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Nomenclature

Ala Alanine

ARM Angiographie par Résonance Magnétique

Asp Aspartate

AVC Accident Vasculaire Cérébral

BHE Barrière Hémato-Encéphalique

CED Convection-Enhanced Delivery

CHESS CHEmical Shift Selective

CHK CHoline Kinase

Cho Choline

CRLB Cramér-Rao Lower Bounds

Cr Créatine

DMSO DiMéthylSulfOxyde

DNP Dynamic Nuclear Polarization

EEG ÉlectroEncéphaloGraphie

FEM Finite Element Method

FID Free Induction Decay

FLASH Fast Low Angle SHot

FOG Factor Of Gain

FOV Field Of View

FWHM Full Width at Half Maximum

GABA Acide γ-aminobutyrique

Gd Gadolinium

Glc Glucose
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NOMENCLATURE

Gln Glutamine

Glu Glutamate

GPC GlycéroPhosphorylCholine

IRM Imagerie par Résonance Magnétique

jMRUI java-based MR User Interface

Lac Lactate

LCR Liquide Céphalo-Rachidien

LNA Low-Noise preAmplifier

LOD Limit Of Detection

MIP Maximal Intensity Projection

mI myo-Inositol

MM MacroMolécules

NAAG N-AcétylAspartylGlutamate

NAA N-AcétylAspartate

PCho PhosphorylCholine

PCr PhosphoCréatine

PRESS Point RESolved Spectroscopy

QUEST QUantum ESTimation

RARE Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement

RF RadioFréquence

RMN Résonance Magnétique Nucléaire

RSB Rapport Signal-sur-Bruit

SRM Spectroscopie par Résonance Magnétique

STEAM Stimulated Echo Acquisition Mode

Tau Taurine
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NOMENCLATURE

tCho Choline totale

tCr Créatine totale

TE Temps d’Écho

tNAA NAA total

TR Temps de Répétition

VAPOR VAriable Pulse power and Optimized Relaxation delays

VNA Vector Network Analyzer

ZTE Zero Echo Time
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Chapitre 1

Introduction générale

1.1 Contexte et objectifs
La résonance magnétique nucléaire (RMN) est devenue, au fil des années, un outil

d’analyse indispensable dans un grand nombre de domaines divers et variés.
Le phénomène de RMN a principalement donné naissance à deux techniques, l’ima-
gerie par résonance magnétique (IRM) et la spectroscopie par résonance magnétique
(SRM), maintenant couramment utilisées en médecine et en recherche biomédicale et
qui consistent à exploiter les propriétés magnétiques intrinsèques des noyaux des atomes
qui présentent un magnétisme nucléaire non nul.
Ces deux techniques dérivées de la RMN et très appréciées pour leur caractère non io-
nisant et non invasif ont, par exemple, permis, dans le domaine des neurosciences, de
grandement améliorer la connaissance du cerveau humain, allant de sa morphologie à son
fonctionnement en passant par son métabolisme, mais aussi des différentes pathologies
pouvant l’affecter et notamment par la mise au point de modèles animaux pertinents
pouvant mimer un grand nombre de ces dernières et accentuant alors le rôle considérable
de l’imagerie et de la spectroscopie précliniques.
Néanmoins, bien qu’elles présentent de nombreux avantages, certaines limites doivent en-
core être surmontées et, en particulier, la faible sensibilité inhérente dont souffrent l’IRM
in vivo et la SRM in vivo. Elle peut se manifester de différentes manières et essentiellement
par un faible rapport signal-sur-bruit (RSB), une faible résolution spatiale et spectrale,
une faible spécificité et une nécessité de réaliser, particulièrement en SRM in vivo, de
longues acquisitions généralement incompatibles avec les études menées chez l’homme ou
chez le petit animal. Cette faiblesse principale de la RMN restreint alors les champs d’ap-
plications en IRM et en SRM et notamment lors d’études réalisées sur des échantillons de
faible volume comme cela peut être le cas en recherche préclinique.
L’amélioration de la sensibilité en RMN constitue donc un véritable défi que l’ensemble
de la communauté scientifique cherche à relever. Depuis quelques années, les techniques
d’IRM et de SRM utilisées en clinique et en préclinique ont connu des avancées et des
innovations remarquables sur le plan technologique.
Un effort majeur s’est principalement concentré sur l’obtention et l’utilisation de champs
magnétiques extrêmes. Cette voie d’amélioration a conduit à des systèmes RMN utilisés
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pour l’in vivo possédant des champs magnétiques statiques compris entre 4.7 et 17.2 T
pour des études précliniques et jusqu’à 7 T pour des études cliniques tandis que les sys-
tèmes RMN utilisés en routine clinique possèdent quant à eux des champs magnétiques
statiques de 1.5 T et de 3 T. Tout dernièrement, un système RMN clinique corps entier
de 11.7 T du projet Iseult a été installé à NeuroSpin, centre de recherche dédié à l’in-
novation en imagerie cérébrale situé sur le site du Commissariat à l’Énergie Atomique
(CEA) de Saclay, et représente, à ce jour, le système RMN le plus puissant du monde.
Cette course aux hauts champs magnétiques est allée, cependant, de pair avec des coûts
et des exigences très importantes en équipements de haute technologie, tout comme ce
fut aussi le cas pour d’autres avancées telles que le déploiement d’antennes refroidies ou
encore le développement de la technique de la polarisation nucléaire dynamique (DNP,
pour Dynamic Nuclear Polarization, en anglais).
D’autres stratégies ont également été étudiées et une attention particulière a été portée
sur l’amélioration de la sensibilité de détection des antennes radiofréquences (RF) utilisées
pour capter le signal RMN.
Lors d’expériences réalisées sur des échantillons de faible volume, une des façons les plus
efficaces d’augmenter la sensibilité de l’antenne RF est d’adapter la taille de cette dernière
à l’échantillon analysé et de la placer au plus près de celui-ci. La miniaturisation suivie
parfois de l’implantation de l’antenne RF permet alors d’obtenir une meilleure localisa-
tion spatiale, un meilleur RSB de l’image ou du spectre résultant et ainsi d’approcher des
résolutions spatiales poussées, généralement inférieures à 100 µm, optimisant l’analyse de
régions d’intérêt de faible volume comme, par exemple, de structures cancéreuses induites
chez un modèle animal de tumeurs cérébrales.
Le développement et l’utilisation d’antennes RF miniatures et implantables pourraient
alors offrir la perspective d’une meilleure compréhension, accessible par une meilleure
visualisation, des processus morphologiques et physiologiques en conditions saines et pa-
thologiques mais aussi potentiellement contribuer à la recherche de biomarqueurs carac-
téristiques d’une pathologie et de nouvelles cibles thérapeutiques.
C’est dans cette optique que s’inscrit le projet de thèse dont fait état ce manuscrit. Le
premier objectif a été de développer et de caractériser des antennes RF miniatures et
implantables en portant une précaution particulière au caractère mini-invasif de ces der-
nières et aux performances électromagnétiques attendues. Le deuxième objectif a été de
démontrer la faisabilité d’applications in vivo des micro-antennes RMN implantables chez
le petit animal en nous intéressant tout particulièrement à la caractérisation métabolique
et morphologique de tissus cérébraux sains et de tissus cérébraux pathologiques. Et, pour
finir, et ouvrir d’autres champs d’applications à l’utilisation de ces micro-antennes RMN
implantables ainsi développées, nous avons souhaité étudier le potentiel de ces dernières à
évaluer, en temps réel, la réponse thérapeutique lors d’une administration intratumorale
de médicaments. Pour cela, un dispositif implantable permettant l’utilisation conjointe
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d’un système d’injection et d’une micro-antenne RMN a été développé. Cet outil, qui
pourrait être mis à la disposition des chercheurs travaillant sur le développement de mo-
lécules thérapeutiques, permettrait alors une évaluation directe et locale de leur efficacité
thérapeutique potentielle.

Cette thèse a été réalisée au sein de l’équipe « IRM moléculaire » de l’Institut des Sciences
Moléculaires (ISM), UMR CNRS 5255, institut pluridisciplinaire rassemblant une com-
munauté de chercheurs travaillant notamment sur le développement de molécules et de
techniques utilisées pour l’imagerie et la thérapie.
Les manipulations expérimentales ont été effectuées à l’Institut de Bio-Imagerie de Bor-
deaux (IBIO) disposant d’une plateforme proposant une offre allant de l’imagerie optique
préclinique à l’IRM et la SRM précliniques (systèmes RMN de 4.7 T et de 7 T) et cliniques
(système RMN de 3 T). L’ensemble des systèmes RMN est géré par l’Unité d’Appui et
de Recherche (UAR) 3767.
La thèse a été financée par le LabEx TRAIL ANR-10-LABX-57 pour le projet Insight.

1.2 Organisation de la thèse
Ce manuscrit de thèse est organisé en 6 chapitres, incluant les chapitres d’introduction

(Chapitre 1) et de conclusion (Chapitre 6).

• Chapitre 2 : Ce chapitre expose, tout d’abord, le contexte et les enjeux de ces
travaux de thèse. Les bases et les principes physiques de la résonance magnétique
nucléaire incluant l’imagerie par résonance magnétique et la spectroscopie par ré-
sonance magnétique sont repris. Il aborde ensuite le concept d’antenne radiofré-
quence et, en particulier, les caractéristiques électroniques et électromagnétiques et
les diverses problématiques de pertes, de signal et de rapport signal-sur-bruit. La
troisième partie de ce chapitre fait un état de l’art des micro-antennes RMN exis-
tantes et utilisées pour la micro-imagerie et pour la micro-spectroscopie des faibles
volumes. Et enfin, il se termine par une description de quelques méthodes et tech-
niques employées pour l’injection intracérébrale de divers composés d’intérêt.

• Chapitre 3 : Il décrit la méthodologie de conception et de spécification électro-
magnétique des micro-antennes RMN implantables développées dans ces travaux de
thèse. Une partie importante de ce chapitre porte sur la modélisation électromagné-
tique par éléments finis de ces dernières. Des expériences in vitro ayant permis de
vérifier le volume de détection estimé par les simulations radiofréquences et d’évaluer
le gain en sensibilité obtenu par l’utilisation des micro-antennes RMN implantables
par rapport à l’utilisation d’une antenne conventionnelle externe sont présentées.
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• Chapitre 4 : Un exemple d’application in vivo, chez le rat, des micro-antennes
RMN implantables développées dans ces travaux est illustré dans ce chapitre.
Ce dernier s’intéresse au potentiel des micro-antennes RMN implantables à effec-
tuer des acquisitions in vivo d’IRM et de SRM sur des échantillons biologiques de
faible volume en mettant l’accent sur l’observation des différences métaboliques et
morphologiques entre un tissu cérébral sain et un tissu cérébral tumoral.

• Chapitre 5 : Ce chapitre porte sur le développement d’un outil associant une
micro-antenne RMN implantable et un système d’injection d’un composé d’intérêt.
Les méthodologies de conception et de fonctionnement de cet outil sont décrites.
A la suite d’une présentation des expériences préliminaires in vitro et in vivo ayant
permis de valider la compatibilité de l’association de ces deux entités, un exemple
d’application in vivo de cet outil avec la perfusion de différents composés d’intérêt,
deux molécules anticancéreuses, et l’observation de l’effet, en temps réel, de ces
dernières sur le métabolisme tumoral chez des rats porteurs d’une tumeur cérébrale
est présenté.

18



Chapitre 2

État de l’art

Afin de permettre au lecteur de mieux appréhender notre projet d’étude portant sur le
développement de micro-antennes RMN implantables pour la spectroscopie et l’imagerie
métabolique, nous rappelons, tout d’abord, quelques éléments de base de la résonance
magnétique nucléaire. Ensuite, nous abordons les notions d’antenne radiofréquence, de
micro-imagerie et de micro-spectroscopie des faibles volumes. Et pour finir, nous présen-
tons différentes techniques d’injection intracérébrale et quelques-unes de leurs applica-
tions.

2.1 La résonance magnétique nucléaire (RMN)
La RMN est un phénomène découvert à la fin de 1945 par deux équipes américaines,

celle de Félix Bloch, à Stanford, et celle de Edward M.Purcell, à Harvard. Ils développèrent
davantage cette technique dans le but d’étudier les structures moléculaires en chimie ana-
lytique [Bloch et al. (1946); Purcell et al. (1946)].
Ce n’est que dans les années 1970 que les techniques de RMN furent étendues à l’ima-
gerie suivant les travaux de Paul Lauterbur, Peter Mansfield et Raymond V. Damadian
et que parurent les premières images d’objets [Lauterbur (1973)] et, en 1977, la première
IRM du corps humain [Damadian et al. (1977)]. Cela marquera l’apparition de la RMN
in vivo dans le domaine biomédical dont le développement et le progrès ne cessent de se
poursuivre encore aujourd’hui.
Le principe physique de la RMN repose sur l’existence d’une propriété quantique intrin-
sèque du noyau appelée spin nucléaire et associée à un la~µ.
Les deux grandes applications majeures de la RMN, détaillées dans la suite de cette par-
tie, sont l’imagerie par résonance magnétique (IRM) et la spectroscopie par résonance
magnétique (SRM).

2.1.1 Principes de base en RMN

2.1.1.1 Moment magnétique de spin

Les noyaux ayant un nombre impair de nucléons (protons et neutrons) et/ou un nombre
impair de protons tels que l’hydrogène 1H, le carbone 13C ou encore le fluor 19F possèdent
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des propriétés magnétiques qui sont à la base du fonctionnement de la RMN.
En général, l’atome d’hydrogène est l’élément le plus étudié en raison de sa forte abon-
dance naturelle dans les tissus biologiques (99.985 %) et de sa forte sensibilité relative.
C’est la raison pour laquelle nous nous focalisons principalement sur la RMN de l’atome
d’hydrogène dont le noyau est couramment appelé proton.
Le noyau peut être considéré comme une particule ayant une masse spécifique et une
charge électrique tournant autour de son axe. La première est caractérisée par son mo-
ment angulaire, également appelé moment cinétique, noté ~s et la seconde est caractérisée
par son moment magnétique noté ~µ. Le moment cinétique et le moment magnétique sont
reliés par l’équation suivante :

~µ = γ~s (1)

où γ est le rapport gyromagnétique (propre à chaque noyau, pour 1H, γ = 267.5 ×
106 rad.s−1.T−1).

Figure 2.1. Spin et moment magnétique µ

Le moment magnétique de spin est un paramètre quantique intrinsèque rendant compte
du mouvement de rotation d’une particule sur elle-même. Pour l’atome d’hydrogène, le
spin nucléaire résultant de son proton correspond au moment angulaire qui est non nul (I
= 1

2) et qui induit ainsi le phénomène de RMN.

2.1.1.2 Aimantation macroscopique et champ magnétique statique ~B0

Comme expliqué précédemment, chaque proton est caractérisé par son moment ma-
gnétique ~µ.
En l’absence de champ magnétique statique, les moments magnétiques nucléaires d’un
échantillon s’orientent de manière aléatoire et leur résultante, ou aimantation macrosco-
pique, est nulle. Il est alors nécessaire de faire interagir les protons avec un champ magné-
tique intense, statique et externe, appelé ~B0. L’intensité du champ magnétique statique
~B0 est généralement de 1.5 T ou 3 T pour les systèmes RMN utilisés en clinique et entre
4.7 T et 17.2 T pour ceux utilisés en préclinique (T signifie Tesla, l’unité de l’intensité des
champs magnétiques). Sous l’action de ~B0, les moments magnétiques nucléaires s’alignent
selon la direction de ce dernier avec deux possibilités d’orientation décrites par la loi de
Boltzmann : de façon parallèle (appelée up ou spin +1

2) ou anti-parallèle (appelée down ou
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spin -1
2) (cf. figure 2.2). Les spins adoptent alors un mouvement de précession autour de

l’axe de ~B0 avec une vitesse angulaire (ou pulsation) connue sous le nom de fréquence de
Larmor notée ω0 et proportionnelle à l’intensité du champ magnétique statique appliqué :

ω0 = γB0 (2)

avec γ est le rapport gyromagnétique et B0, l’amplitude du champ magnétique statique
~B0 .

Le niveau « parallèle », niveau d’énergie le plus bas et donc le plus stable, possède un
excès de spins par rapport au niveau « antiparallèle », ce qui est suffisant pour générer
un vecteur d’aimantation macroscopique noté ~M0 non nul et colinéaire à ~B0.

Figure 2.2. Orientations des spins en absence (A) et en présence (B) du champ magné-
tique statique ~B0.

2.1.1.3 Excitation : phénomène de résonance

Cependant, la différence de populations de spins entre les deux états énergétiques
étant relativement faible, il est difficile de différencier l’aimantation macroscopique ~M0

du champ magnétique statique ~B0 et il est donc nécessaire d’écarter cette aimantation
macroscopique de ~B0.
Cela est réalisable en appliquant une onde (ou impulsion) radiofréquence (RF) ~B1 perpen-
diculairement à ~B0 venant alors perturber l’équilibre des spins. Pour que ce phénomène
appelé phénomène de résonance soit optimal, l’onde RF ~B1 doit osciller à la fréquence de
Larmor ω0. L’impulsion ~B1, produite par une antenne d’émission RF, peut être caracté-
risée par l’angle de basculement qu’elle peut imposer à l’aimantation macroscopique. Cet
angle dépend de l’intensité et de la durée de l’application de l’onde RF ~B1.
Lors de la phase d’excitation et dans le cas d’une impulsion de 90°, l’aimantation macro-
scopique est alors basculée dans le plan orthogonal à ~B0. Cette bascule de l’aimantation
macroscopique traduit deux processus distincts : la décroissance de la composante longi-
tudinale notée ~Mz (par le passage des spins de l’état de plus faible énergie à l’état de plus
haute énergie) et l’apparition de la composante transversale notée ~Mxy (par la mise en
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cohérence des phases des spins).
Lors de l’arrêt de l’impulsion RF, les moments magnétiques nucléaires et donc l’aimanta-
tion macroscopique tendent à retrouver leur état d’équilibre. Ce retour à l’état d’équilibre
est communément appelé phase de relaxation.
Par le retour des spins précédemment excités à l’état de plus faible énergie, la composante
longitudinale ~Mz recroît exponentiellement et simultanément, les moments magnétiques
perdent leur cohérence de phase induisant une décroissance exponentielle de la compo-
sante transversale ~Mxy.
La figure 2.3 illustre les différentes étapes du phénomène de RMN.

Figure 2.3. Phénomène de RMN en quatre étapes : état d’équilibre, polarisation, exci-
tation et relaxation.

2.1.1.4 Équations de Bloch et relaxations longitudinale et transversale

La phase de relaxation peut être décrite selon deux phénomènes indépendants :

• La relaxation longitudinale correspondant à la repousse de la composante longitu-
dinale ~Mz.

• La relaxation transversale correspondant à la disparition de la composante trans-
versale ~Mxy.

C’est en 1946 que Félix Bloch introduit une série d’équations décrivant l’évolution tempo-
relle de l’aimantation macroscopique avec ~B0 aligné selon l’axe z du référentiel et l’onde
RF ~B1 appliquée dans le plan (xOy) [Bloch et al. (1946)].
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En résolvant cette série d’équations, il est possible de connaître les évolutions temporelles
de l’aimantation longitudinale Mz(t) et de l’aimantation transversale Mxy(t) :

Mz(t) = Mz(t = 0) e−
t
T1 +Mz(t = teq)(1− e−

t
T1 ) (3)

Mxy(t) = Mz(t = teq) e−
t
T2 (4)

avec Mz(t = 0), l’aimantation longitudinale au moment de l’application de l’onde RF
~B1 et Mz(t = teq), l’aimantation à l’équilibre.

Ainsi, lors d’une impulsion ~B1 de 90°, la repousse de la composante longitudinale (ou
relaxation spin-réseau) suit une loi exponentielle caractérisée par le temps de relaxation
longitudinale T1. Il représente le temps nécessaire pour que la composante longitudinale
~Mz retrouve 63% de sa valeur initiale, c’est-à-dire, Mz(t=T1) = 0.63 × M0.
La disparition de la composante transversale (ou relaxation spin-spin) suit une loi expo-
nentielle décroissante caractérisée par le temps de relaxation transversale T2. Il représente
le temps nécessaire pour que le composante transversale ~Mxy retrouve 37% de sa valeur
initiale, c’est-à-dire, Mxy(t=T2) = 0.37 × M0.
La relaxation transversale est beaucoup plus rapide que la relaxation longitudinale : T2

est toujours inférieur à T1 (de l’ordre d’un facteur 10).

Figure 2.4. Retour à l’équilibre des composantes longitudinale ~Mz et transversale ~Mxy

[Kastler (2018a)].

En raison de l’inhomogénéité du champ magnétique statique ~B0, la désynchronisation des
phases des moments magnétiques s’effectue suivant une constante de temps plus courte
que la valeur théorique T2. Cette constante de temps est notée T∗2 (T∗2<T2).
Chaque tissu possède un T1 et un T2 dépendant de sa composition en protons et du milieu
dans lequel ce dernier se trouve.
Ainsi, lors de l’acquisition d’images IRM, l’utilisateur peut choisir de créer un contraste
particulier entre les différents tissus en fonction de la pondération, T1 ou T2, de l’image
en modifiant deux paramètres de la séquence IRM : le temps de répétition (TR) et/ou
le temps d’écho (TE). Il est à noter qu’une multitude d’autres contrastes peuvent être
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obtenus en jouant sur les paramètres d’acquisition et sur les séquences utilisées (densité
de protons, séquences pondérées en diffusion, FLAIR (pour FLuid-Attenuated Inversion
Recovery, en anglais), ...).

2.1.1.5 Détection du signal RMN

La détection du signal RMN s’effectue pendant la phase de relaxation précédemment
décrite et à l’aide d’une antenne de réception RF, également appelée antenne de détection
RF, dont le plan est colinéaire à ~B0, et accordée à la fréquence de Larmor.
Lors de la phase de relaxation, la précession de la composante transversale ~Mxy produit
un flux magnétique variable induisant ainsi, par la loi de Faraday, une force électromotrice
aux bornes de l’antenne de détection RF (cf. figure 2.5).
Il s’agit du signal d’induction libre ou FID (pour Free Induction Decay, en anglais). Ce
signal, mesuré en RMN, correspond donc à la décroissance de l’aimantation transversale
~Mxy et représente une sinusoïde amortie par une exponentielle avec la constante de temps

T∗2. Ce signal est généralement faible.

Figure 2.5. Détection du signal d’induction libre (FID) par l’antenne de détection RF
placée dans un plan orthogonal à ~B0 [Kastler (2018a)].

Par l’application du principe de réciprocité [Hoult & Richards (1976); Chen & Hoult
(1989)], qui stipule qu’une antenne de détection RF possède une sensibilité proportionnelle
à son champ d’émission (c’est-à-dire que la force électromotrice induite dans l’antenne RF
par un point donné de l’espace est proportionnelle au champ magnétique ~B1 produit au
même point par un courant I circulant dans l’antenne RF), le signal S généré par les spins
à la suite d’une excitation uniforme dans un volume δV et réceptionné par l’antenne de
détection RF peut s’exprimer par :

S = w0M0 sinαB1

I
δV (5)

avec α, l’angle de basculement de l’aimantation, M0, l’amplitude de l’aimantation
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macroscopique ~M0, ω0, la fréquence de Larmor et B1
I
, le coefficient d’induction traduisant

l’aptitude de l’antenne à créer un champ magnétique lorsqu’elle est parcourue par un
courant I.

2.1.2 L’imagerie par résonance magnétique (IRM)

Au cours de ces dernières années, l’imagerie par résonance magnétique (IRM) est de-
venue la modalité d’imagerie de référence pour l’étude non invasive et non irradiante des
tissus mous chez l’homme et l’animal.
L’IRM regroupe, en réalité, plusieurs techniques d’imagerie comprenant, par exemple,
des technologies relativement connues telles que l’IRM anatomique et l’IRM fonctionnelle
mais aussi des techniques plus originales telles que l’IRM de diffusion et l’IRM de per-
fusion. Ces techniques permettent d’accéder à différentes informations telles que, entre
autres, l’orientation des fibres de la matière blanche pour l’IRM de diffusion ou la micro-
vascularisation du tissu imagé pour l’IRM de perfusion.
Les micro-antennes RMN implantables, développées dans cette thèse, ont été principa-
lement utilisées pour l’IRM anatomique conventionnelle reposant sur la cartographie de
la teneur en protons en utilisant diverses pondérations de relaxation T1 et T2/T∗2 afin
d’accentuer le contraste entre les différents types de tissus et entre ceux normaux et anor-
maux.

2.1.2.1 Codage spatial 2D du signal

Le signal RMN recueilli provient de tous les voxels contenus dans le volume observé par
l’antenne de détection RF. L’obtention d’une image IRM, à partir de ce signal, nécessite
alors de connaître précisément sa localisation spatiale.
Pour cela, des variations linéaires de champ magnétique appelés gradients sont utilisés.
Ces gradients sont produits par trois bobines électromagnétiques générant une variation
spatiale linéaire du champ magnétique dans les trois directions de l’espace (x, y et z).
Le codage spatial s’effectue selon trois étapes distinctes : la sélection du plan de coupe,
le codage de phase et le codage par la fréquence.

Sélection du plan de coupe

Cette première étape consiste à appliquer un gradient de sélection de coupe nommé
GSC dans une direction perpendiculaire à la coupe que l’expérimentateur souhaite sélec-
tionner.
Ce gradient va alors se superposer au champ magnétique statique ~B0, modifiant ainsi la
fréquence de précession des spins selon leur position sur l’axe de l’application du gradient
de sélection de coupe.
Simultanément à ce gradient, une impulsion RF, caractérisée par une fréquence centrale
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et une largeur de bande spectrale, est appliquée.
La combinaison de ces deux procédés permet de s’assurer que seuls les protons situés dans
une coupe donnée seront excités. La position de la coupe dépend de la fréquence centrale
de l’impulsion RF et l’épaisseur dépend de la largeur de la bande spectrale de l’impulsion
RF et de l’amplitude de GSC.
La figure 2.6 illustre, par exemple, le principe de la sélection de coupe avec l’application
d’un gradient GSC selon l’axe z (par convention, l’axe cranio-caudal en IRM clinique)
[Kastler & Vetter (2018)]. La fréquence angulaire ω va croître de façon linéaire selon z
et les protons vont alors précesser à des fréquences angulaires croissantes par coupes per-
pendiculaires à la direction du gradient. Seuls les protons contenus dans la coupe P4 qui
précessent à la fréquence angulaire ω0 (condition de résonance) basculeront de 90° (suite
à l’impulsion sélective) et contribueront donc à la formation du signal RMN.

Figure 2.6. Application d’un gradient GSC selon l’axe z. Seuls les protons contenus
dans la coupe P4 qui précessent à la fréquence angulaire ω0 (condition de résonance)
basculeront de 90° (suite à l’impulsion sélective) et contribueront donc à la formation du
signal RMN [Kastler & Vetter (2018)].

Codage de phase

La deuxième étape consiste à appliquer un gradient de codage de phase nommé GCP
perpendiculairement au gradient précédent GSC.
Ce gradient GCP va, comme le gradient de sélection de coupe, modifier la fréquence de
précession des spins perpendiculairement à la direction d’application du gradient et va
également provoquer des déphasages. Ces derniers persistent lorsque le gradient est arrêté
et jusqu’à l’acquisition du signal.
Ainsi, les protons sur une même ligne précessionnent à la même fréquence mais avec des
phases différentes.

Codage par la fréquence
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La dernière étape consiste à appliquer un gradient de codage par la fréquence nommé
GCF pendant l’acquisition du signal et dans la dernière direction.
Ce gradient modifie les fréquences de précession selon la dernière direction pendant toute
la durée de son application créant ainsi des colonnes de protons ayant une vitesse de
précession identique.
Ce gradient est également nommé gradient de lecture car il est appliqué simultanément à
l’acquisition du signal RMN afin de bénéficier de la distinction parfaite des spins (phase
et fréquence de résonance propres à chaque spin).

2.1.2.2 Reconstruction de l’image

Le codage spatial dans le plan de coupe précédemment décrit et réalisé d’abord dans
une direction par la phase, puis dans l’autre direction par la fréquence, permet de coder
sous forme fréquentielle et par la phase la position des voxels.
Ces données fréquentielles ou fréquences spatiales sont enregistrées dans une matrice ap-
pelée espace K ou plan de Fourier.
Un déplacement dans le plan de Fourier s’effectue alors grâce à l’application des gradients
de codage de l’espace avec le gradient de sélection de coupe permettant de sélectionner la
coupe, le gradient de codage de phase permettant de sélectionner la ligne de l’espace K et
le gradient de codage par la fréquence permettant de sélectionner la colonne de l’espace
K.
Le gradient de codage de phase et le gradient de codage de fréquence sont appliqués au-
tant de fois qu’il faut de projections pour construire l’image, correspondant au nombre de
lignes et de colonnes de l’espace K.
Il existe alors un outil mathématique permettant de convertir les données fréquentielles en
informations spatiales, afin de constituer une image 2D facilement interprétable, appelé
transformée de Fourier 2D inverse (cf. figure 2.7).

Figure 2.7. Reconstruction de l’image à partir de l’espace K.

Il est important de noter que chaque point de l’image 2D est codé par l’ensemble de l’es-
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pace K et que les régions centrale et périphérique de ce dernier contribuent différemment
à la construction de l’image.
En effet, la région centrale contient les basses fréquences de l’image et informe principa-
lement sur le signal et le contraste tandis que la région périphérique concentre les hautes
fréquences renseignant sur les détails et les contours.

2.1.2.3 Séquences conventionnelles

En IRM, il existe deux grandes familles de séquences : les séquences de type écho de
spin et les séquences de type écho de gradient.
Ces séquences se composent d’impulsions RF, permettant d’exciter ou de rephaser les
spins, de gradients, permettant d’encoder spatialement le signal, et de délais, appelés
temps d’écho (TE) et temps de répétition (TR).

Séquence de type écho de spin

C’est en 1950, en essayant de supprimer les inhomogénéités du champ magnétique
statique ~B0, que Erwin Hanh présenta la séquence d’écho de spin [Hahn (1950)].
Cette séquence est composée d’une première impulsion de 90° permettant de basculer
l’aimantation dans le plan transversal et d’une deuxième impulsion de 180° au temps t =
T E
2 permettant de s’affranchir des inhomogénéités du champ magnétique, responsables de
déphasages importants des spins (cf. figure 2.8). Cette impulsion de 180°, couramment
appelée impulsion de rephasage, inverse les phases des spins sans modifier le sens de
précession entraînant un rephasage progressif à t = TE.
Au temps TE, le signal réapparaît sous la forme d’un écho purement pondéré en T2 et
c’est à ce moment là que la lecture d’une ligne de l’espace K est effectuée.
Il est ainsi nécessaire de répéter ce train d’ondes - impulsions 90° et 180° et gradients -
autant de fois qu’il y a de lignes dans l’espace K (correspondant au nombre de pixels dans
la direction du codage de phase).
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Figure 2.8. Chronogramme des événements (impulsions RF, gradients d’encodage spatial
et recueil du signal) d’une séquence d’écho de spin [Kastler (2018b)].

Séquence de type écho de gradient

La séquence d’écho de gradient se différencie de la séquence d’écho de spin par un
angle de basculement θ inférieur à 90° et par l’absence de l’impulsion de rephasage de
180° (cf. figure 2.9).
Après l’impulsion RF inférieure à 90°, l’aimantation longitudinale ~Mz n’est pas tout à fait
nulle et le retour à l’équilibre s’effectue donc plus rapidement. Cela permet d’utiliser des
temps, TE et TR, plus courts et ainsi diminuer le temps d’acquisition.
Cependant, pour éviter la perte de signal qui est présente lorsque le TR est inférieur au
T1 du tissu, il existe un angle, appelé angle de Ernst défini par cos(θE) = e−

TR
T1 donnant

alors un niveau de signal optimum.

Figure 2.9. Chronogramme des événements (impulsions RF, gradients d’encodage spatial
et recueil du signal) d’une séquence d’écho de gradient [Kastler (2018b)].

Comme déjà évoqué dans le paragraphe 2.1.1.4, les réglages du TE et du TR per-
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mettent d’accéder à un contraste souhaité.
Le TR conditionne la pondération en T1. Plus le TR est court, plus la séquence est pon-
dérée en T1 et le tissu ayant le T1 le plus court donne le signal le plus important (=
hypersignal).
Le TE conditionne la pondération en T2. Plus le TE est long, plus la séquence est pon-
dérée en T2 et le tissu ayant le T2 le plus court donne le signal le moins important (=
hyposignal).
Pour résumer, un TR court et un TE court donneront une image pondérée T1, un TR
long et un TE long donneront une image pondérée T2.
Il existe également une pondération dite en densité de protons obtenue avec un TR long
(dépondération en T1) et un TE court (dépondération en T2).
La figure 2.10 illustre deux images IRM in vivo d’un cerveau de rat avec un contraste
T1 (à gauche) et avec un contraste T2 (à droite).

Figure 2.10. Coupes coronales d’un cerveau de rat in vivo avec un contraste T1 (à
gauche) et un contraste T2 (à droite) acquises avec une résolution dans le plan de 136 ×
136 µm2 et à une intensité de champ magnétique statique de 7 T.

2.1.3 La spectroscopie par résonance magnétique (SRM)

La spectroscopie par résonance magnétique (SRM) représente la deuxième application
dérivée de la RMN en comptant l’IRM.
De la même manière que pour l’IRM, une expérience de SRM est établie en appliquant
une impulsion d’excitation suivie de la détection du signal RMN, la FID (ou écho), par
une antenne de détection RF.
La transformée de Fourier de la FID fournit alors le spectre RMN donnant ainsi des in-
formations sur les molécules constitutives de l’échantillon.
Bien que cette technique s’applique majoritairement à l’in vitro et à l’ex vivo dans dif-
férents domaines tels que la chimie et la biologie avec la métabolomique [Johnson et al.
(2016)], elle est aussi utilisée en in vivo. Elle peut alors permettre d’obtenir la composition
biochimique de divers tissus en identifiant certains constituants moléculaires, les métabo-
lites, et son aspect quantitatif représente un réel intérêt dans le domaine médical. En effet,
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en fonction de leurs concentrations proportionnelles à l’aire de la signature spectrale, les
métabolites peuvent intervenir dans différents processus physiologiques ou pathologiques.

2.1.3.1 Déplacement chimique et couplage spin-spin

La fréquence de résonance des protons n’est pas uniquement déterminée par l’intensité
du champ magnétique statique ~B0 appliqué et de leur rapport gyromagnétique.
En réalité, le champ magnétique statique ~B0 induit des courants dans l’environnement
électronique du noyau créant ainsi un champ magnétique qui vient s’opposer à ~B0. Les
spins nucléaires subissent un «blindage» magnétique dont les caractéristiques dépendent
de la molécule à laquelle appartient le noyau.
Chaque noyau perçoit alors un champ magnétique local ~Beff défini par :

Beff = B0(1− σ) (6)

avec Beff , l’amplitude du champ magnétique local ~Beff , B0, l’amplitude du champ
magnétique statique ~B0 et σ, la constante d’écran (ou de blindage) dépendante de l’envi-
ronnement du noyau (atomes et liaisons chimiques, présence de cycles aromatiques, ...).

La fréquence de résonance du noyau diffère donc légèrement de la fréquence de Larmor.
Cette différence est, la plupart du temps, de quelques hertz et est définie par une nouvelle
grandeur appelée déplacement chimique et notée δ :

δppm = ν0 − νref

νref

× 106 (7)

avec νref , la fréquence de résonance de la molécule de référence et ν0, la fréquence de
résonance du noyau étudié. L’indice ppm désigne « parties par million ».
Pour le noyau 1H, la molécule de référence est le TétraMéthylSilane (TMS) et son dépla-
cement chimique vaut, par convention, 0 ppm.

De plus, outre le déplacement chimique, la fréquence de résonance des noyaux peut être
modifiée par une autre interaction moléculaire connue sous le nom de couplage scalaire
ou couplage spin-spin.
En effet, ce couplage, indépendant du champ magnétique statique ~B0, est dû à l’inter-
action entre les spins de deux noyaux impliqués dans une liaison covalente et se traduit
par une décomposition de chaque raie en plusieurs raies (doublet, triplet ou multiplet)
sur le spectre RMN. L’espacement entre deux raies a une valeur fixe et qui est appelée
constante de couplage J.
Ainsi, le spectre RMN, obtenu par la transformée de Fourier du signal de la FID, per-
met de visualiser les pics fréquentiels correspondant aux déplacements chimiques et aux
constantes de couplage J de la molécule observée.
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Figure 2.11. Spectre RMN 1H simulé du lactate : doublet à 1.31 ppm avec une constante
de couplage J de 6.9 Hz.

2.1.3.2 Spectroscopie localisée et suppression du signal de l’eau

La spectroscopie localisée ou spectroscopie mono-voxel (SVS pour Single Voxel Spec-
troscopy, en anglais) est l’une des deux méthodes de localisation en SRM.
Cette technique, fondée sur la sélection d’un volume d’intérêt (voxel) par l’application
de trois impulsions sélectives associées à des gradients de sélection de coupe (cf. pa-
ragraphe 2.1.2.1), présente de nombreux avantages. En effet, la localisation spatiale
permet de réceptionner uniquement le signal issu du volume d’intérêt et ainsi éliminer les
signaux indésirables provenant de l’extérieur du voxel comme, par exemple, le signal des
lipides extra-crâniens lors d’une expérience de SRM cérébrale. De plus, la spectroscopie
mono-voxel permet de réduire les phénomènes d’hétérogénéité des tissus et des champs
magnétiques ~B0 et ~B1 améliorant la précision de la caractérisation du volume étudié et la
résolution spectrale.

Figure 2.12. Principe de la spectroscopie mono-voxel [Vetter et al. (2018)]. Sélection
du volume d’intérêt par trois impulsions RF sélectives (θ°) couplées à des gradients de
sélection de coupe (Gz, Gy et Gx) dans les trois directions de l’espace.
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Les deux séquences les plus utilisées pour les acquisitions de SRM mono-voxel sont les
séquences PRESS (pour Point RESolved Spectroscopy, en anglais) et STEAM (pour STi-
mulated Echo Acquisition Mode, en anglais).

Séquence PRESS

La séquence PRESS, dont le chronogramme est présenté à la figure 2.13, a été intro-
duite par Paul Bottomley en 1987 [Bottomley (1987)].
Cette méthode, dite à double écho de spin, se comporte d’une impulsion RF d’excitation
(90◦) et de deux impulsions RF de refocalisation (180◦). Pour permettre la sélection du
volume d’intérêt, ces trois impulsions sont associées à des gradients dans les trois direc-
tions de l’espace (x, y et z).
Le premier écho de spin produit au temps TE1 et à la suite des deux premières impulsions
n’est pas mesuré. Seul le deuxième écho de spin, produit au temps TE2 et correspondant
au signal mesuré dans le volume d’intérêt, est enregistré et échantillonné.

Figure 2.13. Principe de la séquence PRESS [Vetter et al. (2018)]. Cette séquence est
composée d’un train d’impulsions RF (90°, 180° et 180°), chacune associée à un gradient
de sélection de coupe (Gz, Gy et Gx) permettant la sélection du voxel.

Séquence STEAM

La séquence STEAM, dont le chronogramme est présenté à la figure 2.14, a été
décrite par Jens Frahm en 1987 et est basée sur le principe de l’écho stimulé [Frahm et al.
(1987)].
Elle comporte une succession de trois impulsions RF de 90◦ associées à des gradients dans
chaque direction (x, y et z).
Seul l’écho stimulé produit par les trois impulsions successives de 90◦ est réceptionné. Le
temps séparant la deuxième et la troisième impulsion est appelé temps de mélange (TM).
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Figure 2.14. Principe de la séquence STEAM [Vetter et al. (2018)]. Cette séquence est
composée d’un train d’impulsions RF (90°, 90° et 90°), chacune associée à un gradient de
sélection de coupe (Gz, Gy et Gx) permettant la sélection du voxel.

Ces deux séquences possèdent principalement deux différences qui demeurent être les
temps d’écho utilisés et le rapport signal-sur-bruit (RSB) qu’elles fournissent [Moonen
et al. (1989)].
En effet, la séquence STEAM rend possible l’utilisation de temps d’écho courts mais avec
un RSB plus faible que la séquence PRESS car l’amplitude de l’écho stimulé réceptionné
est divisée par deux par rapport à un écho de spin.

Suppression du signal de l’eau

Dans les tissus biologiques, la concentration de l’eau est beaucoup plus élevée que celle
de tout autre composant et donc les spectres RMN 1H de ces tissus sont généralement
dominés par une résonance possédant une forte amplitude et un déplacement chimique de
4.7 ppm correspondant au signal des deux protons de l’eau.
Pour visualiser les résonances des métabolites possédant une plus faible concentration et
ayant des déplacements chimiques proches de 4.7 ppm, il est alors nécessaire de supprimer
le signal de l’eau (cf. figure 2.15).
La technique CHESS (pour CHEmical Shift Selective, en anglais) constitue le motif de
base pour saturer le signal de l’eau [Haase et al. (1985)].
Cette technique est basée sur l’application de trois impulsions RF de 90° suivies de trois
gradients déphaseurs dans chacune des directions de l’espace (x, y et z). Les impulsions
RF sont centrées sur la fréquence de résonance de l’eau et de bande passante étroite afin de
basculer uniquement l’aimantation relative aux spins des protons des molécules d’eau. La
suppression du signal de l’eau est réalisée avant la première impulsion RF des séquences
PRESS et STEAM et le délai entre les deux doit être le plus court possible afin d’éviter
le retour de l’aimantation des protons.
En réalité, le motif précédemment décrit est souvent répété afin d’améliorer la suppression
du signal de l’eau. C’est le cas pour la technique utilisée dans ces travaux et nommée VA-
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POR (pour VAriable Pulse power and Optimized Relaxation delays, en anglais) [Tkáč et al.
(1999)]. Cette technique se compose de 7 motifs CHESS. Afin d’obtenir une aimantation
induite par le signal des protons de l’eau pratiquement nulle, les angles de basculement
et les délais séparant les motifs sont optimisés.

Figure 2.15. Intérêt de la suppression du signal de l’eau [Vetter et al. (2018)].

2.1.3.3 Métabolites d’intérêt en SRM 1H

Le métabolisme représente l’ensemble des réactions biochimiques nécessaires aux pro-
cessus physiologiques d’un organe ou tissu. Les substances formées au cours du méta-
bolisme ou qui y participent sont appelées métabolites et la SRM 1H représente une
technique relativement puissante pour en observer un grand nombre. En effet, il est, par
exemple, possible d’extraire 15 à 20 métabolites cérébraux différents à partir de spectres
RMN 1H de cerveaux de rats sains acquis à TE court (cf. figure 2.16) [Pfeuffer et al.
(1999)]. De plus, le profil métabolique, obtenu par SRM 1H, est propre à chaque organe
ou tissu et peut fluctuer en fonction de phénomènes physiopathologiques.

Figure 2.16. Spectre RMN 1H in vivo du cerveau de rat sain (11.7 T, TR/TE = 4000/12
ms, taille du volume d’intérêt = 100 µl)[De Graaf (1998)]. La bonne résolution spectrale
obtenue à des intensités de champ magnétique statique élevées permet la distinction et
l’identification d’une quinzaine de métabolites.
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Chaque métabolite présente différents déplacements chimiques mais, en pratique, seule-
ment un (ou parfois deux) est utilisé pour la quantification. Govindaraju et al. (2000) a
énuméré les déplacements chimiques et les constantes de couplage J des principaux mé-
tabolites d’intérêt.

Au cours de cette thèse, nous avons seulement réalisé de la SRM 1H du cerveau, c’est la
raison pour laquelle nous présentons uniquement les principaux métabolites cérébraux :

• Le N-AcétylAspartate (NAA) est un acide aminé présent majoritairement dans
le système nerveux central et périphérique et a des concentrations relativement
importantes. Tkác et al. (2003) ont mesuré une concentration moyenne comprise
entre 7.6 et 10 mM dans le cerveau de rat sain.
Le NAA possède sept protons donnant des signaux entre 2 et 8 ppm avec une
résonance principale en forme de singulet à 2.01 ppm provenant des trois protons
d’un groupe N-acétyle CH3.
Bien qu’il existe un grand nombre de publications sur la synthèse, la distribution et
les fonctions possibles du NAA [Birken & Oldendorf (1989); Edden & Harris (2016)],
sa fonction exacte reste relativement inconnue.
En SRM 1H, l’intensité du signal du NAA est utilisé comme marqueur de l’intégrité
neuronale incluant généralement la densité neuronale et le fonctionnement neuronal.
En effet, dans certaines pathologies s’accompagnant d’une perte neuronale et/ou
d’un dysfonctionnement neuronal telles que les tumeurs ou les accidents vasculaires
cérébraux (AVC), une diminution de l’amplitude du signal de résonance du NAA a
été observée [Frahm et al. (1991); Gideon et al. (1992)].

• Le N-AcétylAspartylGlutamate (NAAG) est un dipeptide de l’aspartate et du
glutamate.
Il est réparti de manière inégale dans le cerveau du rat et une concentration com-
prise entre 0.6 et 3 mM a été rapportée [Fuhrman et al. (1994)].
La résonance la plus importante du NAAG se situe à 2.04 ppm et est souvent confon-
due avec la résonance du NAA à 2.01 ppm. Pour différencier les deux métabolites, il
est nécessaire d’avoir une excellente homogénéité du champ magnétique mais dans
le cas où cette séparation n’est pas possible, les signaux de résonance du NAA et du
NAAG sont définis comme étant le signal de résonance du NAA total noté tNAA.
Le NAAG semble être impliqué dans la neurotransmission excitatrice et être une
source de glutamate [Coyle (1997)].

• L’Alanine (Ala) est un acide aminé non essentiel présent dans le cerveau des mam-
mifères à une concentration inférieure à 0.5 mM.
Il possède deux résonances qui ressemblent fortement aux résonances du lactate, avec
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un doublet présent à 1.47 ppm et un quadruplet présent à 3.77 ppm. Le doublet de
l’alanine est souvent observable comme un épaulement au niveau de la résonance
des macromolécules à 1.4 ppm sur les spectres RMN 1H acquis à haut champ ma-
gnétique et ayant une haute résolution spectrale.
Une augmentation du niveau de l’alanine a été observée dans les méningiomes [Pop-
tani et al. (1995)] et après une ischémie cérébrale [Higuchi et al. (1997)].

• L’acide γ-aminobutyrique (GABA) est le principal neurotransmetteur inhibi-
teur du système nerveux central.
Sa faible concentration cérébrale (de l’ordre de 1 mM) et sa superposition avec
d’autres résonances de métabolites plus abondants le rendent difficilement détec-
table dans un cerveau sain [Govindaraju et al. (2000); Pfeuffer et al. (1999)].
En effet, le GABA possède trois groupes méthylène dont les résonances sont cen-
trées à 1.89 ppm (quintuplet), à 2.28 ppm (triplet) et à 3.01 ppm (triplet). Afin
de les distinguer, il est alors nécessaire de faire appel à des techniques particulières
d’édition [Mescher et al. (1998)].
L’augmentation de la concentration de GABA dans le cerveau a, par exemple, été
utilisée pour le traitement des crises d’épilepsie et des spasmes musculaires notam-
ment présents chez les patients atteints de la maladie de Huntington [Petroff (2002)].

• L’Aspartate (Asp) est un acide aminé non essentiel qui agit comme un neurotrans-
metteur excitateur et présent, dans le cerveau du rat, à une concentration comprise
entre 1 et 2 mM [Govindaraju et al. (2000)].
Les groupements chimiques de l’aspartate donnent des résonances constituées d’un
doublet de doublets à 3.89 ppm et d’une paire de doublet de doublets à 2.67 ppm
et à 2.80 ppm.
Il participe au cycle de l’urée et à la gluconéogenèse.

• Les composés à Choline (tCho) formant le signal de résonance de la choline
totale notée tCho, sont la Choline libre (Cho), la GlycéroPhosphorylCholine
(GPC) et la PhosphorylCholine (PCho) [Miller et al. (1996)].
Les composés à choline ont une concentration généralement inférieure à 1 mM [Pfeuf-
fer et al. (1999)].
En SRM 1H, le signal de résonance de la choline totale est principalement observé
sous la forme d’un important singulet à 3.2 ppm.
Les composés contenant de la choline sont impliqués dans les voies de synthèse et
de dégradation des phospholipides reflétant ainsi le renouvellement des membranes
et les changements de la densité cellulaire. Une forte augmentation de la choline est
couramment observée dans les cancers [Gillies & Morse (2005)] alors qu’une dimi-
nution est particulièrement associée aux AVC [Malisza et al. (1998)]. Les variations
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de la concentration de la choline totale sont ainsi généralement associées à des alté-
rations de la composition membranaire. Toutefois, l’interprétation biochimique de
ces variations demeure compliquée à cause des nombreuses contributions du signal
de résonance de la choline totale.

• La Créatine (Cr) et la PhosphoCréatine (PCr) ont un rôle central dans le
métabolisme énergétique cellulaire [Wallimann et al. (1992)].
En SRM 1H, les résonances, composées de singulets à 3.03 ppm et à 3.91 ppm,
proviennent des protons des groupements méthyle et méthylène de la créatine et de
la phosphocréatine (créatine phosphorylée). Ensembles, elles sont souvent désignées
sous le nom de créatine totale notée tCr.
Il a été rapporté que la créatine totale sert de tampon énergétique, en maintenant
des niveaux constants d’ATP (nucléotide fondamental dans la production de l’éner-
gie cellulaire), et de navette énergétique, en diffusant depuis les sites producteurs
d’énergie vers les sites utilisateurs d’énergie.
La concentration cérébrale de tCr, chez le petit animal, est généralement comprise
entre 8 et 9 mM [Pfeuffer et al. (1999); Tkác et al. (2003)]. Cette concentration,
étant relativement constante en dépit de l’âge et de plusieurs pathologies, est fré-
quemment utilisée comme une référence de concentration interne pour la quantifica-
tion. Toutefois, il est nécessaire de rester prudent sur l’utilisation d’une référence de
concentration interne car, en effet, dans le cas de la créatine totale, une diminution
de son signal de résonance a pu être observée dans certaines pathologies telles que
les tumeurs et les AVC.

• LeGlucose (Glc) est un composant essentiel en tant que principale source d’énergie
et comme précurseur d’un certain nombre de composés et sa régulation demeure être
un enjeu physiologique majeur.
La concentration cérébrale de glucose est d’environ 1 mM mais peut être augmentée
jusqu’a 5 mM par une perfusion intraveineuse de glucose.
Son spectre RMN 1H se compose d’un multiplet complexe situé entre 3.2 et 3.9 ppm
et qui se visualise généralement par deux larges résonances à 3.43 ppm et à 3.8 ppm
[Govindaraju et al. (2000)].

• Le Glutamate (Glu) est l’acide aminé non essentiel le plus abondant dans le
cerveau et est connu pour être un neurotransmetteur excitateur majeur jouant un
rôle dans les mécanismes d’apprentissage et de mémorisation [Erecinska (1990)].
Il est également le précurseur direct du principal neurotransmetteur inhibiteur, le
GABA.
Le glutamate est présent à une concentration moyenne comprise entre 6 et 12.5 mM
dans le cerveau du rat [Pfeuffer et al. (1999); Tkác et al. (2003)].
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Il possède deux groupes méthylène et un groupe méthine donnant lieu à un spectre
complexe avec des résonances de faibles intensités. La résonance du proton unique
du groupe méthine apparaît comme un doublet de doublets à 3.74 ppm tandis que
les résonances des autres protons des groupes méthylène apparaissent comme des
multiplets entre 2.04 et 2.35 ppm.

• La Glutamine (Gln) est l’un des acides aminés utilisés dans le métabolisme in-
termédiaire et la biosynthèse des protéines et est localisée dans les astrocytes. Elle
est également un précurseur et une forme de stockage du glutamate et se trouve à
une concentration comprise entre 2 et 4 mM dans le cerveau du rat.
La glutamine possède une structure chimique similaire au glutamate avec un groupe
méthine et deux groupes méthylène. Par conséquent, leurs déplacements chimiques
et leurs interactions de couplage scalaire sont également similaires donnant lieu à
une contribution combinée nommée complexe glutamine + glutamate et notée
Glx [Ross (1991)]. Son signal présente des résonances multiples situées entre 2 et
3.8 ppm causant un élargissement du pied gauche du signal de résonance du NAA.

• Le Lactate (Lac) est le produit final de la glycolyse anaérobie et est naturellement
présent dans le tissu cérébral à une faible concentration (environ 0.5 mM) le rendant
difficilement observable en SRM 1H.
De fortes augmentations de la concentration de lactate ont pu être observées dans
une grande variété de pathologies dans lesquelles le flux sanguin (et donc l’apport en
oxygène) est restreint. C’est le cas, par exemple, des AVC ischémiques [Muñoz Ma-
niega et al. (2008)] et des tumeurs [Bruhn et al. (1989a)]. Des augmentations tran-
sitoires de lactate ont également été observées dans le cerveau humain à la suite
d’une activation fonctionnelle [Sappey-Marinier et al. (1992)].
La résonance caractéristique du lactate est un doublet présent à 1.31 ppm. Cepen-
dant, cette région spectrale étant polluée par la présence des résonances des lipides
et des macromolécules, des séquences d’édition du lactate ont été développées afin
d’améliorer la justesse de sa quantification [Wild & Marshall (1999)].

• Le myo-Inositol (mI) est la forme isomère de l’inositol la plus abondante trouvée
dans les tissus.
En raison de sa concentration élevée (de l’ordre de 4 à 8 mM), il est facilement
détectable par SRM 1H.
Le myo-inositol possède six protons qui donnent lieu à quatre groupes de résonances.
Les deux multiplets les plus importants sont sous la forme d’un doublet de doublets
centré à 3.52 ppm et d’un triplet à 3.61 ppm. Un triplet à 3.27 ppm est généra-
lement masqué par la résonance de la choline totale et un autre à 4.05 ppm n’est
généralement pas observé en raison de la suppression du signal de l’eau.
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La fonction du myo-inositol n’est pas encore bien comprise bien qu’il semble jouer
un rôle dans la régulation osmotique, dans la croissance cellulaire et dans le sto-
ckage du glucose [Ross (1991)]. Il a également été proposé comme marqueur glial
[Brand et al. (1993)], bien que cette caractéristique ait été remise en question par
sa détection dans divers types de cellules neuronales [Sherman et al. (1977)].

• La Taurine (Tau) est un acide aminé possédant un rôle d’osmorégulateur et de
modulateur de l’action des neurotransmetteurs [Oja & Saransaari (1996)]. Elle est
principalement obtenue à partir des aliments, bien qu’elle puisse également être syn-
thétisée dans le cerveau à partir d’autres acides aminés contenant du soufre.
La concentration de la taurine dépend fortement de l’âge, passant d’environ 12 mM
à la naissance à entre 6 et 8 mM dans le cerveau du rat adulte [Tkác et al. (2003)].
La taurine possède deux groupes méthylène avec des protons non équivalents don-
nant deux triplets centrés à 3.25 ppm et à 3.42 ppm. Lors de la quantification des
composés à choline, il est nécessaire de prendre des précautions car le signal de réso-
nance de la taurine peut constituer une fraction significative du signal de résonance
de tCho par le chevauchement de leurs résonances respectives.

De plus, il est important de noter qu’une fraction significative du signal observé, par SRM
1H, doit être attribuée aux résonances macromoléculaires sous-jacentes à celles des méta-
bolites (cf. figure 2.17).
Les travaux de Behar & Ogino (1993) ont étudié de manière approfondie les résonances
macromoléculaires dans le cerveau du rat et un minimum de dix résonances macromolé-
culaires a pu être observé ((M1) à 0.93 ppm, (M2) à 1.24 ppm, (M3) à 1.43, (M4) à 1.72
ppm, (M5) à 2.05 ppm, (M6) à 2.29 ppm, (M7) à 3.00 ppm, (M8) à 3.20 ppm, (M9) à
3.8-4.0 ppm et (M10) à 4.3 ppm).
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Figure 2.17. Détection et suppression des résonances des macromolécules dans un spectre
RMN 1H in vivo du cerveau de rat [De Graaf (1998)]. (A) Spectre RMN 1H du cerveau de
rat acquis avec une séquence de spectroscopie localisée à 9.4 T (TR/TE = 4000/12 ms,
volume du voxel = 180 µl). Les résonances des métabolites sont superposées à une ligne
de base comprenant les résonances des macromolécules plus larges. (B) Même protocole
de spectroscopie que (A) avec l’application de deux impulsions d’inversion non sélectives
(TR/TI1/TI2 = 3250/2100/630 ms). (C) Spectre exempt des résonances des macromolé-
cules suite à la soustraction de (A)-(B) permettant de faciliter, par exemple, l’observation
des résonances du lactate et du GABA.

2.2 L’antenne radiofréquence (RF)
Le développement de la RMN, présentée dans la partie précédente, ne cesse de s’ac-

croître et l’intérêt porté à la conception de nouvelles antennes radiofréquences (RF),
composants cruciaux des systèmes RMN, est indiscutable.
Les antennes RF sont généralement classées en deux voire trois catégories : les antennes
d’émission RF (Tx pour transmit coil, en anglais), les antennes de réception RF (Rx pour
receive coil, en anglais) et les antennes d’émission et de réception RF (Tx/Rx pour trans-
ceiver coil, en anglais).
L’antenne d’émission est responsable de la production de l’onde RF ~B1 qui fait basculer
l’aimantation macroscopique (cf. paragraphe 2.1.1.2) dans le plan orthogonal au champ
magnétique statique ~B0. Le champ magnétique ~B1 doit être le plus homogène possible afin
que tous les spins présents dans le volume étudié reçoivent la même quantité d’énergie
RF.
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L’antenne de réception est responsable de la détection du signal de la FID (cf. para-
graphe 2.1.1.5) produit par la décroissance de l’aimantation transversale pendant la
phase de relaxation. Elle doit être sensible et posséder la meilleure sélectivité spatiale et
temporelle possible.
Généralement, deux antennes distinctes (une antenne d’émission et une antenne de ré-
ception) sont utilisées pour effectuer les expériences RMN mais il est, toutefois, faisable
d’utiliser une seule et même antenne pour effectuer ces deux fonctions et cela se base sur
le principe de réciprocité (cf. paragraphe 2.1.1.5).
Deux types d’antennes sont principalement distinguables par leur volume de détection
(appelé aussi volume de sensibilité) caractéristique : les antennes volumiques et les an-
tennes surfaciques.
Les antennes volumiques entourent complètement l’échantillon observé et sont caractéri-
sées par une réponse spatiale homogène et donc un champ ~B1 relativement homogène.
Leur grand volume de détection permet l’observation de la totalité des structures, qu’elles
soient profondes ou superficielles.
L’inconvénient de ce type d’antennes réside dans le fait qu’elles collectent le bruit pro-
venant de tout le volume de l’échantillon impactant ainsi la sensibilité de détection et le
RSB de l’image ou du spectre résultant.
Contrairement aux antennes volumiques, les antennes surfaciques sont placées au contact
de la zone d’intérêt.
La meilleure concordance entre la taille de l’antenne et la taille de l’échantillon présente
un double intérêt augmentant ainsi le RSB : l’amélioration du couplage magnétique entre
l’échantillon et l’antenne et la diminution du bruit en provenance de l’échantillon.
En revanche, les antennes surfaciques sont principalement adaptées pour l’observation de
structures peu profondes car elles génèrent un champ magnétique ~B1 moins homogène
entraînant un volume de détection plus restreint que celui des antennes volumiques.
La mise en réseau de plusieurs antennes surfaciques permet alors de conserver un volume
de détection comparable à celui des antennes volumiques tout en bénéficiant de la forte
sensibilité locale des antennes surfaciques. Le signal final est alors reconstitué par la com-
binaison des signaux individuels de chaque antenne.
Dans la suite de cette partie restreinte aux antennes RF surfaciques, une description de
leurs caractéristiques et de leurs composants est effectuée.

2.2.1 Paramètres caractéristiques

2.2.1.1 Modélisation électrique

Une antenne de détection RF se représente habituellement par un circuit RLC résonant
couplé inductivement à l’échantillon observé, avec R, une résistance, L, une inductance et
C, une capacité.
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En réalité, l’antenne de détection RF représente l’inductance L qui dépend de la taille
et de la forme de la boucle constituant l’antenne et R, l’ensemble des pertes de cette
dernière.
La capacité C peut être placée en parallèle ou en série de l’inductance L pour former un
circuit RLC (figure 2.18).

Figure 2.18. Géométrie de base d’une antenne de détection RF avec un circuit RLC (A)
Circuit RLC en série. (B) Circuit RLC en parallèle.

Les impédances Z série et Z parallèle des circuits RLC en série et en parallèle sont données
par :

Zsérie = R + jLω + 1
jCω

= R + j(Lω − 1
Cω

) (8)

1
Zparallèle

= 1
R + jLω

+ jCω (9)

avec R, l’impédance de la résistance R, jLω, l’impédance de la bobine d’inductance L,
1

jCω
, l’impédance de l’élément capacitif de capacité C et ω, la pulsation.

En posant XC = 1
Cω

et XL = Lω, l’impédance Z parallèle est égale à :

Zparallèle = RXC
2

R2 + (XL −XC)2 − jXC
R2 +XL(XL −XC)
R2 + (XL −XC)2 (10)

Les circuits sont résonants lorsque les parties imaginaires de Z série et de Z parallèle sont
nulles, c’est-à-dire, lorsque :

Im(Zsérie) = 0→ LCω2 = 1 (11)

Im(Zparallèle) = 0→ LCω2 = 1− R2C

L
≈ 1 (12)

En IRM, le terme R2L
C

est très inférieur à 1 et peut donc être négligé [Mispelter et al.
(2015)].
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2.2.1.2 Fréquence de résonance, accord et adaptation

Pour optimiser la conversion du champ magnétique émis par les spins du volume
observé en tension induite dans l’antenne de détection RF tout en effectuant un filtrage
fréquentiel, l’antenne de détection RF doit être parfaitement accordée à la fréquence de
Larmor ω0 (cf. paragraphe 2.1.1.2).
Par la condition de résonance déterminée à la section précédente, nous devons donc avoir :

LCω0
2 = 1→ ω0 = 1√

LC
→ f0 = 1

2π
√
LC

(13)

avec f0 = 298 MHz, pour une intensité du champ magnétique statique ~B0 de 7 T.

L’accord de l’antenne de détection RF à la fréquence de Larmor peut être effectué par
l’ajustement de l’inductance L et/ou de la capacité C en rajoutant des composants discrets
sur le circuit électronique de l’antenne.
Habituellement, l’antenne RF est accordée par la présence d’un condensateur variable
appelé condensateur d’accord placé, soit en série, soit en parallèle de la boucle formant
l’antenne RF.

De plus, les connexions entre l’antenne de détection RF et le spectromètre (système de
résonance magnétique responsable de la production d’images et de spectres incluant la
chaîne d’amplification, de numérisation et de traitement des signaux) sont généralement
réalisées par des câbles coaxiaux ayant une impédance caractéristique nommée Z0 et égale
à 50 Ω.
Afin d’optimiser et de maximiser le transfert de puissance de l’antenne à la chaîne du
spectromètre, il est nécessaire que l’antenne de détection RF et le câble coaxial aient la
même impédance. Cette étape est nommée adaptation en puissance.
Une désadaptation de l’impédance rend la chaîne de détection moins efficace car une par-
tie de l’onde est réfléchie entraînant une diminution de la puissance transmise.
Comme pour l’accord de l’antenne de détection RF, l’adaptation en puissance peut s’ef-
fectuer par l’ajustement d’un condensateur variable appelé condensateur d’adaptation.
Une autre méthode peut également être utilisée et se base sur un couplage inductif entre
l’antenne de détection RF et une boucle de couplage accordée à la fréquence de Larmor
et positionnée à proximité de l’antenne de détection RF (cf. figure 2.19) [Mispelter et al.
(2015)].
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Figure 2.19. Schéma électronique du couplage inductif entre une boucle de couplage
et une antenne RF. Le couplage se produit entre les inductances L’ et L. R’ et R sont
des résistances traduisant les pertes et Ct, C′t et Cm correspondent respectivement aux
condensateurs d’accord et d’adaptation.

L’ajustement de la position de la boucle de couplage permet alors, par l’interception des
lignes de champ magnétique par la boucle de couplage, de modifier l’inductance mutuelle
M entre cette dernière et l’antenne RF et ainsi transformer l’impédance équivalente pour
atteindre la valeur de 50 Ω [Hoult & Tomanek (2002)].
Bien que l’adaptation par couplage inductif présente différents avantages comme, par
exemple, un meilleur équilibrage du champ électrique, nous avons choisi d’adapter l’im-
pédance par un couplage capacitif plus facile à mettre en oeuvre dans le cas de nos
micro-antennes RMN implantables développées.

Ainsi, le circuit d’accord et d’adaptation de base, par couplage capacitif, d’une antenne
de détection RF est composé de deux condensateurs variables, un condensateur d’accord
placé en parallèle (figure 2.20.A) ou en série (figure 2.20.B) du circuit résonant et un
condensateur d’adaptation.

Figure 2.20. Circuits électroniques d’une antenne de détection RF avec l’accord et l’adap-
tation par couplage capacitif. (A) Accord en parallèle. (B) Accord en série.

Il est, cependant, important de noter que les deux étapes d’accord et d’adaptation, réali-
sées en présence de l’échantillon, sont liées et que l’ajustement de la valeur du condensateur
d’accord aura un léger impact sur l’adaptation en puissance et que l’ajustement de la va-
leur du condensateur d’adaptation aura un léger impact sur la fréquence de résonance de
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l’antenne.

2.2.1.3 Facteur de qualité

Le facteur de qualité, Q, est l’une des grandeurs utilisées pour décrire et évaluer les
performances d’une antenne RF.
Il est défini comme le rapport entre l’énergie magnétique emmagasinée dans l’inductance
de l’antenne RF et l’énergie dissipée dans la résistance équivalente de l’antenne RF.
Le facteur de qualité peut alors être relié aux paramètres électriques du circuit de l’antenne
de détection RF par l’équation suivante :

Q = 1
R

√
L

C
= ω0L

R
(14)

avec L, l’inductance équivalente, ω0, la fréquence de résonance et R, la résistance
équivalente représentant la somme des résistances des pertes induites dans l’antenne.

En fonction de la présence ou non de l’échantillon observé lors de la mesure du facteur de
qualité, il est possible de définir deux grandeurs appelées facteur de qualité à vide, notée
Qv et facteur de qualité en charge, notée Qc.
En présence de l’échantillon, la résistance équivalente comprend la résistance propre de
l’antenne, notée Ra, et la résistance induite par l’échantillon, notée Ri, et qui seront
discutées dans le paragraphe 2.2.2.
Le facteur Qc s’exprime donc :

Qc = ω0L

Ra +Ri

(15)

En l’absence de l’échantillon, seule la résistance propre de l’antenne intervient dans la
définition du facteur Qv :

Qv = ω0L

Ra

(16)

Il est alors possible de déterminer la contribution de la résistance des pertes induites dans
l’antenne par l’échantillon en soustrayant le facteur de qualité en charge du facteur de
qualité à vide.

De plus, la qualité d’un circuit résonant se caractérise également par sa capacité à trans-
mettre et à amplifier le signal à la fréquence de résonance tout en atténuant le bruit et
en n’amplifiant pas le signal aux autres fréquences.
Le facteur Q est ainsi défini par l’équation suivante :

Q = ω0

∆ω3dB

(17)
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avec ω0, la fréquence de résonance et ∆ω3dB, la bande passante à -3 dB de l’antenne.

Ainsi, une antenne de détection RF doit posséder le facteur Q le plus élevé possible.
En effet, en termes de sélectivité fréquentielle, l’amplification du signal n’aura lieu que
dans une bande passante très étroite autour de la fréquence de résonance et, en termes
d’énergie, la tension mesurée aux bornes de l’antenne de détection RF étant proportion-
nelle au facteur Q et à la force électromotrice, un facteur Q élevé contribuera à une
meilleure détection du signal [Redpath (1998)].

2.2.1.4 Facteur de remplissage

Le facteur de remplissage, noté η, est une grandeur permettant d’introduire le concept
de correspondance géométrique entre l’antenne de détection RF et l’échantillon.
Il est défini comme le rapport entre l’énergie magnétique stockée dans l’échantillon et
l’énergie magnétique totale stockée par l’antenne de détection RF [Hoult & Richards
(1976)].
Généralement, cela peut s’exprimer comme le rapport entre le volume total de l’antenne de
détection RF et le volume de l’échantillon placé dans l’antenne [Hoult & Richards (1976)].
En pratique, un facteur de remplissage élevé est obtenu par le placement de l’antenne de
détection RF au plus près de l’échantillon expliquant alors l’intérêt d’utiliser des antennes
extracorporelles souples ou des antennes implantées.

2.2.1.5 Sensibilité et volume de détection RF

La sensibilité d’une antenne de détection RF est généralement décrite par un facteur
de sensibilité noté SRF et qui est dépendant du facteur de qualité Q et du facteur de
remplissage η selon l’équation suivante [Darrasse & Ginefri (2003)] :

SRF ≈
√
ηQ (18)

2.2.2 Bruit de l’antenne et pertes durant la détection

Au cours d’une acquisition RMN, deux principaux mécanismes de pertes sont à l’ori-
gine du bruit obtenu durant la réception du signal.
Nous pouvons dissocier ces mécanismes en fonction de leur origine, un relatif à l’antenne
et les deux autres, relatifs à l’échantillon.
Toutes ces différentes notions sont extraites des travaux de Hoult & Richards (1976) et
de Chen & Hoult (1989).
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2.2.2.1 Pertes propres dans l’antenne

Les pertes propres dans l’antenne proviennent de l’agitation thermique des charges
présentes dans le conducteur constituant l’antenne de détection RF.
A haute fréquence, un phénomène appelé effet de peau réduit la pénétration du courant
dans les milieux conducteurs augmentant ainsi la résistance propre de l’antenne Ra lorsque
l’intensité du champ magnétique statique ~B0 augmente.
La résistance propre Ra d’une antenne de forme circulaire de rayon a, faite avec un fil
d’un matériau conducteur (comme le cuivre, par exemple) de rayon r et de résistivité ρc

est donnée par l’expression suivante :

Ra =
√
ρcµ0ω0

2
ξa

r
(19)

avec µ0, la perméabilité magnétique du vide, ω0, la fréquence de Larmor et ξ, un
facteur de proximité.

2.2.2.2 Pertes diélectriques et magnétiques dans l’échantillon

En plus des pertes précédemment décrites et propres à l’antenne de détection RF, il
existe également des pertes induites dans l’antenne et qui peuvent être réparties en deux
catégories : les pertes magnétiques induites par l’échantillon et les pertes diélectriques
dans les tissus.

Pertes magnétiques induites par l’échantillon

Sous l’effet de l’agitation thermique, les charges contenues dans le volume de l’échan-
tillon produisent du bruit dans l’antenne dû à la circulation de courants de Foucault.
L’échantillon et l’antenne de détection étant couplés inductivement, le bruit est induit
dans l’antenne par ce même couplage, également responsable de la réception de l’aiman-
tation constituant le signal RMN.
De façon générale, ces pertes représentent le bruit du couplage magnétique à l’antenne et
sont associées à une résistance induite Ri qui, pour une antenne de forme circulaire de
rayon a et placée contre un échantillon de surface plane et de conductivité σ, s’exprime
par :

Ri = 1
3σµ

2
0ω

2
0a

3 (20)

avec µ0, la perméabilité magnétique du vide et ω0, la fréquence de Larmor.

Pertes diélectriques dans les tissus

Les pertes diélectriques dans les tissus sont occasionnées par le couplage capacitif
présent entre les tissus et l’antenne de détection RF.
En effet, la différence de potentiel créée par le courant RF provoque une traversée des
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lignes de champ électrique qui atteignent la surface de l’échantillon induisant ainsi des
pertes diélectriques.
Ce bruit n’étant pas couplé à l’antenne RF par le couplage inductif, il est possible de
le réduire par la conception de l’antenne de détection RF, notamment en répartissant
les capacités le long du conducteur afin d’équilibrer le potentiel électrique par rapport à
l’échantillon [Decorps et al. (1985)].

2.2.2.3 Définition du rapport signal-sur-bruit

Le rapport signal-sur-bruit (RSB) est un paramètre permettant de caractériser la
qualité des acquisitions RMN en imagerie et en spectroscopie.
En effet, lors d’une acquisition RMN, le signal reçu par l’antenne de détection RF se
compose à la fois du signal RMN contenant de l’information utile mais aussi d’un signal
parasite représentant le bruit.
Il est défini, dans le domaine temporel, par la formule suivante :

RSB = Amplitude du signal RMN

V aleur quadratique moyenne du bruit
(21)

Parmi les pertes décrites ci-dessus, les pertes propres à l’antenne et les pertes magnétiques
induites par l’échantillon sont prédominantes devant les pertes diélectriques dans les tissus.
Il existe également des pertes dans l’environnement qui sont généralement négligeables
par la construction des systèmes RMN.
C’est la raison pour laquelle nous considérons uniquement les pertes propres à l’antenne
et les pertes magnétiques induites par l’échantillon pour exprimer la valeur quadratique
moyenne du bruit.
Ces deux mécanismes de pertes reposent sur l’agitation thermique des porteurs de charges
évoquant la notion de bruit thermique. Ce phénomène peut être modélisé par le bruit de
Johnson-Nyquist exprimé à travers la tension de bruit ν définie par [Johnson (1928)] :

ν =
√

4kb(RiTi +RaTa)∆f (22)

avec kb, la constante de Boltzmann, Ri, la résistance induite par l’échantillon, Ti, la
température locale de l’échantillon, Ra, la résistance propre de l’antenne,Ta, la tempéra-
ture locale de l’antenne et ∆f , la bande passante.

Ainsi, en combinant, les équations 5 et 22, l’expression du RSB est la suivante :

RSB ≈
w0M0 sinαB1

I
δV√

4kb(RiTi +RaTa)∆f
(23)

avec α, l’angle de basculement de l’aimantation, M0, l’amplitude de l’aimantation
macroscopique initiale ~M0, ω0, la fréquence de Larmor, B1

I
, le coefficient d’induction, δV ,
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le volume de l’échantillon analysé, kb, la constante de Boltzmann, Ri, la résistance induite
par l’échantillon, Ti, la température locale de l’échantillon, Ra, la résistance propre de
l’antenne, Ta, la température locale de l’antenne et ∆f , la bande passante.

De cette expression du RSB, il est également possible d’exprimer le facteur de sensibilité
SRF , déjà défini au paragraphe 2.2.1.5, par :

SRF =
ω0

B1
I√

4kb(RiTi +RaTa)
(24)

avec ω0, la fréquence de Larmor, B1
I
, le coefficient d’induction, δV , le volume de l’échan-

tillon analysé, kb, la constante de Boltzmann, Ri, la résistance induite par l’échantillon,
Ti, la température locale de l’échantillon, Ra, la résistance propre de l’antenne, Ta, la
température locale de l’antenne et ∆f , la bande passante.

Comme le montre l’équation précédente, la sensibilité de l’antenne RF dépend linéairement
du coefficient d’induction, B1

I
.

En utilisant la loi de Biot-Savart, il est alors possible de calculer l’amplitude du champ
~B1 produit par une antenne parcourue par un courant I. Pour une antenne circulaire de
rayon a, l’amplitude du champ ~B1 créé à une distance d le long de l’axe de l’antenne et
normalisé par le courant I, s’exprime par [Jackson (1998)] :

B1

I
= µ0

2
a2

(a2 + d2) 3
2

(25)

avec µ0, la perméabilité magnétique du vide.

Toutefois, ce coefficient d’induction ne tient pas compte des pertes résistives dans l’an-
tenne. Par le théorème de réciprocité, la sensibilité de l’antenne est définie par sa capacité
à créer un champ magnétique en fonction de la puissance dissipée et elle peut donc être
relié au rapport suivant :

B1√
P

= B1

I
√
R

(26)

avec R, la résistance équivalente de l’antenne.

2.2.2.4 Domaines de prédominance du bruit de l’antenne et de l’échantillon

Lors du développement d’antennes RF utilisées pour la micro-imagerie et la micro-
spectroscopie par résonance magnétique des faibles volumes, il est nécessaire de connaître
les différentes zones de prédominance du bruit.
En effet, en fonction de la température locale de l’antenne, Ta, du rayon de l’antenne de
forme circulaire, a, et de la fréquence de résonance de cette dernière, le bruit propre de
l’antenne, proportionnel à RaTa, peut être prédominant par rapport au bruit induit par
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l’échantillon, proportionnel à RiTi, et vis-versa.
La figure 2.21 présente les domaines de prédominance du bruit de l’échantillon et de
l’antenne en fonction des trois caractéristiques de cette dernière, sa température de fonc-
tionnement, sa taille et sa fréquence de résonance.
Cette figure, tirée des travaux de Darrasse & Ginefri (2003), a été obtenue en utilisant
les équations 19 et 20 définissant Ra, la résistance propre de l’antenne, et Ri, la résis-
tance induite par l’échantillon. Un échantillon de conductivité σ = 0.66 S/m, conductivité
moyenne des tissus biologiques, et de température égale à 310 K, et une antenne surfa-
cique classique de rayon a et en cuivre de qualité standard ont été considérés pour les
calculs. La distance entre l’échantillon et l’antenne a été définie comme étant nulle.

Figure 2.21. Domaines de prédominance du bruit de l’échantillon et de l’antenne en
fonction de la température de fonctionnement de l’antenne, de la taille de l’antenne et de
la fréquence de résonance [Darrasse & Ginefri (2003)].

Pour les trois températures de l’antenne (293 K, 77 K, la température classiquement uti-
lisée avec l’azote liquide, et 4.2 K, la température classiquement utilisée avec l’hélium
liquide), les lignes en pointillés représentent une frontière définie par l’égalité RaTa=RiTi.
Cette égalité délimite les zones de dominance soit du bruit propre de l’antenne (RaTa»RiTi),
soit du bruit induit par l’échantillon (RiTi»RaTa).
Ce graphique a mis en avant l’intérêt potentiel de l’utilisation d’une antenne refroidie. En
effet, lorsque le taille de l’antenne ou la fréquence de résonance diminue, le bruit propre de
l’antenne augmente jusqu’à devenir prédominant par rapport au bruit induit par l’échan-
tillon.
Différentes stratégies ont été mises en oeuvre pour diminuer le bruit propre de l’an-
tenne telles que le refroidissement par cryogénie ou l’utilisation de nouveaux matériaux
supraconducteurs. Toutefois, ces techniques de cryogénie ne sont pas compatibles avec
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l’utilisation d’antennes RMN implantables.
Alors, par la taille (quelques micromètres, cf. paragraphe 3.2) et par le matériau consti-
tutif (le cuivre, cf. paragraphe 3.2) des micro-antennes RMN implantables développées
dans ces travaux et par le champ magnétique statique utilisé (7 T, soit une fréquence de
résonance de 298 MHz), nous nous sommes donc situés dans le domaine où le bruit propre
de l’antenne était prédominant.
Ainsi, par l’équation 24, la sensibilité SRF varie proportionnellement à l’inverse du rayon
de l’antenne RF. Cela démontre donc que l’utilisation de micro-antennes RMN possédant
une sensibilité de détection plus importante que les antennes conventionnelles de plus
grande taille peut grandement faciliter l’acquisition de données RMN hautement résolues
sur des échantillons de faible volume.

2.3 Micro-imagerie et micro-spectroscopie des faibles
volumes

Dans cette partie, nous présentons les concepts de micro-imagerie et de micro-spectroscopie
des faibles volumes et les antennes miniatures déjà utilisées en micro-IRM et SRM chez
l’homme et le petit animal.

2.3.1 Intérêt et enjeux

Depuis le développement de ces deux méthodes de RMN, l’IRM et la SRM ne cessent
d’être utilisées en recherche biomédicale et principalement dans la compréhension des
processus physiopathlogiques et dans l’exploration de nouveaux biomarqueurs caractéris-
tiques de l’évolution d’une pathologie et de nouvelles cibles thérapeutiques. Le diagnostic
précoce et le suivi thérapeutique représentent, en effet, deux enjeux fondamentaux per-
mettant d’améliorer considérablement la prise en charge des pathologies.
Le ciblage précis de zones très spécifiques de certaines pathologies (comme, par exemple,
la maladie d’Alzheimer avec le noyau pédonculopontin et le noyau tegmental latérodorsal
[Van Erum et al. (2019)] ou encore l’épilepsie avec l’hippocampe [Harms et al. (2022)]),
le diagnostic précoce de tumeurs ou de lésions et le développement quasi-systématique de
modèles animaux de pathologies humaines [Robinson et al. (2019)] entraînent l’explora-
tion et l’analyse de régions d’intérêt de très faible volume (en général, de l’ordre du µL).
Afin d’améliorer la sensibilité et la spécificité de ces méthodes de RMN, de nombreuses
stratégies d’amélioration du RSB ont été mises en oeuvre.
Les efforts technologiques visant à améliorer la sensibilité de la RMN ont consisté, par
exemple, à augmenter l’intensité du champ magnétique statique ~B0 [Wada et al. (2010)],
à développer des antennes refroidies par cryogénie [Darrasse & Ginefri (2003)], à utiliser
le principe de l’imagerie parallèle avec le développement de réseaux d’antennes [Roemer
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et al. (1990)] ou à modifier l’aimantation transversale moyenne par l’utilisation de pro-
duits de contraste [Yan et al. (2007)] ou par des techniques d’hyperpolarisation [Ebert
et al. (1996)].
Une autre approche, qui s’inscrit dans ces travaux de thèse, consiste à développer des an-
tennes RMN miniatures et implantables permettant d’améliorer la sensibilité de détection
[Hoult & Richards (1976)].
En effet, depuis quelques années, la miniaturisation de l’antenne RF représente la meilleure
façon d’adapter cette dernière à la taille de la zone d’intérêt de faible volume et ainsi
d’améliorer le facteur de remplissage et la sensibilité de l’antenne.
En raison du volume de détection très restreint des antennes RMN miniatures et afin de
pouvoir visualiser et explorer des structures profondes en RMN, il est alors nécessaire de
les implanter dans les tissus d’intérêt. Elles deviennent, par conséquent, des dispositifs
invasifs et leur conception doit le prendre en considération de manière à minimiser cet
aspect. Pour cela, une attention particulière est généralement portée sur plusieurs facteurs
tels que la taille, la géométrie et les matériaux constitutifs des antennes RMN miniatures
implantables.

2.3.2 Micro-antennes existantes pour l’IRM et la SRM

Le terme « micro-antenne » est conventionnellement utilisé pour définir des antennes
RMN possédant des dimensions inférieures à 1 mm, bien que d’autres antennes classiques
ayant des tailles pouvant atteindre plusieurs centimètres peuvent également être qualifiées
avec le terme « miniature ».
Comme nous l’avons vu précédemment et comme plusieurs travaux l’ont démontré [Wu
et al. (1994); Olson et al. (1995); Peck et al. (1995)], l’utilisation de micro-antennes RMN
(implantables ou non) présente un réel intérêt dans l’exploration d’échantillons de faible
volume et dans l’amélioration de la sensibilité de détection.
Dans cette partie, nous tachons de faire une description non exhaustive des principales
micro-antennes RMN existantes, leurs différentes applications en IRM et en SRM ainsi
que leur intérêt par rapport à l’utilisation d’antennes conventionnelles.

2.3.2.1 Micro-solénoïdes

Les micro-antennes solénoïdales, de section circulaire ou rectangulaire, possèdent une
forme qui a été l’une des plus approfondies dans la littérature.
De nombreuses études portant sur l’influence des paramètres géométriques telles que les
travaux de Hoult & Richards (1976) et de Peck et al. (1995) ont permis de relever la
pertinence de cette géométrie, en RMN, offrant la plus grande sensibilité et la plus grande
homogénéité du champ magnétique produit par rapport à d’autres types d’antennes RMN.
Olson et al. (1995) ont étudié l’amélioration de la sensibilité par l’utilisation d’une micro-
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antenne solénoïdale constituée d’un fil de cuivre de 50 µm de diamètre, d’une longueur de
1 mm, d’un diamètre extérieur de 470 µm et d’un volume de détection de 5 nL (cf. figure
2.22) par rapport à l’utilisation d’une antenne solénoïdale conventionnelle possédant un
diamètre de 5 mm et un volume de détection d’environ 275 µL.
L’amélioration moyenne de la sensibilité par unité de masse (définie comme le rapport
entre la sensibilité de la micro-antenne solénoïdale et la sensibilité de l’antenne conven-
tionnelle) reportée était de 129.
Ainsi, l’amélioration moyenne de la sensibilité de 129 obtenue par l’utilisation de la micro-
antenne solénoïdale peut être exploitée par la diminution du temps d’acquisition de 16
600 (1292) ou par la possibilité d’effectuer une acquisition RMN avec seulement 0.8 %
( 1

129) de la masse de l’échantillon pour l’obtention de la même quantité et de la même
qualité des données RMN et durant le même temps d’acquisition que lors de l’utilisation
de l’antenne solénoïdale conventionnelle.

Figure 2.22. Micro-solénoïde de section circulaire entourant un capillaire en silice fondue
revêtu de polyimide. Le micro-solénoïde est constitué d’un fil de cuivre de 50 µm de
diamètre, d’une longueur de 1 mm, d’un diamètre extérieur de 470 µm et ayant un volume
de détection (volume compris par la micro-antenne) de 5 nl. [Olson et al. (1995)].

Les micro-solénoïdes possèdent des domaines d’applications divers et variés comme, par
exemple, en SRM à très haute résolution, avec les travaux de Subramanian &Webb (1998)
qui ont démontré qu’en adaptant la taille du micro-solénoïde pour un échantillon possédant
un volume de 1 µL, il a été possible d’obtenir des spectres 13C ayant des résonances
présentant une largeur à mi-hauteur de 2 Hz à une intensité de champ magnétique statique
de 11.7 T.

Deux études in vivo, réalisées au sein de notre équipe, se sont basées sur l’utilisation
d’un micro-solénoïde entourant un capillaire dont l’entrée était reliée à la sortie d’une
membrane de microdialyse implantée dans le cerveau du rat [Crémillieux et al. (2018,
2019)].
Le dispositif expérimental est illustré à la figure 2.23.
Le micro-solénoïde, utilisé durant ces deux travaux, était constitué d’un fil de cuivre de 220
µm de diamètre et enroulé à la main (17 enroulements) autour d’un capillaire en polyimide
ayant un diamètre intérieur et extérieur, de 750 µm et de 780 µm, respectivement. Il avait
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une longueur de 4.8 mm et un volume de détection interne, de 2.1 µL.

Figure 2.23. Une solution d’intérêt est perfusée par la membrane de microdialyse im-
plantée dans le cerveau d’un rat anesthésié et placé dans le berceau du système RMN
préclinique de 7 T. Le dialysat, en sortie de la membrane de microdialyse, passe dans le
capillaire entouré par le micro-solénoïde (à gauche et positionné à l’isocentre de l’aimant)
pour des acquisitions de SRM en temps réel [Crémillieux et al. (2018, 2019)].

Les objectifs de la première étude étaient de mettre en œuvre un protocole de SRM pour
le profilage, en temps réel, de la concentration de lactate prélevé dans le fluide extracellu-
laire à l’aide d’une membrane de microdialyse implantée chez des rats porteurs de gliomes
pendant l’administration d’un médicament antitumoral, l’oxamate, un inhibiteur du lac-
tate déshydrogénase, couramment utilisé comme molécule antitumorale dans plusieurs
modèles de cancers [García-Castillo et al. (2017); Yang et al. (2014)].
Durant la perfusion d’oxamate, une diminution régulière de la concentration de lactate a
été observée chez tous les animaux avec une constante de temps moyenne de 4 minutes.
La deuxième étude portait également sur le suivi, en temps réel, de la concentration de
lactate lors d’une activation cérébrale entraînée par la stimulation de la vibrisse du rat.
La membrane de microdialyse était alors implantée au niveau du cortex somatosensoriel
associé à la vibrisse stimulée. Une augmentation de 40% de la concentration de lactate a
été mesurée lors de la stimulation de la vibrisse dans le cortex somatosensoriel.
Ces deux travaux ont démontré le potentiel des micro-solénoïdes à suivre des fluctua-
tions, en temps réel, de la concentration de divers métabolites afin d’obtenir notamment
des informations plus précises sur les rôles propres à chaque métabolite en conditions
physiopathologiques ou en neurosciences.

De plus, les micro-solénoïdes peuvent parfois être utilisés comme micro-antennes implan-
tables et particulièrement pour la SRM in vivo [Berry et al. (2001)], l’IRM intravasculaire
[Hillenbrand et al. (2004)] ou d’autres applications nécessitant l’introduction d’antennes
RMN au sein d’un organe ou tissu [Rivera et al. (2008)].
Dans leur papier, Berry et al. (2001) ont décrit la conception d’un micro-solénoïde im-
plantable ayant un diamètre extérieur d’environ 200 µm, une longueur de 580 µm et une
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profondeur d’implantation d’environ 1 cm (cf. figure 2.24).
Le micro-solénoïde étant collé par une résine adhésive, l’échantillon observé se trouvait
alors autour de la micro-antenne solénoïdale et seuls des essais in vitro dans un échan-
tillon ayant un volume de 0.33 cm3 ont été effectués et une bonne concordance entre les
simulations et les expériences a été obtenue.

Figure 2.24. Schéma de la micro-antenne solénoïdale implantable [Berry et al. (2001)].

Afin d’améliorer les procédures endovasculaires guidées par l’IRM comprenant les étapes
suivantes : le guidage par IRM du dispositif d’intervention vers la région cible, l’imagerie
haute résolution de la région cible pour le diagnostic et enfin, la réalisation de l’intervention
thérapeutique, Hillenbrand et al. (2004) ont mis au point un dispositif se composant de
deux micro-solénoïdes indépendants enroulés dans des directions opposées, connectés à
des canaux de réception séparés et montés colinéairement sur un cathéter angiographique
(cf. figure 2.25).

Figure 2.25. Dispositif comprenant deux solénoïdes de phase opposée, de taille géomé-
trique et de motifs d’enroulement identiques (5 enroulements, espace de 1 cm entre les
deux solénoïdes, diamètre du fil de cuivre : 255 µm) [Hillenbrand et al. (2004)].

La figure 2.26 représente une image IRM in situ de l’aorte abdominale de porc obtenue
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par ce dispositif avec une résolution spatiale de 160 × 160 µm2 dans le plan et avec un
temps d’acquisition par coupe de 9 s.

Figure 2.26. Image IRM in situ de l’aorte abdominale de porc obtenue avec le dispositif
composé de deux micro-solénoïdes montés sur un cathéter angiographique. Un affaissement
de l’aorte et un épaississement prononcé de la média (bord gris, pointes de flèches) et de
l’adventice (bord noir, flèches), la couche centrale et externe de la paroi de l’aorte, ont
été observés chez l’animal décédé [Hillenbrand et al. (2004)].

A noter que le caractère invasif de ce type d’antennes RMN utilisées lors de procédures
endovasculaires peut être décrit comme moins important puisque ces dernières se placent
dans la lumière des vaisseaux.
Plus récemment, Rivera et al. (2011) se sont appliqués à développer des micro-solénoïdes
implantables ayant un volume de détection de l’ordre du microlitre et pour deux applica-
tions cliniques pour l’IRM (cf. figure 2.27).
La première application a été de comprendre les corrélations entre les formes épileptiques
du lobe temporal et les changements métaboliques en associant le micro-solénoïde à une
électrode intracrânienne afin d’améliorer la prise en charge thérapeutique de l’épilepsie.
La deuxième application a été ciblée sur la détection précoce du cancer du sein en dis-
tinguant, avec une grande spécificité et sensibilité, le tissu mammaire sain et le tissu
mammaire bénin.
La construction du micro-solénoïde a été basée sur l’enroulement d’un fil de cuivre de 100
µm de diamètre sur un tube en silicone de 1 mm de diamètre et implantable jusqu’à une
profondeur de 4 cm.
Des images du tissu neural ex vivo ont été obtenues avec une résolution de 20 × 20 µm2

dans le plan pour un temps d’acquisition de 4 h et avec une résolution de 100 × 100 µm2

dans le plan pour un temps d’acquisition de 5 min.
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Figure 2.27. (B) Géométrie du micro-solénoïde développé pour les deux applications
cliniques ciblées (A) comprenant l’intégration avec des électrodes intracrâniennes pour
l’étude de l’épilepsie et l’utilisation intracanalaire en oncologie mammaire. (C) Images du
tissu neural obtenues ex vivo avec le micro-solénoïde. (i) avec une séquence turbo écho
de spin (résolution dans le plan : 20 × 20 µm2, épaisseur de la coupe : 170 µm, temps
d’acquisition : 4 h) (ii) avec une séquence écho de gradient (résolution dans le plan : 100
× 100 µm2, épaisseur de la coupe : 400 µm, temps d’acquisition : 5 min) [Rivera et al.
(2011)].

En plus, des micro-solénoïdes de section circulaire, des micro-antennes solénoïdales de
section rectangulaire ont également été étudiées et ce fut notamment le cas de Dohi
et al. (2007) qui ont développé plusieurs micro-solénoïdes de section rectangulaire avec
des tailles et un nombre d’enroulements différents (tailles de 2 mm, 4.5 mm et 8 mm pour
un nombre d’enroulements de 6, 4 et 3, respectivement).
Des images IRM d’aiguilles de pin (cf. figure 2.28) ont été acquises avec le micro-solénoïde
de 4.5 mm et de 4 enroulements et des résolutions de 23 × 23 µm2 et de 12 × 12 µm2

dans le plan ont été obtenues. L’épaisseur des coupes était de 1000 µm.
Ainsi, des micro-solénoïdes de section rectangulaire, ayant des sensibilités élevées et une
bonne uniformité, ont pu également permettre de réaliser de l’IRM à haute résolution.

Figure 2.28. (A) Photographie du micro-solénoïde possédant une taille de 2 mm et 6
enroulements. (B) Images IRM d’aiguilles de pin acquises avec le micro-solénoïde de 4.5
mm et de 4 enroulements. Les résolutions des images étaient (i) de 23 × 23 × 1000 µm3

et (ii) de 12 × 12 × 1000 µm3. [Dohi et al. (2007)].
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D’autres études utilisant des micro-antennes solénoïdales ont également permis d’obtenir
de très bonnes résolutions spatiales en IRM.
Ciobanu et al. (2002) ont, en effet, obtenu, lors d’acquisitions sur des cellules isolées
avec un micro-solénoïde possédant un diamètre intérieur de 73 µm, 6 enroulements, une
longueur de 175 µm et un volume de détection d’environ 40 fL, une résolution spatiale de
3.7 × 3.3 × 3.3 µm3 à 9 T avec un temps d’acquisition total de 30 h.
Une résolution de 43 × 36 × 43 µm3 a été obtenue par Zhang et al. (2010) sur des images
IRM d’embryons de souris in vitro acquises, à une intensité de champ magnétique de 7
T, avec un micro-solénoïde ayant un diamètre intérieur de 13.2 mm et une longueur de
18 mm. La durée de l’acquisition des ces images IRM était d’environ 4 heures.

Les principales limites du développement des micro-antennes solénoïdales semblent être
les difficultés croissantes liées à la fabrication de micro-solénoïdes possédant des tailles
de plus en plus petites, malgré l’émergence du domaine de la microtechnologie et de la
microfabrication.
Le positionnement précis de l’échantillon dans le micro-solénoïde peut également se révéler
complexe.
C’est la raison pour laquelle d’autres types de micro-antennes RMN telles que les micro-
antennes de géométrie planaire ont été adoptées.

2.3.2.2 Micro-antennes planaires

Les micro-antennes de géométrie planaire constituent l’une des formes de micro-antennes
les plus facilement produites. Elles peuvent être circulaires, elliptiques ou sous la forme
de spirales.
Cette géométrie présente certains avantages par rapport à la géométrie solénoïdale décrite
précédemment. Effectivement, l’utilisation de micro-antennes planaires facilitent grande-
ment le positionnement de l’échantillon et leur intégration dans diverses expériences. Lors
d’expériences de microscopie, par exemple, la micro-antenne planaire est plus facilement
intégrable à la lame de microscopie, ce qui peut donc faciliter les comparaisons entre des
données RMN et des données de microscopie. Elles présentent également un procédé de
fabrication plus simple à mettre en oeuvre et qui, durant ces dernières années, s’est basé
sur des techniques de microfabrication.
Le principal inconvénient des micro-antennes planaires est qu’elles produisent un champ
magnétique ~B1 beaucoup moins homogène et qui diminue très rapidement en s’éloignant
du plan de la micro-antenne. Cela nécessite alors de placer l’échantillon observé au plus
près du plan de l’antenne afin de maximiser l’efficacité du couplage entre ces derniers.

L’équipe de Peck et al. (1994) et Stocker et al. (1997) fut l’une des premières à travailler sur
le développement de micro-antennes planaires en utilisant des techniques de fabrication
de microlithographie.
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Un exemple des micro-antennes planaires de Peck et al. (1994), schématisé à la figure
2.29, était composé de 4.5 spires en or possédant une épaisseur de 1 µm et un diamètre
interne de 97.5 µm et déposées sur un substrat d’arséniure de gallium (GaAs). Cependant,
ces micro-antennes planaires ont présenté un faible RSB en raison de pertes résistives très
élevées et une mauvaise résolution spectrale (360 Hz à partir d’une acquisition RMN
réalisée sur un échantillon de caoutchouc à une intensité de champ magnétique statique
de 7.05 T), incompatibles avec des expériences RMN à haute résolution.

Figure 2.29. Schéma d’un exemple de configuration d’une micro-antenne planaire multi-
tours. [Peck et al. (1994)].

Stocker et al. (1997) ont, par le suite, développé une micro-antenne planaire constituée
de 3.5 spires en or sur un substrat d’arséniure de gallium (GaAs).
La micro-antenne était de 75 µm de diamètre intérieur et de 200 µm de diamètre extérieur.
Le volume de l’échantillon, placé dans un capillaire ayant une longueur comprise entre
60 µm et 200 µm et de 75 µm de diamètre intérieur, a été estimé entre 260 et 880 pL.
Pour minimiser les distorsions causées par des artefacts de susceptibilité magnétique et
produites à forte proximité de la micro-antenne, le capillaire a été placé à 50 µm au-dessus
de cette dernière.
Un spectre des protons de l’eau a été obtenu avec un RSB de 25.5 par acquisition et une
largeur à mi-hauteur de 1.8 Hz à une intensité de champ magnétique statique de 5.9 T
(250 MHz).

Similairement aux micro-antennes solénoïdales, des nombreuses études ont porté sur l’éva-
luation des paramètres géométriques et sur l’influence de leur réduction sur la sensibilité
des micro-antennes planaires.
L’équipe de Massin et al. (2003) ont effectué des expériences de SRM 1H, à 7.05 T (300
MHz), en utilisant trois micro-antennes planaires de différents diamètres intérieurs (500
µm, 1000 µm et 2000 µm) associés à des volumes de détection distincts (30 nL, 120 nL et
470 nL) (cf. figure 2.30).
La comparaison des performances entre les trois micro-antennes planaires a démontré,
expérimentalement, que la diminution du diamètre intérieur augmentait la sensibilité par
unité de masse.
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Figure 2.30. (A) Schéma du dispositif comprenant la micro-antenne planaire intégrée
sur un substrat de verre avec un canal microfluidique permettant le positionnement de
l’échantillon. (B) Photographies de deux micro-antennes planaires avec un diamètre inté-
rieur de 500 µm (à gauche) et un diamètre de 1000 µm (à droite) et avec des volumes de
détection respectifs de 30 et 120 nL. [Massin et al. (2003)].

En dépit de leur champ magnétique généré moins homogène, il est tout à fait possible d’ob-
tenir de très bonnes performances en IRM et en SRM avec des micro-antennes planaires,
s’illustrant par une bonne résolution spatiale ou spectrale et par l’analyse d’échantillons
de très faible volume.
Avec une micro-antenne planaire constituée de 3 spires en cuivre, sur un substrat de verre,
de 35 µm d’épaisseur et d’un diamètre interne de 500 µm (cf. figure 2.31), Massin et al.
(2002) ont obtenu une résolution dans le plan de 62 × 44 µm2 (avec une épaisseur de
coupe de 1.4 mm) en imageant une peau de banane à une intensité de champ magnétique
statique de 4.7 T (cf. figure 2.32). La durée de l’acquisition était de 25 minutes.

Figure 2.31. Image obtenue par microscopie électronique à balayage (MEB) d’une micro-
antenne planaire de 3 spires, d’une épaisseur de 35 µm, d’un espacement de 30 µm entre
les spires et d’une diamètre intérieur de 500 µm [Massin et al. (2002)].
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Figure 2.32. Image IRM d’une peau de banane obtenue avec la micro-antenne planaire
de 3 spires, d’une épaisseur de 35 µm, d’un espacement de 30 µm entre les spires et d’une
diamètre intérieur de 500 µm. La résolution dans le plan était de 62 × 44 µm2 pour une
épaisseur de coupe de 1.4 mm [Massin et al. (2002)].

Dechow et al. (2000) ont développé des micro-antennes planaires de forme rectangulaire
multi-tours (cf. figure 2.33) et avec des diamètres intérieurs compris entre 50 µm et 400
µm sur des substrats de verre ou d’arséniure de gallium (GaAs). L’enroulement conducteur
était en or et d’une épaisseur de 3 µm.
Lors d’expériences de SRM 1H, un spectre d’un échantillon de 60 nL d’huile de silicone
a pu être acquis à 11 T (500 MHz) en utilisant une micro-antenne planaire en réception
RF.

Figure 2.33. MEB d’une micro-antenne planaire de 4 spires et de forme rectangulaire
[Dechow et al. (2000)].

Un peu plus tard, un nouveau type de micro-antennes basé sur l’association de plusieurs
micro-antennes planaires a vu le jour.
Il s’agit des micro-antennes d’Helmhotz qui se présentent généralement sous le forme de
deux micro-antennes planaires de mêmes dimensions et placées l’une en face de l’autre de
façon parallèle. Cette configuration offre ainsi un volume de détection plus grand tout en
améliorant l’uniformité du champ magnétique sans compromettre les caractéristiques de
sensibilité des micro-antennes planaires.
Un exemple de micro-antenne d’Helmhotz, dédié à la spectroscopie RMN et à l’analyse
cellulaire, a été développé par Ehrmann et al. (2007).
Elle était constituée de deux micro-antennes planaires de section circulaire possédant 4
spires de cuivre de 40 µm d’épaisseur et d’un diamètre intérieur de 160 µm (cf. figure
2.34). Le volume de détection de cette antenne d’Helmhotz était de l’ordre de 5 nL.
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Des largeurs à mi-hauteur d’environ 5 Hz ont pu être obtenues à une intensité de champ
magnétique statique de 7.05 T (300 MHz).

Figure 2.34. Micro-antenne d’Helmhotz et visualisation du positionnement du canal
microfluidique permettant le recueil de l’échantillon [Ehrmann et al. (2007)].

Les micro-antennes planaires, décrites dans cette partie, ont été principalement utilisées
pour des expériences ex vivo et au sein des systèmes de micro-analyse ayant lieu après le
prélèvement du tissu d’intérêt par biopsie.
De ce fait, certaines équipes se sont alors consacrées au développement de micro-antennes
planaires implantables pour l’étude in vivo et qui ont été couramment désignées par le
terme d’« aiguilles implantables ».

2.3.2.3 Aiguilles implantables

Les micro-antennes « aiguilles implantables » sont souvent de géométrie planaire, de
très petite taille et avec une extrémité pointue et affûtée afin de faciliter l’insertion dans
les tissus d’intérêt et préserver leur intégrité.
Parmi les premières études dédiées à ce type de micro-antennes, Renaud et al. (2002) ont
développé une micro-antenne planaire implantable de forme rectangulaire, de 1000 µm de
longueur et de 500 µm de largeur et positionnée à l’extrémité d’une tige en silicium (cf.
figure 2.35). Les spires, espacées de 20 µm, étaient en cuivre, de 38 µm d’épaisseur et de
22 µm de largeur. Afin d’évaluer la résolution spectrale, la micro-antenne a été immergée
dans un petit échantillon de beurre (0.33 cm3).
Le spectre RMN, obtenu en 6 s et à 2 T, a permis de distinguer la résonance de l’eau et
la résonance des lipides dont l’écart est de 3.5 ppm (295 Hz).
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Figure 2.35. Image obtenue par MEB de la micro-antenne planaire rectangulaire [Renaud
et al. (2002)].

Des travaux similaires ont également été effectués par Baxan et al. (2007) qui ont conçu,
par électrodéposition, une micro-antenne planaire implantable de 15 mm de longueur, de
600 µm de largeur et de 550 µm d’épaisseur (cf. figure 2.36). Les spires conductrices
étaient en cuivre, de 40 µm d’épaisseur, enroulées sur une longueur de 10 mm.
L’objectif de cette aiguille implantable était d’être utilisée comme antenne réceptrice à
4.7 T (200 MHz) pour l’analyse d’échantillons de faibles volumes en SRM in vivo.
Dans cette étude préliminaire, des essais in vitro ont été réalisées en utilisant une solution
composée de trois métabolites cérébraux, la choline, le NAA et la créatine, à des concen-
trations respectives de 100 mM, de 100 mM et de 50 mM.
A partir du spectre RMN 1H de cette solution de métabolites acquis avec l’aiguille im-
plantable, les sensibilités en fonction de la concentration et les limites de détection, pour
chaque métabolite, ont pu être estimées.
Ces dernières, relativement proches des concentrations cérébrales rapportées chez le rat
[Pfeuffer et al. (1999)], étaient de 4.4 mM pour la choline et de 13 mM pour le NAA.
Ces premiers résultats RMN in vitro ont alors permis de valider la possibilité d’utiliser
ce type de micro-antennes, grâce à une sensibilité adéquate et suffisante, en SRM in vivo
chez le petit animal.

Figure 2.36. (A) Photographie du circuit électronique et de l’aiguille implantable. (B)
Image obtenue par MEB de la micro-antenne planaire implantable [Baxan et al. (2007)].

En 2006, Syms et al. (2006) ont également développé un procédé de fabrication de micro-
antennes aiguilles implantables à faible coût pour la SRM.
Les aiguilles implantables étaient constituées d’une partie conductrice en couches de cuivre
et d’or, de 14 µm et de 4 µm d’épaisseur, respectivement. Ils ont développé 4 types d’ai-
guilles implantables, des aiguilles à base de silicium, longues et courtes et des aiguilles
entièrement en plastique, longues et courtes (figure 2.37). Les aiguilles courtes possé-
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daient une taille de 1.3 mm × 7.5 mm et les aiguilles longues, une taille de 1.3 mm × 12.5
mm.

Figure 2.37. (A) Représentations schématiques des 4 types d’aiguilles implantables dé-
veloppées. (B) Image obtenue de l’aiguille implantable [Syms et al. (2006)].

Ce type d’aiguilles implantables a été utilisé par Howe et al. (2009) pour des expériences
de SRM 31P et d’IRM 1H in vivo.
L’aiguille implantable a été insérée dans un muscle de la cuisse du rat (cf. figure 2.38.A)
et a été accordée à 200 MHz (4.7 T) pour les acquisitions d’IRM 1H, puis à 81 MHz pour
les mesures de SRM 31P.
La figure 2.38.B illustre le spectre 31P obtenu en 11 min, avec un RSB de 10.4 (équivalent
à un RSB de 3.1 par min 1

2 ), pour la résonance de la phosphocréatine (PCr). La largeur à
mi-hauteur de la résonance de la PCr était de 19 Hz.

Figure 2.38. (A) Aiguille implantée dans le muscle de la cuisse du rat dans le sens des
fibres musculaires. A - Muscle de la cuisse dont la peau a été enlevée. B - Piste conductrice
de la micro-antenne implantable. C - Capacités d’accord et d’adaptation. D - Câble coaxial
relié au spectromètre. (B) Spectre 31P du muscle de la cuisse du rat acquis avec une aiguille
implantable (TR = 2500 ms, 256 accumulations). Une apodisation lorentzienne de 15 Hz
a été effectuée en post-traitement [Howe et al. (2009)].

Toutefois, la présence des connexions filaires nécessaires au fonctionnement des aiguilles
implantables peut accroître l’invasivité du dispositif et être responsable d’artefacts et
d’infections.
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La conception d’antennes implantables auto-résonantes représente alors une solution pour
s’en affranchir.

2.3.2.4 Micro-antennes implantables sans fil

Afin de réduire la présence de certaines connexions filaires présentes dans la majo-
rité des micro-antennes implantables et de faciliter l’implantation profonde, des micro-
antennes implantables sans fil ont été élaborées.
Le fonctionnement d’une telle micro-antenne repose sur un circuit électronique RLC clas-
sique constitué d’un enroulement conducteur représentant l’inductance et d’un (ou plu-
sieurs) condensateurs (cf. paragraphe 2.2.1.1). L’émission et la réception RF, par la
micro-antenne implantée, se font par couplage inductif avec une antenne extérieure de
plus grande dimension et reliée au spectromètre.
Les principales applications de ce types d’antennes ont été l’IRM préclinique in vivo, prin-
cipalement de la moelle épinière, et la SRM.
C’est en 1993 que fut publiée la première étude portant sur l’utilisation d’une micro-
antenne implantable sans fil pour l’IRM in vivo de la moelle épinière du chat à une
intensité de champ magnétique statique de 2 T.
Le principal objectif de cette étude de Wirth et al. (1993) était de déterminer si une
micro-antenne implantable sans fil à couplage inductif pouvait fournir un gain en RSB
significatif par rapport à l’utilisation d’antennes surfaciques extérieures optimisées.
Pour cela, des micro-antennes implantables, constituées d’une boucle en fil de cuivre (dia-
mètre = 1.6 mm) en forme de demi-selle de cheval (3 cm × 2 cm × 1.2 cm), ont été fixées
chirurgicalement à la colonne vertébrale (de la première à la troisième vertèbre lombaire)
de 4 chats adultes (cf. figure 2.39). La micro-antenne implantée a été couplée à une
antenne surfacique externe de 12 cm × 12 cm, montée sur le berceau du système RMN.
Un gain en RSB d’un facteur 2 a été obtenu par rapport aux antennes surfaciques externes
optimisées.

Figure 2.39. Positionnement de la micro-antenne implantée sur la colonne vertébrale du
chat. La micro-antenne est centrée sur la 2ème vertèbre lombaire et maintenue en place
par les facettes articulaires présentes entre la 1ère et la 2ème vertèbre et entre la 2ème et la
3ème vertèbre [Wirth et al. (1993)].
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L’équipe de Bilgen et al. a été l’une des équipes les plus actives sur le développement de
micro-antennes implantables sans fil pour l’imagerie préclinique de la moelle épinière.
Le but principal du travail de Bilgen et al. (2001) a été de décrire la mise en oeuvre
de micro-antennes implantables pour l’IRM de la moelle épinière du rat à haut champ
magnétique (7 T).
Les micro-antennes implantables ont été fabriquées à partir d’un fil de cuivre de 1.02 mm
de diamètre. La forme des ces dernières est illustrée dans la figure 2.40. Elles ont été
recouvertes d’un élastomère de silicone biologiquement inerte afin d’isoler électriquement
la micro-antenne des tissus et ont été couplées à une antenne externe rectangulaire de
15 mm × 30 mm qui a été montée de façon permanente au berceau du système RMN
préclinique.
La micro-antenne a été implantée sur la colonne vertébrale du rat de manière à être centrée
sur la 7ème vertèbre thoracique.

Figure 2.40. (A) Photographie de la micro-antenne implantable auto-résonante à 7 T.
Les dimensions intérieures sont de 12 mm × 30 mm. (B) Images IRM sagittale, coronale
et axiale de la moelle épinière normale in vivo (épaisseur de coupe = 0.5 mm, taille de la
matrice = 256 × 256, TR/TE = 2000/13 ms, nombre d’accumulations = 4, FOV = 20 ×
20 mm2 (pour l’image axiale) - 30 × 30 mm2 (pour les images sagittale et coronale). Les
anneaux hyperintenses dans la partie inférieure de l’image axiale sont causés par les fils
de la micro-antenne implantée. [Bilgen et al. (2001)].

En 2004, Bilgen (2004) a développé le même type de micro-antennes implantables, légè-
rement plus flexibles, pour l’IRM haute résolution, à une intensité de champ magnétique
statique de 9.4 T.
La micro-antenne implantée chez le rat, et présentée dans la figure 2.41, a été fabriquée
à l’aide d’un fil de cuivre de 1.02 mm de diamètre et de 4 condensateurs, nécessaires à
son accord à la fréquence de travail (400 MHz). La boucle rectangulaire formée était de
30 mm × 15 mm et recouverte d’un élastomère de silicone biologiquement inerte pour
l’isoler électriquement de son environnement.
La micro-antenne implantée a été couplée inductivement à une antenne rectangulaire de
40 mm × 25 mm.
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Figure 2.41. (A) Photographie de la micro-antenne implantable auto-résonante revêtue
d’élastomère et accordée à 400 MHz (9.4 T) Les flèches pointent les 4 condensateurs
répartis dans les coins. (B) Images IRM écho de spin axiale et coronale de moelle épinière
normale in vivo (épaisseur de coupe = 1 mm, taille de la matrice = 256 × 256, TR/TE
= 2000/12 ms, Nacc = 2, FOV = 15 × 15 mm2). Les flèches bleues pointent la matière
grise, la matière blanche, le liquide céphalo-rachidien, les cornes dorsales et les racines
nerveuses, facilement visibles et discernables. [Bilgen (2004)].

Ainsi, l’augmentation du RSB obtenue par l’utilisation de micro-antennes implantables
auto-résonantes peut être particulièrement avantageuse dans diverses études portant sur
la moelle épinière. En effet, un RSB suffisant peut permettre de visualiser facilement les
changements anatomiques lors de lésions de la moelle ou lors de thérapies telles que, par
exemple, la pose de greffons de cellules souches utilisées pour le rétablissement de la moelle
lésée [Kjell & Olson (2016)].

Au cours de ces différents travaux cités, les auteurs ont également fait part de plusieurs
problématiques rencontrées et propres aux micro-antennes implantables utilisées à haut
champ magnétique.
En effet, l’un des problèmes majeurs est la dégradation des paramètres électromagnétiques
lorsque la micro-antenne est implantée dans les tissus.
La mise en contact entre la micro-antenne et les tissus, étant des milieux conducteurs,
entraîne une nette dégradation du facteur de qualité (cf. paragraphe 2.2.1.3) par la
création d’un couplage capacitif entre ces deux éléments, par l’augmentation des pertes
magnétiques induites par les tissus et par l’importance des pertes diélectriques, respon-
sables de l’augmentation de la résistance équivalente de l’antenne.
Une forte dégradation du facteur de qualité peut ainsi rendre les micro-antennes inutili-
sables pour faire de l’IRM et/ou de la SRM.
Une solution, proposée par Decorps et al. , consiste à utiliser davantage de condensateurs
afin de réduire la capacité parasite et minimiser les pertes diélectriques par la distribu-
tion des capacités [Decorps et al. (1985)]. Cela permet donc de réduire le décalage de la
fréquence de résonance et ainsi améliorer le facteur de qualité de la micro-antenne après
son implantation. Toutefois, les limitations physiques imposées par le caractère invasif des
antennes implantables ne permet pas toujours de poursuivre dans cette voie.
Une autre solution consiste alors à recouvrir la micro-antenne d’élastomère biocompatible
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en plusieurs couches afin d’augmenter la séparation physique entre la micro-antenne et
les tissus pour ainsi réduire les pertes diélectriques.
Les micro-antennes implantables sans fil présentent un minimum de miniaturisation qui
est généralement de l’ordre du centimètre.
En effet, la miniaturisation de l’antenne entraîne une diminution de l’inductance. Afin de
conserver la fréquence de résonance, il est alors nécessaire, par l’équation 13, d’augmen-
ter la valeur de la capacité, augmentant ainsi la taille du condensateur.
L’encombrement engendré par la présence des condensateurs possédant une taille impor-
tante rend difficile la diminution des dimensions des micro-antennes implantables sans fil.
La miniaturisation repose donc sur un équilibre entre la taille de l’antenne miniature im-
plantable et la taille de ses composants discrets permettant son bon fonctionnement à la
fréquence de résonance désirée.

2.3.2.5 Micro-antennes monolithiques auto-résonantes

Depuis quelques années, une nouvelle approche, basée sur le développement de micro-
antennes monolithiques auto-résonantes, permet de se libérer des contraintes et des limi-
tations dimensionnelles.
Élaborées par des techniques de microfabrication en salle blanche, les micro-antennes mo-
nolithiques sont conçues sur des substrats diélectriques à faibles pertes dont la capacité est
directement intégrée à ces derniers. Il n’est donc plus nécessaire d’utiliser des composants
discrets pour définir la fréquence de résonance.
La construction des micro-antennes monolithiques repose, la plupart du temps, sur le
principe des lignes de transmission planaires.
Il existe différentes lignes de transmissions comme les lignes microruban (ou microstrip),
les lignes coplanaires ou les lignes parallèles. Une ligne microruban est constituée d’un
ruban conducteur placé sur une face d’un matériau diélectrique et dont l’autre face est
métallisée afin de constituer la masse, une ligne coplanaire est constituée de trois rubans
conducteurs placés sur une face d’un matériau diélectrique, les deux rubans latéraux ser-
vant de masse et les lignes parallèles sont constituées de deux rubans conducteurs déposés
de part et d’autre d’un matériau diélectrique.
Ces micro-antennes monolithiques peuvent être développées sur des films minces flexibles
de polymère utilisés comme substrat diélectrique afin de pouvoir adapter la micro-antenne
à des surfaces non planes. Cela permet aussi d’améliorer le couplage magnétique entre
l’échantillon et la micro-antenne et conduire à un gain en RSB significatif, notamment en
IRM.
En 2007, Woytasik et al. (2007) ont développé une micro-antenne monolithique adaptée à
l’imagerie des régions superficielles comme la peau, par exemple, ou à l’imagerie du petit
animal.
Le modèle monolithique de l’antenne a été basé sur le concept du Résonateur Multi-tours
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à Lignes de Transmission (RMLT) [Haziza et al. (1997)]. Le RMLT, dont le schéma est
illustré à la figure 2.42, est classiquement constitué de deux enroulements conducteurs
formant l’inductance équivalente et situés de part et d’autre d’un matériau diélectrique
qui assure le rôle d’une capacité continuellement distribuée.

Figure 2.42. Modèle du résonateur multi-tours à lignes de transmission (en gris clair,
matériau diélectrique, en gris foncé, enroulements conducteurs) [Woytasik et al. (2007)].

Woytasik et al. ont développé une technique de fabrication de RMLT en utilisant deux
types de substrats souples : le polyimide et le polyéther-éther-cétone, et avec plusieurs
épaisseurs (25 µm, 50 µm et 125 µm). Ces micro-antennes, de différents diamètres exté-
rieurs (3-15 mm), ont été conçues et réalisées en utilisant des techniques de photolitho-
graphie et d’électrodéposition du cuivre.
Une micro-antenne monolithique souple de 15 mm de diamètre extérieur et sur une couche
de polyimide de 125 µm d’épaisseur a été utilisée pour acquérir une image in vivo d’une
tumeur sous-cutanée chez la souris avec un temps d’acquisition de 17 min (figure 2.43).
La résolution spatiale obtenue était de 1000 × 150 × 78 µm3. La totalité de la tumeur,
incluant les structures superficielles et les structures profondes, était alors facilement ob-
servable.

Figure 2.43. (A) Micro-antenne flexible de 15 mm de diamètre extérieur sur une couche
de polyimide de 125 µm d’épaisseur. (B) Micro-antenne souple placée sur un support. (C)
Image IRM in vivo d’une tumeur sous-cutanée chez la souris acquise avec la micro-antenne
monolithique souple dont l’emplacement est schématisé en jaune [Woytasik et al. (2007)].

Le suivi difficile de certains dispositifs médicaux tels que les cathéters, en IRM, pendant
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les procédures endovasculaires a été l’un des points de départ pour le développement de
micro-antennes flexibles pouvant s’adapter à l’extrémité d’une sonde endovasculaire [Dohi
et al. (2005); Ellersiek et al. (2010); Syms et al. (2010)].
La figure 2.44.A-B présente la micro-antenne monolithique développée par Ellersiek et
al.
Elle était constituée d’une spirale (1.3 × 1.3 mm2) de 6 enroulements possédant deux
couches de polyimide de 5 µm d’épaisseur et de deux couches d’or électrodéposées de 5
µm et 30 µm d’épaisseur. La deuxième couche de polyimide a été utilisée comme substrat
diélectrique permettant de créer une capacité de 5 pF/mm2.
Afin d’accorder précisément le circuit résonant à la fréquence de travail qui était de 63.9
MHz, plusieurs condensateurs détachables ont été intégrés monolithiquement.
Pour protéger la micro-antenne du milieu dans lequel elle se trouvait, elle a été recouverte
d’une couche passive et biocompatible de parylène à une épaisseur de 5 µm.
La micro-antenne a été fixée à un cathéter et scellée avec une couche de parylène (figure
2.44.C).
Des tests in vitro ont été effectués sur un fantôme d’eau et à une intensité de champ
magnétique statique de 1.5 T.
L’hypersignal généré par la micro-antenne monolithique flexible placée à l’extrémité du
cathéter permettait ainsi d’identifier facilement sa position (figure 2.44.D).

Figure 2.44. Micro-antenne monolithique développée pour la localisation du cathéter lors
de procédures endovasculaires. (A) Visualisation de la spirale, de la capacité principale et
des capacités détachables pour l’accord de la fréquence de résonance. (B) Schéma trans-
versal de la micro-antenne monolithique. (C) Micro-antenne flexible scellée au cathéter.
(D) Image IRM d’un fantôme d’eau contenant un cathéter équipée d’une micro-antenne
de localisation [Ellersiek et al. (2010)].

De plus, les micro-antennes monolithiques auto-résonantes peuvent aussi être implantées
dans divers organes afin de mieux explorer l’anatomie et la physiologie de ces derniers en
améliorant les résolutions spatiale et temporelle.
Ginefri et al. (2012) ont, par exemple, conçu des micro-antennes monolithiques auto-
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résonantes implantables dont la principale application a été l’IRM in vivo du cerveau de
rat. Ces dernières ont été basées sur la conception d’un RMLT et ont été fabriquées avec
un substrat en téflon en utilisant un procédé de micromoulage du cuivre et un traitement
spécifique d’adhésion métal-polymère. Les paramètres géométriques des micro-antennes
monolithiques auto-résonantes implantables étaient les suivants : diamètre extérieur de
5.4 mm, largeur du conducteur de 118 µm, espacement de 110 µm entre les 7 tours. Lors
des expériences d’IRM, la micro-antenne implantée a été couplée inductivement à une
antenne extérieure ayant une géométrie en forme de huit (également appelée papillon) et
constituée de deux enroulements carrés de 1.5 × 1.5 cm2, larges de 1.5 mm et connectés
en série, générant un champ magnétique RF perpendiculaire au plan de la micro-antenne.
La figure 2.45 présente une image IRM in vivo du cerveau de rat obtenue à une intensité
de champ magnétique de 7 T avec la micro-antenne monolithique auto-résonante implan-
tée au niveau de la scissure interhémisphérique. Une résolution dans le plan de 150 × 150
µm2 et un RSB d’environ 120 dans la région en hypersignal ont été obtenus.

Figure 2.45. Image IRM in vivo du cerveau de rat obtenue à 7 T avec la micro-antenne
monolithique auto-résonante implantée au niveau de la scissure interhémisphérique. Une
séquence d’acquisition FLASH 2D a été utilisée avec un champ de vue dans le plan de
2.88 × 1.38 cm2 et une matrice de 192 × 92 correspondant à une résolution dans le plan
de 150 × 150 µm2 pour un temps d’acquisition de 3 min 04 s [Ginefri et al. (2012)].

Mais encore, Handwerker et al. (2020) ont récemment développé une aiguille RMN mo-
nolithique implantable dans le but de mesurer, par des expériences in vivo chez le petit
animal, l’oxygénation sanguine et le débit sanguin dans des régions cérébrales de faible
volume et avec une résolution temporelle de quelques millisecondes. Les auteurs ont, en
particulier, souhaité étudier les changements du flux sanguin et de l’oxygénation chez des
rats durant une stimulation électrique de la patte avant en implantant l’aiguille RMN mo-
nolithique dans le cortex somatosensoriel à une profondeur de 1.5 mm. Les changements
hémodynamiques ont, par la suite, été étudiés par l’analyse de l’évolution temporelle de
la FID acquise avec l’aiguille RMN monolithique implantable.
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Figure 2.46. (A) L’aiguille RMN monolithique implantable est insérée dans le cortex
somatosensoriel pour réaliser des expériences d’IRM fonctionnelle localisées et rapides.
(B) Image IRM anatomique montrant l’emplacement précis de l’aiguille RMN. L’image
à droite montre une superposition du résultat de l’IRM fonctionnelle avec une activation
cérébrale provenant de la stimulation de la patte gauche dans la région d’implantation de
l’aiguille RMN. [Handwerker et al. (2020)].

2.4 Méthodes d’injection intracérébrale
Cette partie permet au lecteur de concevoir les bases de quelques méthodes d’injection

intracérébrale nécessaires pour appréhender le chapitre 5 portant sur le développement
d’un outil implantable combinant une micro-antenne RMN et un système d’injection.

Nous avons choisi de scinder cette partie en présentant, tout d’abord, la microdialyse
cérébrale qui représente l’une des techniques les plus utilisées pour infuser directement
un composé d’intérêt dans le tissu cérébral puis nous parlerons des autres techniques
d’injection intracérébrale telles que, par exemple, l’utilisation de cathéters, d’aiguilles ou
d’implants cérébraux.

2.4.1 Microdialyse cérébrale

2.4.1.1 Fonctionnement et microdialyse inverse

C’est à la fin des années 1950 que la technique de microdialyse fut introduite pour la
mesure des concentrations de composés endogènes dans le cerveau animal [Kalant (1958)].
Quelques années plus tard, Delgado et al. (1972) mirent au point une première sonde de
microdialyse, une dialytrode, afin de comprendre l’évolution de la concentration des dif-
férents neurotransmetteurs dans le temps, chez le singe éveillé.
De nombreux travaux menés par Ungerstedt et al., portant sur l’amélioration de la concep-
tion de la sonde de microdialyse et sur les premières quantifications de neurotransmetteurs
dans le tissu neural, contribuèrent grandement à l’utilisation de la microdialyse cérébrale
comme technique principale permettant l’étude in vivo du milieu extracellulaire cérébral
[Ungerstedt et al. (1982); Ungerstedt (1984)].
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La sonde de microdialyse cérébrale, conçue pour imiter un capillaire sanguin, se compose
d’une membrane semi-perméable reliée à une tubulure d’entrée et de sortie.
La taille des pores de la membrane, qui peut être plus ou moins petite en fonction de
l’utilisation et des molécules d’intérêt, définit une grandeur appelée seuil de coupure (ou
cut-off, en anglais) exprimée en daltons et caractérisant la limite théorique de passage à
travers la membrane. D’après la littérature, le seuil de coupure courant des membranes de
microdialyse peut varier de 1 à 100 kDa en fonction de la taille moléculaire des analytes.
Une recommandation commune stipule, toutefois, que la taille des pores doit être deux à
trois fois supérieure à celle de la molécule étudiée pour permettre un échange significatif
et optimal.
Le rendement relatif des échanges à travers la membrane, estimé comme le rapport entre
les concentrations dans le dialysat et les concentrations dans le milieu extracellulaire, est
influencé par plusieurs paramètres tels que la température, la surface de la membrane,
l’ampleur du gradient de concentration, le débit de la pompe de perfusion reliée à la
membrane par un capillaire, la taille des pores et la taille des molécules diffusant à travers
la membrane [Geeraerts et al. (2008)].
Il existe une grande diversité de sondes de microdialyse qui différent principalement en
fonction du tissu exploré, de la longueur de la membrane, de la taille des pores et du
matériau utilisé [Chun et al. (2017)].
Pour la microdialyse cérébrale, les sondes concentriques, dont un schéma est illustré à la
figure 2.47, sont le modèle le plus utilisé car elles permettent une implantation précise et
leur stabilité et robustesse mécaniques facilitent les expériences sur des animaux vigiles.

Figure 2.47. Schéma de la sonde de microdialyse concentrique [Chun et al. (2017)].

Lorsque la membrane, implantée dans le tissu cérébral d’intérêt, est perfusée par une
solution nommée le perfusat (habituellement, du liquide céphalo-rachidien (LCR) arti-
ficiel pour être le plus proche du milieu extracellulaire exploré), elle devient l’interface
entre deux milieux liquidiens : le milieu extracellulaire cérébral et le milieu de perfusion.
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L’échange des molécules a alors lieu, dans les deux directions, par simple diffusion passive,
et, est fonction des caractéristiques de perméabilité de la membrane et des gradients de
concentration entre les deux milieux liquidiens. A la sortie de la membrane de microdia-
lyse, le liquide de perfusion, appelé dialysat, est acheminé, par un capillaire vers un tube
de collecte.
Les vitesses habituelles de perfusion sont généralement comprises entre 0.1 et 5 µL/min
avec une vitesse fréquemment utilisée de 0.3 µL/min. Les débits faibles permettent d’aug-
menter le temps de diffusion à travers la membrane et donc d’obtenir une concentration
plus élevée de la molécule étudiée dans le dialysat en limitant, cependant, les volumes de
dialysat collectés. Il est alors nécessaire de trouver un compromis entre avoir un volume
de dialysat suffisamment important pour effectuer les analyses à posteriori et avoir une
solution de dialysat suffisamment concentrée en molécules d’intérêt.
Une application originale de la microdialyse cérébrale est l’introduction d’une substance
dans l’espace extracellulaire via la sonde de microdialyse [Höcht et al. (2007)].
L’ajout d’une certaine quantité d’un composé d’intérêt tel qu’un médicament, par exemple,
permet à ce dernier de diffuser à travers la membrane de microdialyse jusqu’au tissu dans
lequel elle est implantée. Cette technique, appelée microdialyse inverse, permet non seule-
ment l’administration locale d’un composé mais également le prélèvement simultané des
concentrations extracellulaires de différentes molécules. À ce jour, la microdialyse inverse
a été principalement utilisée pour l’étude de l’effet de l’administration locale de médi-
caments sur la concentration cérébrale des neurotransmetteurs et des métabolites céré-
braux. Plus récemment, la microdialyse inverse a été introduite pour l’évaluation de la
pharmacodynamique d’agents thérapeutiques en recherche clinique. Le nombre important
de travaux publiés au cours de ces dernières années a alors témoigné de l’importance de
la technique de microdialyse inverse pour l’étude des aspects pharmacologiques et toxico-
logiques d’agents thérapeutiques.
La microdialyse cérébrale permet ainsi soit de recueillir des molécules présentes dans le
liquide extracellulaire du tissu cérébral d’intérêt afin de doser leurs concentrations, soit de
perfuser un composé d’intérêt tel qu’un agent thérapeutique afin d’évaluer sa captation
par le tissu cérébral et la réponse moléculaire induite en présence de ce dernier.
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Figure 2.48. Principe de fonctionnement d’une sonde de microdialyse cérébrale [Gee-
raerts et al. (2008)].

2.4.1.2 Applications précliniques et cliniques de la microdialyse inverse

Applications précliniques

La technique de microdialyse cérébrale inverse a été grandement utilisée, en précli-
nique, pour l’étude des effets locaux sur la neurotransmission de différentes molécules
thérapeutiques telles que des antidépresseurs, des antipsychotiques, des antidouleurs ou
encore des hallucinogènes.
L’effet d’une administration locale de morphine sur la concentration extracellulaire de
GABA dans la substance grise périaqueducale de rats sains, connue pour jouer un rôle
important dans la douleur et les mécanismes de défense, a, par exemple, été étudié [Stiller
et al. (1996)].
Pour cela, une concentration de 100 µM de morphine a été perfusée pendant 30 min
par une membrane de microdialyse préalablement implantée dans la substance grise pé-
riaqueducale de rats. Les auteurs ont constaté que la perfusion de morphine diminuait
significativement le niveau de GABA dans le dialysat, passant de 54.5 +/- 6.6 nM à
28.2 +/- 4.2 nM. Ces résultats ont alors suggéré l’existence d’une inhibition induite par
les opïodes tels que la morphine de la libération de GABA dans la substance grise pé-
riaqueducale pouvant à son tour conduire à une désinhibition activant l’analgésie par la
modulation des voies descendantes de la douleur [Laudadio et al. (2002)].
See & Berglind (2002) ont étudié, en 2002, l’effet des deux antipsychotiques, la clozapine
et l’halopéridol, sur la libération de GABA dans le globus pallidus (GP) de rats.
Durant l’administration locale de clozapine via la membrane de microdialyse implantée
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dans le GP du rat, une diminution de la concentration extracellulaire de GABA a été
relevée. Cette diminution n’a pas été retrouvée lors d’une administration locale d’halopé-
ridol. Les auteurs en ont alors conclu que la clozapine avait eu des actions directes dans
le GP tandis que les effets de l’halopéridol avaient été très probablement atténués par son
action dans le striatum. La capacité de la clozapine à diminuer efficacement la libération
de GABA a ainsi pu constituer le mécanisme par lequel cet antipsychotique est dépourvu
des effets secondaires moteurs qui caractérisent couramment les neuroleptiques tels que
l’halopéridol.
Une autre application préclinique majeure de la microdialyse inverse est l’étude du méca-
nisme d’action de divers agents thérapeutiques administrés localement chez des modèles
animaux de pathologies cérébrales.
La microdialyse inverse est une technique qui peut aussi être associée à d’autres méthodes
permettant de surveiller les effets d’agents thérapeutiques de manière indépendante à cette
dernière comme, par exemple, l’activité électrique au niveau du site de perfusion, les ré-
ponses comportementales, l’activité convulsive ou encore la température corporelle.
Une étude combinant la microdialyse cérébrale inverse et l’électroencéphalographie (EEG)
a, par exemple, permis d’étudier le mécanisme d’induction et de traitement d’une forme
particulière d’épilepsie, l’épilepsie d’absence [Richards et al. (2003)].
Un médicament antiépileptique, l’éthosuximide, a été administré, par microdialyse inverse
et à différentes concentrations, dans le noyau ventro-basal thalamique dans un modèle
génétique de rats épileptiques. Une électrode EEG a aussi été implantée dans le noyau
ventro-basal thalamique et à des coordonnées stéréotaxiques relativement proches de celles
utilisées pour l’implantation de la membrane de microdialyse. Les auteurs ont constaté
que seule une administration du médicament antiépileptique à une concentration assez
importante avait induit une réduction significative mais retardée des pointes et des ondes
de décharge, caractéristiques de l’épilepsie d’absence, sur l’électroencéphalogramme. Cette
observation a alors suggéré que le ciblage du noyau thalamique seul pouvait être insuf-
fisant pour une action immédiate et complète de l’éthosuximide pour le traitement de
l’épilepsie d’absence.

Applications cliniques

Les études portant sur l’utilisation de la microdialyse cérébrale inverse sur des sujets
sains sont très limitées pour des raisons éthiques que cela peut soulever. Cependant, de
nombreuses investigations ont été menées sur des patients atteints de diverses pathologies
cérébrales et sur l’apport potentiel de cette technique dans l’évaluation des effets d’agents
thérapeutiques et comme un outil thérapeutique innovant.
Ronquist et al. (1992) ont décrit une nouvelle méthode de traitement de 3 patients at-
teints de gliome malin inopérable par l’administration directe et continue d’acide 2,4-
diaminobutyrique, par microdialyse inverse, dans le tissu tumoral pendant 14 à 21 jours.
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Une à trois sondes de microdialyse ont été implantées dans le tissu tumoral par des
petites incisions durales chez les 3 patients inclus dans cette étude. Au cours du traite-
ment, aucun effet secondaire néfaste attribuable au médicament a été relevé. Une nécrose
massive de la tumeur a été constatée par la comparaison d’images tomographiques ac-
quises avant et après le traitement local administré par microdialyse inverse. L’acide 2,4-
diaminobutyrique administré localement dans le tissu tumoral cérébral malin a ainsi été
bien toléré et a montré une activité antitumorale prometteuse chez les 3 patients atteints
de gliome malin inopérable.
En 2007, Bergenheim et al. (2007) ont aussi étudié les effets de l’acide 2,4-diaminobutyrique
administré par microdialyse inverse chez 10 patients atteints de glioblastome en se foca-
lisant sur les effets métaboliques de cet dernier.
Une chirurgie stéréotaxique a été réalisée afin d’implanter une ou deux sondes dans le tissu
tumoral et deux sondes de référence, dans le tissu cérébral sain et dans le tissu sous-cutané
abdominal. Les sondes tumorales ont été perfusées avec une concentration de 80 mM ou
de 120 mM d’acide 2,4-diaminobutyrique et les sondes de référence, avec une solution
de Ringer, avec un débit de 2 µL/min. Au cours du traitement, une augmentation de la
concentration des acides aminés extracellulaires (glutamate, alanine, glycine, aspartate,
sérine, thréonine et taurine) a été constatée, démontrant une influence significative sur
le milieu intracellulaire d’acides aminés. En particulier, l’élévation de la concentration de
glutamate et de la concentration de la taurine a été considérée comme marqueur d’une
toxicité cellulaire induite par l’agent chimiothérapeutique.

Ainsi, la microdialyse inverse semble être une technique considérable pour l’étude de
différents agents pharmacologiques et toxicologiques car elle peut permettre, à la fois,
l’administration locale de molécules thérapeutiques d’une manière peu invasive et le suivi
simultané de leurs effets in vivo sur des composés endogènes et sur d’autres paramètres
comme nous avons pu le voir précédemment.
La découverte et l’identification de certains biomarqueurs peuvent fournir des informations
sur la compréhension des mécanismes de base et sur l’évolution de diverses pathologies
cérébrales tout en apportant une analyse précise des effets biologiques et pharmacociné-
tiques d’un traitement administré localement.
Toutefois, cette technique de microdialyse inverse est entravée par plusieurs inconvénients
tels que, entre autres, l’importante fragilité de la membrane et la génération très fréquente
d’une altération tissulaire (gliose ou inflammation) suite à l’implantation de la membrane
affectant alors les performances de cette dernière. De plus, il est aussi parfois difficile de
connaître précisément la concentration de la molécule d’intérêt administrée localement
par microdialyse inverse pouvant alors biaiser les études portant sur l’analyse de l’effica-
cité thérapeutique de la molécule et de sa toxicité.
La microdialyse inverse est alors une technique qui fait appel à une certaine expertise et
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avec des équipements qui peuvent se révéler relativement coûteux. C’est la raison pour
laquelle d’autres méthodes d’injection intracérébrale peuvent lui être préférées.

2.4.2 Autres méthodes d’injection intracérébrale

Les autres méthodes d’injection intracérébrale peuvent se baser sur l’utilisation d’outils
relativement simples tels qu’une aiguille ou un cathéter d’injection ou sur des techniques
plus poussées comme la création d’implants cérébraux ou de systèmes miniaturisés, im-
plantables et contrôlables à distance.

Tout d’abord, l’utilisation d’aiguilles pour injecter un composé d’intérêt dans le tissu cé-
rébral est une technique couramment utilisée lors du développement de modèles animaux
de diverses pathologies cérébrales. La plupart de ces dernières nécessite, en effet, une in-
jection unique dans une région cérébrale particulière ciblée par la technique de chirurgie
stéréotaxique. Afin d’obtenir des modèles animaux réussis, l’injection intracérébrale de
virus, de cellules tumorales ou de molécules doit être parfaitement exécutée. Au fur et à
mesure des connaissances et des avancées technologiques, les protocoles chirurgicaux exis-
tants sont mis à jour pour permettre aux chercheurs d’améliorer l’efficacité et la sécurité
de l’injection intracérébrale par une aiguille [Mathon et al. (2015)].

Ensuite, l’utilisation de cathéters pour effectuer des injections intracérébrales a donné
naissance à une technique prometteuse appelée administration CED (pour Convection-
Enhanced Delivery, en anglais) [Mehta et al. (2017)]. Cette technique se base sur une
diffusion lente d’une molécule d’intérêt par la génération d’un gradient de pression à l’ex-
trémité du cathéter d’injection préalablement implanté dans la région cérébrale désirée.
Contrairement à l’utilisation d’aiguilles, elle peut être notamment utilisée pour des injec-
tions intracérébrales répétées par l’implantation chronique de cathéters. L’administration
CED a très vite été proposée comme une méthode particulièrement encourageante pour
administrer localement des agents thérapeutiques qui, autrement, ne traverseraient pas la
barrière hémato-éncephalique ou qui seraient trop volumineux pour diffuser de manière
efficace sur une distance importante.
La technique CED a été spécialement utilisée lors du développement et de l’analyse des
effets thérapeutiques et néfastes de différents traitements des gliomes malins.
Une étude, réalisée en 2003, a, par exemple, porté sur la détermination de l’innocuité et
de l’efficacité de deux agents chimiothérapeutiques, la carboplatine et la gemcitabine, ad-
ministrés par la technique CED, chez des rats sains et chez des rats porteurs d’un modèle
de tumeurs cérébrales, le gliome 9L [Degen et al. (2003)].
Des études de toxicité à doses croissantes ont été réalisées en perfusant le striatum et le
tronc cérébral de rats sains avec de la carboplatine (0.1, 1 et 10 mg/ml) ou de la gemcita-
bine (0.4, 4, et 40 mg/ml). Pour étudier l’efficacité thérapeutique des deux molécules, la
tumeur et les régions péritumorales des rats porteurs d’un gliome 9L ont été soit perfusées
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par une solution saline, soit par de la carboplatine (1 mg/ml) ou soit par de la gemcita-
bine (4 mg/ml) 7 jours après l’injection intracérébrale des cellules tumorales. Un autre
groupe de rats pathologiques a été traité par voie systémique. Les auteurs ont constaté
une toxicité chez les rats qui avaient reçu, par la technique CED et pour les deux agents
chimiothérapeutiques étudiés, la dose la plus élevée. De plus, parmi les rats porteurs d’un
gliome 9L, tous les animaux ayant été traités par une administration locale d’une solu-
tion saline ou par voie systémique sont décédés dans les 26 jours suivant l’injection des
cellules tumorales. La survie à long terme (120 jours) et l’éradication de la tumeur ont
été observées dans les deux groupes de rats pathologiques traités par la technique CED
(75% des rats pathologiques traités avec de la carboplatine et 50% des rats pathologiques
traités avec de la gemcitabine). Ces résultats précliniques ont ainsi permis de soutenir la
poursuite du développement de la technique CED permettant alors de perfuser, de ma-
nière locale, des agents chimiothérapeutiques avec une efficacité antitumorale accrue et
sans toxicité notoire.
Avec les résultats prometteurs obtenus à partir des travaux précliniques, quelques essais
cliniques portant sur l’évaluation de la technique CED dans un cadre pathologique ont
été initiés.
Un essai clinique de phase I et II, dont les résultats ont été publiés en 2004, a étudié
l’efficacité thérapeutique d’un agent chimiothérapeutique, le paclitaxel, administré par la
technique CED, chez 15 patients porteurs de glioblastomes récurrents ou d’astrocytomes
anaplasiques ne répondant pas aux traitements conventionnels (résection chirurgicale, chi-
miothérapie et radiothérapie) [Lidar et al. (2004)].
Pour chaque patient, un cathéter a été placé à l’intérieur de la tumeur et aussi loin que
possible des cavités kystiques ou nécrotiques et du système ventriculaire. Chaque patient
a reçu environ 6 ml par jour d’une solution contenant le paclitaxel avec un débit de per-
fusion de 0.3 ml/heure et le traitement par CED a été réalisé sur 5 jours consécutifs.
Le suivi des patients a été effectué par l’acquisition d’images IRM conventionnelles et de
diffusion acquises avant et au cours du traitement par CED et à des intervalles réguliers.
Sur les 15 patients inclus dans cet essai clinique, 5 réponses thérapeutiques totales et 6
partielles ont été observées par le suivi IRM, soit un taux de réponse thérapeutique de
73%. L’effet antitumoral a aussi été confirmé par des études histologiques réalisées sur
des biopsies effectuées à la fin du traitement. Une mauvaise réponse thérapeutique a été
particulièrement associée à une fuite du médicament administré par CED dans l’espace
sous-arachnoïdien, dans les ventricules et dans des cavités tissulaires formées par des ré-
sections précédentes ou chez des patients ayant des tumeurs possédant une zone nécrosée
très étendue. Malgré une réponse thérapeutique positive, diverses complications ont eu
lieu incluant des méningites chimiques chez 6 patients, des complications infectieuses chez
3 patients et une détérioration neurologique transitoire chez 4 patients.
Par conséquent, l’administration par CED de paclitaxel chez des patients atteints de
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gliomes malins a été associée à un taux de réponse antitumorale élevé, bien qu’elle ait
aussi été associée à une incidence significative relativement préoccupante de complications
cérébrales. Diverses explorations doivent donc être menées pour améliorer l’efficacité et
réduire les effets secondaires de cette approche thérapeutique.

Bien qu’elles puissent faire appel à des notions plus complexes, l’utilisation d’aiguilles ou
de cathéters constitue une des méthodes les plus simples pour administrer un composé
d’intérêt dans le tissu cérébral.
D’autres stratégies d’administration intracérébrale plus élaborées ont été développées
comme, par exemple, l’utilisation d’implants cérébraux.
Cette dernière constitue une méthode d’administration locale particulièrement invasive
dans laquelle un matériau biodégradable, constitutif de l’implant cérébral, est imprégné
d’agents thérapeutiques.
Cette technique a notamment fait l’objet de nombreux travaux précliniques comme, par
exemple, celui réalisé en 2002 et portant sur l’étude de l’efficacité et de la toxicité d’une
molécule chimiothérapeutique, la mitoxantrone, délivrée à partir de plaquettes polymères
biodégradables implantées chez des rats sains et chez des rats porteurs d’un gliome 9L
[Dimeco et al. (2002)].
Pour déterminer la dose maximale tolérée de mitoxantrone, 20 rats sains ont subi une
implantation intracérébrale de plaquettes contenant 0, 1, 5, 10 ou 20% de mitoxantrone
et pour étudier son efficacité thérapeutique, un total de 86 rats porteurs d’un gliome 9L
ont été implantées par des plaquettes contenant de la mitoxantrone (0, 1, 5 ou 10%) 5
jours après l’injection des cellules tumorales et leur survie a été analysée.
La mitoxantrone libérée de la matrice biodégradable de la plaquette a atteint des concen-
trations thérapeutiques dans le cerveau de rats pendant au moins 35 jours. Seuls les ani-
maux implantés avec des plaquettes ayant une dose de 20% de mitoxantrone ont montré
des signes de toxicité significative et les animaux traités avec des plaquettes biodégradables
chargées de mitoxantrone ont eu une survie significativement améliorée par rapport aux
animaux témoins.
Cette étude a donc montré que l’administration intratumorale de mitoxantrone par l’uti-
lisation d’implants cérébraux a permis de délivrer, sur le long terme, des doses efficaces
permettant d’améliorer la survie.
D’autres moyens d’administration intracérébrale ont été développés plus récemment comme,
par exemple, un système neuronal miniaturisé permettant l’administration chronique et
locale de médicaments et décrit dans les travaux de Dagdeviren et al. (2018). Ce système
a été intégré à une électrode en tungstène afin d’enregistrer l’activité neuronale en vue
d’une action potentielle du composé administré par ce dernier et à deux canaux fluidiques
reliés à des pompes sans fils. Dagdeviren et al. ont démontré que ce dispositif a pu mo-
duler chimiquement l’activité neuronale locale chez le petit animal et chez le primate non
humain, en enregistrant simultanément l’activité neuronale par électroencéphalographie.
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Ainsi, comme nous avons pu le voir précédemment et de manière non exhaustive,
il existe de nombreuses techniques et méthodes d’injection intracérébrale qui peuvent
principalement différer en fonction de l’application, de la fréquence de l’injection, de la
taille de la région cérébrale d’intérêt et donc de la précision de l’injection.
La possibilité d’associer une méthode d’injection intracérébrale avec d’autres techniques
d’analyse comme, par exemple, l’électroencéphalographie par le positionnement d’une
électrode EEG à proximité immédiate du site d’administration d’une molécule d’intérêt
permettant d’étudier de manière locale et précise l’effet de cette dernière sur l’activité
électrique du tissu cérébral affecté ouvre alors la voie à d’autres initiatives en matière de
développement de dispositifs combinant un système d’injection et une méthode d’analyse.
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Chapitre 3

Conception et réalisation des
micro-antennes RMN implantables

Suite à l’étude bibliographique menée sur différents types de micro-antennes RMN
existantes, leurs divers procédés de fabrication et leurs applications en IRM et en SRM,
nous avons, ici, choisi de nous orienter sur le développement de micro-antennes RMN
implantables ayant un procédé de construction simple, facilement reproductible, peu oné-
reux et en utilisant le cuivre comme matériau conducteur.
Ce chapitre présente les différentes étapes comprenant la conceptualisation, la réalisation
et l’évaluation électromagnétique d’un modèle de micro-antennes RMN implantables.
Les réflexions menées dans l’élaboration de ce modèle et le processus de fabrication de ses
principaux éléments constitutifs sont exposés.
Ensuite, nous présentons la réalisation de simulations électromagnétiques dont les objec-
tifs principaux ont été de visualiser le champ magnétique ~B1 généré et d’estimer le volume
de détection des micro-antennes RMN implantables.
Et, pour finir, des expériences in vitro ayant permis d’analyser le gain en sensibilité ob-
tenu par l’utilisation des micro-antennes RMN implantables développées par rapport à
l’utilisation d’une antenne conventionnelle externe (aussi appelée antenne conventionnelle
extracorporelle) sont évoquées.

3.1 Modèle des micro-antennes RMN implantables

3.1.1 Cahier des charges

Lors de la conception de tout dispositif, il est important et nécessaire de respecter un
cahier des charges synthétisant l’ensemble des spécifications et des exigences auxquelles
devra répondre le futur dispositif.
Ici, les micro-antennes RMN implantables ont dû, en effet, satisfaire différents critères
et, en particulier, des critères géométriques et de performances électromagnétiques et des
critères d’intégration dans un environnement magnétique.
Nous détaillons dans ce qui suit les principaux points que les micro-antennes RMN im-
plantables ont dû respecter.
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3.1.1.1 Contraintes géométriques et de performances électromagnétiques

Tout d’abord, les micro-antennes RMN implantables ont imposé de fortes contraintes
géométriques afin de limiter au maximum leur caractère invasif et ainsi préserver les tissus
sains et pathologiques implantés.
La forme principale et les dimensions des micro-antennes RMN implantables ont donc
été fixées par la nécessité de préserver les tissus au moment de l’insertion, au cours de
l’implantation et à la position finale de la micro-antenne RMN dans le tissu implanté.
Une des formes qui a particulièrement retenu notre attention a été la forme d’aiguille carac-
térisée par un diamètre limité à quelques centaines de micromètres et une longueur limitée
à quelques millimètres en fonction de la profondeur de la zone d’intérêt. Quelques exemples
d’aiguilles implantables ont notamment été présentés dans le paragraphe 2.3.2.3.
De plus, les micro-antennes RMN implantables ont dû être suffisamment rigides afin de
s’insérer facilement dans les tissus et n’engendrer aucune déformation lors de l’implanta-
tion qui aurait pu alors entraîner une destruction importante des tissus et une dégradation
des caractéristiques et performances électromagnétiques des micro-antennes RMN implan-
tées. Pour cela, nous avons supposé qu’un fil de cuivre ayant un diamètre ni trop petit
(afin d’assurer la rigidité) et ni trop grand (afin de minimiser le caractère invasif) devait
être utilisé. L’utilisation d’un fil de cuivre ayant un diamètre relativement petit permettait
aussi de maximiser le volume de détection des micro-antennes RMN implantables.
Outre la préservation des tissus sains ou pathologiques implantés, la forme et la dimen-
sion des micro-antennes RMN implantables ont dû aussi tenir compte des performances
électromagnétiques souhaitées et, en particulier, de la zone de sensibilité de ces dernières
déterminant ainsi la taille de la région d’intérêt. Par ailleurs, afin de limiter les distorsions
du champ magnétique statique ~B0 pouvant être causées par l’artefact de susceptibilité
présent à la frontière de deux éléments ayant des susceptibilités magnétiques différentes,
il a été nécessaire d’utiliser, pour fabriquer la boucle résonante des micro-antennes RMN
implantables, un matériau conducteur ayant une susceptibilité magnétique relativement
proche du tissu biologique environnant.

Nous avons pu alors en conclure que la conception des micro-antennes RMN implantables
au cours de ces travaux de thèse a dû s’établir selon un compromis important entre, d’une
part, les performances électromagnétiques souhaitées et basées sur le volume de détection
et le rapport signal-sur-bruit disponible et, d’une autre part, le caractère mini-invasif,
indispensable au maintien de l’intégrité du tissu implanté.

Et enfin, il est également important de souligner que tout dispositif implantable doit
satisfaire des exigences de stérilité et de biocompatibilité afin d’éviter toute infection et
interférence avec le tissu biologique (forte réaction inflammatoire/immunitaire, rejet,...)
dans lequel il a été implanté. Seule une réponse biologique appropriée au phénomène
d’introduction et d’implantation de la micro-antenne RMN dans le tissu d’intérêt devait
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être attendue.

3.1.1.2 Compatibilité avec l’environnement IRM

Lors de la phase de conception des micro-antennes RMN implantables et, en général,
d’antennes RF, une grande attention sur la compatibilité de ces dernières avec un envi-
ronnement magnétique doit être portée.
En effet, la présence des micro-antennes RMN implantables et principalement de leurs
circuits électroniques constitués de divers éléments tels que des condensateurs, dans un
champ magnétique statique intense (ici, de 7 T), ne devait en aucun cas perturber le
déroulement des expériences RMN.
Pour ce faire, l’utilisation de tout composé ayant des parties magnétiques a été pros-
crite. Cela aurait, en effet, pu causer une perturbation des lignes de champ magnétique
et entraîner, par exemple, divers artefacts visibles sur les images IRM acquises avec les
micro-antennes RMN implantables.

3.1.2 Modèle en forme de boucle

Un modèle principal de micro-antennes RMN implantables en forme de boucle et ap-
pelé micro-antenne « loop » a été développé au cours de cette thèse.
Ce modèle a été fondé sur une géométrie en forme d’aiguille afin de satisfaire les conditions
décrites dans les paragraphes précédents.
La micro-antenne « loop », dont le processus de fabrication est décrit dans le paragraphe
3.2, a pu être principalement définie comme étant une antenne IRM conventionnelle minia-
ture implantable. Pour cette micro-antenne RMN implantable, nous avons, en effet, choisi
de nous orienter sur la conception d’une boucle résonante de forme elliptique, géométrie
simple largement utilisée lors du développement d’antennes surfaciques conventionnelles
extracorporelles [Giovannetti et al. (2018)].
En prévision des futures applications in vivo de ce modèle de micro-antennes RMN im-
plantables et portant principalement sur l’étude du tissu cérébral en conditions saines et
pathologiques, nous avons choisi d’opter pour une boucle résonante ayant une longueur
de 3 mm et constituée d’un fil de cuivre. Cette longueur a été choisie car nous avons
voulu nous focaliser sur l’analyse du cortex du rat ayant une épaisseur d’environ 3 mm
et le cuivre a été utilisé comme matériau conducteur car sa susceptibilité magnétique
volumique χv égale à -9.63 ppm [Lide (2007)] est relativement proche de celle des tissus
cérébraux comprise entre -9.2 ppm et - 8.8 ppm [Duyn & Schenck (2016)] limitant ainsi
les artefacts de susceptibilité magnétique.
Le caractère biocompatible des micro-antennes RMN implantables développées a été as-
suré par l’utilisation d’un fil de cuivre dit émaillé, c’est-à-dire recouvert d’un vernis pro-
tecteur et biocompatible.
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3.2 Processus de fabrication

3.2.1 Boucle résonante

Un fil de cuivre émaillé en polyuréthane ayant un diamètre extérieur de 150 µm (Tru
Components 2UEWF, Conrad, Hirschau, Allemagne) a été utilisé pour construire la boucle
résonante. Le polyuréthane est un polymère très répandu dans les domaines de la médecine
et de la pharmacie en raison de sa forte biocompatibilité et dont l’une des premières
applications biomédicales a été le développement de prothèses mammaires [Marois &
Guidoin (2001)]. Le fil de cuivre a été plié pour former une boucle de forme elliptique.
Afin d’anticiper le développement d’un dispositif combinant une micro-antenne RMN
implantable et un moyen d’administration d’un composé d’intérêt tel qu’un capillaire
d’injection placé au centre de la boucle de détection (cf. chapitre 5), nous avons réalisé
deux prototypes de la micro-antenne « loop » ayant des largeurs différentes.
Le premier prototype avait alors une longueur de 3 mm, une largeur de 450 µm et une
épaisseur (correspondant au diamètre du fil de cuivre utilisé) de 150 µm. Le deuxième
prototype avait, quant à lui, une largeur de 700 µm et une longueur et une épaisseur,
toutes les deux identiques à celles du prototype précédent. Ces différentes dimensions ont
été choisies afin d’obtenir une analyse RMN sur des régions d’intérêt ayant un volume
inférieur au microlitre.
Les deux extrémités du fil de cuivre ont ensuite été insérées dans un tube en polyimide
biocompatible ayant une longueur de 5 mm, un diamètre intérieur de 350 µm et un
diamètre extérieur de 380 µm (MicroLumen Medical Tubing, Oldslar, Floride, États-
Unis). Une colle biocompatible (Dentalon® plus, Phymep, Paris, France) a été utilisée
pour sceller le tube en polyimide.
La figure 3.1 illustre les deux prototypes de la boucle résonante de la micro-antenne
« loop ».

Figure 3.1. Boucles résonantes des micro-antennes RMN implantables « loop » (A) Pro-
totype ayant une largeur de 450 µm. (B) Prototype ayant une largeur de 700 µm (en
prévision de l’introduction d’un moyen d’administration d’un composé d’intérêt placé au
centre de la boucle de détection).
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3.2.2 Circuit d’accord et d’adaptation

Les deux extrémités du fil de cuivre constituant les boucles résonantes des deux pro-
totypes du modèle de la micro-antenne « loop » ont ensuite été soudées sur une carte de
circuit imprimé à environ 1 cm de l’extrémité du tube de polyimide.
Le circuit d’accord et d’adaptation, dont le rôle a été décrit au paragraphe 2.2.1.2, a
été composé de deux condensateurs amagnétiques fixes (CMS 0805 Weltron 460036 10 pF,
Conrad, Hirschau, Allemagne) et de deux condensateurs amagnétiques variables (Vishay
BFC 280905271 2-18 pF, RS Components, Beauvais, France), utilisés pour l’accord et
l’adaptation des micro-antennes RMN implantables. L’un des deux condensateurs fixes a
été placé en parallèle de la boucle résonante et a joué le rôle d’un condensateur de pré-
accord et l’autre a été placé en série et a joué le rôle d’un condensateur de pré-adaptation.
Les condensateurs de pré-accord et de pré-adaptation ont permis de faciliter l’obtention
d’un bon accord et d’une bonne adaptation par la suite affinés par les condensateurs
variables d’accord et de d’adaptation.

3.2.3 Circuit final et complet des micro-antennes RMN implan-
tables

La figure 3.2 illustre le circuit électronique final des micro-antennes RMN implan-
tables développées dans ces travaux.

Figure 3.2. Circuit électronique final des micro-antennes RMN implantables.

Comme l’illustre la figure précédente, le circuit électronique n’a pas inclus de circuit de
découplage ni de préamplificateur faible-bruit, points qui seront abordés dans les perspec-
tives de ce chapitre.

Une photographie du prototype ayant une largeur de 700 µm et du circuit électronique
complet est illustrée à la figure 3.3.
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Figure 3.3. Vue d’ensemble des principaux éléments constitutifs de la micro-antenne
« loop » ayant une largeur de 700 µm (boucle de détection implantable et circuit d’accord
et d’adaptation).

3.3 Modélisation électromagnétique par éléments fi-
nis

3.3.1 Logiciel COMSOL Multiphysics ®

Les simulations électromagnétiques par éléments finis ont été réalisées avec le logiciel
COMSOL Multiphysics ® (COMSOL Inc., Stockholm, Suède), un des logiciels leaders
dans la modélisation et la simulation multiphysique.
La méthode des éléments finis (MEF ou FEM, pour Finite Element Method, en anglais) est
une technique numérique permettant de résoudre un éventail très large de problématiques
de physique générale telles que la modélisation des phénomènes électromagnétiques, par
exemple [Pepper & Heinrich (2017)].
Pour des systèmes physiques impliquant des géométries et des caractéristiques matérielles
compliquées, il n’est généralement pas possible d’obtenir des solutions mathématiques ana-
lytiques pour simuler la réponse du système physique. En effet, ces solutions analytiques
nécessiteraient la résolution d’équations différentielles ordinaires ou partielles beaucoup
trop complexes en raison des caractéristiques de ce dernier.
Le recours à des méthodes numériques telles que la MEF permettent alors d’approcher
la solution de ces équations différentielles par la résolution d’équations linéaires en sub-
divisant le domaine physique en plus petites unités interconnectées (éléments finis). Une
formulation simplifiée du problème est alors trouvée pour chaque élément constitutif du
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domaine. Les systèmes d’équations de tous les éléments sont ensuite combinés donnant
ainsi une solution approchée au problème physique étudié. Les solutions de ces équations
sont principalement calculées en utilisant des techniques d’algèbre linéaire.
Le logiciel COMSOL Multiphysics ® possède un module RF permettant d’optimiser la
conception d’antennes RF en étudiant, par exemple, la propagation des ondes électroma-
gnétiques et les effets de la résonance pour des applications à haute fréquence. Le guide de
l’utilisateur de ce module a été utilisé tout au long de la mise en place de la modélisation
électromagnétique par éléments finis des micro-antennes RMN implantables développées
dans ces travaux de thèse [Support (2017)].
L’interface de ce dernier a permis de réaliser et de visualiser les différentes étapes de la
simulation basée sur la MEF telles que la modélisation de la géométrie de l’antenne RF
étudiée, la génération du maillage, l’ajout de conditions physiques et de conditions aux
limites ou encore le calcul des solutions de l’étude désirée.
Ces différentes étapes sont décrites dans les paragraphes suivants.

3.3.2 Géométrie et maillage des micro-antennes RMN implan-
tables

La première étape de ces simulations RF a été de modéliser la géométrie des boucles
implantables des micro-antennes RMN développées et décrites dans le paragraphe 3.2.1.
Étant donné la géométrie relativement simple de ces boucles implantables, nous avons pu
directement modéliser ces dernières en trois dimensions sans être impacter par une de-
mande importante de mémoire nécessaire et un long temps de calcul.
En plus de la forme géométrique des boucles des micro-antennes RMN, il a également
fallu tenir compte du matériau constitutif de ces dernières. Pour cela, le logiciel COM-
SOL Multiphysics ® disposait d’une vaste base de données de matériaux prédéfinis. Pour
chaque matériau et notamment le cuivre, différentes propriétés telles que la perméabilité
relative, la conductivité électrique, la permittivité relative ou encore la masse volumique
étaient indiquées et prises en compte lors de l’affection du matériau à la structure géomé-
trique.
La figure 3.4 illustre la construction géométrique 3D du prototype de la boucle implan-
table de la micro-antenne « loop » ayant une longueur de 3 mm et une largeur de 450 µm.
La figure 3.5 illustre la construction géométrique 3D du prototype de la boucle implan-
table de la micro-antenne « loop » ayant une longueur de 3 mm et une largeur de 700
µm.
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Figure 3.4. Construction géométrique 3D du prototype de la boucle implantable de la
micro-antenne « loop » ayant une longueur de 3 mm et une largeur de 450 µm. (A) Vue
de face. (B) Vue de profil.

Figure 3.5. Construction géométrique 3D du prototype de la boucle implantable de la
micro-antenne « loop » ayant une longueur de 3 mm et une largeur de 700 µm. (A) Vue
de face. (B) Vue de profil.

Comme déjà évoqué précédemment, la MEF repose sur un découpage du domaine phy-
sique en plus petits domaines appelés éléments finis selon un maillage particulier. En fonc-
tion du problème étudié et de la géométrie du domaine physique, ces éléments peuvent
être soit des éléments de forme polygonale (triangles, quadrilatères,...) qui se contentent
de recouvrir la surface du domaine physique (maillage surfacique ou 2D), soit des élé-
ments volumiques (tétraèdres, hexaèdres,...) maillant l’intégralité du volume du domaine
(maillage volumique ou 3D).
Le maillage représente une étape fondamentale de la modélisation par éléments finis car
il conditionne toute la suite du calcul comme la précision des résultats, les ressources
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informatiques nécessaires en termes de mémoire vive et le temps de calcul. En effet, une
discrétisation assez grossière conduira à des résultats imprécis et loin de la réalité tandis
qu’un maillage fin aboutira à des résultats précis et proches de la réalité mais sera beau-
coup plus coûteux en temps et en puissance de calcul. Il a été alors nécessaire d’optimiser
le maillage afin de trouver un compromis entre la rapidité et la précision du calcul.
Aujourd’hui, la plupart des logiciels de MEF tels que COMSOL Multiphysics ® possèdent
des algorithmes de maillage automatique permettant de simplifier la discrétisation du do-
maine physique avec néanmoins une paramétrisation qui doit être choisie par l’utilisateur.
Le logiciel COMSOL Multiphysics ® contient, par exemple, neuf ensembles de paramètres
de taille de maillage allant de « extrêmement fin » à « extrêmement grossier » en passant
par « normal ». Ces différents jeux de paramètres sont déterminés pour chaque géométrie
afin de toujours appliquer un maillage de haute qualité.
Pour mailler les différentes boucles implantables de la micro-antenne RMN « loop » dé-
veloppées dans ces travaux, nous avons alors choisi d’appliquer un maillage « fin » 3D
tétraédrique. Le choix de ce dernier a été fixé suite à différents essais nous ayant permis
de trouver un bon compromis entre la précision du résultat et le temps du calcul.
Les caractéristiques des éléments des maillages prédéfinis ont été déterminées par un en-
semble de 5 paramètres pouvant être modifiés par l’utilisateur et qui étaient :
- la taille maximale de l’élément : limite la taille maximale de chaque élément du maillage ;
- la taille minimale de l’élément : limite la taille minimale de chaque élément du maillage ;
- le taux de croissance maximal des éléments : limite la différence de taille entre deux
éléments adjacents ;
- le facteur de courbure : limite la taille d’un élément du maillage le long d’une frontière
courbe ;
- la résolution des régions étroites : contrôle le nombre de couches d’éléments du maillage
dans les régions étroites.
Le tableau 3.1 présente les caractéristiques des éléments du maillage effectué sur les
deux prototypes du modèle de la micro-antenne « loop ».
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Tableau 3.1 – Valeurs des 5 caractéristiques des éléments du maillage effectué sur les deux
prototypes du modèle de la micro-antenne « loop »

Caractéristique du maillage Micro-antenne« loop »

Taille maximale

de l’élément (µm)
318

Taille minimale

de l’élément (µm)
39

Taux de croissance

maximal des éléments
1.45

Facteur de courbure 0.5

Résolution des régions

étroites
0.6

La figure 3.6 affiche la vue 3D du maillage utilisé pour la simulation électromagnétique
des deux prototypes de la boucle implantable de la micro-antenne « loop ».

Figure 3.6. Vue 3D du maillage utilisé pour la simulation électromagnétique des deux
prototypes de la boucle implantable de la micro-antenne « loop ». (A) Vue de face du
maillage du prototype ayant une largeur de 450 µm. (B) Vue de face du maillage du
prototype ayant une largeur de 700 µm. (C) Vue de profil du maillage des deux prototypes.
Les images agrandies permettent d’observer la structure fine et tétraédrique du maillage
choisi.
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3.3.3 Conditions physiques et conditions aux limites

Pour rappel, les simulations RF effectuées avec le logiciel COMSOL Multiphysics ® ont
eu comme objectif principal l’évaluation du champ magnétique ~B1 créé par les boucles
résonantes des micro-antennes RMN implantables.
Pour cela, différentes conditions physiques et conditions aux limites ont du être ajoutées.
Tout d’abord, les boucles implantables des micro-antennes RMN ont dû être considérées
comme des conducteurs électriques parfaits. Une condition physique appelée PEC (pour
Perfect Electric Conductor, en anglais) a été appliquée sur l’entièreté de la surface de
chaque boucle implantable.
Ensuite, les boucles implantables étant considérées comme des conducteurs électriques
parfaits, c’est-à-dire sans pertes, le problème physique a dû être résolu uniquement dans
l’air environnant. Chaque boucle implantable a ainsi été placée dans une sphère d’air. Pour
cela, le matériau « air » inclus dans la base de données des matériaux prédéfinis a été affecté
à la structure géométrique de la sphère. De plus, des conditions aux limites de diffusion
ont été utilisées le long des frontières de cette dernière pour empêcher toute réflexion dans
le domaine de la modélisation. Le diamètre de la sphère a dû être suffisamment grand afin
que la solution ne soit pas affectée par les conditions aux limites extérieures précédentes.
La figure suivante illustre une vue 3D de la boucle implantable de la micro-antenne « loop »
ayant une largeur de 700 µm placée au centre de la sphère d’air ayant un diamètre de 1
cm.
Le maillage de la sphère d’air a été identique à celui utilisé pour la boucle implantable
(cf. tableau 3.1).

Figure 3.7. (A) Vue 3D de la boucle implantable de la micro-antenne « loop » ayant une
largeur de 700 µm placée au centre de la sphère d’air ayant un diamètre de 1 cm. (B) Vue
du maillage « fin » 3D tétraédrique utilisé pour la simulation électromagnétique.

Pour rendre les boucles implantables des micro-antennes RMN résonantes, il a également
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fallu intégrer des composants électroniques tels que les condensateurs de pré-accord, de
pré-adaptation, d’accord et d’adaptation afin de modéliser le circuit électronique décrit
dans le paragraphe 3.2.3.
Pour cela, le logiciel COMSOL Multiphysics ® disposait de différentes entités appelées
port réduit (ou lumped port, en anglais) et élément réduit (ou lumped element, en an-
glais).
Un port réduit a été défini comme une entité permettant d’appliquer une tension ou un
courant à un modèle ou pour connecter ce dernier à un circuit électronique. Un port réduit
peut être appliqué uniquement entre deux frontières métalliques et considérées comme des
conducteurs électriques parfaits par l’application de la condition physique PEC.
Un élément réduit a, quant à lui, été défini comme une entité permettant d’imiter l’inser-
tion d’un composant électronique tel qu’un condensateur, une bobine ou une résistance.
Tout comme le port réduit, il ne peut être placé qu’entre deux frontières métalliques et
considérées comme des conducteurs électriques parfaits.
Pour nos simulations RF, le circuit électronique des micro-antennes RMN implantables,
décrit dans le paragraphe 3.2.2, a alors été modélisé par l’utilisation d’un port réduit
et de quatre éléments réduits.
Le port réduit a été utilisé pour fournir une tension entre les deux extrémités des boucles
implantables des micro-antennes RMN. Une impédance de 50 Ω a été attribuée à ce port
afin d’être en adéquation avec l’impédance du câble coaxial utilisé pour connecter l’an-
tenne de détection RF, ici la micro-antenne RMN implantable, au spectromètre.
Les quatre condensateurs du circuit électronique des micro-antennes RMN implantables,
le condensateur de pré-accord, le condensateur de pré-adaptation, le condensateur d’ac-
cord et le condensateur d’adaptation, ont été modélisés par les quatre éléments réduits.
Une valeur de 10 pF a été attribuée à l’élément réduit modélisant le condensateur de
pré-accord et à celui modélisant le condensateur de pré-adaptation .
Pour obtenir une fréquence de résonance égale à 298 MHz, les deux autres éléments réduits
modélisant le condensateur d’accord et le condensateur d’adaptation ont été accordés en
utilisant un balayage paramétrique pour des valeurs comprises entre 2 et 18 pF.
La figure 3.8 illustre le circuit électronique modélisé de la boucle résonante de la micro-
antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm. Les quatre éléments réduits, représentés
en vert, modélisent, en 1), le condensateur de pré-accord, en 2), le condensateur de pré-
adaptation, en 3), le condensateur d’accord et en 4), le condensateur d’adaptation. Le
port réduit est représenté en rouge et les frontières métalliques et considérées comme des
conducteurs électriques parfaits, en marron.
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Figure 3.8. Circuit électronique modélisé de la boucle résonante de la micro-antenne
« loop » ayant une largeur de 450 µm. L’élément réduit 1) représente le condensateur de
pré-accord, le 2), le condensateur de pré-adaptation, le 3), le condensateur d’accord, et le
4), le condensateur d’adaptation.

3.3.4 Résultats des simulations électromagnétiques

Les résultats des simulations électromagnétiques des deux prototypes du modèle de
la micro-antenne « loop » ont été affichés sous plusieurs formes afin de pouvoir les com-
parer avec les images IRM acquises avec les micro-antennes RMN implantables lors des
expériences in vitro présentées plus loin dans ce chapitre.

3.3.4.1 Micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm

La figure 3.9 présente le champ magnétique ~B1 généré par la boucle résonante de la
micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.
Les flèches rouges, illustrant la direction de ~B1, sont proportionnelles à l’amplitude de ce
dernier.

Figure 3.9. Champ magnétique ~B1 généré par la boucle résonante de la micro-antenne
« loop » ayant une largeur de 450 µm. Les flèches rouges sont proportionnelles à l’amplitude
de ~B1.
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La figure suivante illustre également le champ magnétique ~B1 généré dans les trois plans
de la boucle résonante de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.
Notons que le plan (xOy) correspondait à une vue de face de la boucle résonante, le plan
(yOz), à une vue de profil et le plan (xOz), à une vue d’en dessous.

Figure 3.10. Champ magnétique ~B1 généré dans les trois plans de la boucle résonante de
la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm. (A) Plan (xOy). (B) Plan (yOz).
(C) Plan (xOz).

La circulation d’un courant électrique dans la boucle résonante de la micro-antenne RMN
implantable a ainsi classiquement entraîné la génération d’un champ magnétique propor-
tionnel à ce courant et induit selon l’axe perpendiculaire au plan de la boucle résonante.

De plus, afin de visualiser et d’estimer le volume de détection de la boucle résonante de la
micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm, nous avons pu afficher, par le logiciel
COMSOL Multiphysics ®, un rendu surfacique et un rendu volumique de l’amplitude de la
composante transversale du champ magnétique ~B1 généré dans les trois plans de l’espace
de la boucle résonante.
La figure 3.11 et la figure 3.12 présentent, respectivement, le rendu surfacique (surface
2D) et le rendu volumique (isosurface 3D) de l’amplitude de la composante transversale
du champ magnétique ~B1 généré dans les trois plans de l’espace.
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Figure 3.11. Rendu surfacique (surface 2D) de l’amplitude de la composante transversale
du champ magnétique ~B1 généré. (A) Plan (xOy). (B) Plan (yOz). (C) Plan (xOz).

Figure 3.12. Rendu volumique (isosurface 3D) de l’amplitude de la composante trans-
versale du champ magnétique ~B1 généré. (A) Plan (xOy). (B) Plan (yOz). (C) Plan (xOz).

Les deux précédentes figures obtenues par les simulations RF effectuées avec le logiciel
COMSOL Multiphysics ® ont ainsi permis de constater la présence de deux zones de
détection distinctes séparées l’une de l’autre par le fil de cuivre constitutif de la boucle
résonante de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.
Nous avons, en effet, observé une première zone de détection s’étendant de part et d’autre
du plan (xOy) contenant la boucle résonante. En raison de l’implantation dans un tissu
d’intérêt ou de l’immersion dans une solution d’intérêt de cette dernière, cette zone cor-
respond alors au double de la zone de détection habituellement obtenue avec une antenne
surfacique extracorporelle.
Une deuxième zone de détection, orthogonale à la première et s’étendant de part et d’autre
du plan (yOz) et correspondant à la fermeture des lignes du champ magnétique ~B1 selon
la loi de Gauss, a été aussi visible. Cette deuxième zone de détection, plus petite que celle
décrite précédemment, n’est généralement pas prise en compte lors de l’utilisation d’une
antenne surfacique extracorporelle.
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Afin d’estimer le volume de détection de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de
450 µm, nous avons effectué une approximation de la forme géométrique de ce dernier
caractérisé par l’isosurface 3D de l’amplitude de la composante transversale du champ
magnétique ~B1 généré.
Comme l’illustre la figure suivante, nous avons choisi de diviser le volume de détection
en trois formes géométriques, deux cylindres droits et un cylindre elliptique, dont les
expressions des volumes étaient connus et donc facilement calculables.
De plus, le volume occupé par le fil de cuivre constitutif de la boucle résonante de la
micro-antenne « loop » et estimé par le volume d’un cylindre droit a été soustrait du
volume total occupé par les trois formes géométriques décrites précédemment.

Figure 3.13. Division géométrique et estimation du volume de détection de la micro-
antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.

Le volume des cylindres droits a été calculé par la formule suivante :

Vcylindre droit = πr2h (27)

avec r, le rayon du cercle de la base et h, la hauteur du cylindre.
Le volume du cylindre elliptique a été calculé par la formule suivante :

Vcylindre elliptique = πabh (28)

avec a, le demi-grand axe de l’ellipse de la base, b, le demi-petit axe de l’ellipse de la
base et h, la hauteur du cylindre.

Pour la détermination de mdu demi-grand axe de la base du cylindre elliptique et la dis-
tance du rayon du cercle de la base du cylindre droit, un seuil de 30% de la valeur maximale
du champ magnétique ~B1 transversal caractérisé par l’isosurface 3D et correspondant à
environ 50% du signal RMN (dans le cas d’une antenne surfacique) a été fixé. Pour cela, la
composante transversale du champ magnétique ~B1 a été tracée selon deux axes présentés
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dans la figure suivante et traversant les deux zones de détection précédemment décrites
ci-dessus.

Figure 3.14. (A) Axe passant par la zone de détection s’étendant de part et d’autre
du plan (xOy). (B) Axe passant par la zone de détection s’étendant de part et d’autre
du plan (yOz). (C) Norme de la composante transversale du champ magnétique ~B1 selon
l’axe A. (D) Norme de la composante transversale du champ magnétique ~B1 selon l’axe
B.

Nous avons alors mesuré r = 0.098 mm et a = 0.314 mm. La valeur de la distance du
demi-petit axe de la base du cylindre elliptique a été mesurée par le logiciel COMSOL
Multiphysics ® et valait b = 0.159 mm. De plus, la hauteur h correspondait à la longueur
de la boucle résonante, soit h = 3 mm.
Ainsi, pour la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm, nous avons calculé un
volume de détection de 0.546 µL ≈ 550 nL.

3.3.4.2 Micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm

Les résultats des simulations RF de la boucle résonante de la micro-antenne « loop »
ayant une largeur de 700 µm ont été exposés en suivant la même trame que celle utilisée
pour la présentation des résultats de la boucle résonante ayant une largeur de 450 µm.

La figure 3.15 présente le champ magnétique ~B1 généré par la boucle résonante de la
micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm. Les flèches rouges, illustrant la
direction de ~B1, sont proportionnelles à l’amplitude de ce dernier.
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Figure 3.15. Champ magnétique ~B1 généré par la boucle résonante de la micro-antenne
« loop » ayant une largeur de 700 µm. Les flèches rouges sont proportionnelles à l’amplitude
de ~B1.

La figure suivante illustre également le champ magnétique ~B1 généré dans les trois plans
de la boucle résonante de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm.

Figure 3.16. Champ magnétique ~B1 généré dans les trois plans de la boucle résonante de
la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm. (A) Plan (xOy). (B) Plan (yOz).
(C) Plan (xOz).

Nous avons pu voir que la distribution du champ magnétique ~B1 généré par la boucle
résonante de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm était quasiment
identique à l distribution du champ magnétique généré par la boucle résonante de la
micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.

La figure 3.17 et la figure 3.18 présentent, respectivement, le rendu surfacique (surface
2D) et le rendu volumique (isosurface 3D) de l’amplitude de la composante transversale
du champ magnétique ~B1 généré dans les trois plans de l’espace.
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Figure 3.17. Rendu surfacique (surface 2D) de l’amplitude de la composante transversale
du champ magnétique ~B1 généré. (A) Plan (xOy). (B) Plan (yOz). (C) Plan (xOz).

Figure 3.18. Rendu volumique (isosurface 3D) de l’amplitude de la composante trans-
versale du champ magnétique ~B1 généré. (A) Plan (xOy). (B) Plan (yOz). (C) Plan (xOz).

Nous avons observé, tout comme pour la boucle résonante de la micro-antenne « loop »
ayant une largeur de 450 µm, la présence de deux zones de détection séparées par le fil de
suivre.

Afin d’estimer le volume de détection de la boucle résonante de la micro-antenne « loop »
ayant une largeur de 700 µm, nous avons aussi divisé ce dernier en trois formes géomé-
triques.
La figure 3.19 illustre l’approximation géométrique du volume de détection réalisée par
l’utilisation de deux cylindres droits et d’un cylindre elliptique.
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Figure 3.19. Division géométrique et estimation du volume de détection de la micro-
antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm.

Comme pour la boucle résonante de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm,
la figure suivante présente la norme de la composante transversale du champ magnétique
~B1 tracée selon les deux axes traversant les deux zones de détection et le seuil arbitraire
de 30% a été utilisé pour déterminer les distances des demi-axes des cylindres utilisés pour
l’approximation géométrique.

Figure 3.20. (A) Norme de la composante transversale du champ magnétique ~B1 selon
l’axe passant par la zone de détection s’étendant de part et d’autre du plan (xOz). (B)
Norme de la composante transversale du champ magnétique ~B1 selon l’axe passant par la
zone de détection s’étendant de part et d’autre du plan (yOz).

Nous avons alors mesuré, pour les 3 distances intervenant dans les équations 27 et 28,
expressions mathématiques permettant de calculer les volumes d’un cylindre droit et d’un
cylindre elliptique, r = 0.113 mm, a = 0.339 mm et b = 0.270 mm. En soustrayant le
volume occupé par le fil de cuivre constitutif de la boucle résonante de la micro-antenne
« loop » ayant une largeur de 700 µm et une longueur de 3 mm, nous avons calculé un
volume de détection de 0.997 µL ≈ 1 µL.
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3.4 Caractérisations électromagnétiques...

3.4.1 ... par un analyseur de réseau vectoriel

La conception et la construction d’antennes RF sont communément réalisées à l’aide
d’un analyseur de réseau vectoriel (VNA, pour Vector Network Analyzer, en anglais).
Un VNA est un système qui permet de caractériser les performances de différents dispo-
sitifs RF tels que les micro-antennes RMN implantables développées dans ces travaux de
thèse. Le fonctionnement de base d’un analyseur de réseau est de transmettre un signal
au dispositif RF à tester, puis de mesurer les ondes réfléchies et transmises sur chacun
des ports constitutifs du VNA.

Nous avons pu, par exemple, facilement mesurer les facteurs de qualité à vide et en
charge, définis dans le paragraphe 2.2.1.3, de chaque micro-antenne RMN implantable
en la connectant directement à un port unique de l’analyseur de réseau vectoriel en tenant
compte du circuit d’accord et d’adaptation. L’échantillon utilisé pour la mesure du facteur
de qualité en charge était une solution de LCR artificiel. Les facteurs de qualité ont ensuite
pu être évalués par le profil du coefficient de réflexion de chaque micro-antenne RMN
implantable et communément appelé S11.
Les figures 3.21 et 3.22 présentent, respectivement, en présence de l’échantillon, le profil
du coefficient de réflexion S11 de la micro-antenne RMN implantable ayant une largeur
de 450 µm et immergée dans une solution de LCR artificiel et celui de la micro-antenne
RMN implantable ayant une largeur de 700 µm et immergée dans une solution de LCR
artificiel.

Figure 3.21. Profil du coefficient de réflexion S11 de la micro-antenne RMN implantable
ayant une largeur de 450 µm et immergée dans une solution de LCR artificiel.
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Figure 3.22. Profil du coefficient de réflexion S11 de la micro-antenne RMN implantable
ayant une largeur de 700 µm et immergée dans une solution de LCR artificiel.

En utilisant cette méthode très simple pour la mesure du facteur de qualité Q, ce dernier
a pu être déterminé par la relation suivante [Kajfez & Hwan (1984)] :

Q = (1 + k) f0

∆f (29)

avec f0, la fréquence de résonance, ∆f, la bande passante à -3 dB de la micro-antenne
RMN implantable et k, le coefficient de couplage représentant le rapport entre la puissance
dissipée dans le circuit externe (ici, l’analyseur de réseau vectoriel) et la puissance dissipée
dans la micro-antenne RMN implantable.
Comme la micro-antenne RMN implantable a été accordée à la fréquence de résonance et
adaptée en puissance (50 Ω), la puissance dissipée dans l’analyseur de réseau vectoriel et
celle dans la micro-antenne RMN implantable étaient égales. Dans ce cas, le coefficient
de couplage était égal à 1.
Ainsi, pour la micro-antenne RMN implantable ayant une largeur de 450 µm, nous avons
mesuré un facteur de qualité en charge de 53.2, et pour la micro-antenne RMN implantable
ayant une largeur de 700 µm, un facteur de qualité en charge de 52.8.
De la même manière, les facteurs de qualité à vide ont été évalués et nous avons alors
mesuré, pour la micro-antenne RMN implantable ayant une largeur de 450 µm, un facteur
de qualité à vide de 56.7, et pour la micro-antenne RMN implantable ayant une largeur
de 700 µm, un facteur de qualité à vide de 54.8.
Nous avons, par la suite, pu évaluer les pertes induites par l’échantillon dans les deux
micro-antennes RMN implantables par la formule suivante :

Pertes induites par l′échantillon = 1− Qencharge

Qàvide

(30)

Les pertes induites par l’échantillon dans la micro-antenne RMN implantable ayant une
largeur de 450 µm étaient alors d’environ 6.1% et celles induites par l’échantillon dans la
micro-antenne RMN implantable ayant une largeur de 700 µm, de 3.6%.
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3.4.2 ... par des expériences in vitro

3.4.2.1 Estimations des volumes de détection par IRM

Afin de vérifier la bonne conformité des volumes de détection estimés par les simula-
tions électromagnétiques précédemment décrites, nous avons souhaité étudier ces derniers
par l’acquisition d’images IRM effectuée avec les micro-antennes RMN implantables.

Pour cela, les deux prototypes de la boucle résonante de la micro-antenne « loop » ont
été immergés dans une solution de LCR artificiel (NaCl : 147 mM, KCl : 2.7 mM, CaCl2 :
1.2 mM, MgSO4 : 0.85 mM) [McNay & Sherwin (2004)].
Les images IRM ont été acquises avec les micro-antennes RMN implantables utilisées
uniquement en réception RF à un champ magnétique statique de 7 T et avec une séquence
ZTE (pour Zero Time Echo, en anglais) ayant permis d’acquérir des volumes 3D isotropes
avec un temps d’acquisition relativement rapide. L’émission RF a été effectuée avec une
antenne volumique en quadrature possédant un diamètre intérieur de 86 mm afin d’obtenir
une excitation homogène sur l’ensemble du volume étudié.
Les paramètres de la séquence ZTE étaient alors : TR = 2.5 ms, un FOV de 9 × 9 mm2

et une matrice de 128 × 128 pixels donnant une résolution isotrope de 70 µm. La durée
de l’acquisition était de 2 min 09 s.
Les rendus volumiques des images IRM ZTE 3D acquises avec les micro-antennes RMN
implantables ont ensuite permis de visualiser les volumes de détection de ces dernières
afin de les comparer avec ceux obtenus par les simulations RF.

Micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm

La figure 3.23 et la figure 3.24 présentent, respectivement, les images IRM ZTE
et les rendus volumiques de la boucle résonante de la micro-antenne « loop » ayant une
largeur de 450 µm.

Figure 3.23. Coupes sagittale (A), axiale (B) et coronale (C) des images IRM ZTE
acquises avec la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.
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Figure 3.24. Rendus volumiques sagittal (A), axial (B) et coronal (C) des images IRM
ZTE acquises avec la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.

Nous avons alors pu constater que la distribution du volume de détection observé sur les
images IRM ZTE acquises par la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm
était en accord avec celle obtenue par les simulations électromagnétiques et visible sur les
figures 3.11 et 3.12.

Pour estimer les volumes de détection par les images IRM acquises avec les différentes
micro-antennes RMN implantables, nous avons étudier et évaluer la distribution de l’in-
tensité du signal sur les images IRM ZTE acquises avec ces dernières.
Pour le volume de détection de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm,
nous avons utilisé la coupe coronale de l’image IRM ZTE présentée à la figure 3.23.
De la même manière que pour l’estimation du volume de détection obtenu lors des si-
mulations RF, nous avons choisi d’utiliser deux cylindres droits et un cylindre elliptique
pour approcher la géométrie de la distribution de l’intensité du signal. Pour la définition
des distances des différents demi-axes des cylindres, nous avons opté pour un seuil limite
de 70% de l’intensité maximale du signal [Baxan et al. (2008)].

Figure 3.25. Division géométrique et estimation du volume de détection par l’image
IRM ZTE acquise avec la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm.
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Nous avons mesuré, pour les 3 distances représentant les deux demi-axes de la base du
cylindre elliptique et le rayon de la base du cylindre droit et intervenant dans les équa-
tions 27 et 28, r = 0.101 mm, a = 0.333 mm et b = 0.156 mm. Nous avons alors calculé
un volume de détection de 0.576 µL = 576 nL. Cette valeur était alors en accord avec
celle estimée par les simulations RF (≈ 550 nL).

Micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm

La figure 3.26 et la figure 3.27 présentent, respectivement, les images IRM ZTE
et les rendus volumiques de la boucle résonante de la micro-antenne « loop » ayant une
largeur de 700 µm.

Figure 3.26. Coupes sagittale (A), axiale (B) et coronale (C) des images IRM ZTE
acquises avec la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm.

Figure 3.27. Rendus volumiques sagittal (A), axial (B) et coronal (C) des images IRM
ZTE acquises avec la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm.

Le volume de détection observable sur les images IRM ZTE acquises par la micro-antenne
« loop » ayant une largeur de 700 µm était similaire à celui obtenu par les simulations RF
et présenté sur les figures 3.17 et 3.18.
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Comme précédemment, le volume de détection a été estimé par la distribution de l’inten-
sité du signal sur les images IRM ZTE acquises avec la micro-antenne RMN implantable.
Nous avons utilisé la coupe coronale de l’image IRM ZTE présentée à la figure 3.26.
De la même manière que pour l’estimation du volume de détection obtenu lors des simu-
lations RF, nous avons choisi d’utiliser deux cylindres droits et un cylindre elliptique pour
approcher la géométrie de la distribution de l’intensité du signal et en utilisant le seuil
limite de 70% de l’intensité maximale du signal.

Figure 3.28. Division géométrique et estimation du volume de détection par l’image
IRM ZTE acquise avec la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 700 µm.

Nous avons mesuré, pour les 3 distances représentant les deux demi-axes de la base du cy-
lindre elliptique et le rayon de la base du cylindre droit et intervenant dans les équations
27 et 28, r = 0.115 mm, a = 0.349 mm et b = 0.286 mm. Nous avons alors calculé un
volume de détection de 1.084 µL. Cette valeur était elle aussi en accord avec celle estimée
par les simulations RF (≈ 1 µL).

3.4.2.2 Comparaisons entre les micro-antennes RMN implantables et une
antenne conventionnelle externe

Afin de mettre en avant le bénéfice apporté par l’utilisation des micro-antennes RMN
implantables développées dans ce projet de thèse, nous avons choisi de comparer les per-
formances de ces dernières à celle d’une antenne surfacique Bruker en réseau phasé (ou
phased array, en anglais) 2 × 2 éléments conçue pour l’IRM et la SRM du cerveau de rat
et couramment utilisée lors d’expériences in vivo chez le petit animal.
Ces antennes ont été utilisées uniquement en réception RF et l’émission RF a été réalisée
avec l’antenne volumique Bruker.
Les mesures spectroscopiques in vitro ont été effectuées à l’aide d’une solution composée
de LCR artificiel et de 7 métabolites cérébraux - choline (Cho), créatine (Cr), glutamate
(Glu), lactate (Lac), myo-inositol (mI), N-acétylaspartate (NAA) et taurine (Tau) - à une
concentration de 25 mM.
Ces expériences in vitro ont été réalisées à un champ magnétique statique de 7 T et les
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spectres RMN 1H ont été acquis avec une séquence de spectroscopie mono-voxel PRESS
(cf. paragraphe 2.1.3.2) et avec les paramètres suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms,
taille du voxel = 2 × 4 × 2 mm3, suppression de l’eau = VAPOR, nombre d’accumulations
= 256, durée de l’acquisition = 8 min 32 s.
L’utilisation de cette séquence, que ce soit pour les expériences in vitro et les expériences
in vivo (cf. chapitres 4 et 5), a permis de réduire le volume d’excitation à un voxel
centré autour de la boucle de détection de la micro-antenne RMN implantable évitant
ainsi l’acquisition éventuelle de signaux RMN indésirables provenant de régions situées
entre la boucle de détection et les composants du circuit électronique.
Pour les acquisitions effectuées avec l’antenne surfacique conventionnelle extracorporelle,
le voxel a été positionné à une profondeur de 3 mm pour simuler les conditions expéri-
mentales in vivo. Dans ce cas, il correspondait alors à la fois au volume d’excitation et au
volume de détection.
Pour les acquisitions effectuées avec la micro-antenne RMN implantable, le voxel a été
centré sur cette dernière qui a été préalablement immergée dans la solution de LCR arti-
ficiel et des métabolites cérébraux. Dans ce cas, il correspondait uniquement au volume
d’excitation RF, le volume de détection étant donné par la zone de sensibilité de la micro-
antenne RMN implantable (soit de 550 nL, soit de 1 µL selon le type de micro-antenne
« loop » utilisé).

Les performances des micro-antennes RMN implantables et de l’antenne surfacique conven-
tionnelle extracorporelle ont été analysées en utilisant différentes notions et concepts dont
celui de la limite de détection (LOD, pour Limit Of Detection ou LLD, pour Lower Limit
of Detection, en anglais).
La notion de LOD a été définie par l’IUPAC (International Union of Pure and Applied
Chemistry, en anglais) et détermine le seuil minimal qu’une antenne réceptrice est ca-
pable de détecter pour une concentration ou une masse donnée de la molécule étudiée
[McNaught & Wilkinson (1997)]. Cette notion a depuis été couramment utilisée pour di-
verses études générales d’analyses chimiques telles que la spectroscopie par RMN.
La limite de détection en fonction de la concentration, notée LODc, est donnée par la
relation suivante [Currie (1999)] :

LODc = 3.C
RSB

(31)

avec C, la concentration de l’échantillon (en mM).
De la même manière, la limite de détection en fonction de la masse, notée LODm, a pu
être définie et est exprimée par :

LODm = 3.mol
RSB

(32)

avec mol, le nombre de moles observées dans le volume de détection des antennes RF
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(en µmol).
La littérature rapporte que le facteur 3 a été déterminé par la réalisation d’expériences
en présence ou en l’absence de l’échantillon d’intérêt (mesures « à blanc ») et ce dernier
a été défini comme correspondant à un risque de 0.13% de conclure à la présence de la
substance recherchée alors qu’elle était absente de l’échantillon [Currie (1999)].
Ces précédentes équations ont fait également apparaître deux autres figures de mérite que
sont la sensibilité par unité de concentration, notée Sc, et la sensibilité par unité de masse,
notée Sm et définies par les relations suivantes :

Sc = RSB

C
(33)

Sm = RSB

mol
(34)

avec C, la concentration de l’échantillon (en mM) et mol, le nombre de moles observées
dans le volume de détection des antennes RF (en µmol).
Depuis plus d’une vingtaine d’années maintenant, différentes équipes telles que celles
de Lacey et d’Olson ont fréquemment utilisé le concept de la limite de détection pour
déterminer les performances de leurs micro-antennes solénoïdales [Lacey et al. (1999);
Olson et al. (2004)].
Ils ont, au cours de leurs différents travaux, démontré que le bruit du spectre RMN
augmentait comme la valeur quadratique du nombre d’accumulations noté Nacc alors que
le signal restait quant à lui proportionnel à Nacc, ce dernier étant proportionnel au temps
d’acquisition noté Tacq.
Généralement, l’acquisition de spectres RMN nécessite un certain nombre d’accumulations
augmentant alors le temps d’acquisition. Il est donc possible de définir des limites de
détection en fonction de la concentration et en fonction de la masse normalisées par
rapport à ce dernier.
La limite de détection en fonction de la concentration et normalisée par rapport au temps
d’acquisition, notée nLODc, s’exprime par la relation suivante :

nLODc = 3.C
RSB

.
√
Tacq = 3

Sc

.
√
Tacq (35)

avec C, la concentration de l’échantillon (en mM) et Tacq, la durée totale de l’acquisi-
tion du spectre RMN (en minutes).
La limite de détection en fonction de la masse et normalisée par rapport au temps d’ac-
quisition, notée nLODm, s’exprime par la relation suivante :

nLODm = 3.mol
RSB

.
√
Tacq = 3

Sm

.
√
Tacq (36)

avec mol, la concentration de l’échantillon (en µmol) et Tacq, la durée totale de l’ac-

110



3.4. Caractérisations électromagnétiques...

quisition du spectre RMN (en secondes).
Ces limites de détection correspondent ainsi aux seuils minimaux de concentration et de
masse normalisés par le temps d’acquisition fournissant un RSB de 3 généralement requis
pour la détection RMN [Lacey et al. (1999)].

De plus, pour comparer véritablement le gain en sensibilité obtenu par l’utilisation des
micro-antennes RMN implantables par rapport à l’utilisation d’antennes conventionnelles
externes telles que l’antenne surfacique extracorporelle incluse dans cette étude, une gran-
deur supplémentaire a été utilisée. Il s’agit du facteur de gain noté FOG (pour Factor Of
Gain, en anglais).
Le facteur de gain obtenu par l’utilisation de l’antenne 1 par rapport à l’utilisation de
l’antenne 2, noté FOGantenne 1

antenne 2
, a alors été défini par l’équation suivante :

FOGantenne 1
antenne 2

= nLODm(antenne 2)
nLODm(antenne 1) (37)

Contrairement aux valeurs de Sc et de nLODc, les valeurs de Sm et de nLODm ont tenu
compte du volume de détection des antennes RF incluses dans cette étude. C’est la raison
pour laquelle la grandeur nLODm a été préférée dans l’expression du FOG.

Les valeurs de Sm, de Sc, de nLODm, de nLODc et de FOG ont été calculées pour les
résonances du lactate (à 1.31 ppm), du NAA (à 2.01 ppm), de la choline (à 3.18 ppm) et
de la créatine (à 3.03 ppm et à 3.91 ppm).
Les valeurs des RSBs et des FWHMs ont été obtenues à l’aide du logiciel TopSpin (Bruker,
Ettlinger, Allemagne). Afin de faciliter le calcul des limites de détection normalisées par
rapport au temps d’acquisition, ce dernier a été pris en compte lors du calcul des valeurs
des sensibilités.
La reproductibilité des mesures spectroscopiques in vitro a également été évaluée en uti-
lisant 2 prototypes de la micro-antenne « loop » ayant un volume de détection de 550 nL
et 2 prototypes de la micro-antenne « loop » ayant un volume de détection de 1 µL pour
l’analyse de la même solution. Un spectre de cette solution a été acquis pour chaque pro-
totype de la micro-antenne RMN implantables et 2 spectres ont été acquis par l’antenne
surfacique conventionnelle extracorporelle.

Un exemple de spectre RMN 1H in vitro de la solution composée de LCR artificiel et des
7 métabolites cérébraux acquis avec la micro-antenne RMN implantable ayant un volume
de détection de 1 µL est illustré à la figure 3.29. Une apodisation lorentzienne de 4 Hz
a été effectuée.
Les résonances ont été identifiées en suivant les caractéristiques (déplacement chimique,
multiplicité des raies et couplage scalaire) des différents métabolites données dans les
travaux de Govindaraju et al. (2000).
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Figure 3.29. Exemple d’un spectre RMN 1H in vitro de la solution composée de LCR
artificiel et de 7 métabolites cérébraux (Cho, Cr, Glu, Lac, mI, NAA et Tau) acquis avec
la micro-antenne RMN (volume de détection = 1 µL) à un champ magnétique statique de
7 T et avec une séquence PRESS (TR/TE = 2000/15.266 ms, 256 accumulations, durée
de l’acquisition = 8 min 32 s).

Les différentes résonances des 7 métabolites présents dans la solution ont pu être facile-
ment discernées par l’absence de chevauchement des résonances avec, de gauche à droite,
un triplet non résolu (CH) du myo-inositol (mI) à 4.05 ppm, un singulet (CH2) de la créa-
tine (Cr) à 3.91 ppm, un doublet de doublets non résolu (CH) du glutamate (Glu) à 3.74
ppm, un triplet (CH) du myo-inositol (mI) à 3.61 ppm, un doublet de doublets non résolu
(CH) du myo-inositol (mI) à 3.52 ppm, un multiplet non résolu (CH2) de la choline (Cho)
à 3.50 ppm, un triplet non résolu (CH2) de la taurine (Tau) à 3.42 ppm, un deuxième
triplet non résolu (CH2) de la taurine (Tau) à 3.24 ppm, un singulet (N(CH3)3) de la
choline (Cho) à 3.18 ppm, un singulet (NCH3) de la créatine (Cr) à 3.03 ppm, un doublet
de doublets non résolu (CH2) du N-acétylaspartate (NAA) à 2.77 ppm, un multiplet non
résolu (CH2) du glutamate (Glu) à 2.43 ppm, un autre multiplet non résolu (CH2) du glu-
tamate (Glu) à 2.12 ppm, un singulet (CH3) du N-acétylaspartate (NAA) à 2.01 ppm et
un doublet (CH3) du lactate (Lac) à 1.31 ppm. Pour cette dernière résonance, la division
de ce signal due au couplage scalaire (cf. paragraphe 2.1.3.1) avec une constante de
couplage J de 6.9 Hz a été aisément identifiable indiquant alors une résolution spectrale
inférieure à 6.9 Hz.
La valeur moyenne des FWHMs pour les 4 singulets (Cr à 3.91 ppm, Cho à 3.18 ppm, Cr

112



3.4. Caractérisations électromagnétiques...

à 3.02 ppm et NAA à 2.01 ppm) présents sur le spectre RMN in vitro illustré précédem-
ment était d’environ 5 Hz. Cette haute résolution spectrale a mis en évidence l’absence de
distorsions du champ magnétique induites par les différences de susceptibilité magnétique
entre le cuivre et la solution composée de LCR artificiel et des 7 métabolites cérébraux.

Les tableaux suivants présentent les valeurs moyennes des sensibilités, Sm et Sc, et des
limites de détection, nLODm et nLODc pour les résonances des 4 métabolites cérébraux
(Lac, NAA, Cr et Cho) pour la micro-antenne « loop » ayant un volume de détection
de 550 nL, pour la micro-antenne « loop » ayant un volume de détection de 1 µL et
pour l’antenne surfacique Bruker ayant un volume de détection égal au volume du voxel
d’acquisition de la séquence de spectroscopie PRESS, soit de 16 µL, respectivement.

Tableau 3.2 – Valeurs moyennes des sensibilités, Sm et Sc, et des limites de détection,
nLODm et nLODc, pour la micro-antenne « loop » ayant un volume de détection de 550
nL pour les résonances du lactate (Lac), du N-acétylaspartate (NAA), de la créatine (Cr)
et de la choline (Cho).

Lac

1.31 ppm

NAA

2.01 ppm

Cr

3.03 ppm

Cho

3.18 ppm

Cr

3.91 ppm

Sm

RSB.µmol−1.s− 1
2

30.856 104.620 88.228 256.166 58.818

Sc

RSB.mM−1.min− 1
2

0.131 0.446 0.376 1.091 0.251

nLODm

µmol.s 1
2

0.097 0.029 0.034 0.012 0.051

nLODc

mM.min 1
2

22.901 6.726 7.979 2.750 11.952
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Tableau 3.3 – Valeurs moyennes des sensibilités, Sm et Sc, et des limites de détection,
nLODm et nLODc, pour la micro-antenne « loop » ayant un volume de détection de 1 µL
pour les résonances du lactate (Lac), du N-acétylaspartate (NAA), de la créatine (Cr) et
de la choline (Cho).

Lac

1.31 ppm

NAA

2.01 ppm

Cr

3.03 ppm

Cho

3.18 ppm

Cr

3.91 ppm

Sm

RSB.µmol−1.s− 1
2

55.243 239.532 189.858 576.380 116.584

Sc

RSB.mM−1.min− 1
2

0.428 1.855 1.471 4.465 0.903

nLODm

µmol.s 1
2

0.054 0.013 0.016 0.005 0.026

nLODc

mM.min 1
2

7.010 1.617 2.039 0.672 3.322

Tableau 3.4 – Valeurs moyennes des sensibilités, Sm et Sc, et des limites de détection,
nLODm et nLODc, pour l’antenne surfacique Bruker ayant un volume de détection de 16
µL pour les résonances du lactate (Lac), du N-acétylaspartate (NAA), de la créatine (Cr)
et de la choline (Cho).

Lac

1.31 ppm

NAA

2.01 ppm

Cr

3.03 ppm

Cho

3.18 ppm

Cr

3.91 ppm

Sm

RSB.µmol−1.s− 1
2

0.746 1.403 1.398 3.884 1.729

Sc

RSB.mM−1.min− 1
2

0.092 0.174 0.173 0.481 0.214

nLODm

µmol.s 1
2

4.021 2.138 2.146 0.772 1.735

nLODc

mM.min 1
2

32.609 17.241 17.341 6.237 14.019

L’utilisation des micro-antennes RMN implantables permet alors d’obtenir des sensibilités,
Sm et Sc, plus importantes et donc des limites de détection normalisées par rapport au
temps d’acquisition, nLODm et nLODc, plus basses que celles obtenues avec l’utilisation
de l’antenne surfacique conventionnelle extracorporelle, malgré un volume de détection
bien plus petit.
Nous avons aussi pu constater que les valeurs des nLODc, pour les résonances du NAA,
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de Cr et de Cho et pour la micro-antenne « loop » ayant un volume de détection de 550
nL et pour celle ayant un volume de détection de 1 µL, étaient relativement proches des
concentrations in vivo chez le petit animal rapportées dans la littérature (NAA : 7.8 -
12 mM, tCho (choline totale) : 0.2 - 2.2 mM et tCr (créatine totale) = 4.2 - 10.2 mM)
[De Graaf (1998)]. Cette observation a alors permis de soutenir et de conforter l’utilisation
de ces micro-antennes RMN implantables pour l’exploration cérébrale in vivo chez le petit
animal et sur des régions d’intérêt de faible volume.

A la suite de cela, différents facteurs de gain ont été calculés afin d’évaluer numériquement
le profit apporté par l’utilisation des micro-antennes RMN implantables :

• le facteur de gain obtenu par l’utilisation de la micro-antenne « loop » ayant un
volume de détection de 550 nL par rapport à l’utilisation de l’antenne surfacique
Bruker ayant un volume de détection de 16 µL noté FOGmicro−antenne (550 nL)

antenne surfacique

;

Lac

1.31 ppm

NAA

2.01 ppm

Cr

3.03 ppm

Cho

3.18 ppm

Cr

3.91 ppm

FOGmicro−antenne (550 nL)
antenne surfacique

41.454 73.724 63.118 64.333 34.020

• le facteur de gain obtenu par l’utilisation de la micro-antenne « loop » ayant un
volume de détection de 1 µL par rapport à l’utilisation de l’antenne surfacique
Bruker ayant un volume de détection de 16 µL noté FOGmicro−antenne (1 µL)

antenne surfacique

;

Lac

1.31 ppm

NAA

2.01 ppm

Cr

3.03 ppm

Cho

3.18 ppm

Cr

3.91 ppm

FOGmicro−antenne (1 µL)
antenne surfacique

74.463 164.462 134.125 154.400 66.731

• le facteur de gain obtenu par l’utilisation de la micro-antenne « loop » ayant un
volume de détection de 1 µL par rapport à l’utilisation de la micro-antenne « loop »
ayant un volume de détection de 550 nL noté FOG micro−antenne (1 µL)

micro−antenne (550 nL)
.

Lac

1.31 ppm

NAA

2.01 ppm

Cr

3.03 ppm

Cho

3.18 ppm

Cr

3.91 ppm

FOG micro−antenne (1 µL)
micro−antenne (550 nL)

1.796 2.231 2.125 2.400 1.962

Pour un souci de clarté, les écarts-types permettant d’étudier la reproductibilité des me-
sures effectuées dans cette étude n’ont pas été présentés dans les tableaux précédents mais
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dans la figure suivante.
Cette dernière affiche des histogrammes représentant les valeurs moyennes des 3 différents
FOGs et les écarts-types associés pour les résonances du Lac, du NAA, de Cr et de Cho.
Les écarts-types ont été calculés par la loi de propagation des erreurs.

Figure 3.30. Valeurs moyennes et écarts-types associés des FOGs pour les résonances
du Lac, du NAA, de Cr et de Cho. (A) FOGmicro−antenne (550 nL)

antenne surfacique

, (B) FOGmicro−antenne (1 µL)
antenne surfacique

,
(C) FOG micro−antenne (1 µL)

micro−antenne (550 nL)
.

Les FOGs, rapports des nLODm et ayant permis de tenir compte du volume de détection
des différentes antennes RF incluses dans cette étude, ont particulièrement illustré le gain
en sensibilité par unité de volume apporté par l’utilisation des micro-antennes RMN im-
plantables et principalement par l’utilisation de la micro-antenne RMN ayant un volume
de détection de 1 µL.
La valeur moyenne, pour les 5 résonances, du FOGmicro−antenne (550 nL)

antenne surfacique

a été d’environ 55,
celle du FOGmicro−antenne (1 µL)

antenne surfacique

, d’environ 119 et celle du FOG micro−antenne (1 µL)
micro−antenne (550 nL)

, d’environ
2.
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La valeur moyenne du FOGmicro−antenne (1 µL)
antenne surfacique

, par exemple, pourrait donc permettre de di-
viser par 1192 le temps d’acquisition pour obtenir un spectre RMN ou une image IRM
avec un RSB équivalent à celui obtenu avec l’antenne surfacique conventionnelle extracor-
porelle.

3.5 Synthèse du chapitre
Pour conclure, ce chapitre portant sur la conception et la caractérisation électroma-

gnétique d’un modèle principal de micro-antennes RMN implantables a permis de mettre
en lumière l’amélioration de la sensibilité de la RMN par l’utilisation de ce modèle.
Tout d’abord, la micro-antenne RMN implantable en forme de « loop » a été basée sur
une méthode de construction simple, reproductible et pouvant être facilement adaptée
en fonction de ses futures applications in vivo avec notamment la réalisation de boucles
résonantes implantables de diverses dimensions comme cela fut ici le cas avec le déve-
loppement d’une boucle implantable ayant une largeur de 450 µm et d’une autre boucle
implantable ayant une largeur de 700 µm en ayant pris en considération l’ajout ultérieur
d’un système d’administration d’un composé d’intérêt au centre de celle-ci.
Ensuite, la réalisation de simulations électromagnétiques par éléments finis effectuées avec
le logiciel COMSOLMultiphysics ® et d’expériences IRM in vitro effectuées avec les micro-
antennes RMN implantables ont permis d’étudier la distribution du champ magnétique
~B1 généré et d’estimer le volume de détection des deux boucles résonantes. Les volumes de
détection de la micro-antenne « loop » ayant une largeur de 450 µm et de la micro-antenne
« loop » ayant une largeur de 700 µm ont été, respectivement, de 550 nL et de 1 µL. Ces
valeurs ont alors démontré que l’utilisation des micro-antennes RMN implantables déve-
loppées dans ces travaux permettait l’obtention d’une haute sélectivité spatiale.
L’étude comparative expérimentale réalisée en utilisant une antenne surfacique conven-
tionnelle extracorporelle et les deux prototypes de la micro-antenne « loop » a démontré
l’intérêt de l’utilisation de ces derniers dans l’exploration de régions d’intérêt de très
faible volume. En effet, des gains moyens de sensibilité de 55 et de 119 ont été obtenus
par l’utilisation de la micro-antenne RMN ayant un volume de détection de 550 nL et par
l’utilisation de la micro-antenne RMN ayant une volume de détection de 1 µL, respective-
ment, et par rapport à l’utilisation de l’antenne surfacique conventionnelle extracorporelle.
Par conséquent, l’ensemble de ces résultats obtenus à la suite des simulations RF et des
expériences in vitro ainsi que l’observation de bons facteurs de qualité ont ouvert la porte
à une multitude d’applications in vivo des micro-antennes RMN implantables pouvant
cibler des échantillons biologiques de faible volume.
Dans le domaine des neurosciences notamment, l’utilisation de telles micro-antennes RMN
implantables pourrait ainsi permettre d’étudier précisément et très localement des zones
cérébrales particulières comme le cortex, par exemple, dont la cartographie à l’échelle mé-
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soscopique représente un réel enjeu scientifique afin de mieux appréhender les éventuelles
corrélations entre l’anatomie et le fonctionnement des différentes couches corticales et les
fonctions cérébrales.
De plus, en recherche biomédicale préclinique, la compréhension des mécanismes de di-
verses pathologies cérébrales telles que les maladies neurodégénératives ou les pathologies
tumorales pourrait être facilitée par l’utilisation de ces micro-antennes RMN implantables.
La haute sélectivité spatiale et l’amélioration de la sensibilité de détection apportées par
ces dernières pourraient aussi permettre de distinguer, sur des échantillons biologiques de
faible volume, un tissu sain d’un tissu pathologique par des caractéristiques métaboliques
et anatomiques distinctes et accessibles par des expériences RMN in vivo réalisées avec
les micro-antennes RMN implantables.

Diverses améliorations et portant principalement sur le fonctionnement des micro-antennes
RMN implantables développées dans ces travaux ont pu être évoquées.
Tout d’abord, l’utilisation de deux antennes distinctes pour la phase d’émission et la
phase de réception RF nécessite généralement un circuit de découplage afin d’éviter un
fort couplage entre ces dernières et pouvant être responsable de diverses interactions pa-
rasites. En effet, durant la phase d’émission RF, habituellement effectuée par une antenne
volumique comme ici, des fortes puissances, dont l’ordre de grandeur est largement supé-
rieur au signal de réception, rentrent en jeu. La présence de l’antenne de réception RF, ici
la micro-antenne RMN implantable, dans un champ magnétique relativement important
peut entraîner, par couplage inductif, une concentration des lignes du champ magnétique
~B1 proche de cette dernière conduisant à une dégradation de l’uniformité du champ d’ex-
citation pouvant alors causer des artefacts sur les images IRM ou des dégradations de la
qualité spectrale des spectres RMN. De plus, des dommages des composants électriques
peuvent survenir durant la circulation d’un fort courant dans la micro-antenne RMN im-
plantable lors de la phase d’émission RF. Toutefois, en raison de la très petite taille des
micro-antennes RMN implantables, le couplage entre celles-ci et l’antenne volumique n’a
pas semblé avoir eu d’impact sur la qualité du spectre RMN in vitro et aucune dégrada-
tion des composants électroniques n’a été observée.
En plus du circuit de découplage, l’insertion d’un préamplificateur faible-bruit (LNA, pour
Low-Noise preAmplifier, en anglais), au plus près de la micro-antenne RMN implantable,
pourrait permettre de limiter les pertes lors de la transmission du signal et ainsi améliorer
la sensibilité de détection et donc le RSB résultant.
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Chapitre 4

Caractérisation cérébrale saine et
tumorale chez le rat : application in

vivo des micro-antennes RMN
implantables

Ce chapitre vise à présenter un exemple d’application in vivo des micro-antennes RMN
implantables dont nous venons d’exposer la méthodologie de conception et de spécification
électromagnétique. Cette application porte sur la caractérisation métabolique et anato-
mique cérébrale saine et tumorale chez le petit animal.
Pour ce faire, des micro-antennes RMN ont été implantées dans le cerveau de rats sains
et dans le cerveau de rats porteurs d’une tumeur cérébrale.
Les principaux objectifs de cette étude ont été d’évaluer et de valider l’utilisation de ces
dernières dans l’obtention de spectres RMN 1H et d’images IRM avec une résolution spec-
trale et spatiale et une sensibilité de détection accrues. La reproductibilité et la fiabilité
des mesures spectroscopiques 1H in vivo ont aussi été analysées.
A la suite d’une présentation de la cohorte de rats, du modèle de gliome choisi, du pro-
tocole d’imagerie et de spectroscopie et de la chaîne de traitements, nous présentons, en
détail, les résultats d’IRM et de SRM obtenus avec les micro-antennes RMN implantables
et sur des échantillons de faible volume de tissu cérébral sain et de tissu cérébral tumoral
afin de mettre en évidence les différences métaboliques et morphologiques entre ces deux
tissus.

4.1 Contexte
L’IRM et la SRM représentent deux techniques complémentaires dans l’étude de di-

verses pathologies cérébrales et, en particulier, des tumeurs cérébrales.
La classification des tumeurs, la détermination du grade (témoin du degré d’agressivité)
et la compréhension des différents processus métaboliques et anatomiques intervenant lors
du développement tumoral demeurent essentielles pour le diagnostic, l’évaluation du pro-
nostic et la prise en charge thérapeutique.
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Au cours de ces dernières années, l’IRM est devenue la modalité d’imagerie de référence
pour la détection et le suivi des tumeurs cérébrales [Drevelegas (2011)]. Différentes in-
formations peuvent, en effet, être obtenues par IRM comme, par exemple, une image
anatomique de la tumeur par l’acquisition d’images pondérées T1 ou T2, une évaluation
de la néoangiogenèse tumorale par une image de perfusion ou encore une évaluation du
tissu oedémateux par une image de diffusion.
De plus, utilisée conjointement à l’IRM, la SRM protonique est une méthode précieuse
pour l’évaluation des principaux métabolites cérébraux (cf. paragraphe 2.1.3.3) dont
certains peuvent représenter des biomarqueurs caractéristiques d’une prolifération tumo-
rale. La distinction du profil métabolique d’un tissu tumoral et d’un tissu sain a permis
de positionner la SRM comme une contribution solide au diagnostic et à la différenciation
des tumeurs [Bruhn et al. (1989b); Howe et al. (2003); Doblas et al. (2012)].
Cependant, l’IRM et la SRM restent deux techniques pouvant être limitées par une faible
sensibilité notamment lors de l’étude de petits volumes et en présence de faibles concen-
trations comme cela peut être le cas pour certaines tumeurs primitives ou métastasiques.
L’utilisation des micro-antennes RMN implantables développées dans ces travaux repré-
sente une des solutions les plus efficaces pour s’affranchir de la faible sensibilité inhérente
de ces deux techniques de RMN lors d’études sur ce type d’échantillons. En effet, le gain
en sensibilité obtenu par les micro-antennes RMN implantables et illustré dans le chapitre
précédent pourrait grandement faciliter les acquisitions de données d’IRM et de SRM in
vivo sur des échantillons biologiques de faible volume.
Dans cette étude, nous avons évalué la capacité des micro-antennes RMN implantables à
faire ressortir les différences métaboliques et morphologiques entre un tissu cérébral sain
et un tissu cérébral tumoral par l’obtention d’images IRM et de spectres RMN 1H de haute
qualité, c’est-à-dire avec des résolutions spatiales et spectrales et des RSBs optimaux.

4.2 Matériel et méthodes

4.2.1 Cohorte d’animaux

Des rats (40%) et des rates (60%) de souche Wistar (âgés de 7 semaines, poids = 180
g) ont été utilisés pour les expériences in vivo. Les animaux provenaient du laboratoire
Janvier (Le Genest-Saint-Isle, France). Ils ont été maintenus dans des conditions d’hé-
bergement standard (cycles lumière-obscurité de 12 heures, eau et nourriture adaptée à
volonté et température de la pièce d’hébergement = 22 +/- 1°C).
Les procédures d’expérimentation animale ont été approuvées par le comité local d’éthique
de l’université de Bordeaux (référence 04490.02) en accord avec les recommandations de
l’union européenne (2010/63/EU) pour le soin et l’utilisation des animaux de laboratoire
et conformément aux règles d’éthique du ministère français de l’agriculture et de la forêt
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(service de santé animale et service de protection vétérinaire).
Toutes les précautions ont été prises pour minimiser le stress et le nombre d’animaux
utilisés dans chaque expérience.
Les expériences portant sur des rats sains et sur des rats pathologiques ont été scindées
en deux. En effet, nous aurions pu choisir de poser deux canules (nécessaires à l’insertion
des micro-antennes RMN implantables dans le tissu d’intérêt), une du côté tumoral et
une du côté controlatéral sain, afin de diminuer le nombre d’animaux utilisés et minimiser
les biais interindividuels possibles entre les tissus sains et les tissus pathologiques mais
cela aurait engendré des expériences in vivo, sur le même rat, beaucoup trop longues en
termes de durée d’anesthésie.
Un total de 20 rats sains et de 15 rats pathologiques a été utilisé pour cette étude compor-
tant différentes étapes telles que la validation et l’optimisation des procédures chirurgicales
(injection des cellules tumorales C6 et pose de la canule), la validation du protocole d’ima-
gerie et de spectroscopie effectué avec les micro-antennes RMN implantables et la prise en
compte du nombre d’animaux retirés de l’étude pour diverses raisons qui seront évoquées
tout au long de ce chapitre.

4.2.1.1 Modèle du gliome C6

Les gliomes représentent l’ensemble des tumeurs cérébrales, bénignes ou malignes,
d’origine gliale. Il existe de nombreux types de gliomes englobant les astrocytomes, les
épendymomes, les oligodendrogliomes et les glioblastomes aussi appelés glioblastomes
multiformes (GBMs). Bien que les gliomes soient relativement rares, il s’agit générale-
ment de tumeurs ayant de mauvais pronostic. En effet, la majorité des tumeurs cérébrales
malignes (80%) sont des gliomes pour lesquels le taux du survie relative à 5 ans est d’en-
viron 30 % (il diffère, toutefois, en fonction du type histologique, de l’âge du patient au
moment du diagnostic et de la nature du traitement).
Les GBMs, aussi connus sous le nom d’astrocytomes de grade IV, représentent environ la
moitié de tous les gliomes. Ils sont aussi reconnus comme étant les tumeurs primitives du
cerveau les plus fréquentes et les plus agressives [Hanif et al. (2017)].
Malgré l’existence de différents traitements tels que la chirurgie, la radiothérapie, la chi-
miothérapie ou l’émergence de nouvelles pistes thérapeutiques telles que les thérapies
ciblées, l’immunothérapie ou encore la thérapie génique, le pronostic des patients atteints
de GBMs reste relativement sombre avec une espérance de vie médiane de 15 à 17 mois
et un taux de survie à 5 ans de 5% à la suite du diagnostic. La très forte résistance aux
traitements de radiothérapie et/ou de chimiothérapie explique également les nombreuses
rechutes locales du glioblastome multiforme.
Toutes ces caractéristiques font du GBM un des types de tumeurs cérébrales le plus étudié
en recherche clinique et le développement de modèles animaux permettant, d’une part,
de mieux comprendre les processus génétiques et moléculaires de l’oncogenèse tumorale
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et, d’autre part, de concevoir et d’évaluer des potentielles stratégies thérapeutiques reste
essentiel dans la recherche portant sur les gliomes.

C’est à la fin des années 1960 que fut développée la lignée cellulaire C6 issue d’une tu-
meur gliale chimio-induite chez le rat de souche Wistar après une injection répétée de
N-nitrosométhylurée [Benda et al. (1968)].
Parmi les différents modèles précliniques de gliomes, le modèle C6 est l’un des modèles
le plus similaire au GBM [Gieryng et al. (2017)] faisant de lui l’un des plus utilisés en
recherche neuro-oncologique chez le petit animal.
En effet, il rassemble plusieurs caractéristiques du GBM avec notamment un index mito-
tique élevé, une nécrose tumorale, une invasion parenchymateuse et une néoangiogenèse
caractéristique [Grobben et al. (2003); Barth & Kaur (2009); Souza et al. (2018)].
Ce modèle syngénique offre l’avantage de ne pas avoir besoin de rongeurs immunodépri-
més par rapport aux différents modèles xénogéniques.
Le principal inconvénient de ce dernier réside dans le faible taux de développement tu-
moral en raison d’une possible réponse allo-immune suite à l’implantation des cellules C6
[Barth & Kaur (2009)].

4.2.1.2 Injection des cellules C6 par chirurgie stéréotaxique

Les animaux ont été anesthésiés avec 4% d’isoflurane (pour l’induction) puis maintenus
endormis avec 2.5% d’isoflurane dans un mélange d’air/O2 (70/30).
Ils ont ensuite été placés dans un cadre stéréotaxique dont la tête a été maintenue par une
barre de gueule, un pince de museau et des barres d’oreilles. Le cadre a également été muni
d’un masque facial pour l’anesthésie gazeuse. Une injection de 0.25 ml de lidocaïne (<4
mg/kg), un anesthésique local, a été effectuée au niveau du site d’incision. Une incision a
ensuite été réalisée le long de la ligne médiane et le tissu cutané et les couches épithéliales
ont été délicatement dégagés. Un trou de 1 mm de diamètre a été percé dans le crâne à
3 mm latéralement du bregma, au niveau de l’hémisphère droit.
106 cellules C6 (achetées auprès de la banque ATCC-LGC, Manassas, Virginie, États-
Unies) contenues dans 10 µL de milieu de culture ont été injectées en 10 min à l’aide
d’une aiguille (longueur = 51 mm et calibre = 33 G) montée sur une seringue Hamilton
dans le cortex somatosensoriel primaire (S1HL) situé à une profondeur de 2 mm sous la
dure mère (cf. figure 4.1). Deux minutes après l’injection, l’aiguille a été remontée et le
trou comblé avec de la cire de Horsley.
Pour finir, la peau a été recousue et après la chirurgie, les animaux ont été placés en cage
individuelle et ont reçu des doses, par voie sous-cutanée, de buprénorphine (0.05 mg/kg),
un analgésique, toutes les 12 heures pendant 48 heures.
Nous avons appelé J0, le jour de l’injection des cellules tumorales C6.
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Figure 4.1. Injection des cellules tumorales C6 dans le cortex somatosensoriel primaire
(S1HL). (A) Vues dorsale et latérale du crâne d’un rat Wistar de 290 g. Les positions du
bregma, du lambda et du plan de la ligne interaurale sont indiquées. (B) Localisation du
point d’injection sur une planche de l’atlas du cerveau de rat [Paxinos & Watson (1982)].

4.2.1.3 Suivi de la croissance tumorale

Préalablement à la pose de la canule permettant l’introduction de la micro-antenne
RMN implantable dans le gliome C6, la croissance tumorale a été suivie par IRM.

Les rats pour lesquels nous avons constaté un échec de l’injection (présence de petites
bulles d’air, hémorragie, ...) ou une absence de développement tumoral ont été retirés de
l’étude et ceux présentant les points limites suivants et connus pour être révélateurs d’une
souffrance ont été euthanasiés : baisse du poids supérieure à 20%, hémorragie nasale et/ou
orbitale, prostration, mauvais entretien des poils et troubles de la locomotion.

Pour chaque rat porteur d’un gliome C6, des images anatomiques pondérées T2 ont été
acquises 4, 11 et 16 jours après l’injection des cellules C6. Elles ont été réalisées avec
les antennes Bruker conventionnelles externes (l’antenne volumique en quadrature a été
utilisée en émission RF et l’antenne surfacique en réseau phasé 2 × 2 éléments en récep-
tion RF) et par l’utilisation d’une séquence Turbo-RARE (pour Rapid Acquisition with
Relaxation Enhancement, en anglais) avec les paramètres suivants : TR/TE = 2500/33
ms, 15 coupes de 0.8 mm d’épaisseur avec un FOV de 35 × 35 mm2 et une taille de voxels
égale à 136 × 136 × 800 µm3. La durée de l’acquisition était de 2 min 40 s.
La figure 4.2 illustre un exemple d’images IRM coronales et sagittales pondérées T2 d’un
cerveau de rat pathologique acquises 4, 11 et 16 jours après l’injection des cellules C6.
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Figure 4.2. Coupes coronales et sagittales d’images IRM pondérées T2 acquises 4, 11 et
16 jours après l’injection des cellules C6 montrant la croissance tumorale. Le gliome C6
apparaît en hypersignal.

Les images à J11 ont été utilisées afin de définir le positionnement de la canule dont la
conception et la pose sont décrites dans la partie suivante.
De temps en temps, une lésion importante induite par l’introduction de l’aiguille lors de
l’injection des cellules C6 a été observée sur certains rats nous obligeant ainsi à décaler
de quelques millimètres le positionnement de la canule lors de sa pose par chirurgie sté-
réotaxique.
Les images à J16 ont été réalisées avant l’introduction de la micro-antenne RMN implan-
table et après la pose de la canule. Nous avons pu, à partir de ces images, contrôler le bon
positionnement de cette dernière, l’absence de complications cérébrales post-opératoires et
mesurer le volume total de la tumeur. A noter que la canule n’apparaît pas sur les images
IRM à J16 de la figure précédente car seuls des masques du cerveau ont été affichés afin
de faciliter la visualisation de la croissance tumorale.

4.2.2 Protocole d’implantation des micro-antennes RMN

4.2.2.1 Conception des canules

Pour faciliter l’introduction de la micro-antenne RMN implantable au sein du tissu
cérébral sain ou pathologique, il a été nécessaire d’utiliser une canule (aussi appelée guide-
canule).
Afin d’établir une correspondance entre la géométrie de la micro-antenne RMN implan-
table et la géométrie de la canule, nous avons choisi de partir sur une canule fabriquée
à partir d’une pointe de pipette de 10 µL (Eppendorf™ 0030073746, Hambourg, Alle-
magne).
La fabrication est illustrée à la figure 4.3.
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Les pointes de pipettes étaient en silicone Tygon™ 3350 donc totalement biocompatibles.
Une fois construites, les canules ont été stérilisées par chaleur humide (autoclave). Elles
ont pu être montées facilement sur le support du cadre stéréotaxique et maintenues fer-
mement durant leur pose décrite au paragraphe ci-dessous.

Figure 4.3. Fabrication d’une canule à partir d’une pointe de pipette de 10 µL.

4.2.2.2 Pose de la canule par chirurgie stéréotaxique

Ce protocole ressemble fortement au protocole décrit au paragrahe 4.2.1.2 car il se
base également sur le principe de la chirurgie stéréotaxique.
Les animaux ont été anesthésiés avec 4% d’isoflurane (pour l’induction) puis maintenus
endormis avec 2.5% d’isoflurane dans un mélange d’air/O2 (70/30).
Ils ont ensuite été placés dans un cadre stéréotaxique muni d’un masque facial pour l’anes-
thésie gazeuse et une injection de 0.25 ml de lidocaïne (<4 mg/kg), un anesthésique local,
a été réalisée au niveau du site d’incision.
Pour les rats sains, après une incision médiane, deux trous ont été percés dans le crâne :
l’un à l’aide d’une mèche de 1 mm de diamètre et positionné à 3 mm latéralement du côté
droit du bregma pour le placement de la canule et l’autre avec une mèche de 1.3 mm de
diamètre situé à une distance de 3-4 mm du précédent trou pour le placement d’une vis
en plastique.
Pour les rats porteurs d’un gliome C6 et en fonction des images IRM anatomiques pon-
dérées T2 acquises à J11 permettant d’observer la présence ou non d’une lésion cérébrale
causée par l’aiguille d’injection des cellules tumorales C6, le trou pour le placement de la
canule a été soit percé à des coordonnées définies pour éviter cette dernière et être posi-
tionné au niveau de la zone tumorale, soit aux mêmes coordonnées précédentes utilisées
pour les rats sains. Pour chaque rat porteur d’un gliome C6, la pose de la canule a été
effectuée à J14.
La vis et la canule ont ensuite été fixées sur le crâne avec du ciment dentaire (Dentalon
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Plus, Kulzer, Allemagne). La vis en plastique a permis d’augmenter l’adhérence du ciment
sur le crâne et ainsi consolider la fixation de la canule.
Après la chirurgie, les rats ont été logés individuellement et ont reçu des doses, par voie
sous-cutanée, de buprénorphine (0.05 mg/kg), toutes les 12 heures pendant 48 heures.

Figure 4.4. Canule positionnée par chirurgie stéréotaxique nécessaire à l’implantation
de la micro-antenne RMN dans le tissu cérébral. Un fil bleu a été inséré dans le bouchon
afin que ce dernier soit plus facilement identifiable lors de son retrait.

Une coupe coronale et une coupe sagittale d’images IRM anatomiques pondérées T2 ac-
quises avec les antennes conventionnelles externes 16 jours après l’injection des cellules
C6 et 2 jours après la pose de la canule par chirurgie stéréotaxique chez un rat porteur
d’un gliome C6 sont présentées à la figure 4.5. Les images IRM ont été acquises avec
une séquence Turbo-RARE et des paramètres identiques à ceux utilisés lors du suivi de
la croissance tumorale.

Figure 4.5. Coupes coronale et sagittale d’images IRM pondérées T2 acquises 16 jours
après l’implantation des cellules C6 et 2 jours après la pose de la canule par chirurgie
stéréotaxique chez un rat porteur d’un gliome C6 apparaissant en hypersignal.

126



4.2. Matériel et méthodes

4.2.3 Protocole d’IRM et de SRM

Système RMN préclinique

Toutes les acquisitions RMN ont été réalisées sur un système RMN préclinique Bruker
doté d’un champ magnétique statique de 7 T (BioSpec 70/20, Bruker Biospin, Ettlingen,
Allemagne) associé au logiciel ParaVision 6.0.1 et géré par l’UAR 3767 de l’Institut de
Bio-Imagerie de Bordeaux (IBIO).
Pour l’émission RF, tout comme pour les expériences in vitro présentées dans le cha-
pitre 3, l’antenne volumique en quadrature possédant un diamètre intérieur de 86 mm
a été utilisée afin d’avoir une excitation homogène sur l’ensemble du volume étudié. La
micro-antenne RMN implantée a été centrée et positionnée verticalement dans l’antenne
volumique, la droite normale à la surface elliptique de la micro-antenne RMN étant placée
perpendiculairement au champ magnétique statique ~B0.
Des détails sur l’implantation de la micro-antenne RMN sont donnés ci-dessous et rappe-
lons que la micro-antenne RMN utilisée pour la totalité des expériences in vivo a été la
micro-antenne « loop » ayant un volume de détection de 1 µL.

Positionnement des animaux

Les expériences RMN ont eu lieu 2 jours après la chirurgie de la pose de la canule et
ont été réalisées sous anesthésie générale.
L’induction de l’anesthésie a été effectuée avec 4% d’isoflurane dans un mélange d’air/O2

(70/30). Les animaux ont ensuite été placés dans le berceau du système RMN préclinique
en étant maintenus endormis avec 1.5-2% d’isoflurane à l’aide d’un masque facial et la
tête a été immobilisée par des barres d’oreilles.
Une fois les animaux correctement positionnés, le bouchon de la canule a été retiré tout
en portant une vigilance sur la survenue éventuelle d’une hémorragie mettant fin à l’ex-
périence in vivo, puis la micro-antenne RMN a été insérée dans la canule. Seule la boucle
de détection a été implantée dans la région d’intérêt, le cortex somatosensoriel primaire
(S1HL) pour les animaux sains et la tumeur cérébrale, le gliome C6, pour les animaux
pathologiques.
Ensuite, la micro-antenne RMN implantée a été accordée et adaptée par le réglage des
condensateurs variables d’accord et d’adaptation et le berceau a été déplacé à l’intérieur
de l’aimant afin de positionner la micro-antenne RMN implantée à l’isocentre magnétique.
Un système chauffant par circuit d’eau chaude a permis de maintenir la température cor-
porelle de l’animal autour de 37°C et la fréquence et l’amplitude respiratoires ont été
surveillées tout au long des acquisitions afin de contrôler la profondeur de l’anesthésie et
enregistrer l’état physique de l’animal.
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Figure 4.6. Positionnement d’un rat dans le berceau du système RMN préclinique et
après implantation de la micro-antenne RMN. La tête a été maintenue immobile par des
barres d’oreilles (en rouge).

Séquences d’imagerie et de spectroscopie RMN

Acquisitions avec l’antenne volumique Bruker en réception RF :
Suite à l’insertion de la micro-antenne RMN implantable dans le tissu cérébral d’intérêt

et préalablement aux acquisitions effectuées avec cette dernière, des images anatomiques
pondérées T2 ont été acquises avec l’antenne volumique Bruker afin de vérifier le bon
positionnement de la micro-antenne RMN et la possible survenue d’une hémorragie suite
à la rupture d’un vaisseau lors de l’implantation.
Pour cela, une séquence Turbo-RARE a été utilisée avec les paramètres suivants : TR/TE
= 2500/33 ms, 15 coupes de 0.8 mm d’épaisseur avec un FOV de 35 × 35 mm2 et une
taille de voxels égale à 136 × 136 × 800 µm3. La durée de l’acquisition était de 2 min 40
s.

Acquisitions avec la micro-antenne RMN implantée en réception RF :
La séquence PRESS (cf paragraphe 2.1.3.2) a été utilisée pour l’acquisition des

données spectroscopiques in vivo avec la micro-antenne RMN implantable et avec les pa-
ramètres suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms, taille du voxel = 2 × 4 × 2 mm3, nombre
d’accumulations = 256 ou 512, durée de l’acquisition = 8 min 32 s ou 17 min 04 s.
Le module VAPOR (cf paragraphe 2.1.3.2) a été employé pour la suppression du signal
de l’eau avec une bande passante de 150 Hz. Un ajustement manuel des gains des im-
pulsions de la suppression de l’eau a été effectué pour chaque acquisition afin d’optimiser
cette dernière.
L’étape de compensation et de correction des inhomogénéités du champ magnétique sta-
tique ~B0 appelée shim a été faite de manière automatique (premier et second ordre) et la
fréquence a été ajustée avant chaque acquisition.
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Pour faciliter le positionnement du voxel d’intérêt de la séquence de spectroscopie mono-
voxel décrite précédemment, des images IRM ont été acquises avec la micro-antenne RMN
implantée.
Une séquence FLASH (pour Fast Low Angle SHot, en anglais) a été utilisée pour acquérir
des images pondérées T1 et avec les paramètres suivants : TR/TE = 200/3.5 ms, 5 coupes
de 0.8 mm d’épaisseur avec un FOV de 10 × 10 mm2 et une taille de voxels égale à 39 ×
39 × 800 µm3. La durée de l’acquisition était de 2 min 52 s.
Une séquence ZTE, identique à celle utilisée pour les expériences in vitro, a aussi été
effectuée.

Pour finir, des images anatomiques pondérées T1 à haute résolution spatiale ont été ac-
quises avec une séquence FLASH et avec les paramètres suivants : TR/TE = 200/3.5 ms,
5 coupes de 0.5 mm d’épaisseur avec un FOV de 10 × 10 mm2 et une taille de voxels
égale à 33 × 33 × 500 µm3. La durée de l’acquisition était de 26 min 40 s.

4.2.4 Traitement des données spectroscopiques

Le traitement des données spectroscopiques est une étape cruciale de la SRM et peut
être scindé en deux grandes parties : une partie de pré-traitements et une partie d’iden-
tification et de quantification spectrales.
En effet, les signaux SRM in vivo peuvent être affectés par quelques limitations (présence
du signal résiduel de l’eau, faibles concentrations des métabolites observés, chevauchement
des résonances des métabolites d’intérêt et des résonances des macromolécules, mouve-
ments physiologiques,...) entraînant une diminution de la qualité des données et ainsi des
erreurs sur la quantification.

Au cours de cette thèse, nous avons choisi d’utiliser le logiciel jMRUI (pour java-based MR
User Interface, en anglais) [Stefan et al. (2009)] pour effectuer les étapes de pré-traitements
et d’identification et de quantification spectrales décrites dans les paragraphes suivants.

4.2.4.1 Étape de pré-traitements

Il existe une variété de méthodes de pré-traitements pouvant considérablement amé-
liorer la qualité des signaux en SRM.

Les méthodes de pré-traitements typiques et qui ont été utilisées dans ces travaux sont
brièvement décrites ci-dessous :

• Correction de la phase :
Idéalement, les spectres RMN devraient avoir une phase nulle mais le délai entre
l’excitation et la détection, la variation de l’angle de basculement et les déphasages
du filtre utilisé pour réduire le bruit en dehors de la largeur de la bande spectrale
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produisent différentes distorsions de la phase [Chen et al. (2002)].
En guise de solutions, des approches de correction de la phase ont été utilisées pour
améliorer la visualisation et l’analyse spectrale. En pratique, la correction de la
phase se compose de deux éléments, l’un dépendant de la fréquence (phase d’ordre
1) et l’autre indépendant de la fréquence (phase d’ordre 0). La correction de la phase
d’ordre 0 consiste à multiplier le spectre complexe par un facteur de phase complexe
égal à la phase initiale de la FID [Jiru (2008)]. L’ajustement de la phase d’ordre 1
correspond à la modification du temps du début du signal RMN en supposant alors
que la FID ne commencerait plus au temps t=0 [Chen et al. (2002)].
Visuellement, sur le spectre RMN, la correction de la phase se traduit par l’obtention
de signaux de résonance symétriques et positifs. Généralement, le signal de l’eau
possédant une plus grande amplitude que les signaux de résonance des métabolites
cérébraux est utilisé comme repère visuel.
Le logiciel jMRUI permet de faire des corrections manuelles ou automatiques.

Figure 4.7. Correction manuelle de la phase d’ordre 0 effectuée par jMRUI d’un spectre
RMN 1H in vivo représentatif du tissu cérébral de rat sain acquis avec la micro-antenne
RMN (volume de détection = 1 µL) et avec une séquence PRESS (TR/TE = 2000/15.266
ms, suppression de l’eau = VAPOR, 512 accumulations, temps d’acquisition = 17 min 04
s).

• Suppression du signal résiduel de l’eau :
Malgré la technique utilisée, VAPOR (cf. paragrahe 2.1.3.2), permettant d’atté-
nuer fortement le signal de l’eau, il subsiste quasi-systématiquement, sur les spectres
RMN 1H, un signal résiduel de l’eau se traduisant par un pic d’amplitude plus ou
moins élevée à 4.7 ppm pouvant perturber les étapes d’identification et de quantifi-
cation spectrales.
Une technique efficace utilisée pour la suppression de ce signal résiduel et disponible
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sur jMRUI est l’algorithme HLSVD (pour Hankel Lanczos Singular Value Decompo-
sition, en anglais) [Vanhamme et al. (1998); Laudadio et al. (2002)]. Cette méthode
se base sur une décomposition du signal RMN en valeurs singulières. Toutes les
composantes identifiées comme appartenant à la région fréquentielle de l’eau sont
soustraites du signal.

Figure 4.8. Suppression du signal résiduel de l’eau par la technique HLSVD du spectre
RMN 1H dont la phase a été précédemment corrigée.

• Apodisation :
L’apodisation est un pré-traitement permettant un gain important en termes de
RSB avec, cependant, une diminution négligeable de la résolution spectrale [Bartha
et al. (1999)].
La réduction du bruit post-acquisition par le biais du traitement du signal est ap-
pelée débruitage. L’application de filtres apodiseurs est devenue la méthode de ré-
férence pour débruiter le signal RMN. Elle consiste à multiplier la FID par une
fonction/filtre qui peut être une fonction décroissante lorentzienne, une fonction
exponentielle simple, une fonction gaussienne ou une fonction sinusoïdale. Cette
technique peut aussi être utilisée pour éliminer les artefacts de troncature qui sont
présents lorsque la FID est tronquée.
Par le logiciel jMRUI, nous avons utilisé une apodisation lorentzienne. La constante
d’apodisation, choisie par l’utilisateur, a été comprise entre 5 et 7 Hz en fonction de
la qualité spectrale (RSB et résolution spectrale) initiale des spectres RMN traités.
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Figure 4.9. Apodisation lorentzienne avec une constante d’apodisation de 5 Hz du spectre
RMN précédent.

• Estimation et correction de la ligne de base :
Les spectres RMN in vivo sont également affectés par la présence de signaux très
larges provenant des lipides et des macromolécules (ayant des valeurs de temps de
relaxation T∗2 très courtes) formant une ligne de base distordue (aussi appelée base-
line, en anglais) s’étalant sur tout le spectre. Les contributions macromoléculaires
et lipidiques peuvent fournir des informations cliniques importantes et pertinentes,
si elles sont correctement évaluées [Hofmann et al. (2001)], mais peuvent également
être responsables de nombreuses erreurs lors de l’étape de la quantification.
Il existe alors différents moyens de supprimer cette ligne de base afin de faciliter
cette dernière. Elle peut être supprimée pendant l’acquisition des données en utili-
sant des séquences spécifiques d’inversion-récupération [Knight-Scott (1999)] ou en
se basant sur la relaxation T2 en augmentant le TE [Kreis et al. (1993)].
La ligne de base peut également être estimée et corrigée lors d’une étape de pré-
traitement. Une approche directe et efficace est la troncature des points initiaux de
la FID [Ratiney et al. (2005a)]. Le signal de la ligne de base s’atténuant très rapi-
dement, la suppression de la partie initiale de la FID entraîne alors une suppression
des composantes de cette dernière. Cette méthode est disponible sur jMRUI et est
intégrée dans l’algorithme de quantification décrit dans le paragraphe 4.2.4.2 et
utilisé dans ces travaux.

4.2.4.2 Étape d’identification et de quantification spectrales

Le logiciel jMRUI possède deux principaux algorithmes d’analyse quantitative des
spectres RMN qui sont l’algorithme AMARES (pour Advanced Method for Accurate, Ro-
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bust, and Efficient Spectral fitting, en anglais) [Vanhamme et al. (1997)] et l’algorithme
QUEST (pour QUantum ESTimation, en anglais) [Ratiney et al. (2005b)].
Ce dernier a été utilisé tout au long de cette thèse et c’est pourquoi nous détaillons uni-
quement les principes de l’algorithme QUEST.
L’algorithme QUEST est une approche se basant sur des connaissances préalables en uti-
lisant des ensembles de bases de métabolites simulées ou empiriques.
Elle est fondée sur une approche semi-paramétrique et l’estimation des résonances des
métabolites repose sur un modèle dont les paramètres sont optimisés par minimisation
des moindres carrées. Le modèle est produit soit par une simulation ou soit par une me-
sure in vitro de la signature spectrale de chaque métabolite en fonction des paramètres
d’acquisitions.
Dans nos travaux, nous avons utilisé une base de données de métabolites simulée par le
module NMRScope-B (pour NMR Spectra Calculation using OPErators-Brno, en anglais)
de jMRUI et qui repose sur une approche par mécanique quantique [Starcuk et al. (2008)].
Elle prend en compte les paramètres d’acquisitions in vivo (TE, TR, intensité du champ
magnétique statique, fréquence d’échantillonage et nombre de points) afin de simuler pré-
cisément les caractéristiques des métabolites (nombre de spins, déplacements chimiques
et couplages scalaires).
11 métabolites (NAA, NAAG, Cho, PCho, Cr, PCr, Glu, Gln, Lac, mI et Tau) ont été
inclus dans notre base de données pour le protocole expérimental défini dans le para-
graphe 4.2.3 (séquence PRESS, TE = 15.266 ms, TR = 2000 ms, bande passante de
3301 Hz, 2048 points). Les différents spectres de l’ensemble des métabolites simulés sont
affichés à la figure 4.10.
Les autres métabolites, présentés dans le paragraphe 2.1.3.3, ayant une concentration
relativement faible et des résonances se chevauchant avec d’autres résonances de méta-
bolites ayant des concentrations plus élevées n’ont pas été simulés (Ala, GABA, Asp et
Glc).

133



4.2. Matériel et méthodes

Figure 4.10. Signaux de l’ensemble des métabolites simulés par mécanique quantique
avec le module NMRScope-B pour une acquisition spectroscopique in vivo effectuée avec
une séquence PRESS à 7 T (TR = 2000 ms, TE = 15.266 ms, bande passante = 3301 Hz,
nombre de points = 2048).

L’estimation de la ligne de base (cf. paragraphe 4.2.4.1), intégrée dans l’algorithme
QUEST, a été réalisée via une procédure non-paramétrique basée sur les valeurs courtes
des temps de relaxation T∗2 des macromolécules et des lipides. L’algorithme QUEST sup-
pose que le signal parasite de la ligne de base est présent uniquement dans les premiers
points de la FID.

L’approche de l’estimation de la ligne de base contenue dans l’algorithme QUEST est
appelée « Subtract » et la procédure complète comportant l’étape de l’estimation et de
la correction de la ligne de base et l’étape de la quantification est appelée « Subtract-
QUEST ».

Pour résumer, la procédure « Subtract-QUEST » a été composée des étapes suivantes :

• Troncature des points initiaux de la FID (15-25 points) qui contiennent la contri-
bution macromoléculaire et lipidique.

• Estimation des caractéristiques des métabolites à partir du signal tronqué avec une
base de données des métabolites ne contenant pas les signaux de résonance des
lipides et des macromolécules.
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• Reconstruction du signal non tronqué en utilisant les caractéristiques estimées des
différents métabolites et soustraction de la FID pour obtenir le signal bruité macro-
moléculaire et lipidique.

• Modélisation du signal macromoléculaire et lipidique par une somme de sinusoïdes
amorties exponentiellement en utilisant un algorithme de décomposition en valeurs
singulières.

• Soustraction du signal macromoléculaire et lipidique modélisé de la FID et quanti-
fication du signal résultant.

La figure suivante illustre le résultat de la quantification par l’algorithme Subtract-QUEST
d’un exemple de spectre RMN 1H in vivo représentatif du tissu cérébral de rat sain acquis
avec la micro-antenne RMN implantable et pré-traité par le logiciel jMRUI (correction de
la phase, suppression du signal résiduel de l’eau et apodisation lorentzienne de 5 Hz).

Figure 4.11. Résultat de la quantification par l’algorithme Subtract-QUEST en utilisant
la base de métabolites simulés. De bas en haut : exemple d’un spectre RMN original in vivo
du tissu cérébral de rat sain acquis avec la micro-antenne RMN à 7 T et superposition du
spectre estimé (en bleu foncé) ; spectre et ligne de base (ligne bleue en pointillés) estimés ;
signaux des métabolites simulés (exemple du signal du NAA) ; résidu.
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La quantification par l’algorithme Subtract-QUEST a également fourni les bornes de
Cramér-Rao permettant l’évaluation de la fiabilité des estimations des amplitudes et donc
des concentrations des différents métabolites.
En effet, S. Cavassila proposa, en 2001, l’utilisation de ces bornes (appelées aussi CRLB
pour Cramér-Rao Lower Bounds, en anglais) pour évaluer l’erreur sur l’estimation des
concentrations en déterminant la limite inférieure des variances des paramètres estimés
par un estimateur sans biais [Cavassila et al. (2000, 2001)].
La valeur de la borne de Cramér-Rao est directement dépendante du niveau de bruit du
signal et est proportionnelle à l’écart-type de ce dernier confirmant ainsi le fait que la
présence de bruit rend l’étape de quantification plus délicate et avec des erreurs sur les
estimations plus fréquentes.
Un seuil maximal de 20% pour la borne CRLB est souvent utilisé dans la littérature
portant sur la quantification des signaux de SRM. Cette valeur a été arbitrairement choisie
par S. W. Provencher lorsqu’il développa un autre logiciel pour la quantification des
données spectroscopiques, LCModel [Provencher (2001)].
Bien qu’il soit discutable, ce seuil permet de rejeter les estimations trop imprécises et a
été utilisé pour les quantifications de cette étude.

4.3 Résultats et discussion

4.3.1 Expériences spectroscopiques sur des cerveaux d’animaux
sains

Dans un premier temps, des expériences sur des cerveaux de rats sains ont été effectuées
afin d’étudier le caractère reproductible et fiable des mesures spectroscopiques in vivo
obtenues avec les micro-antennes RMN implantables.
La qualité spectrale, généralement définie par la résolution spectrale (largeur à mi-hauteur
en Hz ou FWHM pour Full Width at Half Maximum, en anglais) et le RSB, a été analysée
pour chaque spectre acquis avec les micro-antennes RMN.
De plus, l’influence de l’introduction intracérébrale de la micro-antenne RMN implantable
sur le profil métabolique du tissu sain obtenu avec cette dernière a été examinée. Pour
cela, les estimations des concentrations des métabolites obtenues suite à des acquisitions
spectroscopiques in vivo réalisées avec les micro-antennes RMN ont été comparées avec
des estimations obtenues suite à des acquisitions spectroscopiques in vivo réalisées avec
des antennes conventionnelles externes.

La figure 4.12 représente une image anatomique pondérée T2 acquise avec les antennes
conventionnelles externes illustrant le positionnement de la micro-antenne RMN implan-
table dans un cerveau de rat sain et celui du voxel d’acquisition de la séquence de spec-
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troscopie localisée PRESS (en rouge).

Figure 4.12. Visualisation de la micro-antenne RMN implantée et du voxel d’acquisition
de la séquence de spectroscopie PRESS (en rouge) sur une image anatomique pondérée T2
du cerveau de rat sain. La micro-antenne RMN est située dans le cortex somatosensoriel
primaire (S1HL).

Cet exemple d’image IRM pondérée T2 a permis de contrôler le bon positionnement de
la micro-antenne RMN implantable, c’est-à-dire dans le cortex somatosensoriel primaire
(S1HF), et l’absence d’hémorragie causée par la rupture de vaisseaux sanguins lors de
l’implantation.

La figure 4.13 présente un spectre RMN 1H in vivo représentatif du tissu cérébral de rat
sain acquis avec la micro-antenne RMN implantable ayant un volume de détection de 1
µL.
Les pré-traitements effectués pour cet exemple de spectre RMN ont été la correction de
la phase, la suppression du signal résiduel de l’eau et une apodisation lorentzienne avec
une constante d’apodisation de 5 Hz.

L’identification spectrale des métabolites cérébraux réalisée en fonction des caractéris-
tiques énumérées dans les travaux de Govindaraju et al. (2000) a permis de distinguer
les signaux de résonance suivants : tCho (choline totale = phosphorylcholine (PCho)
+ choline libre (Cho)), tCr (créatine totale = phosphocréatine (PCr) + créatine (Cr)),
tNAA (N-acétylaspartate total = N-acétylaspartate (NAA) + N-acétylaspartylglutamate
(NAAG)), Gln (glutamine), Glu (glutamate), mI (myo-inositol), Tau (taurine), Lac (lac-
tate), Glx (complexe glutamine (Gln) + glutamate (Glu)) et MM (macromolécules).

137



4.3. Résultats et discussion

Figure 4.13. Spectre RMN 1H in vivo représentatif du tissu cérébral de rat sain acquis
avec la micro-antenne RMN à 7 T et en utilisant une séquence de spectroscopie PRESS
(TR/TE = 2000/15.266 ms, 256 accumulations, durée de l’acquisition = 8 min 32 s) après
une étape de pré-traitements effectuée par jMRUI (correction de la phase, suppression du
signal résiduel de l’eau et apodisation lorentzienne de 5 Hz). Signaux : tCho : choline
totale, tCr : créatine totale, tNAA : NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx :
complexe glutamine (Gln) + glutamate (Glu), Lac : lactate, MM : macromolécules.

Étude de la qualité spectrale des spectres RMN 1H in vivo acquis avec les micro-antennes
RMN implantables

12 spectres RMN 1H in vivo du tissu cérébral de rats sains ont pu être acquis et
analysés.

Sur les 20 rats sains initialement prévus, 8 ont été exclus de l’étude pour les raisons
suivantes : décollement de la canule avant l’expérience (3 animaux), hémorragie lors du
retrait du bouchon de la canule (2 animaux), présence de sang suite à l’implantation de
la micro-antenne RMN impactant fortement la qualité spectrale (3 animaux).

Les valeurs moyennes des FWMHs et des RSBs et les écarts-types associés de 5 résonances
(tNAA - 2.01 ppm, tCr - 3.03 ppm, tCho - 3.20 ppm, Glx - 3.74 ppm, tCr - 3.91 ppm) des
12 spectres RMN acquis avec les micro-antennes RMN implantables sont données dans le
tableau 4.1.
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Tableau 4.1 – Valeurs moyennes et écarts-types des FWHMs et des RSBs des 5 résonances
(tNAA, tCr, tCho et Glx).

FWHM +/- écart-type [Hz] RSB +/- écart-type

tNAA - 2.01 ppm 16 +/- 2 28 +/- 6

tCr - 3.03 ppm 15 +/- 1 20 +/- 3

tCho - 3.20 ppm 25 +/- 3 14 +/- 4

Glx - 3.74 ppm 19 +/- 2 18 +/- 5

tCr - 3.91 ppm 17 +/- 2 17 +/- 3

A titre de comparaison, 5 spectres RMN 1H in vivo du tissu cérébral de rats sains ont été
acquis avec les antennes conventionnelles externes (l’antenne volumique en quadrature a
été utilisée en émission RF et l’antenne surfacique en réseau phasé 2 × 2 éléments en
réception RF) et avec les mêmes paramètres d’acquisitions (séquence PRESS, TR/TE =
2000/15.266 ms, 256 accumulations, durée de l’acquisition = 8 min 32 s).
Les valeurs moyennes des FWHMs étaient alors de 21 +/- 4 Hz, 20 +/- 2 Hz, 27 +/- 3
Hz, 20 +/- 2 Hz et 20 +/-3 Hz pour les résonances de tNAA (2.01 ppm), de tCr (3.03
ppm), de tCho (3.20 ppm), de Glx (3.74 ppm) et de tCr (3.91 ppm), respectivement.
Un histogramme comparatif des valeurs moyennes des FWHMs obtenues lors des acqui-
sitions spectroscopiques effectuées avec l’antenne surfacique conventionnelle externe en
réception RF et lors des acquisitions spectroscopiques effectuées avec les micro-antennes
RMN implantables en réception RF est présenté ci-dessous.

Figure 4.14. Valeurs moyennes et écarts-types associés des FWHMs des 5 résonances
pour des acquisitions effectuées avec l’antenne surfacique externe (n = 5, barres blanches)
et pour des acquisitions effectuées avec les micro-antennes RMN implantées (n = 12,
barres grises).
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Nous avons alors observé une légère amélioration des valeurs moyennes des FWHMs des 5
résonances (tNAA, tCr, tCho et Glx) lors des acquisitions spectroscopiques effectuées avec
les micro-antennes RMN implantables. Cette amélioration a pu probablement s’expliquer
par le plus petit volume de détection de ces dernières et donc par des inhomogénéités de
champ magnétique réduites.
L’obtention de ces valeurs de FHMWs a aussi permis de mettre en évidence l’absence de
distorsions du champ magnétique induites par les différences de susceptibilité magnétique
entre le cuivre, matériau constitutif des micro-antennes RMN implantables, et le tissu
cérébral pouvant alors entraîner un élargissement des résonances (cf. paragraphe 3.1.2).

Ainsi, nous en avons conclu que les spectres RMN 1H in vivo acquis avec les micro-
antennes RMN implantables possédaient une qualité spectrale tout à fait similaire à celle
pouvant être obtenue lors de l’utilisation d’antennes conventionnelles externes.

Étude de la reproductibilité et de la fiabilité des mesures spectroscopiques in vivo effec-
tuées avec les micro-antennes RMN implantables

Les 12 spectres RMN 1H in vivo du tissu cérébral de rats sains ont ensuite été quan-
tifiés par le logiciel jMRUI et en suivant les étapes décrites dans le paragraphe 4.2.4.2.
Une estimation de la concentration a été considérée comme pertinente lorsque la CRLB
était inférieure à 20%. En appliquant ce critère, seuls le lactate et le NAAG ont été exclus
des résultats de la quantification. Ils possédaient, en effet, pour certains animaux, une
CRLB supérieure à 50%.
Les valeurs estimées des concentrations des métabolites ont été établies proportionnelle-
ment à la concentration de la créatine totale (tCr = PCr + Cr) utilisée comme référence
interne avec une valeur de 8.5 mmol/kgww [Tkác et al. (2003)].
La figure suivante présente les valeurs moyennes et les écarts-types associés des estimations
pertinentes des concentrations des différents métabolites (Cho, Cr, Glu, Gln, mI, NAA,
PCr, PCho, et Tau) obtenues par la procédure Subtract-QUEST à partir des données
spectroscopiques des 12 rats. A ce stade d’analyse, les écarts-types ont pu alors révéler
certains biais de quantification introduits par la faible différence de qualité spectrale des
divers spectres RMN et des différences métaboliques interindividuelles.
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Figure 4.15. Valeurs moyennes et écarts-types associés des estimations des concentra-
tions des différents métabolites obtenues par la procédure Subtract-QUEST du logiciel
jMRUI à partir des données spectroscopiques des 12 rats sains. La créatine totale (tCr =
PCr + Cr) a été utilisée comme référence et ne comporte donc pas d’écart-type.

Nous avons pu remarquer que la grande majorité des écarts-types étaient relativement
faibles indiquant une bonne homogénéité et donc une bonne reproductibilité des esti-
mations des concentrations des différents métabolites cérébraux obtenues à la suite des
acquisitions spectroscopiques in vivo effectuées avec les micro-antennes RMN implan-
tables. Cependant, nous avons également remarqué que les écarts-types des estimations
des concentrations de Cho et de PCho étaient relativement importantes par rapport à
la moyenne de ces deux estimations. Cela a pu s’expliquer par la superposition de ces
deux résonances avec celle de la taurine et des biais d’identification et de quantification
spectrales alors introduits.

De plus, afin d’évaluer le maintien de l’intégrité du tissu cérébral suite à l’implantation de
la micro-antenne RMN, nous avons choisi de comparer les valeurs précédemment obtenues
avec les micro-antennes RMN avec celles obtenues avec des antennes conventionnelles ex-
ternes dans les travaux de Doblas et al. (2012). Les plages des valeurs des concentrations
des métabolites cérébraux chez le petit animal couramment indiquées dans la littérature
figurent également dans le tableau ci-dessous [De Graaf (1998)]. L’estimation de la concen-
tration du lactate (Lac), bien que classée non pertinente par le critère des CRLBs, a été
rajoutée dans le tableau suivant.
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Tableau 4.2 – Valeurs moyennes et écarts-types associés des estimations des concentra-
tions des métabolites cérébraux chez des rats sains et valeurs obtenues dans la littérature
(mmol/kgww).

.

Métabolite Étude
Littérature

Doblas et al. (2012)

Plage de valeurs

De Graaf (1998)

tCr 8.5 +/- 0.0 7.5 +/- 0.7 4.2 - 10.2

NAA 8.3 +/- 1.8 5.7 +/- 1.1 7.8 - 12

tCho 2.0 +/- 0.5 1.6 +/- 0.1 0.2 - 2.2

mI 3.9 +/- 0.5 4.6 +/- 1.5 4.0 - 9.0

Gln 5.7 +/- 1.4 4.9 +/- 1.9 3.0 - 6.0

Glu 12.3 +/- 3.1 11.5 +/- 1.3 6.0 - 12.2

Tau 4.0 +/- 1.0 7.6 +/- 1.3 3.0 - 6.0

Lac 0.6 +/- 0.7 0.0 +/- 0.0 0.1 - 1.0

Nous avons alors constaté que les estimations des concentrations des principaux métabo-
lites cérébraux obtenues suite à des acquisitions spectroscopiques in vivo effectuées avec
les micro-antennes RMN implantables étaient en accord avec les estimations obtenues
suite à des acquisitions spectroscopiques in vivo réalisées avec des antennes convention-
nelles externes et rapportées dans la littérature.
Cela a ainsi démontré que le métabolisme et la fonctionnalité du tissu cérébral sain analysé
ont été maintenus après l’implantation de la micro-antenne RMN confirmant son aspect
invasif à minima.
Le délai relativement rapide (de l’ordre d’une heure) entre l’implantation de la micro-
antenne RMN dans le tissu cérébral d’intérêt et l’acquisition des données spectroscopiques
in vivo a permis de s’affranchir de l’observation des modifications métaboliques causées
par la réponse biologique cérébrale.
Quelques études, portant notamment sur l’analyse de la réponse tissulaire suite à une im-
plantation chronique de différents dispositifs [Szarowski et al. (2003); Biran et al. (2005);
Winslow & Tresco (2009)], ont explicité les différentes phases constitutives de la réponse
biologique. Ces dernières sont l’hémostase, l’inflammation, la cicatrisation et la recons-
truction tissulaire. Il a également été rapporté qu’il est nécessaire de toujours différencier
les processus à court terme et ceux à long terme dans l’évaluation de la réponse tissulaire
suite à une implantation.
Dans notre cas, seuls les processus à court terme ont pu intervenir lors de l’acquisition
des données de SRM 1H in vivo avec les micro-antennes RMN implantables. Le principal
effet à court terme de l’implantation de la micro-antenne RMN dans le tissu cérébral a
été l’hémostase. Cette phase a, en effet, débuté dès que la micro-antenne RMN a été insé-
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rée dans le tissu cérébral causant une rupture de la BHE et de quelques petits vaisseaux
sanguins. L’hémostase possède une durée comprise entre quelques secondes et plusieurs
heures et est caractérisée par la libération de sérum et de cellules sanguines. La phase
inflammatoire, qui se déclenche plusieurs heures après l’implantation et par la libération
de signaux inflammatoires et qui est notamment caractérisée par une augmentation de la
résonance des composés à choline (tCho) et de la résonance du lactate (Lac), n’a pas été
observée.
Il est également important de souligner que même avec une micro-antenne RMN implan-
tée durant une période beaucoup plus longue que celle utilisée lors des expériences RMN
de cette étude, le phénomène de cicatrisation et plus particulièrement la présence d’une
cicatrice gliale ne serait pas rédhibitoire comme cela peut être le cas lors de l’utilisation
de membranes de microdialyse [Hascup et al. (2009)]. En effet, le volume de détection
des micro-antennes RMN, estimé dans le chapitre 3, s’étend jusqu’à une certaine dis-
tance du fil de cuivre (quelques centaines de micromètres) où les tissus sont donc moins
susceptibles d’être impactés par l’implantation de la micro-antenne RMN.

Ainsi, cette première partie, réalisée sur des cerveaux d’animaux sains, a permis d’éva-
luer la faisabilité et le potentiel des micro-antennes RMN implantables dans l’acquisition
de données spectroscopiques in vivo sur des échantillons ayant un volume de l’ordre du
microlitre.
La fiabilité et la reproductibilité des données de SRM obtenues avec les micro-antennes
RMN implantées ont pu témoigner de leur caractère mini-invasif et du maintien de l’inté-
grité du tissu cérébral exploré après l’implantation et ouvre la porte à d’autres applications
in vivo comme l’étude de diverses pathologies cérébrales telles que les tumeurs.

4.3.2 Différenciations métaboliques et morphologiques entre le
tissu cérébral sain et le tissu cérébral tumoral

Suite à la précédente étude ayant permis d’évaluer la bonne reproductibilité et la
bonne fiabilité des mesures spectroscopiques in vivo obtenues avec les micro-antennes
RMN implantées uniquement sur des cerveaux de rats sains, nous avons choisi d’analyser
la capacité de ces dernières à différencier un tissu cérébral sain d’un tissu cérébral tumoral
sur des échantillons de faible volume.
Pour cela, des mesures spectroscopiques in vivo de cerveaux de rats porteurs d’un gliome
C6 ont été effectuées avec les micro-antennes RMN et traitées en suivant le protocole
décrit dans le paragraphe 4.2.
Une comparaison morphologique a également été réalisée suite à l’obtention d’images IRM
anatomiques à haute résolution spatiale avec les micro-antennes RMN implantées chez des
rats sains et chez des rats porteurs d’un gliome C6.
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Sur les 15 rats pathologiques initialement souhaités, 7 rats ont été exclus de l’étude pour
les raisons suivantes : absence de développement tumoral (6 animaux) et troubles de la
locomotion (1 animal).
Le volume moyen des tumeurs cérébrales des 8 rats de l’étude était d’environ 94 +/- 26
mm3. Les volumes tumoraux ont été obtenus en comptant le nombre de pixels contenus
dans le volume de la région d’intérêt de la tumeur sur les images anatomiques pondérées
T2 et en multipliant le tout par le volume d’un pixel. Ces images anatomiques pondérées
T2 ont été acquises 16 jours après l’injection des cellules C6 correspondant au jour de
l’implantation de la micro-antenne pour les acquisitions RMN (cf. paragraphe 4.2.1.3).

Différenciations métaboliques entre le tissu cérébral sain et le tissu cérébral tumoral

La figure 4.16 présente un exemple de spectre RMN 1H in vivo représentatif du tissu
d’un gliome C6 acquis avec la micro-antenne RMN ayant un volume de détection de 1 µL.
Les pré-traitements effectués pour cet exemple de spectre ont été la correction de la
phase, la suppression du signal résiduel de l’eau et une apodisation lorentzienne avec une
constante d’apodisation de 5 Hz.

Figure 4.16. Spectre RMN 1H in vivo représentatif du tissu d’un gliome C6 acquis
avec la micro-antenne RMN à 7 T et en utilisant une séquence de spectroscopie PRESS
(TR/TE = 2000/15.266 ms, 256 accumulations, durée de l’acquisition = 8 min 32 s) après
une étape de pré-traitements effectuée par jMRUI (correction de la phase, suppression du
signal résiduel de l’eau et apodisation lorentzienne de 5 Hz). Signaux : tCho : choline
totale, tCr : créatine totale, tNAA : NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx :
glutamine + glutamate, Lac : lactate.

Les valeurs moyennes des FWHMs et des RSBs des différents spectres RMN du tissu
tumoral acquis sur les 8 rats pathologiques inclus dans cette étude étaient de 19 +/- 3 Hz
et 18 +/-2, de 18 +/- 2 Hz et 31 +/- 5, de 19 +/-3 Hz et 16 +/- 2, et 21 +/-2 Hz et 17
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+/-2, pour les résonances de tCr (3.03 ppm), de tCho (3.20 ppm), de Glx (3.74 ppm) et
de tCr (3.91 ppm), respectivement.

Une comparaison qualitative du spectre typique 1H in vivo du tissu cérébral de rat sain
(figure 4.13) et du spectre typique 1H in vivo du tissu d’un gliome C6 (figure 4.16),
dont la superposition est illustrée à la figure 4.17, a alors montré des différences entre le
profil métabolique du tissu cérébral sain et le profil métabolique du tissu cérébral tumoral.
En effet, en présence d’un gliome C6, nous avons pu remarquer :
- une importante augmentation de l’amplitude du signal de résonance de la choline totale
(tCho) ;
- une importante augmentation de l’amplitude du signal de résonance du complexe lipides
+ lactate (Lac) ;
- une importante augmentation de l’amplitude du signal de résonance du myo-inositol
(mI) ;
- une importante diminution de l’amplitude du signal de résonance du N-acétylaspartate
total (tNAA) ;
- une faible diminution de l’amplitude du signal de résonance de la créatine totale (tCr) ;
- une augmentation de l’amplitude du signal de résonance de la taurine (Tau) ;
- et, une augmentation de l’amplitude du signal de résonance du complexe glutamine +
glutamate (Glx).

Figure 4.17. Superposition du spectre RMN 1H in vivo typique du tissu cérébral sain
(en bleu) et du spectre RMN 1H in vivo typique du tissu cérébral tumoral (en rouge). Les
deux spectres RMN ont été acquis avec les micro-antennes RMN implantables (volume
de détection = 1 µL). Signaux : tCho : choline totale, tCr : créatine totale, tNAA : NAA
total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx : glutamine + glutamate, Lac : lactate.
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Quelques-unes de ces premières observations spectrales étaient en accord avec celles rap-
portées dans la littérature et notamment dans les travaux de Coquery et al. (2015) sur le
modèle du gliome C6.
Certains métabolites précédemment cités ci-dessus représentent, en effet, par leurs fonc-
tions et rôles initiaux, des biomarqueurs caractéristiques d’un développement tumoral.
Une diminution de la concentration de tNAA, principal marqueur neuronal [Barker (2001)],
est généralement interprétée comme une perte ou un dysfonctionnement du tissu neuronal
sain [Vuori et al. (2004)], phénomène classiquement observé dans les pathologies tumo-
rales.
Une augmentation de la concentration des différents composés à choline (représentés par
l’abréviation tCho), impliqués dans la synthèse et la dégradation de la membrane, est
connue pour être un témoin de l’augmentation de la synthèse et du renouvellement mem-
branaire pendant la prolifération cellulaire. Il a également été constaté que la concentra-
tion de tCho était proportionnelle à la densité cellulaire de la tumeur [Gupta et al. (2001)]
et au degré d’infiltration de cette dernière dans le parenchyme cérébral sain [Croteau et al.
(2001)].
Une augmentation de la concentration des lipides et du lactate donnant lieu à une réso-
nance importante autour de 1.3 ppm est relativement courante en présence d’une tumeur
cérébrale. L’augmentation de la concentration du lactate est très probablement le résultat
d’une glycolyse anaérobie [Barker (2001)], bien qu’elle puisse également être causée par
une ischémie due à un flux sanguin insuffisant ou à la présence d’une nécrose tumorale.
L’observation d’une augmentation de la concentration des lipides est, quant à elle, asso-
ciée à la nécrose et à la dégradation des membranes cellulaires constituées principalement
de phospholipides [Howe et al. (2003)].
Une augmentation de la concentration du myo-inositol (mI) reflète la présence d’une pro-
lifération gliale. Les cellules gliales contiennent, en effet, des niveaux élevés de mI. La
concentration de mI serait principalement élevée dans les gliomes de grade II [Castillo
et al. (2000)].
Et, enfin, malgré le fait que la créatine soit souvent définie comme référence du fait de
sa concentration relativement stable, certaines études ont fait part d’une faible diminu-
tion de la concentration de cette dernière dans certains types de tumeurs cérébrales. Une
diminution de la créatine est souvent associée à une hypoxie et au caractère malin de la
tumeur. [Papanagiotou et al. (2007)]

Les 8 spectres RMN 1H in vivo du tissu cérébral de rats porteurs d’un gliome C6 ont
ensuite été quantifiés par le logiciel jMRUI et en suivant les étapes décrites dans le pa-
ragraphe 4.2.4.2.
Une estimation de la concentration a été considérée comme pertinente lorsque la CRLB
était inférieure à 20%. En appliquant ce critère, les estimations des concentrations de NAA
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et de NAAG ont été exclues des résultats de la quantification. Elles possédaient, en effet,
pour certains animaux, une CRLB supérieure à 50%. Cela peut notamment s’expliquer
par la forte diminution de l’amplitude du signal de résonance de tNAA entraînant un élar-
gissement de la résonance et ainsi des imprécisions sur l’identification et la quantification
spectrales.
Les valeurs estimées des concentrations des métabolites ont été établies proportionnel-
lement à l’amplitude du signal de résonance de la créatine totale (tCr = PCr + Cr)
utilisée comme référence interne avec une valeur de 8.5 mmol/kgww dans les expériences
spectroscopiques effectuées sur le tissu sain. Cela a pu être réalisé car le RSB (environ
2000) du signal de l’eau non supprimé obtenu suite à des acquisitions de SRM avec les
micro-antennes RMN implantables était quasiment similaire pour l’ensemble des spectres
RMN du tissu cérébral sain et des spectres RMN du tissu cérébral tumoral.
La figure suivante présente les valeurs moyennes et les écarts-types associés des estimations
pertinentes des concentrations des différents métabolites (Glu, Gln, Lac, mI, Tau, tCho et
tCr) obtenues par la procédure Subtract-QUEST à partir des données spectroscopiques
in vivo des 8 rats porteurs d’un gliome C6. Les écarts-types ont alors pu révéler les diffé-
rences du stade de développement tumoral de chaque rat pathologique et l’hétérogénéité
des gliomes C6.

Figure 4.18. Valeurs moyennes et écarts-types associés des estimations des concentra-
tions des différents métabolites obtenues par la procédure Subtract-QUEST du logiciel
jMRUI à partir des données spectroscopiques in vivo des 8 rats porteurs d’un gliome C6.

Le tableau suivant présente la comparaison des valeurs précédemment obtenues avec les
micro-antennes RMN avec celles obtenues avec des antennes conventionnelles externes
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dans les travaux de Doblas et al. (2012). L’estimation de la concentration de NAA, bien
que classée non pertinente par le critère des CRLBs, a été rajoutée dans le tableau suivant.

Tableau 4.3 – Valeurs moyennes et écarts-types associés des estimations des concentrations
des métabolites cérébraux chez des rats porteurs d’un gliome C6 et valeurs obtenues dans
la littérature (mmol/kgww).

.

Métabolite Étude
Littérature

Doblas et al. (2012)

tCr 8.1 +/- 1.5 4.0 +/- 1.0

NAA 2.3 +/- 3.1 1.3 +/- 1.6

tCho 7.5 +/- 0.5 2.1 +/- 1.0

mI 16.8 +/- 3.5 9.9 +/- 4.5

Gln 12.0 +/- 2.5 9.6 +/- 6.2

Glu 12.0 +/- 1.8 10.6 +/- 5.6

Tau 18.1 +/- 2.3 6.7 +/- 1.8

Lac 4.1 +/- 1.2 6.9 +/- 7.1

Les valeurs obtenues dans notre étude et dans celle de Doblas et al. (2012) ont été assez
différentes bien que la plupart des tendances des variations métaboliques observées entre
un tissu sain et un tissu tumoral aient été similaires.
En effet, dans les deux cas, nous avons observé, en présence d’un gliome C6, une diminution
de l’estimation des concentrations de NAA, de Glu et de tCr et une augmentation de
l’estimation des concentrations de tCho, de mI, de Gln et de Lac.
L’unique différence des tendances de variations a été sur l’estimation de la concentration
de la taurine (Tau). Nous avons, en effet, constaté, en présence d’un gliome C6, une
forte augmentation de l’estimation de la concentration de Tau (18.1 +/- 2.3 mmol/kgww

pour le tissu cérébral tumoral et 4.0 +/- 1.0 mmol/kgww pour le tissu cérébral sain)
malgré une diminution de cette concentration rapportée dans la littérature [Doblas et al.
(2012); Coquery et al. (2015)]. Bien que les précédentes études aient fait part d’une
diminution de la concentration de Tau en présence d’un gliome C6, une élévation de cette
dernière pourrait être liée à l’augmentation du tissu vasculaire au coeur de la tumeur ou
à son rôle protecteur en tant qu’osmorégulateur face à une agression [Oja & Saransaari
(1996)] notamment face à une prolifération cellulaire tumorale accrue [Cubillos et al.
(2006)]. Différents travaux ont également montré qu’une élévation de la taurine avaient
lieu dans des types de tumeurs cérébrales bien particuliers tels que les médulloblastomes,
les rétinoblastomes ou encore les tumeurs neuroectodermiques primitives [Moreno-Torres
et al. (2004); Verma et al. (2016)].

De plus, certains rapports de métabolites sont parfois utilisés lors d’études portant sur
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l’ensemble des pathologies cérébrales. Ils permettent, d’une part, de s’affranchir des li-
mitations de la quantification relative et, d’autre part, de mettre précisément en évi-
dence la tendance des variations métaboliques observées entre un tissu sain et un tissu
pathologique. Il s’agit principalement des rapports suivants : tCho/tCr, tNAA/tCr et
tCho/tNAA. D’autres rapports tels que mI/tCr et Glx/tCr peuvent aussi être étudiés.
Pour rappel, l’abréviation Glx représente la somme du glutamate (Glu) et de la glutamine
(Gln).
En oncologie, par exemple, ces rapports peuvent avoir un rôle fondamental dans la diffé-
renciation des tumeurs cérébrales [Fan et al. (2004)] et dans l’évaluation du grade tumoral
[Bulik et al. (2012)] et sont donc couramment utilisés.

Les précédents rapports ont alors été évalués à partir des amplitudes des résonances spec-
trales des métabolites obtenues avec les micro-antennes RMN implantables sur les 12
animaux sains et sur les 8 animaux porteurs d’un gliome C6 inclus dans cette étude. Les
différentes amplitudes des résonances ont été relevées par le logiciel TopSpin.
La figure 4.16 présente les valeurs moyennes et les écarts-types correspondants des rap-
ports suivants : tCho/tCr, tNAA/tCr, tCho/tNAA, mI/tCr et Glx/tCr, obtenus chez des
animaux sains et chez des animaux pathologiques.
Un test-t non apparié a été effectué, avec le logiciel de statistiques R, pour la comparaison
des différents rapports des métabolites entre les rats sains et les rats porteurs d’un gliome
C6 (* p < 0.05, ** p < 0.001, *** p < 0.0001).

Figure 4.19. Valeurs moyennes et écarts-types associés des différents ratios de métabo-
lites (tCho/tCr, tNAA/tCr, tCho/tNAA, mI/tCr et Glx/tCr) obtenus chez des rats sains
(n = 12, barres grises) et chez des rats porteurs d’un gliome C6 (n = 8, barres blanches)
suite à des acquisitions effectuées avec les micro-antennes RMN implantables (* p < 0.05,
** p < 0.001, *** p < 0.0001).
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En présence du gliome C6, nous avons pu, dès lors, constater des augmentations significa-
tives du rapport tCho/tCr (p < 0.001), du rapport tCho/tNAA (p < 0.001) et du rapport
mI/tCr (p < 0.05). Une diminution significative du rapport tNAA/tCr a également été
observée (p < 0.001).
L’évolution quantitative de ces différents rapports ont témoigné des précédentes observa-
tions spectrales et métaboliques obtenues en présence du tissu cérébral tumoral, c’est-à-
dire, une augmentation accrue du niveau de tCho et une diminution accrue du niveau de
tNAA. Une faible diminution du niveau de tCr et une augmentation plus importante du
niveau de mI ont témoigné de la légère augmentation significative (p < 0.05) du rapport
mI/tCr. La faible augmentation moyenne non significative du rapport Glx a pu s’expli-
quer par l’augmentation notable de l’estimation de Gln (5.7 +/- 1.4 mmol/kgww pour un
tissu cérébral sain et 12.0 +/- 2.5 mmol/kgww pour un tissu cérébral tumoral) et par les
diminutions relativement faibles des estimations de Glu et de tCr.

Différenciations morphologiques entre le tissu cérébral sain et le tissu cérébral tumoral

En plus des différences métaboliques entre le tissu cérébral sain et le tissu cérébral
tumoral, nous avons souhaité étudier les différences morphologiques potentiellement ac-
cessibles par l’utilisation des micro-antennes RMN implantables.
Pour cela, des images pondérées T1 haute-résolution ont été acquises avec les micro-
antennes RMN implantées dans le cortex des rats sains et dans le gliome C6 des rats
pathologiques et par l’utilisation d’une séquence FLASH dont les paramètres ont été pré-
cisés dans le paragraphe 4.2.3.

Trois coupes de l’image IRM sagittale pondérée T1 acquise avec la micro-antenne RMN
implantée du tissu cérébral sain sont affichées à la figure 4.20.

Figure 4.20. Image IRM sagittale pondérée T1 acquise avec la micro-antenne RMN du
tissu cérébral sain. La résolution spatiale était de 33 × 33 × 500 µm3. La flèche indique
la présence de l’os crânien en hyposignal.
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Nous avons pu visualiser différentes structures. L’os crânien notamment, est apparu en
hyposignal (désigné par la flèche) et le cortex cérébral sain a semblé être une structure
relativement homogène avec la présence de quelques petits vaisseaux apparaissant en
hypersignal. La structure en hypersignal présente au bout de la boucle de détection de
la micro-antenne RMN et observable sur les coupes n°2 et n°3 a été identifiée comme
étant le corps calleux. Il est, en effet, parfois arrivé que la boucle de détection d’une
longueur de 3 mm soit au contact avec le corps calleux. La profondeur de l’implantation
de la micro-antenne RMN implantable a pu être impactée par les incertitudes introduites
par les faibles variations de l’épaisseur de l’os crânien entre les différents rats inclus dans
l’étude.

La figure 4.21 représente trois coupes de l’image IRM sagittale pondérée T1 acquise avec
la micro-antenne RMN implantée du gliome C6.

Figure 4.21. Image IRM sagittale pondérée T1 acquise avec la micro-antenne RMN du
gliome C6. La résolution spatiale était de 33 × 33 × 500 µm3. La petite flèche indique la
présence d’une structure en hyposignal observable uniquement sur l’image IRM du tissu
cérébral tumoral et les deux grandes flèches indiquent la présence de la lésion causée par
l’aiguille lors de l’injection des cellules tumorales C6.

Nous avons pu, en comparaison avec l’image IRM du tissu cérébral sain, observer la
présence plus importante de structures en hypersignal et également la présence d’une
structure en hyposignal observable sur la coupe n°4 (désignée par la petite flèche). Dif-
férentes hypothèses ont été émises sur l’identification de cette dernière. Tout d’abord,
les gliomes C6 sont connus pour être un modèle de tumeurs cérébrales présentant une
forte hétérogénéité morphologique [Perus & Walsh (2019)] avec notamment la présence
de foyers nécrotiques qui peuvent alors apparaître en hyposignal sur des images pondé-
rées T1. De plus, une hémorragie survenue lors de l’implantation de la micro-antenne
RMN implantable dans le gliome C6 et causant la rupture de vaisseaux sanguins pourrait
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également correspondre à cette structure en hyposignal. Cependant, lors du retrait de la
micro-antenne RMN implantable, nous n’avons pas constaté la présence de sang ou de
caillots sanguins au niveau de la boucle de détection rendant moins probable la seconde
hypothèse d’une hémorragie causée lors de l’implantation de la micro-antenne RMN.
La lésion causée par l’aiguille utilisée lors de l’injection des cellules tumorales C6 a éga-
lement été visible en hyposignal sur les coupes n°3 et n°4. Désignée par les deux grandes
flèches sur l’image IRM de la figure précédente, elle est située à gauche de la micro-antenne
RMN et est de forme courbée.

Afin de mettre en évidence la différence de proportion des structures apparaissant en hy-
persignal sur les images précédentes du tissu cérébral sain et sur les images précédentes
du tissu cérébral tumoral, nous avons reconstruites ces dernières en utilisant l’algorithme
MIP (pour Maximal Intensity Projection, en anglais).
Cet algorithme est principalement utilisé lors de la reconstruction d’images d’angiographie
par résonance magnétique (ARM) [Persson et al. (2004)]. Il permet de réduire l’ensemble
des données 3D en une image 2D en projetant dans le plan de visualisation les voxels
d’intensité maximale.
L’algorithme MIP a permis d’obtenir une image 2D du tissu cérébral sain et une image 2D
du tissu cérébral tumoral représentant la projection des pixels d’intensité maximale des 5
coupes des images IRM précédentes obtenues avec les micro-antennes RMN implantables
ayant un volume de détection de 1 µL.
La figure 4.22 illustre ces deux images MIP 2D du tissu cérébral sain et du tissu cérébral
tumoral.

Figure 4.22. Images MIP 2D obtenues avec les micro-antennes RMN implantées (volume
de détection = 1 µL) du tissu cérébral sain (A) et du tissu cérébral tumoral (B). Différentes
zones en hyposignal sont visibles (os crânien (flèche courte) et fil de cuivre de la boucle
de détection de la micro-antenne RMN (flèche longue)).

152



4.4. Conclusion et perspectives

Nous avons pu, comme précédemment, constater la présence plus importante de struc-
tures ramifiées en hypersignal sur l’image 2D MIP du tissu cérébral tumoral.
Une hypothèse principale sur l’identification de ces dernières a été portée sur le processus
de néoangiogenèse tumorale, mécanisme permettant le développement de néovaisseaux à
partir de vaisseaux préexistants. Ces derniers jouent un rôle fondamental dans le crois-
sance tumorale en apportant l’oxygène et les nutriments essentiels et en éliminant les
déchets métaboliques du micro-environnement tissulaire tumoral. Il a, en effet, été rap-
porté dans la littérature que les vaisseaux sanguins tumoraux ne suivent pas le modèle
observé dans les tissus normaux mais forment alors un réseau de ramifications aléatoires
avec une épaisseur et un diamètre réduits [Andleeb et al. (2021)].
Les mesures effectuées sur l’image 2D MIP du tissu tumoral ont révéler une architecture
vasculaire avec des vaisseaux ayant des diamètres compris entre 60 µm et 100 µm environ
confirmant l’observation que les vaisseaux angiogéniques sont essentiellement de petites
artérioles.

Ainsi, dans cette seconde partie, nous avons pu valider la capacité des micro-antennes
RMN implantables à distinguer un tissu cérébral sain d’un tissu cérébral tumoral. Le
gain en sensibilité obtenu par l’utilisation des micro-antennes RMN a, en effet, facilité,
à l’échelle submillimétrique, la détection des variations métaboliques caractéristiques du
métabolisme tumoral et des différences morphologiques, en particulier, la néoangiogenèse
tumorale, entre les deux tissus.

4.4 Conclusion et perspectives
En conclusion, cette étude a permis de prouver le bien-fondé de l’utilisation in vivo des

micro-antennes RMN développées dans ces travaux chez le petit animal. Le juste équi-
libre entre le caractère mini-invasif et l’optimisation des performances électromagnétiques
de ces dernières a, en effet, été à la base du potentiel in vivo des micro-antennes RMN
implantables.
Une des principales motivations pour leur utilisation in vivo a été le gain en sensibilité
par unité de volume obtenu et qui a ainsi pu faciliter l’étude métabolique et anatomique
de régions cérébrales saines et tumorales sur des volumes de l’ordre du microlitre et par
l’obtention de spectres RMN 1H et d’images IRM de qualité suffisante.
Les résultats in vivo recueillis sur des cerveaux de rats sains ont montré qu’avec une
durée d’acquisition de 8 min 32, durée compatible avec l’expérimentation animale, les
résonances des principaux métabolites cérébraux tels que le NAA, la créatine, la choline,
le glutamate, la taurine, la glutamine et le myo-inositol ont pu être détectées et quan-
tifiées, de manière fiable et reproductible, dans le volume de détection ( = 1 µL) des
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micro-antennes RMN implantables. A cet égard, les similitudes entre les concentrations
des métabolites cérébraux estimées à partir des spectres RMN acquis avec les micro-
antennes RMN implantables et celles obtenues à partir des spectres RMN acquis avec des
antennes conventionnelles externes et rapportées dans la littérature ont aussi démontré
que l’implantation de la micro-antenne RMN n’impactait pas, sur la durée de l’expérience,
le métabolisme et l’intégrité du tissu cérébral exploré.
Par la suite, nous avons pu mettre en évidence la capacité des micro-antennes RMN
implantables à différencier, d’un point de vue métabolique et morphologique, un tissu
cérébral sain d’un tissu cérébral tumoral. Le métabolisme tumoral, notamment caracté-
risé par une augmentation de la concentration de la choline, du myo-inositol et du com-
plexe lipides+lactate et une diminution de la concentration du N-acétylaspartate et de
la créatine, et l’aspect morphologique tumoral hétérogène, désigné par la présence d’une
néoangiogenèse tumorale et de foyers nécrotiques, ont tous les deux été identifiables par
les acquisitions effectuées avec les micro-antennes RMN. La possibilité de réaliser des ex-
périences d’IRM et de SRM sur des échantillons biologiques de faible volume tels que les
tumeurs ou les métastases pourrait donc permettre de s’affranchir d’une biopsie, un acte
chirurgical largement utilisé en oncologie et plus dommageable pour l’intégrité du tissu.

Cette étude a ouvert la voie à différentes améliorations et perspectives pour diverses ap-
plications in vivo des micro-antennes RMN implantables chez le petit animal.
Tout d’abord, l’utilisation de fils de cuivre ayant un plus petit diamètre pourrait réduire
la taille et donc le caractère invasif des micro-antennes RMN implantables, à condition de
maintenir une rigidité suffisante et nécessaire à l’insertion dans le tissu d’intérêt exploré.
De plus, la construction de micro-antennes RMN pouvant fonctionner à des champs ma-
gnétiques plus élevés (9.4 T et au-delà) permettrait d’augmenter la sensibilité de détection
et la résolution spectrale dans les études de SRM.
En ce qui concerne les éventuelles pistes d’applications in vivo, l’utilisation de ces micro-
antennes RMN implantables pourrait notamment être bénéfique pour la compréhension
et la classification de diverses pathologies cérébrales telles que les maladies neurodégéné-
ratives ou les différents types de tumeurs cérébrales aux prémices de leurs développements
et face à des lésions de très petite taille.
De plus, nous pouvons également envisager l’utilisation de ces micro-antennes RMN im-
plantables pour d’autres types de tissus et donc de tumeurs tels que les sarcomes des
tissus mous (tissu adipeux et muscles), par exemple.
Mais encore, par la capacité de ces micro-antennes RMN implantables à pouvoir faire
de l’IRM et de la SRM à haute résolution, l’utilisation de ces dernières pourrait alors
permettre de détecter et d’évaluer la réponse localisée métabolique (apoptose, nécrose,
...) et morphologique (nécrose, oedème, ...) tumorale lors du développement et d’essais de
molécules thérapeutiques en pharmacologie.
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Chapitre 5

Micro-antenne RMN implantable
couplée à un moyen d’administration

d’un composé d’intérêt : outil de
détection et de l’évaluation de

l’efficacité thérapeutique de
molécules anticancéreuses dans un

modèle de tumeurs cérébrales chez le
rat

Ce chapitre porte sur le développement d’un outil combinant une micro-antenne RMN
implantable et un moyen d’administration d’un composé d’intérêt.
Nous présentons, tout d’abord, les raisons pour lesquelles nous avons choisi d’associer ces
deux entités différentes.
Ensuite, la conception de cet outil et des analyses préliminaires composées d’essais in vitro
et in vivo sur des cerveaux de rats sains sont décrites.
Et, pour finir, nous présentons un exemple d’application in vivo de cet outil avec la
perfusion de différents composés d’intérêt, deux molécules antitumorales, et l’observation
de l’effet, en temps réel, de ces dernières sur le métabolisme tumoral chez des rats porteurs
d’un gliome C6.

5.1 Contexte
Pouvoir injecter un médicament anticancéreux directement au sein de la tumeur et

suivre les effets de ce dernier en temps réel représente un véritable challenge et objectif
dans le domaine de l’oncologie et de la pharmacologie.
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Depuis quelques années, l’immunothérapie et la chimiothérapie intratumorales constituent
deux techniques prometteuses pour le traitement de certaines tumeurs telles que les tu-
meurs cérébrales comme les gliomes.
L’administration par voie intraveineuse d’agents chimiothérapeutiques ou immunothéra-
peutiques, permettant la distribution du médicament anticancéreux dans l’ensemble de
l’organisme, fait parfois face à quelques difficultés limitant alors son efficacité. Dans le
cas des tumeurs cérébrales, par exemple, l’efficacité des traitements administrés par voie
systémique peut être fortement impactée par la barrière hémato-encéphalique (BHE),
barrière physiologique présente entre la circulation sanguine et le système nerveux central
et ayant pour rôle principal le maintien de l’homéostasie cérébrale en isolant le cerveau
du reste de l’organisme et donc de la circulation sanguine.
Malgré l’altération de l’intégrité de la BHE en présence d’un gliome pouvant alors sug-
gérer que cette dernière ne limiterait plus l’administration systémique de médicaments
[Cao et al. (2006)], de nombreuses études ont montré que cette perturbation de la BHE
pouvait être hétérogène avec notamment la présence de cellules tumorales dans des zones
où la BHE resterait totalement intacte [Law et al. (2004); Santarosa et al. (2016)].
Diverses stratégies ont donc été étudiées de manière à surmonter la limitation induite
par la présence d’une BHE saine afin d’améliorer l’administration systémique de médi-
caments à des concentrations efficaces sans pour autant accroître leur toxicité [Parrish
et al. (2015)]. Les principales stratégies se sont basées sur des approches visant à aug-
menter la perméabilité des médicaments par l’intermédiaire de modifications chimiques
ou encore sur des approches permettant d’ouvrir la BHE afin de la rendre perméable. Ces
deux exemples qui ont pu être considérés comme des solutions tout à fait envisageables,
en clinique, pour améliorer l’efficacité du traitement administré par voie systémique ont,
cependant, parfois entraîné des effets secondaires néfastes. Ils ont, en effet, pu conduire
à une large distribution du médicament dans le cerveau entraînant alors des dommages
aux tissus sains ou diverses complications comme l’épilepsie et l’oedème cérébral [Marchi
et al. (2007)].
Une autre solution permettant de surmonter le manque de perméabilité de la BHE consiste
alors à injecter directement au sein de la tumeur cérébrale primitive ou métastasique
l’agent chimiothérapeutique ou immunothérapeutique [Duvillard et al. (2007); Hong et al.
(2020)]. Malgré un acte thérapeutique plus invasif, cette méthode présente plusieurs avan-
tages par rapport à l’administration systémique qui ont été démontrés dans divers travaux.
En effet, il a, par exemple, été constaté une augmentation de la concentration locale du
médicament associée à une meilleure activité antitumorale et une réduction des toxicités
systémiques [Tator & Wassenaar (1977); Penn et al. (1983)].
Depuis quelques récentes années notamment, le nombre d’essais cliniques portant sur l’ad-
ministration locale de traitements anticancéreux a explosé [Champiat et al. (2020)].
Si la thérapie intratumorale est une technique très encourageante, beaucoup d’interroga-
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tions subsistent encore : pour quelles indications tumorales ? Quels sont les médicaments
les plus adaptés ? Quelle périodicité des traitements ?
Les techniques de RMN telles que l’IRM et la SRM sont très couramment utilisées en
oncologie et en pharmacologie en raison de leur capacité à apporter des informations
cruciales sur le diagnostic, sur le pronostic ou encore sur le suivi de la réponse à un traite-
ment. L’existence de biomarqueurs fiables en IRM du micro-environnement tumoral et en
SRM du métabolisme tumoral ont permis et permettent encore aujourd’hui d’étudier la
réponse thérapeutique et ainsi évaluer l’efficacité antitumorale du médicament administré
[Bell et al. (2011); Nelson (2011)].
Afin d’analyser précisément la réponse à un traitement administré localement, il semble
alors nécessaire de concevoir de nouvelles méthodes de surveillance adaptées à cette tech-
nique de thérapie intratumorale.
En effet, la plupart du temps, la réponse tumorale est évaluée par l’utilisation de critères
se concentrant principalement sur les changements dimensionnels de la tumeur [Watanabe
et al. (2009)] et qui ne reflètent pas les autres modifications fonctionnelles, métaboliques
et non morphologiques qui peuvent survenir lors de thérapies moléculaires ciblées, d’im-
munothérapies et de traitements locaux. De plus, la diminution potentielle de la taille de
la tumeur durant le traitement et la faible sensibilité inhérente de l’IRM et de la SRM
peuvent être responsables d’erreurs sur l’évaluation de la réponse thérapeutique [Kasten
et al. (2019)].
Par conséquent, l’utilisation de micro-antennes RMN implantables telles que celles déve-
loppées dans ces travaux pourrait être alors une solution qui permettrait d’apprécier au
mieux la réponse thérapeutique induite lors d’une thérapie intratumorale.
L’association d’un système d’injection et d’une micro-antenne RMN implantable posi-
tionnée à proximité immédiate de la zone d’administration de la molécule thérapeutique
pourrait, en effet, permettre d’évaluer très localement et avec une sensibilité de détection
RMN améliorée la réponse tumorale thérapeutique. De plus, cette association pourrait
également accélérer considérablement le processus d’évaluation de cette réponse en pou-
vant suivre, en temps réel, l’effet de la molécule anticancéreuse lors de l’injection intratu-
morale de cette dernière. Ce gain de temps serait alors très utile durant les nombreuses
phases de développements et d’essais in vitro et in vivo de nouvelles molécules thérapeu-
tiques et pourrait être aussi bénéfique aux médecins lors de l’ajustement des traitements
suite à l’observation d’une faible voire d’une absence de réponse curative afin d’améliorer
les chances de guérison des patients.

Cette étude décrit un dispositif qui non seulement délivre un composé d’intérêt tel qu’une
molécule chimiothérapeutique ou immunothérapeutique à la tumeur, mais rend aussi
compte de son effet et de son efficacité potentielle, en temps réel, par des acquisitions
de RMN.
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5.2 Matériel et méthodes

5.2.1 Conception de l’outil combinant une micro-antenne RMN
implantable et un capillaire d’injection

Le dispositif combinant une micro-antenne RMN implantable et un capillaire d’injec-
tion a été réalisé en associant une micro-antenne RMN implantable ayant une largeur de
700 µm et une longueur de 3 mm et un capillaire en polyimide biocompatible ayant un
diamètre extérieur de 230 µm et un diamètre intérieur de 200 µm (MicroLumen Medical
Tubing, Oldslar, Floride, États-Unis). L’entrée du capillaire a été reliée, par un système
de connexion, à un autre capillaire connecté à un pousse-seringue (Pousse-seringue CMA
402, Phymep, Paris, France).
Deux dispositifs ont été développés, un avec le capillaire ayant une longueur de 1.5 mm
et un avec le capillaire ayant une longueur de 2.7 mm et couvrant la totalité de celle de
la boucle de détection de la micro-antenne RMN implantable.
La figure 5.1 illustre deux prototypes de ces dispositifs.

Figure 5.1. Association d’une micro-antenne RMN implantable ayant une largeur de 700
µm et d’un capillaire d’injection ayant un diamètre extérieur de 230 µm et un diamètre
intérieur de 200 µm. (A) Prototype avec le capillaire ayant une longueur de 1.5 mm. (B)
Prototype avec le capillaire ayant une longueur couvrant la totalité de celle de la boucle
de détection de la micro-antenne RMN.

La présence du capillaire d’injection au centre de la boucle de détection de la micro-
antenne RMN a entraîné une diminution du volume de détection de 1 µL précédemment
déterminé dans le chapitre 3. Pour le prototype avec le capillaire ayant une longueur de
1.5 mm, le volume de détection de la micro-antenne RMN était alors d’environ 940 nL ,
et pour celui avec le capillaire ayant une longueur de 2.7 mm, d’environ 890 nL.
La figure 5.2 représente une photographie du dispositif combinant une micro-antenne
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RMN et un capillaire d’injection (prototype B de la figure 5.1) et de ses principaux
éléments (circuit électronique de la micro-antenne RMN et connexion du capillaire d’in-
jection).

Figure 5.2. Photographie du dispositif combinant une micro-antenne RMN implantable
et un capillaire d’injection (prototype B de la figure 5.1) et de ses principaux éléments
(circuit électronique de la micro-antenne RMN et connexion du capillaire d’injection).

5.2.2 Analyses préliminaires

Préalablement aux expériences in vivo effectuées sur des cerveaux de rats porteurs
d’un gliome C6, des analyses préliminaires incluant des manipulations in vitro et in vivo
sur des cerveaux de rats sains ont été menées.
Ces analyses préliminaires ont eu plusieurs objectifs.
Le premier objectif a, tout d’abord, été de déterminer lequel des deux prototypes dé-
crits ci-dessus était le plus adapté pour les expériences futures effectuées sur les cerveaux
d’animaux porteurs d’un gliome C6 en appréciant l’homogénéité de la perfusion et de la
diffusion de la solution administrée par le capillaire. Le deuxième objectif a été d’évaluer
le bon fonctionnement de chaque entité constitutive du dispositif. En effet, l’association
d’une micro-antenne RMN implantable et d’un capillaire d’injection ne devait pas pertur-
ber la perfusion d’un composé d’intérêt par le capillaire et par la technique CED présentée
dans la partie 2.4.2 et la détection RMN par la micro-antenne implantable.

5.2.2.1 Expériences in vitro

Afin de déterminer le prototype le plus adapté, nous avons choisi d’évaluer l’homogé-
néité de la diffusion d’une solution d’intérêt injectée par le capillaire du dispositif.
Pour cela, les deux prototypes (cf. figure 5.1) ont été implantés dans un gel d’agarose à
1% permettant de simuler la densité d’une tumeur cérébrale telle que le modèle du gliome
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C6. Une solution de bleu de méthylène a été perfusée par le capillaire d’injection pendant
10 min et avec un débit de 0.4 µL/min. Des photographies ont été prises toutes les 1 min
40 s durant la perfusion de la solution de bleu de méthylène.

A la suite de cette expérience nous ayant permis de choisir le prototype le plus adapté
et dont les résultats sont illustrés dans le paragraphe 5.3, d’autres expériences in vitro
d’IRM et de SRM ont été réalisées dans le but de vérifier, par la détection RMN effectuée
avec la micro-antenne implantable, la bonne diffusion et la bonne détection d’une solution
d’intérêt. La micro-antenne RMN a été utilisée uniquement en réception RF et l’émission
RF a été faite avec l’antenne volumique Bruker en quadrature (diamètre interne = 86
mm).

Pour les mesures d’IRM, le dispositif a été implanté dans un gel d’agarose à 1% et une
solution d’agent de contraste à base de gadolinium (Gd) (Dotarem ®, Guerbet Group,
Villepinte, France) à une concentration de 5 mM a été perfusée par le capillaire avec
un débit de 0.1 µL/min. Des images sagittales pondérées T1 ont été acquises, toutes les
4 min 34 s, avec la micro-antenne RMN utilisée en réception RF et en employant une
séquence FLASH avec les paramètres suivants : TR/TE = 200/3.5 ms, 3 coupes de 1 mm
d’épaisseur avec un FOV de 10 × 10 mm2 et une résolution spatiale égale à 39 × 39 ×
1000 µm3. La durée de l’acquisition était de 1 min 08 s.
Afin d’éviter la formation de bulles d’air au cours de la perfusion de la solution de Gd, le
capillaire d’injection a été pré-rempli par cette dernière avant l’implantation du dispositif
dans le gel d’agarose.

Pour les mesures de SRM, le dispositif a été implanté dans un gel d’agarose à 1% com-
prenant 25 mM de glutamine (Gln). Une solution de 25 mM de lactate (Lac) et de 25
mM de créatine (Cr) a été perfusée par le capillaire avec un débit de 0.1 µL/min. Des
spectres RMN 1H ont été acquis avec la micro-antenne RMN et en utilisant une séquence
PRESS avec les paramètres suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms, taille du voxel = 2 ×
4 × 2 mm3, suppression de l’eau = VAPOR, nombre d’accumulations = 128, durée de
l’acquisition = 4 min 16 s.

5.2.2.2 Expériences in vivo sur des cerveaux d’animaux sains

Une fois la compatibilité de l’association entre une micro-antenne RMN implantable
et un capillaire d’injection validée par les précédentes expériences in vitro, des expériences
sur des cerveaux d’animaux sains ont été réalisées.
Ces expériences ont été considérées comme une étape nécessaire et primordiale à réali-
ser entre les expériences in vitro et les expériences in vivo effectuées sur des cerveaux
d’animaux porteurs d’un gliome C6 afin d’évaluer les différences et les difficultés poten-
tiellement rencontrées lors de l’implantation in vivo et du fonctionnement intracérébral
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du dispositif.

Pour le choix du composé d’intérêt administré par le capillaire d’injection du dispositif
dans le tissu cérébral sain, nous avons choisi de nous orienter sur une molécule ayant à la
fois une résonance visible en SRM 1H (et qui, si possible, ne chevauchait pas une résonance
d’un métabolite cérébral) et un effet potentiel direct sur le métabolisme typique du tissu
cérébral sain et observable sur les spectres RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN
du dispositif au cours de la perfusion.
Le diméthylsulfoxyde (DMSO), dont la structure chimique est illustrée à la figure 5.3,
semblait alors répondre à ces deux critères.

Figure 5.3. Structure chimique du diméthylsulfoxyde (DMSO).

Il s’agit d’un solvant polaire aprotique, de formule chimique C2H6OS, couramment utilisé
en recherche clinique et préclinique et notamment pour solubiliser des molécules hydro-
phobes.
Il possède une résonance à 2.7 ppm visible en SRM protonique.
Au cours des années 2000, l’utilisation du DMSO comme véhicule de composés neuroac-
tifs insolubles dans l’eau dans des études utilisant des injections centrales s’est fortement
popularisée [Blevins et al. (2002)]. En effet, en raison de sa forte miscibilité avec l’eau
et de sa capacité à augmenter la perméabilité de la membrane cellulaire, l’absorption de
composés insolubles dans l’eau en a été grandement améliorée.
Cependant, certaines études ont, par la suite, suggéré que le DMSO pouvait posséder une
certaine toxicité et entraîner des effets néfastes jetant alors un doute sur son utilisation
in vivo appropriée. Il a été rapporté que des injections systémiques et répétées de DMSO
produisaient des effets neurotoxiques en fonction de la concentration administrée [Authier
et al. (2002)]. Les travaux récents de Rabow et al. (2021) ont montré que l’administra-
tion de DMSO par voie intrapéritonéale à des concentrations précédemment considérées
comme sûres et sans danger avait provoqué des changements significatifs de la biochi-
mie cérébrale avec une augmentation des marqueurs de stress oxydatif, des altérations
chroniques des cellules gliales et des modifications du comportement chez le rat. De plus,
une dégénérescence apoptotique généralisée du cerveau de souris en développement a été
constatée suite à une administration de DMSO par voie intrapéritonéale [Hanslick et al.
(2009)].

Pour cette expérience in vivo effectuée sur des cerveaux de rats sains, nous avons
donc voulu évaluer l’effet, en temps réel, d’une perfusion intracérébrale de DMSO sur
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le métabolisme du tissu cérébral sain. Le DMSO a été administré par le capillaire du
dispositif et les mesures de SRM ont été réalisées avec la micro-antenne RMN du dispositif.
Les résultats sont présentés dans le paragraphe 5.3.

5.2.3 Expériences in vivo sur des cerveaux d’animaux porteurs
d’un gliome C6

5.2.3.1 Métabolisme de la choline et pathologies cancéreuses

Au cours de ces dernières années, la recherche portant sur l’identification des différents
mécanismes intervenant dans la reprogrammation métabolique des cellules tumorales lors
du processus de la transformation maligne a connu une véritable recrudescence [Hanahan
& Weinberg (2011)].
En effet, une meilleure compréhension des processus moléculaires et métaboliques à l’ori-
gine de l’oncogenèse a grandement facilité la découverte de traitements médicamenteux
ciblant les voies et les molécules responsables de l’apparition et de la progression du cancer
[Gibbs (2000)].
Un des principaux métabolites dérégulé lors d’une transformation maligne est la choline,
un nutriment essentiel et nécessaire à la synthèse de la phosphatidylcholine (PC). Cette
dernière, principal constituant phospholipidique des membranes, joue un rôle fondamen-
tal dans le maintien de l’intégrité de la membrane cellulaire, tant dans des conditions
physiologiques normales que dans des conditions pathologiques telles que les maladies
cancéreuses.
La PC est principalement synthétisée par la voie de Kennedy [Gibellini & Smith (2010)].
L’une des principales enzymes de cette dernière, la choline kinase, permet la phosphory-
lation de la choline libre, en présence d’adénosine triphosphate (ATP) et de magnésium,
générant ainsi de la PCho. Chez les mammifères, cette enzyme existe sous deux isoformes :
la choline kinase α (CHK α) et la choline kinase β (CHK β). Il a été rapporté que la CHK
β ne participait pas aux processus de l’oncogenèse incluant le développement et la pro-
gression tumorale contrairement à la CHK α [Gallego-Ortega et al. (2009); Aoyama et al.
(2004)].
La génération de PCho par la CHK α a, en effet, été décrite comme un événement im-
portant dans la chaîne de signalisation des facteurs de croissance essentiels à l’activation
du développement et de la multiplication cellulaire tumorale. Une activité accrue de la
CHK α, nécessaire à la biosynthèse de la PC, a pu être observée dans un grand nombre de
tumeurs telles que les cancers du sein, du poumon, du cerveau ou encore les ostéosarcomes
conduisant alors à une accumulation de PCho [Ramírez de Molina et al. (2002a,b)].
Les tumeurs présentent précisément une caractéristique métabolique appelée « phénotype
cholinique » notamment démontrée dans le chapitre précédent (cf. paragraphe 4.3.2)
et qui est caractérisée par une augmentation de la phosphorylcholine (PCho) et donc des

162



5.2. Matériel et méthodes

composés à choline (tCho). Ce phénotype cholinique a été identifié comme principal sou-
tien de la transformation maligne et de la croissance cellulaire tumorale [Glunde et al.
(2011)].

L’ensemble de ces observations ont ainsi conduit aux deux conclusions suivantes : la
présence d’un métabolisme anormal de la choline (« phénotype cholinique ») est une ca-
ractéristique métabolique fortement associée à l’apparition et à la progression tumorale
et la CHK α représente une cible thérapeutique prometteuse pour le pronostic et le trai-
tement du cancer [Hernandez-Alcoceba et al. (1997); Lacal (2001)].
De ce fait, la diminution de la concentration des composés à choline (tCho), observable
par SRM, peut alors être utilisée comme biomarqueur pharmacodynamique efficace de la
réponse à un traitement antitumoral ciblant la CHK α.

5.2.3.2 Inhibiteurs de la choline kinase α

Suite à l’identification de la CHK α comme étant potentiellement une cible théra-
peutique pour le traitement du cancer, divers travaux ont été menés afin d’identifier et
d’élaborer des molécules inhibitrices de cette dernière.
Plusieurs inhibiteurs de la CHK α ont été développés à partir de l’hémicholine, également
connu sous le nom d’hémicholinium (HC-3). Ce dernier, inhibiteur connu de la choline
kinase [Cannon (1994)], possède une toxicité extrêmement élevée rendant impossible son
utilisation comme médicament anticancéreux.
Le développement de molécules dérivées de HC-3 a été un moyen de déployer de nouveaux
inhibiteurs de la CHK α. Ce dernier s’est principalement basé sur la modification des ca-
ractéristiques chimiques dans le but de réduire la haute toxicité de HC-3 et de limiter les
effets indésirables. Quelques études ont, par la suite, démontré le potentiel antiproliféra-
tif et antitumoral de ces composés dans de nombreux modèles de tumeurs xénogreffées
[Hernandez-Alcoceba et al. (1997)].

Deux générations d’inhibiteurs de la CHK α ont ainsi été développées.

• Un exemple d’inhibiteur de la première génération est la molécule MN58b, de for-
mule chimique C32H40Br2N4.
La structure chimique de cette dernière est illustrée à la figure 5.4.
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Figure 5.4. Structure chimique de la molécule MN58b, une molécule inhibitrice de pre-
mière génération de la CHK α.

La MN58b est un molécule anticancéreuse qui présente une inhibition sélective de
l’activité de la CHK α entraînant une diminution des niveaux de PCho, une réduc-
tion de la prolifération des cellules cancéreuses in vitro et un retard de croissance des
tumeurs xénogreffées [Lacal (2001); Rodríguez-González et al. (2004a,b); Al-Saffar
et al. (2006)].
Des travaux plus récents effectués par Kumar et al. ont démontré l’efficacité de la
molécule MN58b dans la suppression de la production de PCho dans trois lignées
cellulaires de tumeurs cérébrales [Kumar et al. (2015)]. En effet, leurs études de
SRM in vivo menées sur des rats porteurs d’une tumeur cérébrale F98 ont démontré
une diminution significative (de l’ordre de 44%) de la concentration des composés
à choline (tCho) dans le tissu tumoral après un traitement avec de la MN58b. De
façon concomitante, une augmentation significative des résonances lipidiques poly-
insaturées a également été observée dans les tumeurs traitées. Des expériences de
SRM ex vitro ont confirmé que la diminution de la concentration de tCho était due
à une réduction significative de la production de PCho. De plus, les mesures des vo-
lumes tumoraux, effectuées par un suivi par IRM, ont démontré un arrêt significatif
de la croissance des tumeurs des rats traités par de la MN58b par rapport à celles
des rats traités par une solution saline. Et enfin, d’un point de vue histologique,
les tumeurs des rats traités par de la MN58b présentaient une diminution de 16%
de la densité cellulaire tumorale, ainsi qu’une augmentation du nombre de cellules
apoptotiques, par rapport à celles des rats traités par une solution saline.
La figure 5.5 présente leurs résultats spectroscopiques in vivo obtenus avant et
après 5 jours de traitement avec de la MN58b administrée par voie intrapéritonéale
(2 mg/kg/jour). Les spectres RMN ont été acquis avec des antennes conventionnelles
externes et à un champ magnétique statique de 9.4 T.
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Figure 5.5. Spectres RMN 1H in vivo représentatifs d’un tissu tumoral F98 non traité
(A) et d’un tissu tumoral F98 traité avec de la MN58b (B). Le traitement par de la MN58b
a entraîné une réduction de l’amplitude du signal de résonance de la choline totale (tCho)
et une augmentation de l’amplitude du signal de résonance du complexe lipides+lactate
(Lac) à 1.3 ppm et de l’amplitude du signal de résonance des acides gras polyinsaturés
(PUFA, pour PolyUnsaturated Fatty Acid, en anglais) à 2.8 ppm [Kumar et al. (2015)].

Ce papier a été utilisé comme référence pour l’analyse de nos résultats spectro-
scopiques obtenus avec la micro-antenne RMN et au cours de la perfusion d’une
solution contenant de la MN58b par le capillaire d’injection après l’implantation du
dispositif dans le tissu cérébral tumoral d’un rat porteur d’un gliome C6.

• La molécule RSM-932A, également connue sous le nom de TCD-717 et de formule
chimique C46H38Br2Cl2N4, fait quant à elle partie des inhibiteurs de deuxième gé-
nération. La structure chimique de cette molécule est affichée à la figure 5.6.

Figure 5.6. Structure chimique de la molécule RSM-932A, une molécule inhibitrice de
deuxième génération de la CHK α.

Cette molécule a été le premier inhibiteur de la CHK α a être entré en phase I
d’essais cliniques [ClinicalTrials (2011)].
Lacal & Campos (2014) ont réalisé, en 2014, une étude complète portant sur la
caractérisation préclinique de la molécule RSM-932A. Ils ont alors pu prouver que
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cette dernière était moins toxique et mieux tolérée à des doses plus importantes et
plus efficaces comme inhibiteurs de la croissance tumorale que la molécule MN58b.
Son mode d’action est similaire à la molécule MN58b en provoquant un arrêt réver-
sible du cycle cellulaire des cellules non tumorales et en favorisant la mort cellulaire
par apoptose des cellules tumorales [Sanchez Lopez et al. (2013)].
Les résultats obtenus dans les travaux de Lacal et al. ont fait de la molécule RSM-
932A, un très bon candidat pour d’autres études cliniques.
Les objectifs du premier essai clinique de phase I, débuté en 2011 et réalisé sur une
cohorte de patients atteints de tumeurs solides à un stade avancé, ont été d’évaluer
la toxicité du médicament et de déterminer la dose maximale tolérée et la dose ap-
propriée pour les études de phase II. Afin d’évaluer la corrélation potentielle entre
les niveaux tumoraux des composés à choline et la dose maximale tolérée lors d’un
traitement par de la RSM-932A administré par voie systémique, les investigateurs
ont privilégié l’utilisation de la SRM.

Au cours de cette étude, nous avons donc choisi d’évaluer l’efficacité thérapeutique
de la molécule MN58b et l’efficacité thérapeutique de la molécule RSM-932A lors d’une
injection continue intratumorale effectuée par le capillaire du dispositif préalablement
implanté dans le gliome C6.
L’efficacité thérapeutique a été principalement jugée par l’évolution de la concentration
des composés à choline, témoin de la réponse à un traitement fondé sur l’utilisation de
molécules inhibitrices de la CHK α, par des mesures spectroscopiques in vivo effectuées
avec la micro-antenne RMN du dispositif.
Les résultats de cette étude sont présentés dans le paragraphe 5.3.2.1, pour la molécule
MN58b, et dans le paragraphe 5.3.2.2, pour la molécule RSM-932A.

5.2.4 Protocole expérimental in vivo

Dans cette étude, nous avons utilisé une cohorte de 2 rats sains et de 2 rats patholo-
giques porteurs d’un gliome C6.
Toutes les étapes suivantes ont été réalisées de manière similaire au chapitre précédent
(cf. chapitre 4).
Concernant les rats porteurs d’un gliome C6, pour plus d’informations sur l’injection des
cellules C6 par chirurgie stéréotaxique et sur le suivi de la croissance tumorale, veuillez
vous référer aux paragraphes 4.2.1.2 et 4.2.1.3.
Concernant l’ensemble des animaux sains et pathologiques, pour plus détails sur la concep-
tion et la pose de la canule par chirurgie stéréotaxique, veuillez vous référer au para-
graphe 4.2.2.

Concernant le protocole d’IRM et de SRM, les acquisitions RMN ont été réalisées en

166



5.3. Résultats et discussion

suivant le même protocole décrit dans le paragraphe 4.2.3.
En particulier, la séquence PRESS (cf paragraphe 2.1.3.2) a été utilisée pour l’acqui-
sition des données spectroscopiques in vivo par la micro-antenne RMN du dispositif avec
les paramètres suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms, taille du voxel = 2 × 4 × 2 mm3,
suppression de l’eau = VAPOR, nombre d’accumulations = 256, durée de l’acquisition =
8 min 32 s).

La figure suivante illustre le positionnement d’un rat dans le berceau du système RMN
préclinique et après l’implantation du dispositif dans le tissu cérébral sain pour les rats
sains et dans le gliome C6 pour les rats pathologiques.

Figure 5.7. Positionnement d’un rat dans le berceau du système RMN préclinique et
après l’implantation du dispositif dans le tissu cérébral sain pour les rats sains et dans le
gliome C6 pour les rats pathologiques. La tête a été maintenue immobile par des barres
d’oreilles (en rouge).

5.3 Résultats et discussion

5.3.1 Analyses préliminaires

5.3.1.1 Expériences in vitro

La figure 5.8 et la figure 5.9 illustrent la diffusion de la solution de bleu de méthylène
dans le gel d’agarose à 1% au cours de la perfusion par le capillaire des deux prototypes
(cf. paragraphe 5.2.1).
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Figure 5.8. Diffusion de la solution de bleu de méthylène dans le gel d’agarose à 1% au
cours de la perfusion (débit = 0.4 µL/min) par le capillaire ayant une longueur de 1.5
mm.

Figure 5.9. Diffusion de la solution de bleu de méthylène dans le gel d’agarose à 1% au
cours de la perfusion (débit = 0.4 µL/min) par le capillaire ayant une longueur couvrant
la totalité de celle de la boucle de détection de la micro-antenne RMN implantable.

Comme l’illustre les deux précédentes figures, la diffusion de la solution de bleu de mé-
thylène dans le gel d’agarose a différé selon la longueur du capillaire.
Nous avons observé, dans la figure 5.8, une diffusion ayant principalement lieu sur la
partie centrale et haute de la boucle de détection de la micro-antenne RMN et, dans la
figure 5.9, une diffusion plutôt centrée sur la partie basse de la boucle de détection.
Dans le dernier cas, nous avons, de plus, pu supposer que durant un temps de perfusion
plus long que celui utilisé lors de ces expériences in vitro, la solution de bleu de méthylène
aurait eu tendance à remonter par capillarité et à se diffuser sur le long de la boucle de
détection de la micro-antenne RMN implantable.
Ainsi, afin d’obtenir une diffusion homogène du composé perfusé par le capillaire sur
l’intégralité du tissu d’intérêt présent dans le volume de détection de la micro-antenne
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RMN, le prototype ayant un capillaire dont la longueur couvrait la totalité de celle de la
micro-antenne RMN nous a semblé être le plus approprié.
Les expériences futures in vitro et in vivo ont donc été effectuées avec ce prototype du
dispositif.

Expérience d’IRM in vitro

La figure suivante illustre le résultat de l’expérience d’IRM in vitro dont le but a été
d’évaluer la diffusion de la solution d’agent de contraste à base de gadolinium (Gd) par
le capillaire du dispositif pendant l’acquisition d’images IRM pondérées T1 effectuée avec
la micro-antenne RMN.

Figure 5.10. Images IRM sagittales pondérées T1 acquises avec la micro-antenne RMN
utilisée en réception RF au cours de la perfusion (débit = 0.1 µL/min) de la solution
d’agent de contraste à base de Gd (5 mM) par le capillaire. Les images ont été acquises
avec une séquence FLASH et avec les paramètres suivants : TR/TE = 200/3.5 ms, 3
coupes, épaisseur de coupes = 1 mm, FOV = 10 × 10 mm2, résolution spatiale = 39 × 39
× 1000 µm3, temps d’acquisition = 1 min 08 s. La petite flèche montre le fil de cuivre de
la boucle de détection de la micro-antenne RMN apparaissant en hyposignal et la grande
flèche montre le capillaire pré-rempli avec la solution d’agent de contraste à base de Gd.

Sur l’image IRM pondérée T1 acquise avant le début de la perfusion de la solution d’agent
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de contraste à base de Gd, nous avons pu très facilement identifier la présence du capillaire
pré-rempli apparaissant en hypersignal (grande flèche). Il a été aussi simple de vérifier le
positionnement parfaitement centré du capillaire dans la boucle de détection de la micro-
antenne RMN implantable dont le fil de cuivre était visible en hyposignal (petite flèche).
La présence de quelques lignes répétées parallèlement au capillaire s’est expliquée par l’ar-
tefact de troncature (aussi appelé artefact de Gibbs), phénomène souvent présent dans
les zones de transitions brutales de signal.
Au cours de la perfusion de la solution d’agent de contraste à base de Gd par le capil-
laire d’injection, l’augmentation de l’intensité du signal (hypersignal), générée par l’effet
T1 prédominant du gadolinium, a été facilement observable sur les images pondérées T1

et acquises avec la micro-antenne RMN. Similairement aux observations obtenues précé-
demment avec la diffusion de la solution de bleu de méthylène (figure 5.9), la solution
d’agent de contraste à base de Gd s’est diffusée, tout d’abord, sur la partie basse de la
boucle de détection avant de se diffuser par capillarité sur l’entièreté de la longueur de la
boucle de détection de la micro-antenne RMN.
Nous avons pu alors en conclure que la diffusion du composé d’intérêt (ici, la solution
d’agent de contraste à base de Gd) était homogène et affectait l’intégralité du milieu (ici,
le gel d’agarose) présent dans le volume de détection de la micro-antenne RMN implan-
table.

La figure 5.11.C illustre l’image résultante de la soustraction entre l’image IRM pondérée
T1 acquise avec la micro-antenne RMN et à la fin de la perfusion de la solution d’agent
de contraste à base de Gd par le capillaire (figure 5.11.A) et l’image IRM pondérée
T1 acquise avec la micro-antenne RMN et avant le début de la perfusion de la solution
d’agent de contraste à base de Gd par le capillaire (figure 5.11.B).
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Figure 5.11. Perfusion de la solution d’agent de contraste à base de Gd par le capillaire
et détection RMN de la diffusion dans le gel d’agarose par la micro-antenne RMN im-
plantable. (A) Image IRM pondérée T1 acquise avec la micro-antenne RMN à la fin de la
perfusion de la solution d’agent de contraste à base de Gd. (B) Image IRM pondérée T1
acquise avec la micro-antenne RMN avant le début de la perfusion de la solution d’agent
de contraste à base de Gd. (C) Image résultante de la soustraction entre l’image (A) et
l’image (B).

Malgré le pré-remplissage du capillaire avec la solution d’agent de contraste à base de
Gd, nous avons constaté la présence d’une bulle d’air sur les images IRM à la fin de
l’expérience.
La figure 5.12 illustre deux images IRM axiales pondérées T1 acquises avec la micro-
antenne RMN avant et après la perfusion de la solution d’agent de contraste à base de
Gd par le capillaire.
La bulle d’air, visible sur la figure 5.12.B, est désignée par la flèche.
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Figure 5.12. Images IRM axiales pondérées T1 acquises avec la micro-antenne RMN
avant (A) et après (B) la perfusion (débit = 0.1 µL/min) de la solution d’agent de contraste
à base de Gd (5 mM) par le capillaire. Les images ont été acquises avec une séquence
FLASH et avec les paramètres suivants : TR/TE = 200/3.5 ms, 3 coupes, épaisseur de
coupes = 1 mm, FOV = 10 × 10 mm2, résolution spatiale = 39 × 39 × 1000 µm3, temps
d’acquisition = 1 min 08 s. La flèche montre la bulle d’air présente à la fin de l’expérience.

Au cours de ces différentes expériences d’IRM in vitro, nous avons alors noté qu’il fallait
être très vigilant à la présence de micro-bulles dans le capillaire placé dans la boucle de
détection mais également sur tout le volume mort entre ce dernier et le pousse-seringue.
Afin d’éviter la présence de micro-bulles lors des expériences in vivo futures et pouvant
fortement dégrader la qualité spectrale des expériences de SRM 1H in vivo, le capillaire a
été purgé plusieurs fois avec la solution d’intérêt.

Expérience de SRM in vitro

La figure 5.13 présente les 4 spectres RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN
du dispositif préalablement implanté dans le gel d’agarose à 1% contenant 25 mM de
glutamine (Gln) et au cours de la perfusion, par le capillaire du dispositif, d’une solution
composée de lactate (25 mM) et de créatine (25 mM), avec un débit de 0.1 µL/min. Une
correction de la phase et une apodisation lorentzienne avec une constante d’apodisation
de 3 Hz ont été réalisées.
Pour rappel, nous avons choisi de focaliser cette expérience de SRM in vitro sur l’étude
de l’évolution de la qualité spectrale des spectres RMN 1H acquis avec la micro-antenne
RMN du dispositif et au cours de la perfusion de la solution d’intérêt.
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Figure 5.13. Spectres RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN du dispositif préa-
lablement implanté dans du gel d’agarose à 1% et contenant 25 mM de glutamine (Gln)
et au cours de la perfusion (débit = 0.1 µL/min) de la solution composée de lactate (25
mM) et de créatine (25 mM) par le capillaire du dispositif. (A) t = 0, avant le début de
la perfusion de la solution, (B) t = 4 min 16 s, (C) t = 8 min 32 s, (D) t = 12 min 48
s. Les spectres RMN 1H ont été acquis avec une séquence PRESS et avec les paramètres
suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms, taille du voxel = 2 × 4 × 2 mm3, suppression de
l’eau = VAPOR, nombre d’accumulations = 128, durée de l’acquisition = 4 min 16 s.
Signaux : Cr : créatine, Gln : glutamine, Lac : lactate.

Les 3 résonances principales de la glutamine (à 2.12 ppm, à 2.43 ppm et à 3.75 ppm)
ont été observables sur le spectre RMN acquis juste avant le début de la perfusion de la
solution de créatine et de lactate.
Au cours de la perfusion de la solution, nous avons pu facilement visualiser l’apparition
des résonances principales de la créatine (à 3.02 ppm et à 3.91 ppm) et celle du lactate
(à 1.31 ppm). Les FWHMs des résonances du lactate à 1.31 ppm, de la glutamine à 2.12
ppm et à 2.43 ppm, et de la créatine à 3.02 ppm étaient, respectivement, de 25 Hz, de 27
Hz, de 24 Hz et de 18 Hz, sur le dernier spectre RMN acquis 12 min après le début de la
perfusion.
En comparant la qualité spectrale du spectre RMN acquis avant le début de la perfusion
de la solution (spectre A. de la figure précédente) et celle du dernier spectre RMN acquis
durant la perfusion de la solution (spectre D. de la figure précédente), nous avons noté
une diminution du RSB d’environ 20% de la résonance de la glutamine à 2.43 ppm et une
augmentation de la FWHM de cette dernière d’environ 2.5 Hz. Les effets de « flux » engen-
drés par la perfusion de la solution par le capillaire d’injection placé au centre de la boucle
de détection de la micro-antenne RMN ont pu expliquer ces différentes observations. En
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effet, à plus grande échelle, lors d’examens spectroscopiques cliniques du cerveau, il a
été montré que des faibles mouvements de la tête du patient pouvaient interférer avec
l’intégrité des mesures de SRM et les affecter de trois manières distinctes avec des erreurs
de localisation, des décalages de fréquence et de phase et une perturbation de l’homo-
généité du champ magnétique, causant généralement un élargissement des résonances et
une atténuation du signal [Saleh et al. (2020)].

5.3.1.2 Expériences in vivo sur des cerveaux d’animaux sains

La figure 5.14 présente 6 spectres RMN 1H in vivo acquis avec la micro-antenne
RMN du dispositif et au cours de la perfusion de la solution composée de LCR artificiel
et de DMSO (20 mM) par le capillaire du dispositif avec un débit de 0.4 µL/min.
Les spectres RMN ont été acquis toutes les 15 min et une correction de la phase et une
apodisation lorentzienne avec une constante d’apodisation de 7 Hz ont été réalisées.

Figure 5.14. Spectres RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN du dispositif et au
cours de la perfusion (débit = 0.4 µL/min) de la solution composée de LCR artificiel et de
DMSO (20 mM) par le capillaire du dispositif. (A) t = 0, avant le début de la perfusion
de la solution de LCR artificiel et de DMSO, (B) t = 15 min, (C) t = 30 min, (D) t =
45 min, (E) t = 1 h, (F) t = 1 h 15 min. Les spectres RMN 1H ont été acquis avec une
séquence PRESS et avec les paramètres suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms, taille du
voxel = 2 × 4 × 2 mm3, suppression de l’eau = VAPOR, nombre d’accumulations = 256,
durée de l’acquisition = 8 min 32 s. Signaux : tCho : choline totale, tCr : créatine totale,
tNAA : NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx : glutamine + glutamate, Glu :
glutamate, Lac : lactate, MM : macromolécules, DMSO : diméthylsulfoxyde.
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Pour les deux rats sains inclus dans cette étude, le spectre RMN 1H in vivo acquis avec
la micro-antenne RMN et avant le début de la perfusion de la solution de LCR artificiel
et de DMSO par le capillaire était typiquement représentatif du profil métabolique d’un
tissu cérébral sain.
Les FWHMs étaient de 17 +/- 2 Hz, 12 +/- 1 Hz, 25 +/- 3 Hz, 17 +/- 2 Hz et 17 +/-
1 Hz pour les résonances de tNAA (2.01 ppm), de tCr (3.03 ppm), de tCho (3.20 ppm),
de Glx (3.74 ppm) et de tCr (3.91 ppm), respectivement, témoignant d’une bonne qualité
spectrale.
Les spectres RMN 1H in vivo acquis avant le début de la perfusion de la solution ont
ensuite été quantifiés par le logiciel jMRUI et en suivant les différentes étapes du traite-
ment des données spectroscopiques décrites dans le paragraphe 4.2.4. Comme pour les
quantifications effectuées dans le chapitre 4, les valeurs estimées des concentrations des
métabolites ont été établies proportionnellement à la concentration de la créatine totale
(tCr = PCr + Cr) utilisée comme référence interne avec une valeur de 8.5 mmol/kgww

[Tkác et al. (2003)].
Le tableau suivant présente les valeurs moyennes et les écarts-types associés des estima-
tions des concentrations des différents métabolites cérébraux chez les deux rats sains avant
le début de la perfusion de la solution. Bien que classée non pertinente par le critère des
CRLBs, l’estimation de la concentration de Lac a été aussi présentée.

Tableau 5.1 – Valeurs moyennes et écarts-types associés des estimations des concentrations
des différents métabolites cérébraux chez les deux rats sains avant le début de la perfusion
de la solution de LCR artificiel et de DMSO (mmol/kgww).

.

Métabolite
Etude

(Avant le début de la

perfusion de la solution)

Chapitre 4

(n = 12)

tCr 8.5 +/- 0.0 8.5 +/- 0.0

NAA 7.5 +/- 0.8 8.3 +/- 1.8

tCho 2.3 +/- 0.3 2.0 +/- 0.5

mI 3.6 +/- 0.4 3.9 +/- 0.5

Gln 6.1 +/- 1.0 5.7 +/- 1.4

Glu 9.2 +/- 1.1 12.3 +/- 3.1

Tau 6.1 +/- 1.5 4.0 +/- 1.0

Lac 0.1 +/- 0.2 0.6 +/- 0.7

Les estimations des concentrations des métabolites étaient alors en accord avec celles
quantifiées dans le chapitre 4 sur les 12 cerveaux d’animaux sains et celles rapportées
dans la littérature et présentées dans le tableau 4.2.
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Au cours de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de DMSO, l’apparition du signal
de résonance du DMSO à 2.7 ppm a été facilement observable. Nous avons également pu
constater une importante augmentation de la résonance du complexe lactate (Lac) +
macromolécules (MM) à 1.3 ppm.
Les évolutions moyennes, au cours de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de
DMSO, du rapport entre les amplitudes du signal de résonance du DMSO et du signal de
résonance de tCr et du rapport entre les amplitudes du signal de résonance du complexe
Lac + MM et du signal de résonance de tCr ont été tracées.
Le signal de résonance de tCr a été pris comme référence afin de s’affranchir des biais
introduits par les faibles différences de RSB entre les différents spectres RMN et les
amplitudes ont été mesurées par le logiciel TopSpin.

Figure 5.15. Évolutions moyennes temporelles du rapport entre les amplitudes du signal
de résonance du DMSO et du signal de résonance de tCr et du rapport entre les amplitudes
du signal de résonance du complexe Lac+MM et du signal de résonance de tCr. Les zones
ombrées représentent les écarts-types des moyennes sur les 2 animaux.

Les courbes ajustées de l’évolution moyenne temporelle des deux rapports ont été cal-
culées par une régression linéaire polynomiale d’ordre 2 effectuée par le logiciel Matlab
R2022a (The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, USA).
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Nous avons alors pu remarquer, pour les deux rats sains inclus dans cette étude, que la
diffusion de la solution de LCR artificiel et de DMSO dans le tissu cérébral sain, entraî-
nant une augmentation du rapport entre les amplitudes du signal de résonance du DMSO
et du signal de résonance de tCr, s’est accompagnée d’une augmentation corrélée (R2 '
0.90) du rapport entre les amplitudes du signal de résonance du complexe Lac + MM et
du signal de résonance de tCr.
Cette corrélation a pu s’expliquer par la neurotoxicité du DMSO causant une élévation
de la concentration du complexe Lac+MM. En effet, il a été fréquemment démontré dans
la littérature que l’augmentation du niveau de lactate était particulièrement corrélée avec
une souffrance cérébrale comme dans les ischémies par exemple [Woo et al. (2010)]. De
plus, il a également été rapporté que le métabolisme lipidique était couramment modi-
fié au cours d’un phénomène apoptotique tel que celui rencontré lors d’une exposition
cérébrale au DMSO [Kettunen & Brindle (2005)]. Nous avons alors pu considérer que
l’augmentation de l’amplitude du signal de résonance à 1.3 ppm et représentant la contri-
bution des macromolécules incluant les lipides et celle du lactate était un marqueur de la
neurotoxicité du DMSO.
De plus, l’allure exponentielle des deux courbes a pu être considérée comme un indica-
teur du comportement de la solution perfusée au sein du volume de détection. En effet,
malgré l’utilisation d’un débit de perfusion constant (0.4 µL/min), nous avons observé
une augmentation exponentielle et non linéaire du rapport entre les amplitudes du signal
de résonance du DMSO et du signal de résonance de tCr pouvant attester d’une accu-
mulation de la solution de LCR artificiel et de DMSO dans le volume de détection de la
micro-antenne RMN. Cette accumulation a ainsi pu mettre en évidence que le flux entrant
dans le volume de détection était supérieur au flux sortant.

La figure 5.16.C présente la superposition du spectre RMN 1H in vivo acquis avec la
micro-antenne RMN du dispositif et avant le début de la perfusion de la solution de LCR
artificiel et de DMSO par le capillaire (figure 5.16.A) et du spectre RMN 1H in vivo
acquis avec la micro-antenne RMN et après 1 h 15 min du début de la perfusion (figure
5.16.B).
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Figure 5.16. Comparaison spectrale entre le spectre RMN 1H in vivo acquis avant le
début de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de DMSO (A) et le spectre RMN
1H in vivo acquis 1 h 15 min après le début de la perfusion (B). (C) Superposition des
deux spectres (A, en bleu et B, en rouge). Signaux : tCho : choline totale, tCr : créatine
totale, tNAA : NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx : glutamine + glutamate,
Glu : glutamate, Lac : lactate, MM : macromolécules.

Cette superposition a permis de visualiser plus facilement les effets de la perfusion intra-
tissulaire de la solution de LCR artificiel et de DMSO sur le profil métabolique du tissu
cérébral sain.
La présence du signal de résonance du DMSO de forte amplitude à 2.7 ppm a ainsi confirmé
la bonne détection par la micro-antenne RMN de la solution perfusée par le capillaire et
s’étant diffusée au fur et à mesure dans le tissu cérébral sain.
Outre l’importante augmentation des niveaux de lactate et des macromolécules témoi-
gnant de la neurotoxicité du DMSO à 1.3 ppm et à 0.9 ppm, nous avons pu observer
une forte augmentation de l’amplitude du signal de résonance du myo-inositol (mI) à 3.5
ppm sur le spectre RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN du dispositif et 1 h 15
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min après le début de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de DMSO par le
capillaire.
Des expériences in vitro effectuées sur des cultures de neurones et d’astrocytes et traitées
avec du DMSO ont montré qu’une réponse proliférative inattendue des astrocytes, cellules
gliales possédant un fort taux de mI, pouvait avoir lieu [Zhang et al. (2016)]. En effet, une
exposition à 0.5% et 1% de DMSO pendant 24 ou 48 heures a augmenté la prolifération de
ces derniers malgré une perturbation nette de la viabilité et de la morphologie neuronale.
Bien que des études supplémentaires soient nécessaires pour déterminer précisément les
mécanismes sous-jacents impliqués dans cette prolifération astrocytaire, les auteurs ont
rapporté qu’il pouvait s’agir d’une réponse au stress cellulaire impliquée à la fois dans
la neuroprotection à court terme et dans la suppression à long terme de la régénération
neuronale.

Ainsi, à travers cette étude in vivo menée sur des cerveaux de rats sains, nous avons
pu mettre en évidence le bon fonctionnement du dispositif implanté dans le tissu cérébral
sain et constitué d’une micro-antenne RMN et d’un capillaire d’injection.
La perfusion par le capillaire d’injection et la diffusion de la solution de LCR artificiel et
de DMSO dans le tissu cérébral ont pu être suivies, en temps réel, par des expériences de
SRM 1H in vivo effectuées avec la micro-antenne RMN.

5.3.2 Expériences in vivo sur des cerveaux d’animaux porteurs
d’un gliome C6

5.3.2.1 Détection et évaluation de l’efficacité thérapeutique de la molécule
MN58b

Au cours de cette expérience, la solution composée de LCR artificiel et de MN58b
à une concentration de 10 mM a été perfusée par le capillaire d’injection du dispositif
préalablement implanté dans le gliome C6 avec un débit de 0.4 µL/min.
Des spectres RMN 1H in vivo ont été acquis avec la micro-antenne RMN du dispositif et
toutes les 45 min.
La figure 5.17 présente les 6 spectres RMN acquis avec la micro-antenne RMN et durant
la perfusion de la solution de LCR artificiel et de MN58b par le capillaire d’injection.
Une correction de la phase et une apodisation lorentzienne avec une constante d’apodisa-
tion de 7 Hz ont été réalisées.
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Figure 5.17. Spectres RMN 1H in vivo acquis avec la micro-antenne RMN implantable
du dispositif durant la perfusion (débit = 0.4 µL/min) de la solution de LCR artificiel
et de MN58b (10 mM) par le capillaire du dispositif. Le dispositif a été préalablement
implanté dans le gliome C6. (A) t = 0, avant le début de la perfusion de la solution de
LCR artificiel et de MN58b, (B) t = 45 min, (C) t = 1 h 30 min, (D) t = 2 h 15 min,
(E) t = 3 h, (F) t = 3 h 45 min. Les spectres RMN 1H ont été acquis avec une séquence
PRESS et avec les paramètres suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms, taille du voxel = 2
× 4 × 2 mm3, suppression de l’eau = VAPOR, nombre d’accumulations = 256, durée de
l’acquisition = 8 min 32 s. Signaux : tCho : choline totale, tCr : créatine totale, tNAA :
NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx : glutamine + glutamate, Lac : lactate.

Le spectre RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN et avant le début de la perfusion
de la solution de LCR artificiel et de MN58b (spectre A. de la figure précédente) était
représentatif d’un spectre RMN typique d’un tissu cérébral tumoral avec un phénotype
cholinique clairement observable.
Les FWHMs étaient de 15 Hz, 17 Hz, 20 Hz et 19 Hz pour les résonances de tCr (3.03
ppm), de tCho (3.20 ppm), de Glx (3.74 ppm) et de tCr (3.91 ppm), respectivement,
témoignant d’une bonne qualité spectrale.
Ce spectre RMN 1H in vivo acquis avant le début de la perfusion de la solution a ensuite
été quantifié par le logiciel jMRUI et en suivant les différentes étapes du traitement des
données spectroscopiques décrites dans le paragraphe 4.2.4. Pour établir les valeurs es-
timées des concentrations des métabolites, nous avons utilisé comme référence interne, la

180



5.3. Résultats et discussion

valeur moyenne estimée de la concentration de la créatine totale (tCr) de 8.1 mmol/kgww

chez les 8 rats porteurs d’un gliome C6 inclus dans l’étude présentée dans le chapitre 4.
Le tableau suivant présente les valeurs estimées des concentrations des différents méta-
bolites cérébraux chez le rat porteur d’un gliome C6 inclus dans cette étude. Bien que
classée non pertinente par le critère des CRLBs, l’estimation de la concentration de NAA
a été aussi présentée.

Tableau 5.2 – Valeurs des estimations des concentrations des différents métabolites céré-
braux chez le rat porteur d’un gliome C6 avant le début de la perfusion de la solution de
LCR artificiel et de MN58b (mmol/kgww).

.

Métabolite
Étude

(Avant le début de la

perfusion de la solution)

Chapitre 4

(n = 8)

tCr 8.1 8.1 +/- 1.5

NAA 2.5 2.3 +/- 3.1

tCho 7.9 7.5 +/- 0.5

mI 13.8 16.8 +/- 3.5

Gln 10.4 12.0 +/- 2.5

Glu 11.0 12.0 +/- 1.8

Tau 15.5 18.1 +/- 2.3

Lac 2.0 4.1 +/- 1.2

Les estimations des concentrations des métabolites étaient alors en accord avec celles
quantifiées dans le chapitre 4 sur les 8 cerveaux d’animaux porteurs d’un gliome C6 et
présentées dans le tableau 4.3. En effet, une concentration importante de tCho, de mI
et de Tau et une concentration relativement faible de NAA ont été relevées.
Lors de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de MN58b par le capillaire d’in-
jection, nous avons constaté une dégradation de la qualité de la suppression du signal de
l’eau malgré un ajustement manuel des gains des impulsions et un important déphasage
pouvant impacter les étapes d’identification et de quantification spectrales. C’est la raison
pour laquelle le dernier spectre RMN a été acquis juste après l’arrêt de la perfusion afin
d’obtenir un spectre RMN ayant une qualité spectrale similaire à celui acquis avant le
début de la perfusion.
Malgré les perturbations spectrales causées par la perfusion de la solution, nous avons pu
observer, en temps réel, une diminution légère de l’amplitude du signal de résonance de
la choline totale (tCho) à 3.20 ppm et une forte augmentation de l’amplitude du signal
de résonance du complexe lipides+lactate (Lac) à 1.3 ppm. Une diminution relativement
importante de l’amplitude du signal de la taurine (Tau) à 3.42 ppm a également pu être
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visualisée.
La superposition des deux spectres RMN 1H in vivo acquis avec la micro-antenne RMN
avant le début et 3 h 45 min après le début de la perfusion intratumorale de la solution
de LCR artificiel et de MN58b a permis de visualiser plus facilement les changements
métaboliques, biomarqueurs de l’effet de la molécule MN58b sur le tissu cérébral tumoral.

Figure 5.18. Comparaison spectrale entre le spectre RMN 1H in vivo acquis avant le
début de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de MN58b (A) et le spectre RMN
1H in vivo acquis 3 h 45 min après le début de la perfusion (B). (C) Superposition des
deux spectres (A, en bleu et B, en rouge). Signaux : tCho : choline totale, tCr : créatine
totale, tNAA : NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx : glutamine + glutamate,
Lac : lactate, PUFA : acides gras polyinsaturés.

Comme observé ci-dessus, la perfusion et la diffusion intratumorale de la solution de
LCR artificiel et de MN58b a entraîné une importante modification du profil métabolique
représentatif du gliome C6 avec une diminution de l’amplitude du signal de résonance de
tCho et de l’amplitude du signal de résonance de Tau et une augmentation de l’amplitude
du signal de résonance du complexe Lipides+Lac. Nous avons également pu visualiser
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l’apparition d’une résonance correspondant au signal des acides gras polyinsaturés (PUFA,
pour PolyUnsaturated Fatty Acid, en anglais) à 2.8 ppm, bien qu’elle ait été relativement
proche du niveau du bruit.

Afin de comparer quantitativement les variations des métabolites citées précédemment
lors de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de MN58b, nous avons étudié la
valeur du rapport entre les amplitudes du signal de résonance de tCho et du signal de ré-
sonance de tCr, celle du rapport entre les amplitudes du signal de résonance du complexe
Lipides+Lac et du signal de résonance de tCr et celle du rapport entre les amplitudes du
signal de résonance de Tau et du signal de résonance de tCr, obtenues avant et 3 h 45 min
après le début de la perfusion de la solution. Nous avons également étudier l’évolution du
rapport entre les amplitudes du signal de résonance de mI et du signal de résonance de
tCr afin de faciliter la comparaison entre les résultats spectroscopiques obtenues suite à
l’utilisation de la molécule MN58b ou de la molécule RSM-932A.
L’amplitude du signal de résonance de tCr, jugée relativement stable au cours de l’expé-
rience, a été prise comme référence afin de réduire les biais introduits par la distorsion de
la ligne de base et par les différences des corrections de phase des deux spectres RMN.
Les amplitudes des différents signaux ont été obtenues par le logiciel TopSpin.
La figure 5.19 présente l’histogramme comparatif des différents rapports (tCho/tCr, Li-
pides+Lac/tCr, Tau/tCr et mI/tCr) relevés sur les deux spectres RMN 1H in vivo acquis
avant et 3 h 45 min après le début de la perfusion intratumorale de la solution de LCR
artificiel et de MN58b.

Figure 5.19. Histogramme illustrant les variations des rapports entre les amplitudes du
signal des différents métabolites (tCho/tCr, Lipides+Lac/tCr, Tau/tCr et mI/tCr) avant
(barres grises) et 3 h 45 min après (barres blanches) le début de la perfusion intratumorale
de la solution de LCR artificiel et de MN58b.
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Suite à la perfusion intratumorale de la solution de LCR artificiel et de MN58b par le
capillaire du dispositif préalablement implanté dans le gliome C6, nous avons ainsi pu
constater une diminution de 20% du rapport entre les amplitudes du signal de résonance
de tCho et du signal de résonance de tCr, une forte augmentation de 299% du rapport
entre les amplitudes du signal de résonance du complexe Lipides + Lac et du signal de
résonance de tCr, une diminution de 47% du rapport entre les amplitudes du signal de
résonance de Tau et du signal de résonance de tCr et une augmentation de 13% du rapport
entre les amplitudes du signal de résonance de mI et du signal de résonance de tCr.
Les travaux de Kumar et al. (2015), dont les résultats spectroscopiques in vivo sont illus-
trés à la figure 5.5, ont également rapporté, après un traitement avec de la MN58b d’une
durée de 5 jours, une réduction significative de la concentration de tCho (de l’ordre de 44%)
et une forte augmentation significative de la concentration du complexe Lipides+Lac. Ils
n’ont, cependant, pas étudié la variation du signal de résonance de Tau suite à un traite-
ment avec la molécule MN58b.
La diminution de l’amplitude du signal de résonance de la choline totale (tCho) a alors
été interprété comme un témoin de l’efficacité de l’inhibition de la CHK α. Dans la lit-
térature, cette diminution a été particulièrement associée à une réponse positive suite à
un traitement de chimiothérapie conventionnel appuyant alors le rôle des composés à cho-
line comme biomarqueurs potentiels de l’évaluation de la réponse thérapeutique [McCann
et al. (2009)].
Kumar et al. (2015) ont aussi rapporté que l’augmentation de l’amplitude du signal de
résonance du complexe lipides + lactate (Lac) à 1.3 ppm et l’apparition du signal de réso-
nance des acides gras polyinsaturées à 2.8 ppm étaient des biomarqueurs caractéristiques
d’une réponse cellulaire tumorale suite à un traitement avec la molécule MN58b. Ces
modifications métaboliques ont été désignées comme étant des marqueurs de l’induction
apoptotique des cellules tumorales [Liimatainen et al. (2008)]. Les auteurs ont également
suggéré que l’augmentation du signal de résonance du complexe lipides + lactate pouvait
refléter le début d’une nécrose tumorale. D’autres travaux ont aussi rapporté qu’une aug-
mentation de la contribution totale des lipides dans les cellules tumorales pouvait évoquer
la présence de différents mécanismes de réponses cellulaires au stress induit par le trai-
tement anticancéreux [Hakumäki et al. (1999); Milkevitch et al. (2005); Delikatny et al.
(2011)].
De plus, nous avons précédemment vu, dans le chapitre 4, qu’une augmentation de la
concentration de la taurine (Tau) était observable dans les gliomes C6 et était associée à
une forte croissance maligne. Par conséquent, nous avons supposé qu’une diminution de
l’amplitude du signal de résonance de la taurine pouvait alors refléter l’effet antitumoral
de la molécule MN58b. Une étude effectuée sur des modèles animaux de carcinomes a, par
exemple, montré que les tumeurs répondant à un traitement de virothérapie antitumorale
présentaient des taux de taurine significativement plus bas que les tumeurs non traitées
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et que celles ne répondant pas au traitement [Hemminki et al. (2014)].

5.3.2.2 Détection et évaluation de l’efficacité thérapeutique de la molécule
RSM-932A

Au cours de cette expérience, la solution composée de LCR artificiel et de RSM-932A
à une concentration de 2 mM a été perfusée par le capillaire du dispositif préalablement
implanté dans le gliome C6 avec un débit de 0.4 µL/min.
Des spectres RMN 1H in vivo ont été acquis avec la micro-antenne RMN du dispositif et
toutes les 45 min.
La figure 5.20 présente les 6 spectres RMN acquis avec la micro-antenne RMN et durant
la perfusion de la solution de LCR artificiel et de RSM-932A par le capillaire d’injection.
Une correction de la phase et une apodisation lorentzienne avec une constante d’apodisa-
tion de 7 Hz ont été réalisées.

Figure 5.20. Spectres RMN 1H in vivo acquis avec la micro-antenne RMN implantable
du dispositif durant la perfusion (débit = 0.4 µL/min) de la solution de LCR artificiel et
de RSM-9321A (2 mM) par le capillaire du dispositif. Le dispositif a été préalablement
implanté dans le gliome C6. (A) t = 0, avant le début de la perfusion de la solution de
LCR artificiel et de RSM-932A, (B) t = 45 min, (C) t = 1 h 30 min, (D) t = 2 h 15 min,
(E) t = 3 h, (F) t = 3 h 45 min. Les spectres RMN 1H ont été acquis avec une séquence
PRESS et avec les paramètres suivants : TR/TE = 2000/15.266 ms, taille du voxel = 2
× 4 × 2 mm3, suppression de l’eau = VAPOR, nombre d’accumulations = 256, durée de
l’acquisition = 8 min 32 s. Signaux : tCho : choline totale, tCr : créatine totale, tNAA :
NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx : glutamine + glutamate, Lac : lactate.

185



5.3. Résultats et discussion

Comme dans l’étude portant sur l’efficacité antitumorale de la molécule MN58b présen-
tée dans la partie précédente, le spectre RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN et
avant le début de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de RSM-932A (spectre
A. de la figure précédente) présentait les caractéristiques métaboliques d’un tissu cérébral
tumoral, dont un phénotype cholinique.
Les FWHMs étaient de 20 Hz, 19 Hz, 20 Hz et 24 Hz pour les résonances de tCr (3.03
ppm), de tCho (3.20 ppm), de Glx (3.74 ppm) et de tCr (3.91 ppm), respectivement,
témoignant d’une bonne qualité spectrale.
Le tableau suivant présente les valeurs estimées des concentrations des différents métabo-
lites cérébraux chez le rat porteur d’un gliome C6 inclus dans cette étude et quantifiées
par le logiciel jMRUI et en suivant les étapes décrites dans le paragraphe 4.2.4. La
valeur moyenne estimée de la concentration de la créatine totale (tCr) de 8.1 mmol/kgww

chez les 8 rats porteurs d’un gliome C6 inclus dans l’étude présentée dans le chapitre
précédent a été utilisée comme référence interne.

Tableau 5.3 – Valeurs des estimations des concentrations des différents métabolites céré-
braux chez le rat porteur d’un gliome C6 avant le début de la perfusion de la solution de
LCR artificiel et de RSM-932A (mmol/kgww).

.

Métabolite
Étude

(Avant le début de la

perfusion de la solution)

Chapitre 4

(n = 8)

tCr 8.1 8.1 +/- 1.5

NAA 1.9 2.3 +/- 3.1

tCho 8.0 7.5 +/- 0.5

mI 12.1 16.8 +/- 3.5

Gln 9.7 12.0 +/- 2.5

Glu 11.0 12.0 +/- 1.8

Tau 14.3 18.1 +/- 2.3

Lac 3.4 4.1 +/- 1.2

Les estimations des concentrations des métabolites étaient elles aussi en accord avec celles
quantifiées dans le chapitre 4 sur les 8 cerveaux d’animaux porteurs d’un gliome C6
confirmant à nouveau le caractère reproductible et fiable des mesures spectroscopiques
obtenues avec les micro-antennes RMN implantables.
L’injection continue intratumorale de la solution de LCR artificiel et de RSM-932A est
allée de pair avec une augmentation de l’amplitude du signal de résonance du complexe
lipides + lactate (Lac) à 1.3 ppm, de l’amplitude du signal de résonance du myo-inositol
(mI) à 3.5 ppm et de l’amplitude du signal de résonance des acides gras polyinsaturés
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(PUFA) à 2.8 ppm et une diminution de l’amplitude du signal de résonance de la choline
totale (tCho) à 3.20 ppm.
Ces observations spectroscopiques, témoins de l’effet métabolique de la molécule RSM-
932A sur le tissu cérébral tumoral, ont été plus facilement identifiables sur la superposition
des deux spectres RMN 1H in vivo acquis avec la micro-antenne RMN avant et 3 h 45
après le début de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de RSM-932A et présentée
dans la figure suivante.

Figure 5.21. Comparaison spectrale entre le spectre RMN 1H in vivo acquis avant le
début de la perfusion de la solution de LCR artificiel et de RSM-932A (A) et le spectre
RMN 1H in vivo acquis 3 h 45 min après le début de la perfusion (B). (C) Superposition
des deux spectres (A, en bleu et B, en rouge). Signaux : tCho : choline totale, tCr :
créatine totale, tNAA : NAA total, Tau : taurine, mI : myo-inositol, Glx : glutamine +
glutamate, Lac : lactate, PUFA : acides gras polyinsaturés.

A partir des deux spectres RMN de la figure précédente, nous avons, de la même manière
que lors de l’étude portant sur l’efficacité thérapeutique de la molécule MN58B, étudié
l’évolution des rapports des amplitudes des signaux de résonances suivants : tCho/tCr,
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Lipides + Lac/tCr, Tau/tCr et mI/tCr.
L’amplitude du signal de résonance de tCr, jugée relativement stable au cours de l’expé-
rience, a été prise comme référence afin de réduire les biais introduits par la distorsion de
la ligne de base et par les différences des corrections de phase des deux spectres RMN.
Les amplitudes des différents signaux ont été obtenues par le logiciel TopSpin.
La figure 5.22 présente l’histogramme comparatif des différents rapports (tCho/tCr, Li-
pides+Lac/tCr, Tau/tCr et mI/tCr) relevés sur les deux spectres RMN 1H in vivo acquis
avant et 3 h 45 min après le début de la perfusion intratumorale de la solution de LCR
artificiel et de RSM-932A.

Figure 5.22. Histogramme illustrant les variations des rapports entre les amplitudes du
signal des différents métabolites (tCho/tCr, Lipides+Lac/tCr, Tau/tCr et mI/tCr) avant
(barres grises) et 3 h 45 min après (barres blanches) le début de la perfusion intratumorale
de la solution de LCR artificiel et de RSM-932A.

Nous avons ainsi pu constater, suite à la perfusion intratumorale de la solution de LCR
artificiel et de RSM-932A, une diminution de 14% du rapport entre les amplitudes du
signal de résonance de tCho et du signal de résonance de tCr, une augmentation de 84%
du rapport entre les amplitudes du signal de résonance du complexe Lipides + Lac et du
signal de résonance de tCr, une diminution de 31% du rapport entre les amplitudes du
signal de résonance de Tau et du signal de résonance de tCr et une augmentation de 63%
du rapport entre les amplitudes du signal de résonance de mI et du signal de résonance
de tCr.
Ces dernières tendances spectroscopiques ont été relativement similaires à celles obtenues
lors de la perfusion intratumorale d’une solution de LCR artificiel et de MN58b et présen-
tées dans le paragraphe 5.3.2.1, avec notamment une forte augmentation du rapport
Lipides+Lac/tCr et une légère diminution du rapport tCho/tCr, témoins de l’efficacité
de l’inhibition de la CHK α et de la mort cellulaire apoptotique des cellules tumorales.
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Nous avons aussi observé une augmentation relativement importante du signal de réso-
nance de mI (63%) que nous n’avions pas significativement visualisé lors de la perfusion
intratumorale de la molécule MN58b avec une augmentation de seulement 13% du rapport
mI/tCr.
Bien qu’aucune étude effectuée sur les molécules inhibitrices de la CHK α n’ait discuté
des effets potentiels sur l’évolution du niveau de myo-inositol dans le tissu tumoral après
un traitement par ces dernières, nous avons pu expliquer cette augmentation par diffé-
rentes suppositions. Tout d’abord, la modification du micro-environnement tumoral et,
en particulier, la modification de l’environnement osmotique, au cours de la perfusion
intratumorale de la molécule RSM-932A, a pu induire une élévation de la concentration
en myo-inositol, métabolite jouant un rôle important dans l’osmorégulation cellulaire du
cerveau. Il a notamment été démontré que ce dernier pouvait être un biomarqueur par-
ticulièrement intéressant lors de l’étude de l’efficacité thérapeutique de traitements anti-
angiogéniques chez des patients atteints de glioblastome récurrent [Steidl et al. (2016)].
De plus, l’augmentation de l’amplitude du signal de résonance du myo-inositol pourrait
également s’expliquer par une réaction astrocytaire suite au stress cellulaire induit par
la molécule RSM-932A sur les cellules tumorales causant alors une prolifération de ces
dernières et une augmentation de la densité cellulaire, préalablement à la mort cellulaire
apoptotique.

Ainsi, par l’utilisation du dispositif développé dans ce chapitre et combinant une micro-
antenne RMN et un capillaire d’injection, nous avons été en mesure de suivre, en temps
réel, les effet causés par une injection intratumorale de molécules inhibitrices de la choline
kinase α sur le profil métabolique du tissu cérébral tumoral. Les variations métaboliques
obtenues suite à des acquisitions de SRM effectuées avec la micro-antenne RMN du dis-
positif ont été alors caractéristiques d’une réponse antitumorale.
Bien que les deux molécules antitumorales étudiées dans cette partie aient été deux inhi-
biteurs de la CHK α, quelques petites variations des tendances spectroscopiques, témoins
de l’effet de ces dernières sur le métabolisme tumoral, ont été observées.
Nous avons, en effet, rapporté :
- une diminution plus importante du rapport tCho/tCr lors d’une perfusion intratumorale
de MN58b (20%) que de RSM-932A (14%) ;
- une augmentation plus importante du rapport Lipides+Lac/tCr lors d’une perfusion
intratumorale de MN58b (299%) que de RSM-932A (84%) ;
- une diminution plus importante du rapport Tau/tCr lors d’une perfusion intratumorale
de MN58b (47%) que de RSM-932A (31%) ;
- et, une augmentation plus importante du rapport mI/tCr lors d’une perfusion intratu-
morale de RSM-932A (63%) que de MN58b (13%).
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Par la diminution plus importante du rapport tCho/tCr et par l’augmentation plus im-
portante du rapport Lipides+Lac/tCr lors d’une perfusion intratumorale de MN58b, nous
avons pu ainsi supposer que l’efficacité antitumorale de la molécule MN58b à une concen-
tration de 10 mM semblait plus importante que l’efficacité antitumorale de la molécule
RSM-932A à une concentration de 2 mM. Toutefois, quelques travaux portant sur l’étude
de l’efficacité thérapeutique de différentes molécules inhibitrices de la CHK α ont dé-
montré que la molécule RSM-932A était plus efficace que la molécule MN58b et mieux
tolérée à des fortes doses [Lacal & Campos (2014)], indiquant alors que l’utilisation d’une
concentration de 2 mM pour la molécule RSM-932A n’a potentiellement pas permis d’ob-
tenir une réponse thérapeutique positive totale. A noter que nous avons pu obtenir une
concentration maximale de RSM-932A de seulement 2 mM en raison de sa faible solubilité
dans le LCR artificiel (2 mg/ml).

5.4 Conclusion et perspectives
Pour conclure, à travers ce chapitre, nous avons développé un nouvel outil implantable

combinant une micro-antenne RMN et un moyen d’administration d’un composé d’intérêt
tel qu’un capillaire d’injection.
L’objectif principal de cette étude a été de mettre en évidence l’aptitude de ce disposi-
tif à détecter et à évaluer l’efficacité thérapeutique de molécules anticancéreuses chez un
modèle animal de tumeurs cérébrales.
Les expériences préliminaires in vitro et in vivo sur des cerveaux d’animaux sains ont
montré que l’association de ces deux entités était tout à fait réalisable et pertinente.
En effet, l’étude in vivo a, par exemple, permis de visualiser, en temps réel et par des
mesures spectroscopiques effectuées avec la micro-antenne RMN, l’effet d’une solution de
LCR artificiel et de DMSO perfusée par le capillaire d’injection dans le tissu cérébral
sain sur le profil métabolique de ce dernier. Une augmentation de l’amplitude du signal
de résonance du complexe lipides+lactate, témoin du caractère neurotoxique du DMSO,
a notamment été observée au cours de la perfusion de la solution. La détection RMN
optimale de la micro-antenne RMN et la perfusion et la diffusion homogène de la solution
d’intérêt dans le tissu cérébral sain ont ainsi été conservées.
Le bon fonctionnement de la micro-antenne RMN implantable et celui du capillaire d’in-
jection ont alors été maintenus malgré l’existence de petites fluctuations de la qualité
spectrale des spectres RMN acquis avec la micro-antenne RMN du dispositif, causées par
les effets de flux lors de la perfusion de la solution par le capillaire placé au centre de la
boucle de détection de cette dernière.
Par la suite, nous avons choisi d’évaluer l’utilisation du dispositif dans un cadre patholo-
gique. Pour cela, un modèle animal de tumeurs cérébrales, le gliome C6, et deux molécules
thérapeutiques, la MN58b et la RSM-932A, des inhibiteurs de la choline kinase α, ont été
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choisis. L’efficacité antitumorale de ces dernières a ainsi pu être observée, en temps réel,
au cours de la perfusion intratumorale d’une solution contenant du LCR artificiel et de la
MN58b et d’une solution contenant du LCR artificiel et de la RSM-932A. Une diminution
de l’amplitude du signal de résonance de la choline totale et une augmentation de l’am-
plitude du signal de résonance du complexe lipides+lactate, témoignant de l’inhibition
de la choline kinase α et de l’effet anticancéreux par l’induction de l’apoptose cellulaire
tumorale, ont été constatées.
Ainsi, grâce à l’administration intratumorale par le capillaire d’injection et à la micro-
antenne RMN positionnée à proximité immédiate de la zone d’administration de la so-
lution d’intérêt contenant une molécule anticancéreuse, l’efficacité antitumorale de cette
dernière a pu être évaluée très localement et très rapidement contrairement à une grande
majorité d’études précliniques relativement longues notamment à cause de l’administra-
tion du traitement évalué sur plusieurs jours voire plusieurs semaines.

Le développement de cet outil et les applications in vivo effectuées au cours de ce chapitre
ont alors permis d’envisager d’autres utilisations.
Plus précisément, similairement aux expériences de SRM effectuées avec la micro-antenne
RMN, des images IRM du micro-environnement tumoral pourraient être acquises au cours
de la perfusion d’une molécule anticancéreuse afin d’évaluer les variations structurelles et
morphologiques pouvant être induites par la thérapie telles qu’une nécrose, un oedème,
une fibrose ou encore une modification de la vascularisation. Nous avons vu, dans le cha-
pitre 4, qu’il était, en effet, tout à fait possible d’observer les foyers nécrotiques et la
néoangiogenèse tumorale des gliomes C6 suite à l’acquisition d’images IRM à haute réso-
lution spatiale avec les micro-antennes RMN implantables.
Outre l’appréciation de l’efficacité antitumorale, la réalisation d’expériences d’IRM et de
SRM pourrait aussi permettre d’évaluer les profils pharmacocinétiques et la distribution
in vivo tumorale de la molécule anticancéreuse administrée par le capillaire du dispositif.
Ces informations supplémentaires pourraient alors faciliter la compréhension des diffé-
rents modes d’action des molécules thérapeutiques étudiées de façon localisée.
En clinique, notamment, il a été rapporté que l’insuffisance de données pharmacociné-
tiques et/ou pharmacodynamiques pouvait rendre difficile le choix de la dose thérapeu-
tique à administrer et que la variabilité interindividuelle pharmacocinétique pouvait for-
tement affecter l’efficacité et la tolérabilité du traitement médicamenteux.
Concernant les limitations de cette étude, la principale a été le nombre limité d’animaux
sains et pathologiques utilisés. En effet, le nombre restreint d’expériences in vivo menées
sur des cerveaux d’animaux pathologiques n’a pas permis d’évaluer la reproductibilité de
l’effet thérapeutique des deux molécules inhibitrices de la choline kinase α sur le pro-
fil métabolique du tissu cérébral tumoral. Toutefois, l’observation d’effets métaboliques
quasi-identiques que ceux rapportés dans la littérature portant sur l’utilisation des ces
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molécules comme drogues anticancéreuses a permis de consolider le fait que nos résultats
spectroscopiques obtenus avec la micro-antenne RMN étaient bien représentatifs de la
réponse thérapeutique attendue. De plus, la réalisation d’expériences contrôles in vivo
menées sur des cerveaux d’animaux porteurs d’un gliome C6 avec la perfusion d’une so-
lution de LCR artificiel uniquement pourrait aussi permettre de confirmer, en l’absence
d’une modification du profil métabolique tumoral, que les variations spectroscopiques ob-
servées lors de la perfusion intratumorale de molécules inhibitrices de la choline kinase α
sont entièrement dues à la réponse thérapeutique.

L’une des perspectives centrales que nous avons pu aussi évoquer est l’utilisation d’un
autre moyen d’administration tel qu’une membrane de microdialyse pour l’injection in-
tratissulaire du composé d’intérêt.
Au cours de ces travaux de thèse, nous avons déjà commencé à travailler sur l’association
d’une micro-antenne RMN implantable ayant une largeur de 700 µm et une longueur de
3 mm et une membrane de microdialyse ayant une longueur de 2 mm et un diamètre
externe de 0.240 mm (CMA Microdialysis AB, Solna, Suède). La membrane utilisée était
en cuprophane et possédait un cut-off de 6 kDa.

Figure 5.23. (A) Association d’une micro-antenne RMN implantable ayant une longueur
de 3 mm et une largeur de 700 µm et d’une membrane de microdialyse ayant une longueur
de 2 mm et un diamètre externe de 0.24 mm. Le cut-off de la membrane était de 6 kDa.
(B) Photographie du dispositif et de ses principaux éléments (circuit électronique de
la micro-antenne RMN implantable et tubes d’entrée et de sortie de la membrane de
microdialyse).

L’idée de cette association a été principalement évoquée suite à la réalisation de deux tra-
vaux de l’équipe ayant porté sur l’utilisation d’un micro-solénoïde externe entourant un
capillaire dont l’entrée était reliée à la sortie d’une membrane de microdialyse implantée
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dans le cerveau du rat [Crémillieux et al. (2018, 2019)].
Dans l’étude datant de 2019, aussi présentée dans le paragraphe 2.3.2.1, la membrane
de microdialyse était implantée dans le gliome C6 de rats pathologiques et une molécule
antitumorale, l’oxamate, était perfusée par cette dernière. La perfusion de la solution
d’intérêt s’est basée sur la technique de microdialyse inverse décrite dans le paragraphe
2.4.1. Au cours de cette étude, la diminution de la concentration extracellulaire de lactate
a pu être suivie au cours de la perfusion intratumorale d’oxamate et par des mesures spec-
troscopiques 1H in vivo effectuées sur le dialysat par le micro-solénoïde externe. L’oxamate
est, en effet, connu pour son effet inhibiteur compétitif du lactate déshydrogénase, une
enzyme catalysant la conversion du pyruvate en lactate et dont le taux a été rapporté
comme étant plus élevé dans les tumeurs [Valvona et al. (2015)].
Par rapport à ce dispositif combinant un micro-solénoïde externe et une membrane de
microdialyse et au dispositif développé dans ce chapitre et associant une micro-antenne
RMN implantable et un capillaire d’injection, l’outil composé d’une micro-antenne RMN
implantable et d’une membrane de microdialyse permettrait alors :
- de perfuser un composé d’intérêt de manière moins traumatique pour le tissu implanté
par la technique de microdialyse inverse par rapport à l’utilisation d’un capillaire d’injec-
tion ;
- de pouvoir associer des mesures de concentrations extracellulaires effectuées à poste-
riori sur le dialysat recueilli au cours de la circulation de la solution d’intérêt à travers la
membrane de microdialyse aux mesures spectroscopiques effectuées avec la micro-antenne
RMN reflétant à la fois les contributions extracellulaires et intracellulaires ;
- et, bien sûr, de pouvoir réaliser des expériences in vivo d’IRM et de SRM, en temps réel,
du tissu impacté par le composé d’intérêt administré par la membrane de microdialyse.
À ce jour, les premiers essais in vitro et in vivo effectués avec le dispositif combinant
une micro-antenne RMN implantable et une membrane de microdialyse n’ont pas été
concluants.
Tout d’abord, nous nous sommes régulièrement aperçu, préalablement aux expériences
RMN, que la membrane de microdialyse pouvait être facilement endommagée entraînant
la rupture de cette dernière. Sa fragilité importante a alors rendu plus délicate la construc-
tion et la manipulation de ce dispositif.
De plus, nous avons, comme pour le dispositif implantable combinant une micro-antenne
RMN et un capillaire d’injection, souhaité étudier, par des expériences in vitro, la diffusion
d’une solution d’intérêt perfusée par la membrane de microdialyse de ce dispositif. Pour
cela, le dispositif associant une micro-antenne RMN et une membrane de microdialyse
a été implanté dans du gel d’agarose à 1% et une solution de bleu de méthylène a été
perfusée à travers la membrane avec un débit de 0.4 µL/min.
La figure 5.24 illustre la diffusion de la solution de bleu de méthylène dans le gel d’aga-
rose à 1% au cours de la perfusion par la membrane de microdialyse.
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Figure 5.24. Diffusion de la solution de bleu de méthylène dans le gel d’agarose à 1% au
cours de la perfusion (débit = 0.4 µL/min) par la membrane de microdialyse du dispositif.

Nous avons alors pu constater, sur la photographie prise 10 min après le début de la
perfusion de la solution de bleu de méthylène par le membrane de microdialyse, que le
conduit interne de cette dernière, initialement de couleur jaune, était de teinte plus bleutée,
témoignant d’une bonne circulation de la solution perfusée dans les conduits constitutifs
de la membrane.
De plus, seule une région extrêmement proche du conduit interne et très légèrement bleutée
a été aussi identifiable.
Nous en avons conclu que la diffusion de la solution de bleu de méthylène s’effectuait
uniquement dans une région extrêmement proche de la membrane de microdialyse sans
impacter la zone située dans l’entièreté du volume de détection de la micro-antenne RMN
comme cela était le cas lors de la perfusion avec le capillaire d’injection.
D’autres réflexions futures devront ainsi être menées pour améliorer la perfusion d’une
solution d’intérêt et la détection RMN de cette dernière comme, par exemple, diminuer
la largeur de la boucle de détection de la micro-antenne RMN afin d’être encore plus
proche de la zone de diffusion de la membrane de microdialyse en dépit d’une diminution
du volume de détection ou encore l’utilisation d’une membrane de microdialyse ayant
d’autres caractéristiques telles qu’une longueur ou un cut-off plus importants.
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Chapitre 6

Conclusion générale et perspectives

6.1 Conclusion générale
Les travaux présentés dans ce manuscrit se sont inscrits dans une démarche de re-

cherche continue portant sur l’amélioration de la sensibilité intrinsèque des deux princi-
pales techniques de la RMN, l’IRM et la SRM, par le développement d’antennes RMN
miniatures et implantables. Ce dernier représente, en effet et depuis quelques années, un
moyen couramment utilisé pour s’affranchir de la faible sensibilité de la RMN en aug-
mentant le RSB et pouvant ainsi faciliter les études morphologiques, fonctionnelles et
spectroscopiques afin de mieux comprendre les processus physiologiques et pathologiques
en recherche clinique et préclinique.

Tout au long de ce projet de thèse, principalement d’ordre expérimental et interdiscipli-
naire, le fil conducteur a été d’élaborer un modèle de micro-antennes RMN implantables
simple, reproductible, peu onéreux et capable d’analyser, par des expériences RMN in
vivo, des échantillons biologiques de faible volume (de l’ordre du µL) en se focalisant prin-
cipalement sur l’étude du tissu cérébral dans des conditions saines et pathologiques chez
le petit animal.
Cette thèse a été réalisée à l’interface de la physique de la RMN incluant l’IRM et la
SRM, de l’électronique et de la biologie et sa réalisation a nécessité diverses étapes.

Tout d’abord, nous avons développé deux micro-antennes RMN possédant des boucles
elliptiques résonantes et implantables, en cuivre, de différentes dimensions.
Nous avons montré, par des simulations RF et des expériences RMN in vitro, que l’utili-
sation de ces dernières permettait d’avoir une haute sélectivité spatiale par leurs faibles
volumes de détection (550 nL et 1 µL) et une sensibilité de détection améliorée par l’obten-
tion d’un facteur de gain moyen en sensibilité valant 55 ou 119 par rapport à l’utilisation
d’une antenne conventionnelle extracorporelle.
De plus, les limites de détection obtenues pour différents métabolites cérébraux et par des
expériences in vitro réalisées avec les micro-antennes RMN implantables ont été relative-
ment proches des concentrations in vivo chez le petit animal rapportées dans la littérature.
Cette première contribution a alors consolidé le fait que l’utilisation de ces micro-antennes
RMN implantables était prometteuse pour l’exploration cérébrale in vivo de régions d’in-
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térêt de faible volume chez le petit animal.

Par la suite, nous avons démontré le potentiel des micro-antennes RMN implantables à
distinguer un tissu cérébral sain d’un tissu cérébral tumoral lors d’expériences RMN in
vivo effectuées avec ces dernières chez des rats sains et chez des rats porteurs d’un modèle
de tumeurs cérébrales, le gliome C6.
Dans un premier temps, le maintien de l’intégrité du tissu implanté et donc le carac-
tère mini-invasif des micro-antennes RMN implantables ont été établis par la réalisation
d’expériences RMN in vivo sur des cerveaux d’animaux sains. Les concentrations des mé-
tabolites cérébraux estimées à partir des spectres RMN acquis avec les micro-antennes
RMN implantables étaient, en effet, en accord avec celles obtenues à partir des spectres
RMN acquis avec des antennes conventionnelles externes et rapportées dans la littérature
montrant alors que le métabolisme du tissu cérébral sain implanté n’a pas été impacté
par la présence de la micro-antenne RMN. De plus, l’utilisation d’une cohorte de 12 rats
sains a mis en évidence le caractère reproductible et fiable des mesures spectroscopiques
in vivo acquises avec les micro-antennes RMN implantables.
Dans un second temps, ces dernières ont été implantées chez une cohorte de 8 rats porteurs
d’un gliome C6 dans le but de caractériser le profil métabolique et la structure morpholo-
gique du micro-environnement du tissu cérébral tumoral. La réalisation de spectres RMN
et d’images IRM à haute résolution spatiale avec les micro-antennes RMN implantables
a ainsi permis de mettre en évidence les différenciations métaboliques et morphologiques
entre un tissu cérébral sain et un tissu cérébral tumoral sur des échantillons de faible vo-
lume. En particulier, le tissu cérébral tumoral a été facilement distingué par le phénotype
cholinique, principal caractéristique métabolique dans un grand nombre de tumeurs, et
par la présence de foyers nécrotiques et d’une néoangiogenèse tumorale, respectivement,
observables sur les spectres RMN et sur les images IRM acquis avec les micro-antennes
RMN implantées dans le gliome C6 des 8 rats pathologiques.
Cette seconde contribution a ainsi validé un exemple d’application in vivo des micro-
antennes RMN implantables développées au cours de cette thèse, application rendue
possible par le juste compromis entre leur caractère mini-invasif et leurs performances
électromagnétiques.

La troisième contribution de ce projet de thèse a porté sur le développement d’un dis-
positif implantable combinant une micro-antenne RMN et un système d’injection d’un
composé d’intérêt tel qu’un capillaire d’injection.
Les principaux objectifs de ce dispositif étaient de détecter et d’évaluer la réponse théra-
peutique de deux molécules anticancéreuses et inhibitrices de la choline kinase α par des
expériences de SRM 1H in vivo effectuées avec la micro-antenne RMN et au cours de la
perfusion intratumorale de ces dernières par le capillaire d’injection. L’originalité de cette
étude, par rapport à la littérature, a été de pouvoir suivre, très localement et en temps
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réel, les effets des molécules anticancéreuses sur le profil métabolique typique du tissu
cérébral tumoral par des variations des niveaux de certains métabolites cérébraux connus
pour être des biomarqueurs caractéristiques d’une efficacité thérapeutique antitumorale.
Au préalable, le maintien du bon fonctionnement de la micro-antenne RMN et du capil-
laire d’injection a été évalué par des expériences RMN in vitro et in vivo sur des cerveaux
d’animaux sains. Ces dernières ont montré que l’association de ces deux entités ne per-
turbaient ni la détection par la micro-antenne RMN et ni la perfusion par le capillaire
d’injection. Lors des expériences in vivo sur des cerveaux d’animaux sains, nous avons
pu évaluer, en temps réel, le caractère neurotoxique du DMSO administré directement au
sein du tissu cérébral sain par l’augmentation du niveau du complexe lipides + lactate à
1.3 ppm sur le spectre RMN acquis avec la micro-antenne RMN.
De la même manière, lors de la perfusion intratumorale des deux molécules inhibitrices
de la choline kinase α, les variations des niveaux de la choline totale à 3.2 ppm, de la
taurine à 3.4 ppm et aussi du complexe lipides + lactate à 1.3 ppm ont été révélatrices
de l’efficacité antitumorale de ces dernières, connues pour grandement favoriser la mort
cellulaire par apoptose des cellules tumorales.
Ces résultats ont alors démontré que l’utilisation d’un tel dispositif permettait d’avoir ac-
cès à des indicateurs plus précoces de l’effet d’un traitement que le critère classiquement
utilisé, la croissance tumorale, dont les changements mesurables se produisent beaucoup
plus tard dans le traitement (critère RECIST).

En conclusion, les micro-antennes RMN implantables ainsi que le dispositif combinant une
micro-antenne RMN et un capillaire d’injection développés dans le cadre de cette thèse
offrent la possibilité d’être réutilisés au sein de l’équipe et vont permettre de poursuivre
et d’initier de nouvelles études sur la caractérisation métabolique et morphologique de
divers modèles rongeurs de pathologies cérébrales et sur d’autres agents thérapeutiques.
Il est alors probable que ces outils donnent lieu à différentes collaborations dans les années
à venir.

L’ensemble de ces travaux a pu être valorisé à travers plusieurs communications aux
congrès de l’EMIM (congrès virtuel, 2020), du WMIC (congrès virtuel, 2020), de la
SFRMBM (Lyon, 2021) et de la journée du Cancéropole Grand Sud-Ouest (Carcassonne,
2021). Deux articles ont également été publiés dans deux revues à comité de lecture inter-
national (Metabolites et NMR in Biomedicine) et un article portant sur le développement
et les applications du dispositif implantable combinant une micro-antenne RMN et un
capillaire d’injection d’un composé d’intérêt est en cours de rédaction.
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6.2 Perspectives
Ces travaux de thèse ont ouvert la voie à de nombreuses perspectives possibles. Nous

détaillons, tout d’abord, celles d’ordre méthodologique, avant d’énoncer quelques pers-
pectives quant à d’autres applications pouvant être envisagées.

Aspects méthodologiques

Tout d’abord, différentes pistes, dont certaines ont déjà été évoquées dans les chapitres
précédents, sont à explorer afin d’étendre la capacité des micro-antennes RMN implan-
tables développées dans ces travaux à améliorer la sensibilité de détection et ainsi le RSB
résultant.
Au cours de ce projet de thèse, nous avons choisi de nous focaliser principalement sur
l’utilisation préclinique cérébrale in vivo des micro-antennes RMN implantables et sur les
différentes applications pouvant en découler.
De nombreuses améliorations portant sur le circuit électronique des micro-antennes RMN
implantables pourraient permettre d’augmenter leurs performances électromagnétiques.
En particulier, la mise au point d’un circuit de découplage actif réalisé par l’utilisation
d’une diode PIN ajoutée au circuit électronique de la micro-antenne RMN implantable
[Johansen et al. (2019)] et l’insertion d’un préamplificateur faible-bruit aux bornes de
cette dernière [Gruber et al. (2018)] constituent les deux principales pistes de perfection-
nement électronique. De plus, une autre piste d’amélioration, moins répandue que les deux
précédentes, consisterait à symétriser le circuit électronique en répartissant le condensa-
teur de pré-adaptation ou le condensateur d’adaptation de part et d’autre de la boucle
résonante afin de réduire les pertes diélectriques ayant lieu lors de l’implantation de la
micro-antenne RMN dans un échantillon biologique [Koretsky et al. (1984)].

Ensuite, le protocole d’implantation des micro-antennes RMN chez des rats sains et chez
des rats pathologiques proposé pourrait être contrôlé et raffiné par des études histolo-
giques. Cela permettrait, d’une part, de vérifier la localisation précise de la micro-antenne
RMN, actuellement réalisée par des images IRM acquises avec des antennes convention-
nelles externes et, d’autre part, d’analyser la réaction tissulaire induite par la présence de
la micro-antenne RMN.
De plus, à la suite des expériences RMN in vivo réalisées sur des cerveaux d’animaux
porteurs d’un gliome C6, la réalisation et l’exploitation d’analyses histopathologiques se-
raient aussi un moyen sûr de vérifier les observations effectuées sur les spectres RMN et
sur les images IRM acquises avec les micro-antennes RMN implantables en évaluant le
type histologique et donc le caractère malin et agressif du gliome C6 [Al-Hussaini (2013)].
Mais encore, lors d’études portant sur l’efficacité thérapeutique de médicaments, l’histo-
pathologie reste une des méthodes les plus fiables pour évaluer précisément la réponse à
un traitement et l’effet thérapeutique histologique est souvent lié au pronostic. Des ana-
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lyses histopathologiques, réalisées suite à la perfusion intratumorale des deux molécules
inhibitrices de la choline kinase α, pourraient alors permettre de confirmer la concordance
des résultats spectroscopiques, indicateurs du succès thérapeutique, par la diminution du
nombre de cellules tumorales et par la présence de cellules apoptotiques et nécrotiques,
par exemple.

Aspects applicatifs

L’amélioration de la sensibilité de détection des micro-antennes RMN implantables peut
être exploitée pour d’autres applications.
Tout d’abord, en plus du cerveau, d’autres organes et notamment de petite taille, en
conditions saines et pathologiques, pourraient être potentiellement analysés par l’implan-
tation de ces dernières.
La réalisation d’études longitudinales pourrait aussi être envisagée par l’implantation
chronique de la micro-antenne RMN dans le tissu d’intérêt à analyser. Pour cela, quelques
ajustements seraient alors nécessaires comme, par exemple, la réduction du circuit élec-
tronique et des connexions filaires ou par le raccord, à posteriori, du circuit électronique à
la boucle résonante implantée. Diverses études, par IRM et par histologie, devront égale-
ment être menées pour évaluer la réaction du tissu cérébral à l’implantation chronique de
la micro-antenne RMN et sa biocompatibilité sur le long terme. Dans le cas des modèles
animaux de tumeurs cérébrales, l’implantation chronique d’une micro-antenne RMN di-
rectement après l’injection des cellules tumorales pourrait, par exemple, permettre d’iden-
tifier précisément l’ordre des cibles métaboliques jouant un rôle clé dans le croissance et
la survie des cellules tumorales.

Motivé par un arsenal thérapeutique en pleine expansion, le dispositif combinant une
micro-antenne RMN et un capillaire d’injection pourrait être utilisé pour évaluer de nou-
velles molécules antitumorales administrées directement au sein de la tumeur en analysant,
en temps réel, l’effet de ces dernières sur le profil métabolique tumoral et sur les modi-
fications morphologiques du micro-environnement tumoral. Cela permettrait de mieux
comprendre les mécanismes d’action de différentes thérapies antitumorales mais aussi le
phénomène d’échappement de certaines tumeurs aux traitements chimiothérapeutiques et
immunothérapeutiques. A noter que, comme pour les micro-antennes RMN implantables,
ce dispositif pourrait éventuellement être implanté dans d’autres organes afin d’étudier
l’efficacité thérapeutique de molécules antitumorales sur des types de tumeurs propres à
ces derniers.

A plus long terme, il serait tout à fait possible d’envisager l’utilisation clinique de ces
micro-antennes RMN implantables.
En raison de leur caractère invasif, leur utilisation chez l’homme devra évidemment re-
poser sur une indication clinique justifiée. Cela est notamment déjà le cas pour différents
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dispositifs intracérébraux implantables tels que les sondes de microdialyse ou encore les
électrodes utilisées pour la technique de la stimulation cérébrale profonde dont le diamètre
est généralement supérieur au millimètre [Pycroft et al. (2018)].
De même, le dispositif combinant une micro-antenne RMN et un capillaire d’injection
pourrait être très utile, en clinique, et principalement dans le cas de la médecine de pré-
cision intratumorale aussi appelée médecine personnalisée intratumorale [Hoeben et al.
(2021)]. Cette dernière représente, en effet, une des voies les plus prometteuses en cancé-
rologie et elle consiste à traiter chaque patient de façon individualisée en se basant sur des
caractéristiques précises de sa tumeur. Par le suivi, en temps réel, de l’effet d’une molécule
chimiothérapeutique ou immunothérapeutique administrée localement, l’optimisation des
stratégies de traitement pourrait être facilitée par l’observation ou non d’une réponse
thérapeutique positive. L’utilisation du dispositif implantable, lors de thérapies intra-
tumorales et personnalisées, pourrait ainsi apporter de nombreux bénéfices tels qu’une
meilleure évaluation précoce de la réponse thérapeutique du médicament administré et
une meilleure qualité de vie comparée à celle des patients sous traitements conventionnels
par la réduction d’effets secondaires.
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Résumé / Abstract

Micro-antennes RMN implantables pour la spectroscopie et l’imagerie métabolique

L’IRM et la SRM, deux techniques issues de la RMN, sont de plus en plus utilisées pour étudier le
fonctionnement et l’anatomie du cerveau et pour diagnostiquer et évaluer un grand nombre de pathologies
cérébrales. Toutefois, la faible sensibilité inhérente de la RMN fait encore obstacle à l’analyse précise
de régions cérébrales de très faible volume. Cette thèse a eu pour but d’explorer une solution pour
améliorer cette dernière et qui a consisté à miniaturiser et à implanter l’antenne de détection RF au
plus près de la région d’intérêt. Les performances électromagnétiques, notamment caractérisées par un
important facteur de gain en sensibilité comparé à l’utilisation d’antennes conventionnelles, et le caractère
mini-invasif des micro-antennes RMN implantables développées ici ont permis de mettre en avant, avec
une bonne reproductibilité et fiabilité, les différences métaboliques et morphologiques entre un tissu
cérébral sain et un tissu cérébral tumoral sur des échantillons biologiques de très faible volume (de
l’ordre du µL) chez des rats sains et chez des rats porteurs d’un gliome C6. D’autres applications ont pu
être, par la suite, envisagées comme l’association d’une micro-antenne RMN et d’un système d’injection
d’un composé d’intérêt permettant de suivre, en temps réel, l’effet de ce dernier sur le métabolisme de
l’échantillon biologique implanté. Par l’implantation de ce dispositif chez des rats porteurs d’un gliome
C6, l’efficacité thérapeutique de deux molécules antitumorales a pu être évaluée, en temps réel, par
l’évolution de biomarqueurs spectroscopiques caractéristiques d’une réponse thérapeutique observables
sur les spectres RMN 1H acquis avec la micro-antenne RMN. Ces diverses applications ont ainsi démontré
tout le potentiel de ces micro-antennes RMN implantables dans l’analyse d’échantillons de faible volume.
Mots-clés : Micro-antenne RMN, SRM et IRM in vivo, métabolisme tumoral, efficacité thérapeutique

Implantable NMR microcoils for spectroscopy and metabolic imaging

MRI and MRS, two techniques derived from NMR, are increasingly used to study brain function and
anatomy and to diagnose and evaluate a wide range of brain pathologies. However, the inherent low
sensitivity of NMR still hinders the accurate analysis of very small brain regions. The aim of this thesis
was to explore a solution to improve the latter and which consisted in miniaturizing and implanting the
RF detection coil as close as possible to the region of interest. The electromagnetic performances, notably
characterized by an important sensitivity factor of gain compared to the use of conventional coils, and
the mini-invasive character of the implantable NMR microcoils developed here allowed to highlight, with
a good reproducibility and reliability, the metabolic and morphological differences between healthy and
tumoral brain tissue on biological samples of very small volume (of the order of µL) in healthy rats and in
C6 glioma-bearing rats. Other applications could be, thereafter, envisaged like the association of a NMR
microcoil and a system of injection of a compound of interest allowing to follow, in real time, the effect
of this last one on the metabolism of the implanted biological sample. By implanting this device in C6
glioma-bearing rats, the therapeutic efficacy of two antitumor molecules could be evaluated, in real time,
by the evolution of spectroscopic biomarkers characteristic of a therapeutic response observable on the
1H NMR spectra acquired with the NMR microcoil. These various applications have demonstrated the
full potential of these implantable NMR microcoils for the analysis of small volume samples.
Keywords : NMR microcoil, in vivo MRS and MRI, tumor metabolism, therapeutic efficacy
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