standards sur des souris saines

- La méthode a été testée sur des souris ayant développées des pathologies cardio-
pulmonaires a travers différentes collaborations.

Il — Réduire le temps d’acquisition de I’imagerie cardio-thoracique 4D et
améliorer son contraste : Application a I’angiographie pulmonaire.

- Une séquence Radiale 3D avec auto-synchronisation des mouvements a été développee
avec les mémes parametres que I’UTE, afin de réduire davantage son temps
d’acquisition.

- Les deux séquences ont été appliquées sur les poumons afin de reconstruire des
angiographies pulmonaires 3D de haute résolution en fonction de la respiration.

- Une technique de suppression de graisse accélérée a été implémentée et a permis
d’améliorer le contraste entre les vaisseaux et les bronches, tout en maintenant une durée
d’acquisition raisonnable.
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Afin d’introduire les notions de base de I’IRM cardiovasculaire, ce manuscrit débute par un
état de I’art de I’imagerie cardiaque du petit animal. Puis le premier axe concernant le
développement de 1’imagerie 4D cardiaque est exposé dans le chapitre 3. Ensuite, le chapitre 4
est consacré aux travaux effectués sur le deuxiéme projet de cette these : 1’angiographie
pulmonaire. Enfin, le chapitre 5 conclut sur les travaux accomplis lors de cette thése, et en
discute les perspectives.
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2. IMAGERIE

CARDIOVASCULAIRE DU PETIT
ANIMAL
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2.1. Contexte et fonctions cardiovasculaires
2.1.1. Fonctions cardiovasculaires

I1 est nécessaire dans un premier temps, de rappeler le fonctionnement du cceur et de ses
vaisseaux afin de comprendre les difficultés et les défis auxquels I’imagerie cardiovasculaire
du petit animal fait face.

2.1.1.1. Anatomie du coeur

Le cceur d’une souris mesure environ 1 centimétre de longueur et entre 5 a 10 millimétres
de largeur. Il se situe dans la cage thoracique, entre les deux lobes pulmonaires. Du fait de sa
disposition double-oblique (pointe (ou apex) vers 1’avant gauche), des plans spécifiques
existent afin d’imager le cceur en entier. En imagerie, une coupe est une « tranche » positionnée
sur la partie du corps que 1’on veut visualiser. En 2D, elle possede une epaisseur plus ou moins
fine, selon 1’organe ou la zone a observer ainsi que le temps d’examen que 1’on dispose (plus il
y a de coupes, plus le temps d’acquisition est long). Il est possible d’acquérir plusieurs coupes
2D contigués afin d’agrandir le champ de vision, ou alors de passer en 3D et d’imager un
volume. Les trois plans de coupe habituellement utilisés en imagerie conventionnelle (axial,
coronal et sagittal) ne sont pas suffisants dans le cas d’une imagerie cardiaque compléte. Les
plans spécifiques au cceur sont au nombre de trois et doivent &tre acquis avec un soin
particulier : Petit axe, Grand axe et 4 cavites.

Comme chez I’Homme, le cceur de souris posseéde quatre cavités : deux oreillettes et les
ventricules droits et gauches. Le sang est pompé par le ceeur et est ramené a lui par deux
systemes circulatoires bien définis :

e Lesang appauvri en oxygeéne est expulsé de I’oreillette droite vers le ventricule droit du
ceeur, passe par les poumons ou il est oxygéné, puis est ramené a I’oreillette gauche,
puis au ventricule gauche.

e Le sang alors oxygéné est ensuite expulsé par le ventricule gauche pour étre distribué a
tous les organes périphériques et revient finalement a 1’oreillette droite.

Chez la souris, le volume sanguin moyen dans 1’ensemble du cceur est situé entre 100 et 120
pL pour un volume total de sang variant entre 1,2 et 1,5 mL (5 % de son poids total).
Enfin, la paroi du cceur est constituée de trois couches distinctes :

e Le myocarde : tissu musculaire strié¢ composé de deux types de fibres (fibres
musculaires et tissu nodal), qui permet la contraction et la relaxation

e L’endocarde : endothélium simple qui tapisse les cavités

e Le péricarde : I’enveloppe qui tapisse I’extérieur du cceur et qui le fixe dans le thorax
dans sa position.

Les valves cardiaques sont des structures souples qui permettent de réguler le flux sanguin
a travers les quatre cavités du ceeur (voir Figure 1). Elles agissent comme des soupapes et sont,
elles aussi au nombre de quatre :

e Valve tricuspide : entre I’oreillette et le ventricule droits

e Valve pulmonaire : entre le ventricule droit et I’artére pulmonaire

e Valve mitrale : entre I’oreillette et le ventricule gauches

e Valve aortique : entre le ventricule gauche et 1’aorte
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L’ouverture et la fermeture de chaque valve se fait de fagon passive, en fonction de la pression
qui regne de chaque cote. Les bruits du cceur percevables au stéthoscope correspondent aux
bruits que font les valves lors de leur ouverture et fermeture, permettant d’établir un premier
diagnostic.

Valve pulmonaire Valve tricuspide Valve mitrale Valve aortique

Artére pulmonaire
; ; Oreillette gauche
Oreillette droite

Ventricule droit Ventricule gauche

Diastole ventriculaire et Systole Diastole Systole
diastole générale auriculaire auriculaire ventriculaire
- .\.IH“,' pauvre €n oxygene

Sang oxygéné

Figure 1- Etapes du cycle cardiaque et anatomie du cceur.
[Servier Medical Art]

2.1.1.2. Fonctions du coeur

Le cceur fait office de pompe et il permet d’envoyer le sang oxygéné dans les différents
organes du corps a chaque contraction. La fréquence cardiaque d’une souris éveillée se situe
entre 500 et 600 battements par minute, contre 60 a 80 chez ’Homme.

Les liquides allant toujours d’une zone de haute pression a une zone de basse pression, la
fonction principale du cceur est de créer des pressions qui vont entrainer la circulation du sang.
Un cycle cardiaque est divisé en 2 phases principales :

e Lasystole : contraction du ventricule gauche qui expulse le sang. Elle dure environ 45

ms chez la souris.

e Ladiastole : relaxation du ventricule gauche pendant laquelle ce dernier se rempli. Elle

dure environ 100 ms chez la souris.

Ce mouvement trés rapide est un verrou majeur dans 1’acquisition d’une image cardiaque
par IRM, car il requiert une technique de synchronisation précise afin de pouvoir analyser le
mouvement du cceur de facon détaillée.

Au cours d’un examen, les images acquises par IRM permettent, entre autres, de calculer
des parametres caractéristiques du fonctionnement du cceur afin d’évaluer 1’état de santé¢ du
patient. Durant les travaux exposés dans ce manuscrit, nous allons mesurer les volumes
ventriculaires en fin de systole et de diastole (VTS et VTD) et la fraction d’¢jection (FE) : un
parametre primordial correspondant au volume sanguin contenu dans une cavité au cours d’un
battement cardiaque. Elle se calcule de la maniére suivante :

(VTD — VTS)
E=-~—""x

7TD 100
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(Eq. 1)

La valeur moyenne de fraction d’¢éjection pour un ceeur sain est comprise entre 60 et 75 %, toute
valeur inférieure a ce seuil indique un possible mauvais fonctionnement du cceur.

Le rythme cardiague possede une composante mécanique, comme décrite
précédemment, et cette derniere est générée suite & un évenement électrique. En effet, un
courant ¢lectrique de quelques millivolts est produit au sommet de I’oreillette droite et va se
propager dans le muscle cardiaque.

Il est courant de mesurer 1’activité électrique du coeur au cours d’un examen cardiovasculaire.
En effet, ce dernier nous renseigne sur I’amplitude et la durée des ondes €lectriques ainsi que
la fréquence du rythme cardiaque.

L’examen permettant de mesurer I’activité électrique du cceur est 1’électrocardiogramme,
ou ECG. Il s’effectue en plagant des électrodes sur la poitrine du patient, qui vont recueillir les
courants engendrés par les cellules cardiaques et propagés dans tout le corps. L’ECG enregistre
une succession de séquences électriques caractéristiques du ceeur, représentées par des ondes
nommées P, Q, R, S et T (voir Figure 2). L’onde P correspond a la contraction des oreillettes,
I’ensemble QRS a celle des ventricules et enfin ’onde T refléte le retour a la phase de repos
(ou repolarisation) des ventricules. Un ECG anormal refléte une anomalie électrique et par
conséquent un mauvais fonctionnement du cceur, comme lors d’une tachycardie
supraventriculaire, d’une fibrillation auriculaire (qui est facteur de risque d’AVC) ou encore
d’une dysfonction ventriculaire. Dans notre cas, I’enregistrement de cet ECG sera surtout
primordial pour contréler le rythme cardiaque de la souris lorsque celle-ci est placée dans la
machine IRM, et dans un deuxiéme temps pour valider le principe d’auto-synchronisation
(synchronisation directe sur les mouvements cardio-respiratoires, sans appareil externe) des
séquences IRM utilisées dans cette thése.

Complexe
QRS
e
R Intervale RR
p T
Q
S

Intervale QT

Figure 2 - Schéma descriptif d’un électrocardiogramme avec les
ondes P, Q, R, S et T ainsi que leurs intervalles correspondants.

2.1.1.3. Recueil du signal ECG
L'utilité de I'ECG dans I'lRM est donc majeure. 1l est méme indispensable dés lors qu'il

s'agit d'IRM cardiovasculaire. Malheureusement, la mise en ceuvre simultanée de ces
techniques a révélé de nombreuses difficultés. L'environnement électromagnétique de I''RM
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s'est en effet montré particuliérement hostile et rend I'acquisition ECG difficile. Ces difficultés
peuvent étre classées en trois catégories, selon leur origine physique :

- Le champ magnétique statique : sa présence affecte la qualité du signal ECG
principalement du fait de I'effet MagnetoHydroDynamique (MHD), qui augmente en
fonction de I’intensité du champ. Cet effet est la conséquence de l'interaction entre le
champ magnétique statique et un fluide conducteur en mouvement, en l'occurrence
principalement le sang circulant dans la crosse aortique, qui donne lieu a la création
d'une tension.

- Les ondes radiofréquences (RF) : Le principal effet adverse est I'échauffement des
tissus, I’onde RF étant absorbée par le corps, générant un champ électrique dissipé sous
forme de chaleur par effet Joule. Le signal ECG sera donc perturbé par le courant
électrique généré dans le corps de la souris, mais ce courant RF va également induire
un courant dans les cables conducteurs du capteur ECG présents autour du patient,
perturbant donc le signal ECG en le parasitant (les cables du capteur captent aussi une
partie de 1’énergie RF, ils se comportent comme les antennes).

- Les variations rapides de champ magnétique (appelées gradients). Ces champs
variables parcourant le corps humain génerent eux aussi un champ électrique d'une
amplitude compatible avec le déclenchement de stimulations nerveuses périphériques
par I'IRM.

Il existe donc différentes sources cumulatives de perturbation du signal ECG dans I'lRM.
Cette dégradation détériore voire empéche la synchronisation du signal RMN sur le mouvement
cardiaque, engendrant la reconstruction d’une image floue (de la méme maniére qu’une image
reconstruite sans synchronisation cardiaque). En effet, lors d’une acquisition IRM, I’onde R
peut ne pas étre discernable du reste du tracé (Figure 3a), contrairement au signal recueilli une
fois les gradients non-actifs (Figure 3b).

. R T ﬁ.»;:';a«

ECG

l ERK
AT Ah!le !,J
) ,./’J(\"‘L* ﬂ“‘t’ﬂ.'fvﬂ'l‘v:'ﬁ.‘,Vl“"!\*fwﬁ?; lu,n'“l.(‘,l‘.‘-kk/‘w MU{.'MJ"V&M(W{J -‘MLYM yt"‘ﬂ"’(w’\dw’m '»“"‘l"ml\ \,'W“\# "*\Pen’od

122

Figure 3 - Signaux ECG d’une souris saine pendant (a) et hors (b) mise en
route des gradients de I’IRM préclinique a 7T.

Il est donc primordial de porter une attention particuliere au placement des électrodes sur
I’animal afin d’avoir une onde R facilement détectable. Des expériences ont montré que de
placer la premiere électrode sur la paume avant droite et la seconde sur la patte arriere gauche
des souris s’avére plus efficace (Figure 4). En effet, le coeur d’une souris étant oblique, en se
positionnant ainsi, le signal électrique sera recueilli sur toute sa longueur.
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Malgré ces précautions, le recueil de ’ECG lors d’une IRM cardiaque chez le petit animal
reste difficile. Il n’est pas toujours possible d’en obtenir un compatible avec des séquences
d’acquisitions haute résolution, en particulier sur des animaux pathologiques.

Electrode patte
arriere gauche

Electrode patte
avant droite

Figure 4 - Placement opposé des électrodes sur les pattes de la souris.

2.1.2. Description des mouvements

En imagerie cardio-vasculaire, le principal inconvénient réside dans la gestion des
nombreux mouvements inhérents a cette partie du corps. En effet, que ce soit dans le domaine
clinique chez ’Homme, ou pré-clinique chez le petit animal, les mouvements physiologiques
du cceur et des poumons ainsi que ceux du patient sont responsables d'importants artefacts qui
réduisent la qualité des images. La recherche dans le domaine de la détection et de la correction
des mouvements respiratoires pour des applications en IRM est trés active. Les méthodologies
généralement proposées pour s’affranchir du mouvement respiratoire sont basees sur
I'utilisation d'acquisitions dynamiques synchronisées sur la respiration. Néanmoins des
algorithmes de reconstruction ont été développés et permettent de corriger les effets du
mouvement respiratoire [20]-[24].

2.1.2.1. Larespiration

Contrairement a la respiration chez I'Homme, la respiration d'une souris anesthésiée par
inhalation d’isoflurane, prend la forme d'un « hoquet ». Elle alterne pic d’inspiration,
d’expiration puis une phase dite « stable » jusqu’au prochain pic d’inspiration (voir Figure 5).
La fréquence respiratoire d’une souris éveillée varie entre 100 et 150 inspirations par minute,
et peut diminuer jusqu’a 50 lorsque I’animal est anesthésié. Jusqu'a présent, en IRM préclinique
cardiovasculaire de la souris, les données acquises pendant le pic de la respiration ne sont pas
utilisées car jugées déviées par le mouvement [25]. Cependant, peu ou pas d’études précliniques
approfondies ont ét¢ menées quant a I’impact du mouvement respiratoire sur le déplacement
des organes environnants.

Pic Phase stable
d'inspiration/ de I'expiration

expiration \ l

T T T T
1 2

TeTnps
| sec

Figure 5 - Représentation du mouvement respiratoire d'une souris.
Un cycle de respiration alterne pic d’inspiration/expiration et phase stable.
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2.1.2.2. Déformations myocardiques

Les fonctions mécaniques et électriques du cceur entrainent des mouvements
intrinséques aux battements cardiaques. En effet, le coeur se contracte et se relache avec une
période comprise entre 140 et 160 ms pour une souris, entrainant un mouvement latéral et
longitudinal. Ce battement cardiaque se caractérise par trois mouvements : un épaississement
pariétal, un raccourcissement longitudinal et une diminution de la circonférence du myocarde.
De plus, des torsions sont créées dans les trois directions de 1’espace.

Pendant le cycle cardiaque, la contraction est liée a un ensemble de déformations
complexes du myocarde (Figure 6). C’est la disposition des fibres myocardiques en spirale
autours de la cavité ventriculaire gauche qui est responsable de cette déformation
tridimensionnelle. Les trois mouvements caractéristiques de la déformation du cceur dans les
trois dimensions de I’espace sont les suivants :

e Epaississement radial dd & la contraction du myocarde vers le centre de la cavité

e Raccourcissement longitudinal d au raccourcissement des fibres myocardiques

e Raccourcissement circonférentiel de la paroi myocardique
Ces différentes déformations s’accompagnent ¢galement de deux mouvements de torsion, dans
le sens antihoraire pour 1’apex, et dans le sens horaire pour la base du cceur (partie haute du

coeur).
= Fae
)
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Figure 6 - Représentation schématique des mouvements myocardiques.

(a) référentiel local radial, longitudinal et circonférentiel ; (b) orientation des fibres dans la
région épicardique (en trait continu), dans la région endocardique (en pointillés) ; (c) torsion du
ventricule gauche au cours du cycle cardiaque (ED = télédiastole, ES = télésystole). Image de
Rissel et al. (2009)

Les déformations myocardiques posent un autre verrou quant a I’imagerie cardiaque du
petit animal. En effet, la présence de torsions dans les trois directions de I’espace encourage
fortement I’usage d’une technique d’imagerie en 3D afin de pouvoir visualiser le mouvement
complet et complexe du cceur. Cet encodage en 3D sera détaillé plus tard dans ce chapitre (voire
partie 2.2.2 « IRM cardiovasculaire »).

2.1.2.3.  Mouvements de la souris

Enfin, la troisiéme catégorie de mouvements qui apporte des difficultés dans 1’imagerie
cardio-vasculaire dépend du patient directement. Comme dans tous les domaines d’imagerie,
les mouvements de ce dernier pendant I’acquisition entrainent des artefacts sur 1’image
reconstruite. Selon la durée de 1I’examen, le patient peut bouger de manicre imprévue et minime,
mais ayant toujours une répercussion sur les images. De plus, certaines personnes telles que les

28



nourrissons, les personnes en situations de handicap ou encore les personnes adgées ne sont pas
en mesures de rester immobile longtemps, rendant 1’examen plus difficile.

Cependant, dans le contexte de cette these, les examens sont pratiqués dans le domaine
pré-clinique, sur des modeles murins. Pour éviter tous mouvements inhérents aux animaux, ces
derniers sont endormis grace a un gaz, et ce pendant toute la durée de I’acquisition. Ainsi, tant
que I’animal est sous les effets de I’Isoflurane (dose de 1 a 2 % dans I’air), peu ou pas de
mouvements inhérents seront effectués et cette contrainte sera affranchie.

2.2.DE LA RMN AUX SEQUENCES IRM CARDIAQUES

Comme présenté dans le premier chapitre de cette theése, 'IRM cardiovasculaire du petit
animal fait face & de nombreux verrous. Pour rappel, 'IRM préclinique nécessite 1’utilisation
de tres fortes résolutions spatiales mais également le développement de méthodes offrant une
tres grande résolution temporelle. Ces contraintes sont aggravées par le faible rapport signal-
sur-bruit des images inhérent a la technique. Afin de lever ce dernier verrou, la majorité des
développements réalisés chez le petit animal s’effectuent a hauts champs magnétiques (4.7, 7
et 9.4 Teslas). Selon les principes de la physique, la montée en champ s’accompagne d’une
accentuation de la différence entre les populations de spins paralléles et antiparalleles. Ceci a
pour conséquence une augmentation du signal qui varie avec le carré de I’amplitude du champ
Bo. Cette élévation est néanmoins contrebalancée par une autre augmentation : celle du bruit.
Il en résulte que le rapport signal-sur-bruit suit une relation linéaire avec la valeur du champ
. il est théoriquement deux fois plus élevé a 3T qu’a 1,5T [26]. De plus, la forme de I’antenne
de réception utilisée pour « récupérer » le signal RMN aura un impact sur le rapport signal-
sur-bruit. Concrétement, plus le volume de réception sera restreint a la zone d’intérét, moins
il y aura de bruit enregistré en provenance des structures environnantes. Le facteur de
remplissage de 1’antenne est directement proportionnel au rapport signal-sur-bruit, c’est
pourquoi il est important de I’optimiser. Un autre paramétre concerne le choix de la bande-
passante. Une augmentation de sa valeur permet de diminuer le temps d’écho du signal
recueilli, cependant cela se fait en dépit du rapport signal-sur-bruit.

Cette sous-partie va premicerement rappeler les principes de base de I’IRM, en introduisant
la RMN, puis la définition du terme « séquence IRM » et enfin I’explication du remplissage de
I’espace de Fourier. Dans un deuxieme temps, les principales séquences IRM utilisées en
imagerie cardiovasculaire du petit animal seront listées, puis une partie s’intéressera aux
avantages majeurs de I’imagerie dynamique. Enfin, les techniques de synchronisation des
séquences sur les mouvements seront exposées.

2.2.1. Principes de base de 'IRM

2.2.1.1. Séquence IRM

Il est important de rappeler qu'une expérience IRM repose sur le principe de la
résonance magnétique nucléaire (RMN) ; principe qui consiste a observer les transitions entre
2 niveaux d’énergie d’un noyau soumis a un champ magnétique. Sachant que le corps humain
est essentiellement composé d’eau (70 %), I’élément le plus couramment observé en IRM est
le noyau d’hydrogéne 1H, appelé proton.

En présence d’un champ magnétique Bo, le spin nucléaire (caractéristique intrinseque du noyau,
tel que la masse et la charge) donne naissance & un moment magnétique p dont 1I’amplitude est
proportionnelle a la valeur du spin. Le principe de la mesure de RMN est de mettre le moment
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pn en mouvement de précession autour d’un champ Bo puis de le perturber a I’aide d’un
deuxieme champ B1 appliqué pendant un court instant. Cela dévie la trajectoire de p, mais une
fois B disparu, il retrouve sa direction initiale en présence de Bo seul. Ce retour a 1’équilibre
s’accompagne d’une émission d’ondes électromagnétiques que 1’on peut détecter : c’est le
signal mesuré en RMN. Le retour a 1’état d’équilibre des deux composantes de 1’aimantation se
nomment relaxation longitudinale et relaxation transversale. Le temps T1 est la constante de
temps pour la repousse de I’aimantation longitudinale, quant au To, il correspond a la constante
de temps pour le déphasage de la magnétisation transversale.

Comme le signal enregistré provient de I’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 1’espace réciproque de 1’image appelé espace de
Fourier ou encore espace-k. L’ensemble des paramétres définissant les impulsions de champ
magnétique et les caractéristiques des mesures décrites précédemment sont répertoriés dans ce
qu’on appelle une séquence IRM, ou chronogramme.

Pour former une image en IRM, cette expérience de base est répétée a de multiples
reprises. Pour chacune de ces expériences (aussi appelées répétitions) un écho est enregistré et
stocké dans I’espace de Fourier sous forme de ligne. Une fois 1’espace de Fourier totalement
échantillonné, une opération mathématique appelée la Transformée de Fourier inverse (TF) est
appliquée a ’espace-k pour reconstruire 1’image finale. Ce processus d’acquisition de 1’image
est schématisé dans la Figure 7.
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Figure 7 - Processus d’acquisition d’une image.

Le signal RMN préalablement modulé en phase et en fréquence est stocké dans un espace
de Fourier. De multiples combinaisons de gradients de codage de phase et de fréquence
sont nécessaires pour échantillonner totalement cet espace de Fourier. Une opération
mathématique appelée la transformée de Fourier inverse appliquée sur cet espace permet
alors de reconstruire l'image finale de la région excitée.
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Deux parameétres temporels sont primordiaux et permettent de caractériser et classer les
séquences entre elles, il s’agit des variables suivantes :

- TE : Temps d’écho
C’est la durée entre le sommet de I’impulsion d’excitation radiofréquence et la moitié
du temps de lecture. (Voir schéma de la Figure 7)

- TR : Temps de répétition
Il correspond quant a lui a la durée séparant deux impulsions RF d’excitation
successives. En multipliant le TR par le nombre de répétitions, on obtient le temps total
d’acquisition (TA).

2.2.1.2. Espace de Fourier

L’espace de Fourier (ou espace k) est une matrice qui recueille la totalité des signaux
RMN (un signal correspond a une répétition). Comme indiqué dans la Figure 7, ’application
d’une opération mathématique sur cette matrice (Transformée de Fourier) nous permet
d’obtenir une image. Généralement, la construction d’une image nécessite le recueil d’une série
de signaux appelés acquisitions (ou réepétitions). Pour chaque acquisition, une impulsion
radiofréquence (RF) engendre une nouvelle valeur d’aimantation transverse a 1’origine du
signal et qui est alors échantillonnée selon une trajectoire particuliére de 1’espace de Fourier.
En principe, une image compléte d’IRM peut étre reconstruite a partir d’une seule acquisition
en utilisant une trajectoire spécifique qui parcourt tout ’espace de Fourier en un seul TR
(« single-shot » en anglais). Cette fenétre d’acquisition est aussi dictée par la performance du
systeme de gradient et les contraintes physiques qui limitent la vitesse a laquelle I’espace de
Fourier peut étre parcouru. Il en résulte que la plupart des méthodes d’imagerie IRM utilisent
de multiples acquisitions (« multi-shot », en anglais), chacune d’entre elles permettant de
recueillir les informations d’une partie de I’espace de Fourier. Une partie du développement de
nouvelles méthodes d’acquisition en IRM consiste & modifier la stratégie et les trajectoires
permettant de remplir I’espace de Fourier.

Un déplacement dans I’espace de Fourier s’effectue grace a I’application des gradients
de codage de I’espace (Figure 8). L’application d’un gradient induit en effet une variation de
la fréquence de précession des spins dépendante de leurs positions dans 1’espace. Pour remplir
un espace de Fourier, trois gradients sont nécessaires : Gs, Gp et Gr. Chacun d’entre eux
possede un role precis :

- Gs est appelé gradient de sélection de coupe. Il permet de sélectionner le volume

anatomique qui va étre exploré.

- Gp est appelé gradient de codage de phase. Il code dans une direction la position de

chaque proton a I’intérieur d’un voxel, a I’intérieur du volume sélectionné.

- Gr est appelé gradient de codage de fréguence. Chaque proton sera codé dans la

deuxieme direction par ce dernier.

Suite a I’arrét des gradients, les spins précessent a nouveau a la méme fréquence mais ont
accumulé une différence de phase qui dépend de leur position par rapport a I’isocentre de
I’imageur. La distance entre deux points échantillonnés dans 1’espace de Fourier est
proportionnelle a D’intensité du gradient utilisé. Le déplacement entre deux points est
proportionnel a 1’aire de 1’ensemble des gradients appliqués (trapezes de couleurs
correspondants aux différentes étapes de remplissage de 1’espace de Fourier sur la Figure 8) :
plus I’aire est importante plus la distance parcourue entre deux points le sera aussi. En
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appliquant des gradients selon des axes différents, il est donc possible de parcourir I’espace de
Fourier en 3D.

La Figure 8 retrace les étapes d’échantillonnage d’une ligne de 1’espace de Fourier avec
une séquence d’imagerie classique de type écho de gradient. Cette méthode dite « cartésienne
» (acquisition de lignes paralléles dans I’espace de Fourier) est encore de nos jours I'une des
plus courante en IRM. Plus tard dans ce manuscrit nous détaillerons des techniques alternatives
d’échantillonnages de 1’espace de Fourier.
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Figure 8 - Chronogramme d’une séquence Echo de Gradient 2D et échantillonnage
de ’espace de Fourier correspondant.

L’information codant la partie importante de 1’image (contraste et forme générale) se
situe au centre de I’espace de Fourier : il s’agit des basses fréquences spatiales. Elles possédent
I’intensité la plus €élevée et donnent les plus grandes variations de niveaux de gris (contraste).
Par contre, bien que ces variations de niveaux de gris soient importantes, elles s’étalent dans
I’espace et ne donne que la forme générale de I’image, comme illustré sur la deuxieéme image
de la Figure 9.

Les hautes fréquences qui se situent en bordure de I’espace k apportent les détails de
I’image (3¢éme colonne de la Figure 9). Ces fréquences correspondent aux changements
brusques de niveaux de gris, elles interviennent donc dans la résolution spatiale de I’image. La
résolution spatiale est d’autant meilleure que 1’on dispose d’informations de fréquences
spatiales élevées.
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Figure 9 - Répartition de I'information dans I'espace de Fourier.

Les régions centrale et/ou périphérique de [’espace de Fourier sont utilisées pour
reconstruire les images grace a une transformée de Fourier inverse. La
reconstruction avec le centre de [’espace donne une image floue mais contrastée
alors que la périphérie de [’espace donne une image détaillée mais avec peu de
signal et de contraste. (Trotier, 2015)

La résolution spatiale de I’image finale dépend de la taille de I’espace de Fourier qui est
échantillonné. Plus I’espace de Fourier est grand, plus I’image finale sera résolue. L’équation
(Eqg.2.1) synthétise ce postulat.

1
2 X kmax

(Eq.2.1) Ax =

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 1’espace entre
deux points consécutivement échantillonnés dans ’espace de Fourier (Ak). L’expression du
champ de vue est donnée dans 1’équation (Eq.2.2)

1
(Eq.2.2) FOV =

Enfin, il est nécessaire de respecter une régle concernant I’échantillonnage de 1’espace de
Fourier car si la dimension de I’image est supérieure au FOV, un repliement de celle-ci aura
lieu. La fréquence d’échantillonnage (1/0t, ot étant la période d’échantillonnage) doit étre deux
fois supérieure a la fréquence la plus élevée du signal enregistré. Cette regle appelée critere de
Nyquist est synthétisée dans 1’équation 2.3 et permet de minimiser le nombre de points a
échantillonner.

1

2. Kmax
(Eq.2.3) Ax = — < or
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En imagerie cartésienne, n représente le nombre de points enregistrés pour une
répétition. FOV représente le champ de vue de I’image finale. Dans un contexte ou le critére de
Nyquist n’est pas respecté, certains artéfacts peuvent apparaitre sur I’image finale. La Figure
10 résume I’effet du sous-échantillonnage aléatoire ou non aléatoire sur I’image finale. Un sous-
échantillonnage d’un facteur 2 en retirant une colonne sur deux de 1’espace de Fourier
entrainera une duplication de ’image dans la direction de sous- échantillonnage (1% colonne).
Un sous échantillonnage aléatoire entrainera I’apparition sur I’image finale d’artéfacts localisés
aléatoirement (fleches sur ’image de la 2™ colonne). L’effet du sous-échantillonnage sera
détaillé plus tard dans ce manuscrit.

¥
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Figure 10 - Effets du sous-échantillonnage de I'espace de Fourier et conséquences sur |'image
finale.

La violation du critére de Nyquist introduit des artefacts dans le domaine image qui dépendent de la
trajectoire utilisée. 1% colonne : avec une fréquence d’échantillonnage insuffisante d un facteur 2
pour une acquisition cartésienne, on observe des artefacts de repliement. 2¢™ colonne : avec un
espace sous- échantillonné aléatoirement avec un facteur 2, on observe des artefacts incohérents
(fleches blanches). (Trotier, 2015)

2.2.2. IRM cardiovasculaire

2.2.2.1. Etatde lart

L’IRM cardiovasculaire comporte plusieurs modalités avec des propriétés et des
applications particulieres. Elle peut étre utilisée pour 1’évaluation de nombreux troubles
cardiaques tels que : les maladies cardiaques congénitales, les cardiomyopathies, les masses et
tumeurs cardiaques, les maladies vasculaires et cardiopathies valvulaires et péricardiques, et
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bien d’autres. Pour diagnostiquer, traiter et suivre ces différentes pathologies, on distingue
quatre principaux types de séquences en IRM cardiaque : celles qui permettent de nous
renseigner sur I’anatomie du cceur et de ses vaisseaux, les séquences de perfusion des tissus,
celles qui informent sur le flux sanguin grace a 1I’image de phase et enfin les séquences
d’imagerie paramétriques qui permettent de quantifier les propriétés d’un tissu. Comme dans
le cadre de cette these, les études sont uniqguement menées sur le petit animal, la liste des types
de séquences décrites ci-dessous est restreinte au domaine préclinique.

Le contraste "sang noir" découle du phénomene de sortie de coupe des spins mobiles du
sang, avec une suppression du signal du sang en préalable de 1’acquisition. La suppression du
signal sanguin est opérée grace a I’ajout d’un module préparatoire de I’aimantation (bandes de
présaturation, gradients de déphasage sensibles au mouvement, ou encore la double inversion
récupération (DIR)). Elle donne des images ou le signal du sang a été annulé : les cavités
cardiaques et les vaisseaux apparaissent noirs contrastant avec les parois myocardiques grises.
L’imagerie de sang noir est donc reconnue pour offrir des informations morphologiques
précises sur le ceceur, comme par exemple 1’épaisseur du myocarde.

Figure 11 - Images cardiaques de souris réalisées en petit axe avec un contraste sang noir.

On peut y observer la fin de la diastole (a), la fin de la systole (b) et le début de diastole (c).

L’annulation du signal sanguin est assurée par [ utilisation d 'un motif DIR. Ceci permet de
distinguer les cavités cardiaques en hyposignal. [D’apres Berr et al. 2005]

L’imagerie anatomique de sang noir possede plusieurs avantages tel qu’une qualité d’image
supérieure a une image « sang blanc ». Parce que le signal intraluminal est supprimé, les
vaisseaux contenant du "sang noir" ne géenérent pas d'artefacts de pulsation (ghosting). De plus,
I'absence de signal intraluminal permet de délimiter clairement les parois des vaisseaux (ou des
cavités cardiaques).

En revanche, I’utilisation de motifs préparatoires pour annuler le signal du sang augmente
considérablement les temps d’acquisition En pratique, ce temps d’acquisition d’imagerie sang
noir peut méme atteindre jusqu’a 4 heures en acquisition 3D [27], ce qui représente un temps
d’expérience incompatible aux études menées chez le petit animal. Un autre inconvénient de
cette méthode réside dans le fait que le sang noir est difficile & séparer des structures non
vasculaires adjacentes a faible signal, telles que les calcifications et I'air pulmonaire.
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Elle permet d’évaluer I’anatomie des gros vaisseaux sanguins et des artéres coronaires, qui
irriguent le myocarde.

a

Figure 12 - MIP (Projection d’intensité maximale) d’une angiographie
coronarienne de souris en 3D.
(a) les LCA (Left Coronary Artery) et (b) les RCA (Right Coronary Artery).
[D’apres Cochet et al. 2010]

L'angiographie coronarienne par IRM permet une visualisation non invasive de l'artére
coronaire sans exposer les patients aux rayonnements ionisants [28]. Cependant, une longue
durée d’acquisition et une résolution spatiale relativement faible par rapport aux autres
modalités d’imagerie sont les principales limites de I'angiographie coronarienne par résonance
magnétique.

Les images ciné sont reconstruites en fonction du mouvement cardiaque, elles nous donnent
une information complete de la fonction cardiaque tout au long du cycle (comme la fraction
d’¢éjection par exemple). L’imagerie ciné est une technique particuliérement intéressante pour
I’évaluation de la fonction cardiaque. Cette technique sera exposée en détails plus tard dans ce
manuscrit.

L’IRM de perfusion permet d’observer la microcirculation sanguine des tissus. En imagerie
cardiovasculaire, elle est utile afin de mesurer le débit sanguin qui irrigue le myocarde. Afin de
différencier les tissus perfusés (irrigues) et non perfuses, un agent de contraste peut étre injecté
au préalable. Dans ce cas, ce sont les techniques de perfusion de premier passage ou de
rehaussement tardif du gadolinium qui sont utilisees. Cependant, le marqueur intra-vasculaire
peut également étre endogéne, et une technique ne nécessitant pas de produit de contraste est
alors possible : il s’agit de I’imagerie par marquage de spins (ASL).
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L’imagerie de perfusion de premier passage est particulierement efficace pour le diagnostic
des pathologies présentant un trouble de la micro-circulation dans les tissus (tumeur, infarctus
du myocarde, ..). Pour cette méthode, une séquence IRM rapide pondérée T2* est utilisée. Elle
nécessite 1’injection intra-veineuse d’un produit de contraste qui va permettre de diminuer
localement les temps de relaxation T2* des tissus environnants. La diminution du signal
enregistré lors du premier passage de 1’agent de contraste dépend alors de sa concentration dans
le vaisseau, du nombre et du diamétre des vaisseaux par unité de volume [29].

Figure 13 - Exemple d'images IRM de premier passage a double contraste accélérées par
CS (Compressed-Sensing) obtenues sur le coeur d’une souris au repos.
[D aprés Naresh et al. 2016]

Bien que l'imagerie de premier passage soit la méthode IRM de choix pour évaluer la
perfusion myocardique chez I'Homme, les contraintes techniques liées a la résolution spatio-
temporelle ne lui permettent pas d’étre une référence en préclinique chez le petit animal.

Afin de réaliser une IRM cardiaque avec rehaussement tardif, I’injection préalable d’un
produit de contraste appelé Gadolinium est nécessaire. L’hypersignal myocardique focal
observé 10 minutes apres injection de gadolinium en imagerie T1 signe I’infarctus récent ou les
séquelles fibreuses, ou encore un processus inflammatoire ou tumoral [30]. Cette méthode est
trés sensible pour détecter et localiser les petits infarctus sous-endocardiques, non visualisés
par les autres techniques.

Figure 14 - Images tardives rehaussées au gadolinium (LGE).

Souris imageée 48 heures apres un infarctus du myocarde montrant 3 coupes

consécutives a axe court (a), et une vue a 4 chambres a axe long (b), révélant
[’étendue de la région atteinte (fleches). [D aprés Price et al. 2010]
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L'IRM avec rehaussement tardif du gadolinium est un outil précieux pour la détection des
cardiopathies ischémiques, y compris l'infarctus du myocarde, des cicatrices et de la fibrose.

L’ASL pour « Arterial Spin Labelling », est une technique utile pour quantifier un débit
sanguin tissulaire. I1 s’agit d’une technique différentielle au cours de laquelle deux acquisitions
sont réalisées : une acquisition avec marquage des protons artériels et une acquisition controle.
La soustraction de I’acquisition de marquage et de 1’acquisition contrdle annule le signal des
tissus statiques et permet d’obtenir une image pondérée en perfusion. L’absence d’irradiation
ou d’injection de produit de contraste exogéne, de méme que 1’accés a une quantification
reproductible des parameétres de perfusion, font de ’ASL une technique particulierement
intéressante pour I’¢tude de la perfusion tissulaire [31]. Comme précisé plus tot, les techniques
de perfusion de premier passage et par LGE ne sont pas les plus adaptées pour I’imagerie
préclinique. L'ASL reste 1’option historiquement supérieure pour l'imagerie de la perfusion
myocardique chez les petits animaux.

Perfusion maps (ml/g/min)

Figure 15 - Cartes de perfusion obtenues a partir d’une souris
au repos (colonne de gauche) et pendant la vasodilatation
(colonne de droite).

[D’apres Troalen et al. 2012]

Toutefois, la qualité des images ASL peut étre limitée par le faible rapport signal sur bruit ;
Par conséquent, des durées d’acquisition longues (pour les deux images) sont requises, surtout
pour obtenir des résolutions spatiales suffisamment importantes pour détecter une pathologie.

L'imagerie par résonance magnétique a contraste de phase est une technique qui permet de
caracteériser la fonction cardiaque et de mesurer les vitesses d’écoulement du sang dans le coeur
avec une haute résolution temporelle et spatiale.

L’imagerie de contraste de phase est une technique utilisant une paire de gradients
bipolaires appliquée sur une coupe contenant des spins stationnaires et mobiles. Un spin
stationnaire soumis a une telle paire de gradients ne subira aucun déphasage net, mais un spin
mobile aura un déphasage net proportionnel a sa vitesse. Deux spins tournant a la méme vitesse
mais dans des directions opposées auront des déphasages égaux mais opposés. En mesurant les
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changements de phase, la vitesse peut donc étre calculée. Cette méthode ne produira pas
d’image angiographique mais elle est la base des mesures de débit de contraste de phase
largement utilisées en IRM cardiovasculaire (c’est le cas de 1’imageric « 4D Flow »).
L’amplitude, la durée et I’espacement des gradients bipolaires déterminent le degré de
sensibilité aux écoulements lents ou rapides. Ceci est contrdlé par un parametre sélectionnable
par 1’opérateur connu sous le nom de codage de vitesse (VENC). Un bon réglage du VENC est
impératif pour éviter un effet de repliement, source d’erreurs sur la mesure des vitesses élevées.

Aujourd’hui, I’imagerie cardiovasculaire PC peut étre utilisée en 2D pour créer une image
de dépistage vasculaire rapide et en mode ciné pour quantifier les flux sanguins et les vitesses
dans le ceeur et les gros vaisseaux.

Il est également possible d’acquérir des images PC en 3D ainsi qu’en 4D. Connu sous le
nom de 4D Flow, cette technique permet par exemple de quantifier les flux sanguins au sein du
cceur battant, comme sur la Figure 16 ci-dessous [25].

a) b) ¢)

Figure 16 - a) Images anatomiques du
ventricule droit de souris avec une séquence
4D PC UTE, b) Images de vitesse de flux en

couleurs et ¢) Superposition des deux.

Trois phases du cycle cardiaque sont affichées
de haut en bas. Pour illustration, les cartes de
flux sont mises a [’échelle entre 0 et 60 cm/s.

[D’aprés Krdmer et al. 2017]

Le principal inconvénient de ’ARM PC 3D ou 4D en tant que technique d’angiographie
repose sur les temps d’acquisition qui sont généralement longs.

Cette technique permet de générer des cartes paramétriques sur lesquelles chaque pixel
correspond a une valeur de T1. En imagerie cardiovasculaire, la cartographie T1 est un indice
robuste et hautement reproductible qui fournit des mesures significatives sur les propriétés du
myocarde. Une augmentation des valeurs de T1 peut par exemple étre le marqueur d’un cedéme
(suite a un infarctus ou une inflammation du myocarde) ou d’une augmentation de 1’espace
interstitiel (lors d’une fibrose ou d’un infarctus). A contrario, une diminution du T1 peut
provenir d’une surcharge lipidique ou ferrique dans le tissu myocardique.
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Figure 17 - Cartes T1 (a) et Rz (b) d’une souris ischémique a différentes
positions de coupe.
Les fleches blanches indiquent la zone ischémique.
[Castets et al.]

La cartographie T, permet de détecter avec précision et fiabilité les zones d’cedéme
myocardique. Une étude de Strijkers et al. a également montré en 2015 I’utilisation d’une
séquence radiale pondérée en T2* pour visualiser de la fibrose cardiaque [32]. Chez les souris
ayant eu un Infarctus du Myocarde (M), la zone d'infarctus était caractérisée par une
décroissance T2* plus rapide par rapport aux tissus sains.

Figure 18 - Images IRM pondérées en
T2 * d'un cceur de souris post-1M.
Les ventricules droit (RV) et gauche (LV)
sont indiqués, ainsi que les muscles
papillaires (PM) et quelques petits
artefacts (fleches). [D apres Strijkers et
al. 2015]
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Les cartographies T1 et T2 apportent des informations quantitatives précieuses en imagerie
cardiovasculaire, et ce, sans injection d’un produit de contraste. Cependant elles font face a un
verrou majeur de cette région : les mouvements cardio-respiratoires. En effet, les battements
cardiaques ainsi que les mouvements liés a la respiration rendent I’acquisition des cartes
paramétriques difficile. Il est alors indispensable de synchroniser les séquences sur ’ECG du
sujet.
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Dans le cadre de cette thése, nous nous concentrerons sur les séquences d’imagerie
dynamique (ciné). Elles sont aujourd’hui des méthodes de référence pour 1’étude des modeles
pré-clinique. Les développements actuels ont pour but d’améliorer les résolutions spatiales et
temporelles des images et de simplifier I’acquisition des données. Il faut néanmoins que ces
améliorations ne se fassent pas au détriment de la durée d’acquisition ou d’examen (acquisition
+ préparation de 1’animal).

2.2.2.2. Imagerie cardiovasculaire dynamique

Grace aux séquences d’écho de gradient (EG) a TR court, ’'IRM est une technique de
choix pour I’étude dynamique du mouvement cardiaque et de sa fonction contractile. On parle
alors d’imagerie ciné, qui nous permet d’obtenir des images du cceur résolues dans le temps.
Aujourd’hui, les séquences d’impulsions de base utilisées lors des examens cliniques en
cardiologie sont généralement de type bSSFP pour « Balanced Steady State Free
Precession ». Elles se trouvent également sous le nom de TrueFisp chez le constructeur
Bruker. Ce type de séquence génére un signal intravasculaire élevé par rapport aux autres
tissus en raison du rapport T2/T1 intrinséquement élevé du sang. La structure de cette séquence
permet d’utiliser des valeurs de TE et TR trés courtes, et donc plusieurs lignes de 1’espace de
Fourier peuvent étre acquises pendant un seul battement cardiaque.

Afin d’imager plusieurs coupes 2D du ceeur, il est possible de faire des acquisitions
multi-coupes. Cette technique acquicre plusieurs images en écho de gradient 1’une aprés
I’autre, et permet d’obtenir une série de coupes 2D contigu€s empilées sur 1’ensemble du
ceeur. Cependant, ce type de séquences ne permet pas 1’obtention d’une résolution spatiale
importante dans la direction de coupe, afin de conserver un rapport signal-sur-bruit suffisant.
De ce fait, elles sont susceptibles de sous-estimer les fonctions cardiaques (ex : contraction
du myocarde, calcul de la fraction d’éjection), et donc de fournir des résultats peu robustes et
non fiables. Un dernier inconvénient de ces séquences réside dans la nécessité de placer
correctement les différentes coupes, qui est une tadche particulierement difficile dans
I’imagerie du petit animal. Le coeur de la souris mesurant environ 1 centimétre, il est délicat
d’y placer plusieurs coupes jointives de quelques millimétres de maniére précise.

En conséquence, I’encodage en 3D des séquences écho de gradients est donc
particulierement intéressante, et permet de lever les verrous exposés ci-dessus. Les
acquisitions en 3D apportent de nombreux avantages dans 1’imagerie cardiovasculaire. Tout
d’abord, elles augmentent la précision des calculs de paramétres cardiaques car elles bénéficient
d’une meilleure résolution dans les trois directions de I’espace. Ensuite, 1’encodage dans la
direction de coupe permet d’éviter I’étape d’orientation des coupes 2D, qui peut s’avérer
compliguée chez le petit animal, et en particulier sur des modéles pathologiques.

Toutefois, I’IRM étant toujours une question de compromis, le passage en 3D engendre
des inconvénients tant sur la qualité d’image que sur la vitesse d’acquisition. En effet, le signal
sanguin qui se trouve a I’intérieur des cavités cardiaques se voit saturé lors d’une séquence
classique d’écho de gradient 3D. Ce principe, inhérent a la séquence entraine une baisse du
contraste sur bruit entre le sang et le myocarde. De plus, le temps d’acquisition d’une séquence
3D est évidemment supérieur a une acquisition 2D, pouvant atteindre jusqu’a 2h d’examen pour
une image cardiaque compléte chez le modele murin [33]. Enfin, I’imagerie en 3D est plus
sensible aux artefacts de mouvement du fait de sa forte résolution spatiale.
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2.2.2.3. Agent de contraste

Dans le but de palier le faible rapport signal-sur-bruit et le manque de contraste sang-
myocarde présent en imagerie cardiovasculaire, cette partie s’intéresse a I’utilité¢ d’injecter des
agents de contraste. En effet, I’injection de certaines particules dans le systéme sanguin peut
permettre de rehausser le contraste dans les régions ou elles diffusent. Dans le domaine clinique,
il s’agit le plus souvent de chélates de Gadolinium, un métal faisant parti des terres rares.
Cependant, pour une application préclinique, le Gadolinium, sous sa forme classique chélatée
(Gd-DOTA par exemple) n’est pas idéal. En effet, sa demi-vie est d’environ 20-30 minutes
chez le petit animal (contre 90 minutes chez I’Homme) [34], ce qui requiert une imagerie
relativement rapide des lors que le produit est injecté. Des dérivés du Gadolinium présentant
des caracteristiques intéressantes ont également été développés. Le Gadomer-17 est un
complexe de Gadolinium dendritique synthétique chélatant 24 ions Gd. Il posseéde un diametre
plus gros et se restreint donc davantage a I'espace intravasculaire. Il présente également un
temps de relaxivité (r1) environ 5 fois supérieur au Gadolinium [35] et reste plus longtemps
dans I’organisme (demie-vie d’environ 37 min chez le rat) [36].

Une alternative au gadolinium a récemment été montrée comme étant tres efficace pour
rehausser le contraste sur bruit en imagerie cardiovasculaire. Il s’agit d’agents de contrastes a
base de nanoparticules de fer (Ultra Small Particle of Iron Oxyde : USP10O), qui possédent un
diameétre supérieur a celui du gadolinium (de I’ordre d’une trentaine de nanometres). Leurs
temps de demi-vie dans le sang est également supérieur a celui du gadolinium, pouvant atteindre
les 36 heures chez ’Homme [37], [38]. En effet, des études ont révélées 1’efficacité des USPIO
en tant qu’agent de contraste T1 a des champs magnétiques cliniques (1,5T et 3T) pour
I’imagerie de premier passage, pour I’imagerie vasculaire ainsi que pour ’imagerie cardiaque.
Cette technique présente néanmoins des inconvénients pour I’appliquer au domaine préclinique
car pour des champs magnétiques supérieurs a 3T, 1’effet T2/T2* induit par les nanoparticules
devient trés important, contrairement a leur effet T1 qui reste relativement stable.

Sans injection Avec injection

Figure 19 - Images
cardiaques avant et apres
injection de
Ferumoxytol.

Le ferumoxytol est actuellement le seul USPIO commercialise. Il a été approuvé par la
Food and Drug Administration (FDA) des Etats-Unis comme traitement intraveineux de
I’anémie ferriprive chez les patients atteints d’insuffisance rénale chronique. L’imagerie a base
de ferumoxytol est possible chez les patients présentant une insuffisance rénale, une population
de patients dans laquelle le gadolinium et les agents de contraste iodés sont contre-indigqués.
Une autre caractéristique unique du ferumoxytol en tant qu’agent de contraste est qu’en raison
de sa taille et de son revétement glucidique, il a un temps de séjour intravasculaire prolongé de
plus de 12 heures chez ’Homme, et d’environ 3 heures chez le modéle murin. Ce plateau étendu
de signal vasculaire accru peut étre utilisé pour des acquisitions d’imagerie beaucoup plus
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longues que celles possibles avec des agents a base de gadolinium, ce qui permet d’améliorer
les performances des séquences IRM et I’option de répéter 1’imagerie sans avoir besoin de
produit de contraste supplémentaire. De plus, comme le fer est un élément naturel de
I’organisme, il pénétre dans les voies métaboliques naturelles de ce dernier. Ainsi, les dépots a
long terme qui sont visibles aprés injection d’agents contenant du gadolinium n’ont pas été
trouvés dans le cadre du ferumoxytol.

Afin de limiter la décroissance du signal induite par les agents de contraste a base de
nanoparticules de fer, il est également possible de jouer sur un paramétre intrinséque aux
séquences IRM : le temps d’écho (TE). Pour rappel, le TE détermine le moment précis ou le
signal est mesuré sur la courbe de décroissance To, c'est a dire le temps pendant lequel on laisse
décroitre le signal dans le plan transverse avant de le mesurer. Pour les séquences d’écho de
gradient dites « classiques », le TE varie d’1 a quelques millisecondes. De ce fait, avec ces
séquences, le signal des tissus ayant un temps de relaxation To/T2* trés court décroit
significativement avant le recueil de I'écho. Le raccourcissement du T provoqué par les USP10
empéche donc le recueil des signaux dans leur environnement. C’est pourquoi le
développement des séquences UTE (« Ultrashort TE », pour temps d’écho ultracourts en
francais) se montre alors trés utile dans ce cas. Les séquences UTE se caractérisent par un TE
de l'ordre de quelques microsecondes, permettant ainsi de recueillir le signal avant sa
décroissance.

Ainsi, I'utilisation de séquences UTE permet de s’affranchir des effets T2 et To* dus aux
USPIOs et d’utiliser efficacement leur effet T1, méme a champs magnétiques intenses. Cette
approche est idéale pour des applications in vivo chez le petit animal sur des IRM a champs
magnétiques éleves.

2.2.3. Techniques de synchronisation

2.2.3.1. Contexte

En raison des mouvements cardio-thoraciques décrits précédemment, les séquences
d’IRM cardiaque comportent des spécificités qui les distinguent des séquences d’IRM
ordinaires destinées aux autres organes dits « immobiles » de la souris. Dans le but d’améliorer
la résolution ainsi que la précision des images cardiovasculaires IRM, 1’acquisition du signal
doit étre synchronisée avec le mouvement cardiaque. En pratique, cette synchronisation est
effectuée avec I’onde R de I’ECG, car celle-ci est la plus facile a détecter et correspond a un
moment particulier du cycle cardiaque. Pour rappel, il est important de bien placer les
¢lectrodes sur les pattes de 1’animal afin de recueillir un signal ECG le plus distinct possible.

Afin d’effectuer une image cardiaque synchronisée sur le mouvement, le deuxieéme élément
clé repose sur I’utilisation de temps de répétition (TR) courts. Comme le but de I’IRM cardiaque
est généralement d’imager plusieurs phases au cours du cycle cardiaque pour pouvoir relever
la cinématique du battement du cceur, il est primordial que les TR de la séquence IRM utilisée
soient bien plus courts que la durée d’un cycle cardiaque (c’est-a-dire le temps séparant deux
ondes R de I’ECG, soit environ 140 millisecondes chez la souris). Des études ont montrées que
pour analyser le cycle cardiaque, il est nécessaire d’en imager au moins 10 phases. Cela
implique donc un TR maximal d’environ 14 millisecondes.

Une fois que ces prérequis sont obtenus, la synchronisation du signal avec I’ECG pourra
étre effectuée soit de maniére prospective, soit rétrospectivement.
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2.2.3.2.  Synchronisation prospective

Dans le cas d’une synchronisation prospective, c’est la détection de I’onde R provenant
de ’ECG qui déclenche automatiquement 1’acquisition IRM de n phases du cycle cardiaque.
La durée n x TR doit étre inférieure a la durée moyenne de I’intervalle RR, ce qui représente
90 % du cycle dans la plupart des cas. La totalité du cycle (100 %) est rarement utilisée afin de
laisser un laps de temps avant le déclenchement de ’acquisition suivante, pour éviter le
chevauchement de plusieurs cycles. De ce fait, la couverture du cycle n’est pas compléte. La
sélection prospective du moment du cycle R-R pendant lequel 1’acquisition sera activée est
déterminé sur base de la moyenne de la durée de plusieurs (n) cycles R-R précédant
I'acquisition. La résolution temporelle est fixe et dépend du TR de la séquence. La
synchronisation cardiaque prospective est donc sensible aux variations rapides de rythme
cardiaque, pouvant intervenir au cours de I’acquisition. Le schéma d’acquisition en
synchronisation prospective est représente ci-dessous dans la Figure 20.
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Figure 20 - Schéma d’acquisition en synchronisation prospective.

L’intervalle de temps entre 2 ondes R de I’ECG est d’environ 140 ms chez la souris
anesthésiée. Le TR de la séquence utilisée (ici, FLASH (Fast Low Angle Shot)) étant de 10 ms,
il est possible d’imager 10 phases du cycle cardiaque. La détection d’une onde R de ’ECG
déclenche la lecture de la méme ligne 10 fois de suite, pour les 10 espaces de Fourier,
correspondant aux 10 phases. La détection de [’onde R suivante entraine la lecture de la ligne
suivante pour chacune des 10 phases et ainsi de suite jusqu’'au remplissage de toutes les lignes
de chacun des 10 espaces de Fourier (Le nombre de lignes est déterminé par les dimensions
de la matrice d’acquisition). L’ ensemble de [’acquisition peut étre répété n fois afin
d’augmenter le rapport signal-sur-bruit des images
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La synchronisation prospective permet des acquisitions rapides ; en revanche elle
présente quelques inconvénients non négligeables, notamment pour I’imagerie du petit animal.
Dans ce type de synchronisation, il est crucial d’avoir un ECG exploitable avec des ondes R
qui se démarquent bien du reste du tracé de ’ECG. De ce fait, en cas de trouble du rythme
cardiaque (arythmies par exemple), les images comporteront des artefacts de mouvement dus a
I’attribution erronée d’un signal RMN a une phase cardiaque non correspondante. La
synchronisation prospective n’est donc pas la méthode la plus adaptée a 1’imagerie
cardiovasculaire d’un patient ou d’une souris pathologique. Le deuxiéme inconvénient de cette
technique réside dans la nécessité d’utiliser des électrodes. D’une part, leur positionnement sur
la souris peut s’avérer compliqué en raison de la petite surface présente sur leur pattes (quelques
millimétres carrés). D’autre part, le domaine préclinique impose trés souvent de faire des
acquisitions sur des IRM a hauts champs magnétiques (4,7 ou 7 Teslas), ce qui amplifie les
interférences électriques causées par les champs électromagnétiques de I’IRM sur le signal
ECG recueilli. Le protocole souffre donc d’un long temps de préparation de I’animal ainsi que
d’un long temps d’acquisition (dd a I’attente du déclanchement de 1’acquisition a chaque TR).

2.2.3.3.  Synchronisation rétrospective

La synchronisation rétrospective est quant a elle basée sur un enregistrement continu des
données RMN et indépendant du signal ECG. L’acquisition est déclenchée a la lecture d’une
premiere onde R, puis couvre tous les cycles cardiaques sans interruption, jusqu’a la fin du
remplissage des espaces de Fourier. Une mise en correspondance de 1’information est opérée
aprés ’acquisition, afin d’ordonner les échos dans les espaces de Fourier correspondants a
chaque phase du cycle cardiaque. Un cycle cardiaque de souris dure en général entre 140 et 160
millisecondes, et selon la durée du TR, une nombre d’images par cycle peut alors étre
reconstruit (noté nim). 1l en résulte donc que les nim premiers TR sont utilisés pour encoder le
premier espace de Fourier, les nlm suivants dans le deuxiéme et ainsi de suite jusqu’a la fin de
I’acquisition (voir le schéma de la Figure 21). A la fin du traitement des données, 10 espaces
de Fourier provenant de moments différents du cycle cardiaque sont créés. Apres application
de la transformée de Fourier inverse, 10 images correspondants chacune a un moment du cycle
cardiaque peuvent donc étre reconstruites.

L’avantage de la synchronisation rétrospective est la possibilité d’imager la totalité¢ du
cycle cardiaque, contrairement au mode prospectif ou il existe un temps mort en fin de diastole
afin d’attendre la prochaine onde R. Cependant dans la méthode rétrospective décrite dans cette
partie, 1’utilisation des électrodes est toujours nécessaire afin de recueillir le signal ECG,
replacer les échos au bon moment du cycle et contréler la fréquence cardiaque de I’animal.
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Figure 21 - Schéma d’acquisition en synchronisation rétrospective.

La détection d’'une premiere onde R déclenche une acquisition en continue couvrant plusieurs
cycles cardiaques sans interruption. A la fin de [’acquisition, un logiciel de traitement des
données assure le réarrangement des échos dans les nlm espaces de Fourier, en fonction de
leur position au cours du cycle cardiaque, afin de reconstruire nlm phases du cycle.
L’ensemble de I’acquisition peut étre répété N fois afin d’augmenter le rapport signal-sur-
bruit des images

Une alternative qui permet de s’affranchir de 1’acquisition du signal ECG (et donc de la
mise en place des électrodes) peut également étre utilisée lors d’une synchronisation
rétrospective. Cette technique repose sur le principe du « Self-Gating» ou « Auto-
synchronisation », qui est capable de recueillir le signal cardiaque au travers de la séquence
directement. Présentant de nombreux avantages, c’est la méthode qui a été choisie lors de ces
travaux de theése. Cette méthode est d’autant plus efficace qu’elle est couplée a un encodage
non-cartésien de 1’espace de Fourier échantillonnant le centre de I’espace a chaque TR. Elle
est détaillée dans la partie 3 de cette these, dédiee aux sequences IRM non cartésiennes.
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2.3. SEQUENCES IRM NON CARTESIENNES

L’encodage spatial, comme défini dans la partie 2.1.2, décrit la maniére dont 1’espace de
Fourier est rempli. Pendant de nombreuses années, 1’encodage cartésien était la technique la
plus utilisée. En effet, le remplissage ligne a ligne de 1’espace de Fourier présente quelques
avantages non négligeables. Tout d’abord, les données sont régulierement espacées et
permettent de calculer rapidement les transformations de Fourier (FFT) grace a des processeurs
matriciels. De plus, I’encodage cartésien est plus robuste aux hétérogénéités de champs BO et a
la non-linéarité des gradients qui était trés présente sur les premiers systemes IRM. Cependant,
cette technique a I’inconvénient d’étre particuliérement sensible aux mouvements. Il s’agit d’un
désavantage de taille, et particuliérement dans le domaine de 1’imagerie cardiovasculaire,
puisqu’elle fait face aux mouvements a la fois respiratoire et cardiaque du patient, ainsi qu’aux
déplacements du sang. Afin de parcourir 1’espace de Fourier en un minimum de temps et
d’améliorer la robustesse au mouvement, une solution a vu le jour deés les années 1990, et
consiste a remplacer I’encodage cartésien de 1’espace de Fourier par un encodage non-cartésien.
Il existe plusieurs méthodes non-cartésiennes (radiale, spirale, rosette, .. etc.), mais notre
attention sera ici portée sur la technique la plus simple et la plus robuste : I’encodage radial.
Plusieurs trajectoires sont envisageables en imagerie radiale. L’espace de Fourier peut étre
échantillonné suivant des rayons partant du centre (encodage utilisé dans les séquences a temps
d’écho ultra court : UTE), ou bien suivant des diamétres, traversant le disque de part et d’autre
(ou la sphere en 3D) (encodage spécifique des séquences appelées radiales).

Dans cette partie, I’'imagerie radiale en 2D sera tout d’abord définie, décrivant les étapes
nécessaires, de I’acquisition des projections jusqu’a la reconstruction des images. Ensuite, une
séquence plus spécifique sera détaillée : la séquence UTE (2D puis 3D). Enfin, la technique
d’autosynchronisation sur les mouvements cardio-respiratoires intégrée a la séquence UTE sera
décrite.

2.3.1. Imagerie radiale 2D

2.3.1.1.  Principe

Lors d’une acquisition IRM a encodage radial, chaque projection (rayon ou diameétre)
passe par le centre de I’espace de Fourier. Le centre de 1'espace k est donc sur échantillonné et
continuellement mis a jour en raison des projections qui traversent a plusieurs reprises cette
région. Cette redondance peut étre exploitée pour détecter et corriger le mouvement si le signal
du centre de I’espace de Fourier change entre les projections. De plus, toutes les projections
contribuent de maniere égale a l'image (contrairement a I'échantillonnage cartésien ou
seulement une ou quelques lignes (orange sur le schéma de la Figure 22a) passant par le centre
définissent le contraste global de I'image et les niveaux de bruit). Par conséquent, le mouvement
encodé par une ou plusieurs vues radiales n'est pas susceptible de dégrader significativement la
qualité de I'image, di au moyennage du signal.
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Figure 22 - Schémas d’encodage cartésien et radial.
a) L’espace de Fourier est échantillonné ligne par ligne, de haut en bas. Une
seule projection échantillonne le centre de I’espace de Fourier.
b) L’espace de Fourier est échantillonné par des diamétres qui passent tous
par le centre.

Pour décrire un remplissage de 1’espace de Fourier de maniére radiale, il est nécessaire
d’appliquer simultanément les gradients dans les directions de phase (Gp) et de fréquence (Gr),
comme illustré sur la Figure 23 ci-dessous. Cela permet tout d’abord de déphaser les
isochromats (groupe microscopique de spins) pour les éloigner du centre de I’espace de Fourier
vers une position definie. Ensuite, une seconde combinaison de gradients, Gp et Gr est
appliquée, engendrant la traversé diamétrale de 1’encodage du signal dans 1’espace de Fourier.
C’est pendant cette période que 1’échantillonnage (ou lecture) est réalisé.
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2.3.1.2.  Distribution des projections

La distribution des projections décrit la maniere dont sont répartis les rayons ou les
diamétres dans 1’espace de Fourier, de forme circulaire dans le cas d’un encodage radial.
L’imagerie radiale permet une grande flexibilité dans la distribution des projections.

Une distribution uniforme répartit les projections uniformément sur 1’ensemble du
disque (ou sphére en 3D), ou chaque projection est espacée d’un angle Ad par rapport a la
précédente, calculé de la maniére suivante :

Ap ==

Npro

Avec Npro = le nombre de projections totales a enregistrer

La répartition linéaire permet d’obtenir une répartition homogene des projections, en
partant d’un pdle jusqu’a I’autre (Figure 24a). L’inconvénient est que 1’image ne peut étre
reconstruite uniquement lorsque I’enti¢reté des données est recueillie. En effet, si seulement
une partie des données est recueillie, la qualité¢ de I’image sera dégradée puisqu’une partie de
I’espace de Fourier sera manquante (Figure 24b).

a) ky b) ky
Figure 24 - Images reconstruites
avec une répartition uniforme des
projections, pour un espace de K K
Fourier complet ou partiel. o *
« >

Vues axiales obtenues avec une
sequence UTE 2D sur le coeur de
souris en fonction de la répartition
des projections dans [’espace de
Fourier.

a) L image est reconstruite avec les
402 projections réparties de fagon
homogene dans [’espace de Fourier
pour atteindre le critere de Nyquist.
b) L’image est acquise avec 100
projections réparties de maniére
adjacente.

(Trotier, 2015)

Dans le but d’accélérer les acquisitions, le sous-échantillonnage de I’espace de Fourier
est essentiel. 1l est donc nécessaire de proposer des répartitions pseudo-aléatoires qui
permettront de repartir de maniére plus homogéne les projections au cours du temps et donc
d’obtenir des images de meilleure qualité.
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Winkelmann et al. et Song et al. ont montré que I’imagerie radiale 2D est plus flexible
en utilisant un angle d’or, dérivé du facteur d’or ¢@. Le nombre d’or est extrait de la suite de
Fibonacci, et il résout I’équation x> = X + 1. Il est utilisé en IRM pour de nombreuses
applications permettant de répartir au mieux des données dans I’espace de Fourier. Dans ce cas,
I’angle A© entre chaque projection vaut :

_ 180°

- o_2 ~ o
A© =180° ==~ 1112

V5+
Cela a pour effet de bien répartir spatialement et temporellement les projections au cours

du temps, et ce, quel que soit le nombre de projections enregistrées. (Comme illustré sur la
Figure 25 avec uniquement 3 projections).

Ky Ky Ky

. A8 Kx I-Ns Ky

Figure 25 — Répartition des projections a I’angle d’or en 2D.
Schéma de [’ordre d’acquisition des projections radiales dans [’espace de Fourier
basé sur [’angle d’or 2D. Chaque projection est séparée de [’angle A6.
(Trotier, 2015)

Un autre avantage de la répartition des projections basée sur 1’angle d’or est la
possibilité de regrouper un faible nombre de projections successives pour former une image a
un instant t. Un faible nombre de projections peut donc étre utilisé pour générer une image de
qualité suffisante pour apprécier un mouvement ou suivre I’évolution d’un contraste.

2.3.1.3.  Reconstruction de I’image

Quel que soit la méthode d’encodage et de distributions des projections, 1’étape suivant
le remplissage de I’espace de Fourier est la reconstruction de I’image correspondante. Pour ce
faire, la reconstruction des images a encodage cartésien s’établit a travers la transformée de
Fourier multidimensionnelle. Cependant, pour les méthodes radiales, la FFT ne s’applique pas.
Le principe de reconstruction est plus compliqué. En effet, le principe d’une FFT est de
transformer une grille cartésienne en image. Or un encodage radial génére des points de données
qui ne se superposent pas a cette grille. Il est donc nécessaire d’ajouter une étape dans le
processus de reconstruction avant d’appliquer la transformée de Fourier sur les données brutes.

Les données acquises de facon radiale étaient a 1’origine reconstruites par transformée de radon
ou par retroprojection filtrée, a I’instar des techniques de tomodensitométrie. Actuellement, la
reconstruction passe le plus souvent par des algorithmes de gridding (rééchantillonnage ou
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encore remaillage) qui approximent les données radiales en espace de Fourier cartésien, puis
permet de reconstruire une image par application d’une transformée de Fourier inverse. Pour
ces travaux de theése, c’est la reconstruction par remaillage qui a été utilisée, puisque c’est la
méthode de référence de reconstruction des images non-cartésiennes. Elle permet de limiter les
artéfacts de reconstruction et c’est également la méthode la plus rapide [39].

Pour traiter efficacement les données acquises de maniére non uniforme, les points
générés doivent étre replaces en un format cartésien ; c’est le processus itératif communément
appelé « quadrillage » ou « remaillage ». Cette technique a été introduite dans le domaine
médical en 1985 par O’Sullivan [40]. Comme schématisée dans la Figure 26, elle consiste a
interpoler les points échantillonnés (provenant de la trajectoire radiale) sur une grille

cartésienne.
\‘\‘:Sjliejfjjc_mi_"

4 Cartesian grid
\’_______—y kx

Figure 26 - Diagramme de remaillage.
Chaque point d'entrée est distribué aux points de sortie rectilignes uniformes qui se
trouvent dans la distance quadrillée w (zone ombrée).

Les étapes nécessaires au remaillage des données sont les suivantes :

1. Les points non-cartésiens échantillonnés sont superposés a une grille cartésienne
possédant des pas de fréquence calculés suffisamment fins.
2. Le signal de chaque point est reparti sur les points voisins, respectant deux critéres :
a. lls se situent dans un rayon R défini.
b. lls sont repartis selon leur distance aux points non cartésiens (en utilisant un
noyau de type Kaiser-Bessel, développé par Beatty, Nishimura and Pauly en
2005 [41]). Un poids différent est affecté aux points cartésiens en fonction de
leur distance.

Une fois les donneées radiales remaillées, 1’algorithme de Transformée de Fourier inverse
peut finalement étre appliqué afin d’obtenir I’image correspondante.

2.3.2. Séquence UTE, 2D et 3D

Une variété de composants tissulaires a un T trés court, comme les poumons, le
cartilage ou les environnements proches d’USPIO. Leur signal RMN décroit rapidement, et
donc peu ou pas de signal est détectable au moment de la lecture. lls apparaissent donc sombres
avec pratiquement toutes les séquences d'impulsions couramment utilisées en IRM clinique.
Comme introduites dans la partie 2.2.3, des séquences a encodage radiale dites UTE, avec des
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temps d'écho ultra courts (10 a 200 fois plus courts que ceux normalement utilisés) sont
maintenant mises en ceuvre et permettent d’obtenir du signal provenant de tissus avec un T»
court.

Cette partie décrit le principe de fonctionnement des séquences UTE, tout d’abord en 2
dimensions puis son passage dans les 3 directions de 1’espace. Le critére de Nyquist sera ensuite
expliqué et la robustesse au mouvement de 1’encodage radial cloturera ce sous-chapitre.

23.21. UTE2D

Une manicre de réduire le temps entre I’impulsion d’excitation et 1’acquisition du
signal est de supprimer 1’étape de déphasage qui précéde I’acquisition du signal. Cette
modification a pour effet de décaler la lecture du signal comme le montre le chronogramme de
de la séquence sur la Figure 27. Au lieu de commencer la lecture du signal a partir de la
périphérie du disque, celle-ci débute au centre de I’espace de Fourier. Le signal enregistré n’est
donc plus un écho de gradient mais un signal de précession libre et il est échantillonné selon
des trajectoires suivant les rayons d’un disque.
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23.2.2. UTE3D

L'acquisition des séquences UTE peut également se faire en trois dimensions.
L'encodage 3D permet d’obtenir des images avec une résolution spatiale isotrope permettant
une reconstruction multi-planaire. Dans le cadre des séquences UTE, différents types de
remplissage du plan de Fourier se trouvent dans la littérature : un mode de remplissage
sphérique (kooshball), par empilement d'étoiles (stack of stars), par empilement de spirales
(stack of spirals) ou encore par projection de torsions (TPI, cbnes compensés en densité). Les
plus communément utilisés sont les deux premiéres méthodes, pour la simplicité de leur
implémentation ainsi que leur efficacite.

Le premier type de remplissage consiste a échantillonner I’espace de Fourier 3D de
maniere sphérique (Figure 28a). Pour ce faire, il suffit de faire varier
simultanément I’amplitude des gradients selon les trois axes selon 1’équation suivante :

= G cos(¢) sin(0)
= G sin(¢) sin(H) (0-1)
G, = G cos(6)

QD

Gy
Gy

La seconde alternative repose sur I’utilisation d’un encodage cartésien dans la troisiéme
dimension pour obtenir un cylindre par empilement d’étoiles (Stack-Of-Star), comme illustré
sur le 2™ chronogramme de la Figure 28. Cette technique découle directement de 1’encodage
UTE 2D, en conservant le méme schéma d’acquisition radiale mais en remplagant le gradient
de sélection de coupe par un gradient d’encodage de phase (ceci induit donc un TE plus long).

a) TR b) TR
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Figure 28 - Chronogrammes des séquences UTE 3D Sphérique (a) et Empilement d’étoiles (b).
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2.3.2.3.  Critere de Nyquist

Dans le cas d’un encodage radial, comme en UTE, la résolution de base désirée ne
dépend pas uniquement du FOV et de n, le nombre de points échantillonnés sur chaque
projection (comme c’est le cas en cartésien). Avec une trajectoire radiale, celle-ci dépend aussi
de Np,.,, le nombre de projections acquises.

Afin de calculer le nombre de projections nécessaires a la reconstruction d’une image
correctement résolue, il est primordial de satisfaire le critére de Nyquist (vu dans la partie
2.1.2.2 pour le cas cartésien).

D’apres la littérature, lorsque des trajectoires radiales sont acquises, il est essentiel d utiliser un
nombre de projections égal a :

(Dans le cas 2D) Np,, = g X n

(Dans le cas 3D) Np,, = m X n?

Par rapport a une trajectoire cartésienne, le nombre de projections de 1’espace de Fourier
a recueillir est ainsi supérieur pour respecter le critére de Nyquist, ce qui augmente apriori le
temps d’acquisition requis pour les séquences radiales. Pour les séquences UTE, chaque
projection (rayon) recueille deux fois moins de points qu’en radial (diametre). Cela veut donc
dire que pour échantillonner le méme nombre de points qu’en encodage radial, une séquence
UTE requiere I’acquisition de deux fois plus de projections, donc un temps d’acquisition plus
long.

En pratique, il est néanmoins tout a fait possible de recueillir un nombre plus restreint
de projections, comme le montre la Figure 30. Un sous-échantillonnage de n/2 permet d’obtenir
une image de qualité suffisante et dans un temps d’acquisition deux fois plus court. Cela vient
du fait que la région d’intérét est souvent positionnée au centre du FOV et donc que la présence
d’artefacts de "streaking" aux bords de l’image peut ne pas géner l’interprétation ou la
segmentation d’un tissu cardiaque. Les artefacts de « streaking » sont des artefacts de
reconstruction résultant du remaillage des données radiales sur une grille cartésienne. Parfois,
ceux-ci peuvent ressembler a des stries lumineuses sur les bords des objets a signal élevé.

Pour comprendre les caractéristiques de n’importe quel systéme d’imagerie, il est
souvent tres intéressant d’étudier la fonction d’étalement du point (Point Spread Function :
PSF). La PSF décrit la réponse du systeme a une impulsion (un dirac) et permet de prédire
comment I'objet sera imagé, en supposant la linéarité du processus d'imagerie. Plus la PSF est
de forme ponctuelle, plus le systéme est « fidéle ». En IRM, la PSF est fortement liée a la
trajectoire utilisée dans I’espace de Fourier. En ignorant les phénomenes de relaxation pour plus
de simplicité, la PSF d’une séquence IRM peut €tre obtenue en reconstruisant une image avec
des données égales a 1 et 0 suivant la trajectoire radiale.

Puisque la région centrale de la PSF est faiblement affectée par le nombre de projections
utilisé (voir Figure 29), la trajectoire radiale offre une intéressante possibilité de sous-
¢échantillonnage de 1’espace de Fourier. Pour rappel, lors d’une acquisition cartésienne, la
réduction du nombre de lignes recueillies a pour conséquence une importante perte en
résolution ou I’apparition d’artefacts de repliement rendant 1’image inutilisable. En revanche,
avec une trajectoire radiale, la plupart des informations restent visibles malgré la nette présence
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d’artefact de "streaking" (Figure 29, derniere colonne). Cet encodage est donc robuste au sous-
échantillonnage.

a) b) c) d)
ko ky ky Ky

Figure 29 - Effet du sous-échantillonnage pour un encodage radial a I'angle d'or.
1% ligne : Schémas de principe de I'encodage de ’espace de Fourier.
2°™ ligne : Fonctions d’étalement du point (PSF) correspondantes.
3°™ ligne : Images résultantes de cing tubes de Gadolinium a différentes concentrations.
a) Sous-échantillonnage de /2 par rapport au critére de Nyquist (angle d’or en bleu) —
128 projections de 128 points (8 projections de 12 points représentées)
b) Réduction par 2 de la taille de l’espace de Fourier
c) Division par 2 du nombre de projections

d) Division par 2 de la fréquence d’échantillonnage

(Faller, 2019)

2.3.2.4. Robustesse aux mouvements

L’avantage majeur d’utiliser une séquence a encodage radial réside dans sa faible
sensibilité aux mouvements comparé aux séquences cartésiennes (voir Figure 30). Cette
robustesse s’explique principalement par deux raisons.

La premiere, provient directement de la repartition des projections de maniere radiale,
selon toutes les directions. En effet, lors de la séquence UTE, I’orientation des rayons varie
d’une projection a la suivante. Ceci a pour effet de créer des artéfacts de pseudo-
mouvement (flou ou de "streaking”). Toutefois, contrairement au cas cartésien, la bonne
répartition temporelle des projections permet de distribuer ces artéfacts dans toutes les
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directions de ’espace. La séquence est alors plus robuste et la correction des artéfacts est
facilitée.

La deuxiéme raison qui explique la faible sensibilité aux mouvements de la séquence UTE
repose sur le passage systématique de chaque projection au centre de 1’espace de Fourier. Un
sur-échantillonnage du centre offre non seulement des images avec un signal plus élevé, mais
permet aussi et surtout de moyenner le signal des projections, compensant les erreurs
enregistrées durant les phases de mouvement.

Cartesien Radial

Figure 30 — Effets du mouvement en encodage cartésien ou radial.
Coupe axiale de I’abdomen de souris en acquisition cartésienne ou radiale. Des
hétérogénéités, dues aux mouvements respiratoires sont visibles sur ['image
cartésienne. (Faller, 2019)

De plus, les séquences UTE possédent un autre avantage quant a leur robustesse aux
mouvements. Le déphasage puis rephasage que les spins subissent apres 1’excitation sont opérés
avec des gradients moins intenses que lors de séquences cartésiennes. Cela a pour effet de
limiter les artefacts de déphasage de flux, qui se traduisent par un fantéme des zones en
hypersignal, comme le montre la Figure 31.

Cartesien Radial

Figure 31 - Mouvements et imagerie radiale.
Vues axiales des carotides d’une souris obtenues avec une séquence 3D cartésienne a
gauche et avec une séquence 3D radiale a droite. La fleche montre un artefact de flux

sur l'image cartésienne qui correspond a une copie de la crosse aortique. (Trotier,
2015)
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Pour toutes ces raisons, 1’utilisation de séquences radiales, et plus spécifiquement de la
séquence UTE 3D est un choix intéressant, et en particulier pour des applications en cardiologie
ainsi qu’en angiographie du petit animal.

2.3.3. Auto-synchronisation sur les mouvements

2.3.3.1. Contexte

Comme énoncé précédemment dans cette these, la synchronisation des séquences
d’imagerie sur les mouvements cardio-respiratoires est essentielle en IRM cardiovasculaire.
Les techniques de synchronisation sur I’ECG s’avérent efficaces mais posseédent toutefois de
nombreuses limitations, notamment accentuées dans le domaine préclinique. Qu’elles soient
prospectives ou rétrospectives, ces méthodes requierent toutes deux I’utilisation d’électrodes
afin de recueillir le signal ECG de I’animal, qui entrainent I’installation d’un systéme
¢lectronique au sein de I’IRM. Ce procédé n’est pas idéal, c’est pourquoi de nombreuses études
portant sur ce sujet ont été menées.

Une alternative, proposée par Glover and Pelc en 1988 [42], élimine le besoin du signal
ECG en extrayant un signal de synchronisation de mouvement directement a partir de données
RMN non déclenchées. Ce signal d’auto-synchronisation (nommé Self-Gating ou SG dans
I’intégralité de cette thése) permet de détecter le mouvement trés rapide (jusqu'a 600 bpm) du
cceur de souris battant dans les données. Il est alors possible, a posteriori, de reconstruire de
maniere rétrospective les images ciné en fonction des mouvements cardiaques et respiratoires.

2.3.3.2.  Recueil du signal de self-gating

Comme présenté par Larson et al. [19], la valeur de créte de 1’écho enregistrée au centre
de l'espace de Fourier correspond a la somme de la magnétisation transversale sur I'ensemble
du champ de vue (FOV). De ce fait, si le volume d'imagerie contient des structures en
mouvement, une série d'échos acquise consécutivement en régime permanent présentera des
changements d’intensité. Ces pics d’intensité correspondent par conséquent aux variations
induites par le mouvement dans la magnétisation transversale globale.

En effet, en répétant une mesure sans encodage de phase (entre I’impulsion RF et le
début des gradients d’encodage, comme schématisé sur la Figure 32a), il a été démontré qu’une
variation de signal synchrone avec les mouvements cardiaques et respiratoires peut étre extraite
des données brutes RMN. L’amplitude du pic de signal RMN (en magnitude ou phase) évolue
en fonction du moment dans le cycle cardiaque et respiratoire (voir Figure 32c). Dans le cas
d’une IRM ciné cardiaque a sang blanc, les fluctuations du pic de signal correspondent a des
changements de volume sanguin dans la tranche excitée, et aux mouvements tissulaires dans
ou hors du volume excité en raison de la respiration.

Les pics de signal ayant les plus grandes amplitudes correspondent a I’inspiration puis

I’expiration de la souris. Pendant la période stable de la respiration, les pics de signal
représentent les phases de diastole et de systole du battement cardiaque de 1’animal.
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Figure 32 - Principe schématisé du self-gating.

Sur le chronogramme (a), le signal rouge représente les points de self-gating acquis avant
l’encodage spatial. Pour une projection donnée (orange), ces points correspondent au centre de
[’espace de Fourier (b). La somme des points de self-gating pour chaque projection est schématisée
en (c), représentant l’intensité globale de |'image par rapport au temps. Les pics de plus grandes
amplitudes correspondent a [’inspiration, et les plus faibles représentent les cycles cardiaques.

2.4.CONCLUSION

Afin d’étudier les maladies cardiovasculaires chez le petit animal par IRM, plusieurs
techniques d’acquisition et de reconstruction d’images ont été¢ comparées dans ce chapitre. La
taille des organes, ainsi qu’une faible sensibilité accompagnés de I’'impact des différents
mouvements sont les principaux verrous de I’imagerie cardiovasculaire. Afin de surmonter ces
obstacles, les outils et les méthodes spécifiques choisis pour ces travaux de these sont résumés
ci-dessous.

Les séquences IRM les plus adaptées a I’imagerie du cceur sont dotées d’un encodage radial

plutdt que cartésien. En effet, cet encodage est plus robuste aux mouvements cardio-
respiratoires et offre une résolution ainsi qu’un temps d’examen adaptés a I’'IRM dynamique
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cardiaque. Plus précisément, ce sont les séquences UTE (Ultra Short TE) en 3D qui seront
utilisées dans cette these.

Couplée a I’utilisation des séquences UTE, I’injection de nanoparticules de fer (USPIO)
permet également de rehausser le rapport signal sur bruit des images. Dans les travaux exposés
dans cette these, les USPIO injectées (Ferumoxytol, AMAG Pharmaceuticals) sont les seules
nanoparticules de fer approuvées par la FDA (Food and Drug Administration). Leur effet T1
entraine une hausse du signal sanguin, augmentant donc le contraste entre le sang et le
myocarde par exemple.

Une autre particularité de 1’imagerie cardiovasculaire exposée dans ce chapitre concerne
la gestion et la synchronisation des s€quences sur les mouvements de I’animal. Pour ce faire, la
technique du « Self-Gating » est utilisée. Elle permet la reconstruction d’images 3D a différents
moments du cycle cardiagque ou respiratoire.

Ces outils ont été utilisés et optimisés dans le but de développer de nouvelles méthodes
d’imagerie cardiovasculaire chez le petit animal. Les différents projets sont détaillés dans les
deux prochains chapitres.
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3. DEVELOPPEMENT DE
L’ IMAGERIE 4D CARDIAQUE

AVEC INTERPOLATION DES
DONNEES

61



CONTEXTE

Comme expliqué précédemment, la technique de choix pour imager le cceur battant d’une
souris se nomme imagerie ciné. Il s’agit de reconstruire des images a différents moments du
cycle cardiaque, afin d’apprécier 1’état de fonctionnement du ceeur. Pour rappel, 1’utilisation
d’une séquence IRM a temps d’écho ultra court (UTE) est préférable dans ce type d’application
car elle permet premiérement de raccourcir le temps d’acquisition (temps d'écho 10 a 200 fois
plus courts que ceux normalement utilisés). Deuxiemement, elles permettent de recueillir le
signal de tissus ayant un T» trés court, comme c’est le cas dans les environnements proches
d’USPIO. Dans ce projet, des USPIO sont injectés dans la circulation sanguine, entrainant la
décroissance rapide du signal RMN dans tout le systéme sanguin. Peu ou pas de signal est donc
détectable au moment de la lecture utilisant un TE standard et le cceur ainsi que ses vaisseaux
apparaissent sombres avec pratiquement toutes les séquences d'impulsions couramment
utilisées en IRM clinique. C’est pour cette deuxiéme raison que I’utilisation d’une séquence
UTE est requise. L’encodage de 1’espace de Fourier est alors réalis¢ de manicre radiale, et
chaque projection correspond a un rayon partant du centre vers I’extérieur de la sphere. La
séquence ainsi que la méthode de reconstruction utilisées lors de ce projet sont décrites
précédemment dans la premiére partie de ce chapitre.

Dans la plupart des études d'imagerie cardiaque 3D-ciné chez la souris, les données
acquises pendant la durée de mouvement respiratoire de I'animal ne sont pas utilisées. En effet,
les données acquises durant le pic du mouvement inspiration/expiration (voir Figure 33) sont
jugées trop impactées par le mouvement respiratoire, et ne sont pas utilisées lors de la
reconstruction des images. Ainsi, seules les données acquises pendant la phase de repos (entre
une expiration et une inspiration) sont utilisées. Comme 1’ont montré Strijkers et al. en 2017
[25], cette méthode permet de reconstruire des images 3D-ciné du ceeur de souris battant.

. , . d’lns:ilrcaﬂonl
Figure 33 - Représentation du Sxplration N\,
mouvement respiratoire d'une
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T >
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Toutefois, les données non utilisées peuvent représenter jusqu'a 30 % des données totales
acquises selon la fréquence respiratoire de I’animal. En termes de durée d’acquisition, cela veut
dire que 30 % du temps est dédié¢ a I’acquisition de données non utilisées. Il s’agit donc d’une
perte de temps non négligeable, sachant que I’imagerie tend a raccourcir les temps
d’acquisitions au maximum, notamment lors d’imagerie de pathologies cardiaques. Or a notre
connaissance, aucune étude précise de I’'impact du mouvement respiratoire sur la position du
coeur n’a été réalisée chez le petit animal. La deuxiéme partie du chapitre s’intéresse donc a
cette problématique.

Les résultats ont ensuite permis de développer une méthode d’interpolation du signal
cardiaque afin de rendre possible la reconstruction des images 3D-ciné en incluant les données
acquises pendant le mouvement respiratoire. Les étapes sont détaillées dans la troisieme partie
de ce chapitre et les résultats y sont exposés. Ces travaux ont abouti a la reconstruction d’images
4D a différents moments du cycle cardiaque, avec des temps d’acquisition réduits par rapport
aux techniques standards.
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Enfin, une des méthodes de référence pour étudier la fonction cardiaque repose sur des
calculs de paramétres tels que la fraction d’éjection. En effet, elle permet la détection de
pathologies anatomiques et ou fonctionnelles du coeur et est couramment pratiquée en imagerie
du petit animal. Pour ce faire, il est nécessaire de segmenter des régions cardiaques précises et

de mesurer leurs volumes. Le processus ainsi que les résultats sont exposes dans la derniere
partie du chapitre.

Les différents résultats présentés dans ce chapitre font I’objet d’une soumission dans un
journal de référence en IRM du petit animal (NRM in Biomedicine).
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3.1. LA SEQUENCE UTE 3D SG

3.1.1. Présentation de la séquence

3.1.1.1. Chronogramme

La séquence radiale 3D UTE utilisée au cours de cette these a été précédemment
développée au sein du laboratoire, et est décrite dans I’article de Trotier et al. [43], qui a été
publi¢ en 2015. Les parameétres ont été ajustés pour s’adapter au projet et des modifications
mineures ont été apportees. lls sont décrits dans la partie 3.1.1.3 en suivant.

Comme schématisée sur la Figure 34 ci-dessous, la séquence débute avec une impulsion
radiofréquence (RF) de type « block pulse ». Ce type d’impulsion peut étre utilisé car s’agissant
d’une acquisition en trois dimensions, le volume d'excitation est suffisamment grand pour
couvrir toute la région ayant un signal détectable par la bobine. Aucune sélection spatiale ou
spectrale n'est donc requise, et il présente 1’avantage d’avoir une durée d'impulsion trés courte
(ce qui est essentiel pour obtenir des temps d’écho ultra-courts). Des points d’auto-
synchronisation (« self-gating ») sont ensuite recueillis afin de récupérer le signal cardio-
respiratoire de la souris. Cette technique est expliquée plus tard dans la partie 3.1.2.

La derniére étape de cette s€quence consiste a déphaser 1’aimantation résiduelle avec
des gradients de déphasage de type "spoiler" (zones grisées). Pour chaque répétition (notée
NR), ’amplitude des gradients est modulée par 1’équation 3.2.1 pour définir les différentes
trajectoires des projections.
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Figure 34 - Chronogramme de la séquence UTE 3D SG.

Le rectangle noir représente ['impulsion RF, suivi du signal de self-gating en rouge. Le signal de
précession libre (bleu) est la conséquence de la suppression de [’étape de déphasage. Les gradients
d’encodage de coupe (Gx), de phase (Gv) et de lecture (Gz) sont appliqués simultanément afin de
coder [’espace en trois dimensions. Les tables de chaque gradient (hexagones rayés) représentent
le balayage de toutes les projections (notées Np) acquises lors d 'une répétition (NR). Les gradients
de déphasage de type "spoiler" sont illustrés par les zones grisées.
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3.1.1.2. Répartition des projections

Comme démontré dans la partie 2.3.2.3 du chapitre précédent, une distribution des
projections basée sur I’angle d’or génére une meilleure répartition des projections dans 1’espace
et dans le temps qu’avec une distribution uniforme. Elle offre la possibilit¢ de regrouper un
faible nombre de projections successives pour former une image a un instant t. Un faible
nombre de projections peut donc étre utilisé pour générer une image de qualité suffisante pour
apprécier un mouvement ou suivre 1’évolution d’un contraste.

La séquence UTE 3D SG utilisée dans ce projet crée 30 000 projections par NR de
maniere uniforme qui sont ensuite réorganisées avec un angle d’or 1D. Pour 20 NR, un total de
600 000 projections est alors acquis, puis réattribué dans 30 espaces de Fourier differents
(correspondants aux 30 images reconstruites). Par déduction, environ 20 000 projections (600
000/30) sont utilisées pour la reconstruction d’une image. Ce nombre de projections ne respecte
pas le critére de Nyquist (  x n? = 51472 projections) mais comme expliqué précédemment,
cela est beaucoup moins problématique en encodage radial qu’en cartésien. Cette approche
génere un échantillonnage uniforme de l'espace de Fourier (cf Figure 35 ci-dessous),
contrairement a la méthode standard de I'angle d'or 3D qui montre une variabilité de densité
importante des trajectoires aux péles de I'espace de Fourier [44], [45].

Fin
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3.1.1.3.  Optimisation des paramétres d’acquisition

Le TR de 3,5ms est calculé en fonction du TE (minimum de 0,081ms), de la durée des
gradients d’encodage ainsi que de celle des spoilers. Ces trois derniéres composantes étant
réduites au minimum, le TR ne peut plus étre réduit sans avoir des effets sur la qualité de
I’image.
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Des parameétres propres au recueil du signal de self-gating ont également été optimisés.
Pour rappel, le signal de self-gating provient d’une variation de signal synchrone avec les
mouvements cardiaques et respiratoires et est extrait des données brutes RMN.

Afin d’intégrer cette technique a une séquence, des points de lecture sont ajoutés
immédiatement aprés I’impulsion RF et avant le début des gradients d’encodage afin
d’échantillonner le centre de I'espace de Fourier. A chaque projection acquise (Np), nsg points
sont recueillis au centre de 1’espace de Fourier. La somme du signal de ces points sur la totalité
de I’acquisition forme un signal qui est affecté par les mouvements cardio-respiratoires de la
souris. Il permet a posteriori d’attribuer les données RMN en fonction de leur position dans les
cycles.

Le mouvement respiratoire étant de plus grande amplitude que les battements cardiaques,
les pics sont différenciables sur le signal de self-gating. Par conséquent, les grands pics sont
ceux de la respiration (fleches bleues sur les Figures 36 et 37) et les plus petits correspondent
aux battements cardiaques (fleches rouges). Cette hypothese a été validée en comparant les
valeurs des fréquences cardio-respiratoires a celles offertes par le ballon de respiration (posé
sur I’abdomen de la souris) ainsi que les électrodes cardiaques.

Comme I’angle de I’impulsion radiofréquence modifie le contraste de 1’image, il a par
conséquent un impact sur la qualité du signal de self-gating. Des impulsions avec plusieurs
angles de bascule ont été testées et les signaux de self-gating résultant de ces différentes
configurations sont montrés dans la Figure 36 ci-dessous. Au vu des résultats, c’est I’angle de
15° qui offre le meilleur rapport d’amplitudes entre les pics respiratoires et cardiaques.

15° 20°

Figure 36 - Comparaison

des signaux de self-gating

en fonction de I'angle de
30° 40° bascule.
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Le nombre de points de self-gating (nsg) doit étre fixe en amont, et il peut varier selon la
fréquence d’échantillonnage de 1’acquisition et le temps TR requis (le TR augmentera en
fonction du nombre de points de self-gating enregistré). Lorsque nsc points de self-gating sont
acquis, (nsc -1) points sont utilisés pour reconstruire le signal. Cela permet de s’affranchir de
la perturbation des gradients qui peut avoir lieu sur le dernier point. Des acquisitions ont été
effectuées avec différents nombres de points de self-gating et les signaux respectifs sont
montrés sur la Figure 37. Afin de récupérer un signal de self-gating offrant un signal cardio-
respiratoire optimal, cing points de self-gating sont préférables (4 réellement utilisés pour la
reconstruction). Les cing points de données ont donc été échantillonnés entre I'impulsion
d'excitation et le signal de précession libre (FID) correspondant a une durée de 50 us (5 x 10 us
durée d’échantillonnage d’un point). Cette durée est incluse dans le TE, qui est sommée a la
durée de I’impulsion (0,031 + 0,050 ms).

3 points 4 points
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(V. , I M4
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" ‘ ' -' Figure 37 -
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signaux de self-gating
en fonction du nombre
5 points 6 s de points recueillis.

N

#

Une repartition uniforme de 30 000 projections (notée Np) a été créée comme décrit
précédemment. Le méme schéma d'acquisition a été répété 20 fois (NR) correspondant a un
temps d'acquisition total de 35 min.

En conclusion de cette optimisation, les parameétres d'acquisition suivants ont été utilisés:

- Temps de répétition / Temps d'écho (TR / TE) = 3,5/ 0,081 ms (dont 5 points de SG)
- Impulsion d'excitation / durée / angle de bascule = block / 50 ps / 15 °

- Champ de vue = 22,5 x 22,5 x 22,5 mm

- Matrice = 128 x 128 x 128, soit une résolution spatiale isotrope de 176 pm

- Bande-passante réceptrice = 781Hz / Pixel.
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3.1.2. Auto-synchronisation cardiague ou respiratoire

3.1.2.1.  Principe de reconstruction des images ciné

Deux choix sont désormais possibles : reconstruire les images du ceeur en fonction des
battements cardiaques ou en fonction du mouvement respiratoire. De la méme maniere que pour
les techniques de synchronisation prospective ou rétrospective « classiques » décrites plus tot
dans ce chapitre, les données sont d’abord attribuées a des espaces de Fourier selon leur position
dans le(s) cycle(s). Ces espaces vont ensuite, a travers la transformée de Fourier inverse,
permettre la reconstruction des images ciné correspondantes. En résumé, en fonction de la
position d’une FID ou d’une donnée dans son cycle correspondant, il va étre attribué¢ a un espace
de Fourier. Par exemple : pour la reconstruction en fonction du mouvement respiratoire illustrée
dans la Figure 38, toutes les données qui se situent dans les zones bleues seront utilisées pour
reconstruire la premiére image du cycle, ceux étant positionnés dans les zones vertes constituent
la 2°™ image, et ainsi de suite jusqu’a la fin du cycle (zones roses).

Cycle respiratoire

<
-«

Signal SG N

Espace de
Fourier

Image ciné

Figure 38 - Principe de reconstruction de 30 images ciné en fonction du mouvement respiratoire.
Selon leur position dans le cycle respiratoire, chaque projection est classée dans un des 30 espaces de
Fourier (une couleur = un moment du cycle). Par [’application d’une transformée de Fourier inverse, les
30 images ciné du coeur sont ensuite reconstruites, correspondants chacune a un moment du cycle
respiratoire.
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3.2.ETUDE DU MOUVEMENT RESPIRATOIRE

3.2.1. Acquisition des images

3.2.1.1. Matériel et expérimentations

Les acquisitions ont été réalisées sur des souris femelles saines (lignée C57BL/6,
fournies par Charles River, Paris, France). Agées entre 8 et 12 semaines, leur poids a pu varier
entre 19 et 25¢.

Avant chaque acquisition IRM, I’animal a ét¢ endormi sous les effets d’un gaz
anesthésique : I’isoflurane (entre 1,5 et 2 % dans 1’air). Cette inhalation a été maintenue jusqu’a
la fin de la manipulation a I’aide d’un masque placé sur le museau de la souris. Une injection
d’oxyde de fer super paramagnétique (USPIO, Ferumoxytol de AMAG Pharmaceutical) a
ensuite été réalisée par voie intraveineuse (veine caudale) a une dose de 100 pumol Fe/kg.
Lorsque cela a été nécessaire, le signal ECG a été enregistré a I'aide d'électrodes collées sur les
paumes des pattes avant droite et arriére gauche (en opposition), et les fils ont été enroulés et
fixés sous le corps de I’animal afin de limiter les interactions électriques avec le champ
magnétique. Les souris ont ensuite été allongées sur le dos sur un lit fabriqué au laboratoire.
Une antenne de surface a réseau phasé a quatre éléments (2 x 2) (dimensions extérieures d'un
élément de bobine: 12 x 16 mm; dimensions extérieures totales: 26 x 21 mm) a été apposée sur
le thorax afin de recueillir le signal. Enfin, la souris a été placée au centre de I’imageur a 7 Tesla
(Bruker Biospec, Ettlingen, Allemagne) equipé d'une bobine de gradient d'une résistance
maximale de 660 mT.m-1 et d'un temps de montée de 110 ps. Un résonateur de volume
fonctionnant en mode quadrature a été utilisé pour I'excitation (75,4 mm de diamétre intérieur,
70 mm de longueur active).

Un ballon a été systématiquement placé sur le bas de ’abdomen de la souris afin de
recueillir sa fréquence respiratoire sur un écran de controle. Pendant la totalité de 1’expérience,
les rythmes cardiaques et respiratoires de 1’animal ont été stabilisés en modifiant la proportion
d'isoflurane inhalée, afin qu’ils soient le plus proche possible des constantes a 1’état d’éveil
(moyenne des sept souris de I’étude: 426,0+11,2 battements/minute et 76,4+19,6
inspirations/minute).

Antenne émettrice

Antenne réceptrice
Ballon respiratoire

Arrivée d'isoflurane

Figure 39 - Photo de installation d’un animal au sein de I’IRM.
La console, [’écran de contréle de la fréquence respiratoire ainsi que les modules de réglage
de l'isoflurane sont placés a [’extérieur de la salle IRM, dans la salle de console.
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3.2.1.2.  Reconstruction des images

Pour reconstruire les images en fonction du cycle respiratoire, il est nécessaire de
réorganiser les données en fonction du signal respiratoire comme décrit précédemment. Une
fois recueilli, le signal de self-gating a été traité par le logiciel Matlab. Premiérement, le signal
présentant la meilleure amplitude des pics respiratoires a été selectionne (sur les quatre signaux
provenant des quatre canaux de 1’antenne). Comme illustré sur la Figure 40 ci-dessous, les
signaux different en fonction de la position des canaux sur le thorax de la souris. Au regard de
la position de I’antenne sur I’animal, le canal numéro quatre a été choisi dans la totalité des cas.
En effet, il s’agit du signal qui présente a la fois la plus grande amplitude des pics respiratoires
(les plus grands pics), ainsi que des pics cardiaques distincts (les plus petits pics).

MN\/WWVV\/WVW\’VNWW\VVVWWVV/V(\:/;:aI .

=]
©
E
5 Canal 3
n
>
Canal 3 - MMM MW AR M
= Canal 2
7]
c
[
o
c
— W’VWWW\W\W’
Canal 1
T T ? | T T T
4 5 6 7 8 9 10

Temps / sec

Figure 40 - Images reconstruites pour chaque canal de ’antenne et signaux de self-gating
correspondants.
L’amplitude des signaux dépend de la position du canal sur le thorax de la souris. lls présentent
donc plus ou moins le signal cardiaque, respiratoire ou les deux a la fois (comme pour le canal 4).

Le signal du canal numéro 4 a ensuite été inversé (1/y) pour positionner les pics
respiratoires vers le haut et ainsi les détecter (étapes schématisées dans la Figure 41). Pour ce
faire, la fonction « peakfinder » développée par Matlab permet de fixer un seuil (dépendant de
I’antenne utilisée) afin de détecter uniquement les pics au-dessus de ce dernier (cette étape ne
dure que quelques microsecondes).

Selon leur position temporelle au sein d'un cycle respiratoire, les données de I'espace de Fourier
ont été attribuées a la phase ciné correspondante afin de générer 30 images par cycle
respiratoire.

R TETPEPEN R TEPEETE >
Cycle respiratoire 3

Figure 41 - Etapes pour la détection des pics respiratoires.

1. Récupération du signal de self-gating provenant du canal 4. 2. Inversion du
signal pour mettre les pics de respiration en haut. 3. Détection des pics de
respiration grace a la fonction « peakfinder » de Matlab.
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Afin d’apprécier le mouvement de la respiration sur les images cardiaques, le cycle
respiratoire a été divise en 30 phases, et toutes les projections ont été réparties dans chacune de
ces phases (que ce soit dans la phase stable ou dans I'intervalle de mouvement de respiration).
Les phases 1 a 6 et 25 a 30 correspondent a l'intervalle de mouvement respiratoire (12 au total),
et les phases 7 a 24 représentent 18 phases acquises pendant la période stables. Par conséquent,
chaque phase contient environ 19106 projections +/- 2 % (données représentatives sur une
souris). La durée moyenne du cycle respiratoire étant d'environ une seconde, la résolution
temporelle pour une distribution uniforme est égale a 33 ms (1/30). Il est important de noter
qu'une résolution temporelle élevée et uniforme est essentielle ici puisque I'algorithme de flux
optique (décrit par la suite dans la partie 3.2.2.1 suivante) utilisé pour quantifier le déplacement
est basé sur ce paramétre. Dans le cas d'une distribution non uniforme des projections, la
résolution temporelle serait différente selon la phase de respiration et il serait alors impossible
d’appliquer le flux optique sur toutes les images.

Comme le montrent les images de la Figure 42 ci-dessous, la position du cceur ne semble
pas varier entre les différentes phases de la respiration (la premiére image correspond a
I’expiration et ’inspiration est visible sur I’image n°15). Le foie semble quant a lui subir une
translation verticale importante. Une analyse quantitative approfondie du mouvement a été
nécessaire.

Image da:\s le
cycle cardiaque

Figure 42 - Images reconstruites en fonction du mouvement respiratoire.
Les 1lére, 15éme et 30éme phases du cycle sont représentées. Les traits en pointillés délimitent
la zone du ceeur, mettant en valeur [’effet du mouvement respiratoire sur le foie.

3.2.2. Analyse du mouvement

3.2.2.1.  Algorithme de flux optique

Pour quantifier précisement le mouvement respiratoire dans le thorax de la souris, une
technique de suivi de flux optique 3D a été appliquée sur les images ciné 3D reconstruites tout
au long du cycle respiratoire. Une collaboration avec Dr Denis De Senneville de I’Institut de
Mathématiques de Bordeaux (IMB) a été mise en place afin d’adapter la technique aux images
acquises. La méthode de flux d’optique a fait I’objet d’une publication scientifique dans la
revue « Physics in Medicine & Biology » [46]. De telles approches supposent que les voxels
conservent leur intensite le long de leur trajectoire. Une contrainte de régularité spatiale (ou
d'élasticité) du mouvement estimé a été ajoutée, ce qui suppose que le déplacement est modéré
entre un voxel et son voisinage. Des détails supplémentaires de mise en ceuvre, ainsi que des
considérations d'évaluation sont décrits dans I’article de Zachiu et al. [47]. L’algorithme mesure
les translations opérées entre deux images d’une méme coupe a des moments différents du cycle
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respiratoire. Pour compléter 1’étude, chaque paire d’images a été analysée dans les trois
dimensions (coronale, axiale et sagittale).

Pour analyser les déplacements opérés entre deux images, 1’algorithme requiert une
résolution temporelle et spatiale commune entre ces deux derniéres. Acquises au sein de la
méme expérience, les deux images sont pourvues d’une résolution spatiale isotrope de 176 pm
et d’une résolution temporelle de 33 ms.

3.2.2.2. Méthode de quantification

Cet outil mathématique calcule les déplacements des voxels entre deux images
reconstruites a différents moments du cycle respiratoire. Les résultats sont affichés sur des
cartes de champ de mouvements dans les trois directions de 1’espace. L’ implémentation (en C
++) a convergé en moyenne a 25 + 1,4 ms par coupe, avec des temps de calcul allant d’environ
14 a 29 ms (selon le systéeme utilisé). L'implémentation GPU n'a pas fourni d'accélération
supplémentaire. Pour évaluer I'effet du mouvement respiratoire sur le coeur et ses environs, deux
images a des stades opposés du cycle respiratoire ont été comparées : l'une au sommet du
mouvement respiratoire et l'autre pendant la phase stable de 1’expiration (voir sur le signal SG
sur la droite de la Figure 43). Les deux images IRM ont été traitées par I'algorithme, qui a
renvoyé les cartes de mouvement correspondantes, contenant les trois composantes de chaque
vecteur de mouvement.

Image 1 Image 15 Motion field maps

8 pix
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Im 15

Figure 43 - Quantification du mouvement respiratoire.

Deux coupes extraites d’images cardiaques 3D coronales, axiales et sagittales a différents moments du
cycle respiratoire (1: expiration, 15: aprés inspiration) sont montrées et leurs cartes de champ de
mouvements correspondantes. Chaque couleur correspond a une direction, plus la couleur est lumineuse,
plus le mouvement est intense, comme indiqué sur le code couleur a droite. Trois ROl ont été choisies
pour analyser le mouvement dans différentes parties de la région cardiaque (A: foie, B: apex cardiaque et
C: oreillette droite). Les résultats sont représentés dans le tableau 2 pour 7 souris.
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Le déplacement d’un pixel est caractéris€ par sa direction et sa distance, et I’erreur de
mesure est considérée a 176 um (taille d’un pixel). Chaque couleur correspond a une
direction et son intensité augmente en fonction de sa distance de déplacement (voire la carte de
couleur sur la partie droite de la Figure 43, le maximum d’intensité correspond a un
déplacement de 8 pixels). Trois régions d'intérét (ROI) de neuf pixels chacune ont ensuite été
dessinées sur la carte de champs de mouvement : au sommet du foie et dans le cceur (apex et
oreillette droite), comme illustré par les carrés rouges sur la Figure 43,

3.2.3. Résultats

3.2.3.1. Quantification des déplacements

Comme le montrent les images ciné et leurs cartes de mouvement associées, il y a un
mouvement significatif de la partie inférieure des poumons et de la partie supérieure du foie
(dépassement du haut du foie de la ligne discontinue). A contrario, le cceur semble moins affecté
par le mouvement respiratoire : visuellement, celui-ci ne dépasse pas les lignes pointillées qui
le délimitent en phase d’inspiration ou en phase d’expiration. Plus quantitativement, les
déplacements ont été mesurés précisément dans les trois ROl (A, B et C) sur les cartes de
mouvements pour chacune des sept souris. Les mesures en micrometre (um) sont répertoriées
dans la Figure 44 ci-dessous, pour chacune des ROI (A, B et C) et dans les directions X (gauche-
droite) et Z (antero-posterieur) pour chaque souris (les mesures dans la direction Y ont été
considérées comme négligeables car inferieures a la taille d’un pixel).

Déplacement / um
Souris Foie/ A Apex /B Oreillette / C
R-L A-P R-L A-P R-L A-P
1 370 + -1240 -90 -350 -150 50
176*
2 200 -980 30 -270 -100 170
3 360 -1060 90 -280 -50 -360
4 270 -660 90 -630 -60 -100
5 410 -860 20 -710 80 -20
6 270 -930 -120 -100 -300 -40
7 260 -870 -30 -500 -290 180
Moyenne 295 + -943 + -1+83 -406 + -124 + -17 + 184
131 181 217 136

Figure 44 - Déplacements moyens en micrometres dans les ROI.
A (foie), B (apex) et C (oreillette) pour chaque souris dans les directions R-L (Right-Left) et
A-P (Antero-Posterior). *176um correspond a la taille d'un pixel.

Les résultats montrent un déplacement important du foie dans la direction antéro-
postérieure, avec une moyenne proche de 1 + 0,2 mm. Cependant pour le cceur, le mouvement
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dd a la respiration est significativement inférieur, avec un déplacement maximum de 0,4 + 0,2
mm au niveau de l'apex, ce qui correspond a un déplacement d’environ 2 pixels dans le sens
antéro-postérieur.

Il est cependant important de souligner les écarts-types non négligeables des résultats.
En effet les deux derniéres colonnes (Apex et Oreillette) montrent des écarts-types supérieurs
a 50 %. Néanmoins, il s’agit des déplacements mesurés dans le coeur, qui ne posséde pas une
grande amplitude de mouvement. L’erreur de mesure qui est de la taille d’un pixel (176 pum)
est donc supérieure aux résultats. Afin de résoudre ce probléme, il suffirait d’augmenter la
résolution spatiale des images (ce qui rallongerait le temps d’acquisition), dans le but
d’améliorer la définition du mouvement. Cependant notre but était ici d’évaluer I’'impact de la
respiration sur la position du cceur, qui semble faible.

3.2.3.2.  Interprétation et conclusion

Cette étude a montré que la position ainsi que les contours du cceur ne sont que trés peu
modifiés au cours des différentes étapes du cycle respiratoire de la souris. Le mouvement induit
par I’inspiration et I’expiration affecte principalement le foie et ses environs. Des résultats
similaires ont été obtenus en utilisant une antenne 4 canaux organisés en configuration
volumique. Cependant, avec cette antenne, le signal SG est moins fort, et les pics cardio-
respiratoires sont plus difficilement discernables. Cette diminution du signal s’explique par le
facteur de remplissage de I’antenne qui est plus faible en configuration volumique que
surfacique. L’antenne volumique présente une sensibilité quasi uniforme alors que 1’antenne de
surface fait ressortir dans le signal de SG les structures qui entrent ou qui sortent du champ de
Vue.

L’analyse du mouvement respiratoire a prouvé que les données RMN acquises pendant
I’intervalle du pic de la respiration ne sont pas forcément a écarter lors de la reconstruction des
images cardiaques. Selon la fréquence respiratoire de 1’animal, les rapports pics d’inspiration /
phases stables apres I’expiration évoluent (par exemple, lorsque la souris respire a une moyenne
de 60 inspirations par minute, le rapport est de 30/70 %). L’utilisation de ces données
permettrait par conséquent d’ajouter jusqu’a 30 % de données supplémentaires dans la
reconstruction des images finales, et d’ainsi utiliser la totalité¢ des données acquises.

Cependant, les pics cardiaques présents dans le signal de self-gating sont invisibles pendant
les pics de respiration (voir les signaux de la Figure 41) car leur amplitude est bien plus faible
que celle de la respiration. De ce fait, les cycles cardiaques ne sont pas détectables tout au long
de I’acquisition.

Une alternative serait d’utiliser le signal recueilli par le canal 2 de I’antenne (voir Figure
40) car il semble rassembler les pics cardiaques de I’acquisition. Cependant ce signal subi
également des modifications d0 a la respiration qui ont pour effet de décaler les pics cardiaques
au cours du temps. Cette solution n’est donc pas optimale.

Dans le but de reconstruire les images cardiaques en utilisant 100 % des données acquises,

il est donc nécessaire d’interpoler les données cardiaques sur le signal de self-gating, pendant
les pics de respiration.
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3.3. DEVELOPPEMENT DE LA METHODE D’INTERPOLATION

3.3.1. Contexte

A notre connaissance, il n’existe pas de technique d’imagerie préclinique du ceeur qui utilise
les données cardiaques acquises pendant les pics de respiration sans utiliser d’électrodes pour
récupérer ’ECG [48]. Lorsque des méthodes d’auto-synchronisation sont employées, les
données sont généralement exclues. Or leur utilisation ouvre la voie a deux perspectives
envisageables :

- Premiérement elle permettrait d’augmenter la résolution spatiale de I’image car plus de
données serait utilisées pour un temps d’acquisition équivalent (étant donné que les
projections sont séparées d’un angle d’or)

- A l’inverse, la deuxiéme possibilité serait de réduire le temps d’acquisition pour une
méme quantité de données utilisée et donc une résolution spatiale équivalente.

Cette partie décrit la méthode développée lors de cette thése a I’aide du logiciel Matlab afin
d’interpoler les données cardiaques pendant les pics de respiration.

3.3.2. Interpolations des données

Le signal de self-gating a été convolué de la méme maniére que pour le traitement du cycle
respiratoire, mais sans inverser le signal (y), et une détection des pics positifs a été effectuee
(marqués par des cercles rouges sur la Figure 45a). Un algorithme de fenétre glissante s’utilise
pour effectuer une opération requise sur une taille de fenétre spécifique, puis celle-ci est répétée
sur un ensemble de données. La fenétre commence a partir du premier élément et se déplace
d'un élément vers la droite. Le but ici était de calculer localement I'amplitude des pics
cardiaques, sans souffrir des variations de fréquence cardiaque tout au long de l'acquisition.
L'amplitude médiane des pics cardiaques a été calculée sur une fenétre glissante contenant 15
pics, intervalle permettant de s’adapter aux variations locales du rythme cardiaque sans étre
trop sélectif. Dans la fenétre glissante, les pics ayant une amplitude inférieure a 99,6 % de
I'amplitude médiane ont été identifiés et rejetés, car jugés affectés par des pics de respiration
(seuil choisi de maniere empirique apres différents tests). Cette méthode a conduit a une
délimitation stricte des deux phases : intervalle du mouvement de la respiration et phase stable
de la respiration (Figure 45b). Les pics cardiaques éliminés sont ensuite supprimeés de la fenétre
glissante courante et le pas est incrémenté afin de passer par tous les points de l'acquisition.
L algorithme d’interpolation total dure entre 2 a 3 secondes pour les acquisitions de 35 minutes.
Cela a permis de reconstruire des images ciné 3D conventionnelles, c'est-a-dire uniqguement
avec des données acquises dans la phase « stable » de la respiration correspondant a une période
non affectée par le mouvement.

Un « intervalle de mouvement respiratoire » a été défini comme une durée contenant le pic
respiratoire et des pics cardiaques avec une position temporelle potentiellement corrompue par
le mouvement respiratoire et / ou des pics cardiaques manquants car non-détectables (zones
bleues sur Figure 45). Pour interpoler ces pics cardiaques, la fréquence cardiaque médiane des
cycles cardiaques précédents situes dans la phase stable a été calculée (selon la fréquence
respiratoire, il peut y avoir jusqu’a 10 cycles cardiaques par phase stable). Des pics cardiaques
ont ensuite été créés pendant I’intervalle de mouvement respiratoire (Figure 45c). Cette étape
a également permis de repositionner temporellement les pics cardiaques détectables mais dont
la position temporelle était corrompue par le mouvement respiratoire. La durée de ce processus
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étant de quelques microsecondes, il n’altére pas de manicre significative le temps de
reconstruction des images par rapport a une reconstruction standard, sans interpolation.

Selon leur position temporelle dans une période de cycle cardiaque, les données de I'espace
k ont été attribuées a la phase ciné correspondante afin de générer 30 images par cycle
cardiaque.

Trois reconstructions d'images ciné 3D cardiaques ont alors été réalisées en fonction de la
position des données: i) seulement pendant la phase stable, ii) pendant l'intervalle de
mouvement respiratoire et iii) pendant les deux phases (en utilisant toutes les données de
I’acquisition).

Détection des pics cardiaques Séparation des phases Interpolation des données

a) l b) c)
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Figure 45 - Etapes de traitement du signal de self-gating.
a) Détection des pics cardiaques (cercles rouges) du signal SG (ligne noire).
b) Délimitation stricte des deux phases du mouvement : stable (lignes noires) et pic de
respiration (lignes bleues).
c) Interpolation des pics cardiaques pendant les intervalles de mouvement respiratoire. La
médiane des cycles cardiaques précédents a été calculée et rapportée lors des pics de
mouvement respiratoire (cercles bleus).
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3.3.3. Validation de la méthode

3.3.3.1.  Analyse des cycles cardiaques

Pour analyser I'efficacité de I'algorithme d'interpolation des pics cardiaques, une méthode
de catégorisation des cycles cardiaques a été utilisée. Elle est employée dans le cadre des
détections de I’arythmie cardiaque car elle mesure la durée des cycles cardiaques au cours d’une
acquisition. Comme utilisé par Contijoch et al. [49], la durée RR (correspondant a la durée entre
deux pics cardiaques consécutifs) du cycle cardiaque précédent (noté RRi.1) a été tracée en
fonction de la durée RR du cycle actuel (RRi). Cette méthode permet de regrouper les
différentes durées des cycles cardiaques et ainsi analyser leur répartition au cours d’une
expérimentation. L’étude a été réalisée avant (Figure 46) et apres (Figure 48) interpolation des
pics cardiaques sur une expérience.

a) Répartition des durées de cycles cardiaques b) Histogrammes correspondants
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Figure 46 - Analyse des données cardiaques avant l'algorithme d’interpolation des pics cardiaques.
a) Repartition des durées des cycles cardiaques détectes avec la maniere « standard ». Trois clusters
distincts sont visibles, et leur composition est détaillée dans [’histogramme en b).

Chaque point correspond a la durée d’un cycle cardiaque mesuré sur le signal d’auto-
synchronisation tout au long de I’expérience. Les histogrammes correspondants montrent le
nombre de cycles cardiaques recensés par cluster.

Les résultats de 1’analyse montrent qu’avec une détection « standard» des pics
cardiaques (cercle rouge de la Figure 45a), trois clusters apparaissent (groupements rouge, vert
et bleu sur la Figure 46a). Le rouge correspond aux cycles cardiaques d'une durée de 145,9 +/-
4,9 ms. Le vert regroupe ceux qui durent 304,2 +/- 12 ms (environ deux fois la durée d’un cycle
moyen) et le bleu correspond aux cycles d'une durée de 446,7 +/- 57,5 ms (environ trois fois la
durée d’un cycle moyen). Cela signifie qu™un pic sur deux, voire un pic sur trois n’a pas pu étre
détecté, respectivement pour les clusters vert et bleu. Le nombre de cycles cardiaques détectés
par cluster est indiqué sur [I'histogramme correspondant. Avant interpolation, il y a
respectivement 10348, 1046 et 606 cycles cardiaques répertoriés dans les clusters rouge, vert
et bleu. Sur un total de 12 000 cycles cardiaques, ces résultats signifient que 86 % des cycles
ont éte détectés correctement, 9 % contiennent un cycle cardiaque manquant (représentes par
les cercles en pointillés verts sur la Figure 47 ci-dessous) et 5 % dont 2 cycles sont manquants
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(cercles pointillés bleus). Cette observation s’explique par les pics de respiration, qui, selon leur
largeur, peuvent dissimuler un ou plusieurs pics cardiaques alors non détectables par
’algorithme.

Figure 47 - Représentation des trois types de clusters
présents lors de ’analyse avant interpolation des
données.

Les cercles rouges représentent les pics cardiaques
detectés par ’algorithme. Les doubles fleches vertes
illustrent la durée des cycles cardiaques présents dans
le cluster vert (environ 304,2ms), et les cercles verts en
pointillés correspondent aux pics cardiaques
manquants, dissimulés par le pic de respiration (ligne

4 5 6 ; 8 continue bleue). De méme, la double fléche bleue
illustre la durée des cycles cardiaques mesurée dans le
cluster bleu (environ 446,7ms), avec les cercles en
pointillés bleus correspondants.

a) Répartition des durées de cycles cardiaques b) Histogramme correspondant
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Figure 48 - Analyse des données cardiaques apres l'algorithme d’interpolation des pics cardiaques.
a) Répartition des durees des cycles cardiaques détectés apres interpolation des pics cardiaques
pendant les intervalles de mouvement respiratoire. Un unique cluster dont la valeur moyenne est de
147,1 £ 7,3 ms est alors visible, et sa composition est détaillée dans I’histogramme en b).

Comme illustré dans la Figure 48 ci-dessus, la méthode d'interpolation des pics
cardiaques basee sur l'algorithme de fenétre glissante a permis d'obtenir un seul cluster avec
une durée moyenne de cycle d'environ 147,1 +/- 7,3 ms. L'histogramme correspondant est
affiché en b) et il confirme bien I’efficacité de la méthode d’interpolation puisque 99,6 % de la
totalité des cycles cardiaques (soit 11953 sur 12000) ont été rassemblés atours de la valeur
moyenne d’une cycle cardiaque « normal ». Cela signifie donc que les pics cardiaques ont été
interpolés de maniere réguliére pendant les intervalles de respiration, comme prévu dans la
Figure 45c).

78



3.3.3.2. Comparaison signal SG et ECG

La deuxiéme vérification concernant 1’interpolation des données cardiaques a pour but
de confirmer I’exactitude de la position des nouveaux pics. Il a donc été nécessaire d’enregistrer
le signal ECG des souris, qui offre I’information précise et fiable sur les données cardiaques de
I’animal. Sur des souris avec un poids corporel inférieur ou égal a 20 g (N = 4), il a été possible
d'enregistrer un signal ECG externe pendant toute I'expérience IRM. Ce signal ECG a ensuite
été comparé au signal de self-gating (SG). Pour ce faire, le premier pic cardiaque détecté par
SG a été aligné avec le 1* pic R de ’ECG. Ensuite, les différences de durée des cycles
cardiaques mesurées avec les deux méthodes ont été comparées une par une tout au long de
l'acquisition. Les différences de durée au cours d’une acquisition de 35 minutes sur une souris
sont exposées dans le graphique de la Figure 49 ci-dessous.
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Figure 49 - Comparaison entre les données extrapolées sur le signal de self-gating et le signal ECG.
Une fois synchronisé sur le premier pic cardiaque ECG, chaque cycle cardiaque a été comparé a celui
calcule avec la méthode ECG. Le graphique montre les différences ASGi-AECGi au cours d'une
acquisition de 35 minutes. La valeur moyenne de cette expérience est de 3,9 £ 17 ms. Les lignes
pointillées représentent I'intervalle de 10 % par rapport a la durée moyenne d'un cycle cardiaque.

Au cours de cette expérience, la durée moyenne des cycles cardiaques mesurée sur le
signal d’auto-synchronisation est de 147,1 + 7,3 ms. La différence moyenne entre les pics
cardiaques originaux (ECG) et interpolés sur le signal de SG est de 3,8 +/- 17 ms. Il est
important de noter que 84,6 % des données se situent dans un intervalle d'erreur de 10 % (lignes
en pointillés) de la durée moyenne du cycle cardiague.

L’¢écart type de 17ms est important mais il s’explique par les points positionnés en
dehors de I’intervalle de + 10 %. En effet, 15,4 % des données se situent en périphérie du nuage
de points principal et ils représentent les pics ECG non détectés par le logiciel d’analyse fourni
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avec le systeme ECG (SA Instruments, Inc). La précision du logiciel de détection des pics R a
travers les électrodes n’est pas optimale et ne permet pas de détecter 100 % des cycles. De ce
fait, une deuxiéme « ligne » est visible au-dessus du nuage de points principal. Centrés autour
d’environ 150ms, ces points correspondent a la durée d’un cycle cardiaque moyen et confirment
donc I’hypothése que quelques pics cardiaques n’ont pas été détectés. L’utilisation d’un
systeme de recueil ECG plus fin et robuste permettrait néanmoins de diminuer cet intervalle
d’erreur.

Cette analyse a quand méme permis de confirmer la position des données cardiaques
interpolées, et souligne 1’efficacité du signal de self-gating pour recueillir 'ECG par rapport
aux électrodes.

3.3.4. Reconstruction des images en fonction du battement cardiaque

3.3.4.1. Reconstruction selon les deux phases respiratoires

Des images 3D-ciné cardiaques ont été reconstruites a différents temps du cycle
respiratoire : 1) pendant la phase stable et 2) pendant les pics de mouvement respiratoire. Sur
une souris (n°l) de I’étude, chaque image acquise pendant l'intervalle de mouvement
respiratoire a été reconstruite avec 5596 +/- 1109 projections, contre 14176 +/- 2800 par image
reconstruite pendant la phase stable.

Ces écart-types importants se justifient par la variation de la fréquence respiratoire de
I’animal au cours de 1’acquisition. En effet, la souris n°1 a respiré a une fréquence de 50,4 £
6,8 inspirations par minute. Cette variation modifie la durée des cycles respiratoires, et par
conséquent le nombre de cycles cardiaques a interpoler.

Pour illustrer ce propos, deux agrandissements sur le signal de self-gating d’une
acquisition de 35 minutes sont montrés sur la Figure 50. Au début de 1’acquisition, la souris a
un rythme respiratoire de 55 inspirations par minutes. Les cycles respiratoires ont une durée
d’environ une seconde. A la fin de I’acquisition, lorsque la souris respire plus lentement, les
cycles respiratoires s’allongent et atteignent 1,8 secondes. La diminution de la fréquence
respiratoire engendre un élargissement des cycles respiratoires et également des pics
d’inspiration/expiration. Par conséquent, plus de cycles cardiaques y sont interpolés (cercles
verts).
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Figure 50 - Effets de la variation de la fréquence respiratoire sur I'interpolation des données cardiaques.
Les cercles bleus correspondent aux pics respiratoires, les rouges aux pics cardiaques initiaux et les verts
aux pics cardiaques interpolés. a) Troncon du signal de self-gating provenant du début de I’acquisition
(2min apreés le début), la souris respire a une fréquence de 55 inspirations/min et un cycle respiratoire dure
1,1 sec. b) Signal en fin d’acquisition (30min apres le début), la souris respire a une fréquence de 55
inspirations/min et un cycle respiratoire dure 1,8 sec.

80



Le nombre de projections utilisees pour la reconstruction des images (pendant
I’intervalle du mouvement respiratoire et pendant la phase stable) évolue donc en fonction du
rythme respiratoire de 1’animal au cours de 1’expérience, expliquant les écart-types obtenus. Il
est de plus intéressant de noter que plus la souris respire vite, moins de pics cardiaques sont a
interpoler, ce qui appuie en faveur d’une anesthésie 1égere de I’animal, un réel avantage en
termes d’éthique.

La Figure 51 ci-dessous illustre les reconstructions avec deux types de jeu de données
(données acquises pendant la phase stable uniquement et celles provenant des intervalles de
mouvement respiratoire) pour une acquisition de 35 minutes avec un rapport phase stable /
respiration de 72/28 % (souris n°1).

Le muscle cardiaque est clairement visible méme avec un nombre de projections
extrémement faible, et le cycle cardiaque peut étre suivi sur les deux ensembles de données.

Phase stable

Intervalle de
mouvement
respiratoire

Figure 51 - Images ciné-3D a difféerents moments du cycle cardiaque.
La 1 ligne correspond aux images reconstruites avec les données acquises pendant la phase
respiratoire stable, au cours d'un cycle cardiaque de 30 images (seules les images 1, 8, 15, 22
et 30 du cycle sont représentées). Les images similaires mais reconstruites seulement avec les
données acquises pendant 'intervalle de mouvement respiratoire sont représentées sur la 2°m
ligne.

Comme prévu, les images reconstruites pendant l'intervalle de mouvement respiratoire
apparaissent plus bruitées et avec une résolution spatiale plus faible. Cependant, la qualité de
ces images confirme le faible déplacement du cceur quantifié dans la partie précédente lors de
la respiration. Pour mesurer la netteté des images, le profil des intensités entre le sang et le
myocarde ont été mesurés sur les 1°® images des deux jeux de données (Figure 52).

La pente de chaque courbe a été calculée et les résultats montrent que la limite
cceur/myocarde est plus nette sur 1’image provenant de la phase stable (pente de -76) que sur
celle reconstruite pendant 1’intervalle de mouvement (pente de -46).

Cela confirme que les images reconstruites pendant I’intervalle de mouvement
respiratoire perdent en netteté.
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Figure 52 - Profils d'intensité
- entre le sang et le myocarde.
e . Les images sur la gauche
T correspondent aux deux leres
images de la Figure 51 (stable
\ puis intervalle de mouvement).
‘ Les courbes verte et orange
e ‘ illustrent l'intensité du signal
7 mesuré sur chaque image a
- N [’endroit ou la ligne a été
dessiné. Les équations de chaque
courbe y sont annotées.
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Néanmoins, le CNR (ventricule / myocarde) n’a pas été vraiment affecté (14,8 +/- 2,5
pour les images en phase stable, et 12,5 +/- 3,4 pour les images acquises pendant I'intervalle de
mouvement respiratoire). Les vaisseaux sanguins au-dessus du cceur (fléches en pointillés sur
la Figure 51) ont été facilement détectés a la fois sur les images reconstruites pendant la phase
stable et I’intervalle de mouvement de respiration. En revanche, les vaisseaux sanguins du foie
(fleches pleines sur la Figure 51) sont cependant difficiles a distinguer en raison du mouvement.

Dans le but de vérifier que la fonction cardiaque n’est pas altérée entre les deux jeux de
données, la fraction d’¢éjection a été calculé sur les deux types de reconstruction pour les sept
souris de I’étude (images reconstruites a partir de la phase stable de la respiration et images
provenant de I’intervalle de mouvement).

Sur le ventricule gauche issu de I’image reconstruite avec la partie stable uniquement,
la fraction d’éjection a été mesurée en moyenne a 67+7 %. En utilisant uniquement les jeux de
données provenant de l’intervalle de mouvement respiratoire, la fraction d’éjection a été
mesurée en moyenne a 61,610 %.

Moyenne = 67.0 Moyenne = 61.6 Figure 53 - Graphique comparant les
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fractions d’éjection calculées sur les deux
jeux de données pour sept souris.

La barre bleue représente les valeurs de
fraction d’éjection calculées sur les données
stables. Chaque point bleu correspond a
une mesure sur une souris. Méme principe
pour la barre verte, pour des mesures faites
sur les données venant de l’intervalle de
mouvement respiratoire uniguement.

Cette légere différence s’explique par la diminution de netteté sur les images
reconstruites avec les données provenant de I’intervalle de mouvement respiratoire mais n’est
pas significative. Cette analyse confirme que I’interpolation des pics cardiaques n’a pas altéré
les valeurs de fonction cardiaque et donc la possibilité de reconstruire des images cardiaques
avec I’ensemble des données.
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3.3.4.2.  Reconstruction selon I’ensemble du jeu de données

Comme décrit précédemment, le déplacement cardiaque maximal dd & la respiration est
égal a 0,4 £ 0,2 mm (correspondant a un mouvement de moins de 2 pixels pour nos
acquisitions). Par conséquent, il est possible de combiner les données acquises lors des deux
phases (intervalle de mouvement respiratoire et phase stable) pour reconstruire une image ciné
3D en fonction du cycle cardiaque, et ainsi utiliser la totalité du jeu de données acquis. Ces
images sont visibles dans la premiére ligne encadrée en bleue de la Figure 54 suivante. A titre
de comparaison, des images ciné 3D reconstruites avec les projections acquises uniquement
pendant la phase stable (encadré rouge « Phase stable uniquement ») sont également présentées.
Pour donner un nombre comparable de projections avec les deux ensembles de données (jeu de
donnée entier et phase stable uniquement), I'ensemble des données a été sous-echantillonne.
Pour cela, la fin de I'ensemble des données a été tronquée pour correspondre au nombre de
projections utilisées dans la reconstruction « Phase stable uniquement ». Cela permet de
conserver une proportion représentative de données stables et respiratoires incluses.

Le temps d'acquisition nécessaire pour acquérir les « Jeu de données entier » sont donc
plus court de 30 % en moyenne que la durée d'acquisition « Phase stable uniquement ». Les
images reconstruites avec I'ensemble des données sont de qualité comparable aux images
reconstruites avec les données acquises uniquement pendant la phase stable. A noter, le foie
apparait beaucoup plus flou que le cceur car la respiration affecte cette région d'environ 1 mm,
comme démontré précédemment.

Les deux jeux de données ont été sous-échantillonnées pour raccourcir davantage le
temps d'acquisition en utilisant un NR inférieur (Figure 54.c-d-e-f). La derniére colonne de la
figure (g-h) montre qu'il est possible d'obtenir des images ciné 3D en seulement 2 minutes avec
une qualité suffisamment élevée pour mesurer la fraction d'éjection cardiaque.
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Afin de comparer quantitativement les deux jeux de données sous-échantillonnés (colonnes
g et h), le signal sur bruit (SNR) du sang, du myocarde et le contraste entre les deux (CNR) ont
été mesurés. Pour les images reconstruites avec la totalité des données en 2min (g), le SNR du
sang a été mesuré a 35,9. Pour le méme sous-échantillonnage mais avec les données venant
uniquement de la phase stable (h), il s’est élevé a 42,2. De la méme manicre les CNR ont
respectivement été calculés a 14,5 et 15,6.

La netteté des images a également été appréciée puis comparée, en mesurant le profil
d’intensité entre le sang et le myocarde (méme méthode que celle décrite dans la Figure 52).
Les résultats sont affichés sur la Figure 55 ci-apres. Sur les courbes, il est alors intéressant de
voir que I’image reconstruite en 2 min avec le jeu de données complet (avec méthode
d’interpolation) est Iégérement plus nette que celle reconstruite en 4 min avec les données de
la phase stable uniquement (pentes a -34 et -28, respectivement).

Ces résultats montrent qu’avec la méthode d’interpolation, il est possible de reconstruire
des images cardiaques en 2 minutes en conservant une qualité d’image proche de celle obtenue
avec la méthode standard car plus de données sont utilisées.
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Figure 55 - Profils d'intensité entre le sang et le myocarde.

Les images sur la gauche correspondent aux images diastoliques en g) et h) de la Figure 55
(jeu entier puis stable uniquement). Les courbes bleue et rouge illustrent l’intensité du signal
mesuré sur chaque image a [’endroit ou la ligne a été dessiné. Les équations de chaque
courbe y sont annotées.
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3.4.SEGMENTATION & CALCULS DES FONCTIONS CARDIAQUES

3.4.1. Méthode de segmentation

Contrairement a 1’humain, un des problémes dans 1’imagerie du petit-animal est le
mangue de logiciel de segmentation semi-automatique. Ainsi, chaque application demande une
méthode d’analyse spécifique a développer. En imagerie cardiovasculaire de la souris, il est trés
souvent nécessaire de segmenter les ventricules cardiaques dans le but d’évaluer la fonction du
cceur. Ruff et al. [50] ainsi que Trotier et al. [43], [51] utilisent par exemple la segmentation
semi-automatique du logiciel Amira (Visage Imaging, Allemagne), qui permet de détecter les
contours coupe par coupe suite au réglage de quelques paramétres. D’autres logiciels tels que
Mango, ITK-Snap ou encore Music et CPSTK sont également utilisables ; cependant ils sont
plus adaptés aux images obtenues en cardiologie humaine et trés souvent aux images 2D multi-
coupes. La segmentation d’un cceur de souris en 3D en fonction du temps s’y préte donc
difficilement. Aprés différents essais, le choix s’est porté vers le logiciel Amira, qui reste
jusqu’a présent le plus utilisé et le plus efficace.

L'analyse de volumétrie cardiaque a été calculée par tranche et par volume. Les images
ont premiérement €té corrigées de la perte d'intensité du signal en profondeur de la souris
inhérente a I'utilisation d'une antenne de surface. Pour ce faire, chaque image a été corrigée a
I’aide de la fonction N4, qui est une variante de I'algorithme de correction de biais rétrospectif
N3 (normalisation non uniforme non paramétrique) populaire provenant de la bibliotheque
open source ANTs (Advanced Normalization Tools, led by Brian Avants). Cette étape, en
collaboration avec I’équipe de B. Quesson de ’IHU Lyric, a permis de rétablir une intensité de
signal homogeéne a travers les images.

Ensuite, les images de fin de diastole et de fin de systole de chaque souris ont été
identifiées en tragant le volume sanguin de la coupe située au milieu du cceur (celle ou le
diamétre du ventricule gauche est le plus grand (la 64°™)) dans la direction axiale, au cours des
30 images acquises le long du cycle cardiaque.

La Figure 56 illustre cette étape et expose la courbe du volume sanguin du ventricule
gauche d’une souris au cours du cycle cardiaque. Les phases diastoliques et systoliques sont
alors identifiables, puisqu’il s’agit respectivement des images temporelles qui contiennent les
plus gros et les plus petits volumes sanguins.
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Figure 56 - Segmentation du ventricule gauche au cours d'un cycle cardiaque.

a) Une coupe extraite de /'image 3D au centre du cceur, représenté par la coupe orange. b) Les 30
coupes axiales illustrent ['évolution du cceur au cours d 'un cycle cardiaque. Les ventricules gauches
ont été segmentés sur chaque image, illustrés ici par les remplissages rouges. c) Le graphique
représente le volume sanguin du ventricule gauche en mm? de chaque image du cycle cardiaque. Sur
cette souris, le caeur est en diastole sur la 2™ image (volume le plus important), et en systole sur la
17°™ (volume le plus faible).

Enfin, dans le but de mesurer le volume sanguin du ventricule gauche entier sur les
images de fin de diastole et de fin de systole, une procédure de segmentation semi-automatisee
a été réalisée avec Amira. Cette procédure de segmentation a été appliquée tranche par tranche
du haut du cceur a I'apex (une trentaine de coupes en général, selon la taille du ceeur), avec un
seuil fixé a 25 % de l'intensité maximale du signal par tranche. Le rapport des intensités
sang/myocarde étant constant au cours du cycle cardiaque, le seuil de détection a permis de
segmenter le sang au sein du ventricule gauche de chaque tranche en sélectionnant un seul pixel
au centre de ce dernier. Les volumes diastolique (EDV) et systolique (ESV) du ventricule

gauche ont ainsi été calculés pour chaque souris (sommes des volumes de chaque coupe = aire
X épaisseur de coupe).

Diastole

Systole

Figure 57 - Schéma illustrant
le principe de segmentation du
ventricule gauche en diastole et
en systole.
Pour chaque coupe du cceur, le
volume du ventricule gauche a
été segmenté de maniere semi-
automatique. Grace au seuil
d’intensité fixe, les contours des
ventricules ont été détectés
(lignes violettes) et le nombre
de pixels contenu dans le
ventricule gauche a été
recueilli.
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3.4.2. Calcul de la fraction d’¢jection

Pour rappel, la fraction d'¢jection (EF) se calcule en fonction de I’EDV et ’ESV du
ceeur. A ce niveau du processus, la fraction d’¢jection a donc pu étre évaluée pour chaque souris.
Elle correspond au volume sanguin contenu dans une cavité au cours d’un battement cardiaque
(cf Eq.1 dans le Chapitre 1). Ce parameétre permet d’évaluer 1’état de fonctionnement du cceur
et dans le cadre de ce projet il est un moyen de comparer et de valider une nouvelle méthode de
reconstruction d’images. Sur un méme cceur, la fraction d’éjection ne doit pas Etre
significativement différente selon la méthode de reconstruction adoptée. Cette méthode
d'analyse a donc été réalisée sur deux ensembles de données:

- Acquisition de 35 minutes avec les données cardiaques provenant uniquement de la
phase stable (méthode standard).

- Acquisition de 2 min avec jeu de données cardiagues complet (méthode
d’interpolation).

Un graphique de Bland-Altman (Figure 58) a été créé pour comparer les résultats des deux
techniques. Les différences moyennes de fraction d'éjection (%) entre la technique standard
(acquisition de 35 minutes, phase stable uniquement) et la technique proposée (sous-
échantillonnée x8, ensemble de données complet) ont été tracées par rapport a leur EF moyenne
(%), pour 12 souris. Les limites de concordance, qui sont définies comme la différence moyenne
plus et moins 1,96 fois I'écart type des différences, ont été calculées et tracées sur le graphique,
ainsi que le biais (moyenne des différences).

EF differences (%)
(]

-1

55 60 65 70 75 80

Mean EF (%)

Figure 58 - Bland Altman comparant les calculs de fraction d’éjection entre les deux techniques.
Chaque point représente une souris (N=12). Les différences de mesure de fraction d’éjection entre les
acquisitions de 35 min et 2min sont affichées en fonction de leurs moyennes. Le trait continu correspond
au biais (moyenne des différences) et vaut ici 2,58 %. Les tirets sont les limites minimum et maximum.
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3.4.3. Résultats et interprétation

La valeur moyenne des fractions d’éjection mesurée sur les images acquises avec la
méthode standard s’éléve a 67 % +/- 6 contre 64 % +/- 6 sur les images reconstruites avec la
méthode proposeée. En moyenne, les fractions d’¢jection mesurées sur les acquisitions de 2
minutes sont sous-estimées de 2,58 % et cette valeur correspond au biais. Les limites basses et
hautes ont respectivement été calculées a -0,52 % et 5,69 %, ce qui signifie que I’EF de la
majorité des souris C57/BL6 saines du méme age devraient se trouver dans cet intervalle. La
sous-estimation des EF sur la méthode proposée peut s'expliquer par la technique de
segmentation semi-automatique qui nécessite des réglages manuels, donc dépendant de
I'opérateur. La netteté des images de 2 minutes étant inférieure a celles de 35 minutes, les
réglages manuels sont Iégérement moins précis et les contours du ventricule gauche sont moins
bien détectés.

3.4.4. Variabilité intra et inter-observateur

Afin de renforcer ces résultats et de montrer la robustesse de la méthode de segmentation,

de nouvelles mesures ont été effectuées. Dans le but de montrer la variabilité intra-observateur,
j’ail segmenté une deuxiéme fois le ventricule gauche des sept souris de 1’étude (pour les
acquisitions de 35 min, avec la méthode de reconstruction standard). Les résultats sont affichés
dans le graphique a) de la Figure 59. La différence moyenne entre la 1% et la 2°™ mesure pour
un méme observateur est de 6,8 %, avec un écart type de 5 %. La méthode de segmentation
automatique ne présente donc pas de différence significative au sein d’un méme observateur (p
value = 0,16).
De plus, pour évaluer la variabilité inter-observateur, un manipulateur en radiologie a reitéré
I’analyse sur ces 7 mémes jeux de données. Les résultats de 1’analyses sont illustrés dans le
graphique b) de la Figure 59. Entre les deux observateurs, les mesures de fractions d’éjections
différent de 5,3 % avec un écart-type de 4,3 %. La différence n’est pas significative (p value =
0,07) et cette analyse atteste donc de la robustesse de la méthode de segmentation semi-
automatique développée.

a) Intra observateur b) Inter observateur
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Figure 59 - Graphiques représentant les fiabilités intra et inter observateur dans la segmentation
du ventricule gauche.
a) Les fractions d’éjection (EF) ont été mesurées une 2°™ fois par le méme observateur sur les 7
souris de l’étude pour les acquisitions de 35 min (reconstruction standard). b) EF mesurées par un
2eme observateur sur les mémes jeux de données.
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Il serait également intéressant d’étendre cette analyse sur des souris ayant développé une
ischémie du cceur. En effet, comme 1’a montré Trotier et al. dans [51], un cceur ischémique a
une fraction d’¢éjection de 20,7+4,7 % (résultats sur 4 souris). Cette étude a été menée sur des
souris OF1 et dix images par cycle cardiaque ont été reconstruites, avec une séquence UTE
Stack-Of Star de 25 minutes. L’application de la séquence ainsi que la méthode de
reconstruction présentées dans cette these permettrait potentiellement de différencier les souris
pathologiques des saines avec des acquisitions d’une durée 2 minutes.

3.5. APPLICATION A L’IMAGERIE THORACIQUE

3.5.1. Objectifs de I’étude

Comme démontré auparavant dans ce chapitre, I’IRM en 4 dimensions (3D en fonction
du mouvement cardiaque ou respiratoire) est un outil prometteur pour I'exploration d'organes
en mouvement, I’analyse approfondie de pathologies et la planification des traitements. La
méthode proposée dans cette thése favorise de hautes résolutions spatiales et temporelles. Les
images obtenues contiennent alors des voxels isotropes ainsi qu’un grand champ de vue.

Cependant, en IRM il est souvent question de compromis. L’augmentation des
résolutions entraine une dégradation du rapport signal sur bruit. Dans le cas de 1’imagerie
thoracique, le signal sur bruit peut donc étre Iégerement dégradé et des artefacts de mouvements
intra et inter scan peuvent également étre observés.

Afin d’optimiser le signal sur bruit des images 4D thoraciques sous-échantillonnées grace
a la technique développée au cours de cette these, une collaboration avec Baudouin Denis De
Senneville, de I’Institut de Mathématiques de Bordeaux (IMB, Université de Bordeaux/CNRS
UMR 5251) a été menée sur le petit animal.

Dans ce projet, la baisse du signal-sur-bruit a été rétrospectivement corrigée en utilisant
un algorithme de rétroprojection itérative (IBP pour lterative Back-Projection en anglais),
précédemment développeée par Zachiu et al. [47].

La méthode a été évaluée quantitativement sur le thorax de 6 souris sous respiration libre
puis sur le cceur d'une d’entre elle.

3.5.2. Matériel & méthodes

3.5.2.1.  Acquisition des images

La séquence UTE 3D SG décrite précédemment a été appliquée sur le thorax de 6 souris.
Les parametres utilisés sont similaires a ceux décrits dans la 3.1.1.3 de ce chapitre. Pour cette
application, une antenne de réception volumique a 4 canaux (19x25,5 mm de diametre, Rapid
Biomédical) a été¢ employée afin d’obtenir un signal homogeéne dans tous les tissus du volume
d’imagerie. Seul le nombre de répétitions (NR) a été augmenté a 40 pour obtenir un temps
d’acquisition total de 70 minutes. Depuis ce jeu de données, les images sous-échantillonnées
ont été reconstruites en utilisant uniquement les 35 premicres minutes de 1’acquisition (NR=20),
17 premieres minutes (NR=10) ou les 8 premieres minutes (NR=5).

Grace au signal de self-gating, les images ont pu étre reconstruites en fonction du cycle
respiratoire ou cardiaque. Pour ce faire, les données de I'espace de Fourier ont été attribuées, de
maniere rétrospective, a I’image ciné correspondante, en fonction de leur position temporelle
au sein du cycle respiratoire ou cardiaque afin de générer 40 images par cycle respiratoire ou
30 images par cycle cardiaque.
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Pour I’analyse spatiale, toutes les données acquises pendant la phase stable du cycle
respiratoire (a partir des images acquises en 70 minutes, NR = 40, Figure 60a) ont été
additionnées rétrospectivement afin de produire des images 3D haute résolution de référence
(Figure 60b).

a) En fonction de la respiration b) Haute Résolution

Figure 60 - Images thoraciques acquises avec la séquence UTE en 70 min, standard et haute
résolution.
A) Premiéres, 20émes et derniéres images du cycle respiratoire dans les plans coronaux, axiaux
et sagittaux. Les lignes pointillées vertes mettent en valeur le mouvement du foie lors de la
respiration. B) Images de haute résolution correspondantes.

Les images du cceur reconstruites en fonction du cycle cardiaque ont bénéfici¢ de la
méthode d’interpolation des données cardiaques pendant les intervalles de mouvement
respiratoire présentée en partie 3.3. Les images obtenues en 35min sont exposées ci-dessous.

15

Diastole Systole Diastole
Figure 61 - Images du ceeur reconstruites en fonction du battement cardiaque.
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3.5.2.2.  Optimisation des images : ’approche par IBP

Les images cardio-thoraciques acquises puis reconstruites ont ensuite été traitées afin
d’appliquer la méthode d’optimisation grace a une approche IBP. La technique se compose de
deux étapes principales :

Etape # 1 - Estimation des déformations des organes en 3D:

A ce stade, un ensemble de données 4D & faible SNR avec des résolutions spatiales et
temporelles élevées a été obtenu. La déformation spatiale inter-scan (entre les phases
respiratoires) 3D présente dans les images 3D a été individuellement estimée a l'aide d'un
algorithme de recalage d’images (DIR) (voir [52] pour plus de détails). Les biais de déformation
potentiels dans les estimations de mouvement induits par la présence de bruit dans les images
d'entrée ont été compenses.

Etape # 2 - Amélioration par IBP:

Chaque image 3D a faible SNR a été individuellement améliorée. Pour ce faire,
plusieurs trames successives couvrant des informations communes ont été fusionnées en
utilisant une approche IBP [53]. En pratique, les différences entre les images 3D a faible SNR
acquises et les images générées a partir du rétro-enregistrement d'une estimation de I'image
bruitée ont été minimisées de maniére itérative.

Pour cette étape, un paramétre d'entrée - appelé p € [0,1] dans le cadre de cette étude —
a été défini pour ajuster librement 1'équilibre entre la précision (favorisée en augmentant p vers
1) et la résolution temporelle (favorisée par la diminution de p vers 0) de I’image 4D résultante.

3.5.3. Résultats

Les performances de ’algorithme d’optimisation appliqué sur les images thoraciques
de 6 souris ont été évaluées et les résultats sont représentées dans la Figure 62. L'image
améliorée obtenue a la fin de I'expiration (62b, 62e et 62h) est visuellement plus proche du
« gold-standard » (62c, 62f et 62i) que de 1'image d’origine (62a, 62d et 62g). En utilisant
I'approche proposée, une durée d'acquisition de 8 minutes conduit a un pSNR supérieur a celui
obtenu sur I'image d'origine avec une durée d'acquisition de 35min.
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Acquired image (I1.0) [BP-enhanced image (Iy0)
l 2 ?

Gold-standard

Figure 62 — Résultats obtenus sur le
thorax d*une souris pendant la phase
stable d'expiration.

Les images d’origine (colonne de
gauche, acquisition = 17 minutes), les
images correspondantes améliorées par
IBP (colonne centrale, p = 100 %) et les
images de référence haute résolution
(colonne de droite) sont affichées. Les
images coronales, transversales et
sagittales sont affichées respectivement
dans les lere, 2eme et 3eme lignes.

(h)

Concernant les images cardiaques, la Figure 63 affiche les performances de
I'amélioration par IBP pour des valeurs p de 5 %, 20 % et 100 %. Les différences entre les
images ont également été calculées puis exposees dans la deuxieme ligne. Pour des valeurs p
de 5 % et 20 %, les différences entre les images originales et améliorées par IBP ont montré
des valeurs comparables dans le cceur et dans les tissus environnants (voir 63e et 63f).

Original Ing (p =5%) Ing (p=2A V%) Ing (p=1)

Figure 63 — Images
améliorees par IBP du
caeur d'une souris.
L'original (a) et les images
améliorées IBP obtenues
pour des valeurs de p de 5
% (b), 20 % (c) et 100 % () b) © @
(d) sont montrées. La Difference (b)-(a) Difference (c)-(a) Difference (d)-(a)
différence d'image inter- e ) £~
voxel entre I'image gy , &,
originale et les images 2o s Sy et ﬁf
améliorées IBP obtenues LA ] ’
pour des valeurs p de 5 % ‘ LAY LA
(e), 20 % (f) et 100 % (Q) AR R B '
sont montrées. ' ; : ¢ R R R

En conclusion, la méthode proposée a travers cette collaboration a permis d’optimiser
les résultats précédemment présentés dans cette these. En effet, 1’ajout de 1’étape d’IBP dans la
reconstruction d’images a permis de significativement augmenter la qualité des images acquises
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en 8 minutes, conduisant a une précision supérieure a celle des images acquises en 35 minutes.
La méthode est compatible avec un délai cliniguement acceptable: 8 minutes étaient requises
pour l'acquisition et moins de 3 minutes pour la reconstruction et I'algorithme IBP.

3.6. DISCUSSION & PERSPECTIVES

3.6.1. Discussion

Les expériences réalisées ici ont permis d'obtenir des images cardiaques chez la souris, que
I’on pourrait qualifier de 5D selon Otazo et al. [54]. En effet, la méthode développée a permis
de reconstruire des images 3D en fonction de la respiration et/ou de plusieurs moments du cycle
cardiaque. Ce qui correspond a la définition qu’il propose dans son article : « Les cinq
dimensions dans ce cadre comprennent les trois dimensions spatiales (x-y-z) plus deux
dimensions temporelles distinctes représentant les phases cardiaque et respiratoire,
respectivement ».

Pour cette étude, seules 2 phases respiratoires ont été définies : une stable et un intervalle
de mouvement respiratoire. Cela est di au mode de respiration des souris sous anesthésie qui
prend la forme de hoquet. Méme si les phases de respiration sont courtes, trente images
cardiaques en 3D-ciné ont pu étre reconstruites pendant ces périodes.

Les premiers travaux de cette these ont permis de démontrer le faible impact du mouvement
respiratoire sur les images cardiaques 3D-ciné. Ces résultats concordent avec des acquisitions
réalisées en 2D par Ruff et al. [50]. En effet, cette publication affirme que la phase d'inspiration
des souris anesthésiées est trés courte par rapport au cycle respiratoire total (rapport fréquence
respiratoire sur fréquence cardiaque de 1:8). Contrairement a la plupart des études 3D, il a été
montreé ici que toutes les données peuvent étre utilisées pour reconstruire des images cardiaques
et ainsi réduire considérablement le temps d'acquisition (environ 30 %). En effet, jusqu’a
présent, les données acquises pendant le mouvement respiratoire étaient rejetées [25].

La deuxieme partie de ce projet a permis de développer une méthode d'interpolation des
cycles cardiaques pendant la phase de mouvement respiratoire. En effet, comme cela a été
démontré a la fois chez le petit animal [25] et I'hnomme [19], [55], [56], I'amplitude du signal
due aux mouvements respiratoires masque celles dues aux mouvements cardiaques. Dans notre
cas, ce signal peut également modifier les moments exacts auxquels les battements cardiaques
se produisent. La méthode proposée, basée sur un algorithme de fenétre glissante, a permis
d'interpoler les pics manguants ou de les replacer correctement temporellement.

Cette méthode et plus généralement la technique de self-gating a été comparée a la
détection d'ondes R provenant d'un signal ECG (par des électrodes). Chez I'homme, la
robustesse de la technique de self-gating a déja été démontrée [19], [57]-[60]. Ici, la différence
de durée d'un cycle cardiaque mesurée en self-gating avec celle mesuree par ECG est en
moyenne inférieure a 4 millisecondes. Chez les petits animaux, il n'y a pas de données
comparables dans la littérature. Le principal avantage d’une technique de self-gating est qu'elle
ne nécessite pas d'électrodes et n’est pas sensible a l'effet magnétohydrodynamique
(conséquence de l'interaction entre le champ magnétique statique et un fluide conducteur en
mouvement, en I'occurrence principalement le sang circulant dans la crosse aortique, qui donne
lieu a la création d'une tension, d’autant plus élevée a des hauts champs magnétiques) [61]. De
plus, les expériences exposées dans ce chapitre ont montré que le recueil du signal de self-
gating est applicable sur toutes les souris, quel que soit leur poids. A I’'inverse, le signal
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¢lectrique venant des électrodes n’est pas robuste puisqu’il est illisible lorsque la souris a un
poids corporel supérieur a 20 grammes (surement dd a la graisse qui est isolante).

Enfin, les acquisitions radiales sont robustes au sous-échantillonnage. 1l est donc possible
de réduire le temps d'acquisition, tout en conservant une bonne qualité d'image en termes de
SNR et de resolution spatiale. En réduisant le nombre de projections de 30 % et en utilisant
I'algorithme d'interpolation, il a été possible de générer 30 images par cycle cardiaque en 2
minutes environ, avec une qualité suffisante pour mesurer les fractions d'éjection. Les mesures
ont été effectuées sur les deux jeux de données puis comparées avec le test statistique de Student
(données significativement différentes si la p value calculée est < 0,05). La différence des
mesures de fraction d'éjection de la méthode standard avec celles de la méthode proposée n’est
pas significative (p value = 0,15) et présente un biais de 2,58 %. Dans le cas d’une pathologie
cardiaque, le biais entre la fraction d’éjection chez la souris saine et pathologique est supérieur
a 40 %. Aprés un infarctus du myocarde, I’article de Trotier et al. [51] montre que I’EF des
souris est de 20,7+4,7 %, soit une différence de 47 % par rapport aux souris saines (67,7+4,4
%, ce qui correspond aux valeurs obtenues dans notre étude). Chez le rat, de Graaf et al. [62]
exposent également une différence significative d’environ 20 % entre la fraction d’éjection chez
un rat sain (65 %) et un rat ayant subi un infarctus (45 %). Et pour rappel, chez I’Homme une
fraction d’¢éjection normale doit étre supérieure 55 % et elle est inférieure a 40 % lorsqu’une
pathologie sévére est présente (biais de 15 %) [63],[64]. Nous pouvons donc espérer que la
technique développée permette de différencier les fractions d’éjection normales et anormales
en 2 minutes.

Une collaboration avec I’Institut de Mathématiques de Bordeaux a ensuite permis
d’optimiser davantage les images reconstruites grace a la technique IBP, appliquée a I’imagerie
cardio-thoracique. Le rapport signal-sur-bruit des images sous-échantillonées a ainsi été
augmenté et ces travaux ouvrent la voie a de nouvelles perspectives dans le domaine de I’'IRM
cardio-thoracique.

3.6.2. Perspectives d’amélioration

Une autre piste, cette fois en termes de séquence d’acquisition, serait de modifier
I’encodage de I’espace de Fourier. En effet il serait intéressant d’encoder de maniere radiale
plutot qu’en UTE. Dans cette configuration, plus de projections seraient acquises pour un méme
temps puisque la sphére serait alors échantillonnée avec des diameétres et non des rayons comme
c’est le cas en UTE. Pour acquérir un nombre de projections similaire & ’'UTE, moins de
répétitions seraient donc nécessaires et donc un temps d’acquisition plus court.

Parmi les limites de la technique, lI'imagerie cardiaque chez les petits animaux nécessite
I'injection d'un agent de contraste avec une longue demi-vie dans la circulation sanguine.
Cependant, sachant que les temps d'acquisition peuvent étre raccourcis a moins de 10 minutes,
des agents de contraste plus conventionnels (Gd chélatés) pourraient certainement étre utilisés
et des doses plus faibles pourraient étre injectées (car leur demi-vie est d’environ 20 minutes
chez le petit animal).

Une autre perspective d’amélioration concernant le matériel utilisé peut également étre
envisagée. Des antennes cryogéniques ont récemment fait leurs preuves et permettent de
multiplier le rapport signal-sur-bruit par des facteurs situés entre 2,5 et 5 par rapport a une
antenne classique. L équipe de Strijkers et al. I’a montré sur la souris a 9,4T [25]. 1l serait donc
intéressant de la coupler a la méthode développée dans ce projet.
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Les temps d’acquisitions pourraient toutefois étre encore raccourcis en combinant la
méthode d’interpolation présentée dans ce chapitre avec des techniques de Compressed-
Sensing [33], [65]-[67]. Néanmoins, une étude plus détaillée est nécessaire pour évaluer
I'intérét de cette méthode.

Enfin, il a été montré que I'impact du mouvement respiratoire sur la position du ceeur est
faible. Cependant, afin d'obtenir des images plus résolues spatialement (<100 microns), il sera
nécessaire de corriger les données acquises pendant la phase de respiration a partir du
mouvement. Différentes techniques présentées dans la littérature pourraient alors étre
appliquées (XD-GRASP) [68], en complément de la méthode IBP présentée précédemment.

Avant d’envisager un transfert de la technique a ’Homme, des études précliniques
intermédiaires sont nécessaires. En ce sens, des premiéres études sur le rat anesthésié ont été
menées au sein du laboratoire révélant que le signal de self-gating obtenu se rapproche plus de
celui de ’'Homme que de la souris. Il serait alors envisageable d’adapter la méthode
d’interpolation sur un mod¢le de rat et ainsi évaluer la possibilité de 1’appliquer en clinique.

Ensuite, des expériences complémentaires ont déja été menées sur le ceeur de porc dans le
cadre d’une collaboration avec 'IHU Liryc (L’Institut de Rythmologie et Modélisation
Cardiaque, a Pessac). Une application de la méthode d’interpolation des cycles cardiaques
développée dans cette thése serait donc envisageable sur le gros animal dans un futur proche.

La validation de ces différentes étapes s’ouvrirait ensuite sur un transfert possible de la
technique a I’Homme.
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4. AMELIORATION DE
L’ IMAGERIE CARDIO-

THORACIQUE : APPLICATION A
L’ANGIOGRAPHIE PULMONAIRE
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4.1. INTRODUCTION

L’Imagerie par Résonance Magnétique, comme on 1’a vu dans les chapitres précédents
peut jouer un rdle important dans la compréhension des maladies cardiaques avec 1’aide des
modeéles animaux. Les techniques développées ont également un fort potentiel pour la
visualisation des vaisseaux sanguins chez le petit animal. C’est particulierement le cas pour
I’angiographie pulmonaire qui reste un champ disciplinaire trés peu développé en IRM clinique
et encore moins en IRM pré-clinique. En effet, la méthode de référence dans le domaine
préclinique est le micro-scanner CT. Cependant, cette méthode n'est pas adaptée a I'évaluation
longitudinale des pathologies. L'angiographie pulmonaire par IRM (ARM) chez des souris
vivantes fournirait donc un substitut important pour la recherche cardiovasculaire.

Toutefois, cette angiographie IRM au niveau pulmonaire se heurte encore a de nombreux
verrous et problémes :

- 1II est nécessaire d’acquérir des images avec de fortes résolutions spatiales afin de
visualiser des vaisseaux de faible taille (des vaisseaux de 8 pum de diameétre
correspondent a 50 générations dans I'arbre vasculaire).

- Les images sont en général acquises a hauts champs magnétiques, ce qui a pour effet de
maximiser les effets de susceptibilité liés a la présence d’air dans les poumons.

- Les mouvements respiratoires sont relativement importants. Couplés aux mouvements
cardiaques, ils peuvent empécher ’acquisition d’image haute résolution.

- La présence de graisse sous cutanée ou au niveau de I’abdomen, donc proche des
poumons, va générer un signal intense. Ceci peut apparaitre particulicrement
problématique pour visualiser et segmenter de maniére automatique les vaisseaux
sanguins pulmonaires dont I’architecture est particulierement complexe.

- Comme dans la plupart des études précliniques, le temps d’acquisition doit étre le plus
court possible afin d’augmenter le nombre d’animaux pouvant étre analysé.

Afin de répondre a ces problématiques, notre choix s’est naturellement porté sur I’utilisation
de la séquence 3D UTE auto-synchronisée, couplée a I’injection de nanoparticules de Fer.
Différentes stratégies ont cependant été développées puis testées afin de répondre aux
problématiques décrites ci-dessus, et in fine obtenir un angiogramme haute résolution du
systéeme pulmonaire.

Ainsi, une séquence écho de gradient radiale a été implémentée afin de réduire le temps
d’acquisition par rapport a la séquence UTE et d’essayer de maximiser le contraste entre le
parenchyme pulmonaire et les vaisseaux. Un module de suppression de graisse a été ajouté. Les
parametres de ce module ont été optimisés avec les deux séquences afin de supprimer
efficacement le signal des lipides sans impact trop important sur le temps d’acquisition. Enfin,
la sélection des données en fonction de la respiration a été testée pour obtenir un angiogramme
pulmonaire statique 3D sur des souris saines.
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4.2. MATERIEL & METHODES

4.2.1. Les séquences

4.2.1.1. Sequence UTE

Pour cette étude sur les vaisseaux pulmonaires, la méme séquence que précédemment a
été utilisée. Il s’agit de la séquence UTE en 3D avec récupération du signal de self-gating
(séquence détaillée dans la partie 1 du chapitre 3).

Les paramétres configurés sont les suivants :

- TE/TR =0,081/4 ms

- Angle de bascule = 15°

- 5 points de self-gating

- Champs de vue = 22,5x22,5x22,5 mm

- Matrice = 128x128x128

- Résolution spatiale isotrope = 176 pm

- Bande passante réceptrice = 781Hz / Pixel

Les projections ont été réparties de la méme maniére que pour 1’acquisition des images
cardiaques : un encodage pseudo-aléatoire basé sur I’angle d’or (voir partie 1.1.2 du chapitre
3). Une répartition uniforme de 30 000 projections (notée Np) a été créée comme décrit
précédemment. Le méme schéma d'acquisition a été répété 20 fois (NR) correspondant a un
temps d'acquisition total de 35 min.

En ce qui concerne la reconstruction des images, le signal d’auto-synchronisation a
également été utilisé dans cette étude. Cependant, seuls les pics de respiration ont été détectés
pour que toutes les images soient reconstruites en fonction du mouvement respiratoire.

4.2.1.2. Sequence radiale

Une séquence radiale en 3D avec signal de self-gating a également été utilisée pour
comparer avec les images 3D UTE. Comme expliqué dans I’introduction théorique de cette
these (Chapitre 2, partie 3), les séquences radiales font parties de la catégorie des séquences
IRM non cartésiennes. A la différence des séquences UTE, 1’espace de Fourier est encodé avec
des diametres et non des rayons. De ce fait, pour une méme quantité de données
échantillonnées, le nombre de projections est divisé par deux lors d’un encodage radial.

Cet avantage a pour effet de diminuer le nombre de répétitions (NR) nécessaire pour
remplir I’espace de Fourier et par conséquent le temps d’acquisition total. Son chronogramme
est détaillé plus tard, dans la Figure 65.

Une méthode d'acquisition similaire a celle de I'UTE décrite précédemment a été utilisée.
Le TE (Temps d’Echo) est supérieur a celui de I’'UTE da a la durée des gradients de déphasage
(TE = 1,2 ms). Le nombre de répétition a cependant été ajusté afin d’acquérir le méme nombre
de points qu’avec la séquence UTE, dans un temps d’acquisition similaire.

Le recueil du signal de self-gating a également été implémenté sur la séquence radiale,
bien que ce type d’encodage permette de récupérer les signaux cardio-respiratoires
intrinsequement. En effet, en radial, les projections passent au centre de I’espace de Fourier au
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milieu de chaque TR, et non au debut comme en UTE. Par consequent, la somme de tous les
points centraux des projections retrace les mouvements cardio-respiratoires de la souris. Les
deux méthodes ont éte testees afin de sélectionner la plus efficace.

4.2.2. Développement d’une méthode de suppression de graisse accélérée

4.2.2.1.  Principe de saturation de graisse

Deux principales familles de suppression du signal de la graisse sont utilisees en IRM.
La premiére est basée sur le T1 de la graisse : comme la séquence d’Inversion Récupération
(STIR). Pour cela, la séquence d’écho de spin est complétée par une impulsion d’inversion
préalable de 180°, et I’acquisition est lancée au temps d’inversion de la graisse.

La deuxiéme est quant a elle fondée sur les différences de fréquence de résonance de
I’hydrogéne contenus dans la graisse par rapport a la fréquence de résonance de 1’hydrogéne
de I’ecau. En effet, les protons de I’ecau et de la graisse n’évoluant pas dans le méme
environnement, la fréquence de résonance de leurs noyaux d’hydrogéne est différente. La
Figure 64 ci-dessous montre les fréquences auxquelles ces protons résonnent.

Saturation pulse

Figure 64 - Diagramme des pics de
résonance des protons de I'eau et
de la graisse.
L’impulsion de saturation de
graisse est illustrée par le rectangle
vert, centré sur le pic de résonance
de la graisse.

Water Fat
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ppm 8 7 6 5 4 3 2 1 0

Deux pics distincts sont présents et sont séparés de 3,5 ppm (parties par million, unité de
mesure indépendante du champs magnétique). Cela correspond environ a 210-220 Hz a 1,5T,
420-440 Hz a 3,0T et environ 1000 Hz a 7,0T. Les pics sont relativement larges et se
chevauchent plus ou moins selon I’hétérogénéité du champ magnétique dans lequel ils évoluent.
L’avantage du haut champ magnétique est la meilleure séparation spectrale de ces 2 pics.

La méthode utilisée dans ce projet pour atténuer voire supprimer le signal de la graisse
repose sur cette séparation naturelle des fréquences de résonance, qui permet alors de saturer
specifiqguement le pic de la graisse : ¢’est la suppression sélective de la graisse (spectrale).

Pour ce faire, il faut appliquer une impulsion radiofréquence (RF) de 90° a bande passante
étroite centrée sur le pic de résonance de la graisse (illustré par le rectangle « Saturation pulse »
de la Figure 64). Ces impulsions RF sont appliquées immédiatement avant le début d'une
séquence d'imagerie IRM. Les chronogrammes presentés sur la Figure 65 montre I’intégration
de ’impulsion de saturation de graisse aux séquences UTE et radiale 3D. Le module appelé
« Fat Sat », a donc pour effet d’étre chimiquement sélectif et provoque I'annulation (saturation)
du signal de la graisse alors que le signal de I'eau n'est relativement pas affecté.

Le module de saturation de graisse est appliqué a chaque TR de 1’acquisition. Par
conséquent, cela entraine une augmentation considérable du temps total d’imagerie, relative
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aux propriétés de I’impulsion utilisée (forme et durée). Cet inconvénient est particulierement
limitant pour I'angiographie par IRM pulmonaire rapide en trois dimensions [69].

4.2.2.2.  Accélération de la technique

Afin de profiter des avantages de la saturation de graisse tout en maintenant un temps
d’acquisition raisonnable, une nouvelle approche a été mise en place. L’idée a été de ne pas
appliquer le module de saturation a chaque TR de I’acquisition. En effet, en appliquant
I’impulsion a certains TR uniquement, I’hypothése était que le temps total serait moins impacté
tout en maintenant la suppression du signal lipidique.

Le principe est schématisé sur les chronogrammes des séquences UTE et Radiale dans la
Figure 65 ci-dessous. Le module de saturation de graisse (Fat Sat), est appliqué toutes les n
fois, ce qui veut dire que les (n-1) TR suivant, aucune impulsion RF de saturation n’est
appliquée. Ce schéma est répété (NR/n) fois, jusqu’a la fin de I’acquisition. Cette technique a
été développée puis intégrée aux séquences UTE et Radiale, puis testée avec différentes
fréquences d’application.

TR 1 (9.8 ms) TR 2 (4 ms) R TR 1 (9.8 ms) TR 2 (4 ms)

TE (1.2 ms)

(NR/n) (NR/n)

Figure 65 - Chronogrammes des séquences UTE et Radial avec module de saturation de graisse
acceléré.
Les rectangles bleus représentent ['impulsion RF de saturation de graisse a 90°, et ils sont
systématiquement suivis d 'un gradient de déphasage appelé « spoiler » (trapézes bleus).L ensemble
des deux forment le module de saturation de graisse, et ce module est appliqué a une fréquence notée
n. Les séquences débutent avec le module de Fat Sat, et les (n-1) TR suivant ne possédent pas ce
module. Le schéma est ensuite répété (NR/N) fois, jusqu’a ['acquisition du nombre de NR défini.
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4.2.2.3. Parametres de I’impulsion

Plusieurs parametres définissent un module de saturation de graisse. Des formes ainsi que
des durées d’impulsion différentes vont entrainer des modifications sur 1’atténuation du signal
de la graisse. Afin d’optimiser la saturation, plusieurs formes d’impulsions avec des amplitudes
et bandes-passantes différentes ont éte testées avec la séquence UTE. Quatre exemples
d’impulsions utilisées dans la littérature pour saturer la graisse ont ét¢ comparés : Une
impulsion Shinnar-Leroux (SLR), un Sinus Cardinal a 3 lobes (Sinc3), une impulsion
Gaussienne (Gauss) et une impulsion Hermite. Le signal de la graisse obtenu en appliquant le
module tous les TR a été mesuré pour chaque impulsion afin de comparer leur efficacité.

4.2.2.4. Différentes fréquences d’application du module

Pour rappel, le temps d’acquisition (TA) d’une séquence se calcule de la manicre
suivante : TA = NR x nPro x TR. Le module de saturation de graisse (Fat Sat) optimal choisi
dure 5,7ms. Son application tous les TR entraine donc une augmentation du temps total
d’acquisition de NR x Npro x 5,7ms. Pour une acquisition standard de 40 min (20 NR de 30
000 projections avec un TR de 4ms), I’intégration d’un module classique de suppression de
graisse entraine un TA de 97min (40 min + (20x30000x5,7 ms)), soit Lh37min.

Dans le but de supprimer efficacement le signal hyper-intense des tissus adipeux tout en
limitant le temps d’acquisition, le module de Fat Sat n’a pas été appliqué a chaque TR.
Différentes fréquences d’application de ce module ont donc été testées avec les deux séquences.

Afin de comparer I’efficacit¢ du module de saturation entre chaque fréquence
d’application et séquence, le temps d’acquisition a été fixé et seuls les parametres NPro et n
ont variés. Ainsi, des images pulmonaires basse résolution acquises avec différentes fréquences
d’application du module de Fat Sat ont été testées avec les séquences UTE puis Radiale.

Pour chaque configuration, le nombre de projections Np a été adapté afin que chaque
acquisition ait la méme durée de 3min30s. Le nombre de projections par acquisition est réesumé
dans le tableau ci-dessous.

RADIALE

Tableau 1 — Récapitulatif du
nombre de projections acquises par
séquence pour un temps
d’acquisition de 3min30s.
Selon la fréquence d’application du
module de Fat Sat (n), le nombre de
projections acquises a été adapté
afin de maintenir un temps total
d’acquisition de 3min30s.

103



4.2.3. Reconstruction d’images a haute résolution

Des images pulmonaires ont été acquises avec les deux séquences précédemment
décrites. Dix images ont été reconstruites par cycle respiratoire, comme explique dans la partie
3.1.2.1 du chapitre précédent. Les données de chaque répétition (NR) ont ensuite été sommées
dans 1’espace de Fourier afin d’obtenir des angiographies de haute résolution. Pour évaluer
I’impact du mouvement sur 1’angiographie pulmonaire, plusieurs configurations de
reconstruction ont été testées. Sur la Figure 66 ci-apres, les différentes méthodes de
reconstructions d’images haute résolution ont été schématisées: ces images ont été
reconstruites en faisant la somme des images centrées dans la phase stable (n°1), ou en sommant
un nombre d’images de la phase stable croissant (2 & 10 images).

Cette analyse a été effectuée en parallele sur des images acquises avec les séquences UTE
et radiale et les résultats ont ensuite été comparés.

-= Phase stable

Intervalle de
mouvement respiratoire

| I =

Données utilisées pour la reconstruction
I | des images :

I | ' ' 1image

| 2 images

| 4 images
V\ 6 images
I

8 images

10 images

A
Y

Cycle respiratoire
(10 images)

Figure 66 — Schéma du principe de reconstruction en fonction de la quantité de données
utilisée.

Un cycle respiratoire alternant intervalle de mouvement (ligne bleue) et phase stable
(ligne noire) est schématisé. Les délimitations des données utilisées pour différentes
reconstructions sont illustrées par les cadres colorés. Par exemple, pour une
reconstruction qui contient les données des 8 images centrales, toutes les données
preésentes dans l'intervalle violet (schématisé par la double fleche) sont utilisées.

4.2.4. Expérimentations

Les acquisitions ont été réalisées sur des souris femelles saines (lignée C57BL/6,
fournies par Charles River, France). Agées de 8 & 12 semaines, leur poids a pu varier entre 19
et 25g. Avant chaque acquisition IRM, I’animal a été endormi sous les effets d’un gaz
anesthésique : I’isoflurane (entre 1,5 et 2 % dans 1’air). Cette inhalation a été maintenue jusqu’a
la fin de la manipulation a 1’aide d’un masque placé sur le museau de la souris. Une injection
d’oxyde de fer super paramagnétique (USPIO, Ferumoxytol de AMAG Pharmaceuticals) a
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ensuite eté réalisee par voie intraveineuse (veine caudale) a une dose de 100 umol Fe/kg. Les
souris ont ensuite été allongées sur le dos sur un lit fabriqué au laboratoire.

Les mesures ont éte effectuées sur le méme systéeme : Bruker Biospec 7T (Ettlingen,
Allemagne) équipé d'une bobine de gradient capable d'une résistance maximale de 660 mT.m-
1 et d'un temps de montee de 110 ps. Un résonateur de volume fonctionnant en mode quadrature
a été utilisé pour l'excitation (75,4 mm de diamétre intérieur, 70 mm de longueur active), et
dans ce projet, une antenne volumique en réseau a 4 phases a été utilisée pour la réception du
signal (20 mm de diamétre).

Un ballon a été systématiquement placé sur le bas de I’abdomen de la souris afin de
recueillir sa fréquence respiratoire sur un écran de contrdle. Pendant la totalité de 1’expérience,
le rythme respiratoire de 1’animal a été stabilisé en modifiant la proportion d'isoflurane inhalée,
afin qu’il soit le plus proche possible des constantes a 1’état d’éveil.

4.3.RESULTATS

4.3.1. Séquences UTE et radiale : les différences

La séquence radiale présente I’avantage d’avoir un temps d’acquisition plus court que
I’UTE. Pour une quantité de données recueillie équivalente (41800 rayons en UTE et 20900
diamétres en radial), le temps d’acquisition d’une angiographie pulmonaire est environ 2 fois
plus court avec I’encodage radial (17 min), qu’avec I’encodage UTE (35 min). Deux images
sont présentées dans le Figure 67 et elles illustrent les avantages et inconvénients de chaque
séquence. En effet, du fait de leur différence de TE, le signal et le contraste obtenu avec les
deux séquences n’est pas le méme. La séquence UTE offre un fort SNR du sang (27,1 £ 2,4) en
comparaison avec la radiale (12,5 = 1,4) car cette derniére souffre d’une augmentation du bruit
moyen. De plus, la radiale semble souffrir d’artéfacts de flux, visibles dans 1’hétérogénéité du
signal dans les vaisseaux. Ainsi, bien que la radiale présente un SNR du parenchyme
pulmonaire plus faible (3,0 + 0,6) que I’'UTE (7,4 £ 2,1), ¢’est ’'UTE qui présente le meilleure
contraste vaisseaux/parenchyme.

Figure 67 - Angiographies
pulmonaires acquises en UTE et
radial.

Les images ont été acquises en 35
min pour I’'UTE et 17 min pour la
radiale. Les images représentées
correspondent a la phase stable
de la respiration (5°™ image sur
10), dans les vues coronales (A) et
axiales (B).
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4.3.2. Saturation de graisse accélérée

4.3.2.1. Parametres de I’impulsion

Le SNR de la graisse obtenu en appliquant le module tous les TR est affiché pour chaque
impulsion (SLR, Sinus Cardinal, Gauss et Hermite) dans le graphique ci-dessous. Les
paramétres de chaque impulsion entrainent intrinsequement une modification de la durée du
module et par conséquent du temps d’acquisition total. Ils ont été notés sur chaque image
acquise avec la forme d’impulsion correspondante. En référence, une image abdominale sans
module de saturation de graisse acquise en 1 minute 45 sec est montrée.
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Figure 68 - Comparaison de la saturation de graisse en fonction de la forme de I'impulsion.
Les images ont été acquises sans impulsion de saturation de graisse (référence), puis avec des
impulsions Shinnar-Leroux, Sinc3, Gauss et Hermite. Les temps d’acquisitions respectifs sont
annotés sur les images. Le graphique correspond au SNR de la graisse abdominale mesurée
dans la zone pointée par la fleche rouge sur chaque acquisition.

D’aprés les résultats, 1I’impulsion Shinnar-Leroux offre la meilleure suppression du signal
de la graisse sans trop augmenter le temps d’acquisition de la séquence (de 1min4Ssec a
3min39sec). L’impulsion gaussienne est plus rapide mais I’annulation du signal est moins
efficace.

En résumé, le module de saturation de graisse intégré aux séquences UTE et Radiale
posséde les caractéristiques suivantes :

- Forme = Shinnar-Leroux

- Angle =90°

- Bande-passante = 1050 Hz

- Durée de I’impulsion/du module = 4/5,697 ms
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4.3.2.2. Différentes fréquences d’application du module

La comparaison des images acquises avec des fréquences d’applications (n) du module
de Fat Sat différentes est représentée sur la Figure 69 ci-dessous. Le nombre de projections
utilisées par image est indiqué dans le tableau 1 de la partie 4.2.2.4

Figure 69 - Angiographies pulmonaires de souris acquises avec différentes fréquences
d'application du module de saturation de graisse pour les séquences UTE et Radiale.

Le temps total d’acquisition des images est de 3min30s, avec un nombre de projections
correspondant au Tableau 1 de la partie 4.2.2.4. Le n sur la gauche correspond a la fréquence
d’application de l'impulsion sélective a 90° (n=0 signifie qu’aucun module de saturation de graisse
n’a été appliqué). n=1 correspond a une application tous les TR, n=2 tous les deux TR, et ainsi de
suite. La graisse sous-cutanée est située en bordure des poumons, (pointée par la fleche rouge) Elle
est en hyper signal lorsqu’aucune saturation n’est appliquée (1°* ligne) et s annule totalement
lorsqu il est appliqué tous les TR (2°™ ligne). Son signal augmente ensuite lorsque les applications
sont espacées.
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4.3.2.3.  Analyses quantitatives du signal

Le signal-sur-bruit (SNR) d’un tissu se mesure en divisant I’intensité de ce dernier par
1’écart-type du bruit de I’image. Dans le but de sélectionner la fréquence d’application optimale
du module de saturation de graisse, les SNR de la graisse, du sang, du parenchyme pulmonaire
ainsi que du muscle ont été mesurés pour chacune des images présentées dans la Figure 69. Les
moyennes et écarts-types sur deux souris ont été reportés sur le graphique suivant (Figure 70)
en fonction des fréquences d’application du module de Fat Sat.

© SNR Graisse

SNR Sang
g g”s y:rztrjllshyme
UTE RADIALE
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2 250 : 20,0

0 1 2 5 10 20 30 "o 1 2 5 10 20 30

Fréquence d’application du module de Fat Sat / TR

Figure 70 - SNR des tissus en fonction de la fréquence d*application du module de
Fat Sat (n), pour les séquences UTE et Radiale.

Les courbes vertes, jaunes, rouges et bleues correspondent respectivement aux SNR du
parenchyme, sang, graisse et muscle mesurés sur les différentes images. La courbe
rouge en trait gras est particulierement intéressante ici car elle confirme [’efficacité de
la suppression de graisse.

Il est intéressant d’observer 1I’évolution du SNR de la graisse (traits rouges) en fonction des
fréquences d’application. En effet, celle-ci atteste de I’efficacité de la suppression de graisse
puisque plus les modules de Fat Sat sont espacés, plus le signal de la graisse augmente, pour
les deux séquences. En UTE, le signal de la graisse ne vaut plus que 33 % du signal de départ
suite a I’application du module de Fat Sat tous les TR. A partir d’une application du module
tous les 10 TR, le SNR de la graisse ré-augmente pour atteindre 50 % du signal initial. Méme
constat en radial, avec un signal de la graisse a 27 % de la valeur initiale apres application du
module tous les TR et 41 % tous les 10 TR. L’application du module de saturation de graisse a
une fréquence n supérieure ou égale a 10 n’est donc pas envisageable.

Quant au SNR des autres tissus environnants (parenchyme et muscle), il n’est pas

significativement impacté par les applications du module de Fat Sat, et ce pour les deux
séguences.
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L’analyse quantitative des angiographies pulmonaires acquises en 3min30sec a donc
permis de comparer 1’efficacité du module de saturation de graisse en fonction de sa fréquence
d’application. Pour le reste de cette étude, le module de Fat Sat a donc été appliqué tous les 5
TR, afin de supprimer efficacement le signal de la graisse.

4.3.2.4.  Angiographies ciné 3D Fat Sat en fonction de la respiration

Afin d’augmenter la résolution spatiale des images, des angiographies pulmonaires avec
une résolution spatiale isotrope de 117um ont été acquises en UTE et Radiale (Matrice de 192
points et Champs de vue de 22,5 mm). La technique de saturation de graisse accélérée a été
appliquée tous les 5 TR. 10 images ont été reconstruites par cycle respiratoire (d’environ 1
seconde), ce qui correspond a une résolution temporelle de 100ms / image.

Pour acquerir une quantité de données similaire avec les deux sequences, deux fois moins
de projections ont été acquises avec la séquence radiale (20 900 contre 41800 en UTE). Cela
correspond a 35 minutes d’acquisition en UTE et 17 minutes en radiale.

Trois images du cycle respiratoire sont représentées dans la Figure 71 pour les deux
séquences et permettent d’observer le réseau vasculaire pulmonaire tout au long du mouvement
respiratoire, en s’affranchissant du signal hyperintense de la graisse. Les SNR du sang, du
parenchyme et le contraste entre les deux ont été mesurés sur deux souris. Sur les images UTE,
le CNR sang/parenchyme s’éléve a 19,7+4,5 contre 9,5+0,9 sur les images radiales, qui comme
précédemment, sont plus bruitées.

_ Cycle
respiratoire

Figure 71 - Angiographies pulmonaires avec saturation de graisse accélérée, acquises avec
les séquences UTE et Radiale puis reconstruites en fonction du cycle respiratoire.
Pour chaque séquence, les 1éres, 5émes et 10émes images du cycle respiratoire sont exposees
dans le plan coronal.
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4.3.3. Reconstruction d’images de haute résolution (HR)

4.3.3.1. Différentes sommes d’images

Deux acquisitions d’une durée totale de 35 minutes ont été acquises avec les séquences
UTE puis Radiale (induisant 526 000 projections). Les différentes images hautes résolutions
ont ensuite été reconstruites conformément a la méthode décrite précédemment. Pour ce faire,
I’équivalent de 1, 2, 4, 6, 8 et 10 images du cycle respiratoire ont été sommeées. Les résultats
sont présentés ci-dessous dans le Figure 72.

La premiere ligne illustre le fait que I'utilisation d'une seule image du cycle respiratoire
(image centrée sur la phase stable) entraine des images de qualité mais avec un faible rapport
signal-sur-bruit (27,8 en UTE et 25,06 en radial). En revanche, les images acquises avec toutes
les données du cycle (derniere ligne) possedent un meilleur rapport signal-sur-bruit (47,3 en
UTE et 32,9 en radial). Cependant I'inclusion des données acquises pendant le pic respiratoire
génére un flou dd au mouvement respiratoire.

Par conséquent, un compromis doit étre fait entre la quantité¢ de données de I’intervalle
de mouvement respiratoire utilisée pour la reconstruction et le rapport signal-sur-bruit.

Figure 72 - Angiographies
pulmonaires de haute
résolution (HR) avec

différentes quantités de
données sommeées.

Comparaison des sequences

UTE (colonne de gauche) et

Radial (droite) avec la méthode
de sommation des données pour
reconstruire des images de
haute résolution. 1 seule image
au centre de la phase stable a
été utilisée sur la 1° ligne, puis
2,4, 6, 8 et 10 respectivement
vers le bas de la figure.

Nombre d’images sommeées par cycle respiratoire
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4.3.3.2.  Analyse des profils d’intensités

Pour chaque image présente sur la Figure 72, une analyse de la netteté des images a été
réalisée. Comme illustrée sur I’image en haut de la Figure 73, une ligne traversant un vaisseau
pulmonaire a été tracée sur chaque image et le profil d’intensité correspondant a été représenté
sur les graphiques ci-dessous. Chaque graphique (UTE et Radiale) comprend les six
reconstructions precédemment décrites (différentes sommes).

Figure 73 - Profils d'intensité des images HR en UTE et Radiale.

Le trait rouge dessiné sur [’angiographie pulmonaire en haut de la figure correspond a [l’intensité
de signal de la ligne relevée sur chaque image. Les résultats sont tracés sur les deux graphiques
(UTE et Radiale). Une analyse de chaque configuration de reconstruction HR a été représentée

(couleurs correspondants au schéma de la Figure 66).

Lorsque la totalit¢ des images du cycle sont utilisées (10), le profil d’intensité
vaisseau/air diminue nettement (pentes de 69 (UTE) et 50 (Radiale), contre 84 et 67 avec une
seule image), ce qui n’est pas avantageux. Toutefois, les profils d’intensité entre les vaisseaux
et le parenchyme pulmonaire des images reconstruites avec 8 images sont intéressants
puisqu’ils affichent des pentes de 84 en UTE et 60 en Radiale.

Les images reconstruites avec les 8 images centrées pendant la phase stable du cycle
respiratoire semblent donc offrir le meilleur compromis pour obtenir un bon rapport signal-sur-
bruit (43,8 en UTE et 32,0 en radial) ainsi qu’une résolution spatiale élevée. Ce nombre varie
en fonction de la fréquence respiratoire de la souris, et restera donc a adapter pour chaque
examen. Cependant, dans le contexte de cette étude, les deux souris analysees respiraient en
moyenne a 84+14 inspirations/minutes.

Pour ce projet, les angiographies pulmonaires de haute résolution seront donc
reconstruites en sommant les 8 images centrées pendant la phase stable du cycle respiratoire
(sur 10 au total), permettant la détection de petits vaisseaux pulmonaires.
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4.3.4. Combinaison des deux techniques

La technique de reconstruction des images de haute résolution (somme des 8 images
centrales du cycle respiratoire) a ensuite été utilisée pour reconstruire les angiographies
pulmonaires sans artefacts de mouvements respiratoires. Cette technique a été appliquée sur les
images UTE et Radiale presentées dans la Figure 72, acquises respectivement en 35 et 17
minutes, avec une résolution spatiale isotropique de 117 pum. Les résultats sont présentés dans
le Figure 74 ci-dessous.

Dans les deux configurations, les images permettent une représentation sans artefact et a
haute résolution des structures pulmonaires parenchymateuses, y compris les petites bronches
(zones noires, indiquées par les fleches bleues), les vaisseaux sanguins (montrés par les fleches
rouges) ainsi que des plus petits vaisseaux visibles avec la séquence radiale (fleche verte).

Cependant, le CNR sang/parenchyme est supérieur pour les images acquises en UTE
(23,2+1,5 contre 15,94+2,9 en radial). Les images acquises en radial semblent également
présenter une plus grande sensibilité au flux (signal du sang hétérogene dans les vaisseaux).

Figure 74 - Angiographies pulmonaires de haute résolution avec saturation de graisse
accelérée, en UTE et Radiale.

Vues coronales (a) et axiales (b) de deux angiographies acquises avec les sequences UTE et
Radiale. Les données des 8 images centrales du cycle respiratoire ont été sommées. Elles
permettent une représentation sans artefact et a haute resolution des structures pulmonaires
parenchymateuses, y compris les petites bronches (zones noires, indiquées par les fleches
bleues), les vaisseaux sanguins (montrés par les fleches rouges) ainsi que des petits vaisseaux
avec la séquence radiale (fleche verte).
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4.4. DISCUSSIONS & PERSPECTIVES

4.4.1. Discussions

Les développements et expériences présentés dans ce chapitre ont permis d’accélérer les
acquisitions, d’améliorer le contraste ainsi que la résolution des angiographies pulmonaires du
petit animal.

Deux séquences UTE et radiale en 3D avec synchronisation des mouvements cardio-
respiratoires ont été utilisées. Contrairement aux travaux précédents, les séquences ont été
employées avec une antenne de réception volumique, afin d’avoir une visualisation compléte
de la cage thoracique. La séquence radiale a été developpée a partir de la séquence UTE, en
modifiant les projections pour qu’elles remplissent 1’espace de Fourier par le biais de diamétres
et non de rayons. Le temps d’acquisition des images a ainsi été réduit & 17 minutes en radiale,
pour une quantité de données équivalente acquise en 35min en UTE.

Ensuite, pour optimiser davantage les deux sequences et améliorer le contraste-sur-bruit,
une méthode de saturation de la graisse a été développée, en version accélérée. Elle est basée
sur le principe de saturation de graisse standard, avec une impulsion radiofréquence de 90°.
Cependant, afin de s’affranchir du principal inconvénient de cette technique (augmentation
conséquente du temps d’acquisition), le module a été appliqué seulement tous les 5 TR. Cela a
permis de saturer le signal de la graisse de maniére efficace (baisse du SNR d’environ 40 et 30
% respectivement en UTE et radiale).

Enfin, dans le but d’obtenir des images de haute résolution non perturbées par le
mouvement respiratoire, une méthode de reconstruction utilisant seulement les données
acquises pendant la phase stable de la respiration a été utilisée. Elle consiste a sommer les
données des 8 images centrales du cycle respiratoire, afin d’augmenter le rapport signal-sur-
bruit de I’image résultante. Des angiographies pulmonaires de haute résolution ont donc pu étre
reconstruites avec les sequences UTE et Radiale. En 35 min pour ’UTE et 17 min pour la
Radiale, des images 3D du réseau vasculaire pulmonaire ont été acquises et ont permis de
visualiser les structures pulmonaires parenchymateuses. DO a leurs différents contrastes, les
deux encodages permettent de détecter différentes structures : la séquence UTE permet de
visualiser les bronches alors que la radiale est plus spécifique des petits vaisseaux pulmonaires.

En conclusion, ces travaux ont permis d’optimiser les séquences UTE et Radiale et
d’évaluer leurs avantages, particulierement en angiographie pulmonaire. Les images obtenues
avec la séquence UTE offrent un meilleur contraste vaisseaux/parenchyme que celles obtenues
avec la radiale, cependant cette derniére a ’avantage d’étre deux fois plus rapide. Le choix
optimal de la séquence a utiliser dépend donc de 1’application et de 1’objectif visé. Dans les
deux cas, les résultats sont prometteurs et ouvrent des perspectives concernant la segmentation
et la quantification du réseau vasculaire pulmonaire.

4.4.2. Perspectives d’amélioration

La premiére perspective serait d’optimiser davantage les deux séquences. L’altération des
signaux environnants peut étre la conséquence de I’impulsion RF de saturation de la graisse,
qui n’est pas assez sélective. Le signal des autres tissus serait donc légerement saturé par la
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méme occasion. L utilisation d’une impulsion plus sélective du signal de la graisse serait donc
envisageable.

Deuxiemement, des artéfacts de « bandes de signal nul » semblent altérer la qualité de
I’image acquise avec un encodage radial. Une correction des trajectoires radiales serait peut-
étre une piste a envisager afin de limiter ces artéfacts. La séquence radiale semble également
souffrir d’une plus grande sensibilité au flux, visible dans les vaisseaux sanguins. Plus
généralement, la séquence radiale devra étre améliorée afin de la rendre plus robuste et
reproductible in vivo.

Le Gadolinium chélaté étant I’agent de contraste classique utilisé en clinique, il serait
préférable de I’utiliser en préclinique afin de préparer un possible transfert a I’Homme. Son
temps de demi-vie étant court (<30min chez le petit animal), son usage en imagerie préclinique
est souvent compromis. Cependant avec la séquence radiale développée dans ces travaux, les
temps d’acquisition sont suffisamment courts pour permettre I’injection de Gadolinium afin de
rehausser le signal sanguin.

Concernant les perspectives plus générales, il serait intéressant de développer des
méthodes de segmentation du réseau vasculaire pulmonaire. En imagerie cardio-thoracique,
une segmentation précise des veines et vaisseaux présents dans les poumons est primordiale
dans le diagnostic et le suivi des pathologies. Cependant de par les mouvements présents dans
la zone thoracique et les contraintes intrinséques a I’IRM pulmonaire (hétérogénéités de champ
magnétique, faible signal), il s’agit d’une tache particulierement difficile. Des méthodes ont été
développées pour la segmentation vasculaire d’images obtenues par scanner-CT [70]-[72],
mais des modifications de ces logiciels seraient nécessaires afin qu’ils soient applicables sur les
images 3D IRM présentées dans ces travaux.

Les images de haute résolution couplée a la saturation de graisse présentées dans ce projet
pourraient étre utilisées pour développer une méthode de segmentation du réseau vasculaire car
elles regroupent les qualités requises, en termes de résolution et de contraste.

Enfin, les méthodes proposées dans ces travaux ont I’avantage d’avoir des temps
d’acquisitions relativement courts pour imager 1’ensemble de réseau vasculaire pulmonaire du
petit animal (inférieurs a 40min). Les acquisitions sont simples a mettre en ceuvre et ne sont pas
invasives pour le sujet. De par ces avantages, le transfert de ces méthodes a I’Homme ne semble
pas si complexe. Une fois la technique de self-gating intégrée aux séquences UTE et radiale
3D, il serait alors intéressant d’y implémenter la méthode de saturation de graisse accélérée.
Ceci est en cours grace a un doctorant du laboratoire.
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5.1. RAPPEL DES TRAVAUX EFFECTUES

L’Imagerie cardio-thoracique par Résonance Magnétique (IRM) chez le petit animal est
confrontée a de nombreuses problématiques que ce soit en termes de résolution spatiale et
temporelle, de contraste, de sensibilité aux mouvements ou de temps d’acquisition. A cause de
ces limitations, I’IRM cardiaque chez la souris était généralement réalisée avec des acquisitions
en 2D induisant ainsi une faible résolution selon la direction de coupe. Or, dans le cadre
d’études précliniques, les parametres quantitatifs comme la volumétrie cardiaque nécessitent
des mesures précises. Il est donc important de disposer d’une résolution spatiale €levée dans les
trois dimensions qui permettra une visualisation optimale du systeme cardiovasculaire ainsi que
des mesures robustes. En revanche I’imagerie 3D souléve d’autres problémes comme le manque
de signal du sang en imagerie cardiaque ainsi que les temps d’acquisition élevés en particulier
dans le cas de I’imagerie 4D (3D résolue dans le temps). L’imagerie 4D d’un cceur de souris
battant souffre notamment de la mise a 1I’écart des données acquises pendant les intervalles de
mouvements respiratoires. En effet, cette méthode limite la quantité de données utilisée et
requiert donc une augmentation du temps d’acquisition nécessaire pour obtenir une résolution
spatiale suffisante.

C’est donc dans I’optique d’accélérer les temps d’acquisitions et d’augmenter les
résolutions spatio-temporelles des images cardio-thoraciques de la souris que des méthodes
d’acquisition et de reconstruction ont été développées. Durant cette thése plusieurs techniques
ont été proposées pour de nombreuses applications précliniques et ont été validées a champs
magnétiques élevés (7 Teslas). Ces nouvelles méthodes ont permis d’obtenir des avancées par
rapport aux méthodes décrites dans la littérature sur plusieurs points.

5.1.11. Cceur 4D

Les premiers travaux de cette these ont permis de démontrer le faible impact du mouvement
respiratoire sur les images cardiaques 3D-ciné. Contrairement a la plupart des études 3D, il a
été montré ici que toutes les données peuvent étre utilisées pour reconstruire des images
cardiaques et ainsi réduire considérablement le temps d'acquisition (environ 30 %).

Suite a cette observation, une méthode d'interpolation des cycles cardiaques pendant la
phase de mouvement respiratoire a été développée, testée puis validée. La méthode proposée,
basée sur un algorithme de fenétre glissante, a permis d'interpoler les pics manquants ou de les
replacer correctement temporellement.

En réduisant le nombre de répétitions et en utilisant I'algorithme d'interpolation, il a été
possible de générer 30 images par cycle cardiaque en 2 minutes environ, avec une qualité
suffisante pour mesurer les fractions d'éjection chez la souris saine. De plus, une technique par
IBP a été testée sur les images cardio-thoraciques sous-échantillonnées, reconstruites grace a la
méthode développée. Ces travaux ont permis d’augmenter le rapport signal-sur-bruit des
images acquises en 8 min, qui présentent une précision supérieure aux images obtenues en 35
min.

5.1.1.2.  Séquence radiale et angiographie pulmonaire

Les méthodes et expériences présentées dans la deuxiéme partie de cette thése ont permis
d’accélérer les acquisitions et d’améliorer le contraste des images 4D thoracique du petit
animal. Les méthodes ont été appliquées sur les poumons de souris et ont permis d’obtenir des
angiographies pulmonaires de haute résolution.
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Une séquence radiale a été développée a partir de la séquence UTE, en modifiant les
projections pour qu’elles remplissent 1’espace de Fourier par le biais de diamétres et non de
rayons. Grace a cette astuce, le temps d’acquisition des images a été réduit, pour une quantité
de données acquise équivalente. Les résultats ont montré qu’avec une acquisition de 17min en
radiale, le signal ainsi que le contraste sur bruit sont corrects, cependant ils restent inférieurs a
une image acquise en 35min en UTE.

Une méthode de saturation de la graisse a également été développée en version accélérée,
afin d’optimiser le contraste-sur-bruit des deux séquences sans pour autant allonger leur temps
d’acquisition considérablement. Toujours dans I’objectif d’améliorer la résolution spatiale des
angiographies pulmonaires, une méthode de reconstruction utilisant seulement les données
acquises pendant la phase stable de la respiration a été utilisée. Elle consiste a sommer les
données des 8 images centrales du cycle respiratoire, afin de gagner en rapport signal-sur-bruit.

En conclusion, ces travaux ont permis d’optimiser les séquences UTE et Radiale et
d’évaluer leurs avantages, particulierement en angiographie pulmonaire. Les images obtenues
avec la séquence UTE offrent un meilleur contraste vaisseaux/parenchyme pulmonaire
cependant la séquence radiale a ’avantage d’étre deux fois plus rapide.

5.2. AMELIORATIONS ET PERSPECTIVES

5.2.1. Travaux sur I’imagerie cardiaque 4D

5.2.1.1. Agents de contraste

Une premiere alternative pourrait étre envisageable suite aux avancées obtenues dans
ces travaux. La méthode d’interpolation des données cardiaques pendant les intervalles de
mouvement permet d’obtenir des images cardiaques 4D résolues en fonction du battement du
cceur en moins de 10 minutes. Toutefois, une injection de nanoparticules de fer est nécessaire
afin d’obtenir un contraste sanguin suffisant. L utilisation de cet agent de contraste n’est pas
courante en clinique, contrairement au Gadolinium (Gd-DOTA). Jusqu’alors incompatible chez
le petit animal en raison de son court temps de circulation dans le systéeme sanguin (inférieur a
20min), son utilisation devient alors envisageable grace a ’accélération du temps d’acquisition
obtenue dans ces travaux. Une étude approfondie devra étre menée afin de vérifier son efficacité
et son impact sur le contraste des images.

1.1.1.1. Antenne cryogénique

Aujourd’hui, des avancées techniques dans le matériel d’acquisition IRM préclinique
offrent des performances en termes de résolution spatiale et de contraste-sur-bruit. Des antennes
de réception cryogéniques ont récemment fait leurs preuves et annoncent un rapport signal-sur-
bruit multiplié par 2,5 a5 par rapport a une antenne classique. Dans le cadre d’une collaboration
avec le Centre de Résonance Magnétique en Biologie et Médecine de Marseille (CRMBM), des
premieres acquisitions avec les séquences et méthodes de reconstruction présentées dans cette
thése ont pu étre menées. Le contraste sang/myocarde a été mesuré sur neuf souris et il a été
multiplié en moyenne par 2 avec ’antenne cryogénique (29,4+7,2 contre 14,5+2,7 avec
I’antenne classique). Ces premiers résultats restent a étre confirmés et 1’étude pourrait étre
complétée par des acquisitions encore plus rapides (avec moins de projections).
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Antenne
classique

Figure 75 - Comparaison d‘images cardiaques de souris acquises avec une antenne
classique et une antenne cryogénique.

Les images ont été acquises en 35minutes (résolution isotropique de 176 pum) a 7 Teslas
avec une antenne classique (1% ligne) puis une antenne cryogénique (2°™ ligne). 30
images ont été reconstruites par cycle cardiaque et trois d entre elles sont représentées
ici (la 1% qui représente la diastole, la 15°™ correspondant a la systole et la derniére,
en diastole a nouveau)

1.1.1.1. Compressed-Sensing

Afin d’améliorer 1’efficacité des séquences IRM chez 1’homme, des méthodes
d’imagerie paralléle sont utilisées [73]-[75]. Cette méthode tire profit du grand nombre de
canaux disponibles sur les antennes d’imagerie utilisées chez I’humain pour réduire le nombre
de données a acquérir. En imagerie du petit animal, du fait du nombre réduit de canaux par
antenne (en général 4), les possibilités d’accélération par imagerie paralléle sont restreintes.
Une alternative du nom de « Compressed-Sensing » a récemment montré ses avantages et offre
une accelération supplémentaire [33], [76]. Cette méthode consiste a utiliser des outils de
régularisation pour estimer les données manquantes dans 1’espace de Fourier, ce qui réduit le
bruit dans le domaine image. Une transformée est alors appliquée a I’image corrigée pour
verifier I’adéquation de sa transformée de Fourier aux données brutes échantillonnées. Ces deux
étapes sont reitérées plusieurs fois pour corriger les images. Il serait alors intéressant
d’implémenter cette méthode dans la sequence UTE 3D SG utilisée dans ces travaux, afin de
réduire davantage son temps d’acquisition.

5.2.1.2. Transferts a ’'Homme

Avant d’envisager un transfert de la technique a ’Homme, des études précliniques
intermédiaires sont nécessaires. En ce sens, des premieres études sur le rat ont été menées au
sein du laboratoire révélant que le signal de self-gating obtenu se rapproche plus de celui de
I’Homme que de la souris. Un premier objectif serait alors d’approfondir cette étude et
d’adapter la méthode d’interpolation des données cardiaques pour I’imagerie cardiovasculaire
du rat.
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Suite a cette étude, un transfert de la méthode sur le cceur de porc serait envisageable
puisque des expériences complémentaires ont déja été menées dans le cadre d’une collaboration
avec I’'THU Liryc (L’Institut de Rythmologie et Modélisation Cardiaque, a Bordeaux).

De plus, le développement de la séquence UTE 3D avec self-gating sur une IRM clinique
(3T Prisma de Siemens) fait actuellement 1’objet d’une thése au sein du laboratoire. Elle
permettra dans un futur proche, la validation de ces différentes étapes et s’ouvrira ensuite sur
un transfert possible de la technique a ’Homme.

5.2.2. Travaux sur la séquence radiale

5.2.2.1. Optimisation de la séquence a encodage radial

Concernant les travaux effectués dans le but d’augmenter la résolution spatiale de
I’angiographie pulmonaire chez la souris, quelques pistes d’améliorations sont également
envisageables. Premiérement, la séquence radiale pourrait étre optimisée en plusieurs points.
D’abord, afin d’améliorer I’efficacité de la saturation de graisse accélérée et de limiter son
impact sur les tissus environnants, I’impulsion radiofréquence devra étre plus sélective.
Deuxiemement, une correction des trajectoires radiales serait a étudier, afin de limiter les
artéfacts de bandes, présentes sur les images [77].

5.2.2.2. Agent de contraste

Le court temps d’acquisition ainsi que le bon contraste-sur-bruit offert par les séquences
radiale et UTE développées durant ce projet sont trés prometteurs quant a leur utilisation en
clinique. Cependant ces résultats ont été obtenus suite a 1’injection de nanoparticules de fer,
comme dans la premiere partie de cette these. Grace a la réduction du temps d’acquisition,
I’injection du Gadolinium (plus conventionnel) a la place des USPIO serait également possible
et devra étre testée.

5.2.2.3.  Segmentation automatique du réseau vasculaire

Les avancées méthodologiques présentées dans ces travaux pourraient également
s’appliquer a la segmentation du réseau vasculaire. Les maladies pulmonaires s’associent tres
souvent a un remodelage des vaisseaux et leur diagnostic repose sur une analyse quantitative et
qualitative du réseau vasculaire. Des logiciels sont actuellement utilisés sur des images acquises
par scanner-CT hautement résolues et permettent d’identifier et d’analyser le réseau vasculaire
pulmonaire de maniére automatique ou semi-automatique [70]-[72]. Cependant par manque de
contraste et de netteté, les outils de segmentation s’appliquent difficilement a I’IRM 4D du petit
animal. L’amélioration du contraste vaisseaux/parenchyme obtenue sur les angiographies
pulmonaires de haute résolution présentées dans cette thése pourrait faciliter I’adaptation ou le
développement de méthodes de segmentation spécifiques.

5.2.2.4. Transfert a ’Homme

Grace aux méthodes développées dans ce chapitre, le temps d’acquisition total des
séquences radiales a été réduit, et en 17 minutes chez la souris, des angiographies pulmonaires
3D de haute résolution (117um isotropique) ont été obtenues. La contrainte temporelle étant la
limite majeure des examens cardiovasculaires par IRM, la prescription de ce type d’imagerie
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est souvent exclue en clinique. L’arrivée de ces séquences rapides adaptées a I’imagerie cardio-
thoracique permettrait donc un possible transfert a I’Homme.

L’implémentation des séquences UTE 3D SG (en cours) et radiales avec self-gating serait

donc a envisager dans un futur proche sur I’'IRM clinique 3 Teslas Siemens présente au sein de
I’unité. Suite a cela, la méthode de saturation de graisse accelérée pourrait étre intégrée dans
les séquences, et des angiographies pulmonaires de haute résolution pourraient alors étre
obtenues sur des patients humains.
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Abstract summary.

Introduction: In most 3D-cine cardiac imaging studies in mice, data acquired during respiratory
motion intervals of the animal are judged too complex to include. These intervals can represent up
to 40% of the total acquisition time. The purpose of our study was i) to measure the impact of
respiratory motion on heart position, ii) to reconstruct 3D-cine images during respiratory movement
intervals through extrapolation of a cardiac self-gating signal, and iii) to evaluate the impact of

proposed reconstruction method on ejection fraction (EF) measurements.

Experimental: An Ultrashort Echo Time 3D Self-Gated sequence was applied at 7T on seven mice
(spatial resolution = 176x176x176 um?3). Thirty 3D-cine images were reconstructed during the
respiratory cycle. A 3D optical-flow algorithm was used to build motion field maps between the
stable phase and respiratory motion intervals. An interpolation algorithm was developed using a
sliding-window method to be able to use cardiac data during respiratory motion intervals. 3D-cine
cardiac images were reconstructed (temporal resolution = 5 ms) during stable phases, respiration
motion phases, and both. In addition, the combined images were undersampled with increasing
factors. Cardiac chamber volumetry was performed to compare image quality between the standard

(stable phase) and the proposed technique (all phases).

Results: The impact of respiration on the position of the heart is minor. 3D-cine cardiac images
reconstructed during stable phases and respiratory motion intervals provided similar EF
measurements. When both sets of 3D-cine images were combined, acquisition time was 30%

shorter. EF was still measured precisely with undersampling of these data with 2-minute acquisition.

Discussion: The interpolation algorithm enabled the reconstruction of 3D-cine cardiac images
during both stable and respiratory motion intervals. When both sets of images were combined, the
time required for acquistion of images necessary to measure cardiac physiological parameters can

be shortened to less than two minutes.
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Introduction

Instrumental and methodological developments have made Cardiac Magnetic Resonance
(CMR) imaging a standard and reference tool for anatomical and functional studies of the heart
using rodent models. These models, particularly mice models, make it possible to mimic many
pathologies, to better understand heart functioning from a fundamental point of view, and/or to
evaluate new therapies. Currently, the majority of preclinical MR studies are based on 2D-cine
cardiac imaging.*3

Recent works have focused on the development of 4D imaging (3D-cine)*®. 3D encodings
make it possible to obtain images with high spatial resolution in all 3 space dimensions. With
these acquisitions, it is thus possible to measure the volume of the myocardium and the
ventricles more precisely (even in severely ischemic mouse hearts’); and to image small blood
vessels such as coronary arteries® 0, These works have also shown that quantitative
measurements of blood flow can be obtained in large vessels such as the aortic arch using 4D-
flow imaging!+*2,

However, this type of acquisition remains complex to implement. With the aim of employing
robust methodologies while maintaining experimental simplicity, non-cartesian imaging
techniques combined with self-synchronization are increasingly preferred.'®* They are
considered less sensitive to motion artifacts and do not need the use of electrocardiogram (ECG)
electrodes. In fact, the ECG signal is easily degraded at high magnetic fields and when
combined with intense magnetic field gradients. Moreover, the injection of high vascular
remanence contrast agents is a tool for obtaining images with a high signal-to-noise ratio®’.
One parameter often neglected in cardiac studies in mice is the impact of breathing. In 2D
imaging it has been shown that the breathing rate is too slow compared to the heartbeat to
degrade image quality®. In 3D, self-synchronization methods can be used to distinguish between
cardiac and breathing cycles. The data acquired during the breathing peaks (inspiration and
expiration phases) are then generally deleted.®™® Consequently, when acquiring cardiac data
under the physiological conditions of an anesthetized mouse (heart rate > 400 beats per minute
and respiratory rate > 50 inspirations per minute), a potentially high amount (> 25%) of data is
not used for image reconstruction. As a consequence, a long acquisition time is required,
generally more than half an hour. Moreover, although comparisons between the self-
synchronization signal and ECG have already been carried out in humans?®, to our knowledge,
no similar data exist in mice. Without this information, there is a potential risk of image quality

degradation of the 3D-cine images.
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The aim of our study was therefore to develop self-synchronized 4D cardiac imaging in mice,
in order to produce 3D images of the heart as a function of the breathing and/or heart cycles. A
detailed study of the impact of respiration on the position of the heart in mice was carried out.
A method of interpolation of the self-synchronization cardiac data during respiratory motion
intervals was also developed and compared with external ECG data. This procedure enabled
the reconstruction of 3D-cine cardiac data during stable phases and respiratory motion intervals.
Finally, the impact on spatial resolution of combining these two sets of data was studied with

the aim of shortening the acquisition time of 3D-cine cardiac images.

Experimental

Magnetic Resonance Imaging system

Measurements were performed on a 7T Bruker Biospec system (Ettlingen, Germany) equipped
with a gradient coil capable of 660 mT.m™ maximum strength and 110 ps rise time. A volume
resonator operating in quadrature mode was used for excitation (75.4 mm inner diameter, 70
mm active length), 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.

Animal preparation

All experimental procedures were approved by the Institutional Ethics committee for Animal
Care and Use at Bordeaux University, France (Approval No. 2015110618597936 APAFIS
2629).

The experiments necessary to develop the current method were performed on healthy mice
(C57BL/6, n=7, body weight = 19-25g, Charles River, Paris, France). Respiration and ECG
were visualized in real time through the use of a ballon placed on the lower abdomen and ECG
electrodes wrapped around the forelimbs, respectively. Respiratory and cardiac rhythms were
stabilized by modifying the proportion of inhaled isoflurane in air. The recording of the ECG
signal during the whole MRI experiment was possible only for mice with a body weight inferior
or equal to 20g. Table 1 indicates respiratory and cardiac frequencies obtained from the self-
gated signal for each mouse included in the study.

The additional acquisitions used to demonstrate the robustness of the fast 1’45 method were
performed on ten healthy C57/BI6 mice from the same breeder (body weight = 19-24g), with
cardiac rhythms stabilized around 334+100 beats per minute (Table 2). The heart rates were

slower because the time between the induction of the anesthesia and the beginning of the
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acquisitions was rapid (<5min), and we did not wait for the heart ryhtm to stabilize at a high
rate in order to be close to a real session of cohort scanning.

Before positioning the mice supine in the magnet, a dose of 100 umol Fe/kg of ultra small super
paramagnetic iron oxide (USPIO, Ferumoxytol, AMAG Pharmaceutical) was injected through
the tail vein before MR imaging.” The machine gradient heater system was set at 30 °C for the
duration of the acquisition to maintain stable body temperature.

Cardiac Magnetic Resonance Pulse sequence

A radial 3D self-gated Ultrashort Echo Time (UTE) sequence was used to perform the
acquisitions (See Figure 1.a). A uniform repartition of 30 000 projections (noted Np) was
created using a method described by Saff and Kuihlaars in 1997, with projection starting at a
pole of the sphere and spiraling down to the other pole. Then these projections were reordered
with a 1D golden angle distribution to obtain a pseudo-random distribution of the projection
along the acquisition (Fig. 1.b). This approach allowed uniform k-space sampling, with
homogeneous projection distribution on the surface of the sphere when all projections were
used to reconstruct the images.” This differs from the standard 3D golden angle method which
shows important density variability of the trajectories at the poles of the k-space.'® The same
acquisition scheme was repeated (NR) 20 times corresponding to a total acquisition time of 35
mins.

For the self-gated signal, five data points were sampled between the excitation pulse and the
regular Free Induction Decay (FID) corresponding to a duration of 50 us (5 x 10 us dwell time).
At each Repetition Time (TR), five points were acquired at the beginning of each radius starting
at the center of the k-space. As shown on the pulse sequence diagram of Figure 1.a, there are
no gradients at this time, meaning that the retrieved self-gating points correlate to the respiratory
and cardiac states of the mouse. After the acquisition, the five sampled navigator points were

added for each projection, resulting in a signal corresponding to the cardio-respiratory motion.

Imaging parameters

The following acquisition parameters were used: Repetition time/Echo time (TR/TE) =
3.5/0.081 ms, excitation pulse/duration/flip angle = bloc pulse/50us/15°, field-of-view = 22.5
X 22.5 x 22.5 mm, matrix = 128 x 128 x 128, resulting in an isotropic resolution of 176 um,
receiver bandwidth = 781Hz/Pixel.
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Self-Gating Signal Processing and Image Reconstruction
The self-gated signal processing was conducted offline with MATLAB (MathWorks, Natick,
MA) to reconstruct respiratory or cardiac cine images. The corresponding magnitude
information was manually selected from one of the four receiver coil channels to obtain the
most distinct cardiac and respiratory peaks (See Figure 1.c). The signal from the coil element
that gave the maximum amplitude, coil 4 in most cases, was convolved with a Gaussian filter
(width = 20 points, ¢ value = 10) (Figure 2.a).
Respiration generates peaks with large amplitudes, whereas cardiac motion generates peaks
with small amplitudes. Algorithms were developed to reconstruct images either as a function
of the respiratory or the cardiac cycle, as described below (Figure 2.b).
For the cardiac signal, two phases are distinguable:

- A “Stable phase”, corresponding to a period not affected by breathing.

- A “respiratory motion interval”, containing cardiac peaks with a temporal position

potentially corrupted by respiratory motion and/or missing cardiac peaks.

Reconstruction of 3D-cine images during the respiratory cycle

To reconstruct images as a function of the respiratory cycle, the selected self-gated signal was
inverted (1/y) and the respiration peaks were detected. To do this, a peak-finder function was
used where a threshold was fixed to detect only respiratory peaks. This function attempts to use
the alternating nature of the derivatives along the user-defined threshold to identify local
maxima (or minima) in a vector quickly and robustly. A ratio is fixed (here 1/50 in the case of
the surface antenna), which represents the amount above the surrounding data for a peak to be
identified. This function is able to correctly identify the major peaks on a 1.5 million data point
noisy sum of sinusoids in under one second.

According to their temporal position within a respiratory cycle, the k-space data were attributed
to the corresponding cine frame in order to generate 30 frames per breathing cycle.

All the cardiac images reconstructed as a function of the respiration were reconstructed using a
linear distribution of the projections, as illustrated in figure 1. To do so, the respiratory cycle
was divided into 30 phases, and all projections were distributed in each of these phases (stable
phase or respiration motion intervals). Phases 1 to 6 and 25 to 30 correspond to the respiratory
motion interval (12 in total), and from phase 7 to 24, there are 18 stable phases. Consequently,
each phase contains approximately 19106 +/- 358 projections (representative data on one

mouse). As the mean respiratory cycle duration is around one second, the temporal resolution
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for a linear distribution is equal to 33 ms (1/30). It is important to note that a high and uniform
temporal resolution is essential here since the optical flow algorithm used to quantify the
displacement is based on this parameter. In the case of a non-linear distribution of the bins, the

temporal resolution would be different depending on the phase.

Reconstruction of 3D-cine images during the cardiac cycle

The self-gated signal was convoluted similarly as for the breathing cycle processing but without
inverting the signal (y), and a positive peak detection was performed (Fig 2.a, red circle). The
median amplitude of the cardiac peaks was calculated over a sliding-window of 15 peaks. A
sliding-window algorithm was used to perform the required operation on a specific window
size and then to repeat it across an entire dataset. Here, the window was set to: start from the
first element (the first Self-Gating (SG) signal of the acquisition), include an average of 15
peaks, and shift right by one element along the acquisition. The goal here was to calculate the
mean amplitude of the cardiac peaks locally, minimizing the impact of the heart rate variations
throughout the acquisition. Within the sliding-window, the peaks with an amplitude value less
than 0.996 times the median amplitude enabled us to identify and reject peaks on the margins
of the respiration peaks (Figure 2b). The deleted cardiac peaks were then removed from the
current sliding-window. Then the sliding-window was shifted to pass through all points of the
acquisition. This enabled reconstruction of conventional 3D-cine images, i.e. with only the data
acquired within a “stable phase”.

To interpolate these cardiac peaks, the median cardiac frequency of 10 previous cardiac cycles
located in the stable phase was calculated. Cardiac peaks were then created during the
respiratory peak length (Fig. 2c¢). This also enabled us to temporally relocate the position of
cardiac peaks corrupted by respiratory motion.

According to their temporal position within a cardiac cycle period, the k-space data were
attributed to the corresponding cine frame to generate 30 frames per cardiac cycle. Three
cardiac 3D-cine image reconstructions were performed: i) during stable phase, ii) during

respiratory motion interval and iii) during both phases (using all the data).

Influence of undersampling on 3D-cine cardiac images
3D-cine images reconstructed with the data from the stable phase only (standard technique)
were undersampled by a factor of 2, 4 and 8, corresponding to acquisition times of 17, 8 and 4

minutes, respectively. In comparison, 3D-cine images reconstructed with the whole dataset
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(using all the data) were undersampled with the same number of projections as the standard
images, leading to shorter acquisition times of 11, 7 and 2 minutes, respectively.

Motion quantification

To quantify respiratory motion in the mouse thorax, a 3D optical flow tracking technique was
applied on the reconstructed 3D-cine images along the respiratory cycle. A recent review of the
method can be found in Fortun et al.!® Such approaches assume that voxels conserve their
intensity along their trajectory. A spatial regularity (or elasticity) constraint of the estimated
motion was added, which assumes that the displacement is moderate between a voxel and its
vicinity. Additional implementation details, as well as evaluation considerations are described
in Zachiu et al.?°

Here, this mathematical tool provided displacements between images reconstructed at different
times along the respiratory cycle on motion field maps in the three directions of space. To
evaluate the effect of respiratory motion on the heart and its surroundings, two images at
opposite stages of the breathing cycle were compared (one at the peak of the respiration motion
and the other during the stable phase). The two MRI images were treated by the algorithm,
which returned the corresponding motion field map, containing the three components of each
motion vectors. Three Regions of Interest (ROI) of nine pixels each were then drawn on the
motion field map to calculate the global movement: at the top of the liver and in the heart (apex

and right atrium).

Analysis of self-gated signal

To analyze the efficiency of the cardiac data extrapolation algorithm, a beat categorization
method was used. As proposed by Contijoch et al.?* the RR-duration (corresponding to the
duration between two consecutive Self-gated cardiac peaks here) of the prior (loading) beat
RRi-1 was plotted versus RR-duration of the current beat RRi. This allows the clustering of
different beat durations. The analysis was performed before (Fig 2.a) and after (Fig 2.c) cardiac
peaks interpolation. Histograms showing the number of cardiac cycles per cluster in one

experiment are also reported.

Comparison between Self-Gating signal and ECG signal
For mice with a body weight less than or equal to 20g (N=4), it was possible to record an

external ECG signal during the whole MRI experiment. This ECG signal was then compared
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to the SG signal. To do this, the first cardiac SG peak was aligned with the corresponding ECG
R-peak. Then, the differences in duration of cardiac cycles measured with the two methods

were compared one by one along the whole acquisition.

Image analysis

Signal-to-Noise and Contrast-to-Noise ratio measurements

Apparent Signal-to-Noise Ratio (SNR) was defined as the signal intensity of the ROI divided
by the mean noise (measured on a ROI positioned outside of the mouse body) multiplied by
2.74, for the four coils (Conversion coefficient from the non-central chi to the Gaussian
distribution).?? The Contrast-to-Noise Ratio (CNR) between blood and the myocardium was

defined as CNR = SNR (blood) — SNR (myocardium).

Cardiac Volumetry

Cardiac volumetry analysis was computed per slice and per volume. Images were previously
corrected from the signal intensity loss inherent to the use of a surface coil. To do so, for each
mouse, a line profile along the mouse body in the axial view was plotted. The Matlab curve-
fitting tool was applied to fit the intensity curve with an exponential function. A matrix
corresponding to the signal intensity evolution was then created. Second, each image was
multiplied by the inverse of this matrix, restoring a homogeneous signal intensity through the
images. Then, the end-diastole and end-systole images of each mouse were determined by
plotting the blood volume of the 64th image in the axial direction, as a function of the 30 time
frames acquired along the cardiac cycle. Finally, a semi-automated segmentation procedure was
performed with Amira (Visage Imaging, Germany) to measure left ventricle blood volume on
the end-diastole and end-systole images. This segmentation procedure was applied slice by slice
from the top of the heart to the apex, with a threshold fixed at 25% of the maximum signal
intensity.

Left ventricle end-diastolic volume (EDV), end-systolic volume (ESV), and ejection fraction
(EF) were computed for each mouse. This analysis method was performed on two different
datasets: 35-minute acquisition with data coming only from the stable phase (standard method),

and the 1 minute 45 sec acquisition with interpolated cardiac data during the respiration peaks.

A Bland-Altman plot was created to compare the two techniques (reference method of 35

minutes and undersampled dataset of the proposed technique, in 1 minute 45 sec). Mean EF
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differences (%) of the standard technique (35-minute acquisition, stable phase only) minus the
proposed technique (undersampled x8, whole dataset) were plotted against their mean EF (%),
for the 7 mice. The limits of agreement, which are defined as the mean difference + 1.96 times

the standard deviation of the differences, were also calculated.

One minute 45 sec acquisitions
To demonstrate the efficiency and robustness of the presented method, ten additional mice were
scanned with the 1°45 acquisition. EF were then measured as in the initial study to assess their

dispersion.

Results

Influence of respiratory motion

A movie showing 3D-cine images reconstructed along the respiratory cycle is shown in
Supplementary Material 1. Figure 3 shows extracted images during the respiratory motion
interval (Image 1) and during the stable phase (Image 15), in the coronal, axial and sagittal
planes. With the two images we built motion field maps along the 3 axes according to the color
code visible in the far right of the figure.

As shown in the cine images and on the motion field map, there is significant movement of the
lower part of the lungs and the upper part of the liver (dotted line). Interestingly, the heart is
less affected by respiratory motion (small dotted line Figure 3). The displacements measured
in the 3 areas (A, B and C) shown in Figure 3 are reported for 7 mice in Table 3.

The results show significant displacement of the liver in the antero-posterior direction (1 £ 0.2
mm). However, in the heart, motion due to breathing is significantly smaller, with maximum
displacement up to 0.4 £ 0.2 mm in the apex, corresponding to a displacement around 2 pixels

in our case in the antero-posterior direction.

Cardiac Self-Gating signal analysis

The cardiac self-gating signal was then analyzed. With a standard peak detection method (Fig.
2.a), respiratory motion prevented the detection of some heartbeats (black arrow) while the
locations of others seemed to be corrupted (black dotted arrow). The analysis of these data
during a whole 35-minute experiment using the beat characterization method showed three
distinct clusters (Fig. 4a). The first in red corresponds to 10,350 heart cycles of 145.9 +/- 4.9

ms duration. These cycles are the ones conventionally used to reconstruct cardiac data (i.e.
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during the stable phase). A second cluster in green was composed of about 1047 cycles lasting
approximately 304.2 +/- 12.0 ms. This was due to the non detection of one cardiac peak (for
example, during the 1st and 2nd respiratory motion intervals in Figure 2). The third cluster in
blue is composed of about 608 cycles of approximately 446.7 +/- 57.5 ms. It represents
durations in which two cardiac peaks were not detected or their locations were corrupted.

The method of interpolation of the cardiac peaks based on the sliding-window algorithm
identified a single cluster with an average cycle duration of approximately 147.1 +/- 7.3 ms

(Fig. 4.b). From this stage, all acquired data could be used to reconstruct cardiac cine-images.

Self-Gated versus ECG signals

Figure 5 shows the differences in duration between cardiac cycles measured by the method
described above (using the sliding-window algorithm) and the ECG electrode method. The
duration of an average cardiac cycle is 147.1 +/- 7.3 ms throughout the experiment. The average
difference is 3.8 +/- 17 ms. The majority (84.6%) of the data are within a 10% error interval

(dashed lines), i.e. 14 ms of the mean duration of a cardiac cycle.

Cardiac image reconstruction

The 3D-cine images reconstructed during the stable phase and during the respiratory motion
peaks are shown in Figures 6 for a 35-minute acquisition with a stable/breathing phase ratio of
72/28%. The movies are also shown in Supplementary Material 2. Each image acquired during
the respiratory motion interval was reconstructed with 5596 +/- 1109 projections, compared to
14176 +/- 2800 per image reconstructed during the stable phase. The cardiac cycle is
comparable between the two data sets and the cardiac muscle clearly visible even with a
drastically low number of projections. As expected, the images reconstructed during the
respiratory motion intervals appear noisier and with lower spatial resolution. Nevertheless, the
CNR (ventricle/myocardium) was not heavily affected (14.8 +/- 2.5 for the stable phase images,
and 12.5 +/- 3.4 for the images acquired during respiratory motion interval). Blood vessels in
the liver (solid arrows) were difficult to depict due to motion. On the other hand, the blood
vessels above the heart (dotted arrows) were easily detected on both the images reconstructed

during the stable phase and respiration motion interval.

As described previously, heart displacement due to respiration is equal to 0.4 = 0.2 mm (less

than 2 pixels in this experiment). Consequently, the data acquired during the two phases were
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combined to reconstruct 3D-cine images (“whole data” row in Figure 7) as a function of the
cardiac cycle. For comparison, 3D cine images reconstructed with the projections acquired only
during the stable phase (“stable phase” row) are also shown. These two sets of images were
reconstructed with a similar number of projections (7066 +/- 1450 per frame, depending on the
respiratory peak length), indicating that the acquisition time needed to acquire the “whole data”
was shorter by an average of 30% than the “stable phase” acquisition duration.

The images reconstructed with the whole data were of comparable quality to the images
reconstructed with the data acquired only during the stable phase. Of note, the liver appears
much blurrier than the heart because respiration affects this region of about 1mm in the antero-
posterior direction, as previously demonstrated.

These data were undersampled to further shorten acquisition time by using lower NR (Figure 7
a-c-e). The last column of the figure shows that it is possible to obtain 3D movie images in 2

minutes with a quality high enough to measure the cardiac ejection fraction.

Ejection fractions were measured for two 3D datasets: standard experiment (data coming only
from the stable phase, 35’ acquisition) and proposed experiment (whole data: stable +
respiratory motion interval, 1’45 acquisition). Cardiac volumetric analysis was done on 7 mice,
showing a mean EF of 67% +/- 7 in the standard experiment, and 65% +/- 7 in the proposed
one. The Bland-Altman plot in Figure 8 shows the mean ejection fraction differences between
the standard and proposed experiments for the 7 mice. The mean standard deviation between
EF as measured by the two methods was 1.63%. The values show that the EF measured on the
1°45 acquisitions are underestimated by less than 3%.

1 minute 45 sec acquisitions

To prove the robustness of the 1’45 acquisitions, the cardiac volumetry analysis was done on
10 additionnal mice. The mean EF was calculated at 71% + 5. Compared to the 67%=7 of the
seven standard experiments, the difference is less than 5%. This result shows that the shortened

acquisition yields similar results in vivo in statistically relevant number of mice.

Discussion
These experiments describe the first 4D cardiac images in mice including respiratory motion
intervals. Using the self-gating method and radial encoding, it was possible to reconstruct

images according to both respiration and cardiac cycles using the whole dataset. For the present
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study, only two respiratory phases were defined, a stable and a respiratory motion interval. This
IS due to the breathing mode of mice under anesthesia which takes the form of hiccups. Even
though the breathing phases were short, thirty 3D-cine cardiac images could be reconstructed
during these periods.

The low impact of respiratory movement on 3D-cine cardiac images demonstrated here is
supported by studies performing 2D acquisitions.2 Nevertheless, in most 3D studies, data
acquired during respiratory motion intervals have been rejected due to a lack of study on the
respiratory motion’s impact.”!3 We show here that the entirety of the data can be used to
reconstruct cardiac images and thus significantly reduce acquisition time (by about 30%).

To do this, it was necessary to develop a method to interpolate heart peaks/cycles during the
respiratory motion/breathing phase. Indeed, as it has been shown both in small animals® and
humans?*, the signal amplitude due to respiratory movements conceals the cardiac movement
signals. In our case, this signal can also modify the exact moments at which the heartbeats
occur. The proposed method, based on a sliding-window algorithm, enabled interpolation of
missing peaks or relocation.

This method, and more generally, the self-gating technique have both been compared to the
detection of R waves using an ECG signal. In humans, the validity of the self-gating technique
has already been demonstrated.'® Here, the difference in the duration of a cardiac cycle
measured by self-gating with that measured by ECG is on average less than 4 milliseconds. In
small animals, there are no comparable data in the literature. The advantage of self-gating
techniques is that they do not require electrodes and are not sensitive to magnetohydrodynamic
effects (important at high magnetic fields).?2?® Preclinical experiments at high field are
therefore facilitated.

Finally, as already shown, radial acquisitions are robust to undersampling. It is therefore
possible to reduce acquisition time, while maintaining good image quality in terms of SNR and
spatial resolution. By reducing the number of projections to 5679 +/- 1214 per image, and using
the interpolation algorithm, it was possible to generate 30 images per cardiac cycle in
approximately 7 minutes, with a similar quality as the 35 min acquisition (standard technique).
To give a comparable number of projections with the two datasets (whole and stable phase
only), the whole dataset was undersampled. For this, the end of the whole dataset was truncated
to match the number of projections used in the “stable phase only” reconstruction. As such, a
representative proportion of stable and breathing data can be included.

Images acquired in just 1 minute 45 seconds were still utilizable to measure EF and have shown
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a high robustness with a low cardiac volumetry measures dispersion. The quality of this type
of image could be further improved using Compressed Sensing techniques.?” A more detailed
study is needed to evaluate the benefits of this method.

Among the limitations of the technique, cardiac imaging in small animals requires the injection
of a contrast agent with a long blood pool half-life. However, given an acquisition time that can
be shortened to less than 10 minutes, more conventional contrast agents (Gd-DOTA) could
certainly be used and lower Gd doses could be injected. Finally, it has been shown that the
impact of respiratory motion on the position of the heart is low. However, in order to obtain
more spatially-resolved images (< 100 microns), it will be necessary to correct the data acquired
during the breathing phase from motion. Different techniques shown in the literature could then
be applied (XD-GRASP).?

In conclusion, it is possible to obtain 5D cardiac data in mice using a detailed analysis of
respiratory movement and a new method of interpolation of the Self-Gating data. Thirty 3D-
cine images per cardiac cycle could be obtained in less than 10 minutes in healthy mice. This

opens the field to imaging cohorts of pathological animals or to translate this method to humans.
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Repiratory

. . Stable :

Weight Cardiac Respiratory phase motion

Mouse frequency + SD  frequency + SD . interval
(9) : : duration ;

(beats/min) (beats/min) (%) duration
(%)
1 20 410 + 15 50+6.8 72 28
2 20 428 £ 19 66 +£ 3.9 64 36
3 20 418 + 26 59+ 20 72 28
4 22 418 + 22 87 £ 26 57 43
5 22 439 + 27 78+5 58 42
6 22 439 + 28 108 £ 19 45 55
7 19 428 £ 16 84+6 54 46

Table 1: Physiological parameters of the seven mice. The standard deviation (SD) of the cardiac

and respiratory frequencies was also shown. The last two columns indicate the distribution in

percentage of stable phase and respiratory motion interval for the whole experiment (35

minutes).
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Cardiac Respiratory

Mouse nght frequency x SD  frequency x SD
(beats/min) (beats/min)

1 19 365 + 18 118+ 14
2 19 318 + 22 98 + 20
3 19 343 + 17 73+12
4 19 343+ 19 81+9

5 19 312 + 16 78 £ 35
6 19 324 + 17 65+ 17
7 24 324 + 18 105+ 14
8 23 324 + 18 81+17
9 20 350 + 18 86 +8

10 22 35021 887

Table 2: Physiological parameters of the ten mice used for the 1 min 45 second acquisitions.

Discplacement / pm

Mouse LIVER/ A APEX / B ATRIUM/ C
X Z X Z X Z
1 SO 1240 90 350 150 50
2 200 1980 30 270 1100 170
3 360 11060 90 280 50 360
4 270 660 90 630 60 100
5 410 860 20 710 80 20
6 270 1930 120 -100 300 40
7 260 870 30 500 290 180
MEAN | 205+131 -943+181 | -1+83 -406+217 | -124+136 -17+184

Table 3: Average displacements in micrometers in ROl A(Liver), B(Apex), C(Atrium) shown
in Figure 2 for each mouse in X and Z direction. *180um corresponds to the size of a pixel.
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Figure captions

Figure 1. UTE3DSG sequence diagram, projection distribution and individual coil images
with their associate self-gated signal. a) UTE3DSG sequence diagram. Five sampling points
(red line) are retrieved between the RF pulse (black rectangle), the 3 gradients (striped
hexagons) and their associate spoilers (gray parallelograms). One repetition creates 30,000
projections (noted Np) b) Positioning of the last points of each radial projection in the k-space
over time, according to the 3D golden angle method. Each projection starts at the center of the
k-space and ends on the surface of the sphere (represented by a star). The color code represents
the time distribution of the projections. The blue stars correspond to the first acquired
projections, the dark reds to the last ones. ¢) The four images are provided by the four channels
of the surface coil. Each self-gated signal is reported on the right, and is different due to the
channel position on the thoracic cage. The channel providing the best signal is number 4,

because it contains both information: cardiac and respiratory.

Figure 2. Self-gated signal treatment steps. A Matlab function was used to detect all cardiac
peaks (red circles) from the SG filtered signal (black line) in a). Then, a sliding-window was
used to separate stable (black line) and respiratory motion peaks (blue line) in b). The median
amplitude of 15 peaks was calculated to determine the presence or not of another successive
one. This method leads to a strict delineation of the two periods. Finally, cardiac peak positions
were interpolated during the blue area. The median of the previous cardiac cycles was

calculated and reported during respiratory motion peaks (blue circles).

Figure 3. Respiratory motion quantification. Two coronal, axial and sagittal cardiac images
at different moments of the breathing cycle (1: exhalation, 15: inhalation) are shown and their
corresponding motion field map. Each color corresponds to a direction, the brighter the color,
the more intense the movement, as indicated on the color code on the right. Three ROI were
selected to analyze the motion in different parts of the heart region (A: liver, B: heart apex and

C: right atrium). The results are represented in Table 3 for 7 mice.

Figure 4. Cardiac self-gated signal analysis before and after optimization of the peak
detection algorithm. The previous R-R duration is reported as a function of R-R duration. With
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a standard peak detection algorithm (red circle of Fig 1.a) three clusters appear (red, green,
blue) in a). The red cluster corresponds to heart cycles of 145.9 +/- 4.9 ms duration. The green
cluster corresponds to heart cycles 304.2 +/- 12 ms duration. The blue cluster corresponds to
heart cycles of 446.7 +/- 57.5 ms duration. It means that one or two cardiac peaks are not
detected for the green and the blue clusters respectively. The numbers of detected peaks per
cluster is shown on the corresponding histogram.

The method of interpolation of the cardiac peaks based on the sliding-window algorithm
enabled us to obtain a single cluster with an average cycle duration of approximately 147.1 +/-
7.3 ms b). The corresponding histogram is shown on the right. Cardiac self-gated data were

analyzed during the entire 35-minute experiment.

Figure 5. Comparison between self-gated extrapolated data and ECG signal. Once
synchronized on the first ECG cardiac peak, each cardiac cycle was compared to the one
calculated with the self-gating method. The graph shows the differences ASGi-AECGi during
a 35 minutes acquisition. The mean value for this experiment is 3.9 £17ms. Dotted lines

represent the 10% interval compared to the mean duration of a cardiac cycle.

Figure 6. 4D cardiac images. Extracted cardiac images obtained during the stable phase (top
row) and during the respiratory motion interval (bottom row). Only 5 images in transverse and
axial orientations are shown from the 30 cine images reconstructed. An average of 14176 +/-
2800 projections per image are used to reconstruct images of the stable phase and an average
of 5596 +/- 1109 for the respiration motion interval.

The blood vessels in the liver (solid arrows) appear blurry on the bottom rows compared to the
top rows due to the liver motion. On the other hand, the blood vessels above the heart (dotted

arrows) are easily detected in both images.

Figure 7. Combination of cardiac data of stable phase and respiratory motion interval to
reduce total acquisition time. Diastole (1st image of the 30 cine images reconstructed along
cardiac cycle) and systole (15th image) are shown. The small movement of the heart allows the
use of whole acquired projections to reconstruct 3D-cine images and to test increasing
undersampling factor (b: x2, d: x4 and f: x8). These reconstructions are compared to the one
with same number of projections extracted from stable phase (a, ¢ and e). Data from mouse N°1

is used. The stable phase represents 72% of the experiments and respiratory motion interval
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28%.

Figure 8. Bland-Altman graph of the ejection fraction for the two techniques.

Mean ejection fraction differences (%) of the standard technique (35-minute acquisition, stable
phase only) minus the proposed technique (undersampled x8, whole dataset) were plotted
against their mean EF (%), for the 7 mice.

Supplementary Material

Supplementary Material 1. Respiration motion cine movies. Movies showing 3D-cine images
reconstructed along the respiratory cycle in the three directions (from left to right : coronal,

axial and sagittal).

Supplementary Material 2. 3D-cine movies of the two cardiac reconstructions. The 2 videos
correspond to the 35-minute acquisitions shown in Figure 5. On the left, projections only
coming from the stable phase were used (14176 + 2800 projections per image). On the right,

the data come only from the respiratory motion interval (5596 + 1109 projections).

List of abbreviations

« UTE: Ultra short Echo Time
» SG: Self-Gating

« TA: Acquisition Time

+ ECG: ElectroCardioGram

« USPIO: Ultrasmall Super Paramagnetic Iron Oxyde
* NR: Number of Repetitions

» SNR: Signal to Noise Ratio

* CNR: Contrast to Noise Ratio
« EDV: End Diastolic Volume
« ESV: End Systolic Volume

» EF: Ejection Fraction

» SD: Standard Deviation

Data availability statement

In the spirit of reproducible research, the source code of the proposed method and instructions
to download raw data will be made available at:
https://github.com/CRMSB/CARDIET _4D_CARDIAC _CODE
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Abstract

4D-MRI is a promising tool for organ exploration, target delineation and treatment planning.
Intra-scan motion artifacts may be greatly reduced by increasing the imaging frame rate. However,
poor signal-to-noise ratios (SNR) are observed when increasing spatial and/or frame number per
physiological cycle, in particular in the abdomen.

In the current work, the proposed 4D-MRI method favored spatial resolution, frame number,
isotropic voxels and large field-of-view (FOV) during MR-acquisition. The consequential SNR
penalty in the reconstructed data is addressed retrospectively using an iterative back-projection
(IBP) algorithm. Practically, after computing individual spatial 3D deformations present in the
images using a deformable image registration (DIR) algorithm, each 3D image is individually
enhanced by fusing several successive frames in its local temporal neighborood, these latter being
likely to cover common independent informations. A tuning parameter allows one to freely readjust
the balance between temporal resolution and precision of the 4D-MRI.

The benefit of the method was quantitatively evaluated on the thorax of 6 mice under free
breathing using a clinically acceptable duration. Improved 4D cardiac imaging was also shown in
the heart of 1 mice. Obtained results are compared to theoretical expectations and discussed. The
proposed implementation is easily parallelizable and optimized 4D-MRI could thereby be obtained
with a clinically acceptable duration.

1. Introduction

Due to its superiority on soft-tissue contrast and its non-invasive feature, MRI is an established modality in
clinical routine. In particular, it has become a promising technique for imaging moving organs at the abdomen
or cardio-thoracic level with the possibility of obtaining time-resolved 3D images (4D-MRI). Many applications
can be considered, such as lung exploration and detection of lung nodules (Ohno et al 2017, Feng et al 2019),
cystic fibrosis (Dournes et al 2016), or, to an even more complex degree, 3D-cine cardiac imaging (Jahnke et al
2006). 4D-MRI is also a tool of choice for planning sessions in radiation (Paganelli et al 2015, Jinsoo et al 2017)
and high intensity focused ultrasound (HIFU) (Ferrer et al 2019) therapies of abdominal tumors: it thereby
facilitates the prospective analysis of organ localisation on the therapeutic treatment and allows monitoring
changes in target motion patterns during the treatment course (Stemkens et al 2016).

A wide range of approaches have been developed to obtain 4D-MRI images. The data needs to be re-ordered
retrospectively in 3D according to the respiratory or cardiac cycles. For this purpose, the most recent approaches
use self-gating techniques where a motion signal is extracted from the acquired data (Trotier et al 2016, Han
etal 2017, Higano et al 2017). Then, to construct high-resolution 4D-MR data, both prospective gated imaging
and retrospective binning methods have been explored in previous studies (Tryggestad et al 2013, Liu et al 2015,

© 2020 Institute of Physics and Engineering in Medicine
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Stemkens et al 2015). For both prospective and retrospective binning, the challenge is to populate motion bins
densely enough within an acceptable acquisition duration. Missing-data artefacts are frequenlty encountered
and a large slice-thickness is generally mandatory to obtain sufficient field-of-view (FOV) and signal-to-noise
ratio (SNR). These approaches are generally limited in spatial resolution, and super-resolution (SR) techniques
have thus recently been proposed to compensate for large voxel sizes in acquired images (Van Reeth et al 2015,
Chilla et al 2017, Freedman et al 2018): several low-resolution images containing independent information of
the same region are fused using an iterative back-projection (IBP) to produce one high-resolution image. An
intrinsic drawback of such SR-approaches is that it can not provide any additional information in image regions
prone to unmoving tissues. Alternatively, sparse imaging has also been introduced and has enabled to obtain
5D cardiac information (3D images plus two distinct temporal dimensions representing cardiac and respira-
tory phases, respectively) with extension of XD-GRASP techniques (Feng et al 2018). These different techniques
use specific k-space encoding, most often radial or spiral trajectories. These last methods are known to be more
robust to motion. Further motion correction methods based on linear phase correction to all the acquired
k-space have been introduced (Cheng et al 2012) and it can be coupled with acceleration technique to obtain
free-breathing images in a wide range of applications (Cheng et al 2015, Zhang et al 2015, Chen et al 2017). In the
latter approaches, the presence of movement due to breathing generates long acquisition times to obtain high
spatial resolution images in 4D, preventing the use of this type of imaging in clinical routine. The complexity of
reconstruction methods using self gating information, and/or compressed sensing reconstructions with multi-
channel coils is also an issue that must be taken care of for the development of abdominal and cardiopulmonary
MRIin clinical routine.

For all above-mentioned methods, multiple 2D or 3D images with sufficient SNR need to be acquired, which
imposes several restrictions during MR-acquisition in terms of either: image FOV, spatial resolution, frame num-
ber, voxel sizes or acquisition duration. In the current paper, our approach is to put aside any SNR considerations
during the MR-signal acquisition. A 4D-data set is acquired during the physiological motion cycle (breathing or
cardiac) with a large FOV, privileged spatial resolution and frame number (thereby avoiding intra-scan motion
artifacts, only inter-scan motion are present) and isotropic voxels. The consequential SNR penalty in recon-
structed data is retrospectively addressed by adjusting the balance between temporal resolution and precision of
the 4D-MRI, using an IBP strategy (Irani and Peleg 1993).

Our contribution is four-fold:

(i)  Animage-enhancement method is proposed to optimize 4D abdominal MRI: a4D data set with a
high spatio-temporal resolution is acquired during the physiological motion. Each 3D image are
subsequently individually enhanced by fusing several successive frames—these latter being likely to
contain common independent anatomical informations—using an IBP-strategy.

(ii) Aninput parameter—referred toas p € [0, 1]in the scope of this study—is introduced to freely adjust
the balance between the precision (favored by increasing p toward 1) and the temporal resolution
(favored by decreasing p toward 0) of the 4D output.

(iii) The performance of the proposed 4D image-enhancement method is quantitatively analysed in terms
of both precision and accuracy in the thorax of 6 mice. Intrinsic limits of the method in the presence of
complex organ deformations are illustrated in the heart of 1 mouse. Obtained results are compared to
compressed sensing reconstructions and to theoretical expectations, and discussed.

(iv) Thebenefit of using multi-CPU, GPU (graphics processing unit) and computer cluster architectures is
evaluated.

2. Materials and methods

2.1. Proposed retrospective 4D IBP-enhancement method
The proposed method (detailed in figure 1) consists of three successive steps:

o Step #1—MR-acquisition/reconstruction: A 4D-MRI with isotropic voxels and optimized spatial
resolution/frame number is first acquired during the physiological motion cycle (i.e. breathing if the thorax
is screened, cardiac cycle if it is the heart) (see section 2.1.1).In order to obtain each dynamic 3D image ina
reduced scan time (thereby avoiding intra-scan motion artefacts), the amount of acquired data in the k-space
has to be limited. This largely affects in turns the signal-to-noise ratio (SNR).

o Step #2—Estimation of 3D organ deformations: At this point, we have a set of low-SNR 4D data with
optimized spatial resolution/frame number. 3D inter-scan spatial deformation present in the 3D images were
individually estimated using a deformable image registration (DIR) algorithm (see section 2.1.2). Potential
deformation perturbations in motion estimates induced by the presence of noise in input images were
compensated.
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Figure 1. Data processing sequence designed for 4D abdominal MRI using the proposed IBP-algorithm. The dashed light-grey line
encompasses data involved in the reconstruction of one single frame (here frame #1).

o Step #3—IBP-enhancement: Each 3D low-SNR image was individually enhanced by fusing several
successive frames covering commmon informations using an IBP approach (Irani and Peleg 1993) (see
section 2.1.3). Practically, we iteratively minimized differences between acquired 3D low-SNR images and
images generated from back-registering a guess of the unnoisy image.

2.1.1. Step #1: acquisition of 4D data with optimized spatial resolution/frame number
A Self-Gated 3D UTE (ultrashort echo time) sequence was used, as described in section 2.2.2. For the rest of the

manuscript,let N'be the number of 3D noisy frames. We denote by I gg the original ‘low quality’ (noisy) images (k

isatimeindex,k € {1, ..., N}). Assuming the periodicity of the breathing and cardiac activities, k is taken modulo
N once it goes out the range [0, N| in equations that follow.

2.1.2. Step #2: estimation of 3D organ deformations

Y(n,k) € {1,...,N}?, let T, be the 3D spatial transformation that allows registering the frame k (i.e. IL(Q,
referred to as the ‘moving image’) onto the frame n (i.e. ], L(3> referred to as the ‘reference image’). Both forward
and backward non-rigid displacements (i.e. T, and Tn_k1 ) are mandatory for the achievement of Step #3. T,,x
and T, kl were estimated using a 3D optical flow (OF) algorithm (Zachiu et al 2015). Briefly, the OF-algorithm
calculates non-rigid displacement between two imaging frames according to a transport equation, with an
additional constraint on motion smoothness to model elastic organ deformation. An inverse consistency error
(ICE), as defined by Christensen and Johnson (2001), was minimized in order to provide a pair of symmetric
transformations (T, T;kl) for a given pair of frames indexed by (n, k).

At this point, it must be noticed that OF-estimates are inherently sensitive to the presence noise in OF-input
(noisy) images. V(n, k) € {1, ..., N}? the potential noise in forward transformations T, were reduced using the
following two-steps process:

(i)  Perturbationsin T, arising from the presence of noise in ‘moving images’ (index k) could be easily
reduced using a voxelwise temporal (along k) average-filter (kernel size = 5) applied on T, for each
n € [1,..., N]individually.

(ii)  We could then take benefit of the assumption that T}, , has to be identically equal to 0 Vn € [1, ..., N]
(no organ motion): once filtered as done in (i), T, is filled by OF persistant biases arising from
the presence of noise in the ‘reference image’ (index #). For any given 1, T, , thereby provides a
voxelwise OF-bias map which was subtracted to T,,x Vk € [1,..., N] (practically: T,y = Ty — Ton»
vk € [1,..,N]).
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This two-steps process was performed for backward transformations T; kl ,V(n, k) € {1,...,N }z, similarly.

2.1.3. Step #3: IBP image enhancement
We denote by I, gz the N the desired ‘high quality’ 3D images. We recall that each frame in I, I(-I% is calculated
by fusing several successive frames in I;, covering commmon informations. Practically, only successive frames
contained in a sliding temporal window (centered on the working frame) were taken into account (let AT > 2
be the size of this temporal window). We denote by p € [0, 1] the ratio between the temporal window size and
the total amount of frame N (we have p = %). We underline that p is a crucial user-defined parameter for the
algorithm, and its impact on the overall results will be carrefully evaluated and discussed later.

An IBP algorithm (Irani and Peleg 1993) was employed in each 3D frame invidually in order to compensate
for inherent numerical approximations arising from the application of 3D spatial transformations on images.

We denote by ji

11q| the unnoisy guess (frame n) obtained at iteration i.

i

(i)  Aninitial guess of the desired unnoisy image was first computed. For each frame n € [1, ..., N],we
)

computed the mean of noisy images contained in the above-mentioned temporal window (i.e. ,EZ,

Vk € [n — %, n+ % [), each image being registered onto the current position:

ozﬁ > (). 1)

ke[n—%,rﬂ% [

(m)
HQ

The theoretical SNR improvement is analysed in appendix.

(ii) Noisyimages I, yg ‘i+1 (ke [n— %, n+ % [) which would be acquired if the guess was correct could
then be estimated. To this end, the current guess of the unnoisy image I, 1(1”0) ~was back-registered on
1

each frame position using the 3D spatial deformations T, kl:

[) : @

(iii) For each frame, the voxelwise differences between original and generated 3D noisy images could be
calculated as follows:

1
m_ 1 x| (k))
R G o

ke[n— AL 4T |

(k) _ 71 ( (n)
1 =T 1
Ry nk \ "HQ

(iv) From a fixed-point scheme mimizing ("), an updated unnoisy guess I, ,(_,Vg . could be generated
vne{l,.., N}

(n)
Iyo i

(n)
o

= 0,
+1 i + (4)

(v) Theiterative process (ii)—(iv) was repeated (Iﬁg‘ = gg ) until the relative variation of the residual
1

error (i.e. the mean squared of £ M) fell below a pre-defined user threshold (noted €). While a reduced
value for € may lead to an advantageous decrease of the residual error, it must also be high enough to
prevent the algorithm to get caught in an infinite loop (for numerical precision considerations). In all
presented experiments, a good compromise for ¢ = has been found for acommon value 0f10%.

Note that, for the completion of all frames, the total number of forward/backward transformation pairs (T},

T;,}) involved in equations (1)—(3) reached w using a temporal window size AT = N. For computation
time considerations, only needful pairs of transformations were pre-calculated in Step #2 and stored in random

access memory (RAM) for fast access.

2.2. Experimental validation
Both the precision and the accuracy of the 4D outputs were quantitatively evaluated on the abdomen of 6 mice
under free-breathing. The performance of the method was subsequently analysed on the heart of one mouse.

2.2.1. Experimental setup
Experiments were performed on a 7T Bruker Biospec system (Ettlingen, Germany), using a 4-phased array coil
inavolume configuration (19 x 25.5mm diameter, Rapid Biomedical). Acquisitions were performed on a group
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of healthy mice (C57BL/6, body weights = 19-25g, Charles River, France). All experimental procedures were
approved by the Animal Care and Use Institutional ethics committee of Bordeaux, France (approval no.5012032-
A). The respiration was monitored using a balloon placed on the mouse abdomen. Respiratory rhythm was
stabilized at 100 inspirations per minute and anesthesia was regulated by modifying the proportion of isoflurane
inhaled. Before mouse positioning facing up in the magnet, 100 ymol Fe/kg of ultrasmall superparamagnetic
iron oxide particles (Ferumoxytol, AMAG Pharmaceuticals) was injected through the tail vein to decrease the
blood T1 longitudinal relaxation time and obtain a high blood signal.

2.2.2. MR protocol

Aradial 3D self-gated UTE sequence (Cardiet et al 2019) was used to perform the acquisitions with the following
parameters: Repetition time/Echo time (TR/TE) = 3.5/0.081ms, excitation pulse/duration/angle = bloc
pulse/0.05ms/15°, field-of-view = 22.5 x 22.5 x 22.5 mm?, matrix =128 x 128 x 128, resulting in an
isotropic voxel size of 176 pum, receiver bandwidth = 100kHz. The number of samples per projection is equal
to 75: 64 (matrix size) + 6 (ramp compensation) + 5 (Self-Gating samples). The radial acquisition scheme
corresponding to 30000 projections was repeated 40 times (with the number of repetitions noted NR)
corresponding to a total acquisition duration of 70 min.

The self-gating signal, as already described in Hoerr et al (2013) and Trotier et al (2016), enables to identify
respiratory and cardiac cycles. With the same data, cardiac or respiratory cine frames can be reconstructed. To do
this, the k-space data were attributed, retrospectively, to the corresponding cine frame, according to their tempo-
ral position within the respiratory or cardiac cycle in order to generate 40 frames per breathing cycle or 30 frames
per cardiac cycle.

To reconstruct the undersampled images, the 35 first minutes (NR = 20) and the 17 first minutes (NR = 10)
and the 8 first minutes (NR = 5) of the acquired data were used.

2.2.3. Performance assessment in the thorax of 6 mice

Spatial analysis

All data acquired during the stable phase of the respiration cycle (from the 70min acquisition time image,
NR = 40) were summed retrospectively in order to produce a gold-standard high resolution 3D image. Then,
the performance of the proposed approach could be assessed by evaluating the peak-SNR (pSNR) between the
3D enhanced output obtained at the stable phase of the exhalation and the gold-standard. For this purpose, for
images with normalised intensity (values in the range [0, 1]), the pSNR can be obtained as follows:

PSNR = 10 x log < (5)

1
EQM ) :
EQM being the mean quadratic error between our output and the goldstandard, obtained after image registration
(using an algorithm which aims at maximizing edge alignment between the images being registered (Denis de
Senneville et al 2016), in order to prevent any impact on the EQM) and intensity standardization (Nyul and
Udupa 1999) (an histogram matching of order 2 was employed (Christensen 2003)).

Temporal analysis

Assignalintensity drop was observable in the lung at the end of the inhalation, presumably caused by the variation
of proton density per voxels along breathing. The accuracy over time was evaluated by analysing time-intensity
curves (TIC) calculated over a cubic region of 15 x 15 x 15voxels (noted I') located in the lung. The TIC, applied
on a given 4D image I, can be calculated as follows:

fur(n) = 1 21530 ©)
er
7 € Qbeing the spatial location, {2 the image coordinates domain, n the time index, and|T'| the number of voxels
inI'(|T'| = 15 in the current study).
The signal bias could then be evaluated by computing the mean absolute error (MAE) between TICs result-
ing from original (f,,,r (1)) and enhanced (fy,,,,r (1)) data-sets, over the N frames of the observed physiological
cycle, as follows:

1 N
MAE = N Z |fILQ>F (71) *f[,,o,l“(n)‘ . @
n=1
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Figure 2. Typical registration results obtained using the implemented OF-algorithm (Step #2, see section 2.1.2) on the thorax
of amouse (acquisition duration = 35min). The original input noisy images obtained at the begining (a) and at the end of the
exhalation (b) are reported. (c) shows the image in (b) registered on position in (a) using the implemented optical-flow algorithm.
Note that the displacement in the liver/lung interface can be observable thanks to the red dashed lines in ((a)—(c)). The estimated
spatial deformation field is reported in (d). The voxelwise image difference obtained before (e) and after image registration (f) are
reported. The maximum absolute difference is reported in (g) for each of the 40 frames before (black dashed plot) and after (red
plot) image registration. (a) I (frame #1). (b) I, (frame #20). (c) Registered frame #20. (d) T} . (e) Difference (c)—(a). (f)
Difference (b)—(a).
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Comparison with compressed sensing techniques
Two compressed sensing strategies (referred to as ‘CS-[1-2]") were analysed:

(i)  CS-1:each 3D frame in the time sequence was individually reconstructed using a L;-Wavelet
regularization.

(ii) CS-2:the complete 4D data set was reconstructed using a L;-Wavelet regularization for both spatial
and temporal dimensions.

Compressed sensing reconstructions were performed using the Berkeley Advanced Reconstruction Toolbox
(BART, DOI: https://doi.org/10.5281/zenod0.592960). The estimation of the coil sensitivity was performed
using the ESPIRIT calibration approach (Uecker et al 2014). A manual tuning of regularization parameters was
performed and only best achievable results are reported in this study.

Statistical analysis

A Wilcoxon paired test was carried out in order to study whether pSNR and MAE differences are statistically
significant between original, Compressed sensing and IBP-enhanced data sets, and between all pairs of tested p
values. A significance threshold of p = 0.05 was used.

2.2.4. Performance assessment in the heart of a mouse
A qualitative analysis was performed as follows: we first observed mis-registered areas by analysing image
difference between the images being registered. Subsequently, intensity biases on enhanced images were analysed
on voxelwise difference maps calculated between original and enhanced images.

Note that the use of a goldstandard image was hardly feasible in the heart (insufficient steady periods were
present in the cardiac motion pattern), preventing pSNR calculations in the scope of this experiment.

2.2.5. Benchmark
Above-mentioned performance indicators were evaluated for acquisition durations of 8,17 and 35 min and for p
values of 5%, 20% and 100%.
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Figure 3. Typical example of the IBP-enhancement (Step #:3, see section 2.1.3) of an image acquired on the abdomen of a mouse
during the stable phase of the exhalation. (a) original image (acquisition duration = 35min, p = 100%), (b) IBP-enhanced
image at convergence, (c) residual error as a function of the iteration number. The original image (d), the initial guess (e) and its
corresponding residual error map at (f), the guess at convergence (g) and its corresponding residual error map (h) are emphasized
within a region of interest delimited by the red dashed rectangles in ((a) and (b)). Note that units in ((c), (f) and (h)) are arbitrary
intensity units (a.i.u). (a) Original. (b) Iyq at convergence. (d) Original. (e) Ity (inital guess). (f) X (initial guess). (g) Ing
(convergence). (h) ¥ (convergence).

Note that, for the thorax experiment, p values of 5%, 20% and 100% corresponded to temporal sliding win-
dows sizes AT of 2,8 and 40 frames, respectively. For the heart experiment, it corresponded to AT = 2,6 and 30
frames, respectively.

2.2.6. Hardware and implementation
We evaluated the computational overhead of our method using two different hardware architectures:

Test platform #1

This platform employed commodity CPU/GPU hardwares. An Intel 2.5 GHz i7 workstation (Quad-core) with
32 GB of RAM was used. The GPU was aNVidia GeForce GTX 770 with 2 GB of dynamic random-access memory
(NVIDIA, Santa Clara, CA, USA). We separately tested three hardware configurations: (i) OF-registration tasks
were performed by the CPU only (each individual OF-registration being multi-threaded on the four available
CPU); (ii) registration tasks were performed by the GPU only; (iii) OF-registration tasks were split into two
groups, each group being respectively tackled simultaneously by the CPU and the GPU (the size of each group
was optimized for an optimal hardware utilisation).

Test platform #2

This platform was a computer cluster with 9 nodes of Intel Xeon E5-2680 2.5 GHz (2 Dodeca-core) with 128 GB
of RAM.

The implementation was performed in C++ and parallelized through multi-threading. The GPU imple-
mentation was realized using the compute unified device architecture (CUDA) (NVIDIA 2008).

3. Results

3.1. Performance assessment in the thorax of 6 mice

A visualization of typical OF-registration results obtained in the thorax of a mouse is reported in figure 2. The
implemented OF-algorithm estimated a spatially regular elastic deformation (mainly head-foot, as expected),
as shown in figure 2(d). The maximum absolute difference between the reference and the registered image
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Acquired image (1) IBP-enhanced image (Ixq) Gold-standard

Figure4. Typical results obtained on the thorax of a mouse during the stable phase of the exhalation. The original (left column,
acquisition duration = 17 min), the corresponding IBP-enhanced (center column, p = 100%) and the goldstandard images (right
column) are shown. Coronal, transversal and sagittal images are displayed in the 1st, 2nd and 3rd lines, respectively.
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Figure 5. Summary of pSNR values obtained for various acquisition durations (8,17 and 35min) and p values of 5%, 20% and
100%. Standard deviations over the 6 mice are given by the size of the red error bars.
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Table 1. Summary of pSNR and MAE numerical values obtained for various acquisition durations (8,17 and 35 min) and all tested
reconstruction methods.

Experiment
8 min 17 min 35min
Reconstruction PSNR MAE (x107%)  pSNR MAE (x10™*)  pSNR MAE (x10~%)
Original 273+ 1.1 0+0 274+ 13 0+0 283+1 0+0
IBP [p = 5%)] 29+1 3447 293+ 1.5 34+ 15 30.7+£0.9 25+5
IBP [p = 20%)] 31.3+09 47 + 14 319+ 1.8 47 £ 19 343+ 1.1 37+ 14
IBP [p = 100%] 32+0.7 199 + 45 326+ 1.9 195 + 43 347 £ 0.6 194 + 41
CS-1 284+ 1.4 40 + 14 28.8+ 1.1 249 295+ 1.1 4948
cs-2 29.7 + 1.4 49+ 14 296+ 1 4949 298+ 1 5346
— — —Original p=5% p=20% p=100%
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Figure 6. Time intensity curves obtained in aregion of 15 x 15 x 15 voxels located in the lunga mouse (red arrow in figure 4(a)) for
p values of 5%,20% and 100%.

decreased by 60% when the OF-based registration was applied (figure 2(f)), even for two images associated to

opposite instants of the breathing cycle (i.e. I, IEIQ) and IEZQO) ‘ ). This maximum absolute difference remained
0 0

almost constant throughout the complete breathing cycle and did not exceed the basal level (see figure 2(g)),
demonstrating steady performance of the employed OF algorithm.

The image quality visually improved with an increasing iteration number in the IBP algorithm, as shown in
figures 3(d), (e) and (g). The corresponding voxelwise error decreased accordingly (see figures 3(f) and (h)). The
residual error, as a function of the iteration number, depicted a strict decrease toward zero (figure 3(c)) show-
ing the convergence of the implemented fixed point scheme (equation (4)). At convergence, figure 4 shows that
the enhanced image obtained at the end of the exhalation (figures 4(b), () and (h)) was visually more similar to
the gold-standard (figures 4(c), (f) and (i)) as compared to the original one (figures 4(a), (d) and (g)). Videos of
typical IBP-enhanced 4D images (acquisition duration = 8 min, p = 100%) are provided in supplemental data
(stacks.iop.org/PMB/65/015003/mmedia). This visual inspection is confirmed in figure 5 and table 1 for all tested
mice. Only the following test did not shown statistically significantly different pSNR values: (35min/p = 20%)
versus (35min/p = 100%) (p = 0.16). For all other scenarios, the pSNR significantly increased for increased p
value, for all tested acquisition durations (p < 0.03). Using the proposed approach, an acquisition duration of
8 min led to a pSNR higher than the one obtained on the original image with an acquisition duration of 35 min.
Figures 6 and 7 provide a temporal analysis of the data. The signal in the lung drop during the exhalation, as
shown by the black dashed line in figure 6. Although the time intensity curve obtained for p = 5% visually fit-
ted nicely this trend (red line), this were not the case at the end of inhalation for p = 20% (green line), and even
worse for p = 100% (black line. No temporal variation was screened here). These observations are confirmed for
all tested mice and acquisition durations in figure 7. The proposed IBP approach is compared with several up-to-
date compressed sensing strategies in figure 8. It can be observed that both pSNR (figures 8(e)) and MAE (figure
8(f)) values were better using combined the spatio-temporal regularization strategy (CS-2) as compared to the
frame-by-frame based strategy (CS-1). One can notice that, by setting p = 20%, a significantly higher pSNR was
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Figure7. Summary of MAE (as defined in equation (7)) obtained for various acquisition durations (8, 17 and 35 min) and p values
0f5%,20% and 100%). Standard deviations over the 6 mice are given by the size of the red error bars.
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Figure 8. Typical results obtained using IBP and compressed sensing approaches. (a) Original image (acquisition

duration = 8 min), (b) gold-standard image, (c) IBP-enhanced image (p = 20%), (d) compressed sensing reconstruction (CS-2).
pSNR and MAE values are summarized for each tested reconstruction methods (original, IBP with p = 20% and compressed
sensing values) for various acquisition durations (8, 17 and 35 min) in (e) and (f), respectively. Standard deviations over the 6 mice
are given by the size of the red error bars. (a) Original (I;q). (b) Gold-standard. (c) IBP-enhancement. (d) Compressed sensing.

obtained using the proposed IBP approach (p < 0.03), as compared to CS-1 and CS-2, together with a similar
MAE penalty (p > 0.3).

3.2. Performance assessment in the heart of amouse
A visualization of typical OF-registration results obtained in the heart of a mouse is reported in figure 9. The
implemented OF-algorithm estimated a complex local deformation, as shown in figure 9(d). The maximum
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Figure9. Typical registration results obtained using the implemented OF-algorithm (see section 2.1.2) on the heart of a mouse.
The original input noisy images are reported for two different instants of the cardiac cycle in (a) and (b). (c) Shows the image in (b)
registered on position in (a) using the implemented OF algorithm.The estimated spatial deformation field is reported in (d). The
voxelwise image difference obtained before (e) and after image registration (f) are reported. Note that high values in (f) are obtained
in mis-registered areas (see red arrows in (¢) and (f)). The maximum absolute difference is reported in (g) for the individual
registration of all acquired frames onto the image in (a) before (black dashed plot) and after (red plot) image registration. (a)
Original (frame #1). (b) Original (frame #15). (c) Registered frame #15. (d) T} s. (e) Difference (b)—(a). (f) Difference (c)—(a).

absolute difference between the reference (reported in figure 9(a)) and the registered image (reported in
figure 9(b)) decreased by only 20% when the OF-based registration was applied (figure 9(f)). The maximum
absolute difference increased during the cardiac cycle, even approaching the values obtained when no registration
was applied, demonstrating poor performance of the employed OF algorithm for images prone to complex
deformations.

Figure 10 displays the performance of IBP-enhancement for p values of 5%, 20% and 100%. For p values of
5% and 20%, voxelwise image differences between original and IBP-enhanced images shown comparable val-
ues in the heart and in the surrounding tissues (see figures 10(e) and (f)). This was however not the case for
p = 100%: large image differences are observable in figure 10(g), especially in areas pointed by red arrows. Note
that these regions match nicely mis-registered areas (see red arrows in figures 9(c) and (f)).

3.3. Computational request

A computational benchmark of our implementations of the proposed reconstruction strategy, obtained for
different p values using our two test platforms, is provided in table 2. As expected, the computation time greatly
benefited from our combined CPU/GPU implementation, and huge speed-up could be obtained using the
computer cluster. About 15 min were necessary to enhance 40 frames 0f 128 x 128 x 128 voxels (the thorax MR-
scan) with p = 5% using our commodity hardware. A computer cluster complete the same task within less than
aminute. While around one hour was needed using our commodity hardware for p = 100%, three minutes only

were mandatory using our computer cluster.
4. Discussion

The strategy consists of privileging spatial resolution/frame number of the acquired MR-data as well as isotropic
voxel sizes and large FOV, the consequential SNR penalty being adressed using an IBP approach. The benefit of
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Figure 10. IBP-enhanced image of the heart of a mouse. The original (a) and the IBP-enhanced images obtained for p values of
5% (b),20% (c) and 100% (d) are shown. The voxelwise image difference between the original image and the IBP-enhanced images
obtained for p values of 5% (e),20% (f) and 100% (g) are reported. (a) Original. (b) Inq (p = 5%). (¢) Inq (p = 20%). (d) Ing

(p = 100%). (e) Difference (b)—(a). (f) Difference (c)—(a). (g) Difference (d)—(a).

the increased frame number is two-fold: first, reduced scan times allows limiting intra-scan motion artifacts.
Second, the temporal resolution is converted into SNR thanks to the IBP strategy.

The proposed IBP approach acts like an ‘improved’ temporal filter in the sense that it is able to compensate
for spatial organ deformations, and ensuing interpolation biases. The input parameter p controls the kernel size
(AT) of this average filter and, by the way, its cut-of-frequency. p thereby allows adjusting the balance between
the precision gain and the inherent resulting penalty on the output accuracy. Practically, the algorithm is prone to
catch high temporal frequencies of the signal for low p values (see red curve in figure 6). Conversely, any temporal
signal variations not attributed to motion may be dropped for p = 100% (see blue curve in figure 6).

In theory, the overall precision gain (i.e the noise standard deviation reduction) is equal to v/AT (see appen-
dix). In return for the above-mentioned precision benefit, a penalty factor of AT is applied on the temporal
resolution of signal variations not attributed to motion. On the thorax experiments, it is interesting to note that
amoderate p value of 5% (which corresponded to a temporal window of 2 frames) improved greatly the pSNR
(by ~2 dB, which matched the theoretical SNR improvement ratio of v/2 arising from equation (A.1)): this ren-
dered the pSNR obtained using an acquisition duration of 8 min greater than the one obtained using an acquisi-
tion duration of 35 min without IBP-enhancement (see figure 5). This was achievable together with a moderate
impact on the output accuracy: a penalty factor of 2 was applied on temporal signal variations not attributed to
motion (see the red curve in figure 6).

The input parameter p has thus to be chosen according to the final practical application: for segmentation/
delineation propagation tasks, a high p value may be beneficial in order to enhance anatomical contrasts what-
ever the gray intensities of these latter. For processings based on a quantitative image contrast analysis, low p
value may be preferable in order to prevent inherent reconstruction biases on overall results.

The performance of the reconstruction also rely on the ability of the employed image registration algorithm
to catch organ deformations. We chose a 3D OF algorithm, because of its short processing time and minimal user
intervention. The implemented OF algorithm shown steady efficiency throughout the complete breathing cycle
in the thorax experiment (see figure 2), allowing the use large temporal window sizes (see figures 5 and 7). Low
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Table2. Computation time (in minutes) obtained using our implementation (OF-calculations + IBP algorithm) on our two test
platforms, for the thorax and heart experiments, for different p values.

Computation time (min)

Test platform #1

Test platform #2

Experiment 4-CPU GPU 4-CPU/GPU 9-Nodes of 24-CPU
Thorax p=5% 34 28 15 1

p=20% 69 46 31 2

p=100% 145 117 65 3
Heart p=5% 25 20 11 1

p=20% 41 34 19 1

p=100% 81 68 37 2

p value (<20%) were however mandatory for the heart experiment in order reduce the complexity of spatial
deformations within the used temporal window (see figures 9 and 10). It must be however underlined that there
is no easy approach to establish the robustness of OF-estimates without having any sort of silver or gold standard.
We believe that the use of quality assurance criteria (QA) on motion estimates (Zachiu et al 2018) is a promising
path of investigation.

It must be reported that the use of a goldstandard image for pSNR evaluation has several inherent limita-
tions. We recall that sufficient steady periods needed to be present in the motion pattern in order to increase the
amount of data in the k-space while avoiding intra-scan motion artifacts. In the thorax experiments, only data
acquired at the end of the exhalation could be used. However, quite lenghty acquisition (70 min) were mandatory
and peristaltic/motion drifts were likely to occur (see red arrow in figure 4(i)). These latter may not be present in
the used input data sets, which hampered in turns our pSNR evaluation.

While existing motion correction strategies operating in the k-space are inherently restrained to translational
and rotational movements, the proposed approach, which operates in the spatial domain, allows accumulating
signal with complex elastic organ deformations. We expect that motion correction strategies in the k-space may
be beneficial to reduce intra-scans artifacts of our input images and, in turn, to further improve our output qual-
ity.

Most of computation time are devoted to the completion of needed OF-calculations. Using the proposed
technique, OF-calculations can be performed individually for different frame pairs. That way, the computation
time greatly benefits from a combined CPU/GPU (test platform #1) or computer cluster architectures (test plat-
form #2).

5. Conclusion

The proposed method enriches the acquisition and reconstruction tasks by a subsequent IBP-enhancement step.
Our results match theoretical expectations: a pSNR gain of 2 dB could be obtained with a moderate penalty
factor 2 on the temporal resolution. In this context, the IBP-enhancement of a 4D-MRI acquired in 8 min led
to a precision higher than the one acquired in 35 min. Up to 6 dB was also achievable by totally sacrificing the
temporal resolution. The proposed implementation is easily parallelizable and takes great benefit of computer
cluster architectures. The method was thus compatible with a clinically acceptable time duration: 8 and less
than 3 min were successively mandatory for MR-acquisition and IBP-algorithm (including OF-calculations),
respectively.

Future works will include the compensation of additional sources of artifacts (potential biases arising either
from intra-scan movements or from the Rician noise distribution in MR-magnitude images which is a non-
zero mean distribution), the developement of an improved motion estimation model, the IBP-enhancement of
MR-T1,-T, and - T; images as well as the evaluation of the method on patients.
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Appendix. Theoretical analysis of noise reduction
A temporal data averaging is performed in equation (1). Let o (I1) be the noise standard deviation in T, (I f’g ),
assuming an identically distributed noise Vk € {1, .., N}. It quickly comes that the noise standard deviation of

I, 1(-1’3 . is theoretically equal to:

o) - _1
o (IHQ 0) = /fATU(ILQf (A.1)
Equation (1) thus enabled a theoretical SNR reduction by vV AT.
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DEVELOPPEMENT METHODOLOGIQUE EN IRM CARDIO-THORACIQUE CHEZ LE PETIT ANIMAL

L’Imagerie cardio-thoracique par Résonance Magnétique est encore aujourd’hui un véritable défi. La difficulté réside dans la
nécessité d’acquérir des images avec de fortes résolutions spatiales et temporelles sur des zones en mouvement, et ce, en un temps
limité. Dans le but de s’affranchir des mouvements cardio-respiratoires, la solution la plus communément employée consiste a ne
pas acquérir de données pendant I’inspiration et I’expiration ou a les écarter. Cette solution est aujourd’hui la plus communément
appliquée, mais elle entraine une augmentation significative du temps d’acquisition total (jusqu’a 50%). Au vu de ces principales
limitations, le travail mené au cours de cette thése posséde un objectif général : réduire les temps d’acquisition d’images cardio-
thoraciques chez le petit animal et améliorer leur qualité (précision, contraste et résolution). Des séquences IRM radiale et a temps
d’écho ultra-court (UTE) ainsi que des algorithmes de reconstruction ont été développés, pour obtenir des images cardio-thoraciques
en 4D (3D-temporel) dans des temps d’acquisition court.

Ce travail de recherche a été structuré autour de deux axes principaux.

I - Développer une méthode d’interpolation des données cardiaques pendant les intervalles de mouvement
respiratoire. Pour la premicére fois sur le petit animal, I’impact du mouvement respiratoire de la souris sur la position de son cceur
a été précisément analysé. Un algorithme a ensuite été développé afin d’interpoler les données cardiaques pendant les intervalles de
respiration. De maniére novatrice, la reconstruction d’images cardiaques en fonction des battements du cceur utilisant la totalité¢ des
données acquises a été rendue possible. Ce protocole, intégré a la séquence UTE, a été testé, validé et comparé aux méthodes
standards sur des souris saines puis il a ét¢ appliqué sur des pathologies cardio-pulmonaires a travers différentes collaborations. En
conclusion, des images 4D du cceur battant de souris ont pu étre acquises en 1°45 avec de fortes résolutions spatiale et temporelle
(176um isotropique et Sms / image), permettant de mesurer les parameétres cardiaques nécessaires a la détection, 1’analyse ainsi que
le suivi de différentes pathologies.

II — Réduire le temps d’acquisition de I’'imagerie cardio-thoracique 4D et améliorer son contraste : Application a
I’angiographie pulmonaire. Une séquence Radiale 3D avec auto-synchronisation des mouvements a été développée avec les
mémes paramétres que I’UTE, afin de réduire davantage son temps d’acquisition. Les deux séquences ont été appliquées sur les
poumons afin de reconstruire des angiographies pulmonaires 3D de haute résolution en fonction de la respiration. Une technique de
suppression de graisse accélérée a été implémentée et permet d’améliorer le contraste entre les vaisseaux et les bronches, tout en
maintenant une durée d’acquisition raisonnable. En conclusion, ces travaux ont permis d’optimiser les séquences UTE et Radiale et
d’évaluer leur avantage en angiographie pulmonaire. Les résultats sont prometteurs et ouvrent des perspectives concernant la
segmentation et la quantification du réseau vasculaire pulmonaire.

En conclusion, les séquences et algorithmes développés au cours de ce projet ont permis de réduire considérablement les
temps d’acquisitions d’imagerie cardio-thoracique 4D et ouvrent de ce fait des perspectives pour I’étude de modeéles animaux ou
pour un transfert en imagerie clinique.

Mots clés : IRM ; Cardio-thoracique ; 4D ; Séquence ; Développement

METHODOLOGICAL DEVELOPMENT IN CARDIO-THORACIC MRI IN SMALL ANIMALS

Cardio-thoracic Magnetic Resonance Imaging is still a real challenge today. The difficulty stands in the need to acquire
images with high spatial and temporal resolutions on moving areas, and in a limited time. In order to overcome cardio-respiratory
motion, the most common solution is to not acquire data during inhalation and exhalation or to discard them. This solution is the
most commonly used today, but it results in a significant increase in the total acquisition time (up to 50%). In view of these main
limitations, the work carried out during this PhD training had the objectives to reduce the acquisition times of cardio-thoracic images
in small animals and to improve their quality (precision, contrast and resolution). Radial and ultra-short echo time (UTE) MRI
sequences as well as reconstruction algorithms were developed to obtain 4D (3D-temporal) cardio-thoracic images in short
acquisition times.

This research work was structured around two main axes.

I - Develop a method of cardiac data interpolation during respiratory movement intervals. For the first time in small
animals, the impact of the mouse's respiratory movement on the position of its heart has been precisely analyzed. An algorithm was
then developed to interpolate cardiac data during breathing intervals. In a novel way, reconstruction of heart images based on
heartbeat using all of the acquired data was made possible. This protocol, integrated into the UTE sequence, was tested, validated
and compared to standard methods on healthy mice, then was applied to cardiopulmonary pathologies through various
collaborations. In conclusion, 4D images of the mouse beating heart could be acquired in 1min45s with high spatial and temporal
resolutions (176um isotropic and Sms / image), enabling to measure the cardiac parameters necessary for the detection, analysis
and monitoring of various pathologies.

IT - Reducing the acquisition time of 4D cardio-thoracic imaging and improving its contrast: Application to
pulmonary angiography. A 3D Radial sequence with auto-synchronization to?/on? movements was developed with the same
parameters as the UTE sequence, in order to further reduce acquisition time. The two sequences were applied on the lungs in order
to reconstruct high resolution 3D pulmonary angiograms along the respiration. An accelerated fat saturation technique was
implemented to improve the contrast between vessels and bronchi, while maintaining a reasonable acquisition time. In conclusion,
this work enabled to optimize the UTE and Radial sequences and to evaluate their advantages in pulmonary angiography. The results
are promising and open perspectives concerning the segmentation and quantification of the pulmonary vascular network.

In conclusion, the sequences and algorithms developed during this project enabled to considerably reduce the acquisition
times of 4D cardio-thoracic imaging and therefore open up perspectives for the study of animal models or for a transfer to clinical
imaging.
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