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Introduction

Introduction

L’'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est une application majeure de la physique
guantique accessible a I'échelle macroscopique. Elle permet, dans le cadre de son utilisation
en santé, dimager les organes internes d’'un patient en fournissant des contrastes
paramétrables en fonction de la localisation et/ou de la pathologie étudiée. Malgré tout, pour
passer de ces images résolues et contrastées a une imagerie quantitative, et donc a une
caractérisation tissulaire précise, il va étre nécessaire d’effectuer a plusieurs reprises des
mesures différentes et de les confronter a des modéles physiques théoriques. Plus ces
méthodes de mesure sont nombreuses et diverses, plus le nombre de paramétres décrivant
un méme tissu sera important. Ceci permet de réaliser, de maniére non-invasive, une

caractérisation plus compléte du tissu grace a I'lRM multiparamétrique.

Dans la pratique clinique néanmoins, I'|RM quantitative, n’est que marginalement utilisée. Cela
vient principalement du fait que ces méthodes de caractérisation tissulaire prennent un temps
précieux a la fois lors de I'acquisition, mais également pour le post-traitement nécessaire a
'extraction des paramétres quantitatifs. Néanmoins, l'information plus riche et synthétique

extraite fera, a terme, gagner un temps précieux au praticien.

L’objectif des travaux de thése est donc de proposer une mise en ceuvre de méthodes de
guantification qui ne nécessitent pas le recours a des agents de contrastes. Ces méthodes
comprennent notamment la quantification des temps de relaxation caractéristiques des tissus,
de leurs différentes composantes comme la fraction de graisse, mais également de leurs
parameétres de diffusion et de perfusion. Les méthodes de quantification proposées dans ce
travail de thése seront confrontées aux contraintes cliniques et des outils permettant une

extraction plus simple et rapide des biomarqueurs quantifiés seront proposes.

Aprés un premier chapitre développant les définitions essentielles trop rapidement évoquées
ici, différentes localisations seront explorées. Les trois localisations, correspondant aux
différents chapitres de cette thése, seront 'IRM pulmonaire et thoracique, aux contraintes
cliniques importantes, la moelle osseuse du rachis et la moelle osseuse du poignet aux
contraintes moindres et pouvant bénéficier d’'une caractérisation plus avancée. L’étude des
différents biomarqueurs sera placée dans le contexte clinique de la sarcoidose, du myélome
et enfin de de I'arthrose et de la polyarthrite rhumatoide respectivement pour les localisations

du poumon, du rachis lombaire et du poignet.
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Chapitre | - Imagerie par résonance magnétique

Chapitre |- Imagerie par réesonance
magnetique

1 Geénéralités
1.1 Reésonance magnétique nucléaire

Pour décrire la résonance magnétique nucléaire (RMN), quelques définitions sont

nécessaires.

Nucléaire ? En effet cette « résonance magnétique », définie peu apres, s’applique a I'échelle
du spin du noyau d’'un atome. Communément, de par son abondance naturelle, c’est le spin
du noyau d’hydrogéne *H qui est pris comme exemple (62% du nombre total d’atomes dans
le corps humain (John Emsley, The Elements, 1998 [1]). Le spin du proton est également
évoqué, celui-ci étant le seul composant de notre noyau de *H. Dans la suite, implicitement, le

spin du noyau d’hydrogéne sera considéré.

Le spin, ou nombre quantique magnétique de spin, quant a lui est le nombre quantique

permettant de caractériser le moment angulaire intrinséque d’une particule. Dans notre cas du
. 1 . N .

proton *H, le spin vaut mg = + > - Ces valeurs demi-entieres le font entrer dans la famille des

fermions. Ce nombre quantique permet en outre de modéliser le comportement d’une

particule, notamment lorsqu’elle est soumise a un champ magnétique.

En effet, le proton peut étre assimilé a un dipble magnétigue quantique. En physique
quantique, le comportement magnétique d’une particule est caractérisé par son moment

magnétique de spin
BS=vS (1.1)

ou S est le spin sous sa forme vectorielle et y le rapport gyromagnétique propre a chaque

particule en rad.s™.T-%. Dans le cas du proton, y = 267,52 10° rad.s".T".

En I'absence de champ magnétique extérieur dans un échantillon de N éléments, les moments
magnétiques de spin sont orientés aléatoirement tel que le vecteur d’aimantation

macroscopique

M= Y\ (1.2)
qui en résulte est nul.

11



Généralités

Lorsque ces moments magnétiques de spin sont affectés par un champ magnétique externe
By, il advient une levée de dégénérescence des niveaux d’énergie du noyau selon les états

possibles du spin magnétique du proton, ici mg = +% ou up et mg = % ou down, tel que
1 1
Ep.= —mghy By doncE, = —EhVBo et E_ = +§hyBo (1.3)

avec h= % h étant la constante de Planck (h = 6,63 1073 J. 5) et By= || B, || I'ntensité de notre

champ magnétique en tesla [T] (SI: kg.A1.s?).

Les spins up possédent un moment magnétique de spin ;. orienté dans le méme sens que

B_O), on les dit paralleles. y étant positif pour le proton, on montre, par I'équation (1.3), que ces

spin up ont un niveau d’énergie inférieur a celui des spins down, ainsi
AE = E,—E_= —hyBy, <0 (1.4)

Ces spin down possédent un moment magnétique de spin p. orienté dans le sens opposé a

By, on les dit donc antiparalléles.

La probabilité qu’un proton soit dans un état up ou down suit la statistique de Boltzmann tel

que

Ey

N, _ B
— kpT 1.5
e (1.5)

avec ky, la constante de Boltzmann et T la température de notre échantillon en kelvin K. Ainsi
le ratio des probabilités des deux états distincts s’écrit
N+ AE

N—=e‘kb_T>1, AE < 0 (1.6)

ce qui montre une supériorité du nombre de spins up (iry) par rapport au spins down (). Ce

gui implique donc un vecteur d’aimantation macroscopique résultante M non nul et paralléle a

Bo.

Lorsqu’un spin est soumis a un champ magnétique externe B_(; son moment magnétique de
spin entre également en précession. La précession est, pour un objet en rotation, le
changement de l'orientation de son axe de rotation, ce qui est intuitif pour une toupie ou un
gyroscope qui bascule, moins pour la Terre et moins encore pour le moment magnétique d’'une
particule. Dans le cas justement d’une particule, cette précession est appelée précession de

Larmor. Elle se caractérise par la pulsation de Larmor, exprimée en rad.s™, définie comme

wo =Y By (1.7)
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Chapitre | - Imagerie par résonance magnétique

En pratique, on utilise plus souvent la fréquence de Larmor :

Wo

exprimée usuellement en MHz. Dans le cas de proton *H qui nous intéresse, et a 1T,
wo = 267,52 10°rad.s~1.T~1, ou encore f, = 42,58 MHz.

(1.8)

En pratique, il faut donc une impulsion radiofréquence (RF) d’'une fréquence de fy = 63,87 MHz
pour que les spins, baignés dans un champ magnétique B, = 1,5 T d’'un IRM, soient excités.

Le niveau d’énergie d’une partie de la population des spins se retrouve ainsi rehaussé, d’'une

énergie E, vers E_ de plus haute énergie et donc moins stable, rapprochant le ratio 1;_+ de 1

ce qui se traduit par une diminution de I'aimantation macroscopique. Cette population de spins
passant d’'un état up a un état down est maximum lorsque la fréquence de la RF est égale a
la fréquence de Larmor du spin, Af = f, —fy = 0. Af représente en pratique la contribution
« hors résonance », autrement dit les hétérogénéités du champ B,. En effet, du fait de la nature

discrete des états quantiques, le taux de probabilité de passage a un état excité est maximum

lorsque I'énergie apporté par la RF est égale, d’aprés I'équation (1.4) a |AE| = % fo-

=

Figure 1.1-1 Schématisation d’une population de spins initialement orientée aléatoirement (a). Puis cette
population baignant dans un champ magnétique externe E} levant ainsi la dégénérescence des états quantiques

des spins et induisant une aimantation macroscopique M (b). Dans le méme milieu que précédemment,
I'échantillon est excité par une impulsion radiofréquence faisant basculer une partie des spins de plus basse

énergie vers un état excité de plus haute énergie réduisant I'aimantation M.

De plus, cette impulsion se traduit par l'application d’'un champ magnétique B_f de faible

intensité, BT<<§8, dans le plan transverse a B_O) conventionnellement (Oxy), et dont la

fréquence de rotation autour de I'axe (Oz) suit la fréquence de précession du spin fi. Il s’en

suit donc un bascule de I'aimantation macroscopique M, jusqu’alors colinéaire a B—O) rappelons

le, dans le plan transverse (Oxy). L’amplitude de ce basculement est caractérisée par I'angle

13
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de bascule a, en radian, qui est proportionnel au rapport gyromagnétique y, a l'intensité B, de

l'impulsion RF et a sa durée d’application t tel que

a=yB;T (1.9)

1.2 Relaxation

My
Le comportement d’une aimantation, M = My |, perturbée par un champ magnétique
M

Z

extérieur,

By (t) B, cos(wpg t)
B=B,+B, =|By® | = B, sin(wg ) (1.10)
Bz(t) BO

peut étre généralement décrit par les équations de Bloch [2], comme suit sous forme

vectorielle :
My (1)
M, (t) B, (t) M, (¢ / T2 \
X X x(®) | My(t) |
e My@®) | = y [ By® | A [ My(@®) | — | T I (1.11)
M, (0 B©) \M© k(MZ(t)Z_ MO))
T

T, et T, étant respectivement les temps de relaxation longitudinale (ou spin-réseau) et

transversale (ou spin-spin) exprimés en seconde.

A l'arrét de I'impulsion RF, les spins précédemment excités reviennent peu a peu dans leur

état initial. Le comportement qui s’en suit de M, appelé mouvement de précession libre est

décrit par les équations de Bloch qui se simplifient comme :

( My (¢) w
T.

a MO\ o M, () M, (£)
at =Y

M, () 0| A (M) | 2 I (1.12)
2

M, (6) Bo)  \M(0) k(MZ@_MO))
T

14



Chapitre | - Imagerie par résonance magnétique

Il y a donc une repousse de I'aimantation longitudinale selon M, caractérisé par T, et, du fait

de la perte de cohérence de la phase des spins (jusqu’alors cohérente grace a BT), de

décroissance de I'aimantation transverse M,,,, caractérisé par T,.

Tre =0 ’ Tre < Tre_orr Tre = Tre_orr :
B & 5
] = —fF——
RF ON - : o
— —_ ST >
S~ C— >
B - - Q BN _\-_\
x - - x o X -oeTTTTTTTT= - ,/

|
z

Teio > Tre_orr T=2Tep

Tep = TRF_OFF

N

B

mL

RF OFF

x-"\ T

¥

Figure 1.1-2 Résultats de la simulation de la résolution des équation de Bloch simplifiées. Sur la premiere ligne,
I'impulsion RF est active, jusqu’a ce que l'aimantation de I'échantillon soit totalement basculée dans le plan
transverse. Puis, sur la seconde ligne, I'impulsion RF est stoppée et 'aimantation de nouveau uniquement

soumise & Bo revient suivant le mouvement de précession libre & sa valeur et sens initial lié & B,. Source
simulation : G. Di Domenico and A. Weis, "Magnetic Resonance and Bloch
Equations", http://demonstrations.wolfram.com/MagneticResonanceAndBlochEquations/.

En posant une simple condition initiale telle que I'aimantation soit uniquement dans le plan
transverse aprés une impulsion RF d’angle a = g ou 90°, soit M,,,(t = 0) = M, et

M,(t = 0) = 0, les équations de Bloch peuvent se résoudre sous leur forme la plus simple,
dans le plan en rotation a la fréquence de Larmor ou référentiel tournant:

t

Myy(t) =Mye T (1.13)

M,(t) = M, (1 . e‘T_tl> (1.14)

De fait, il devient explicite que T; peut ainsi se définir comme le temps nécessaire pour que

M, retrouve & 63 % (= 1 — e~1) de sa valeur initiale M, et T, comme le temps nécessaire pour
que M,,, ne soit plus qu'a 37 % (= e~ 1) de la valeur de M,.

15
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1.3 Reécupération du signal RMN

Cette variation de I'aimantation liée au mouvement de précession au cours du temps induit,
comme décrit par les équations de Maxwell, un champ électrique dont le potentiel électrique
peut étre mesuré par une bobine placée dans le plan transverse a B,. On peut donc mesurer
le signal de précession libre (FID pour Free Induction Decay en anglais) de M—xy’ grace a une
bobine. Néanmoins, ce signal ne renseigne pas directement sur le T, mais sur le temps de
relaxation transversal apparent T, < T,. En effet, contrairement au cas idéal présenté a

I'équation (1.12), le champ B, présente des hétérogénéités telles que :

. BOX
B, = | Boy (1.15)
BOZ

ces composantes non nulles dans le plan transverse se traduisent par une accélération du

déphasage des spins ce qui vient raccourcir T, tel que :

1 1
— =y AB, — 1.16
T; Yy ABy + T ( )

AB, représentant les variations locales du champ B,,.

Ce signal FID est rarement mesuré directement mais c’est plutot I'écho de ce signal qui est
recueilli. Cet écho est créé lors du processus de spatialisation du signal, qui fait I'objet de la

prochaine partie.

1.4 Spatialisation du signal en IRM

Ce signal RMN doit maintenant étre spatialisé pour accéder a I'lmagerie par Résonance
Magnétique (IRM). Des gradients créent des variations de champs magnétiques suivant une
direction et pendant un intervalle de temps donné produisant un encodage spatial dans

'espace des données, I'espace de Fourier ou espace-k.

Dans un premier temps, en imagerie 2D, ce sont les coupes qui sont discriminées via une

variation linéaire de I'intensité du champ _B; selon un axe conventionnellement appelée Z, tel

que
B,(z,t) = By + 2 G,(t) (1.17)

Ce gradient du champ magnétique se traduit via I'équation (1.7) en gradient de pulsation des

spins dans un plan donné et donc d’aprés (1. 8) en un gradient de fréquence tel que
)4
f@)=fo+ ﬁ Gcoupe Z (1.18)
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Chapitre | - Imagerie par résonance magnétique

L’épaisseur de la coupe est déterminée par la bande passante de I'impulsion radiofréquence

qui permet de sélectionner I'information provenant uniqguement des fréquences de [f; — Az—f, fi+

A : I , s . s .
71‘] pour I'acquisition d’'une coupe i a une position z donnée via I'équation :

2 Af
Az = — (1.19)
VGcoupe
Coupe 5
Af Af
[sm5 i s+l Coupe 4
Fs 4 Af A
] If;—7f f +7fl Coupe 3
B | | P Af Af Coupe 2
i i ) ity [f3_7 i fa +7] Af Af
R | ]! SN 5 ht5] Coupe 1

A Af
__f;"l.'._/

=1

| ' .
] ' | ] | | | |
i ! ! ! ! ! 1 ) ) ) ) /1 9.3
G R Pl
coupe | | ) ' ) | ) | | | | | | | |
| I | ) } I 'l 1 ] I | )

' )
| | ) | ) i ) | | I I ) | | | |
] I ) { ) | ) | | | | ) | | !

| | ) | ) ) | ) | | ) ) ) ) | | s

Figure 1.1-3 lllustration du gradient de sélection de coupe.

Ce gradient de sélection de coupe est appliqgué en méme temps que limpulsion RF.
Néanmoins, I'application d’un gradient pendant une excitation RF entraine un déphasage, une
accumulation de phase ¢ dans cette méme direction tel que, dans le cas de I'application d’un

gradient de sélection de coupe pendant un temps t:
pzt)=vy Gcoupe zt (1.20)

Un rephasage est effectué en appliquant un gradient opposé de méme intensité et d’'une durée
environ deux fois moindre a I'arrét de I'impulsion RF. Les spins se retrouvent donc de nouveau

en phase dans un plan, une coupe, d’une épaisseur donnée.

17



Généralités
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Gcoupe

Gcoupe

A ot

- Gcoupe

Figure 1.1-4 Chronogramme d’un gradient de sélection de coupe lors de I'excitation RF avec sa composante
inverse nécessaire au rephasage des spins. [3]

A des fins de simplification de représentation, on ne considérera par la suite que des coupes

Y

sélectionnées dans un plan transverse a B,. Il est en effet possible, en combinant des

gradients dans différentes directions, d’obtenir des coupes dans des directions arbitraires.
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Figure 1.1-5 Chronogramme d’une sélection de coupe dans une direction arbitraire. [3]

La coupe étant maintenant sélectionnée, I'encodage de l'information dans ce plan spécifique
peut étre effectué. L’application d’'un gradient entraine un cumul de phase, suivant I'équation
précédente. Cette propriété peut étre utilisée afin de créer un encodage de phase [4]. Dans le
plan de I'espace-k orthogonal au gradient de sélection de coupe, un gradient de phase G,pgse

appliqué durant un temps 7,54 S€ traduit par une translation sur I'axe des phases tel que

kphase =Y Gphase Tphase (1.21)

Afin d’encoder le plan de Fourier, les fréquences doivent étre encodées a leur tour en utilisant
un gradient de codage en fréquence, aussi appelé gradient de lecture, G;..+,e Orthogonal a la
fois au gradient de sélection de coupe G,y €t au gradient de phase Gppqq.. L€ principe de
ce gradient de fréquence est le méme que celui précédemment utilisé pour la sélection de

coupe. La ol Gegype tait centré sur limpulsion RF, ce gradient Giec¢yre €St CENtré sur le temps

d’écho TE auquel on décide de d’effectuer la mesure du signal. La lecture du signal sur cette

ligne isophase k45 s€ fait au fur et a mesure de l'application du gradient de lecture, d'ou

son nom, par pas At tel que

Akiecture =V Grecture At (1.22)
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Figure 1.1-6 lllustration des effets des gradients de phase ((a) et (b)) et de fréequence ((c) et (d)) appliqués dans
I'espace réel sur un objet théorique homogene. L’effet de ces gradients dans I'espace-k est illustré par
l'orientation des spins et le diamétre des cercles rouges pour respectivement la phase (a et b) et la fréquence (c
et d) a des amplitudes différentes. Source simulation : Yuncong Ma,"Magnetic Resonance Imaging
(MRI)", http://demonstrations.wolfram.com/MagneticResonancelmagingMRI/

Comme pour le gradient de sélection de coupe, un gradient de lecture opposé est appliqué

avant la lecture du signal pour compenser le déphasage entrainé par le gradient de lecture.

Cet enchainement de gradients est répété tous les temps de répétition TR afin de couvrir

'ensemble de I'espace-k désiré pour une méme coupe. A chaque TR, une nouvelle ligne

isophase est encodée en incrémentant le gradient de phase d’'un pas AGpp.s.- Il €n découle

un pas de codage selon I'axe des phase Akyp,s tel que

Akphase =Y AGphase Tphase (1.23)

Ces pas de codage Akjeceyre €1 Akppqse déterminent le champ de vue (FOV pour Field Of View)

et la résolution dans I'espace réel tel que
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1
FoV, = et Ax,y = (1.24)
lecture phase Aklecture,phase Nx,y Aklecture,phase
N, , étant la taille de la matrice d’acquisition respectivement en x et eny.
I‘ TR 'I
) )
i
i i
RF NI iR
—\Jj|/\ S AAVTAVA S
i ' t
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Figure 1.1-7 Chronogramme d’enchainement de gradients pour une mesure spatialisée du signal au temps d’écho
TE. [3]

Le choix de différents jeux de paramétres TR et TE, ainsi que I'angle a de I'impulsion RF,
permet d’acquérir différentes pondérations de signal, et donc différents contrastes, selon les
temps caractéristiques des tissus. Comme lillustre la Figure 1.1-8, des tissus ayant le méme
signal en pondération T1 peuvent avoir un signal trés différent, et donc un contraste trés

marqué, en pondération T2.
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RF X RF
. TR b TE R TR TE
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Pondération T1: TR court et TE court Pondération T2 : TR long et TE long

@ Matiére Grise
T1= 950 ms
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T2 =50 ms

Figure 1.1-8 lllustration de I'acquisition de 2 pondérations différentes en T1 et en T2. Les TR et TE longs ou courts
le sont par rapport aux temps caractéristiques des tissus observés. Rappel : le signal S, lié a M, ne peut pas
étre acquit, seul Sy, lié a Myy, le peut apres une impulsion RF. Les signaux S, et Sy, sont représentés dans le

plan en rotation de Larmor.

Le choix de 'ensemble des paramétres précédemment évoqués constitue les caractéristiques
d’'une séquence IRM, dont les plus basiques et les principales utilisées lors de cette thése sont

présentées dans la prochaine partie.

2 Séquences IRM
Une définition d’'une séquence IRM la plus générale serait : description de la chronologie de
'application des impulsions RF et des gradients permettant I'acquisition localisée du signal

RMN nécessaire a la création d’'une image d’IRM.

Un type de séquence IRM se caractérise donc par la maniére dont s’enchainent, dans un
méme TR, les impulsions RF (angle de bascule, nombre) et les différents gradients quelle que
soit leur nature, i.e. phase et fréquence (ou lecture), leur durée et leur forme. Ces
caractéristiques permettent un remplissage du plan de Fourier qui differe notamment par la

forme des gradients.
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Nous verrons ici les principales séquences utilisées durant les différents travaux de cette

thése.

2.1 Echo de spin, multi-écho de spin

Les séquences en écho de spin sont les séquences les plus simples & mettre en ceuvre mais
également les plus longues a acquérir. Elles requiérent deux impulsions RF. Une premiére RF

BN

a 90° et une seconde RF 180° a la moitié du TE désiré, pour rétablir la cohérence entre les

spins perdue & cause des hétérogénéités de champ B, (et non pas dans ce cas a I'application
de gradients) et ainsi acquérir un signal insensible a ces hétérogénéités, donc avec AB, = 0.

Ainsi d’aprés I'équation (1.16), le signal observé aura une pondération, non plus T, mais T,.

My (U.A.)

]
N

RFm = i

.,
N :1;‘:

FID Echo

TE

Figure 1.2-1 Diagramme du signal lors d’une séquence en écho de spin.

Le signal recueilli au temps TE et pour un temps de répétition TR peut étre décrit, selon les
temps de relaxation T;et T, du tissu, par I'équation :

_TR\ _TE
SSE=M0 (1—6 T1>e T2 (225)

L’enchainement des gradients se fait comme ci-dessous. On y retrouve tous les gradients
nécessaires pour la spatialisation du signal déja décrit avec la Figure 1.1-7 a la différence prées

que la polarité du gradient de lecture ne change pas aprés l'impulsion RF 180°. En effet,
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I'application de cette RF compense aussi le déphasage entre les spins di a 'application du

gradient.
/2 T
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Figure 1.2-2 Chronogramme d’une séquence en écho de spin. [3]

Plusieurs échos peuvent étre acquis en une seule séquence en écho de spin en appliquant
plusieurs impulsions RF 180° dans un méme TR. Cela peut permettre, s’il est décidé de créer
une image par écho, d’obtenir lors d’'une méme acquisition plusieurs pondérations T2 et peut

permettre de quantifier ce temps caractéristique. Cette séquence est appelée multi spin écho.

S'il est décidé cette fois de n’acquérir qu’une seule image, cela permet d’accélérer I'acquisition
en remplissant une partie différente du plan de Fourier a chaque écho. Cette séquence est

appelée turbo spin écho.

2.2 Echo de gradient brouillée

Les séquences en écho de gradient se caractérisent par le fait que I'écho est non plus créé
par une nouvelle impulsion RF mais par I'application d’un premier lobe du gradient de lecture,
dont la polarité est opposée au gradient de lecture appliqué lors I'acquisition du signal. Ce
premier gradient opposé va en effet venir accélérer la perte de cohérence des spins qui sera

ensuite retrouvée avec I'application du gradient de lecture.

Le signal recueilli a ce moment est décrit, selon les temps de relaxations T; et T, du tissu, par

I'équation :
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TR
1—e Tt _TE
e T2 sina (2.26)

Se¢g = My TR

1—e Ticosa
Le chronogramme de la séquence en écho de gradient de base a déja été montré a titre
d’exemple avec la Figure 1.1-7. Néanmoins ce cas explicatif n’est pas représentatif des
séquences en écho de gradient utilisée usuellement. En pratique, les gradients de rephasage,

en sélection de coupe et en lecture, sont appliqués en méme temps que I'encodage de phase.

A la fin du cycle, un gradient de brouillage est appliqué et la phase de I'impulsion RF suivante
est également modifiée afin de s’assurer que I'aimantation transverse est bien nulle a chaque
cycle de TR. Sans cela, le signal ne serait pas acquis avec I'angle @ mais un angle accumulé
a, = a + Aa, Aa étant 'angle résiduel des spins dans la plan transverse s’'incrémentant a
chaque TR, 'aimantation transverse n’ayant pas eu le temps de revenir totalement a I'équilibre

dans le laps de temps At = TR — TE.

RF

B/2

Gphase

Brouillage

|
|
|
[
|
|
|
|
|
|
Gcoupe B | -
|
|
|
|
|
|
|
|
|
|

TE

Glecture

[
|
A |
|
|
Figure 1.2-3 Chronogramme d’une séquence en écho de gradient brouillé. [3]
Les séquences en écho de gradient possédent 'avantage, comparées au séquences en écho

de spin, de permettre des TE et TR courts. En effet, I'absence de seconde impulsion RF en
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fait une séquence de prédilection pour une acquisition rapide en pondération T1, grace a la

réduction du temps TR. Néanmoins ce type de séquence souffre d’'une plus grande sensibilité

a I'hétérogénéité du champ B, que les séquences en écho de spin.

Comme ces derniéres, les séquences en écho de gradient peuvent se dériver en multi temps

d’écho (multi gradient écho) par I'application dans un méme TR de plusieurs gradients.

2.3 Encodage 3D

Une mention doit étre faite pour le codage spatial effectué directement en 3D qui se fait

toujours grace a un gradient de fréquence, mais également de phase selon ce méme axe.

Gcoupe

B/2

Gphase

Giecture ‘ A ' A

Figure 1.2-4 Chronogramme d’une séquence 3D écho de gradient. [3]

Une séquence 3D permet un meilleur contrdle de 'encodage spatial selon I'axe des coupes
qu’une séquence 2D. L’échantillonnage en phase permet en effet de réduire les contraintes
sur l'intensité et durée de I'impulsion RF sur laquelle doit se calquer le gradient de sélection
de coupe. Cela entraine une résolution Az bien plus modulable ainsi qu’'un TE qui peut étre

réduit.
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Cette séquence 3D dans sa version en multi-écho de gradient brouillé sera tres utilisée dans
ces travaux de thése. Elle sera dénommée VIBE (pour Volume Interpolated Breath hold

Examination) chez le constructeur Siemens.

2.4 Séquences a temps d’écho ultracourt

De nombreux tissus d’intérét ont des temps de relaxation transversale bien inférieurs a la
milliseconde. C’est notamment le cas de I'os cortical (T, ~ 0,5 ms a 1,5T [5]) ou du parenchyme

pulmonaire (T, ~ 2ms a 1,5T [6]) dont la densité protonique est également trés faible.

Or, méme si les séquences en écho de gradient permettent d’accéder a des temps d’écho plus
courts que les séquences en écho de spin, il est bien difficile de réduire ces temps d’écho sous

la milliseconde.

Pour réduire encore les temps d’écho, des séquences a temps d’écho ultracourt (UTE pour
Ultrashort Echo Time) et des séquences a temps d’écho zéro (ZTE pour Zero Echo Time) ont
été développées. Ces deux types de séquences, utilisent un encodage non cartésien du plan
de Fourier pour réduire au maximum l'intervalle de temps entre I'excitation RF et le début de
I'acquisition du signal. De plus, comme évoqué précédemment, 'encodage 3D, tres rapide en
UTE et ZTE, permet de gagner du temps par rapport a I'application d’'une excitation RF
sélective sans que la résolution en patisse. C’est ainsi que la majorité des séquences UTE et

ZTE se font en 3D. L’étude par Bae et al. explicite les différences entre les deux méthodes [7].
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Figure 1.2-5 Comparaison des séquences UTE (gauche) et ZTE (Droite) en terme de chronogramme (haut) et une
coupe axiale thoracique chez une patiente ayant un nodule dans la partie postérieur du poumon droit. DAQ pour
Data AQuisition, la récupération du signal [7].

La différence majeure réside dans la stratégie de déclenchement des gradients. lls sont
déclenchés avant méme les excitations RF pour les séquences ZTE de telle sorte que les
plateaux soient atteints dés I'excitation et les gradients ne varient que trés peu avant chaque
nouvelle RF. La forme particuliere des gradients favorise un remplissage radial du volume de
Fourier. L’application constante des gradients de champ magnétique dans les séquences ZTE
impose l'utilisation d'impulsions RF de trés courte durée afin qu’elles ne soient pas sélectives,

les angles de bascule restent donc trés faibles.

D’un autre cété, les séquences UTE ont une approche plus classique en déclenchant leurs
gradients apres la fin de la RF. Cette méthode nécessite donc des commutations des gradients
trés rapides et un remplissage du volume de Fourier en cbne ou en spirale pour minimiser le

délai avant I'acquisition du signal.

Il faut noter dans un contexte de bien-étre du patient, que ces variations rapides des gradients
des séquences UTE géneérent plus de bruit acoustique que les séquences usuelles et encore
bien plus que les séquences ZTE qui, grace a leur tres faible variation d’intensité du gradient
par plateaux, sont trés silencieuses (bruit acoustique ~ 50 dB pour la ZTE contre ~ 80 dB pour
'UTE) [7].
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La séquence UTE utilisée lors de ces travaux de these fut la Spiral VIBE (pour Volume
Interpolated Breath hold Examination), encore en développement et fournie par Siemens
Healthcare (Erlangen, Germany). Elle a la spécificité, par rapport a la séquence originelle de
laquelle elle est issue (Qian et Boada, MRM, 2008 [8]) d’avoir une impulsion RF non-sélective,
qui n’est donc pas couplée avec un gradient de sélection de coupe. L'impulsion est donc plus

breve et le gradient de rephasage inutile, ce qui contribue a réduire le délai avant I'acquisition.

Cette séquence est également livrée avec la possibilité d’acquérir plusieurs échos en plus du
premier ultracourt. De plus, un déclenchement respiratoire intégré, réalisé par une acquisition
1D continue du signal via un élément d’antenne sélectionné en vis-a-vis du déme du foie, est
activable lors d’acquisitions thoraciques. Enfin une accélération dans le plan de coupe itérative
via la méthode SPIRIT (pour Self-consistent Parallel imaging Reconstruction iTerative) [9]
permet de réduire le temps d’acquisition de maniére significative. Les caractéristiques de cette

séquence seront développées plus en détail dans le chapitre IV partie 3.

3 Gestion du signal de la graisse en IRM

3.1 Imagerie de déplacement chimique

L’'imagerie de déplacement chimique (chemical shift imaging) se base sur la différence de
fréquence de précession de Larmor entre I'eau et la graisse. En effet, les protons n’ont pas
tout a fait le méme environnement magnétique lorsqu’il sont associés a des atomes d’oxygéne
160 dans I'eau H,O ou dans un complexe carboné 2C comme la graisse (-CH.). Cela se traduit
concrétement par une légeére différence de fréquence de précession de Larmor qui est traduite
en déplacement chimique en spectroscopie. Ce déplacement est caractérisé par la différence

de fréquence de déplacement chimique Af par rapport a une fréquence de référence prenant

en compte la constante de déplacement chimique azf;f—“’f lié a chaque groupement
ref

moléculaire en fonction de la fréquence d’excitation RF f; tel que
Af = —ofg (3.27)
Provenant de la spectroscopie, o est usuellement exprimée en parties par million (ppm) ainsi

_ o (ppm) fr

06 (3.28)

Af =

Ainsi pour une IRM 1,5T, la graisse ayant en moyenne un déplacement chimique de
o ~ 3,4 ppm par rapport a I'eau cela correspond a une différence de fréquence de précession

de Larmor de Af ~ — 220 Hz par rapport a celle de I'eau.
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Figure 1.3-1 Spectre simplifié de la moelle osseuse humaine, organe ayant un fort taux de graisse. La fréquence
de l'eau est prise comme référence [3].

Cette différence de fréquence de précession se traduit concrétement dans I'espace temporel

par I'effet Dixon [10]. Cet effet montre, qu’en écho de gradient, a un TE = fi ~4,4ms al5T,

[

les spins de I'eau et de la graisse sont en phase et donc en opposition de phase a

1

TE = i~ 2,2 ms. De fait, une imagerie en pondération eau et graisse peut étre calculée a

partir des images en phase (IP pour In Phase) et en opposition de phase (OP pour Opposite
Phase) tel que

IP + OP IP — OP
Eau = — et Graisse = — (3.29)
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Figure 1.3-2 lllustration de I'effet DIXON sur une coupe sagittale d’un rachis. Les pondérations Eau et Graisse
(bas) sont calculées a partir des images IP et OP (haut).

La graisse a néanmoins une composition plus complexe que celle simplifiée de la Figure 1.3-1
le laisse supposer. L’étude de Hamilton et al. détaille en spectroscopie les différents

composants chimiques de la graisse dans le foie, ainsi que leurs abondances relatives a
'ensemble de la graisse [11].
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Eau

Pic Localisation (ppm) Proportion du signal (%)

| 53 4.7
Eau 4.7 -
2 42 3.9
3 2.75 0.6
4 2.1 12.0
1 6 5 13 70.0
2 4 6 0.9 8.8

-
o

Figure 1.3-3 Spectre de la graisse dans un foie humain. La localisation des pics ainsi que leurs proportions
respectives sont résumées dans le tableau a droite du spectre [11].

La graisse a, de fait, un comportement de relaxation propre et différent de 'eau. Dans un milieu
hétérogéne a deux compartiments d’eau et de graisse, I'équation du signal acquis avec une
séquence en écho de gradient brouillé (équation 2.26) devient si cette complexité est prise en
compte [12]:

b j(ZTtTE)
S =5,|(1 = FG)S; + FGSg ZApe anp (3.30)
p=1
avec
_TR
1—¢e Ti -IE
Sg = R e TE sina
1 —e TiEcosa
_TR
1—-e T -TE
S = = e T26 sina

1 —e Ticecosa
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ou A, est 'abondance relative du p*™ pic de graisse, t,,, la différence entre les périodes du

pic de I'eau et du p°™® pic de graisse et FG la fraction de graisse.

Cette méthode est a la base de nombreuses méthodes de quantification de la graisse plus

élaborées dont I'une sera décrite aux chapitres suivants.

3.2 Inversion récupération (STIR)

Contrairement a la méthode Dixon qui utilise la particularité du signal de la graisse pour l'isoler
a posteriori et qui nécessite donc un post-traitement, il est possible de supprimer, ou du moins

fortement réduire, le signal de la graisse dées 'acquisition.

Cette méthode de suppression de graisse consiste en I'application, au préalable a tout
séquence d’imagerie, d’'une excitation RF 180° [13]. La séquence d'imagerie commence
néanmoins a un temps spécifique appelé temps d’inversion Tl qui dépend du T; du tissu dont

on souhaite supprimer le signal tel que

2
TI=T In| ——m (3.31)
1+e Tt
s b
/2

RF 1

t 1/
le—— T] —>t¢e——TE —>i TR

Figure 1.3-4 Chronogramme RF de I'application d’une inversion récupération sur une séquence en écho de spin

3]
Le principal inconvénient de cette méthode est la nécessité d’augmenter le temps de répétition

afin de laisser le temps a I'aimantation longitudinale de se rétablir.
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Figure 1.3-5 lllustration de différents Tl pour la graisse (T; = 350 ms => T| = 240 ms ) et d’un tissu (T; = 950 ms =>
Tl =550 ms) pour un TR = 2000 ms a 1,5T.

3.3 Saturation de graisse par impulsion sélective (CHESS)

Diffusé initialement sous le nom de CHESS (pour CHEmical Shift Selective) [14], le principe
de cette technique, qui utilise la différence de fréquences de précession entre le spin de I'eau
et celui de la graisse, a déja été évoqué précédemment dans la partie 3.1. Cette différence
peut étre utilisée pour exciter sélectivement la graisse avec une impulsion RF 90° ayant la
fréquence spécifique fr; de la graisse, suivie d’'un gradient de brouillage qui détruit
I'aimantation transversale de la graisse au préalable de la séquence d’'imagerie. L’application
de cette excitation RF a la fréquence d’excitation spécifique de la graisse f; rend la séquence
trés sensible aux hétérogénéités du champs B, qui fait inévitablement varier fx; de sa valeur

théorique.

34



Chapitre | - Imagerie par résonance magnétique

A n .
I 5 pour la graisse

R

-9

—

RF A A

) vy
. v v v

— o o e e e e
<
<

Gcoupe

Période suppression de graisse Période imagerie

Figure 1.3-6 Chronogramme d’une saturation de signal de la graisse avant une séquence d’imagerie. Le gradient
de saturation de graisse est grisé [3].

3.4 Inversion récupération sélective (SPAIR)

La méthode de suppression de graisse SPAIR (pour SPectral Adiabatic Inversion Recovery),

utilisée lors de ces travaux de thése, combine deux méthodes de suppression de graisse.

Le principe repose donc sur une excitation RF 180° a la fréquence spécifique de la graisse fx¢
puis la séquence d’imagerie elle-méme débute apres un Tl correspondant a I'annulation du
signal de la graisse. La méthode est donc sensible aux hétérogénéités de champ B?mais
comme le signal de I'eau est plus important qu’avec la séquence STIR car cette fois I'inversion
impacte uniquement le signal de la graisse qui est annulé. Ce dernier point permet I'utilisation

d’'un TR plus court qu’avec la séquence STIR.
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Sans suppression

Figure 1.3-7 lllustration de la suppression de graisse SPAIR sur une coupe sagittale provenant de la méme
séquence en écho de spin sans (gauche) et avec suppression SPAIR (droite). La sensibilité aux hétérogénéités
de champ B_o) est visible en bord de champ dans le sens téte / pied, ou il est le moins homogene.

4 Diffusion en IRM

4.1 Principe
4.1.1 Diffusion libre

Le principe de diffusion renvoie au mouvement Brownien, ou a la marche aléatoire, des

particules dans un milieu a cause de l'agitation thermique. Elle est caractérisée par le
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coefficient de diffusion D, exprimé usuellement en mmz2.s1, d’'une molécule ou d’'un atome d’'un

rayon r dans un milieu d’une viscosité n et de température T tel que

kT
T e6mrny

(4.32)

appelée également 'équation de Stokes-Einstein ou l'on retrouve k;, la constante de
Boltzmann. Il advient que la particule en question aura, du fait de cette diffusion naturelle dans

son milieu, un déplacement quadratique moyen < x2 > tel que
<x*>=6TD (4.33)

Cette diffusion affecte les spins dans notre processus d’acquisition d'image IRM. H. C. Torrey
(Physical Review,1956 [15]) a généralisé les équations de Bloch pour y inclure l'effet de
diffusion :

dM ?,t — — 7
% = yB A M(#,t) — D V2M(#,t) (4.34)

ou VZ est le Laplacien appliqué a M.

Cette équation peut se résoudre dans le cas de gradients de diffusion appliqués de part et
d'autre de l'impulsion RF 180° [16]. Cette dépendance est caractérisée par un facteur appelé
facteur b en s.mm=2. Ce facteur est lui-méme défini par G l'intensité des gradients, la durée
d’application des gradients 6 et A le délai entre les gradients de diffusion tel que

5
b =y2 G2 52 (A —5) (4.35)
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Figure 1.4-1 Chronogramme illustrant I'application de gradients de diffusion (grisés) selon la direction de
I'encodage en coupe lors d’une séquence en écho de spin. Ces gradients sont représenté habituellement hors
des trois direction d’encodage par souci de lisibilité [3].

Ainsi I'équation du signal a t = TE aprés I'application d’un tel gradient peut se résoudre d’aprés
'équation de Bloch-Torrey :

~yrers (a-d)p

_TE
S=S(t=0)e e (4.36)

Et donc d’aprés (4.35) :

TE
S=S,e P, S,=S({t=0)e T2 (4.37)
Ainsi pour mesurer la diffusion D dans un tissu, les séquences pondérées en diffusion sont
répétées avec différentes valeurs de b. Un ajustement mono-exponentiel permet ensuite
d’estimer une valeur de D du tissu. Dans le cas le plus simple, une approximation de la
diffusion, appelée coefficient de diffusion apparent (ADC pour Apparent Diffusion Coefficient)

peut étre calculée avec deux valeurs de b tel que

Ln (%)

ADC =
by — by

(4.38)
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Figure 1.4-2 lllustration d’acquisition d’images pondérées en diffusion a deux valeurs de b différentes. Ces deux

images permettent de calculer une cartographie d’ADC. Les points représentés sur le graphique sont les
intensités prises dans la moelle osseuse du rachis.

Néanmoins, cette approche de la diffusion libre ne rend pas compte du caractére hétérogéne

de la mobilité des protons dans un volume.

4.1.2 Perfusion et modéle bi-exponentielle IVIM

Les tissus mous sont parcourus de capillaires sanguins les perfusant de nutriments en bout
de chaine du réseau vasculaire. La présence de ces capillaires orientés aléatoirement dans
un voxel se traduit par une pseudo-diffusion rapide de la fraction du volume occupée par ces
capillaires [17]. Cet effet peut se modéliser par un comportement bi-exponentiel comprenant
une partie du signal caractérisé par la perfusion f et par un coefficient de diffusion rapide, ou
pseudo-diffusion, D*. La seconde partie du modéele reste la diffusion libre, plus lente, toujours

caractérisée par D tel que
S=So(fe P+ (- fePb), D<D* (4.39)

Ce modele bi-exponentiel de perfusion et diffusion dans un volume, établi par Le Bihan et al.

[17], fut baptisé IVIM (pour IntraVoxel Incoherent Motion).

L’estimation de ces nouveaux parameétres via le modéle IVIM nécessite d’acquérir bien plus
d’informations. L’acquisition doit donc étre faite en appliquant plusieurs facteurs b, notamment

a des b faibles ou I'effet de perfusion se manifeste.
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Figure 1.4-3 lllustration d’acquisition d’images pondérées en diffusion a sept valeurs de b diffrérentes. Les points
représentés sur le graphique sont les intensités prises dans la moelle osseuse du rachis.

4.2 Imagerie écho planaire (EPI)

4.2.1 Imagerie écho planaire Single shot (SSEPI)

L’'application de gradients supplémentaires nécessaire a la production de ces images
pondérées en diffusion augmente considérablement le temps d’acquisition du plan de Fourier
classique. Les séquences d’imagerie écho planaire (SSEPI pour Single Shot Echo Planar
Imaging) permettent de pallier ce probléme. Elles permettent en effet d’acquérir 'ensemble du

plan de Fourier d’'une coupe en un seul TR.
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Figure 1.4-4 Chronogramme d’une séquence EPI en écho de spin avec un remplissage de I'espace-k écho
planaire. Le gradient de phase permet d’effectuer des « sauts » dans I'encodage de phase [3].
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Figure 1.4-5 lllustration du remplissage du plan de Fourier grace a une séquence EPI ayant 2 ny pas de codage

3].
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Le temps d’acquisition est ainsi grandement réduit, les gradients de diffusion étant appliqués

gu’une seule fois par coupe.

Cette rapidité d’acquisition est obtenue au prix d’'une trés grande sensibilité aux hétérogénéités
de champ B_o) du fait de 'absence de rephasage a chaque saut de phase ce qui améne a un
glissement de position dépendant de la variation AB, du champ magnétique, induisant in-fine

une distorsion géométrique [18].
4.2.2 Imagerie écho planaire segmenté multi shot (RESOLVE)

Une acquisition segmentée du plan de Fourier permet de réduire ces distorsions
géométriques. La séquence écho planaire RESOLVE (pour REadout Segmentation Of Long
Variable Echo train) [19] décrite dans la suite, réalise une telle acquisition par segments.

90 180 180

RF_‘{p

Gdiffusion
Gcoupe _|_|-I | | | |
Echo Echo
imageur navigateur
Glecture

Gphase lLUiLLLLlMJU_I_IIIIIIIIIIIIIIII

Figure 1.4-6 Chronogramme de la séquence RESOLVE. Les segments sont définis par les gradients de
préphasage variables (colorisés) lors du premier écho (écho imageur). Lors du second écho (écho navigateur) le
gradient de préphasage est constant et permet I'acquisition du segment k,, central a chaque TR, permettant de
cumuler du signal pour les basses fréquences spatiales [19].
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Figure 1.4-7 lllustration du remplissage du plan de Fourier grace a la séquence RESOLVE [4-8].
La séquence permet de réduire les distorsions géométriques mais également d’augmenter le
signal pour un méme temps d’acquisition. Néanmoins le temps d’acquisition minimum pour

une séquence SSEPI reste plus court que celui séquence RESOLVE.

SSEPI RESOLVE

Figure 1.4-9 Images a b = 1000 s.mm? de tubes FALCON contenant du gel agar-agar dopé au gadolinium (gris)
et une solution a 25 % de polyéthylene glycol (PEG) (blanc) avec les séquences SS-EPI (gauche) et RESOLVE
(droite). Les temps d’acquisition sont équivalents pour 7 valeurs de b (4 :46 SSEPI contre 4 :41 RESOLVE).
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5 Conclusion

Des principes de bases a la présentation des séquences et méthodes d’acquisition
utilisées ou utilisables en clinique, les ressources progressivement introduites seront
nécessaires pour pleinement saisir les méthodes de quantification plus avancées qui
seront présentées par la suite. Elles seront également utiles pour comprendre les
contraintes et les limites des dites méthodes. L’ensemble des biomarqueurs accessibles
en IRM ; notamment la fraction de graisse, les temps de relaxation longitudinale et
transversale ainsi que les parameétres de diffusion et perfusion ; sont accessibles sans la
nécessité d’injecter d’agent de contraste, ni de besoin de matériels supplémentaires.
Parmi les nombreuses méthodes de quantification des biomarqueurs proposées dans la
littérature, seules seront présentées celles susceptibles d’étre adaptées a une pratique
clinique. Ceci tant pour I'accessibilité des séquences que pour le durée d’acquisition, mais
également pour le large prisme de pathologies pour lesquelles elles seraient susceptibles

d’étre appliquées.
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Chapitre Il — Imagerie quantitative et
fonctionnelle thoracique

1 Introduction

Le contexte clinique de ce chapitre est la sarcoidose thoracique. La sarcoidose est une
pathologie granulomateuse chronique dont I'étiologie demeure inconnue et dont les
mécanismes auto-immunitaires en jeu demeurent mal compris [20,21]. Elle atteint tres
majoritairement le thorax (90% des cas), sous la forme d’une pneumopathie infiltrante diffuse,
mais aussi d’autres localisations chez la moitié des patients. L’atteinte pulmonaire se décline
en différents stades allant de 0 a IV, 0 étant un poumon d’apparence normale et IV un poumon
présentant des signes de fibrose pulmonaire irréversible (correspondant a un remplacement
du parenchyme pulmonaire par du collagéne, ou tissu cicatriciel). Avant d’arriver a cette étape
critique, le patient passe par des stades inflammatoires associant adénopathies médiastinales
et infiltrats parenchymateux pulmonaires [22].

Le suivi des patients atteints de cette pathologie chronique est nécessaire pour suivre les
phases d’activation et de rémission, qui vont déterminer l'introduction, l'intensification ou au
contraire 'arrét des traitements anti-inflammatoires (corticothérapie, immunosuppresseurs).
Ce suivi consiste généralement en une consultation avec de I'imagerie, tous les 3 a 6 mois au
début de la maladie, puis jusqu’a 3 ans apres l'arrét du traitement ou la rémission. Ce suivi
n’est pas anodin car le diagnostic se fait classiquement grace a des modalités d’'imagerie
irradiantes telles que la radiographie ou la tomodensitométrie (TDM) thoracique. Pour détecter
I'activité inflammatoire de la maladie, la tomographie par émission de positrons (TEP) et 'IRM
peuvent étre utiles [23,24]. L'IRM est notamment utilisée dans le cas d’atteintes cardiaques
pour discriminer la sarcoidose d’autres pathologies par la mesure du rehaussement tardif
apres injection de gadolinium [25]. Dans le cadre de I'atteinte pulmonaire, I'utilisation de la
radiographie est privilégiée pour le suivi car peu irradiante. Néanmoins c’est la TDM qui reste
la modalité la plus sensible pour détecter les anormalités discretes au niveau du parenchyme
[26].

C’est dans ce contexte que I'étude clinique SARCOLOWDOSE a été mise en place au CHU
de Rennes en 2017 (PHRC interrégional ; accords CNIL et CPP obtenus ; ClinicalTrials.gov
Identifier: NCT03140644). Cette étude a pour but principal de comparer prospectivement, dans
une cohorte de 55 patients avec sarcoidose thoracique prouvée, la TDM ultra low dose (TULD)

et les séquences IRM a temps d’écho ultracourt (UTE) pour l'analyse fine du parenchyme
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pulmonaire. Le diagnostic de ces patients est effectué en amont par leur pneumologue (Pr.
Stéphane Jouneau), afin de les catégoriser. En paralléle de cet objectif principal, la réalisation
d’IRM thoraciques chez ces patients a suscité d’autres questions telles que : Est-ce que I'IRM
guantitative des ganglions médiastinaux pourrait rendre compte de I'activité de la maladie sans
utiliser d’injection d’agent de contraste ? La séquence UTE double écho pourrait-elle
concurrencer la TDM ? L'IRM dynamique de 'ensemble du volume pulmonaire pourrait-elle
servir a évaluer la mobilité du diaphragme et ainsi objectiver les conséquences mécaniques

de la fibrose pulmonaire ?

La littérature s’étant révélée particuliérement pauvre dans ces champs de recherche, notre
démarche a été trés exploratoire. Nous présentons dans les paragraphes suivants les résultats
préliminaires obtenus concernant ces différentes questions ainsi que les difficultés techniques

et méthodologiques rencontrées.

L’ensemble des données présentées ici ont été acquises sur une IRM PRISMA 3T (Siemens
Healthcare, Erlangen, Germany) et sur un scanner RX Discovery 750 HD CT (General Electric
Healthcare, Chicago, lllinois, USA).

2 Etude quantitative des ganglions sous-carinaires en
IRM

2.1 Introduction

L’exploration par imagerie des ganglions médiastinaux est généralement réalisée par un
scanner thoracique [21]. L'IRM pourrait fournir, de maniére non invasive, des informations
guantitatives, notamment concernant le caractére inflammatoire ou non de ces ganglions. La
littérature est relativement rare dans ce domaine. En 2014, une équipe a identifié le «Dark
Lymph Node Sign », mais la signification clinique de ce signe n’apparait pas univoque [27]. La
mise au point de séquences quantitatives pour I'exploration par IRM des ganglions
médiastinaux est un challenge technique a cause de leurs dimensions réduites d’'une part, et
de leurs déplacements sous I'effet double des mouvements cardiaques et respiratoires d’autre
part. L’objectif de cette note est de présenter un protocole d'imagerie quantitative compatible

avec la pratique clinique, réalisé a partir de séquences produits disponibles.
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2.2 Protocole IRM

La Figure 11.2-1 illustre chacune de ces séquences quantitatives optimisées avec un extrait
des images sources (a gauche) et la cartographie qui en est issue (a droite). Ces séquences
guantitatives étaient accompagnées de séquences « anatomiques » : une axiale 3D VIBE
(Volume Interpolated Breath-Hold Examination) pondérée en T1, permettant notamment la
bonne localisation des ganglions, et une coronale 2D HASTE (Half-Fourier-Acquired Single-

shot Turbo spin Echo) pondérée en T2, toutes deux acquises en apnée.

Le Table I1.2-1 présente les séquences, les biomarqueurs qu’elles permettent de quantifier,

les moyens mis en ceuvre pour prendre en compte les mouvements et leur temps d’acquisition.

i ) Gestion des Temps d’acquisition
Séguence Biomarqueur
mouvements (s)
VIBE Dixon 4 Fraction de graisse, ;
_ Apnée 17
points R2*

T1 Map MOLLI 1 Apnée, synchronisation 13, variable selon
FLASH cardiaque rythme cardiaque
T2 Map - Apnée, synchronisation 11, variable selon
FLASH cardiaque rythme cardiaque

Transfert
FLASH MT _ . Apnée 17
d’aimantation
o o 90, variable selon
Diffusion Synchronisation )
ADC _ o rythme cardiaque et
RESOLVE cardiaque et respiratoire ) )
respiratoire

Table I1.2-1 Résumé des séquences quantitatives utilisées.

2.2.1 VIBE Dixon 4 points

Cette séquence permet I'estimation directe (calcul intégré par le constructeur) de la fraction

. . . . " 1
de graisse et du temps de relaxation transversale T, via une cartographie R; = g Elle est
2

acquise en une apnée de 17 secondes et possede les parameétres suivants : TR 8 ms ; TE
1,25/3,45/ 4,75/ 6,15 ms ; Angle de bascule 5° ; Résolution 1,5 x 1,5 x 4 mm?3 sur 64 coupes
; Bande passante 1090 Hz/Px ; Facteur d’accélération CAIPIRINHA de 2 en direction de phase

et de 2 en coupe pour un total de 4.

2.2.2 T1 Map MOLLI FLASH

Cette séquence permet I'estimation du temps de relaxation longitudinale T1 via la méthode

MOLLI (MOdified Look-Locker Inversion recovery) sur la base d’'une séquence FLASH [28].
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Elle est acquise en une apnée d’environ 13 secondes (déclenchement prospectif cardiaque
via un oxymetre de pouls) et possede les paramétres suivants : TR 417 ms ; TE 2,4 ms; Tl
142 /222 /997 /1202 / 1882 / 2152 / 2772 | 3597 ms; Angle de bascule 20° ; Résolution 1,5
x 1,5 x 6 mm? sur une seule coupe ; Bande passante 400 Hz/Px ; Accélération GRAPPA d'un
facteur 2 en direction de la phase ; Préparation de I'aimantation par inversion récupération non

sélective Tl 222 ms.
2.2.3 T2 Map FLASH

Cette séquence permet I'estimation du temps de relaxation transversale T, via la méthode de

la préparation T2 (T2-prepared) sur la base d’une séquence FLASH [29].

Elle est acquise en une apnée d’environ 13 secondes (déclenchement prospectif cardiaque
via un oxymetre de pouls) et posséde les paramétres suivants : TR 388 ms ; TE 2,7 ms ; Angle
de bascule 20°; Résolution 1,5 x 1,5 x 6 mm?® sur une seule coupe ; Bande passante 400
Hz/Px ; Accélération GRAPPA d’'un facteur 2 en direction de la phase ; Préparation

d’aimantation par impulsions adiabatiques non sélectives T2p 0/ 30 / 50 ms.

2.2.4 FLASH Transfert d’aimantation

Cette séquence permet l'estimation du transfert d’aimantation (MT pour Magnetization
Transfer) en utilisant deux séquences FLASH, I'une basée sur une impulsion de saturation de
aimantation et l'autre non. Le ratio du transfert d’aimantation (MTR pour Magnetization
Transfer Ratio) est ensuite calculé a partir des deux images selon la I'expression suivante :

M, - Mg

MTR =
My

, avec M, le signal sans saturation d’aimantation et Ms le signal avec saturation d’aimantation.

Ce ratio permet de rendre compte de l'intégrité structurelle et de 'homogénéité d’un tissu [30]

Hormis cette impulsion de saturation d’aimantation, les deux séquences sont strictement
identiques. Elles sont acquises en une apnée de 17 secondes et possédent les paramétres
suivant : TR 84 ms ; TE 5 ms ; Angle de bascule 20° ; Résolution 1,5 x 1,5 x 6 mm? sur une
seule coupe ; Bande passante 380 Hz/Px ; Accélération GRAPPA d’un facteur 2 dans la

direction de la phase.

2.2.5 Diffusion RESOLVE

Cette séquence permet I'estimation du coefficient de diffusion apparent (ADC pour Apparent
Diffusion Coefficient) en utilisant une séquence Echo-planar partitionnée et pondérée en
diffusion (RESOLVE pour REad-out Segmentation Of Long Variable Echo train). Cette

spécificité permet de réduire les distorsions géométriques par comparaison avec les
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séquences pondérées en diffusion classique. Le coefficient de diffusion apparent permet

d’estimer le mouvement brownien de I'eau des tissus.

La séquence est acquise en environ 1 minute 30 secondes selon la fréquence des
déclenchements prospectifs, a la fois respiratoires via un navigateur radiofréquence placé au
niveau du déme du foie, et cardiaques via un oxymétre de pouls. Elle posséde les paramétres
suivants : TR 350 ms ; TE 47 ms ; Angle de bascule 90° ; Résolution 2,2 x 2,2 x 5 mm?3 sur 5
coupes ; Bande passante 2400 Hz/Px ; Accélération GRAPPA de 3 en direction de phase ; 7
pondération de diffusion b 0 / 20 / 50 / 100 / 400 / 600 / 800 s.mm2avec comme nombre
d’excitations respectifs 1/1/1/1/2/4 /4.
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Figure 11.2-1 Coupe axiale centrée sur un ganglion sous-carinaire (fleche jaune) chez un patient de 28 ans porteur
d’une sarcoidose. La colonne gauche montre un extrait des images natives utilisées pour calculer les
cartographies visibles sur la colonne de droite. La premiére ligne montre une VIBE (TE 1,26 ms) (a) et la
cartographie de fraction de graisse liée (b). La deuxiéme ligne, une MOLLI FLASH (Tl 142 ms) (c) et la
cartographie T; liée (d). La troisieme ligne, une FLASH préparation T2 (T2p 0 ms) (e) et la cartographie T, liée (f).
La quatrieme une FLASH avec transfert d’aimantation (g) et la cartographie MTR liée (h). La derniére ligne, une
séquence pondérée diffusion RESOLVE (b 0 s.m™) (i) et la cartographie ADC liée (j).

50



Chapitre Il — Imagerie quantitative et fonctionnelle thoracique

2.3 Reésultats sur un sous-groupe de patients

Une cohorte de 17 patients (4ge moyen 54 + 13 ans) issus de I'étude SARCOLOWDOSE a
bénéficié du protocole décrit précédemment. La tomodensitométrie était réalisée le méme jour
que I'examen IRM. Le caractére actif ou non de la sarcoidose au moment de la réalisation des
imageries a été déterminé par le pneumologue référent de I'étude. Parmi ces 17 patients, 8
seulement (dont 4 jugé actifs et 4 jugés inactifs) ont bénéficié d’acquisitions IRM de qualité
suffisante pour permettre le traitement des données pour I'ensemble des biomarqueurs
mesurés. Les box-plots comparant les biomarqueurs IRM chez les patients avec maladie
active et maladie inactive sont exposés dans la Figure I.2-2. Le faible nombre de patients
analysés ne permet pas d’effectuer de test statistique. Néanmoins, les diagrammes présentés
dans la Figure I1.2-2 ne semblent pas montrer de différence entre les patients actifs et inactifs
pour la majorité des paramétres quantitatifs (fraction d’eau, T;, T, T, et MTR) sauf pour TADC
gui parait significativement plus bas pour les patients avec maladie active que pour les patients

avec maladie inactive.
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Figure 11.2-2 Diagrammes en boite a moustache comparant les 4 patients ayant une sarcoidose active (rouge) et
les 4 patients avec sarcoidose non active (vert) pour 'ensemble des biomarqueurs quantifiés.
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2.4 Discussion

L’analyse quantitative dans cette région d’intérét est délicate, comme en atteste le fait que
seules les données de 8 patients sur 17 aient pu étre exploitées. Voici les causes de ces

exclusions.

2.4.1 Gestion des mouvements

Les mouvements respiratoires et cardiaques doivent étre compensés. Cela nécessite de
réaliser des compromis comme réduire la résolution spatiale ou réduire le nombre de coupes
pour recueillir assez de signal dans un temps d’acquisition compatible avec une apnée courte,
chez des patient atteints d’'une maladie respiratoire parfois sévere. Le fait de n’acquérir qu’'une
seule coupe fait courir le risque de manquer la région désirée selon les apnées, ce qui était le

cas chez 25 % de nos patients.

2.4.2 Le probleme des calcifications ganglionnaires

Les ganglions sont fréquemment calcifiés dans la sarcoidose (Figure 11.2-3), ce qui correspond
a une cicatrice post-inflammatoire, et n'est pas li¢ au caractére actif ou quiescent de la
maladie. Les calcifications ganglionnaires sont donc peu signifiantes sur le plan clinique. En
revanche, ces calcifications ganglionnaires perturbent le comportement magnétique du milieu
de mesure et sont donc génératrices de biais. Par ailleurs, ces calcifications ne sont pas
toujours visibles en IRM. Ainsi, la TDM a été vérifiée systématiquement pour éviter de

guantifier un ganglion calcifi€, comme le montre la Figure 11.2-3. Dans notre cohorte, ces

calcifications étaient présentes chez 40% des patients.

Figure 11.2-3 Coupe axiale chez un patient de 66 ans porteur d’une sarcoidose avec des calcifications visibles en

scanner (gauche) au niveau des ganglions sous carinaires (fleches). Les calcifications sont en léger hyposignal

sur la VIBE de localisation que ce soit pour la calcification de gauche (fleche pointillée) ou celle de droite (fleche
pleine).
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2.4.3 La quantification des ganglions médiastinaux dans la littérature

Trés peu d’études IRM ont exploré les ganglions médiastinaux, et moins encore dans le cadre
de la sarcoidose. La majorité de ces études portaient sur la quantification de I'ADC des
adénopathies médiastinales accompagnant un cancer du poumon [31-33]. Les auteurs de ces
études rapportent des valeurs d’ADC allant de 1500 a 2000 x 10 mm2.s, ce qui est proche
des valeurs trouvées dans notre étude chez les patients avec maladie active. Les études ayant
étudié les temps de relaxation sont anciennes [34,35]. Le « Dark Lymph Node Sign » pourrait
permettre de détecter une maladie active mais ces données n’ont pas été confirmées, et sont
discutables dans la mesure ou I'hyposignal pourrait aussi correspondre a une formation

fibreuse ancienne [24,27].

2.5 Points essentiels

- L’étude des ganglions médiastinaux est un challenge technique pour I'lRM quantitative.

- Laquantification des ganglions reste trés exploratoire. La littérature est peu abondante
sur le sujet, et les données de relaxométries rapportées dans certaines études sont
trop anciennes pour pouvoir les comparer a nos résultats a 3T.

- L'utilisation d’'un champ magnétique a 3T mérite un commentaire. Le gain de signal lié
a la puissance du champ magnétique est probablement contrebalancé par
'augmentation des artéfacts de susceptibilité magnétique. De plus, 'augmentation du
champ a tendance a se traduire par une augmentation du T, des tissus, ce qui requiert
un temps de répétition plus long pour l'optimisation des séquences nécessitant un

retour a I'équilibre complet de I'aimantation longitudinale [36].

3 Evaluation du parenchyme pulmonaire en IRM grace a

la séquence UTE double écho

3.1 Le challenge technique de I'imagerie du parenchyme pulmonaire en
IRM

L’'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) du parenchyme pulmonaire est un challenge du
fait: 1) du mouvement respiratoire qui doit étre géré soit par une apnée ou une
synchronisation ; 2) du faible rapport signal sur bruit (S/B) di a la fois a la faible densité du
parenchyme pulmonaire (0,1 g.cm=, en moyenne dix fois moins que les autres tissus) et a la
nature tres hétérogene des microstructures alvéolaires du parenchyme qui multiplient les
interfaces air-tissu (respectivement diamagnétique et paramagnétique) [6]. Ces variations de

susceptibilité entre I'air et les tissus (Ax ~ 9 ppm [37]), font décroitre le signal, avec un temps
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de relaxation transverse apparent T, du parenchyme, de l'ordre de 2 ms a 1,5T et de 0,5 ms
a 3T [6]. L’ensemble de ces contraintes réduit I'intérét de I'RM en comparaison a la référence
gu’estla TDM pour I'évaluation des lésions du parenchyme pulmonaire notamment les lésions
a bas contraste telles que le verre dépoli ou I'emphyséme. Néanmoins, I'IRM fournit,
contrairement a la TDM, une imagerie multi contrastes et non ionisante. Ce dernier point peut
étre intéressant en pédiatrie ou dans le cas de maladies pulmonaires chroniques telles que la
sarcoidose nécessitant des contrdles réguliers [21]. De plus, les séquences a temps d’écho
ultracourt (UTE pour Ultrashort Time Echo) ou temps d’écho zéro (ZTE pour Zero Time Echo)
permettent, grace a un temps d’écho inférieur a quelques dizaines de microsecondes, de
visualiser le parenchyme pulmonaire [38]. Enfin, le second écho, a des temps d’écho plus
standards, de l'ordre de la milliseconde, sur une séquence UTE pourrait augmenter la

sensibilité et la discrimination des Iésions parenchymateuses.

3.2 Protocole

La séquence 3D UTE spiral VIBE (3D-USV) est un prototype dérivé d’'une séquence 3D écho
de gradient, permettant I'acquisition d’'images a des temps d’échos ultra-courts [38]. La
séquence est utilisée ici en double écho et acquise en coupe coronale. Un déclenchement
respiratoire automatique de la séquence permet de réaliser une acquisition de 'ensemble du
volume pulmonaire en fin d’expiration, le tout en moins de 3 minutes. Deux méthodes de
traitement des images sur console ont été appliquées : une opération de soustraction et une
opération d'image OU exclusion (XOR pour Exclusive OR). Le OU exclusif est un opérateur
booléen qui, pour son application en imagerie, renvoie une valeur positive uniguement si les
intensités entre 2 pixels sont différentes, contrairement au OU simple qui renvoie également
une valeur positive si les 2 pixels ont une méme valeur positive. Dans la méthode utilisée ici,

plus la différence est élevée plus la valeur renvoyée est haute.
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3D-UsV
Orientation Coronale
TRI/TE (ms / ms) 4,93/0,05; 1,84
Angle de bascule 5°
Résolution (mm?2) 16x1,6x1,6
Champ de vue (mm?2) 600 x 600 x 250
Bande passante (Hz/px) 925
Accélération SPIRIT 3
Déclenchement Expiration
Temps d’acquisition Selon respiration patient
(min:sec) ~3:00

Table 11.3-1 Parameétres de la séquence 3D-USV.

3.3 Résultats

Les résultats présentés ici sont des exemples illustratifs du potentiel de la séquence 3D-USV

a double écho.

Parmi les patients inclus dans I'étude clinique, deux hommes de 39 et 26 ans, le premier
porteur de nombreuses lésions pulmonaires et le seconde d’aucune lIésion, ont été

sélectionnés (Figure 11.3-1).

La position a I'acquisition de la TDM, bras levé et acquisition en apnée en inspiration bloquée,

est différente de celle en IRM, bras le long du corps et acquisition en fin d’expiration.
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L —

Figure 11.3-1 Coupes et reconstructions axiales comparant deux hommes porteurs d’une sarcoidose pulmonaire.
La maladie est a un stade plus avancé chez celui agé de 39 ans (colonne de gauche) que chez celui de 26 ans
(colonne de droite), qui a un poumon d’apparence normale. a et b montrent des coupes TDM avec les fleches
matérialisant des Iésions de fibrose. On retrouve les fleches correspondantes en IRM avec pour ¢ et d le premier
écho (TE= 0,05 ms) de la 3D-USV, pour € et f, son second écho (TE= 1,84 ms), pour g et h, la différence des
deux échos, et pour i et j le booléen OU exclusif.
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Les lésions de fibrose sont relativement bien visibles sur le premier écho a 0,05 ms de la
séquence 3D-USV (c) mais seules les Iésions les plus volumineuses sont visibles sur le
second écho a 1,84 ms (e). Les lésions redeviennent bien visibles en utilisant les images
acquises aux deux temps d’échos, notamment en effectuant un post-traitement basé sur une

pondération OU exclusif (XOR pour Exclusive OR) (i).

Les images XOR montrent en outre une augmentation générale du signal du poumon pour le
patient dont le poumon est pathologique (colonne de gauche) par comparaison avec le patient
dont le poumon a une apparence normale (colonne de droite) pour un fenétrage de contraste
identique. Cette augmentation de signal suggére I'existence d'un infiltrat interstitiel
pathologique (prolifération lymphocytaire et/ou fibrose collagéne) méme si une analyse
Iésionnelle fine reste difficile. Par ailleurs, les lésions de faible densité pourraient également

bénéficier des reconstructions XOR (Figure 11.3-2).
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Figure 11.3-2 : Reconstructions coronales TDM (A et E) et TULD (B et F), coupes coronales 3D-USV TE= 0,05 ms
(C et G) et image calculée XOR avec la 3D USV TE= 1,84 ms (D et H). Des plages de destruction fibreuse de
faible densité sont visibles, 'une dans la partie apicale du poumon droit (ovoide rouge) et l'autre dans la partie

moyenne sous-pleurale (cercle vert).
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3.4 Points essentiels

- L’imagerie du parenchyme pulmonaire est un challenge en IRM mais semble possible
grace aux nouvelles séquences a temps d’écho ultra court, y compris a 3T.

- L'utilisation de différents contrastes IRM (notamment I'acquisition en double écho avec
reconstructions XOR) pourrait étre prometteuse pour augmenter la sensibilité des
séquences UTE dans I'évaluation des Iésions interstitielles [39].

- Ces résultats doivent cependant étre considérés avec prudence compte-tenu des limites

de notre étude, notamment en terme d’effecitif.

4 Evaluation dynamique du volume pulmonaire

4.1 Evolution de méthodes

Un des avantages de I'IRM est la possibilité de visualiser la dynamique pulmonaire et du
diaphragme grace a une acquisition volumique ultrarapide (la totalité du volume pulmonaire
est acquise en moins d’'une seconde) sans ionisation, contrairement a la fluoroscopie
diaphragmatique utilisée pour I'étude dynamique du diaphragme [40]. L’étude de la dynamique
pulmonaire et particulierement du diaphragme n’est pas récente en IRM [41] mais son
utilisation en clinique reste confidentielle en comparaison a la fluoroscopie et aux ultrasons
pour I'étude du mouvement du diaphragme [42—-47]. Les études quantitatives pour la mesure
du volume pulmonaire utilisent des séquences d’écho de gradient optimisées pour atteindre
un état d’équilibre de I'aimantation transversale résiduelle (bSSFP pour balanced steady-state
free precession, [48]) [49,50]. Ces séquences ont néanmoins le désavantage d’étre acquises

en 2D. La séquence présentée dans cette partie bénéficie d’'une acquisition en 3D.
4.2 Seéquence et algorithme de rendu 3D

4.2.1 Séquence VIDE

La séquence 3D écho de gradient VIBE (Volume Interpolated Breathhold Examination),
correspond a une acquisition multi-mesures dynamique ce qui est en fait un oxymore, d’ou
I'utilisation préférentielle de 'acronyme VIDE pour Volume Interpolated Dynamic Examination.

Les paramétres d’acquisition sont développés dans la Table 11.4-1.

Le principe ici est de minimiser drastiquement le temps de répétition ainsi que de pousser
l'interpolation au maximum. Ainsi, I'intervalle de temps est minimum entre les mesures tout en

gardant un minimum de résolution et d’information nécessaires a la reconstruction du volume
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acquis. Trente volumes pulmonaires complets sont acquis pour un temps d’acquisition en

respiration libre de 30 secondes.

VIDE
Orientation Coronale
TRI/TE (ms / ms) 1,86/0,69
Angle de bascule 5°
Résolution (mm?3) 3,28 x 3,28 x5
Champ de vue (mm?3) 406 x 420 x 200
Bande passante (Hz/px) 1530
Accélération CAIPIRINHA 3D 5
Déclenchement Aucun / respiration libre
Temps d’acquisition
(min:sec) 30 mesures : 0:30

Table I.4-1 Table des paramétres de la VIDE.

4.2.2 Algorithme de rendu 3D

L’algorithme mis en place par Erwan Lescene lors de son stage de Master 2, a été établi sous
Python en utilisant les librairies de visualisation VTK et son interface de visualisation Mayavi.
Une segmentation 3D automatique des contours pulmonaires a ainsi pu étre effectuée pour
chacun des 30 volumes pulmonaires acquis durant la séquence de 30 secondes. Le volume
de chaque voxel est déterminé grace aux informations DICOM permettant ainsi de calculer
simplement les volumes pulmonaires droit et gauche a chaque instant. Les volumes

pulmonaires sont ensuite lissés grace a Meshlab a des fins de visualisation (Figure 11.4-1).

Figure I1.4-1 lllustration du fonctionnement de I'algorithme de rendu 3D du volume pulmonaire a un instant t
depuis la segmentation automatique du volume (A) au rendu lissé (C) en passant par le rendu 3D brut (B).
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4.3 Etude de la mobilité pulmonaire

La visualisation de la dynamique du diaphragme et des Iésions pulmonaires est tout a fait
réalisable méme sans I'utilisation de logiciel spécifique. La Figure 11.4-2 montre la
reconstruction TDM (a) et les coupes IRM coronales (b, c et d) de la partie postérieure des
poumons d’un patient. Les images en inspiration compléte sont visibles sur la reconstruction
TDM (@) et sur la coupe correspondante de la séquence VIDE (c) et celles acquises en
expiration compléte sur la coupe de la 3D-USV (b) et sur la méme coupe de la VIDE mais

acquise 7 secondes plus tard (d).

Un profil d'intensité (ligne jaune) passant par le déme du foie et par deux lésions de fibrose
pulmonaire a été tracé sur les coupes VIDE et reporté sur les images TDM et 3D-USV. Les
profils d’intensité en fin d’inspiration (bleu) et fin d’expiration (orange) sont visibles sur le
graphique (e) notamment au niveau du foie (noir), de la Iésion 1 (rouge) et de la Iésion 2 (jaune
foncé). On observe la dilatation et la compression des plages fibreuses en inspiration et
expiration respectivement, avec la particularité pour la Iésion 2 de se décomposer en deux

parties distinctes visibles uniguement en fin d’inspiration.

Dans cet exemple précis, une respiration normale a été demandée au patient. Une respiration
profonde pourrait étre demandée pour obtenir un apercu plus complet de la mobilité
pulmonaire. Cette séquence pourrait servir de complément aux tests d’efforts qui ne donnent
pas acces a la visualisation locale de la mobilité pulmonaire, afin éventuellement de
démasquer des zones de poumon pathologique a un stade précoce, ou de fournir des
informations pronostiques. Elle pourrait également grace a son temps d’acquisition trés court,

faire office de localisateur précis prenant en compte la mobilité pulmonaire.
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Profil d’intensité VIDE pour I'expiration compléte et inspiration
compléete, AT=7s

Lésion 1 Lésion 2

mm

—Finins —Fin exp

Figure 11.4-2 Reconstruction TDM (a) et coupes IRM 3D-USV premier écho (0,05 ms), VIDE en fin d’inspiration (c)
et VIDE en fin d’expiration (d) en vue coronale pour le méme patient de 39 ans. Le profil d’intensité (ligne jaune)
parcourant le poumon droit est tracé sur le graphique (e) pour la VIDE en fin d’inspiration et expiration en bleu et
orange respectivement, en partant du foie (noir), jusqu’a l'apex du poumon ou se trouve la lésion 2 (jaune), en
passant par la Iésion 1 (rouge). Les fleches noires, rouge, et jaune désignent respectivement le foie, la Iésion 1 et
la lésion 2 et sont reportées, avec le profil d’intensité, sur les images a, b, ¢ et d.

L’utilisation du logiciel de segmentation 3D automatique (Figure 11.4-1) permet de visualiser la
dynamique pulmonaire mais également les mesures des volumes a chaque instant. A titre
d’illustration, cette dynamique chez un patient porteur de sarcoidose a été comparée a celle
d’un volontaire sain de méme gabarit acquise via la méme séquence pendant 50 secondes
(Figure 11.4-3). On remarque sur les rendus surfaciques des irrégularités de forme du poumon
chez le patient ainsi qu'une respiration plus erratique que celle du volontaire sain.
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Figure 11.4-3 Comparaison de volumes lissés d’un volontaire sain (gauche) et un patient (droite) de méme gabarit
(haut). L*évolution du volume pulmonaire en fonction du temps correspondant est représentée sur 50 secondes
pour le volontaire sain et 30 secondes pour le patient (bas).

4.4 Points essentiels

- L’IRM pulmonaire permet d’obtenir rapidement une estimation localisée de la mobilité
pulmonaire. Ces données sont encore tres préliminaires mais pourraient éventuellement
permettre de dépister les lésions de fibrose a un stade précoce, ou encore avoir un intérét

pronostique dans les poumons fibreux rétractiles dont on sait que la mobilité est moindre.

Une visualisation dynamique est disponible en matériels supplémentaires dans le fichier

Poumon_Dynamiques.pptx disponible au lien suivant :

https://unirenl-my.sharepoint.com/:u:/g/personal/louis marage univ-
rennesl fr/EZBESgkprwdDjV8tXHFMsxoBbJsNDerqulilUgbAIX9PUw?e=f889k6

5 Conclusion

Ces trois applications de I'lRM a I'organe poumon sont exploratoires et encore trés éloignées

d'une pratique de routine clinique. Elles donnent un apergu des possibilités de I'IRM
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Conclusion

guantitative pulmonaire, mais aussi des défis techniques a relever, notamment des limites de
I'utilisation d’un champ a 3T pour I'imagerie thoracique. Ce haut champ augmente en effet les
effets de susceptibilité magnétique qui sont maximum au sein du parenchyme pulmonaire et
dégradent la qualité des images méme avec les séquences UTE [51]. Les images obtenues
sur le médiastin souffrent également, bien qu'a un degré moindre, de ces artefacts de
susceptibilité, rendant I'IRM quantitative des ganglions médiastinaux probablement
insuffisamment reproductible. L’utilisation des méthodes d’acquisitions rapides comme le
compressed sensing autorisant 'acquisition d’images a partir d’'un remplissage trés partiel du
plan de Fourier, permettrait une réduction significative des temps d’acquisition [52,53]. Ce gain
de temps pourrait étre mis a profit pour accumuler plus de signal et améliorer la résolution des

images en conservant un temps d’acquisition compatible avec une étude clinique.

Le compressed sensing combiné a une séquence UTE et une reconstruction rétrospective
pourrait aussi améliorer 'lRM dynamique pulmonaire, ainsi que I'a montré I'étude de Feng et
al. [54]. Une autre étude trés récente a également montré I'intérét de 'UTE pour la spirométrie
par résonance magnétique [55]. Notre méthode pour I'évaluation du volume pulmonaire
présente néanmoins l'avantage d’étre trés rapide et accessible sur toute les machines

cliniques actuelles.

La séquence 3D-USV double écho pourrait ouvrir des perspectives concernant la détection
des lésions fines ou a bas contraste en IRM et ainsi éviter le recours a une TDM irradiante. La
quantification du T, du parenchyme pulmonaire, théoriquement possible grace aux deux
échos, n’est pas réalisable compte-tenu de I'encodage spécifique de la séquence qui biaise le

TE effectivement mesuré. Ce point sera détaillé au Chapitre IV.

Au total, 'RM pulmonaire quantitative reste un défi technique notamment a 3T. Les chapitres
suivants sont dédiés a l'imagerie quantitative a 1,5T de la moelle osseuse du rachis et du
poignet, qui est préservée des difficultés liées au mouvements ainsi que des effets trop

marqués de susceptibilité magnétique.
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Chapitre Il = IRM quantitative
multiparamétrique de la moelle osseuse
du rachis

1 Introduction

Dans le chapitre précédent, les difficultés de réalisation d’'une IRM quantitative des poumons
ont été mises en évidence. Ces difficultés sont réduites dans le cas de I'étude quantitative de
la moelle osseuse du rachis par IRM. En effet, le rachis est bien plus volumineux et statique
gue des ganglions, bien que son imagerie puisse étre perturbée par les mouvements
respiratoires. Par ailleurs, les temps de relaxation sont plus longs que ceux du parenchyme
pulmonaire par exemple. En revanche, d’autres contraintes sont a prendre en compte et
'accés a des biomarqueurs complémentaires introduit de nouvelles questions. Mais avant

d’aborder ces points en détall, il est nécessaire de décrire brievement la moelle osseuse.

La moelle osseuse, organe primaire du systéme immunitaire, est hétérogéne et sa composition
peut évoluer naturellement, que ce soit pour sa composition en tissu adipeux (graisse) et tissu
hématopoiétique (cellules souches génératrices notamment de cellules sanguines) [56-59].
Ces changements concernent également la vascularisation plus importante lorsque le tissu
hématopoiétique est prédominant (moelle rouge) que lorsque le tissu adipeux prédomine

(moelle jaune) [60,61].

L'IRM quantitative peut étre mise a contribution dans ce milieu complexe pour en contrdler
lintégrité [62]. Cette intégrité peut se trouver mise & mal a cause de pathologies affectant
directement ou non la moelle osseuse telles que la prolifération de cellules tumorales
(métastases, leucémies, myélomes...) ou I'ostéoporose (diminution progressive de la masse
osseuse) [63-69].

Les méthodes de mesure des biomarqueurs étudiés dans ce chapitre sont dans la continuité
des travaux de thése de Caroline Le Ster dont ce chapitre et, en cascade, le chapitre suivant
découlent directement [70]. Ainsi, un protocole IRM multi-paramétrique regroupant la mesure
de la fraction de graisse, des temps de relaxation longitudinale et transversale de I'eau et de
la graisse ainsi que les parametres de diffusion IVIM, la perfusion, la diffusion et la pseudo-
diffusion, a été mis en place. Il se base sur les méthodes Dixon a deux angles (le spectre
caractéristique de la graisse détaillé par Hamilton et al. [11] est présent également dans la

moelle osseuse [62,71,72]) et IVIM vues au chapitre | qui peuvent étre appliquées dans la
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moelle osseuse [73—75]. Lors de ce travail, deux lignes directrices ont été suivies. La premiere
a été d’assurer la compatibilité des méthodes proposées avec la pratique clinique. La seconde
a consisté a minimiser et/ou a prendre en compte les facteurs confondants pouvant intervenir

lors de la mesure des différents biomarqueurs cités.

Ce chapitre est présenté sous la forme de I'article publié dans le journal Magnetic Resonance
Imaging qui a fait suite a deux posters électroniques présentés au cours de I'ISMRM de Mai
2019 a Montréal, Canada. Ce chapitre a également servi a I'établissement du poster
pédagogique récemment primé en mention spéciale aux Journées Francaise de Radiologie
d’Octobre 2020.

2 Confounding factors in multi-parametric g-MRI

protocol: a study of bone marrow biomarkers at 1.5T

2.1 Introduction

In recent years, there have been many advances in the field of MR imaging of bone marrow.
Among the different sites of the body where bone marrow resides, the vertebrae have
particularly attracted the interest of the MRI scientific community. This is because the vertebral
bone marrow is a common site of cancer [65,74]. Furthermore, pathologies such as
osteoporosis induce modifications in the vertebral bone marrow microenvironment and are the
cause of vertebral fractures [62,76]. In general, these tissue microstructural changes -caused
by myeloma, osteoporosis or other pathologies- can be detected with T1, T2 and T2*-weighted

MR imaging with significant sensitivity [77-82].

In addition to relaxation-weighted imaging, several studies, mainly presented in the recent
review by Karampinos et al. [62], have been dedicated to quantify T;-, T,- and T;-" relaxation
times as well as other vertebral bone marrow biomarkers (VBMBS) such as the proton density
fat fraction (PDFF) and the IVIM diffusion and perfusion parameters, namely the diffusion
coefficient (D), the pseudo-diffusion coefficient (D*) and the perfusion fraction (f). All these
biomarkers are particularly interesting considering myeloma patients follow up [64,65,83-88].
In addition, since the IVIM perfusion fraction is correlated with enhanced contrast perfusion

MRI [74,85], the use of this biomarker may limit the contrast agents injections.

When quantifying VBMBS, and in general bone marrow biomarkers, an important characteristic
of this tissue has to be taken into account. Specifically, the bone marrow differs from other
tissues of the human body since it contains two major components (water and fat) that are

present in comparable proportions, in addition of trabecular bones. This feature has two main
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consequences on the assessment of MRI biomarkers such as the relaxation times, the
diffusion coefficients and the perfusion fraction. First, for an improved tissue characterization
of bone marrow, the separate assessment of the relaxation times of water and fat is necessary
[12,71,89]. Secondly, with respect to the quantification of diffusion and perfusion, an efficient
fat suppression is necessary to minimize the confounding effects originating from the lipid
signal [90-92]. But, this fat suppression bring a confounding effect, this time on the perfusion
fraction [92].

In the last few years, a number of studies have been conducted to investigate and tackle the
two aforementioned points. First, the separate quantification of the T; of water (T;y,), the T; of
fat (Tyr), the T, of water (T5,), the T, of fat (T;z) and PDFF was achieved using a 3D gradient
multi-echo VIBE-Dixon sequence, in two breath-hold acquisitions with two different flip angles
[12,71,93]. Regarding the second aforementioned point, in a very recent study [92] the effects
of the lipid signal and different fat suppression techniques on the quantification of the IVIM
diffusion and perfusion parameters were assessed using the RESOLVE (read-out
segmentation of long variable echo train) sequence. In comparison to the single-shot EPI
sequence, typically employed in vertebral bone marrow IVIM studies [19,73-75,84,94-96], the
RESOLVE sequence allows for the acquisition of images with an improved spatial resolution

and reduced distortions [19].

Despite these recent progresses and the growing number of MRI studies on VBMBs
guantification, little attention, in general, has been paid to the regional variations of VBMBs
within a single vertebra. In particular, little is known regarding 1) the VBMBs spatial
heterogeneity in a vertebra and 2) the potential of current quantitative MRI methods to assess,

when present, this spatial heterogeneity.

In the current study we sought to investigate confounding factors when measuring VBMBs.
Two regions of interest, the anterior and posterior area of lumbar vertebrae, were chosen for
investigation in young volunteers. Measurements of the PDFF, the relaxation times T;y,, TyF,
Tow, Tor as well as the IVIM diffusion and perfusion parameters D, D* and f were carried out
and the values of VBMBSs obtained in the anterior area were compared to those in the posterior

area.
2.2 Materials & Methods

2.2.1 MR Imaging

All experiments were conducted on a group of 14 healthy volunteers (7 women and 7 men,

age 24 + 3 years), according to the procedures approved by the local Institutional Review
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Board, thus informed consent was obtained from all individual participants included in the
study. MRI acquisitions were carried out at 1.5T (MAGNETOM Aera, Siemens Healthcare,
Germany) on the lumbar spine of the volunteers, with the dedicated 32 channels spine coils.
The MRI protocol was performed in sagittal orientation and included two sequences: the
RESOLVE diffusion-weighted sequence for the measurements of the IVIM parameters and the
VIBE-Dixon sequence (3D gradient-echo volumetric interpolated breath-hold examination)
acquired at two different flip angles, for the measurements of PDFF, Ty, Ty, Toy and Typ. In
order to assess the reproducibility of the technique, for each volunteer, both the VIBE-Dixon
and the RESOLVE sequence were performed twice.

The RESOLVE sequence was acquired with the SPAIR (Spectral Attenuated Inversion
Recovery) fat suppression module and with the following parameters: TR/TE 2400/58 ms;
bandwidth 1330 Hz/Px; FOV 400 x 400 mm?2; matrix 188 x 188; 10 slices of 6 mm; iPAT 3; 3
segments in the readout direction; 2 averages; b-values = [0, 50, 100, 150, 400, 800, 1000

s/mmZ]. The acquisition time was 4min 41sec.
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Figure I11.2-1 Sagittal MR Images of RESOLVE sequence (left), b = 0 s/mm?, and DIXON sequence (right), TE =
1.23 ms and FA = 5°, of a healthy volunteer. ROIs are shown with cyan and orange circles for anterior and
posterior regions, respectively.

The VIBE-Dixon sequence was acquired with a TR of 8.2 ms, four echo times: 1.2, 2.4, 4.4
and 6.8 ms, bandwidth 1220 Hz/Px, FOV 325 x 400 mm?2, matrix 179 x 256, partial fourier 6/8,
72 slices of 4 mm and CAIPIRINHA (Controlled Aliasing In Volumetric parallel imaging results
in higher acceleration) total acceleration factor of 4 (2 in phase direction and 2 in slice encoding
direction). The VIBE-Dixon acquisition was performed at two flip angles, 5° and 15°, with each
acquisition in breath hold lasting 16 seconds. In order to correct the T; measurements, each
VIBE-Dixon was followed by a TurboFLASH Bi:-Mapping sequence with the following
parameters: TR/TE 2000/1.5 ms, flip angles 5° and 15°, bandwidth 490 Hz/Px, FOV 400 x 400
mmz, matrix 64 x 64, and 7 slices of 8 mm, for an acquisition time of 4 seconds.
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2.2.2 Data Analysis

Regions-of-interest (ROIs) were drawn in the anterior and posterior region of the five lumbar
vertebrae for each volunteer with ImageJ (NIH, Bethesda, MD, http://imagej.nih.goV/ij/). Each
ROI had an area of 21 voxels for the images acquired with the RESOLVE sequence, 177
voxels for the VIBE-Dixon. An additional ROI taking the majority of the vertebra volume was

also drawn to simulate a standard ROI analysis.

The original B: map obtained from TurboFLASH B:-Mapping sequence while assumed to vary
smoothly showed some dependence to the underlying tissue characteristics Thus, after a data
normalization to the expected flip angle from original By map, a morphological mask was
applied to remove the unwanted background noise. Afterward, a 3" order 3D polynomial was
fitted to these data, giving a smooth flip angle map (FA-map). This fitting was done with a
weighted LinearModelFit function in Mathematica (Wolfram Research, Champaign, IL, USA),
the weights being used in order to avoid outliers during the fitting. This method is similar to a

published method for a variable flip angle T,-map correction [97].
I {a.u.}

1.0

0.8

06

0.4

0.2

b (s/mm?)
200 400 600 800 1000

Figure 11.2-2 Signal intensity for the anterior region (cyan square) and posterior region (orange triangle) versus

the b-value and the bi-exponential fitting in one same lumbar vertebra (L3). The cyan-continuous line represents

the fit for the anterior region (f = 7 %, D = 0.42 x 10-* mm?/s, D* = 12 x 10-* mm?/s) and the orange-dashed line
represents the posterior one (f = 20 %, D = 0.54x 10 mm?/s, D* = 12x 10 mm2/s).

The values of PDFF, Ty, T1w, Tow @nd T, were obtained by fitting the signal of the multi-echo
VIBE-Dixon to a model described in previously published study [12]. In this study, it was shown

that 2 angles and 4 echo times was the optimal choice to extract the biomarkers in only two
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breath holds. For the same reason the fat peak at 5.3 ppm was not taken into account in this

study.

The values of T}, and T, were corrected with the actual flip angles provided by the previously
described FA-map.

To extract the IVIM diffusion and perfusion parameters, a two-step segmented algorithm was
used [98]. The diffusion coefficient D was first fitted to a mono-exponential function using the
4 higher b-values: 200, 400, 800, 1000 s/mm?2. In the second step, using all the b-values and
the fixed D value obtained in the first step, the IVIM bi-exponential model was used to extract
the f and D* values. Considering the 3 components volume model, given in Lasbleiz et al. [92],

the PDFF-corrected perfusion fraction feorr is given by fppgr = f (1 — PDFF).

Data fitting of both RESOLVE and VIBE-Dixon data was performed using the constrained

NonlinearModelFit function in Mathematica.
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Figure I11.2-3 Signal intensity for the 5° (lighter filled circle) and 15° (darker cross) native flip angle acquisitions
versus echo time. The models fitting in one lumbar (L3) vertebra for the anterior (top blue continuous line; PDFF =
31%, Taw= 730 ms, T1r= 256 ms, T2*w = 15 ms, T2*r = 13 ms) and the posterior region (bottom orange dashed
line; PDFF = 37%, Tiw = 657 ms, TiF= 382 ms, T2*w = 13 ms, T2*+= 10 ms) are shown.
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2.2.3 Statistical analysis

The values of the VBMBs (PDFF, f, feoer, Taws Taws Taws T2r, D @and D*) measured in anterior
region were compared to those measured in the posterior region, with the Wilcoxon signed-
rank test which is a robust statistical test without a priori about the normality of the data
distribution. The statistical analysis was performed using the SignedRankTest function in
Mathematica. A threshold of p<0.01 was used to define statistical significance.

2.3 Results

Figure 111.2-1 shows two MR images (RESOLVE, left and VIBE- Dixon, right) of the spine in
one volunteer. The ROIs illustrate the anterior and posterior regions (in cyan and orange color,
respectively) that were selected for the data analysis of the VBMBSs in each lumbar vertebra.
Figure 111.2-2 shows two examples of IVIM signal decays of the L3 vertebra, in the same
volunteer. One decay corresponds to the L3 anterior region (cyan, squares), the other to the
L3 posterior region (orange, triangles). The bi-exponential fitting curves for the anterior
(continuous line) and posterior (dashed line) region are also illustrated. These curves show a
good agreement between experimental data and fitted values. A higher perfusion fraction in
the posterior region is noticeable when observing the IVIM signal at the b-values between 0
and 200 s/mm?. Figure I1.2-3 shows the anterior (top graph) and posterior (lower graph) ROI
signal, acquired with the multi-echo VIBE-Dixon at 5°(filled circle) and 15° (cross) on the same
volunteer. The fitted curves are also displayed; a good agreement between experimental data
and fitted values is observed. Visual inspection of these curves suggests a difference between
the anterior and posterior region: for instance, when observing the out-phase echoes (2.4 ms
and 6.8 ms) the difference in signal between the 5° and 15° is more pronounced in the anterior
region, compared to the posterior region.

Table Il.2-1 summarizes the result of the data analysis of the VBMBs, showing the mean and
standard deviation values calculated over all volunteers, in the anterior and posterior region of
the lumbar vertebrae. R; column indicates the values in the first measurement; and R refers
to the second one. The p-value from the Wilcoxon signed-rank test is provided in the last
column. Those in bold correspond to a p-value less than the significance threshold of 0.01.
The feore p-value (~10* in average) is higher than the f one (~10° in average). The corrected
perfusion fraction feprr is smaller than the measured perfusion fraction f value by 30 % and 37
% respectively in anterior and posterior region in average. Two additional tables that compare
the measurement in the whole vertebral body and those done in the anterior and the posterior
area are available in supplementary material. The differences are significant between the

whole area and the anterior one for the fives biomarkers from the double Dixon method.
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Complementary, the differences are significant between the whole area and the posterior one

for the IVIM parameters and the fpprr.

Figure Ill.2-4 shows the sagittal FA-map fitted from the overlaid raw data (not colorized),
masked and normalized to the native flip angle, at the isocenter slice for a native flip angle of
15°. The plot profiles (white lines) in the head-foot and anterior-posterior, upper (dot) and lower
(triangle) plot respectively, are also visible. We can see both the fitted (blue) and the
normalized raw (orange) data points which are in good agreement. The tissue related variation

of raw data is mainly visible in the anterior-posterior direction, near the 40" pixel.

Anterior Posterior p-value
R1 R2 R1 R2 R1 R2

PDFF (%) 30+ 10 308 34+10 34 +10 2.110%* 25107*
f (%) 14+9 16 £ 10 22 +12 21+10 3.210%* 6.710%*
frorr (%) 10+6 11+6 14+7 13+6 1.510%" 8.710%"

Taw (MS) 780 £ 190 785+ 176 768 + 189 761 + 189 0.18 0.11
Tie(mMS) 295 + 92 308 + 87 336 £ 99 338 + 86 2910%* 3.810%*
To*w (MS) 13+4 13+4 12+5 12+4 4.010%* 85107*

T2*: (Ms) 13+20 10+5 11+7 12+7 0.51 0.13
D (x10°mm?/s) | 0.39+0.12 0.44+0.26 | 0.42+0.12 0.49+0.20 | 2.7103%* 6.7105*
D* (><10'3 mm2/s) 18+ 12 18+ 10 23+ 15 26+ 17 0.01 4.7 104 *

Table 111.2-1 Numerical values of VBMBSs, expressed as mean + standard deviation, for both anterior and posterior
region for the first and the second repetition (R1, R2 respectively). The p-value from the paired signed rank
Wilcoxon test is given for each parameter. * : p-value < 0.01.

Figure I11.2-5 represents an explicative scheme of the corrected perfusion fraction with proton
density fat fraction and its interest. We can consider A and B to be two volumes (ROI or voxel)
with 3 compartments namely tissue lipids, tissue water and blood perfusion. The numerical
values of PDFF are inspired by the study of Carmona et al. [86] from the L4-S2 highly
myelotoxic baseline for A and post-treatment for B. In this example, while the two volumes A

and B have the same actual perfusion fraction feorr = 10 %, the fractions measured with fat
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suppression, f = 17% (A) or 33% (B), are significantly higher than actual perfusion fraction, but
also are significantly different from each other. The perfusion fraction value measured with fat

suppression is very sensitive to the fat content in the volume of interest.

2.4 Discussion

In the current study, we measured in lumbar vertebral bone marrow of young healthy
volunteers the following VBMBs: the proton density fat fraction, the perfusion fraction, the T;
and T, relaxation times of the water and fat components, the diffusion and the pseudo-diffusion
coefficient. The measurement of these VBMBs was performed in the anterior and posterior
region of each lumbar vertebra. A significant difference between the anterior and posterior
values of proton density fat fraction, perfusion fraction and its corrected version, T; of fat, T, of
water and diffusion coefficient was observed.

2.4.1 Proton density fat fraction and perfusion fraction

The proton density fat fraction and the perfusion fraction are important biomarkers in clinical
and research settings because of their direct physiological interpretation. Among the VBMBs
measured in the current study, these two biomarkers display the largest significant difference
between anterior and posterior regions. The proton density fat fraction measured in the
posterior region was higher than the one measured in the anterior region. This result is in
agreement with physiological fact that, in the young population, yellow bone marrow
agglomerates more likely around the large vessel in the posterior region of the vertebra. Again,
only present in the young population, this fat pattern is very well illustrated in the study of Ricci
et al. [99]. This known regional differences justify the choice of these two regions for the current

study on young healthy volunteers.

With respect to the values of proton density fat fraction in vertebrae, the review of Karampinos
et al. [62] reported values around 30% from several studies, in young volunteers. The vertebral
proton density fat fraction measured in the current study is in good agreement with these

literature values.

The perfusion fraction measured in the posterior region was higher than the one in the anterior
region. This result can be readily explained when looking at the anatomical structure of the
vertebra, which displays a higher vascularization in the posterior region. The values of the
perfusion fraction measured in the current work are in agreement with previous studies
performed in young healthy volunteers. Marchand et al. [73] measured a perfusion fraction of
14 £ 6 %, in an ROI that included the whole vertebral body; Lasbleiz et al. [92] reported a

perfusion fraction of 12 + 3 %, measured in the anterior vertebral region.
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To our knowledge, the IVIM measurement with fat suppression of perfusion fraction
measurement was never corrected. Thus, no literature value comparison is available.
Nevertheless, feorris still significantly different between anterior and posterior. We are aware
that the correction effect is not important due to the small fat fraction difference (~ 4 %) but this
correction becomes mandatory in the case of longitudinal studies with strong PDFF variation
as shown in the Carmona et al. study [86].

2.4.2 Tjrelaxation times of water and fat

A significant difference was observed in the T, of water between the anterior and posterior
region; specifically, the T, of water was shorter in the posterior part of the vertebra. It should
be noted that a higher trabecular bone density, which induces microscopic magnetic field
inhomogeneity, characterizes the posterior region [100,101]. These inhomogeneities are most
likely the origin of the observed shortening of the T, of water in the posterior region. No
significant difference was observed in the T, of fat between the anterior and posterior region,
despite the fact that the increased microscopic inhomogeneity should have an effect also on
the T, of fat.

The T, of water measured in the current study is in good agreement with two previous studies
[12,71] (13.7 £ 2.9 ms and 12.7+ 5.3 ms, in the anterior region), where the same quantification
method was applied. Similarly, the T, of fat are close to the measurements from those two

previous studies [12,71] (11.4 + 2.7ms and 15.9 + 3.8 ms, in the anterior region).

2.4.3 T; relaxation times of water and fat, B1 inhomogeneity

The B: inhomogeneity correction is advisable when using variable flip angle method to
calculate T; [102]. The B; variation remains small in the anterior-posterior direction at the short
scale of a single vertebra (~1°). On the other hand, this variation is significant through the spine
(from 16° at the isocenter to 13° at the lower border of the field of view). The correction must
be applied to calculate the mean T; value of vertebrae or compare vertebra at different

locations more accurately.
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Figure 11.2-4 Flip Angle map overlaid by masked original sagittal B1-map. Plot profiles (white lines) show both the
fitting (blue) and the raw data (orange), from head to feet direction (upper, dots style) and from left to right
direction (lower, triangle style).

The T, of water displayed no significant difference between the anterior and posterior region.
On the other hand, the T;of fat was significantly longer in the posterior region. In a previous
study, Hu and Nayak [103] investigated the T; of water and fat in phantoms and observed a
decrease of the T; of fat with increased proton density fat fraction. In the current study, we
observed a longer T, of fat in the posterior region, which displays a higher proton density fat
fraction (34% vs 30% on average) than the anterior region. There is no clear explanation for
these findings. It should be pointed out that our experiment was performed in vivo on vertebral
bone marrow, which is a tissue more complex than the water-fat phantoms employed by Hu
and Nayak. As a matter of fact, the bone marrow includes additional tissue components such
as the trabecular bone, which substantially affects the tissue microenvironment.
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In a previous study [12], where a similar quantification method was used, it was observed a
Tyw =701 £ 151 ms and aT;r = 334 + 113 ms in the anterior region of lumbar vertebrae. These
values are slightly different than those observed in the current study. It should be noted that in
the current study we performed an additional acquisition, that is, the B1 mapping. The
additional information regarding the flip angle was here used to correct the T, measurement.
This newly applied correction could explain the T; differences between the previous and the
current study. Furthermore, T; values previously measured by Traber et al. [104] (T, = 882 £
33 ms and Ty = 266 £ 2 ms) and Biffar et al. [105] (T;, = 872 + 129 ms and T, = 324 + 81
ms) in the whole vertebral body and with a different acquisition method are comparable to the
values observed in the current study.

2.4.4 IVIM diffusion and pseudo diffusion coefficients

Regarding the other two IVIM parameters, namely D and D*, a robust IVIM fitting method was
applied with fixed D method [98].

The value of D in the anterior region was significantly smaller than in the posterior region. The

magnitude of the difference, however, was small and at this stage, its origin is not clear.

With the respect to the D value measured in healthy volunteers in previous IVIM studies,
Lasbleiz et al. [92] reported a value of 0.42 + 0.07 x 10 mm2/s, using the RESOLVE sequence
with the same b-values as the current study; Marchand et al. [73] observed a value of 0.60 +
0.09 x 10 mm2/s with a single shot EPI sequence and 5 b-values (0, 50, 100, 200, 600 s/mm?2).
Furthermore, in a literature review by Dietrich et al. [76] an average apparent diffusion
coefficient of 0.45 + 0.25 x 10 mm2/s, measured in vertebrae using the mono-exponential
model, was reported. Overall, the D value observed in the current study is consistent with the

previous IVIM studies and mono exponential measurements.
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Figure 111.2-5 Scheme illustrating the perfusion fraction measurement and its correction feorr = f * (1 - PDFF). Let
A and B be two volumes of interest. If B differs from A by its location or the time of the measurement, a different
measured f is observed due to the variation of the PDDF (in space or time), while the perfusion fraction feorr is the
same for A and B.

Similarly to the D value, D* was smaller in the anterior region. In one measurement, the
difference anterior vs posterior was statistically significant, whereas in other measurement a
p-value of 0.01 was observed. With the exception of D*, it should be noted that for all other
biomarkers measured in the current study, the first and second measurement yielded
consistent results with respect to the statistical comparison between the anterior and posterior

region.

The values of D* measured in the current study are in good agreement with those observed in
previous studies (16 + 6 x 10 mm2/s, Lasbleiz et al. [92]; 28 + 9 x 10 mm2/s, Marchand et
al. [73]).

Lastly, it should be noted that the measurement of regional variations in the IVIM parameters
was feasible thanks to the RESOLVE sequence, which allows for a higher spatial resolution
when compared to the single shot EPI sequence.

2.4.5 ROI positioning in vertebral bone marrow studies

In the current study, we have investigated regional variations of VBMBs and observed a spatial
heterogeneity between the anterior and posterior regions in number of biomarkers. In other
words, the values of VMBMs change with the ROI positioning or while taking the whole
vertebral body, as it is usually the case in quantitative studies [59,73,82,105]. Thus, in
longitudinal studies care should be taken in reproducing the same ROI location along the whole
study. The approach of choosing the entire vertebral body overcomes this issue of ROI
positioning. However, this approach results in an averaging of VBMB values over tissue

regions with different characteristics and thus, might yield a potential loss of information.

78



Chapitre Ill — IRM quantitative multiparamétrique de la moelle osseuse du rachis

2.4.6 Short quantitative protocol for vertebral bone marrow studies

We have implemented a quantitative protocol to measure in vertebral bone marrow the
following biomarkers: the proton density fat fraction, the perfusion fraction, the T; and T,
relaxation times of the water and fat components, the diffusion and the pseudo-diffusion
coefficient. The advantages of this protocol include the short acquisition time (less than 6
minutes) and the use of clinically available MRI sequences. Thus, it can be used for both

research studies and diagnostic examinations.

2.4.7 Limitations

This study has numbers of limitations. First, a small number of volunteers was examined. Thus,

no investigation of gender specific differences was conducted. Secondly, the T, relaxation
time quantification was not quantified. A more complete protocol would include this biomarker,

for a complete characterization of vertebral bone marrow.

2.5 Conclusion

In the current study, we investigate confounding factors while measuring vertebral bone
marrow biomarkers in healthy volunteers. We showed the complementarity of the IVIM
perfusion fraction and the proton density fat fraction measurements in fatty medium. We
measured a significant difference in proton density fat fraction, perfusion fraction, T, of fat, T,
of water and diffusion coefficient between the anterior and posterior region of lumbar vertebrae
in young volunteers. This result highlights the importance of knowledge of confounding factors
in the measurement of biomarkers in bone marrow, and this is even more important in the case
of longitudinal studies. The quantitative protocol presented in this study takes less than 6
minutes and uses clinically available MRI sequences. Thus, it can be applied in both research

and clinical settings.
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2.6 Supplementary materials

Figure 111.2-6 Sagittal MR Images of the spine acquired with the DIXON sequence at TE = 1.23 ms and FA = 15°,
in a healthy volunteer. The selected ROIs are represented with green, cyan and orange ovoids respectively for
the whole, anterior and posterior regions of the vertebrae.
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Whole Anterior p-value
R1 Rz R1 Rz R1 Rz
PDFF (%) 33+10 33+9 30+10 30+8 7,8107° 1,5107"
f(%) 18 +11 18 +10 14+9 16+10 |2,8107" 0,09
feorr (%) 12+7 12+6 10+6 11+6 |1,410°" 0,14
Tiw (mMs) 748 +194 746+183 | 780+190 785+176 | 5910°" 1,910°"
T1r (ms) 324+92 332483 | 295+92  308+87 |1,410* 1,610*"
T2*w (ms) 12+4 12+4 13+4 13+4 |2,310°" 8,610%°"
T2* (ms) 12+6 11+5 13 £20 10+5 1 1
D (X10° mm?/s) | 0.39+0.12 0.45+0.18 [ 0.39+0.12 0.44+0.26 | 0,17 0,06
D* (X103 mm?/s) | 177 20+9 18 +12 18 £10 0,50 0,09

Table 111.2-2 Numerical values of VBMBSs, expressed as mean + standard deviation, for whole and anterior regions
for the first and the second repetition (R1, R2 respectively). The p-value from the paired signed rank Wilcoxon test
is given for each parameter. * : p-value < 0.01.
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Conclusion

Whole Posterior p-value
R1 Rz R: R: R: Rz
PDFF (%) 33+10 33+9 34+10 34+10 |3,610%° 0,02
(%) 18+ 11 18 +10 22+12 21+10 |5,510%° 6,110%"
foorr (%) 12+7 12+6 14 +7 13+6 |9,010°%" 1,510°"
Tiw (ms) 748+194 746+183 | 768+189 761 +189 0,07 0,13
T1r (ms) 324+92  332+83 | 336+99  338+86 |9,810°" 0,10
T2*w (ms) 12+4 12+4 12+5 12+4 0,72 0,04
T2* (ms) 12+6 11+5 11+7 12+7 0,32 0,17
D (X103 mm?/s) | 0.39+0.12 0.45+0.18 [ 0.42+0.12 0.49+0.20 | 3,010%" 3,910°"
D* (%10 mm?/s) 17+7 20+9 23+15 26+17 |4,410°" 1,710*"

Table I11.2-3 Numerical values of VBMBS, expressed as mean + standard deviation, for whole and posterior
regions for the first and the second repetition (R1, R2 respectively). The p-value from the paired signed rank
Wilcoxon test is given for each parameter. * : p-value < 0.01.

3 Conclusion

Les travaux de thése de Caroline Le Ster ont permis I'accés a un protocole optimisé de
guantification de la moelle osseuse comprenant deux séquences VIBE et RESOLVE
permettant la mesure de 8 biomarqueurs (fraction de graisse, relaxométrie de I'eau et de la
graisse ainsi que les paramétres IVIM) en moins de 6 minutes d’acquisition. Les objectifs
principaux de cette étude ont été d’assurer la compatibilité des méthodes proposées avec la
pratique clinique et de minimiser et/ou a prendre en compte les facteurs confondants pouvant

intervenir lors de la mesure des différents biomarqueurs cités.

L’un deux fut la correction d’angle réalisée via une cartographie du champ B;. Cette correction
a été implémentée grace a une méthode constructeur de contrble des champs créés par les
antennes d’émission en utilisant une séquence FLASH. Cette correction a été appliquée a la

méthode DIXON a deux angles. L’application de cette méthode utilisant la cartographie d’angle
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du constructeur, ne demande que peu de manipulations pour réaliser le post-traitement des

acquisitions.

Un autre point confondant, qui peut sembler plus trivial, mais est d'importance dans le suivi
longitudinal de pathologies, concerne la reproductibilité des placements des zones de mesure.
Nous avons démontré dans notre étude que les méthodes utilisées étaient assez sensibles
pour détecter des variations locales dans une méme vertébre et une variation significative par

rapport aux mesures sur 'ensemble du corps vertébral qui sont faites communément.

Enfin nous avons insisté sur 'importance de mesurer et de prendre en compte la fraction de
graisse si 'on souhaite effectuer une mesure du paramétre IVIM de perfusion dans un tissu

contenant une fraction de graisse non négligeable comme dans la moelle osseuse.

La prise en compte de I'ensemble de ces méthodes et corrections est cruciale dans le suivi
longitudinal de patients ayant des pathologies affectant la moelle osseuse. Ces études
compatibles avec la pratique clinigue permettent de réaliser des mesures précises des
biomarqueurs sur des régions d’intérét de quelques dizaines de voxels. En revanche, le
rapport signal sur bruit reste encore insuffisant aujourd’hui pour accéder a des cartographies
voxel par voxel des biomarqueurs étudiés. Pour accéder a des cartographies voxel par voxel
d'une partie au moins des biomarqueurs mesurés, il est nécessaire d’améliorer le rapport

signal sur bruit de prés d’'un ordre de grandeur.

Cependant, la moelle osseuse n’est pas uniquement présente dans le rachis, et une autre
localisation moins contraignante permettant de réaliser ces cartographies et des études
encore plus poussées de la moelle osseuse serait trés intéressante a évaluer. C’est ce qui fait

I'objet du chapitre suivant.
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Chapitre IV —Moelle osseuse du poignet

1 Introduction

Le poignet est une articulation fréquemment atteinte par des pathologies articulaires comme
l'arthrose ou la polyarthrite rhumatoide (PR), dont souffrent respectivement 240 et 25 millions
de personnes dans le monde [106]. L’arthrose est une maladie dégénérative causée par la
destruction progressive du cartilage, de facon idiopathique ou liée un trauma [107]. La PR est,
elle, causée par une réponse auto-immunitaire affectant la membrane synoviale, qui permet
la lubrification de l'articulation via le liquide synovial, pouvant créer des pannus synoviaux
affectant le cartilage puis I'os [108]. Dans ces deux cas, I'os sous-chondral, qui fait office
d’interface entre la moelle osseuse et le cartilage, est affecté [109-111]. Considéré jusqu’il y
a peu uniquement comme un support mécanique, il s’avére étre un acteur dans les échanges
chimiques intervenant dans la réponse inflammatoire et la reconstruction osseuse [109]. L'IRM
guantitative dans la moelle osseuse des articulations, dont le poignet, pourrait étre

intéressante pour mieux comprendre ces mécanismes.

L’IRM qualitative est d’ors et déja un examen de référence pour évaluer les dommages causés
par la PR. OMERACT (pour Outcome Measures in Rheumatology Clinical Trials), la
collaboration internationale pour la recherche concernant la PR, a ainsi créé une métrique
d’évaluation des symptémes de la PR dans le poignet basée sur un examen IRM [112]. Ces
symptomes comprennent la synovite, un épaississement de la membrane synoviale, I'érosion
osseuse, lésion nette de I'os. lls sont tous deux évalués en IRM par une séquence pondérée
en T, apres injection d’agent de contraste au gadolinium. Un dernier symptome évalué est
I'cedéme osseux, une Iésion dans les os trabéculaires, caractérisée par une augmentation de
la fraction d’eau dans la moelle osseuse, et évaluée en hypersignal sur des séquences avec
suppression de graisse pondérées en T2 ou STIR et hyposignal sur des séquences pondérées
en T1 [112,113]. LOMERACT, dans ses derniéres recommandations, appelle a diriger la
recherche dans I'évaluation de la PR vers des nouvelles séquences a pondération de diffusion,
a des fins de substitution aux injections d’agents de contraste, mais également vers de
nouvelles méthodes quantitatives pour réaliser des études plus approfondies dans I'évaluation

précoce de la PR ainsi que la réponse aux traitements [114].

Le protocole d’'IRM quantitative de la moelle osseuse proposé dans ce travail correspond
parfaitement aux demandes de TOMERACT et aux potentielles recherches sur I'os sous-
chondral. De plus, la localisation du poignet, immobile et pouvant bénéficier d’'une antenne

dédiée, permet d’améliorer nettement la qualité de I'acquisition. Nous verrons dans ce chapitre
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comment mettre a contribution cette augmentation du signal par rapport au rachis pour
améliorer notre protocole quantitatif lors de son adaptation au poignet et aller plus loin dans la

caractérisation de la moelle osseuse.

2 Voxel-based mapping of five MR biomarkers in the

wrist bone marrow

Cette partie est présentée sous la forme de I'article soumis a la revue Magnetic Resonance
Materials in Physics, Biology and Medicine, qui est accepté sous réserve d'effectuer des
révisions mineures. Cette étude propose une méthode fournissant des cartographies voxel par
voxel de la fraction de graisse et des relaxométries de I'eau et de la graisse dans le poignet.
Ces cartographies sont générées a partir du logiciel WAFDEV (Water And Fat Dixon Extended
Viewer) développé dans le cadre de cette thése et déposé a ’Agence pour la Protection des
Programmes (IDDN.FR.001.280006.000.S.P.2020.000.31230). Le mémoire utilisateur du
logiciel pour la version 1.0 est présenté en annexe. WAFDEV permet, outre, le calcul des
cartographies, la visualisation 3D de chacune des cartographies ainsi que des images sources
Le traitement et I'exportation des informations issues de volumes d’intéréts arbitrairement
choisis par I'utilisateur est réalisé par le logiciel. Enfin, un algorithme original tirant parti des
deux angles de bascule et de la correction d’angle permet d’éviter, méme a forte fraction de

graisse, l'inversion eau/graisse.

2.1 Introduction

Bone marrow is a unique composite organ composed by hematopoietic cells and adipocytes
nested in trabecular bones. Bone marrow is also a dynamic organ whose composition changes
with age and body localization [115,116]. As an example, in adults, according to location, bone
marrow composition varies from ~60% hematopoietic cells and ~40% adipocytes in axial bone
marrow such as that from the vertebral bone to ~ 5% hematopoietic cells and ~95% adipocytes
in appendicular bone such as in wrists [60,117,118]. These compositions correspond
respectively to ~40% fat, ~40% water and ~20% protein in red bone marrow, and ~80% fat,
~15% water and ~5% protein in yellow bone marrow [117]. MRI is a powerful method for
examining water / fat mixtures, and therefore for studying bone marrow. The interest of MR
proton density fat fraction and relaxation times biomarkers have already been demonstrated

in bone marrow pathologies [119,120] such as myeloma [121-123] and osteoporosis [66,124].

On the wrist, MRI is a reliable and accurate method in the detection of bone erosion and edema
in rheumatoid arthritis (RA) [125,126]. MRI is indeed particularly efficient to detect subchondral

bone pathologies and physiological changes in longitudinal studies, i.e. bone erosion, bone
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marrow edema and synovitis [127-132]. Those studies on RA used the semi-quantitative
Outcome Measures in Rheumatology Clinical Trials (OMERACT) RA MRI score (RAMRIS)
which was born from an international collaborative effort to provide an objective scoring of RA
of the wrist [112,114]. RAMRIS is mainly a semi quantitative method and there is a need to
develop full quantitative methods for RA diagnostic and follow-up like the RAMRIQ project
(automated quantitative RA MRI assessment system; automated RAMRIS) [114,133].
However, RAMRIQ is based on image analysis and dynamic contrast enhanced MRI, and, to
the authors knowledge, no relaxometry study has already been published for RA investigation.

The quantification in bone marrow is challenging, due to the difficulties linked to the separate
evaluation of the relaxation times of water and fat, which is needed for a better tissue
characterization [134]. Most of the guantification methods for bone marrow used localized
spectroscopy and, therefore, were barely suitable for clinical routine examinations [119,120].
A more suitable quantification method for a daily practice, uses two 3D spoiled gradient
multipoint Dixon sequences and provides the separate quantification of the T1 of water (Tiw),
the Ti of fat (T1f), the T2* of water (T2*w), the T2* of fat (T2*¢) and the proton density fat fraction
(PDFF). This MRI protocol is based on the variable flip angle [93,135] and multipoint Dixon
[136,137] methods, which has been published recently [71,138]. In the RA context, the aim of
this study was to provide high-resolution multi-parameter voxel-based maps of the
aforementioned 5 magnetic resonance biomarkers (MRBs: PDFF, Tiw, Tir, To*w and T2*g) of
the wrist. A dedicated homemade quantification software and viewer has been developed in
order to facilitate the analysis of those images and render a straightforward quantification of
the bone marrow biomarkers. This software follows the recommendations of the OMERACT
[114]. A secondary objective of this study was to show the robustness and the accuracy of this
software in healthy volunteers before before applying it to patients.

2.2 Materials AND Methods

2.2.1 MR Imaging

The experiments were conducted on 14 healthy volunteers (mean age: 24 + 4), according to
the procedures approved by the local Institutional Review Board (Comité Protection des
Personnes Ouest V, Rennes, France), thus informed consent was obtained from all individual
participants included in the study. MRI acquisitions were carried out at 1.5 T (MAGNETOM
Aera, Siemens Healthcare, Germany) on the wrist of volunteers, with the dedicated 16
channels wrist coil. The MRI protocol was performed in coronal orientation with a VIBE-Dixon
sequence (3D gradient-echo volumetric interpolated breath-hold examination) acquired at two

different flip angles, for the measurements of MRBs. To assess protocol repeatability, one of
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the volunteers, a 26-year-old man, was scanned 6 times, while leaving the MRI briefly between

each repetition.

The 1.2 x 1.2 x 1.2 mm?3-isotropic VIBE-Dixon sequence was acquired with a TR of 8.21 ms,
four echo times: 1.06, 2.4, 4.4 and 6.8 ms, bandwidth 1220 Hz/Px, FOV 250 x 306 mmz2, matrix
208 x 256, partial Fourier 6/8, 72 slices of 1.2 mm and CAIPIRINHA (Controlled Aliasing In
Volumetric parallel imaging results in higher acceleration) total acceleration factor of 2 (2 in
phase direction and 1 in slice encoding direction). The VIBE-Dixon acquisition was performed
at two flip angles, a = 5° and a = 15°, with each acquisition lasting 1 minute 24 seconds. In
order to correct the T; measurements, the VIBE-Dixon were followed by a 2D TurboFLASH
Bi-Mapping sequence with the following parameters: TR/TE 4750/1.75 ms, flip angle a = 15°,
bandwidth 490 Hz/Px, FOV 306 x 306 mm?2, matrix 64 x 64, and 20 slices of 4 mm, for an
acquisition time of 23 seconds. These 3 sequences were acquired at the same isocenter and

with the same orientation. The total acquisition time of the protocol was 3 minutes 11 seconds.
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Figure IV.2-1 Coronal view of a right wrist of a 26 years old volunteer for 5° and 15° flip angles (rows) and each of
the four echo times (1.06, 2.4, 4.4, 6.8 ms) (columns).

2.2.2 Data Analysis Workflow

The entire data analysis was made in Mathematica (Wolfram Research, Champaign, IL, USA)
and ran on a desktop computer (4-core, frequency up to 4 GHz, 16 Ghytes of RAM). A
homemade software, named WAFDEV (Water And Fat Dixon Extended Viewer), was used for
the whole data analysis workflow. A demo version of this software can be found in the
supplementary material: WAFDEV-light.cdf. This software is used to load the DICOM images

of the protocol and fit the data voxel-by-voxel to produce estimates of the MRBs. The 3D image
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viewer tool embedded in the WAFDEYV software allows to visualize the MRBs maps as well as
the corresponding native images. In addition, Volumes of Interest (VOI) can be drawn from the
user interface with a circular shape that appear to be the best compromise for delineation in
3D. The means of the different signals (different echo times, and actual flip angles)
corresponding to these volumes are then fitted to provide robust estimates of the MRBs in
these VOIs. Moreover, the VOI data; i.e. name, coordinate, radius, number of voxels, fitting
method, TR, TE, R? of the fit, flip angles and means, mean standard error and confidence
interval for each parameter; can be saved and exported to an Excel file for further analysis.

The data from 25 VOI were measured from several sites of bone marrow of the wrist located
in the distal radius and ulna, the eight carpal bones, bases and head of the meta-carpal bones
and the base of first phalanx bones. The VOI positions and names (distal Radius (R), distal
Ulna (U), Pisiform (P), Triquetrum (TQM), Lunatum (L), Scaphoid (S), Trapezium (TPM),
Trapezoid (TPD), Capitatum (C), Hamatum (H), Metacarpal base I-V (MCBI-V), Metacarpal
head I-V (MCHI-V), first phalanx |-V base (P1I-V)) are based on the OMERACT scoring system
recommendation for bone erosion [114]. Each VOI had a radius of 2 voxels and contained 33
voxels, in order to fit the smallest wrist bone (i.e. the pisiform carpal bone). The measurements
were grouped by bone type, i.e. radius, ulna, carpal, metacarpal bases, metacarpal heads and
phalanx bases, for the sake of clarity. VOI placements were checked by a radiologist (J.L. 19
years of experience) for each volunteer.

This workflow was carried out on the 14 volunteers and repeated 6 times on one of these
volunteers for the control of the protocol repeatability. Inter and intra volunteer means, standard
deviation and coefficient of variation were measured for each parameter and each VOI. The 6
scans carried out for the purpose of the repeatability study were done the same day and the

volunteer went out of the scanner between each scan.

The demonstration version of the WAFDEYV viewer, as well as the data visualization and details
for both the intra and inter multisite study can be found in the supplementary material with the
following names, respectively: WAFDEV-light.cdf, WAFDEV-stat_intra.cdf and WAFDEV-
stat_inter.cdf. These files can run with the free of charge Wolfram CDF Player, available at the

following address: https://www.wolfram.com/player/ .
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Figure 1V.2-2 Three-orthogonal-plane views of quantitative maps (PDFF, Tiw, T1ir, T2*w and T2*F) with their
corresponding colors bars. A reference source image (TE = 4.4 ms, FA = 15°) is visible at the left top corner of the
figure above the PDFF map. Each view is centered on the third metacarpal head bone.
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2.2.3 Data fitting details

The signal model and the fitting method to the data which provided the values of PDFF, Tiw,
Tir, T2'w and T2'r were described in a previously published study [139] [15]. The fitting is based
on the following signal equation:

P (2T TE)
S=S, |(1-PDFF) Sy + PDFFS; » Aje ‘2w
p=1
with

TR

1-e Tw e

Sw=——= g € 2w sinag
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Sp=——=g—— € 12 sinag
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where the constant parameters are: the relative abundance of the p" peak in the fat

spectrum A, the period of the p'" fat peak in the frame rotating at the frequency of water
protons t,, , and the TR ; the variable parameters are: the TE and o, the corrected flip angle

; and the fitted parameters are: S, the initial magnetization pondered by the receiver gain and
the MRBs (PDFF, Taw, Tir, T2'w and T2'r). The peak number refers to the Hamilton et al.
study [140], in descending order of abundance, i.e. the 1% at 1.3 ppm (73%), the 2" at 2.1
ppm (13%), the 3 at 0.9 ppm (9%) and the 4" at 5.3 ppm (5%).

It was shown that two flip angles and four echoes were adequate to measure the MRBs with a
good accuracy in a minimum acquisition time [15]. In the current study, some improvements

have been made:

1. Aflip angle correction was included. Assuming a smooth variation of the B field, a third
order 3D polynomial was fitted to the masked B; data as previously published [141].
This method provided corrected flip angle maps using the manufacturer B map
sequence. The figure IV.2-6 in supplementary material shows the influences of this
angle correction on theTiw and T1r maps as well as in a VOI in the third phalanx base.

2. The fourth fat peak at 5.3 ppm was taken into account, p= [1, 2, 3, 4] in the previous
equation. Due to the high PDFF in the bone marrow of the wrist, this fourth fat peak
can no longer be overlooked.

3. In order to considerably reduce the computation time, a simple signal normalized

difference criterion was derived to avoid water/fat inversion. Hu and Nayak have shown
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in vitro that Taw and Tir converge towards the same value at a high fat fraction [103].
The same trend for Tiw was found in vivo in the study of Le Ster et al. [71]. Thus, we
used the 5° and 15° flip angle signal normalized difference in order to obtain an a priori
value of the PDFF (i.e. near to 0% or near to 100%) before launching the fitting
algorithm with the appropriate constrained fit. Associated with the parallel computing,
the computation time is therefore about 0.01 s by non-null voxel.

2.3 Results

The same slice of MR wrist coronal images of one volunteer corresponding to the four echo
times (1.06 ms, 2.4 ms, 4.4 ms and 6.8 ms) and two flip angles (5° and 15°) of the VIBE-Dixon
sequences are shown in Figure.lV.2-1 Images are presented at the same brightness and
contrast levels in order to highlight the impact of echo time and flip angle on image intensity
and contrast. The most significant qualitative results are the higher contrast between bone

marrow and muscle at FA = 15° compared to FA = 5°.

The 3D voxel-by-voxel biomarker maps were computed from these different contrast stack
images shown in Figure 1V.2-1. These maps are shown in the Figure IV.2-2. The 3D view is
centered on the third metacarpal head. The reference native image sample (FA = 15°, TE =
4.4 ms) is displayed along with the MRBs maps and their respective color bars. A visual
correlation between PDFF and the relaxation times maps can be seen in this figure: T.w and
T>'w maps are more homogeneous in regions of low PDFF and less homogeneous in regions
of high PDFF. Conversely, Tir and T2'r maps are more homogeneous in regions of high PDFF

and less homogeneous in regions of low PDFF.

The results from the VOI study are shown in Figure 1V.2-3, from the 6 repetitions (left) and from
the 14 volunteers (right). Figure 1V.2-3 shows the MRBs values in each VOI of 2 voxels radius
(33 voxels volume) located as recommended by OMERACT for bone erosion, and regrouped
by bone type in associated box and whisker plots. From the intra-volunteer study (Figure 1V.2-
3-left), the coefficient of variation, available for each single VOI in the Table 1V.2-1, is more
important for water-based relaxation times (Taw and T2'w) than for fat-based relaxation times
(T1r and T2F), which is consistent with the high PDFF measured in the VOI located in the bone

marrow of the wrist.
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Figure IV.2-3 Box and Whisker plots representing the distribution of MRBs measurements for each type of bone
(Radius R, Ulna U, Carpal C, Meta-Carpal Base MCB, Meta-Carpal Head MCH, and Phalanx Base PB) for the 6
repetitions intra-volunteer study (left) and 14 volunteers inter-volunteer study (right).
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In the same manner, Figure 1V.2-3-right shows the MRBs in each VOI from all the 14 healthy
volunteers and the MRBs behavior seems to be similar to that of the repetition study (Figure
IV.2-3-left) with a wider range of data. The 3D position and data of the 25 VOIs can be seen in
the parametric viewers (WAFDEV-stat_intra.cdf, linked to Table IV.2-1 and WAFDEV-
stat_inter.cdf, linked to Table IV.2-2, files) in supplementary material for a single volunteer
taken as example. A screenshot of WAFDEV-stat_intra.cdf is visible in Figure 1V.2-4 displaying
the list of VOIs in the deployed drop-down menu. The related box-and-whisker plots, the three
planes view and the data of the 6 repetitions are also highlighted. This interface configuration
is the same for WAFDEV-stat_inter.cdf, displaying data from the 14 volunteers instead of the
repetitions. The time taken to obtain these 25 VOI data was less than 5 min per case. We
welcome readers to carry out their own measurements on the proposed data set using the

WAFDEV-light.cdf supplementary material.

The WAFDEV software user interface is shown in the Figure 1V.2-5. The basic voxel-based
viewer allows to switch between quantitative maps and native images (q-Maps / Images)
displaying three orthogonal PDFF maps in this example. It also includes a complete VOI
navigation and management interface. In this example, the VOI was centered on the distal
radius, the corresponding quantification data are displayed in the bottom right corner of the
window. These results can be saved, recalled and displayed from the pull-down “Saved VOI
Table” menu. In the same way, the histogram of each biomarker distribution for the current
VOI can be found in the drop-down “VOI Histograms” menu. This histogram of the large

number of voxels taken into account in the evaluated VOI is shown at the right of the interface.

A WAFDEV demo version (WAFDEV-light.cdf) is freely available to examine all of the software

functionalities except the files export management functions.
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Figure 1V.2-4 Screenshot of the WAFDEV-stat_intra.cdf with its drop-down menu of the measurements location
deployed. The box-and-whiskers plots for each MRBs are also visible behind. Next to it, the 3-planes location and
the repetition data of the selected VOI are visible.

2.4 Discussion

In the current study, we established a quantitative MRI protocol to generate voxel-based maps
for five wrist MRBs including the proton density fat fraction, as well as the longitudinal and
transverse relaxation times for both the water and fat. These five MR biomarkers allow us to
measure the composition of the wrist subchondral bone marrow where there are implications
(edemas, synovitis and erosions) of RA. The multisite bone marrow VOI measurements were
also performed for intra and inter volunteer reliability studies. For these two studies, as well as
the VOI and voxel-by-voxel analyses, the measurements made in wrist bone marrow in young

volunteers are consistent, as we demonstrate below.

The wrist bone belongs to the peripheral skeleton, allowing comparisons with the humerus and
the femur as in the study of Le Ster et al. [71]. In this study on healthy volunteers at 1.5T;
MRBs of humerus: 74%, 815 ms, 279 ms, 4.7 ms, 30.0 ms, and MRBs of femur: 74%, 697 ms,
256 ms, 5.2 ms, 23.1 ms are comparable to the MRBs values of our inter-volunteer study in
the wrist : 86 %, 441 ms, 245 ms, 6 ms, 16 ms. The measurements from this study were

obtained using a similar approach but without flip angle correction and with 3 fat peaks fitting,
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instead of 4 in the current study. The flip angle correction increases the T1 measurement
accuracy and we can also assume that the T1 of water and fat is lower compared to previous
study because of the higher PDFF in the wrist bone marrow [103,135,141,142]. Furthermore,
the number of fat peaks taken into account for the fitting also influences the T," measurement
accuracy [143,144]. Another study [145] provided the T.’, without fat and water distinction, in
bone marrow of peripheral skeleton on 3 volunteers with an average of 13 ms in epiphysis of
the bone with a 1 fat peak model at 1.5 T, versus 16 ms for the T.'r in the current study. The
T.'r measurement made in the bone marrow of peripheral skeleton on 3 volunteers has an
average of 13 ms in epiphysis of the bone, versus 16 ms for the in the current study.
Furthermore, in this same study, the T,  of the diaphysis is also given and it is significantly
higher than in epiphysis, i.e. 28 ms in average in diaphysis versus 13 ms in epiphysis. This
change is visible mostly in the sagittal view of the T2+ map in Figure IV.2-2 whereas the T2'w
remains quite constant in the bone marrow. This difference of behavior could indicate a greater
sensitivity of T>'= for changes in chemical composition of the bone marrow and / or density of
the trabecular bones. Admittedly, the dependence between the value of T, and the density of
the trabecular bone is very complex [35], but in a simplified way, the higher the trabecular bone

density trabecular is, the lower the T is.
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Figure 1V.2-5 Screenshot of the WAFDEYV user interface in quantitative map proton density fat fraction view mode.
The view manager and the VOI manager parameters can be seen on the left side. A summary of the VOI fitting
results is displayed in the bottom right corner. The “Saved VOI value” and “VOI histograms” pull-down menus
located at the bottom of the viewer provide the corresponding information. The current VOI is centered on the
distal radius. The distribution histograms of the MRBs calculated from each voxel in the current VOI are displayed
to the right of the figure.

The Tir of bone marrow seems very constant in the wrist of healthy volunteers. This is
confirmed quantitatively with a low coefficient of variation for the intra and inter volunteers VOI
studies in bone marrow of wrist (c.f. Tables IV.2-1 and Table 1V.2-2). In the same way, the
heterogeneity of Tiw visible in the bone marrow in Figure 1V.2-2 is confirmed by the VOI
studies, and is mostly due to the weak water signal arising from this fatty tissue. Again, the
weak water signal and hence the low signal to noise ratio for the water fraction explain the poor
reliability of Tiw measurement resulting in a wider span of values. The width of the T2'w
histograms, shown at the right of the software interface in the Figure IV.2-4, highlights that this
voxel-by-voxel MRBs calculation contains numbers of outliers not visible in histograms, which

could be due to the lack of water signal in bone marrow of wrist.

We also introduce the WAFDEYV dedicated processing and display software, which allowed for
the quick analysis of this large amount of data. This software can process chemical shift
encoded images from any vendor providing five biomarkers that may have a significant impact
on image interpretation [146]. It may also be used in further studies on patients and might be
proposed in a hext OMERACT recommendation This 3D non-invasive (contrast agent free)

guantitative method could be used in addition to contrast enhanced MRI [147-150] or
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Voxel-based mapping of five MR biomarkers in the wrist bone marrow

automated volume quantification (e.g. RAMRIQ [133]), which are already used on rheumatoid
arthritis. This quantitative approach is a promising method for early detection of physiological
change in treatment response, where RAMRIS may sometimes struggle [132].

Additionally, while the quantification method provided multicontrast images as shown in Figure
IV.2-1, the proposed protocol, which lasts less than 4 minutes, could replace the existing high
resolution DIXON imaging protocol. In the future, the use of the compressed sensing
reconstruction method could further reduce the acquisition time or improve the signal quality
for the same acquisition time [151,152]. Furthermore, this quantitative protocol may be adapted

and easily performed in other joints localization such as knees or ankles.

A number of limitations are worth noting for this study. First, a small number of volunteers were
analyzed. In addition, they were young and not pathological. A further work should be a case-
control study, matched for age and gender. Nevertheless, the MRB values obtained on a
homogeneous population of young healthy volunteers could serve as references or for
comparison in subjects suffering, for a near age group, from juvenile idiopathic arthritis [153]
at 1.5 T using the same protocol. The measurement of MRBs suffers from a number of
confounding factors. It is therefore preferable to compare the MRBs values from the same
protocol, in longitudinal or in case-control studies. Another limitation to consider is that this
protocol does not include T2-weighed and quantitative T2 images. A complete relaxometry
analysis would include this MR biomarker as well. Finally, the need for separate acquisitions
could cause registration issues in case of involuntary movements of the patient. These
registration issues should degrade the accuracy of voxel-by-voxel calculation, although in the

case of a coil that fits tightly around the wrist these registration errors are of a limited amplitude.

In conclusion, the proposed quantitative protocol fulfiled the OMERACT acquisition
recommendation and research agenda. The acquisitions are 3D, isotropic with a high native
resolution and the whole protocol lasts less than 4 minutes, and is therefore suitable for clinical
studies. The proposed protocol provides 5 magnetic resonance biomarkers maps, namely the
proton density fat fraction, the T, of water, the T of fat, the T," of water and the T>" of fat, with
a good repeatability. A homemade viewer and data analysis software is also proposed to ease

the data processing and display.
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2.5 Matériels Supplémentaires

No Correction Flip angle correction

le=536 ms le=623 ms

ms

Figure IV.2-6 T1 of water and fat parameters maps with (right) and without (left) flip angle correction. The
correction effect is mostly noticeable at the border of the FOV (red circle). A VOI in the third phalanx base is also
shown and the numerical details of the fitting in this VOI are displayed at the lower right corner of each map.
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vol PDFF (%) Taw (ms) T1r (ms) T,'w (ms) T.'¢ (ms)
R 83 +1(2%) 639 * 46 (7%) 252 +5 (2%) 5+0(7%) 20+ 1 (6%)
U 78+ 2 (2%) 619 * 68 (11%) 228 6 (3%) 6+1(16%) 17 £2 (11%)
P 80+2(2%) | 719+ 165 (23%) 240 + 35 (15%) 7 +1(19%) 15 +1 (5%)
TQM | 85%1(1%) | 744170 (23%) 225+ 11 (5%) 10 +2 (17%) 13 £0 (3%)
L 84+1(2%) | 721213 (30%) 249 + 18 (7%) 9+1(16%) 13 £0 (3%)
S 82 3 (4%) 766 * 85 (11%) 238 + 11 (5%) 9+2(21%) 14 %0 (2%)
TPM 871 (1%) 603 + 96 (16%) 247 + 11 (5%) 9+ 3 (28%) 14 +1 (8%)
TPD 91+1(1%) | 458134 (29%) 244 + 13 (5%) 8+1(15%) 14 +1 (8%)
C 84+2(2%) | 681130 (19%) 259 + 18 (7%) 8 +2(22%) 11+ 1 (5%)
H 85+1(1%) | 755+156(21%) 242 +9 (4%) 9+1(13%) 13+ 1 (8%)
MCBI | 88%1(1%) | 565+112(20%) 258 +5 (2%) 6+1(15%) 17 £ 0 (1%)
MCBIl | 88+1(1%) 466 + 37 (8%) 255+ 5 (2%) 6+1(14%) 18 1 (7%)
MCBIIl | 86+1(1%) 461 +59 (13%) 247 +13 (5%) 5+1(11%) 19 +1 (5%)
MCBIV | 85+ 3 (3%) 512 + 64 (12%) 248 + 18 (7%) 6+ 1(13%) 15 +0 (3%)
MCBV | 86+2(2%) | 4452110 (25%) 252 + 10 (4%) 7 +1(20%) 15+ 1 (4%)
MCHI | 84+1(1%) 591 + 97 (16%) 255 + 7 (3%) 7 +1(11%) 14 %0 (3%)
MCHII | 82+1 (1%) 644 + 51 (8%) 264 + 12 (4%) 7 +1(7%) 15+ 1 (5%)
MCHIIl | 83%1(2%) 645 + 65 (10%) 261 + 8 (3%) 7 +1(12%) 16 + 1 (5%)
MCHIV | 81%1(1%) 706 + 84 (12%) 242 +9 (4%) 6+1(10%) 15+ 1 (4%)
MCHV | 801 (2%) 668 * 46 (7%) 23516 (2%) 6+ 1(10%) 15 +0 (3%)
P1l 83 +1(2%) 477 + 68 (14%) 266 + 11 (4%) 6+0 (8%) 17 + 2 (13%)
P1lIl 79 2 (2%) 570 + 75 (13%) 224 + 31 (14%) 6 +0 (6%) 17 £2 (9%)
Pl 81+1(1%) 453 + 60 (13%) 228 + 32 (14%) 5+1(14%) 17 + 2 (12%)
PV | 81+1(1%) 538 + 43 (8%) 244 + 21 (8%) 6+0 (8%) 16 + 2 (10%)
P1V 791 (2%) 567 + 54 (9%) 251+ 19 (8%) 5+1(15%) 16 +1 (9%)
ALL 83+3(4%) | 601139 (23%) 246 + 19 (8%) 7 £2(26%) 15 + 2 (14%)

Table IV. 2-1 Multi-site mean * standard deviation (coefficient of variation) value for each site and each biomarker

for one 26-year-old volunteer over 6 repetitions. (R: distal Radius, U: distal Ulna, P: Pisiform, TQM: Triquetrum, L:

Lunatum, S: Scaphoid, TPM: Trapezium, TPD: Trapezoid, C: Capitatum, H: Hamatum, MCBI-V: Metacarpal base
I-V, MCHI-V: Metacarpal head I-V, P1I-V: first phalanx |-V base, ALL: every VOI data without distinction).
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VoI PDFF (%) Taw (ms) T1r (ms) T2'w (ms) T.'¢ (ms)
R 86 +2 (2%) 483 +119 (25%) 254 + 16 (6%) 4 +1 (20%) 20 + 2 (10%)
U 87 +2 (3%) 488 + 113 (23%) 249 + 21 (9%) 511 (16%) 19 + 2 (10%)
P 87 +3 (3%) 447 +195 (44%) 245 + 19 (8%) 7 +2(23%) 14 2 (12%)
TTam 87 +2 (3%) 483 +128 (27%) 234 + 18 (8%) 8 + 2 (24%) 14 + 2 (14%)
L 87 2 (2%) 469 + 132 (28%) 247 + 11 (5%) 7+1(17%) 15 + 1 (8%)
S 87 +3 (3%) 471 + 154 (33%) 235 + 16 (7%) 7 +1(18%) 15+ 1 (6%)
TPM 8812 (2%) 461 + 102 (22%) 244 + 14 (6%) 611 (16%) 15 +1 (9%)
TPD 8812 (2%) 450 + 122 (27%) 250 + 15 (6%) 612 (26%) 14 + 1 (10%)
C 86 2 (3%) 466 + 91 (20%) 251+ 15 (6%) 6+1(16%) 14 + 1 (8%)
H 87 +2 (2%) 422 +93 (22%) 248 + 17 (7%) 7 +2 (24%) 15+ 3 (16%)
MCBI 87 +1(1%) 439 + 85 (19%) 250 + 15 (6%) 6+1(14%) 16 + 1 (7%)
MCBI 86 %5 (5%) 376 + 67 (18%) 258 + 20 (8%) 5+1(17%) 17 + 2 (14%)
MCBIII 87 +2 (2%) 388 + 112 (29%) 253 + 19 (8%) 6+1(20%) 16 + 2 (13%)
MCBIV | 88+2(2%) 388 + 94 (24%) 246 + 23 (9%) 6+1(15%) 16 + 1 (8%)
MCBV 88 +2 (2%) 388 + 105 (27%) 246 + 19 (8%) 6+ 2 (30%) 17 + 1 (8%)
MCHI 86 +2 (2%) 523 + 106 (20%) 245 + 15 (6%) 6+1(16%) 16 + 2 (12%)
MCHII 85+ 2 (3%) 506 + 90 (18%) 243 + 14 (6%) 6+1(11%) 15+ 1 (6%)
MCHIIl | 86+2(2%) 461 + 82 (18%) 235 + 20 (9%) 7 +1(19%) 15+ 1 (7%)
MCHIV | 85%2(2%) 491 + 122 (25%) 240 + 17 (7%) 6+1(11%) 16 + 1 (6%)
MCHV 86 + 3 (3%) 488 +122 (25%) 242 + 23 (10%) 6+1(17%) 16 1 (9%)
P1l 84 +2 (2%) 415 + 59 (14%) 249 + 18 (7%) 6+1(18%) 18 +5 (27%)
P1ll 84 +2 (3%) 416 + 81 (20%) 236 + 18 (8%) 611 (13%) 17 +3 (18%)
Pl 83 +2 (3%) 385 + 60 (16%) 230+ 20 (8%) 6+1(19%) 18 + 3 (18%)
P1IV 84 + 4 (5%) 399 + 103 (26%) 235 + 17 (7%) 5+1(13%) 17 + 3 (16%)
P1V 84 2 (3%) 393 + 84 (21%) 244 + 25 (10%) 61 (15%) 17 +3 (18%)
ALL 86 + 3 (3%) 444 + 114 (26%) 244 + 19 (8%) 6+1(22%) 16 + 3 (16%)

Table 1V.2-2 Volunteers multi-site mean + standard deviation (coefficient of variation) value for each site and each
biomarker. (R: distal Radius, U: distal Ulna, P: Pisiform, TQM: Triquetrum, L: Lunatum, S: Scaphoid, TPM:
Trapezium, TPD: Trapezoid, C: Capitatum, H: Hamatum, MCBI-V: Metacarpal base I-V, MCHI-V: Metacarpal

head I-V, P1I-V: first phalanx |-V base, ALL: every VOI data without distinction).
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L’exploration de la moelle osseuse avec la séquence spirale VIBE UTE

Des resources supplémentaires interactives pour cet article ; WAFDEV-Light.cdf, WAFDEV-

stat_intra.cdf et WAFDEV-stat_inter ; sont disponibles au lien suivant :

https://unirenl-my.sharepoint.com/:u:/g/personal/louis marage univ-
rennesl fr/EZBESgkprwdDjV8tXHFMsxoBbJsNDerqulilUgbAIX9PUw?e=f889k6

3 L’exploration de la moelle osseuse avec la séquence
spirale VIBE UTE

3.1 Introduction

Nous avons vu dans la partie précédente qu’une cartographie voxel par voxel est réalisable
lorsque le rapport signal sur bruit est suffisant, c’est notamment le cas en ostéo articulaire, ou
les antennes dédiées sont trés efficaces. Par ailleurs, I'utilisation de séquences a temps d’écho
ultracourt permet d’acquérir le signal de tissus a temps de relaxation transversale trés court,
ce qui a déja été évoqué notamment dans la chapitre Il concernant les poumons. Ce type de
séquence serait particulierement intéressant a utiliser pour I'étude de l'os trabéculaire. En
effet, la moelle osseuse est nichée dans les os trabéculaires, particuliérement dans I'épiphyse

des os longs et donc proche de la région d’intérét qui est I'articulation.

Il serait donc intéressant d’établir un modéle permettant de quantifier la fraction d’os
trabéculaire dans la moelle osseuse grace a la mesure du signal a des temps d’écho trés

courts.

La fraction du volume occupé par les os trabéculaires est estimée entre 15 et 20 % que ce soit
dans les vertébres et dans I'épiphyse [101,154], sa mesure semble donc réalisable. Malgré
tout, comme signalé précédemment, I'influence des os trabéculaires sur le signal est complexe
[155-157], par ailleurs, la fraction du signal estimée des os trabéculaires provenant de la
moelle ne correspondra pas nécessairement a la fraction de volume occupée. Néanmoins,
une discrimination de cette composante osseuse dans le signal pourrait permettre de réduire
le facteur confondant qu’est la présence des os trabéculaires lors des mesures de fraction
lipidique et des temps de relaxation. In fine, une estimation plus proche de la réalité de ces
paramétres pourrait étre faite et ainsi permettre d’accéder a une estimation de la densité

osseuse dans la moelle.

L’hypothése précédente a récemment trouvé une confirmation partielle dans une étude ex-
vivo de la moelle osseuse réalisé a I'aide d’'une séquence 3D UTE CONES [158]. Ainsi un

modeéle a 3 compartiments, comprenant la fraction de graisse, la fraction d’eau interstitielle et

102


https://uniren1-my.sharepoint.com/:u:/g/personal/louis_marage_univ-rennes1_fr/EZBESgkprwdDjV8tXHFMsxoBbJsNDergu1i1UgbAlX9PUw?e=f889k6
https://uniren1-my.sharepoint.com/:u:/g/personal/louis_marage_univ-rennes1_fr/EZBESgkprwdDjV8tXHFMsxoBbJsNDergu1i1UgbAlX9PUw?e=f889k6

Chapitre IV — Moelle osseuse du poignet

la fraction d’eau liée, a été créé, permettant également la quantification des T, liés a ces
différentes composantes ainsi que de mettre en évidence une corrélation négative avec la

porosité osseuse calculée en micro-tomodensitométrie.

Nous proposons d’enrichir la modélisation a deux compartiments de I'eau et de la graisse
utilisée au chapitre Il en y ajoutant des séquences UTE afin de donner également acces a la
mesure de la fraction d’eau liée. Ainsi, ces trois compartiments seraient caractérisés en

fractions relatives, temps de relaxation T; et T,.

Cette partie concernera donc I'étude de la quantification de la fraction de graisse FG, de la
fraction d’eau lié Fg;, des temps de relaxation longitudinale de la graisse T,;, de l'eau
interstitielle T, ;; et d’eau liée T, g;, ainsi que des temps de relaxation transversale apparent de
la graisse T, de I'eau interstitielle T,z; et de I'eau liée T,5; dans la moelle osseuse du poignet
a l'aide de la séquence 3D UTE SPIRAL VIBE (3D-USV) et la limite de cette séquence pour
la quantification.

3.2 Matériel et méthodes.

3.2.1 Imagerie

Les acquisitions IRM ont été effectuées sur un imageur 1,5T (MAGNETOM Aera, Siemens
HealthCare, Germany) grace a une antenne poignet 16 canaux. Pour chacun des deux angles
de bascule (5° et 15°), avec un TR fixé de 13,9 ms, la séquence a cinq temps d’échos est
répétée 3 fois en décalant lIégérement le premier temps d’écho. Ainsi, les mesures sont
effectuées aux temps d’échos théoriques suivants : 0,05/0,1/0,3 ; 3 x 2,39 ; 3 x 4,77 ; 3 X
7,16 ; 3 x 9,54 ms. Ces choix sont contraints par la durée minimum d’'une acquisition spirale
de 1,2 ms recommandée par le constructeur. Les séquences seront acquises avec une densité
de spirales double afin de permettre une accélération spirale d’'un facteur 3 et un mode de
reconstruction NUFT (pour Non-Uniform Fourier Transformation). La résolution spatiale est
isométrique de 0,85 x 0,85 x 0,85 mm3. Le temps d’acquisition total estde 2 x 3 x 2 min 43 s

soit 16 min 18 sec.

Le chronogramme de la séquence en WIP (Work In Progress) proposée par Siemens basée
sur le remplissage 3D en piles de spirales est montré Figure 1V.3-1 [8]. En plus du temps mis
par une spirale pour atteindre les bords de I'espace-k (ici 1,2 ms), ce chronogramme met en
évidence le probleme potentiel de cette séquence dans des études quantitatives : le TE effectif
n’est pas constant lors de 'encodage 3D du volume de Fourier mais minimum, comme déclaré
sur la console, au centre du volume de Fourier pour s’allonger lorsque I'encodage progresse
vers les bords. Ainsi, le TE effectif (TEerr) est proche du TE initial (TE;) pour les basses

fréquences spatiales mais s’en éloigne pour les hautes fréquences spatiales. Une mesure
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guantitative précise est donc a priori impossible mais une estimation de la variation du TEes
en fonction de la fréquence spatiale peut étre effectuée grace a I'objet test proposé ci-apres.
De méme la répercussion de cette variation sur la quantification du signal des os trabéculaires

avec le modele a 3 composantes peut ainsi étre évaluée.
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Figure IV.3-1 Chronogramme de la séquence 3D-USV. [159]

Afin d’évaluer l'influence de la résolution spatiale sur le TEex un objet test a été réalisé.
L’évaluation de cette influence a ensuite été effectuée in vivo avec le modéle a 3 composantes
dans la moelle osseuse.

3.2.2 Etude in vitro.

L’influence du gradient d’encodage 3D sur le TEe« qui dépend de la position dans I'espace-k,
et donc de la fréquence spatiale de I'objet, a été explorée a 'aide d’'un objet test créé a partir
de pointes de pipettes largement utilisées en chimie. La forme conique de cet objet

parfaitement calibré permet d’explorer une large gamme de fréquences spatiales.
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Pointe de pipette Objet test

Figure IV.3-2 Objet test réalisé pour I'étude in vitro. Un zoom indiquant les cotes des pointes de pipettes est
visible & droite. Les mesures des diametres intérieurs ont été effectuées grace a un pied a coulisse en
sectionnant les extrémités des zones 1 et 2 et par soustraction du diamétre extérieur a I'épaisseur de la paroi
pour la zone 3.

Descriptif de I'objet :

Pointe de pipette modéle 10 pL de StarLab de 34,5 mm de long. Séparée en 3 zones de

mesure en fonction de leur largeur :

- Zone 1: passant d’un diamétre intérieur de 3,3 mm a 1,5 mm sur une longueur de 13
mm

- Zone 2 : passant d’'un diamétre intérieur de 1,3 mm a 0,8 mm sur une longueur de 14
mm

- Zone 3 : d'un diamétre intérieur~0,4 mm sur 7,5 mm.

Deux rangées identiques de 4 x 3 cOnes ont été remplis et placé dans 'ordre suivant (de
gauche a droite sur la Figure 1V.3-2) :

- Eau distillée pure.

- 2 volume d’eau distillée pure pour 1 volume de gadolinium (Dotarem 0,5 mmol.mL™?) :
1G/2E.

- 1 volume d’eau distillée pure pour 1 volume de gadolinium : 1G/1E.

- 1 volume d’eau distillée pure pour 2 volume de gadolinium : 2G/1E.
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3.2.3 Modele a trois composantes

A partir du modéle & deux composantes précédemment établi [12], séparant la composante
liee, comprenant uniguement la composante eau liée, et celle non liée, comprenant la partie

eau interstitielle et la graisse, le modéle du signal peut étre traduit par I'équation suivante :

p j(z T[TE)
S = Sy {FEL Sz, + (1—FEL) |(1 — FG) Sg, + FG S, ZApe Earp (3.40)
p=1
Avec
__TR
1 — e TieL _TE
SgL = = e TEL sina
1 —e TiELcosa
_TR
1 — e TiE _TE
Sg = = e TEl sina
1 — e TiEIcOsa
_TR
1 —e Tic - T*E
S = = e T26 sina

1 —e Ticeosa

ou A, est'abondance relative du p°™ pic de graisse, t,, ,, la différence entre la période du pic
de I'eau et celle du p®™ pic de graisse et FG la fraction de graisse. La légére différence de ce
modeéle avec celui de I'étude précédente est que la fraction de graisse et la fraction d’eau
interstitielle dépendent uniquement de la fraction du signal qui n’est pas de I'eau liée. Cette
dépendance permet d’établir une contrainte physique nécessaire enfin d’éviter que la fraction
du signal de la graisse soit retirée de la fraction d’eau liée lors de la prise en compte de celle-

ci dans le modéle comme on peut le voir dans I'étude de Jerban et al. [158].

3.2.4 Etude in vivo

Une étude sur un volontaire sain de 26 ans a été effectuée grace au modeéle a 3 composantes

décrit précédemment.

Un modéle d’image qualitative en pondération eau liée (EL) est proposé en appliquant
l'opération d’image suivante : EL = IPcout — 2 X IPiong, OU IPcourt €St 'image en phase au temps
d’écho minimum accessible (ici 0,05 ms) et IPiong 'image a I'’écho en phase (ici 4,77 ms). Ce
dernier est appliqué 2 fois afin d’obtenir un meilleur contraste entre les tissus a temps d’écho

trés court (< 1 ms) et ceux en ayant des plus long.

Une comparaison qualitative avec un volontaire ostéoporotique de 62 ans a également été

effectuée.
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3.3 Reésultats

Les mesures des T, des solutions dans les seringues (le contenant disponible avec le plus
grand diamétre et donc la fréquence spatiale la plus faible) ont servi de références avec des
valeurs de T, = 0,88,0,60 et 0,33 ms respectivement pour les solutions 1G/2E, 1G/1E et
2G/1E (Figure 1V.3-3). La Figure 1V.3-3 montre de fagon qualitative avec les profils d'intensité
parcourant les solutions a différents T, I'impact de la fréquence spatiale sur l'intensité. L’effet
de flou sur les solutions les plus concentrées, méme pour la zone la plus grande a environ 2
mm de diamétre intérieur illustre l'impossibilité de la séquence a acquérir les hautes

fréquences spatiales pour un objet hétérogene de T, faible. Seul le centre du plan de Fourier

est correctement acquis dans ce cas.
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Figure I1V.3-3 Profils d’intensité pour les 3 zones définies (jaune : Zone 1, rouge : Zone2 et vert : Zone 3) de la
solution la plus concentrée en gadolinium a I'eau distillée pure.

L’estimation par ajustement du décalage du TEe par rapport au diamétre intérieur peut étre
réalisé. Néanmoins, il apparait que les estimations du décalage du TE réalisées ne respectent
pas les contraintes physiques, c’est évident notamment pour TEzz > ATE comme le montre la
Figure IV.3-5 qui synthétise les ajustements effectués a partir des données d’'un cone

contenant la solution 1G/2E avec comme référence la seringue contenant la méme solution.
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| (a.u.)
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Figure IV.3-4 Mise en évidence du décalage du TE pour les différentes zones de mesure pour un céne contenant
la solution 1G/2E par rapport a la seringue contenant la méme solution. Les points avant correction de TE sont
représenté avec des triangles et aprés correction avec des cercles remplis.

L’étude in-vivo avec le modele a trois composantes dans la moelle osseuse (Capitatum)
montre une contradiction avec le modeéle simulé (Figure IV.3-5). Une augmentation du signal
est en effet attendu a temps d’écho ultracourt avec la présence d’os trabéculaires qui sont pris
en compte dans 'équation du signal, or I'inverse est observé. L’ajustement a 2 composantes
effectué a partir des mesures a temps d'écho de 2,39 ms et plus,dans le capitatum a permis
lestimation des paramétres suivant: FG = 65%, Tip = 668ms, Ti; = 294 ms, T, =
3mset T,; = 9ms. Alors que I'ajustement & 3 composantes a partir des mémes données
permet d’estimer: FG =80 %, Tig = 604 ms, Ty = 267 ms, T, = 5,3 ms, T,; = 11,2 ms, Fg; =
4%, T g, = 3ms et Tz, = 0,1 ms. Ce qui correspond a une perte du signal de 11% du fait que
la fraction d’eau liée ne peut pas provenir de la fraction du signal des composantes de graisse

et d’eau selon notre modeéle.
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Figure IV.3-5 Ajustements effectués sur les données mesurées dans 'os carpien capitatum sur les images
acquises avec la 3D-USV. En haut avec I'application du modele a 2 composantes sans prendre en compte les 3
premiers échos et en bas I'application du modéle a 3 composantes en prenant en compte tous les échos. La
simulation reprend les résultats de I'ajustement a 2 composantes (FG = 65 %, T,y = 668 ms, Ti; =
294 ms, T, = 3 ms, T,; = 9 ms) avec, pour le modéle & 3 composantes, les parameétres théoriques Fg; =
15%, Tyg, = 3 ms, Tyg, = 0,3 ms.
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Cette observation correspond a ce qui a été démontré in vitro avec 'augmentation de TE
effectif pour les hautes fréquences spatiales. |l reste néanmoins qualitatif car I'estimation du
TE effectif réel reste imprécise. D’autant plus que ce TE effectif est fonction de la fréquence

spatiale observeée.

Malgré la difficulté d’obtenir des marqueurs quantitatifs, le protocole permet malgré tout une
visualisation qualitative la densité osseuse. En effet avec 'image pondérée Eau Liée (EL), les
tissus les plus denses (dont la corticale osseuse) apparaissent en hypersignal (Figure 1V.3-6).
Une différence peut étre observée entre le volontaire ostéoporotique et le volontaire sain
surtout visible a I'épiphyse du radius. Le radius semble progressivement gagner en signal en
allant vers son épiphyse chez le volontaire sain et cette progression semble étre bien moins

progressive et réguliére chez le volontaire ostéoporotique.
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Figure 1V.3-6 Coupes coronales de la séquence 3D-USV chez un volontaire sain de 26 ans (ABC) et un
volontaire de 62 ans ostéoporotique (DEF). Les images en pondération Eau Liée (C et F) sont obtenues par
double soustraction de I'écho En Phase (B et E) au Premier écho ultracourt (A et D).

3.4 Discussion

Nous avons proposé dans cette partie un modeéle a 3 composantes de la moelle osseuse grace
a I'ajout des séquences a temps d’écho ultracourt au protocole Dixon a deux angles prenant
en compte la présence d’os trabéculaire pour en calculer la fraction de signal et les temps de
relaxation spécifiques. Ceci porte le nombre de biomarqueurs accessible avec cette méthode
a 8 ceux-ci étant : la fraction de graisse FG, de la fraction d’eau lié Fg;, des temps de relaxation
longitudinale de la graisse T,;, de I'eau interstitielle T;z, et de I'eau liée T,g;, ainsi que des

temps de relaxation transversale apparent de la graisse T,;, de I'eau interstitielle T,5; et de
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leau liée T,5;. La séquence 3D-USV mise a notre disposition a révélé un biais sur son TE
intrinséque a son encodage spatial en 3D. Ainsi 'impact du TEe# sur un signal a haute
résolution spatiale a été montré in vitro ainsi que sur le modéle a 3 composantes in vivo dans
le poignet.

durée du gradient (ms

07+

réesolution spatiale (mm)

1.0 1.5 0 2.5 3.0 3.9 4.0

Figure 1V.3-7 Simulation de la durée du lobe de gradient 3D (Gmax = 45 mT.m! et vitesse de balayage = 200
mT.m.ms™ en fonction de la résolution spatiale. La ligne jaune indique le passage en trapéze du lobe du
gradient de lecture.

L’étude in vitro montre a la fois qualitativement et quantitativement I'impact de la fréquence
spatiale sur le TEe en fonction du T,. Qualitativement, I'effet de flou marqué pour les solutions
les plus concentrées en gadolinium et donc avec le T, le plus court montre une influence de
la fréquence spatiale méme a des épaisseurs de 2 mm. De ce fait les capsules de référence
initialement prévues n’avaient pas une fréquence spatiale assez basse pour remplir leur
fonction. La référence a di étre directement prise dans les seringues ayant servies a remplir
les cones. Les ajustements effectués sur la solution 1G/2E montrent un écart élevé avec le
TE; dés la fréequence spatiale la plus basse (2 mm de diamétre en zone 1) avec un 8TE = TEex
— TEi = 0,69 ms. Ce résultat semble élevé en considérant les caractéristiques des gradients
de I'Aera sur laquelle les acquisitions ont été effectuées. Il est en effet maximum a 45 mT.m
et possede une vitesse de balayage de 200 mT.m™.ms™ ce qui correspond a un TEer maximum
de 0,35 ms pour une résolution de 2 mm (Figure 1V.3-7). Il est fortement probable que ces
résultats soient biaisés par la différence de susceptibilité importante entre l'air et I'eau qui
diminuerait encore le signal comparé a un modeéle réaliste avec des os qui dont la différence
de susceptibilité est plus faible (Ax (air,eau) ~ 9,4 ppm, Ay (os,eau) ~ 0,2 ppm [37]). Comme
déja évoqué dans la partie résultats, ceci est flagrant surtout lorsque le 8TE dépasse le ATE
le temps inter-écho pour la fréquence spatiale la plus haute. A cette fréquence, en plus de la

différence de susceptibilité, la limite de résolution doit jouer également.
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Ces résultats in vitro se confirment in vivo, ou la tendance reste la méme. Ceci améne a une
évaluation de la fraction d’eau liée inévitablement bien inférieure a celle attendue (4% dans
notre exemple Figure IV.3-6 contre ~15 — 20 % dans la littérature [101,154]). Une sous-
évaluation de la densité était attendue car une fraction de signal RMN d’un composant dans
un volume n’est pas forcément équivalent la fraction de volume de ce composant, mais pas
autant et surtout pas avec un signal qui est réduit des les premiers TE. Malgré les aléas de la
séquence la méthode proposée ici a 3 composantes reste valide.

La séquence était intéressante de prime abord car permettait d’acquérir 5 échos dont 1
ultracourt en 1 acquisition. Cela rendait le temps d’acquisition bien plus praticable in vivo (8
min 9 sec pour 15 points de mesures) que la séquence utilisée par Jorgen et al. (35 min pour
20 points de mesures). La séquence pourrait garder un intérét qualitatif en double écho comme
le montre la Figure IV.3-7 avec les images pondérées en eau liée. De plus si I'on ne garde que
les 2 échos (l'ultracourt a 0,05 et celui en phase a 4,77 ms) avec le TR minimum, le temps

d’acquisition se retrouve réduit a 1 minute 27 secondes.

En conclusion, le modele a 3 composante dans la moelle osseuse avec double écho pour la
guantification simultanée de 8 biomarqueurs n’a pas pu étre validée avec l'utilisation de la
séquence 3D-USV. L’étude montre un impact significatif du biais sur le TE d{ a la séquence.
La méthode devra trouver sa validation avec un autre séquence UTE, qui serait dans l'idéal

toute aussi avantageuse en temps d’acquisition que la 3D-USV mais sans présenter ce biais.

4 Mesure des parametres IRM IVIM et cartographie de
diffusion dans la moelle osseuse du poignet utilisant
la séquence RESOLVE

Cette partie est présentée sous forme de note technique dans I'objectif d'une soumission aprés
traduction dans la revue Magnetic Resonance in Medecine. Elle porte sur le potentiel clinique
de la séquence RESOLVE comparée a la SS-EPI pour la mesure des paramétres IVIM dans

la moelle osseuse du poignet en prenant en compte la présence d’une forte fraction de graisse.

4.1 Introduction

L’IRM est une modalité privilégiée dans la détection précoce de la Polyarthrite Rhumatoide
(PR) [125,126], en particulier dans la détection des symptbmes osseux et changements
physiologiques tels que I'érosion, les cedemes de la moelle osseuse et la synovite [127-132].
L’'OMERACT (pour Outcome Measures in Rheumatology Clinical Trials), regroupant des

recommandations diagnostiques en rhumatologie et issu d’'une collaboration internationale,
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recommande un systéme d’évaluation appelé RAMRIS (pour Rhumatoid Arthritis Magnetic
Resonance Imaging Score) pour I'évaluation de la PR en IRM [114]. Une des possibilités
d’amélioration de cette métrique souhaitée par TOMERACT est d’y inclure de nouvelles
séquences et méthode quantitatives adaptées a la pratique clinique, sans agent de contraste,
notamment a l'aide de séquences en pondération de diffusion et en utilisant le modéle IVIM

(pour IntraVoxel Incoherent Motion) [17].

A ce jour, I'imagerie en pondération de diffusion, n'a été que peu utilisée sur le poignet pour
I'évaluation de la PR [160-164], dont une seule fois avec la quantification des parametres IVIM
[164]. L'imagerie en pondération de diffusion de la moelle osseuse jaune du poignet est en
effet un challenge a cause sa proportion élevée en adipocytes (~ 80 % dans le poignet [117]).
Ce signal est supprimé ne laissant qu'une faible fraction de signal utile pour de la
guantification. De plus la fraction de graisse est un facteur confondant pour la mesure de la

perfusion [165].

Les séquences pondérées en diffusion sont généralement acquises avec la méthode
d’'imagerie écho planaire en simple shot (SS-EPI pour Single Shot Echo Planar Imaging) les
rendant trés sensibles aux hétérogénéité de champ et entrainant in fine des distorsions
géométriques dégradant I'image. Une solution a été proposée avec la séquence écho planaire
segmentée multi-shot RESOLVE (pour REadout Segmentation Of Long Variable Echo train)
gui permet, avec la contrepartie d’'un temps d’acquisition plus élevé, de réduire nettement les

distorsions géométriques tout en améliorant le signal [19].

Le but de cette étude est de montrer, en utilisant la séquence RESOLVE et des méthodes
d’ajustement IVIM adaptées, qu’'une mesure des paramétres IVIM et une cartographie de la

diffusion sont possibles dans le poignet.
4.2 Matériels et Méthodes

4.2.1 Imagerie

Les acquisitions IRM ont été effectuées sur un imageur 1,5 T (MAGNETOM Aera, Siemens
HealthCare, Germany) grace a une antenne poignet 16 canaux. Les parameétres des
séquences SS-EPI et RESOLVE sont décrits dans la Table 1V.4-1. |l faut noter que les
mesures effectuées pour chaque valeur de b pour la SS-EPI ont été triplées afin de garder un
temps d’acquisition comparable entre les deux séquences : 4 min 41 sec et 4 min 46 sec pour
la RESOLVE et la SS-EPI respectivement.

Les acquisitions incluent la suppression de graisse SPAIR (pour SPectral Adiabatic Inversion
Recovery) qui s’est révélée étre la plus appropriée pour la mesure des parametres IVIM avec

la séquence RESOLVE selon une étude précédente [92]. La séquence SS-EPI n’a été utilisée
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gue sur les objets tests et un seul volontaire sain a titre de comparaison. La séquence

RESOLVE a été effectuée sur 'ensemble des acquisitions.

RESOLVE SS-EPI
TR/ TE (ms) 2400 /58 2400/ 58
Matrice 188 x 188 188 x 188
Coupes 10 10
Epaisseur de coupe (mm) 4 4
BP (Hz/px) 1330 1330
Orientation Coronale Coronale
Champ de vue (mm x mm) 376 x 376 376 x 376
Accélération 3 3
Segments dans le sens de 3 1
lecture
Temps d’acquisition
_ 4:41 4:46
(min:sec)
Nombre de mesures 2 6
0, 50, 100, 150, 400, 800, 0, 50, 100, 150, 400, 800,
Valeur de b (s.mm3?)
1000 1000

Table IV.4-1 Parametres d’acquisition des séquences RESOLVE et SS-EPI.

Pour acquérir une cartographie de diffusion plus en phase avec les recommandations de
'OMERACT, une variante de la séquence RESOLVE a 3 valeurs de b avec 2 mm d’épaisseur
de coupe (amenant a une résolution isométrique de 2 x 2 x 2 mm®) a également été effectuée
sur un volontaire a des fins illustratives. Le temps d’acquisition pour ces séquences acquises

avec 3 valeurs de b au lieu de 7 fut réduit a 1 min 48 sec.

4.2.2 Ajustement

Le signal modélisé avec modele IVIM suit une loi bi-exponentielle en fonction des valeurs de

b tel que

S=So(fe PP+ (1— f)e Pb) (4.41)
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, f étant la fraction de perfusion , D* la pseudo-diffusion (ou diffusion rapide) et D la diffusion

libre (ou lente).

Les ajustements des parameétres IVIM ont été effectués en suivant la méthode TrustRegion
avec contraintes (D < D*) adaptée en cas de signal faible [98]. L’ajustement a également été
fait en deux étapes en fixant au préalable la valeur de diffusion D, ajusté suivant le modéle
mono-exponentiel S = S, e~ ?P ne prenant en compte que les 3 derniéres valeurs de b (400,
800 et 1000 s.mm-2). Les cartographies de diffusion effectuées sur la séquence RESOLVE a
2 mm d’épaisseur de coupe ont été produites avec I'application d’un filtre médian de 1 voxel
de rayon au préalable. L’ajustement mono-exponentiel voxel par voxel a été effectué avec 2
jeux de 3 valeurs de b, le premier avec 400, 800 et 1000 s.mm™2 et le second 0, 50 et 800
s.mm? a des fins de comparaison avec les cartographies ADC des études précédentes
[160,162,163].

Les résultats ont été produits grace a un algorithme « fait maison » sous Mathematica Wolfram
Research, Champaign, IL, USA). Les résultats de la mesure pour chaque volontaire ainsi que

la localisation de cette mesure peuvent étre trouvés en matériels supplémentaires.

4.2.3 Objets tests

Une premiére comparaison des séquences RESOLVE et SS-EPI a été effectuée sur des
solutions test versées dans six tubes FALCON® de 15 ml. Trois des tubes contenaient du gel
d’agar-agar dopé au gadolinium (0,5 mmol/mL) & une concentration de 1 mL/ L d’eau et les
trois autres contenaient une solution de PolyEthylene Glycol (PEG) a concentration de 0,25
L/L d’eau. Ces premiéres acquisitions sur des objets dépourvus d’'une composante de
perfusion ont permis de s’assurer que les ajustements sur les images de la séquence
RESOLVE n’apportent pas d’artéfact dans la mesure IVIM, notamment aucune composante
bi-exponentielle inopportune par rapport a la séquence SS-EPI. La totalité des mesures se

trouve dans le fichier IVIM_TUBE.pdf dans les matériels supplémentaires (https://unirenl-

my.sharepoint.com/:u:/g/personal/louis marage univ-
rennesl fr/EZBESgkprwdDjV8tXHFMsxoBbJsNDergulilUgbAIX9PUw?e=f889k6 ).

De méme, des acquisitions répétées deux fois a la suite sur ces objets tests pour les
séquences RESOLVE et SS-EPI ont permis de comparer le rapport signal sur bruit des deux

séquences malgré I'utilisation de I'imagerie paralléle :

SNR = g V2 (4.42)
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, oU u est la moyenne du signal mesuré sur la double acquisition et o I'écart type mesuré sur

la différence de la double acquisition [166,167].

ROI : AGAR1 ROI : AGAR1

— mono
bi

|

Figure IV.4-1 Comparaison des séquences RESOLVE (A) et SS-EPI (B) sur objets tests et I'ajustement mono et
bi-exponentiel sous leur image respective pour la région d’intérét (cercle vert) du premier tube d’AGAR. Les
paramétres IVIM issus de I'ajustement furent : f=0,5% et D = 2,2 10 ° mm2.s™! pour la RESOLVE et de f=0,8 %
et D =2,210°mmz2s pour la SS-EPI.

Les 6 tubes ont été placés en rang dans I'antenne afin de créer des hétérogénéités de champ

et la température de la piéce était de 23°C.

4.2.4 Volontaires sains

Les mesures in vivo ont été effectuées sur 8 volontaires sains (24 + 4 ans, 5 hommes et 3
femmes) ayant tous signé un formulaire de consentement dans le cadre de I'étude
d’optimisation de séquences IRM OSS-IRM approuvée par le comité d’éthique local. Des
Régions d’Intérét (RI) d'une aire de 13 voxels ont été dessinées dans I'épiphyse distale du
radius. L’acquisition a été répétée 4 fois sur un volontaire de 26 ans avec un délai d’au moins
1 semaine entre chaque acquisition afin d’étudier la répétabilité de la mesure des parametre
IVM avec la RESOLVE.
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Figure IV.4-2 Images coronales des séquences RESOLVE (A) et SS-EPI (B) a b = 50 s.mm™~2 chez un volontaire
sain de 26 ans. La région d’intérét ou sont effectuées les mesures est visible dans I'épiphyse du radius (cercle
vert).

4.3 Résultats

La comparaison visuelle des séquences SS-EPI et RESOLVE montre une réduction notable
des distorsions géométriques que ce soit sur objets tests (Figure 1V.4-1) ou sur volontaire sain
(Figure IV.4-2) dans le cas de la séquence RESOLVE. Les mesures de signal sur bruit dans
les tubes d’agar-agar et de PEG montrent une augmentation d’un facteur 2 pour la RESOLVE
par rapport a la SS-EPI dans le gel agar et d’'un facteur 1,4 dans les solutions de PEG (agar-
agar : 419 + 99 et 297 + 120 pour la RESOLVE et pour la SS-EPI respectivement ; PEG : 604
+ 65 et 291 + 65 pour la RESOLVE et pour la SS-EPI respectivement). Les tracés en échelle
logarithmique des signaux a la Figure 1V.4-1 montrent également qu'’il n'y a pas de composante
bi-exponentielle parasite introduite avec aucune des deux séquences. L'ensemble des
mesures pour les tubes de PEG et d’eau dopée sont disponibles en matériels supplémentaires.

Les mesures IVIM avec la RESOLVE in vivo dans I'épiphyse distale du radius ont révélé des
variations entre les volontaires sains notamment pour la perfusion comme le montre la Figure
IV.4-3. En moyenne sur les volontaires, les parameétres IVIM furent de 10 + 3 % (30 %), 0,20
+ 0,07 (35 %) 10° mm2s? et 9 + 3 (33 %) 10° mm2.s? respectivement pour f, D et D*. Les
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mesures des paramétres IVIM pour I'étude de répétabilité sont de : 14 + 3 % (19 %), 0,30 +
0,07 (24 %) 10° mmz2.s? et 9 + 3 (33 %) 10 mmz2.s* respectivement pour f, D et D*.

‘1&?{“') Perfusion basse Perfusion élevée

0.9

0.8

0.7

0.6 : b(s/mm?)
0 200 400 600 800 1000

Figure IV.4-3 Graphe de lintensité normalisée du signal en fonction des valeurs de b. Les données proviennent
des Rl telles que présentées dans la Figure 1V.4-2 chez deux volontaires sains. L’ajustement bi-exponentiel des
parametres IVIM révéle une perfusion plus élevée chez l'un (f = 15 %, triangles, orange) que chez I'autre (f = 5 %,
carré, cyan).

Les cartographies de diffusion réalisées a partir de la séquence RESOLVE isométrique 2 x 2
x 2 mm?® calculées avec le modéle mono-exponentiel montrent un rehaussement général
attendu de la diffusion lorsque les valeurs de b faibles (Figures 1V.4-4, C : 0, 50 et 800 s.mm"
2) sont prises en compte. La cartographie calculée avec uniquement les valeurs de b élevées
(Figures IV.4-4, B : 400, 800 et 1000 s.mm2) est également moins sensible au effets de
perfusion, liés notamment aux vaisseaux sanguins, dont un représentant est visible par

exemple a gauche du radius en hypersignal sur I'image de la RESOLVE a b = 0 s.mm™.

4.4 Discussion

La démonstration de la faisabilité de la mesure des parametres IVIM avec la séquence multi-
shot écho planaire RESOLVE a été effectuée dans cette étude. Dans un premier temps les
performances comparées de la séquence RESOLVE et de la SS-EPI, ont été évaluées grace
a une étude in vitro sans influence de la perfusion. Puis, aprés un comparatif semblable in
vivo, une étude intra et inter volontaire a été effectuée pour attester de la robustesse de
méthode d’ajustement associée a la RESOLVE pour la mesures des parameétres IVIM. Une
cartographie de diffusion de résolution isométrique 2 x 2 x 2 mm? n’utilisant que 3 valeurs de

b et pouvant donc étre acquise plus rapidement a également été proposée. Une comparaison
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de cette cartographie avec un équivalent des cartographies ADC, calculée avec des valeurs

de b plus couramment utilisées dans la littérature, a finalement été effectuée.

Les mesures effectuées in-vitro dans les tubes d’agar-agar et de PEG donnent des résultats
similaires (voir dans les matériels supplémentaires IVIM_TUBE.pdf) a I'étude effectuée par
Marchand et al. : D~2,1 1073 mm2.s~1 pour I'eau (dont la diffusion est la méme que dans le
gel agar-agar) et D~1,2 1073 mm?2.s~! pour le PEG a la méme concentration que dans la
présente étude avec la méthode des moindres carrés non négatifs (NNLS pour Non Negative
Last Square) [73]. Ceci montre une bonne concordance des résultats obtenus avec la méme
séquence mais avec deux méthodes d’ajustements différentes dans un cas dépourvu de

perfusion.

Que ce soit in vitro ou in vivo, la réduction des distorsions géométriques est notable avec la
RESOLVE comparée a la SS-EPI, bien qu’il en subsiste notamment en bords de champ de
vue. A cela s’ajoute un gain significatif de signal permettant des mesures quantitatives dans
la moelle osseuse malgré la suppression de graisse. Concernant cette suppression de graisse,
bien que sa proportion dans la moelle ne soit pas calculée dans cette étude, il faut garder en
téte qu’elle affecte la valeur réelle de la fraction de perfusion ce qui est crucial a considérer

dans les études longitudinales [165], en particulier si la fraction de graisse est importante.

Une comparaison avec la littérature pour la mesure des paramétres IVIM spécifiquement dans
la moelle osseuse du poignet est délicate car encore jamais effectuée. Fujimori et al. a
uniquement exploré les effusions articulaires et la prolifération synoviale dans le poignet.
Néanmoins, Khurra et al. ont effectué des mesures de I'ADC (pour Apparent Diffusion
Coefficient), dont la valeur se rapproche de D, chez des patients atteints d’cedéme de la moelle
osseuse. Ainsi, pour les patients dont 'cedéme est le moins sévére (rang 0 sur I'échelle de
RAMRIS) : ADC = 0,26 + 0,11 103 mm?2.s~! ce qui est proche de la valeur trouvée dans
cette étude D = 0,20 + 0,07 1073 mm?2.s~! pour la mesure inter volontaire. En s’éloignant du
poignet, des études précédentes sur la moelle osseuse du rachis ont permis la mesure des
paramétres IVIM avec la méme séguence RESOLVE [92,165]. La comparaison des résultats
de ces deux études avec des études antérieures sur les parametres IVIM dans la moelle
osseuse vertébrale a été également effectuée sur des volontaires sains ou porteurs de lésions
bénignes [73-75]. La compilation de ces 4 études donne la moyenne pour les paramétres
IVIM:12+2 %, 0,48+ 0,08 102 mm2.stet24 +410° mmz2.s? pour f, D et D* respectivement.
Toutes les valeurs des parameétres IVIM semblent donc diminuer dans le poignet ou la moelle
osseuse est jaune comparativement a la moelle osseuse vertébrale qui est rouge et donc plus

riche en cellules hématopoiétiques [117].
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Chapitre IV — Moelle osseuse du poignet

1073 mm?2.s~!

RESOLVE,b=0s.mm-2 D map (b:400,800,1000 s.mm™?) D map (b: 0,50,800 s.mm™?)

{1.62

11.14
0.90
0.66
0.42

0.18

Figure 1V.4-4 Image de la séquence RESOLVE de 2 mm d’épaisseur de coupe a b = 0 s.mm™2 (A) et
cartographies de diffusion (B et C) qui sont issues des acquisitions coronales chez un volontaire sain.

Les cartographies isométriques 2 x 2 x 2 mm? effectuées avec 3 valeurs de b bénéficient d’'un
temps d’acquisition réduit a 1 min 48 sec contre 4 min 41 sec a 7 b ce qui faciliterait leur
utilisation en pratique clinique tout en étant plus en phase avec les recommandations de
'OMERACT en terme de résolution spatiale [114]. Le choix de I'ajustement avec de grandes
valeurs de b ou incluant la valeur b = 0 s.mm~2 dépend de l'information que I'on souhaite
mettre en évidence, exempte de I'influence de la perfusion ou non. Les ajustements effectués
de ces deux maniéres pourraient se révéler complémentaires pour fournir une estimation
rapide et non quantitative de I'effet de la perfusion dans les tissus. Enfin, malgré les gains en
signal sur bruit réalisés, notamment grace a 'antenne poignet, une cartographie voxel par

voxel de la fraction de perfusion et de la pseudo-diffusion, n’est pas encore réalisable.

Pour conclure, cette étude de la mesure des paramétres IVIM dans le poignet serait
intéressante a utiliser pour évaluer la PR, en substitution potentielle a I'injection de gadolinium.
La mesure des paramétres IVIM profite également des avantages apportés par les séquences
écho planaire multi-segments telles que la RESOLVE tant pour la réduction des distorsions
géomeétriques que pour le gain de signal par rapport aux séquences SS-EPI. Ces améliorations
permettent un temps d’acquisition plus compatible avec la pratique clinique pour la
guantification des parametres IVIM ainsi que pour des cartographies de diffusion lente de

haute résolution.
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Conclusion

5 Conclusion

Ce chapitre a permis de montrer les possibilités, mais également les limites dans I'exploration

de la moelle osseuse avec nos méthodes quantitatives par IRM.

Une nette amélioration par 'adaptation du protocole d’IRM quantitative sur le poignet a pu étre
constatée. En effet, nous avons démontré qu’une cartographie rapide et simultanée de cing
biomarqueurs peut étre effectuée grace a la méthode Dixon a deux angle intégrée dans le
logiciel WAFDEYV, développé lors de cette thése. Ce logiciel a pour ambition de faciliter le
traitement de la quantité importante d'images (environ 600 images incluant les cartographies
pour une acquisition du poignet avec le protocole d’acquisition cité) afin de démocratiser I'lRM

guantitative auprés des cliniciens.

Une exploration plus approfondie rendue possible grace a une séquence a temps d’écho
ultracourt a également été menée grace a un modele de quantification a trois composantes
incluant I'eau, la graisse et les os trabéculaires. Elle a montré les limites auxquelles pouvaient
se heurter les séquences de ce type tout en laissant des perspectives intéressantes pour ce

modeéle dans la caractérisation de la moelle osseuse.

L’étude portant sur les séquences pondérées en diffusion a montré qu’une quantification des
paramétres IVIM était possible dans la moelle osseuse. Elle a montré 'amélioration notable
apportée par la séquence RESOLVE comparée aux séquences SS-EPI et la possibilité d’'une

cartographie de diffusion plus résolue dans le poignet.

Que ce soit pour la méthode Dixon a deux angles ou le paramétre de diffusion, les
cartographies permettent de nous projeter au-dela méme de la moelle osseuse et envisager
de nombreuses autres localisations d’application, se rapprochant du domaine ostéo-articulaire
ou non. Une prochaine étape serait d’estimer I'impact diagnostic de ce protocole quantitatif,
incluant la méthode Dixon a deux angles et IVIM, chez des patients souffrants de PR. Et ce,
pas uniquement pour la détection précoce des cedémes osseux mais également I'évaluation

de I'érosion et de la synovite.
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Conclusion

Conclusion

L’objectif de ce travail de thése était de proposer des méthodes de quantification, compatibles
avec les contraintes cliniques, de biomarqueurs accessibles en IRM. Ce travail a également
débouché sur un outil permettant de faciliter une partie de ces quantifications.

L’'IRM quantitative est un challenge dans les localisations anatomiques a fortes contraintes
comme le thorax. Les mouvements cardiagues et respiratoires doivent, en effet, étre pris en
compte lors des acquisitions, rendant difficile une imagerie quantitative rapide. Un protocole
guantitatif exploratoire a ainsi été développé pour étudier les ganglions médiastinaux dans le
contexte de la sarcoidose. Ce protocole a été construit en utilisant les séquences et
traitements des données en ligne fournis pour le constructeur afin d’en simplifier 'utilisation et
la diffusion. Ce protocole a permis de balayer un large éventail de biomarqueurs : fraction de
graisse, Ty, Ty, T,, transfert d’aimantation et ADC. L’étude des ganglions se traduit par des
contraintes supplémentaires qui sont 1) leur taille réduite et 2) leurs calcifications fréquentes
chez les patients souffrant de sarcoidose. Néanmoins des résultats préliminaires concernant
la détection de 'activité de la maladie ont pu étre tirés de cette étude a la limite des possibilités
permises actuellement dans cette localisation. Ces travaux sont a poursuivre, notamment pour

la mesure de 'ADC qui a produit des résultats encourageants.

Concernant le poumon en lui-méme, une quantification du volume pulmonaire en dynamique
a éteé réalisée a l'aide d’une séquence 3D en écho de gradient optimisée pour acquérir un
volume thoracique complet en une seconde. Cette séquence est accessible sur la plupart des
machines cliniques. Moins disponible car encore au stade de développement, la séguence
3D-USV en double écho comprenant un temps d’écho ultracourt était originalement
sélectionnée pour fournir une estimation du T, du parenchyme pulmonaire. Cette
guantification se révélait déja étre un challenge sur une machine a 3T, le T, étant bien plus
court a ce haut champ qu’a 1,5T. De plus, la séquence elle-méme s’est révélée inadaptée pour
une quantification fiable des temps de relaxation T, de structures anatomiques de petites
tailles. La séquence a cependant eu un intérét qualitatif en permettant une détection de lésions
de bas contraste grace a ses deux échos. Un intérét qualitatif que I'on retrouve pour la

visualisation des os trabéculaires dans la moelle osseuse.

La moelle osseuse a été le principal sujet d’étude de cette thése. Une premiere localisation au
niveau du rachis lombaire a, certes, requis une gestion de la respiration mais la quantification

multiparamétrique dans ce site fut bien moins contraignante que la localisation thoracique.
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Bénéficiant des travaux antérieurs de I'équipe sur l'optimisation de mesures quantitatives
appliguées a la moelle osseuse, un protocole de quantification de 8 biomarqueurs
IRM (fraction de graisse, temps de relaxation longitudinale et transversale de I'eau et de la
graisse, la perfusion et les paramétres de diffusion) a été proposé. Ce protocole fut amélioré
grace a linclusion d’'une cartographie d’angle de basculement atténuant le biais sur la
guantification des temps de relaxation longitudinale. Un neuvieme biomarqueur, étant la
fraction de perfusion corrigée par la mesure de la fraction de graisse fut également inclus
réduisant encore les facteurs confondants présents lors de la mesure multiparamétrique et
permettant de proposer un protocole rapide et certainement d’intérét dans les études

longitudinales de la moelle osseuse.

La diminution des contraintes anatomiques dans le cas du poignet ainsi la qualité du signal
nous ont permis d’accéder au Graal de la quantification : la cartographie 3D voxel par voxel
isométrique. Ces cartographies ont été obtenues avec un protocole de moins de 4 minutes
pour les 5 parameétres quantifiés avec la méthode Dixon a deux angles : la fraction de graisse
et les temps de relaxation longitudinale et transversale de I'eau et de la graisse. Elles ont été
mises en place en paralléle du développement du logiciel WAFDEV permettant la visualisation
des données brutes et des cartographies ainsi que I'estimation des 5 biomarqueurs dans un
volume d’intérét arbitraire. Ce logiciel inclut la correction d’angle de basculement ainsi qu’un
algorithme l'inversion eau/graisse. L’objectif de ce logiciel est de rendre accessible, en
pratique clinique, la méthode de quantification Dixon a deux angles. La cartographie voxel par
voxel n’a pas été possible dans le poignet pour 'ensemble des parameétres IVIM. Cependant,
la mesure de ces paramétres dans le poignet n'avait pas encore été effectuée avec la
séquence RESOLVE qui a permis des gains qualitatifs et quantitatifs en comparaison a la SS-

EPI pour cette localisation notamment.

Une méthode de quantification a trois composantes dérivée de la méthode Dixon a deux
angles a été proposée. Elle permet, en plus des 5 biomarqueurs, la quantification de la fraction
d’eau liée (correspondant aux os trabéculaires dans la moelle osseuse) ainsi que des temps
de relaxations longitudinale et transverse de cette composante. Cependant, I'application de ce

modele n’a pas pu aboutir avec la séquence 3D-USV actuellement disponible.

Ces travaux ouvrent de nombreuses perspectives pour la suite. Ces perspectives sont
méthodologiques avec l'inclusion de séquences permettant la quantification du transfert
d’aimantation et du T, dans les protocoles présentés pour la caractérisation de la moelle
osseuse. Elles sont également techniques avec l'introduction attendue de séquences UTE
multi-écho moins dépendantes de la fréquence spatiale et avec I'arrivée de séquences IRM

rapides basées sur le « Compressed Sensing » laissant entrevoir une imagerie quantitative
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Conclusion

encore plus adaptée a la pratique clinique. La perspective primordiale est cependant
'application des méthodes et outils de quantification en IRM multiparamétrique développés

lors de ce travail sur des patients afin d’en évaluer I'impact en pratique clinique.
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2 WAFDEV mémoire technique
IDDN.FR.001.280006.000.5.P.2020.000.31230

2.1 Présentation générale :

Le logiciel WAFDEV codé sous Mathematica (Wolfram Research, Champaign, IL, USA),
permet la quantification et la visualisation dynamique en 3D de 5 biomarqueurs mesurables
grace a un protocole IRM dédié comportant deux séquences 3D en écho de gradient a deux

angles de bascule et quatre temps d’écho.

Les cing biomarqueurs extrait de ces séquences par des ajustements non linéaires sont la
fraction de graisse (PDFF) et les temps de relaxation longitudinale et transverse de I'eau et de
la graisse (Taw, T1r, T2'w, T2'F) et sont calculés voxel par voxel afin de créer des cartographies
guantitatives 3D. En plus de ce mode de visualisation, le logiciel permet la visualisation sur les
trois plans orthogonaux de I'ensemble des images sources ainsi que le calcul par volume
d’intérét. Des histogrammes de la distribution des valeurs des différents biomarqueurs extraits
du volume d’intérét peuvent étre visualisés. Toutes les données de ce volume peuvent étre
sauvegardées et exportées dans un fichier Excel (.xIsx) avec I'ensemble des données

nécessaires au calcul, afin de faciliter le suivi patient et les traitements statistiques.
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2.2 Ouverture et execution

WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb - Wolfram Mathematica 12.0

File Edit Insert Format Cell Graphics @ Evaluation Palettes Window Help

Evaluate Cells Shift+Enter

Evaluate in Place Shift+ Ctrl+Enter

WAFD EV V a Evaluate in Subsession F7
- Evaluate Notebook

(Water And F § Evaluate Initialization Cells } {' :)

Dynamic Updating Enabled
Convert Dynamic to Literal

Debugger

Data Management ¢

Debugger Controls »

Abort Evaluation Alt+.

WAF D EV Mﬁ\[ B Remove frem Evaluation Queue

Find Currently Evaluating Cell

Kernel Cenfiguration Options...
Parallel Kernel Configuration...

Parallel Kernel Status...

Default Kernel >
Motebook's Kernel ¥
Motebook's Default Context >
Start Kernel ¥
Quit Kernel »
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2.3 Data Management
2.3.1 A partir d’'un fichier WAFDEV (.wxf) enregistré.

Cliquer sur « From WXF ».

B

File Edit Insett Format Cell Graphics Evaluation Palettes

Help

WAFDEV v_alpha_0_1
(Water And Fat Dixon Extended Viewer)

Data Management »

WAFDEV Viewer »

[} X

Do you want to:
Read an existing WXF WAFDEV file (Faster)

OR

Start from WAFDEV Protocol Images (Longer) ?

FromWXF | From Images

Ouvrir le fichier approprié (ici 2020-04-13 WAFDEV_LM.wxf).

File Edit Inset Format Cell Graphics Evalustion Palettes Window Help
[E] WxF WAFDEV File X
Organiser + MNouveau dossier == - ]| o
A Nom Modifié le Type Taille
I A
= TI_VIBE_CORO_72_4ECHO_3°_0004 13/04/2020 11:27 Dossier de fichiers
T1_VIBE_CORO_72_4ECHO_15°_0005 Dossier de fichiers
‘_ TFL_B1MAP_CORO_15°_V3_0008 Dossier de fichiers |
=] TFL_B1MAP_CORO_15°_V3_0009 Dossier de fichiers
= (=] 2020-04-13_DEMO Feuille de calcul ... 30 Ko L
d 2020-04-13_WAFDEV_LM.waxcf Fichier WXF 1128415 Ke
iG] 2020-04-13 WAFDEV-Light Computable Decu.. 166 318 Ko
s WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip Waolfram Motebook T34 Ko
Ew
@ 0
I
- L
Nom du fichier: | 2020-04-13_WAFDEV_LM.wxf ~ | All Files ~
Options... Annuler

142



Annexes

Continuer au point 3 une fois le chargement terminé.

2.3.2 A partir de protocole d'imagerie

Création des cartographie et d'un fichier WAFDEV (.wxf) lié.

Cliquer sur « From Images »

File Edit Inset Format Cell Graphics

Window  Help

WAFDEV v_alpha_0_1

(Water And Fat Dixon Extended Viewer)

Data Management »

WAFDEV Viewer »

Do you want to:

Read an existing WXF WAFDEV file (Faster)
OR
Start from WAFDEV Protoccl Images (Lenger) 7

FromWXF | From Images

Dans le dossier d’acquisition des images a partir de la séquence multi-écho de gradient brouillé

a I'angle de bascule & 5°, sélectionner une des images.

iz}
File Edit Insert Formst Cell Graphics Evalustion Pslettes Window Help
[ Fichier Image DICOM FAS X
WAFD EV V a lp ha 0 1 « _ T1_VIBE_CORO_72_4ECHO_5°_0004 v|® | Rechercher dans: T1_VIBE_CO... o
. Organiser v Nouveau dossier = M @
(Water And Fat DixonE - «. * :
o A

| ] RECHERCHE X} MR RECHERCHE INSER... 2 Fichier IMA 216Ks
= 7] RECHERCHE X} MR RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ko
Data Mana geme nt » + | RECHERCHE_XX.MR RECHERCHE _INSER... Fichier IMA 216 Ko
&l [ 7] RECHERCHE X} MR RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ks
- = [ 7] RECHERCHE X} MR RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ks
WAFDEV Viewer » ] RECHERCHE XX MRRECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
[7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
[7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
[7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
[7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
[4: 0 [7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
ad [7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
[7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
mc [7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke
[7] RECHERCHE_XX.MR.RECHERCHE INSER... Fichier IMA 216Ke

- v " RECHERCHE XX MR RECHERCHE INSFR Fichier IMA 21hkn v

Nom du fichier : | RECHERCHE_XMRRECHERCHE INSERM.0004.0001 2020,01.20.15.21.53.524677. 1139183011 | | AllFles
Options.. Annler
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Reproduire I'opération 3 fois supplémentaires dans le dossier a I'angle de bascule a 15°, pour
les images brutes de la séquence de cartographie B1, et la cartographie B1 calculée et liée a

ces images.

Une fenétre d’assistant de création de masque s’ouvre automatiquement. Régler les
paramétres pour obtenir la base de calcul des données qui convient. Réglages possibles :
borne de tolérance d’intensité inférieure et supérieure (« inf » et « sup », normalisée entre 0

et 1), la dilatation du masque (rayon en pixel) et rayon du filtre médian (« MF range », rayon

en pixel).
i ———
@ X
WAFDEV v_alpha_0_1
(Water And Fat Dixon Extende| o ? ,
Data Management » Dmp=
MF rang. '

WAFDEV Viewer »

Méme procédé que précédemment pour la création de masque sur les acquisitions de
cartographie B,. Le logiciel calcule une fonction 3D de correction d’angle uniquement a partir
des données masquées de la cartographie Bi. L’angle corrigé est ensuite extrapolé a partir de

cette fonction pour chaque voxel non nul correspondant au point 2.2.3.
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File Edit Inset Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

',Sl\hur'ted] ] 5 B «

B1 mask control

WAFDEV Viewer & ]

inf 1
sup ]

vitatation ]

MF range I

Le logiciel calcule ensuite les cartographies de biomarqueurs sur la base des données
masquées normalisées. Cela peut prendre un certain temps selon la configuration de la
machine utilisée. Compter ~10 ms de calcul par voxel non nul. Une fois terminé, une boite de
dialogue apparait. Cliquer sur « Yes » vous permettra d’enregistrer 'ensemble des opérations
effectuées en un unique fichier de données .WXF interprétable par ce méme logiciel comme
indiqué au point 2.1. Cliquer sur « No » vous permettra d'utiliser les données calculées en

cache au point 3. Mais celles-ci seront écrasées une fois le logiciel fermé.

File Edit Insert Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

WAFDEV v_alpha_0_1

Data Management [»

WAFDEV Viewer »

X

Do you want to export data to WXF file?

Yes No
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Si vous avez cliqué sur « Yes » précédemment, une premiére fenétre s’ouvre. Renseigner le

dossier de destination du fichier WXF.

File Edit Insert Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help
[ Ssving Folder X
Organiser MNouveau dossier == - o
L Mom Modifié le Type Taille
v A
= T1_VIBE_CORO_72_4ECHO_5°_0004 13/ ) 11:27 Dossier de fichiers
T1_VIBE_CORO_72_4ECHO_15°_0005 Dossier de fichiers
‘ TFL_B1MAP_CORO_15°_V3_0008 Dossier de fichiers
= TFL_B1MAP_CORO_15°_V3_0009 Dossier de fichiers
=
[ Q¢
I c
v o=l
v
Dossier: | WAFDEV_DEMO

Renseigner ensuite le nom du fichier. Ce nom est pré-formaté sous la forme [année-mois-

jour]_ WAFEDEV_[Objet_entré_dans_la_boite_de_dialogue].wxf .

2

File Edit Insert Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

WAFDEV v_alpha_0_1
(Water And Fat Dixon Extended Viewer) =

Data Management

WAFDEV Viewer @)

5] x
WXF WAFDEV file name ?(2020-04-13_WAFDEV_?777.wxf)

DEMO
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2.4 Outil de visualisation parameétrique WAFDEV

2.4.1 Bloc de visualisation
L’outil de visualisation WAFDEV est entierement interactif.

La partie commune de visualisation, & gauche des contréles « View Manager » (voir 3.2) et
« VOI Manager » (voir 3.3), comporte 3 plans : la coupe native d’acquisition au centre, la
reconstruction horizontale en dessous et la reconstruction verticale sur la gauche ;
respectivement appelées Z, X et Y. Ces plans servent aussi de navigation dans I'espace par

simple « clic » sur la zone d’intérét.
Le mode de visualisation actuel est visible au-dessus de ces plans.

Un résumé de la quantification en temps réel par région d’intérét (voir 3.2) est visible en bas a
droite des 3 plans avec : le détail du paramétre sélectionné avec son incertitude de mesure,
le nombre de voxel compris dans la région en cours d'évaluation, le coefficient de
détermination R? de I'ajustement du modéle, les angles de bascule (FA) corrigés et un résumé
des valeurs calculées pour les 5 biomarqueurs (PDFF, Tiw, Tir, T2'w, T2'F) dans la région
d’intérét. C’est aussi ici qu’est indiqué si un voxel nul se trouve dans la région évalué (voir ci-

dessous).

147



WAFDEV mémoire technique

WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb * - Wolfram Mathematica 12.0

File Edit Inset Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

View Manager Proton Density Fat Fraction

View Mode |g-Maps Images

Biomarker PDFF (%) Ty, (ms) Tyz (ms) Ty, (ms) T3¢ (ms)

%
TE(ms) 1.06 24 44 6.3
FA() 515
ColorScale [
Magnification I 93
VOI Manager
81
2 i
% i
. i 69
VOl radius (px) |3 ~
SelectVOl R v
Save the evaluated VOI 57
Ouip2Ar: Delete the last VOI saved
Go to the selected VOI
Update the selected VOI 45
Delete the selected VOI
Clear All VOI
VOI Saved |2 33
Export VOI data to Excel
Open the last Excel saved
Warning ! Null voxel(s) in 2 l
| Export to WAFDEV-light demo version (! can take a while !) VOI: 19 £1 % on 123 vox
2 - 0.999803 : FA = 5., 14.9°
Open the WAFDEV-light Rx0090808.5 FA =5 140
VOI data:
PDFF: 19% 9
Tyw: 833 ms
Ty 288ms
Ty 10ms
Tipdms

» Saved VOI Table « » VOI Histograms «

En dessous du plan YZ, les menus déroulant « Saved VOI Table » et « VOI Histograms » sont
visibles.

« Saved VOI Table » permet la visualisation d’'un tableau des valeurs calculées dans les
régions d’intérét sauvegardées. Les valeurs sous exprimées sous la forme moyenne + erreur
(coefficient de variation).
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WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb * - Wolfram Mathematica 12.0
File Edit Inset Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

View Manager Proton Density Fat Fraction
View Mode q-Maps Images
0,
Biomarker PDFF (%) Ty (ms) Tyz (ms) T3y, (ms) T3¢ (ms) A)
TE(ms) 1.06 6.8
FA() 515
ColorScale [
93
Magnification l
VOI Manager 81
: i
x i
v [ | 69
VOl radius (px) |4 ~
Select VOI v
Save the evaluated VOI 57
Sl Delete the last VOI saved
Go to the selected VOI
45
Update the selected VOI
Delete the selected VOI
Clear AllVOI 33
VOI Saved |2
Export VOI data to Excel
Open the last Excel saved 21
VOI: 80 £ 3 % on 257 vox
Export to WAFDEV-light demo version (! can take a while !) R?=0.999768 ; FA =4.9°, 14.8°
Open the WAFDEV-light VOI data:
PDFF: 80 % 9
Tyt 695 ms
Ty 223 ms
Ty 6ms
T3p17ms
voI [ PDFF (i Tiw (ms) Tir (ms) T3 (ms Tir (ms
R [86 + 3 (3%) [650 +« 181 (28%) [256 + 6 (2%) [5 + 1 (23%) [21 + 1 (5% » VOI Histograms «
U (80 + 3 (3%) [695 + 150 (22%) [223 + 7 (3%) [6 + 1 (20%) [17 + 1 (5%

« VOI Histograms » permet la visualisation des histogrammes de la distribution des valeurs

des voxels dans la région d’intérét en cours d’évaluation pour chaque biomarqueur.
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WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb * - Wolfram Mathematica 12.0

File Edit Insert Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help
10 10 The Selected VU

wvox PDFF (%)
Update the selected VOI
5L
Delete the selected VOI - oo
2 -
Clear AllVOI 18 i
VOI Saved |0 10
Export VOI data to Excel 5
; [
Open the last Excel saved 75 50 85 30
Out[234]= N " " wvox Ty, (ms)
ez Export to WAFDEV-light derno version (! can take a while!) w
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20
10
0
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2.4.2 «View Manager »

2.4.2.1 Mode « Images », sélectionné dans « View Mode »

B WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb * - Wolfram Mathematica 12.0

File Edit Insert Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

View Manager

Images TE=2.4ms,FA=[15°

View Mode q-Maps Images
Biomarker PDFF (%) Ty (ms) Ty¢(ms) T3y, (ms) T3z (ms)
TE(ms) 1.06 24 44 6.8
FA(") 515
Color Scale I

Magnification I

VOI Manager
o i
% b
. i

VOl radius (px) |3 ¥

SelectVOl |[R +
Save the evaluated VOI
Delete the last VOI saved
Go to the selected VOI
Update the selected VOI
Delete the selected VOI
Clear All VOI

VOl Saved |2

Export VOI data to Excel

VOI: 83 +2 % on 123 vox
R*=0.999826 ; FA =5.1°, 15.2°

Export to WAFDEV-light demo version (! can take a while !)
Openthe WASDE VOI data:
PDFF: 83 %
Tyw: 660 ms
Ti¢: 261 ms
Tiw:Tms
Tie 16 ms

» Saved VOI Table ¢ [ » VOI Histograms «

« Biomarker » permet d‘afficher la valeur détaillée et lincertitude sur la mesure du
biomarqueur sélectionné (cartouche en bas a droite).

« TE » permet de changer le contraste en fonction du temps d’écho. Le protocole habituel a
1,5 T, 4 points Dixon, comporte un contraste TE minimum (1,06 ms), un contraste en phase

(4,4 ms) et deux contraste en opposition de phase (2,4 et 6,8 ms) en fonction du déphasage
eau/graisse.

« FA » permet de changer le contraste en fonction de I'angle de bascule entre 5° (faible
contraste muscle/moelle) et 15° (fort contraste muscle/moelle).

« Color Scale » est désactivé dans ce mode.

« Magnification » permet de changer la taille intrinséque des éléments de visualisation.
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2.4.2.2 Mode « g-Maps »

[E] WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb * - Wolfram Mathematica 12.0
File Edit Inset Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

View Manager Proton Density Fat Fraction

View Mode g-Maps Images

0,
Biomarker PDFF (%) Tyy (ms) Ty¢ (ms) Tiy (ms) T3¢ (ms) %o
TE(ms) 106 24 44 68
FA() 515
Color Scale |
93
Magnification l
VOl Manager 81
i |
X |
% [ ] 69
VOl radius (px) |2~
Select VOI -
57
Save the evaluated VOI
Delete the last VOI saved
Go to the selected VOI
45
Update the selected VOI
Delete the selected VOI
Clear All VOI 33
VOl Saved [0
Export VOI data to Excel
Open the last Excel saved 21
VOI: 8.7 % on 33 vox
Export to WAFDEV-light demo version (! can take a while 1) R?=0.999893 ; FA =5.1%, 15.3°
Open the WAFDEV-light VO data:
PDFF: 8% 9
Trw: 1072ms
Ty 154ms
Tiw: 23 ms
Tietlms

. Saved VOI Table « | —» VOI Histograms |

« Biomarker » permet de changer la cartographie générée affichée (PDFF, Tiw, T1r, T2'w, T2F),
la barre de Iégende de couleur associée a droite de la visualisation, ainsi que la valeur détaillée

et permet de voir l'incertitude du biomarqueur sélectionné.
« TE » et « FA » sont désactivés dans ce mode.

« Color Scale » permet de changer I'échelle de couleur de la cartographie et de la barre de

Iégende de couleur associée.

« Magnification » permet de changer la taille intrinséque des éléments de visualisation.

2.4.3 «VOI Manager »

«Z», « X», «Y »sontles coordonnées en pixel de la position du centre du volume d’intérét.
Ces valeurs s’actualisent automatiquement en cliquant sur les différents plans ou peuvent étre
ajustées individuellement via les curseurs.
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« VOI radius » change le rayon en pixel de la région d’intérét a évaluer.

« Select VOI » permet de sélectionner une région d’intérét enregistrée.

WAFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb * - Wolfram Mathematica 12.0

File Edit Insert Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

View Manager Proton Density Fat Fraction

View Mode |q-Maps Images

Biomarker PDFF (%) Ty (ms) Tyz (ms) T3y, (ms) T3¢ (ms) 0/0
TE(ms) 1.06 2.4 4.4 6.8
FA( 515
Color Scale I
Magnification I 23
VOl Manager 81
Z i
% i
Y | 69
VOl radius (px) |4 ~
Selectvol [R ~] -
R
- Save the OI A
Delete the last VOl saved
Go to the selected VOI 45
Update the selected VOI
Delete the selected VOI
Clear All VOI 33
VOl Saved |2
Export VOI data to Excel
Open the last Excel saved 21
: VOI: 80 £ 3 % on 257 vox
Export to WAFDEV-light demo version (! can take a while !) R*=0.999768 ; FA = 4.9, 14.8°
Open the WAFDEV-light VOI data:
PDFF: 80 % 9
Tiw: 695 ms
Tis:223ms
T3y 6ms
T3 17 ms

» Saved VOI Table « » VOI Histograms «

« Save the evaluated VOI » permet d’enregistrer la région d’intérét en cours d’évaluation. Une

fenétre s’affiche pour lui attribuer un nom.
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View Manager

Proton Density Fat Fraction

View Mode |q-Maps Images

0,
Biomarker [PDFF (%)) Ty, (ms) T (ms) T3y (ms) T35 (ms) %o
TE(ms) 1.06 24 44 68
FA() 515
Colorscale -
Magnification I 93
VOl Manager
r81
z 1
i |
) i 69
VOl radius (px) |4 v
Select VOI -
Save the evaluated VOI
-57
Delete the saved
Go to the cted VOI
Update the selected VOI
Delete the selected VOI 45
Clear Al VOI
VOI Saved [0
Export VOI data to Excel 33
Open the last Excel saved
Export to WAFDEV-light demo version (! can take a while 1)
: 21
Open the WAFDEV-light VOLI: 80 + 2 % on 257 vox
R? = 0999798 ; FA = 5.°, 14.9°
VOI data:
PDFF: 80 % 9
Tiw: 688 ms
Tir: 213 ms
Tiy: 6 ms
Toe 17 ms

» Saved VOI Table « » VOI Histograms «

Note : les boutons suivants sont désactivés si aucune région d’intérét n'a été enregistrée.
« Delete the last VOI saved » permet de supprimer la derniére région d’intérét enregistrée.

« Go to the selected VOI » permet de se déplacer a 'emplacement de la région d’intérét

enregistrée. Le rayon de la région est également pris en compte.

« Update the selected VOI » met a jour la région d’intérét sélectionnée avec celle cours

d’évaluation. Un nouveau nom est demandé.

« Delete the selected VOI » supprime la région d’intérét sélectionnée.
« Clear All VOI » supprime toutes les régions d’intérét enregistrées.

« VOI Saved » décompte toutes les régions enregistrées.

« Export VOI data to Excel » permet I'exportation des informations détaillées de toutes les
régions d’intérét enregistrées dans un fichier Excel. Un dossier de destination et un nom pré-
formaté sous la forme [année-mois-jour]_VOI_[Objet_entré_dans_la_boite_de_dialogue].xIsx

sont demandés.
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Maodifié le

1

_) WATOEY > WATDELLDEMO. >

3,

Proton Density Fat Fraction

~ |0

Rechercher dans

Type v Taille

Dossier de fichiers
Dossier de fichiers

Dossier de fichiers

AFDEV_v_alpha_0_1_vflip.nb * - Wolfram ca 12.0
File Edit Insert Format Cell Graphics luation  Palettes Window Help
View Manager
View Mode |q-Maps| Images
Biomarker |PDEFE T ms) Tig(ms) T3, (ms) T3 (ms]
1 [E] Saving Folder
F «
ColorS  Organiser v Nouveau dossier
Magnifica A Nom -
v 3
1 T1_VIBE_CORO_72_4ECHO_5°_0004
VOI Mé TI_VIBE_CORO_72_4ECHO_15°_0003
4_ TFL_B1MAP_CORO_15°_V3_0008
2 8
X =
¥
YOI radiu
Select VOI
Savethe| © @
Out[234)= |
Delete th| > &
Gotothd v
Update t} v
QLR Dossier: | WAFDEV_DEMO
Clear All
VOl Saved., .
oo VN A i Bt
File Edit Inset Format Cell Graphics Evaluation Palettes Window Help

View Manager

View Mode  g-Maps Images
Biomarker PDFF (%) Ty (ms) Tyz (ms) T3, (ms) T3¢ (ms)
TE(ms) 1.0

FA() 515
Color Scale I

Magnification I

VOl Manager

z i

X |
) 0

VOl radius (px) |3~
SelectVOI R~

Save the evaluated VOI

Outf234)=

Delete the last VOI saved
Go to the selected VOI
Update the selected VOI
Delete the selected VOI
Clear All VOI

VOI Saved |2

Fynart VOl data tn Feral

Sélectionner un dossier

Proton Density Fat Fraction

Annuler

Cancel

%

93

81

69

57

45

33

%

93

81

69

ST

« Open the last Excel saved » permet d’ouvrir le dernier fichier Excel enregistré. Il se présente

comme ci-dessous.
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Fichier [RCTCMl Insetion  Miscenpage  Formules  Données  Révision  Affichage Q' Dites-nous ce quevous voulez faire..
== X Couper . x| = =, . . -

8 Copier - Calibri 1 A A E* Renvayer 3 la ligne automatiquement | Standard QJ Normal Ir

! Reprodare e e e forme (5 2 S| 250 FmrTaem © EAR I b el _
Presse-papiers 5] Police 5] Alignement 5] Nombre w Style
Al - ;3 Vol
A B = D E F G H 1 J K L M N o P

1 vol u
2 VOI Coordinates 139, 115, 73}
3 |VOIRadius 4
4 |Nbrof Voxels 257
5 Method: Constraini 1- FASIP/FA15IP > 0.2927 - 7.4291 (4.34542Pi /180 - Pi/36)
6 |Number of Fat Peak 4
7 TR 8,21
8 |TE {1.06,2.4,4.4, 6.8}
9 Formated data {fa5_tel->n,fal5_tel->n} {0.5830422865851763, 0.3891850199427006, 0.48566826938961905, 0.24677745933192646, 1., 0.7303291419099763, 0.7878994244026861, 0.47389334908636244}
10 R? 0,999768
11 |with flip angle correction, FAc= {4.945419296329342, 14.836257388988037}
12
13 Mean Std Error  Confidence Interval
14 |PDFF (%) 79,66844 2,586596 {68.53922191229938, 90.79766735739784}
15 |Tiw (ms) 694,5871 150,1014 {48.753063938460514, 1340.4212031634488}
16 |T1f (ms) 223,1781 7,273421 {191.83306434432705, 254.47307124823635}
17 |T2*W (ms) 6,060628 1,232432 {0.7576421297515603, 11.363612920621115}
18 |T2*F (ms) 17,12536 0,863695 {13.403182723523143, 20.841546198673253}
19
20 Voxels histograms data
21 |PDFF (%) {67.76513824301693, 77.68740163969443, 36.24066887937857, 88.52058399761644, 71.368636314169, 80.16756379253627, 85.96005216388394, 88.72195693397754,
22 |Tlw (ms) {924.4412558314231, 713.5628608979229, 297.62128856696194, 413.0386576733724, 788.1231933117471, 744.6100160760983, 357.83857305544734, 400.099512437=
23 |T1f (ms) {164.42339329465887, 172.69210512178578, 204.5153876540684, 200.5112343039915, 169.2571814528059, 187.33409034511698, 198.08987605082217, 204.487204232
24 | T2*W (ms) {4.8468218767662306, 6.021624626476812, 5.998152409638872, 7.511773928576755, 5.238030703648394, 7.284191033648301, 6.144367220195514, 28.066519775182
25 |T2*F (ms) {17.108146530817223, 17.91229993948781, 18.03183516918591, 15.292529716581004, 16.857105405831238, 18.054187462081156, 16.164800226745663, 18.8669074¢
26

Chaque onglet correspond a une région.

« Export to WAFDEV-light demo version » permet d’exporter I'outil de visualisation WAFDEV
sous une forme de démonstration en format .CDF. L’ensemble des données y sera encapsulé,
y compris les volumes d’intérét enregistrés. Ce format de démonstration garde ses

fonctionnalités interactives mais se retrouve privé de toute capacité d’édition ou de création.

Il est possible de lire ce format grace a la licence gratuite de Wolfram Player :

https://www.wolfram.com/player/

« Open the WAFDEV-light » ouvre le WAFDEV-light généré.
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2 2020-03-13_WAFDEV-Light_Paper.cdf - Wolfram CDF Player
File Edit Window Help

WOLFRAM CDF Player | (=) <« 100% ~

View Manager

ImagesTE=2.4ms,FA=15°

Biomarker PDFF (%) Tyw(ms) Tis (ms) T3y (ms) T3z (ms)

TE(ms) 1.0624/44 68
FA() 5015
ColorScale ]

Magnification ]

VOl Manager
z |
x ]
v |
VOl radius (px) |2 ¥
Select VOI | P1V .
Save the evaluated VOI
Delete the last VOI saved
Go to the selected VOI
Update the selected VOI
Delete the selected VOI
Clear All VOI

VOI Saved |26

VOLI: 624 + 104 ms on 33 vox
R® = 0.999855 ; FA = 4.9°, 14.8°

VOl data:
PDFF: 81 %
Tyw: 624 ms
Tis 264 ms

Toy: 6 ms

17 ms

» Saved VOI Table « I » VOI Histograms
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Résumé

L’'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est une application majeure de la physique
quantique accessible a I'échelle macroscopique. Elle permet, dans le cadre de son utilisation
en santé, dimager les organes internes d’'un patient en fournissant des contrastes
paramétrables en fonction de la localisation et/ou de la pathologie étudiée. Il est possible de
passer de ces images résolues et contrastées a une imagerie quantitative, et donc a une
caractérisation tissulaire précise.

Dans la pratique clinique néanmoins, I'|RM quantitative, n’est que marginalement utilisée. Cela
vient principalement du fait que ces méthodes de caractérisation tissulaire prennent un temps
précieux a la fois lors de l'acquisition, mais également pour le post-traitement nécessaire a
I'extraction des parameétres quantitatifs. Néanmoins, l'information plus riche et synthétique
extraite fera, a terme, gagner un temps précieux au praticien.

L’objectif de ces travaux de thése est donc de proposer une mise en ceuvre de méthodes de
guantification qui ne nécessitent pas le recours a des agents de contrastes dont l'utilisation
peut étre contre-indiquée. Ces méthodes comprennent notamment la quantification des temps
de relaxation caractéristiques des tissus, de leurs différentes composantes comme la fraction
de graisse, mais également de leurs paramétres de diffusion et de perfusion. Les méthodes
de quantification proposées dans ce travail de thése seront confrontées aux contraintes
cliniques et des outils permettant une extraction plus simple et rapide des biomarqueurs
guantifiés sont proposés. Ces méthodes sont illustrées ici dans des localisations anatomiques
de la plus a la moins contraignante, allant de I'imagerie thoracique a celle du poignet en
passant par le rachis lombaire.

Abstract

Magnetic Resonance Imaging (MRI) is a core application of quantum physics available at the
macroscopic scale. This modality, in its field of medical application, is used to image the
internal organs of a patient by acquiring different customizable contrasts depending on the
localization and/or the pathology of interest. From these spatially resolved and contrasted
images, it is possible to access quantitative imaging and therefore precise tissue
characterization.

In clinical routine, however, quantitative MRI is hardly used. This fact is mainly due to the time
required for, on the one hand, longer data acquisition and, on the other hand, the post-
processing necessary to extract the quantitative parameters of these acquisitions. However,
the additional, complete and synthetic information from quantitative MRI could ultimately save
physicians time.

The aim of this PhD work was to propose an implementation of quantification methods that do
not require the use of contrast agents, their use being sometimes contraindicated. The
methods presented allow the quantification of the relaxation times of tissues, as well as their
other characteristics such as the proton density fat fraction, their diffusion and perfusion
parameters. The quantification methods proposed in this thesis took into account the clinical
constraints and tools allowing a simpler and faster extraction of quantified biomarkers were
developed. These methods have been applied in anatomical locations ranging from the most
to the least demanding, namely in thoracic, lumbar and wrist imaging.
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Résumé : L'lmagerie par Résonance Magnétique
(IRM) est une application majeure de la physique
quantique accessible a I'échelle macroscopique.
Elle permet, dans le cadre de son utilisation en
santé, d'imager les organes internes d’'un patient
en fournissant des contrastes paramétrables en
fonction de la localisation et/ou de la pathologie
étudiée. Il est possible de passer de ces images
résolues et contrastées a une imagerie
guantitative, et donc a une -caractérisation
tissulaire précise.

Dans la pratique clinigue néanmoins, [I'IRM
quantitative, n’est que marginalement utilisée.
Cela vient principalement du fait que ces
méthodes de caractérisation tissulaire prennent
un temps précieux a la fois lors de I'acquisition,
mais également pour le post-traitement
nécessaire a [l'extraction des paramétres
guantitatifs. Néanmoins, I'information plus riche et
synthétique extraite fera, a terme, gagner un
temps précieux au praticien.

Multi-parametric Magnetic Resonance Imaging: non-invasive methods and tools for clinical practice.

L'objectif de ces travaux de thése est donc de
proposer une mise en oeuvre de méthodes de
guantification qui ne nécessitent pas le recours a
des agents de contrastes dont l'utilisation peut
étre contre-indiquée. Ces méthodes
comprennent notamment la quantification des
temps de relaxation caractéristiques des tissus,
de leurs différentes composantes comme la
fraction de graisse, mais également de leurs
paramétres de diffusion et de perfusion. Les
méthodes de quantification proposées dans ce
travail de thése seront confrontées aux
contraintes cliniques et des outils permettant une
extraction plus simple et rapide des
biomarqueurs quantifiés sont proposés. Ces
méthodes sont illustrées ici dans des
localisations anatomiques de la plus a la moins
contraignante, allant de l'imagerie thoracique a
celle du poignet en passant par le rachis
lombaire.
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Abstract : Magnetic Resonance Imaging (MRI) is
a core application of quantum physics available at
the macroscopic scale. This modality, in its field of
medical application, is used to image the internal
organs of a patient by acquiring different
customizable contrasts depending on the
localization and/or the pathology of interest. From
these spatially resolved and contrasted images, it
is possible to access quantitative imaging and
therefore precise tissue characterization.

In clinical routine, however, quantitative MRI is
hardly used. This fact is mainly due to the time
required for, on the one hand, longer data
acquisition and, on the other hand, the post-
processing necessary to extract the quantitative
parameters of these acquisitions. However, the
additional, complete and synthetic information from
guantitative MRI could ultimately save physicians
time.

The aim of this PhD work was to propose an
implementation of quantification methods that do
not require the use of contrast agents, their use
being sometimes contraindicated. The methods
presented allow the quantification of the relaxation
times of tissues, as well as their other
characteristics such as the proton density fat
fraction, their diffusion and perfusion parameters.
The quantification methods proposed in this thesis
took into account the clinical constraints and tools
allowing a simpler and faster extraction of
guantified biomarkers were developed. These
methods have been applied in anatomical
locations ranging from the most to the least
demanding, namely in thoracic, lumbar and wrist
imaging.



