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Chapitre 1

Introduction

1.1 Contexte et objectifs

Cette thèse a été réalisée au sein de l’équipe iDREAM du centre de neuro-imagerie de Toulouse (ToNIC),

UPS/INSERM, UMR 1214, qui mène des travaux de recherche sur le cerveau et ses différentes pathologies.

Les axes de recherche de l’équipe iDREAM portent plus précisément sur la compréhension des mécanismes

impliqués dans l’altération des fonctions cognitives et motrices associées aux accidents vasculaires céré-

braux, de la phase aiguë à la phase chronique.

Grâce à sa haute résolution d’image, sa capacité à caractériser les tissus mous et à évaluer la
fonction de divers organes, l’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est devenue au fil des
années une technologie de plus en plus importante dans la routine clinique et dans la recherche
médicale. En plus d’être une méthode d’imagerie sans émission de rayonnements ionisants, l’IRM
offre un large éventail de modalités permettant de caractériser les tissus d’un point de vue aussi
bien anatomique, avec une résolution spatiale et un contraste élevés, que fonctionnel, en exploitant
l’effet paramagnétique de la désoxyhémoglobine qui permet d’étudier les variations de l’activité
cérébrale aussi bien pendant une tâche spécifique qu’au repos.

Le marquage de spin artériel (appelé en anglais Arterial Spin Labelling (ASL)) est une tech-
nique d’imagerie par résonance magnétique qui permet de mesurer de manière non invasive la
perfusion dans le cerveau et d’autres organes du corps. L’ASL utilise l’eau du sang artériel comme
traceur diffusible endogène en inversant l’aimantation du sang à l’aide d’impulsions de radiofré-
quence (RF) appliquées au niveau des entrées artérielles [38]. Des résultats de recherche encoura-
geants illustrent le véritable potentiel de l’ASL dans la compréhension des pathologies cérébrales,
qu’elles soient d’origine dégénérative, vasculaire ou tumorale [37, 98, 112]. Les méthodes de me-
sure de la perfusion par ASL sont particulièrement appréciées pour leur aspect totalement non
invasif, car elles ne nécessitent pas d’injection intraveineuse [8]. Ce dernier aspect fait de l’ASL
une méthode intéressante à utiliser en pédiatrie, pour les patients souffrant de dysfonctionnement
rénal, ou bien lorsque des mesures répétées sont nécessaires. Ainsi, des années de recherche active
et de développements méthodologiques autour de l’ASL ont donné lieu, en 2015, à un document
de consensus, rédigé par le groupe d’étude sur la perfusion de la International Society for Ma-

gnetic Resonance in Medicine (ISMRM) et le consortium européen pour l’ASL appliquée à la
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démence [3], qui présente un ensemble de lignes directives pour l’utilisation de la séquence dans
un contexte clinique et recommande l’utilisation d’un schéma de marquage pCASL (pseudo conti-

nuous Arterial Spin Labeling). La méthode pCASL est considérée comme un choix optimal parce
qu’elle peut être largement utilisée avec des équipements standard sans compromis important sur
le rapport signal/bruit et tout en permettant de réaliser une acquisition multi-coupes simultanées.

Des efforts considérables ont été déployés pour optimiser la séquence pCASL destinée à la re-
cherche préclinique à haut champ. En effet, à des champs magnétiques élevés, les inhomogénéités
de B0 dans le plan de marquage, loin de l’isocentre, augmentent et altèrent la phase des spins. Cela
a donc pour conséquence de réduire l’efficacité de l’inversion et le signal ASL mesuré, de dégrader
la reproductibilité inter-individuelle de la mesure et de générer une asymétrie inter-hémisphérique
majeure [123]. Les travaux de thèse de Lydiane Hirschler, au sein de l’équipe de "Neuroimagerie
fonctionnelle et perfusion cérébrale" du Grenoble Institut of Neuroscience (GIN), axés sur le déve-
loppement de la séquence pCASL combinée à un pré-scan de correction de phase des impulsions
de marquage ont permis d’augmenter les performances et faciliter l’utilisation de cette séquence
dans le cadre de la recherche préclinique.

L’importance et la pertinence de la mesure du CBF en tant que biomarqueur de la viabilité du
tissu cérébral et son lien direct avec la mesure de la consommation métabolique d’oxygène ont été
le point de départ de ce travail de thèse, qui a nécessité, en premier lieu, la mise en place de la
séquence pseudo-continue de marquage de spin artériel. Celle-ci n’étant pas automatiquement dis-
ponible sur les appareils d’IRM préclinique Bruker, une collaboration a été établie avec l’Institut
des Neurosciences de Grenoble afin d’obtenir une version compilée de la séquence. Suite à cela,
j’ai réalisé différents tests de validation de la séquence sur l’IRM préclinique 7T du centre régional
d’exploration fonctionnelle et de ressources expérimentales (CREFRE-Anexplo), UPS/INSERM,
UMS 006, et dans lequel les différentes études présentées dans ce manuscrit ont été réalisées.
Dans le cadre des expériences de validation de la séquence pCASL, nous avons évalué l’impact
de différents paramètres tels que le temps de post-marquage et le temps de marquage sur le signal
ASL et plus particulièrement sur le rapport signal/bruit associé à cette méthode. Après cette étape
préliminaire, nous avons réalisé 3 études. Tout d’abord, nous avons évalué l’effet de l’ouverture
de la barrière hémato-encéphalique sur la perfusion cérébrale. Cette étude a été menée pour deux
raisons. D’une part, pour tester pour tester la validité de l’hypothèse du modèle cinétique à com-
partiment unique de quantification du CBF, qui considère un échange d’eau extrêmement rapide
entre les milieux intravasculaire et extravasculaire. D’autre part, afin d’examiner les variations de
la perfusion cérébrale possiblement induites par l’ouverture de la BHE par ultrasons combinée à
l’injection de micro-bulles. Malgré le fait que cette méthode soit de plus en plus utilisée en re-
cherche clinique, son impact sur le CBF a été peu discuté dans la littérature. Ensuite, nous avons
étudié l’effet de la température sur le CBF. Cette étude a été réalisée car nous avons observé une
variabilité relativement importante du CBF estimé lors de nos expériences préliminaires, suscep-
tible d’être due à un manque de contrôle précis de la température. Nous avons également observé
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dans la littérature une variabilité importante au niveau des conditions d’oxygénation des animaux.
Par conséquent, une expérience d’hypothermie modérée a été menée sur des souris, en considérant
deux conditions d’oxygénation différentes : la normoxie, où la fraction d’oxygène inspirée est de
21% (air) et l’hyperoxie, où la fraction d’oxygène inspirée est de 100% (dioxigène pur). Enfin, une
troisième étude a été menée en vue de couvrir les objectifs de l’équipe en matière de développe-
ment de biomarqueurs IRM in vivo de la régénération du tissu cérébral post-AVC et portant sur
l’application de la mesure du CBF par pCASL à un modèle préclinique de lésion cérébrale induite
par l’injection intracorticale de malonate.

1.2 Organisation de la thèse

En plus des chapitres d’introduction et de conclusion (Chapitre 1 et 7, respectivement), ce
manuscrit est organisé en 5 sections principales, décrites ci-dessous :

• Chapitre 2 : Cet état de l’art introduit le contexte de ce travail en présentant les concepts de
base de la physiologie de la circulation cérébrale ainsi que les différentes modalités d’ima-
gerie permettant d’estimer le débit sanguin cérébral. Ensuite, sont exposés les principes de
la résonance magnétique nucléaire (RMN) et de l’imagerie par RMN. Enfin, la mesure de
la perfusion cérébrale par ASL est présentée, en discutant d’abord des principaux schémas
de marquage ASL existants, puis des modèles biophysiques permettant une quantification
absolue de ce paramètre.

• Chapitre 3 : Il décrit d’abord le protocole expérimental adopté lors des acquisitions pCASL
réalisées au cours de ce travail de thèse ainsi que les étapes de traitement et de calculs
numériques utilisées pour obtenir une quantification absolue de la perfusion. Ce protocole
est ensuite employé dans le cadre de trois analyses distinctes : tout d’abord, l’effet du temps
de post-marquage et la quantification du temps de transit artériel, puis l’effet du temps de
marquage, et enfin l’effet de la synchronisation du début du marquage sur le signal ECG
de l’animal. Ces trois études ont été réalisées chez le rat. Une dernière section présente
une mesure du CBF par pCASL réalisée chez un primate non humain (Ouistiti, Callithrix
jacchus).

• Chapitre 4 : Ce chapitre traite de l’effet de l’ouverture de la barrière hémato-encéphalique
(OBHE) sur la mesure de la perfusion cérébrale par ASL. Une collaboration avec le La-
boratoire d’Applications Thérapeutiques des Ultrasons (LabTAU) a permis de mettre en
place un protocole d’ouverture transitoire de la BHE par l’application d’ultrasons de faible
intensité combinée à l’injection intraveineuse de microbulles. La séquence pCASL a été
utilisée dans ce contexte pour évaluer l’effet de l’ouverture de la BHE sur le temps de
transit artériel (ATT) et pour établir un suivi spatio-temporel de l’évolution du CBF dans
l’heure qui suit la procédure d’OBHE. Cette étude sera présentée sous la forme d’un article
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scientifique (soumis à la revue MRM - Magnetic Resonance in Medicine, actuellement en
cours de révision).

• Chapitre 5 : Il examine l’effet des variations de la température corporelle de l’animal sur
le débit sanguin cérébral. Cette étude a été menée afin d’identifier la variabilité interin-
dividuelle du débit sanguin cérébral à une température donnée. Des acquisitions pCASL
ont été réalisées chez des souris sous différentes températures allant de la nomorthermie à
l’hypothermie modérée et dans des conditions de normoxie et d’hyperoxie. Des mesures
du temps de relaxation longitudinale du tissu cérébral ont également été réalisées afin de
prendre en compte l’impact possible de ce paramètre sur l’estimation du CBF.

• Chapitre 6 : Ce chapitre est une application de l’IRM de perfusion pCASL combinée à
l’IRM de diffusion pour l’étude de la réponse du tissu cérébral à la greffe d’un implant
biodégradable chez le rat cérébro-lésé. Cette étude, qui est toujours en cours, est principa-
lement exploratoire et vise à déterminer si le signal ASL peut constituer un biomarqueur
prédictif de la régénération du tissu cérébral, en s’appuyant sur les résultats de l’analyse
histologique des tissus après le sacrifice des animaux. Dans ce chapitre, nous présenterons
également les résultats de la mesure pCASL réalisée sur un ouistiti cérébro-lésé, greffé
avec un implant en matériau non dégradable, et présentant une infiltration très importante
de l’implant à l’histologie.
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Chapitre 2

État de l’art

2.1 Physiologie de la circulation cérébrale

2.1.1 Vascularisation cérébrale

Le cerveau est un organe très gourmand en énergie. En effet, alors qu’il ne représente qu’envi-
ron 2% de la masse corporelle, il reçoit entre 12% et 15% du débit sanguin provenant du cœur et
consomme environ 60 % du glucose libéré dans la circulation systémique. Le cerveau consomme
environ 20% de l’énergie totale pour assurer le maintien des fonctions électrophysiologiques et de
l’homéostasie. Le cerveau est le seul organe qui ne dispose de presque aucune réserve énergétique.
Par conséquent, l’activité neuronale dépend de la continuité de l’apport en oxygène et en glucose,
qui sont fournis par la circulation sanguine et par conséquent, le débit sanguin cérébral.

Le système cérébro-vasculaire est constitué d’artères, les vaisseaux sanguins chargés de trans-
porter le sang oxygéné du coeur vers les autres organes, et de veines, qui assurent le retour du
sang appauvri en dioxygène et nutriments vers le coeur. La micro-vascularisation est constituée
d’artérioles, de capillaires et de veinules. C’est au niveau des capillaires, reliant les artérioles au
veinules, que s’effectuent les échanges avec le tissu cérébral.

Les artères représentent un élément important pour la mesure de la perfusion cérébrale par
IRM en particulier par la méthode de marquage de spins artériels (ASL, pour Arterial Spin La-

beling). Le marquage des spins de l’eau du sang artériel, que l’on abordera plus en détail dans la
section 2.3, est réalisé au niveau des artères carotides communes. Ce marquage impacte aussi les
artères vertébrales. Ces artères ce rejoignent au niveau du polygone de Willis qui se charge ensuite
de redistribuer le sang aux différentes régions du cerveau (Figure 2.1).

2.1.2 Perfusion cérébrale et autorégulation

Le terme perfusion cérébrale est souvent utilisé pour désigner le débit sanguin cérébral, or en
réalité, il traduit un ensemble de paramètres qui caractérisent les échanges entre le sang provenant
de la micro-circulation et les tissus cérébraux :
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FIGURE 2.1 – Anatomie des principaux vaisseaux alimentant le cerveau humain A)
obtenu par angiographie par IRM. B) Représentation schématique du polygone de

Willis et de ses principales ramifications. [118]

− Le débit sanguin cérébral (CBF - Cerebral Blood Flow) est défini comme le volume de
sang délivré par unité de temps à une masse déterminée de tissu. Il s’exprime en ml/min/100g
de tissu. Le CBF varie en fonction de la structure cérébrale. Chez l’homme, les valeurs no-
minales au niveau de la substance grise varient entre 60 et 80 ml/min/100g de tissu et entre
20 et 30 ml/min/100g de tissu au niveau de la substance blanche [103].

− Le volume sanguin cérébral (CBV - Cerebral Blood Volume) représente le volume de
sang contenu dans une quantité donnée de tissu cérébral.

− La pression artérielle (PA) est la pression du sang en circulation contre les parois des
vaisseaux sanguins au niveau des artères principales. Elle est généralement exprimée en
terme de pression systolique (pression maximale pendant un cycle cardiaque) et de pression
diastolique (pression minimale entre deux cycles cardiaques).

− La pression de perfusion cérébrale (PPC) est le gradient de pression net à l’origine du flux
sanguin cérébral au niveau des capillaires. La pression de perfusion et la pression artérielle
sont reliées par l’équation :

PPC = PA−PIC, (2.1)

avec PIC la pression intra-crânienne.

− La saturation en oxygène (SO2) est une mesure de la quantité d’hémoglobine liée à l’oxy-
gène par rapport à la quantité d’hémoglobine non liée.
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− La fraction d’extraction en oxygène (OEF - Oxygen Extraction fraction) désigne la pro-
portion d’oxygène sanguin extraite par un tissu pour maintenir sa fonction. Elle reflète
notamment l’efficacité du transport en O2 et peut peut être calculée à l’aide de l’équation :
OEF = (SaO2 −SvO2)/SaO2 avec SaO2 et SvO2 respectivement la saturation artérielle et
veineuse du sang en oxygène.

− Le taux de consommation métabolique en dioxygène (CMRO2 - Cerebral Metabolic

Rate of O2) est un indice permettant de quantifier l’utilisation de l’oxygène dans le cerveau.
Il est défini comme la quantité d’oxygène consommée par unité de masse de tissu et par
unité de temps, et reflète la demande en oxygène du cerveau.

CMRO2 = OEF ·CBF ·CaO2,

avec CaO2 la concentration d’oxygène dans le sang artériel.

FIGURE 2.2 – Modifications du débit sanguin cérébral en fonction de la pression
de perfusion cérébrale, de la pression partielle en O2 et en CO2 dans le cadre du

processus d’autorégulation cérébrale [104].

La vascularisation cérébrale a la capacité de maintenir un débit sanguin stable malgré des
variations de pression sanguine. On parle alors d’autorégulation cérébrale. Dans des conditions
normales et en absence de pathologie, le débit sanguin cérébral est régulé par des modifications
du diamètre des artérioles qui, à leur tour, entraînent des modifications de la résistance cérébrovas-
culaire, aboutissant à une vasoconstriction ou à une vasodilatation (Figure 2.2). Cette régulation
fine est obtenue principalement grâce à la réactivité myogénique des artérioles cérébrales. Par
conséquent, les artérioles se dilatent en réponse à une augmentation de la PPC et se contractent en
réponse à une diminution de la PPC.

La régulation cérébrale intervient aussi pour répondre à une variation de la pression partielle en
O2 (pO2) et en CO2 (pCO2) du sang artériel. Ainsi, en conditions d’hypoxie, où le niveau d’oxy-
gène dans le sang est anormalement bas (pO2 < 80mmHg), le CBF augmente afin de préserver
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l’apport en oxygène du cerveau. L’augmentation de la pO2 au niveau du sang artériel influence
peu le CBF. En parallèle, la régulation cérébrale est très sensible aux variations de la pCO2. Ainsi,
une augmentation de la pCO2 (hypercapnie) induit une diminution du pH du sang artériel

2.1.3 La Barrière Hémato-Encéphalique

La barrière hémato-encéphalique (BHE) est une barrière de faible perméabilité qui délimite
et protège le cerveau du reste du l’organisme ; elle bloque les agents pathogènes circulants tout
en permettant aux nutriments vitaux d’atteindre le cerveau. Elle joue aussi un rôle fondamental
dans l’homéostasie cérébrale. Cette barrière vascularisée est composée de cellules endothéliales,
d’astrocytes et de péricytes [7]. Les cellules endothéliales cérébrales accolées les unes aux autres
forment des jonctions serrées qui servent de barrière de diffusion et empêche la majorité des sub-
stances hématogènes d’entrer dans le cerveau, en particulier les molécules hydrophiles. Seules
les petites substances lipophiles O2 et CO2 diffusent librement à travers cette membrane, alors
que les nutriments (le glucose et les acides aminés) utilisent des transporteurs pour rentrer dans
le cerveau. D’autres molécules plus larges (comme l’insuline) utilisent l’endocytose médiée par
récepteurs spécifiques pour traverser la BHE.

En ce qui concerne le transport du fer à travers la BHE, ce dernier est finement régulé, permet-
tant au cerveau d’obtenir la quantité de fer nécessaire tout en limitant les effets toxiques potentiels
de ce minéral. Le passage du fer à travers la BHE est régulé par des protéines de transport spéci-
fiques, appelées transferrine et récepteurs de la transferrine. La transferrine est une protéine qui se
lie spécifiquement au fer, tandis que les récepteurs de la transferrine sont présents à la surface des
cellules de la BHE.

Une augmentation de la perméabilité de la barrière hémato-encéphalique peut survenir dans
certaines conditions pathologiques, en particulier lors d’un accident vasculaire cérébral (AVC) ou
en présence d’une neuro-inflammation.

2.1.4 Pourquoi mesurer la perfusion cérébrale ?

L’imagerie de la perfusion cérébrale permet l’accès à des informations pertinentes pour le diag-
nostic et le traitement de nombreuses maladies neurologiques, comme par exemple dans le cas d’un
AVC.

De nombreuses revues de la littérature ont établi les pathologies cérébrales où l’IRM de per-
fusion est d’une utilité majeure [133, 114, 37]. La mesure locale du débit sanguin cérébral par
perfusion par marquage de spins artériels (ASL - Arterial spin labeling) s’applique ainsi dans les
cas de :

Maladies cérébrovasculaires :
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— Ischémie aiguë et chronique : L’ASL permet notamment de visualiser la zone dite de pé-
nombre, qui décrit le tissu ischémique hypoperfusé entourant le noyau nécrosé de l’infarc-
tus, et d’évaluer la probabilité de sauver ce tissu. Ce tissu est identifié par soustraction du
volume d’hypoperfusion, défini avec les cartes de CBF obtenues par ASL, du volume irré-
médiablement lésé qui se caractérise par une diffusion restreinte sur les cartes de diffusion
obtenues par DWI (Diffusion-Weighted magnetic resonance Imaging) [47] (Figure 2.3). De
plus, la reproductibilité de l’ASL permet un suivi postopératoire fiable du CBF au cours du
temps [62].

— Moyamoya : une maladie rare et progressive qui affecte les vaisseaux sanguins du cerveau,
entraînant un rétrécissement et un blocage des artères cérébrales et peut provoquer po-
tentiellement des accidents vasculaires cérébraux (AVC). Cette pathologie est usuellement
diagnostiquée par une angiographie par soustraction numérique (nécessitant une injection
de produit de contraste), des méthodes non invasives, telles que l’ASL, ont été expérimen-
tées et se sont révélées comparables à l’évaluation clinique standard [143].

— Migraine : Malgré sa forte prévalence, la physiologie et les mécanismes sous-jacents contri-
buant au développement de la migraine sont encore mal compris. Des études ont cependant
démontré une relation entre l’altération du CBF et la manifestation de migraine en lien avec
une hyperperfusion ou une hypoperfusion cérébrale focale, selon qu’il y ait eu vasodilata-
tion ou vasoconstriction, respectivement [24].

— Épilepsie : L’ASL permet de localiser la zone épileptogène chez les patients atteints de
MTLE (Mesio-temporal lobe epilepsy) de manière non invasive et reproductible. De plus, la
détection d’asymétries dans les cartes de perfusion ASL permet d’identifier le phénomène
de manière précoce, à savoir avant l’atrophie de l’hippocampe [96].

FIGURE 2.3 – Infarctus cérébral aigu avec pénombre. Image pondérée en diffusion
(A) et image B) pondérée en perfusion (PASL). La pénombre désigne la zone d’hy-

poperfusion plus étendue que la zone présentant une diffusion restreinte [133].

Tumeurs cérébrales : la mesure de la vascularisation tumorale est particulièrement importante
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pour l’évaluation des gliomes et pour la prédiction de leur grade. Le caractère non invasif et repro-
ductible de l’ASL en fait une méthode privilégiée pour suivre l’évolution de la tumeur tout au long
du traitement [98].

Pathologies neuro-dégénératives : l’ASL a démontré son efficacité dans le diagnostic et le
suivi de la progression de la maladie de Parkinson (PD) mais aussi dans l’évaluation de nouveaux
traitements utilisés pour réduire les symptômes moteurs de la maladie [112]. En outre, les altéra-
tions du CBF évaluées par ASL sont considérées comme un biomarqueur intéressant associé à la
dégénérescence neuronale. En effet, dans le cas de la maladie d’Alzheimer, les variations d’ASL
reproduisent sensiblement les altérations du métabolisme cérébral mesurées par TEP-FDG [37].

Maladies infectieuses : Les infections causées par divers agents pathogènes peuvent altérer la
circulation sanguine cérébrale dans le système nerveux central (SNC). Les examens traditionnels
de la perfusion cérébrale pour les infections du système nerveux central se font en utilisant des mo-
dalités telles que la tomodensitométrie à contraste dynamique ou l’IRM avec injection d’agent de
contraste paramagnétique. Cependant, l’ASL-IRM s’est avérée être une méthode efficace pour ca-
ractériser les anomalies fonctionnelles de la perfusion lors d’une infection du SNC et pour décrire
le profil de variation du CBF en fonction du type d’infection [99].

2.1.5 Méthodes de mesure de la perfusion cérébrale

2.1.5.1 Mesures par IRM

L’IRM est couramment utilisée pour examiner les propriétés anatomiques et structurelles d’un
organe. Cependant, il existe une multitude de biomarqueurs fonctionnels qu’il est possible de me-
surer, dont le débit sanguin cérébral. Néanmoins, en comparaison avec des images anatomiques,
l’enjeux du rapport signal/bruit (RSB) est plus important sur des images fonctionnelles, ce qui né-
cessite des temps d’acquisitions plus longs et peut générer des artefacts. Par ailleurs, l’intervention
de modèles biophysiques complexes est indispensable et l’introduction d’hypothèses simplifica-
trices peut être facilement source d’erreur d’estimation ou d’interprétation.

L’ASL (ou Arterial Spin Labelling) permet une estimation absolue non invasive de la perfu-
sion obtenue en marquant les noyaux d’hydrogène de l’eau présente dans le sang artériel. Cette
technique repose sur des impulsions RF en amont de la région d’intérêt, affectant l’aimantation
longitudinale du sang artériel et le temps de relaxation longitudinal apparent du tissu une fois per-
fusé par le sang marqué. L’ASL (en particulier la séquence pCASL) étant le sujet principal de ce
manuscrit, plus de détails concernant la méthode sont apportés dans la section 2.3.

L’IVIM (ou Intravascular incoherent motion) est une méthode basée sur l’imagerie de dif-
fusion [80]. La circulation de l’eau dans les capillaires sanguins s’apparente à un processus de
diffusion, du fait de leur topologie en fin réseaux arborescents. Ainsi, dans les tissus biologiques,
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les mouvements microscopiques de l’eau incluent à la fois la diffusion moléculaire et la micro-
circulation du sang dans le réseau capillaire. Le modèle IVIM exploite cet effet de «pseudo-
diffusion» afin d’évaluer de façon quantitative la micro-perfusion dans les tissus.

Tout comme l’ASL, l’IVIM présente l’avantage de ne pas nécessiter l’injection d’agent de
contraste. Cependant, son utilisation en neurologie est principalement expérimentale en raison de
son faible rapport signal/bruit et des fractions de perfusion faibles dans le cerveau. En dehors du
cerveau, cette méthode a prouvé son utilité dans de nombreux organes abdominaux comme le foie,
les reins ou encore le placenta [89, 95, 119].

La DSC (ou Dynamic susceptibility contrast Imaging) requiert l’injection intraveineuse d’un
agent de contraste (un chélate de gadolinium) non diffusible (uniquement présent dans le milieu
vasculaire) et ne traversant pas la barrière hémato-encéphalique (en absence de pathologies). Les
hétérogénéités de champ magnétique créées par le passage de l’agent de contraste dans les vais-
seaux entraînent une diminution des temps de relaxation T2 et T2* des tissus environnants [61] et
le suivi du premier passage du bolus permet d’extraire des paramètres liés à la perfusion cérébrale
(CBF, CBV, MTT).

La DSC bénéficie d’un rapport signal/bruit élevé par rapport à l’ASL. Cependant, l’utilisation
d’un agent de contraste exogène limite son emploi. En effet, dans certains cas, de lésions rénales
par exemple, les chélates de gadolinium sont contre-indiqués. En outre, l’accumulation d’agents
de contraste à base de gadolinium dans le cerveau et dans d’autres organes a récemment suscité
de nombreuses inquiétudes et les scans DSC sont donc maintenant déconseillés en dehors des cas
relevant d’une absolue nécessité [115].

Le signal BOLD (Blood-oxygenation level dependent) utilise la variation du signal en contraste
T 2⋆ pour mesurer des changements relatifs de débit sanguin cérébral [100]. L’activation neuronale
entraîne une augmentation de la consommation d’oxygène, qui provoque à son tour un apport accru
de sang par couplage hémodynamique. Cependant, le signal BOLD ne permet pas d’évaluer quan-
titativement le CBF, mais plutôt d’obtenir une variation du CBF liée à une activation neuronale. De
plus, les variations dépendent à la fois du CBF et de la CMRO2. Bien qu’elle ne nécessite pas l’uti-
lisation d’agent de contraste, cette méthode ne permet pas directement d’isoler les contributions
respectives du CBF et de la CMRO2.

2.1.5.2 Autres méthodes

Outre les méthodes d’IRM, d’autres techniques permettent d’obtenir une estimation de la per-
fusion cérébrale, comme par exemple la tomographie par émission monophotonique (TEMP, ou
SPECT - Single Photon Emission Computed Tomography) ou la tomographie par émission de
positon (TEP, ou PET - Positron Emission Tomography), reposant sur l’utilisation de traceurs ra-
dioactifs et relevant donc de l’imagerie nucléaire. Historiquement, ces méthodes sont considérées
comme les plus fiables, les plus précises et les premières à avoir permis de réaliser des cartes de
perfusion cérébrale exploitables. Néanmoins, elles comportent des obstacles pratiques importants.
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ASL IVIM DSC
Agent
de contraste

Endogène
Diffusible

Endogène
Non diffusible

Exogène
Non diffusible

Principe
physique Inversion de l’aimantation

longitudinale du sang arté-
riel

Déplacement micro-
scopique des molécules
d’eau dû à la diffusion
et à la perfusion capil-
laire

Augmentation de la sus-
ceptibilité magnétique lors
du passage du bolus

Comportement
du signal Modification du temps de

relaxation apparent du tissu
(T1,app)

La perfusion microsco-
pique induit une atté-
nuation du signal pon-
déré en diffusion à
faible b

Variation des temps de re-
laxation T2 et T2*

Paramètres
quantitatifs CBF et ATT f (fraction de perfu-

sion), D∗ coefficient de
pseudo-diffusion, ADC

rCBF, rCBV, MTT

Avantages

- Non invasif et sans
injection d’agent de contrast
- Mesure robuste et absolue
du CBF

- Non invasif et sans
injection d’agent de
contraste
- Post-traitement simple

- Largement utilisée en
routine clinique
- Pipeline de traitement
disponible et simple à
exécuter

Inconvénients

- Faible RSB
- Temps d’acquisition long
- Sensible aux artefacts de
mouvement
- Mesure uniquement le
CBF
- DAS élevé

- Faible RSB
- Temps d’acquisition
long
- Sensible aux artefacts
de mouvement

- Invasif
- Absence de quantification
absolue
- Sensible aux artefacts liés
à la variation de suscepti-
bilité

TABLE 2.1 – Tableau comparatif des différentes méthodes d’estimation du débit san-
guin cérébral par IRM.
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En effet, la nature radio-active du traceur injecté impose une réglementation stricte autour de l’uti-
lisation de ses méthodes.

La TEP permet d’obtenir des paramètres quantitatifs décrivants l’hémodynamique cérébrale ;
notamment le débit sanguin cérébral (CBF), le volume sanguin cérébral régional (rCBV), la frac-
tion d’extraction d’oxygène régionale (rOEF), mais aussi le taux de consommation métabolique
cérébral régional d’oxygène (rCMRO2) ou de glucose. Pour la mesure de perfusion, les radio-
traceurs utilisés sont 15O2, C15O2 et H2

15O, dont la demi-vie est de deux minutes[132]. Les courtes
demi-vies exigent la production des radio-isotopes à proximité du site du scanner, ce qui représente
un inconvénient non-négligeable. Cependant, l’amélioration de la résolution spatiale, la vitesse
d’acquisition et la facilité de quantification du CBF permettent de contre-balancer cette limitation.

La TEMP fournit la distribution volumique d’un produit radio-pharmaceutique qui, selon sa
nature, peut refléter l’activité hémodynamique cérébrale régionale. La mesure de perfusion par
TEMP utilise essentiellement des radio-isotopes à base de technétium 99 [39]. Ce dernier a une
demi-vie de six heures ce qui représente un avantage par rapport à la TEP, et facilite l’utilisation de
cette méthode. Néanmoins, si cette technique permet d’obtenir une estimation relative du CBF, as-
sez précise et reproductible, celle-ci ne constitue pas une mesure quantitative absolue, et nécessite
de plus des corrections selon le traceur utilisé [71].

La tomodensitométrie (TDM) (ou CT-scan - Computed Tomography) pour la mesure de perfu-
sion s’apparente dans le principe à la DSC, en utilisant le suivi temporel du passage d’un agent de
contraste iodé injecté par voie intraveineuse, ou par inhalation du Xénon [137]. Bien que la TDM
ne fait pas intervenir d’agent radioactif, elle nécessite l’utilisation de rayons-X et expose ainsi les
patients à des doses non-négligeables de rayonnements ionisants.

Les ultrasons enfin, peuvent être utilisés pour évaluer le flux sanguin, soit par des mesures
Doppler, soit par injection d’un agent de contraste [28]. Cependant, l’imagerie Doppler permet
uniquement de visualiser le flux sanguin dans les gros vaisseaux. L’utilisation d’agents de contraste
à base de microbulles permet, quant à elle, d’obtenir une information plus fine sur la perfusion. Elle
fait l’objet de nombreux travaux de recherche récents mais nécessite une injection intra-veineuse.
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2.2 Principes physiques de l’imagerie par résonance magné-
tique

L’IRM est basée sur le phénomène de résonance magnétique nucléaire (RMN) qui consiste
à étudier les propriétés magnétiques des noyaux atomiques à l’aide d’ondes électromagnétiques
radiofréquences (RF). Elle permet d’observer l’absorption et l’émission de rayonnements électro-
magnétiques lorsque les noyaux sont placés dans un champ magnétique statique. La RMN a été
observée pour la première fois à la fin des années 1930 par Isidor Isaac Rabi et ses collègues de
l’université de Columbia. Cette découverte leur a valu le prix Nobel de physique en 1944. La RMN
a ensuite été développée en 1946 de manière simultanée mais indépendante par Purcell, Torrey et
Pound [111] à Harvard et Bloch, Hansen et Packard [14] à Stanford. En 1952, Bloch et Purcell ont
partagé le prix Nobel de physique en reconnaissance de leurs travaux pionniers dans le domaine
de la RMN. Toutefois, à ce stade, la RMN était purement une expérience destinée à déterminer les
moments magnétiques nucléaires des noyaux.

De part le niveau d’énergie limité des ondes RF appliquées, la RMN est une technique non
invasive parfaitement adaptée aux mesures in vivo. L’intérêt croissant pour la caractérisation des
propriétés de l’eau dans les tissus biologiques a conduit au travail de Damadian en 1971 [34], selon
lequel les propriétés de RMN des tissus tumoraux malins diffèrent de celles des tissus normaux,
et suggère ainsi que la RMN (du noyau de l’hydrogène : le proton) pourrait être utilisée pour des
diagnostics cliniques.

Cependant, ce n’est qu’en 1973 que Lauterbur [79] et Mansfield et Grannell [94] ont présenté
les premiers travaux consacrés à une des principales applications de la RMN, à savoir l’imagerie
par résonance magnétique (IRM). En effet, ils réussirent à reconstruire des images bidimension-
nelles en utilisant des gradients de champ magnétique spatialement dépendants.

Depuis, la RMN et l’IRM n’ont cessé de progresser, depuis des séquences relativement simples
jusqu’à des techniques complexes impliquant des schémas d’acquisition ultra rapides et multipa-
ramétriques.

Dans cette section, je présenterai quelques notions générales sur la résonance magnétique nu-
cléaire.

2.2.1 Physique de la RMN

L’eau étant le principal composant des tissus humains ; 65-70 % dans le corps et 70-75 % dans
le cerveau, l’imagerie médicale par résonance magnétique exploite principalement les propriétés
physiques des noyaux d’hydrogène. En effet, en plus de son abondance naturelle importante, le
noyau d’hydrogène est constitué d’un seul proton et peut être ainsi décrit comme un dipôle ma-
gnétique de moment angulaire non nul. Le moment angulaire jn et le moment magnétique µn du
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noyau d’hydrogène sont liés par le rapport gyromagnétique γ :

µn = γ jn (2.2)

avec n, le noyau d’hydrogène et γ = 2.67513 ·108rad.s−1.T−1 le rapport gyromagnétique du 1H.
En outre, le signal RMN varie en fonction de la quantité d’atomes étudié dans l’échantillon et

de la valeur de son rapport gyromagnétique γ . En plus d’être l’isotope le plus abondant dans le
corps humain, 1H a la plus haute valeur de γ . Il présente donc une sensibilité très élevée en RMN.

2.2.1.1 Champ magnétique statique B⃗0 et aimantation macroscopique

L’aimantation (macroscopique) désigne le moment magnétique local par unité de volume. En
considérant un élément de volume V, le vecteur d’aimantation M s’exprime par :

M⃗ =
1
V
· ∑

Proton∈V
µ⃗p, (2.3)

En l’absence de champ magnétique statique externe, les protons contenus dans un échantillon
sont orientés de manière aléatoire dans les différentes directions de l’espace. Si il n’y a pas de
direction privilégiée, la somme des vecteurs d’aimantation élémentaire est proche de zéro (∑ µ⃗p =

0), entraînant donc l’absence d’aimantation macroscopique. Dans le cas où les protons baignent
dans un champ magnétique statique B⃗0, les spins tendent à s’aligner sur la direction du champ
(Figure 2.4).

FIGURE 2.4 – A) Ensemble non aligné de spins (distribution isotrope) en l’absence
de champ magnétique. Il n’y a pas d’aimantation résultante. B) Collection de spins
alignés en présence d’un champ magnétique externe B⃗0, créant une aimantation nette.
Les moments magnétiques ont été représentés de manière statique par souci de sim-

plification.

En réalité, le moment magnétique des spins décrit un mouvement de rotation (précession) au-
tour de l’axe principal de B⃗0, c’est le phénomène de précession. Ce phénomène s’apparente au
mouvement d’une toupie autour de la composante gravitationnelle g⃗ sous l’effet du champ de gra-
vitation terrestre. La vitesse de précession des protons autour de B⃗0 est liée à l’intensité du champ
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magnétique statique B⃗0 et au rapport gyromagnétique du noyau (içi du proton) par l’équation de

Larmor :
w0 = γB0, (2.4)

avec w0 la fréquence angulaire de Larmor ou la fréquence angulaire de précession.
Lorsqu’un ensemble de protons est soumis à un champ magnétique B⃗0, les protons se répar-

tissent entre deux états d’énergie distincts (effet Zeeman) ; un état de basse énergie où le moment
magnétique du noyau est orienté parallèlement à la direction de B⃗0 et un état de plus haute énergie
où l’orientation du moment magnétique est anti-parallèle à celle de B⃗0. Le niveau à basse énergie
est légèrement plus occupé que le niveau à haute énergie (distribution de Boltzmann). A l’équilibre,
le vecteur d’aimantation macroscopique résultante suit donc la direction et le sens de B⃗0.

2.2.1.2 Excitation et champ magnétique tournant B⃗1

En considérant un référentiel (Ox,Oy,Oz) avec B⃗0 orienté selon Oz, l’aimantation macrosco-
pique à l’équilibre M⃗0 est égale à la composante longitudinale M⃗0,z. En effet, à l’équilibre les
composantes transversales élémentaires des protons sont dispersées dans différentes directions, ils
sont déphasés, la composante transversale résultante M⃗0,x,y est donc nulle.

Ainsi, avec uniquement un champ magnétique statique B⃗0, l’aimantation reste alignée sur l’axe
du champ. En RMN et en IRM, un second champ magnétique tournant B⃗1 à la fréquence wr dans
le plan transversal, est généré pour faire basculer l’aimantation dans ce plan. Pour cela, le champ
B⃗1 doit vérifier la condition de résonance : wr = w0 avec w0 la fréquence de Larmor induite par
B⃗0 (Équation 2.4 ). Le champ B⃗1 est aussi appelé champ radio-fréquence (RF) en référence à la
gamme de fréquence dans laquelle se situe w0 (9 kHz - 300 GHz).

En appliquant un champ B⃗1 dans le plan transversal à la direction de B⃗0 (Oz), l’aimantation
macroscopique résultante bascule sur le plan (Ox,Oy). On parle alors d’excitation. L’excitation de
l’échantillon par l’application d’une onde RF (à 90°) entraîne l’annulation de la composante lon-
gitudinale de l’aimantation M⃗z par égalisation des protons présents sur les deux niveaux d’énergie,
ainsi que l’apparition d’une composante transversale M⃗x,y par la mise en phase des spins. Une fois
le champ RF à l’arrêt, le moment magnétique total revient progressivement à son état d’équilibre le
long de l’axe z, générant ainsi un signal appelé signal de précession libre (ou FID - Free Induction

Decay).
L’équation de Bloch permet de décrire l’évolution du vecteur d’aimantation résultante en fonc-

tion du temps :
dM⃗
dt

= γM⃗⊗ B⃗0, (2.5)

Cette équation ne prend cependant pas en compte les effets de relaxation qui seront discutés à
la prochaine section.
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2.2.1.3 Relaxation

Le phénomène de relaxation désigne le retour à l’état d’équilibre de l’aimantation après une
phase d’excitation. Elle implique des phénomène inverse à l’excitation ; un retour des spins du
niveau d’énergie haut vers le niveau d’énergie bas (antiparallèles → parallèles) et un déphasage
rapide des spins. Ces deux phénomènes sont respectivement responsable de la relaxation longitu-
dinale (T1) et de la relaxation transversale (T2) présentées dans la Figure 2.5.

Relaxation longitudinale (T1)
La relaxation longitudinale décrit le retour de l’aimantation M⃗z à l’état d’équilibre M⃗0 par

échange d’énergie entre le système de spins et son environnement (son réseau). Pour cela, la re-
laxation longitudinale est aussi appelé relaxation spin-réseau. Ces échanges sont dus à des champs
magnétiques oscillants créés par le mouvement des molécules environnantes contenant des spins.
La possible proximité en fréquence de ces champs oscillants avec la fréquence de Larmor impacte
la constante de temps du retrour de Mz à l’équilibre qui définie le temps de relaxation T1.

Relaxation transversale (T2)
La relaxation transversale désigne la perte de cohérence de phase des spins à l’arrêt de l’impul-

sion RF. La composante transversale de l’aimantation Mx,y décroît progressivement jusqu’à s’an-
nuler. Ce phénomène est aussi appelé relaxation spin-spin car il est la conséquence de l’intéraction
des spins entre eux.

FIGURE 2.5 – Retour à l’équilibre des composantes longitudinale M⃗z et transversale
M⃗xy après une impulsion RF à 90°.

Les temps de relaxation T1 et T2 dépendent des propriétés chimiques et physiques de l’environ-
nement du spin, mais aussi de l’intensité du champ magnétique statique B⃗0. Ainsi, le T1 augmente
tandis que T2 diminue avec l’augmentation de l’intensité du champ magnétique B⃗0 [29].

En prenant en compte les effets de relaxation, les équations de Bloch deviennent :
dMx
dt = γ ·My ·B0 − Mx

T2
,

dMy
dt = γ ·Mx ·B0 − My

T2
,

dMz
dt = −Mz−M0

T1
,

(2.6)
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avec M0 l’aimantation à t = 0,
Dans une acquisition en IRM/RMN, nous enregistrons l’aimantation complexe transversale qui

est la combinaison des composantes Mx et My : Mx,y(t) = Mx(t)+ i ·My(t). Les équations de Bloch
s’expriment alors : { dMxy

dt = γ ·Mxy ·B0 − Mxy
T2

,
dMz
dt = −Mz−M0

T1
,

(2.7)

Pour résoudre ces équations, nous supposons que, pour t=0, l’aimantation est uniquement pré-
sente dans la direction (Oz). Cela permet de fixer les conditions initiales : Mxy(t = 0) = 0 et
Mz(t = 0) = M0. La solution des équations de Bloch est donc :{

Mxy(t) = M0 · e
−t
T2 · e−iw0t ,

Mz(t) = M0 · (1− e
−t
T1 ),

(2.8)

On retrouve alors l’expression de l’évolution de l’aimantation transversale en fonction du
temps. Le signal oscille à la fréquence de Larmor w0 au sein d’une enveloppe qui décroît avec
la constante de temps T2. Cependant, en présence d’inhomogénéité du champ B0, la décroissance
du signal se fait à un temps de relaxation plus court appelé T ∗

2 . L’évolution du FID dans les deux
conditions est représenté Figure 2.6.

FIGURE 2.6 – Évolution temporelle de l’aimantation transversale complexe Mxy avec
une relaxation T2 pour la courbe grise et une relaxation T ∗

2 pour la courbe noire.
L’enveloppe du signal est caractérisée par une décroissance en T2 ou T ∗

2 pour les
courbes bleu et rouge, respectivement.
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2.2.2 Génération d’une image

Pour pouvoir analyser un échantillon complexe comme le cerveau, il est important de pouvoir
localiser de manière précise la source du signal. Cela est effectué grâce à l’ajout de gradient. Ce
terme désigne des variations linéaires de champ magnétique générées à l’aide de trois bobines de
Helmholtz orientées dans les 3 directions de l’espace.

2.2.2.1 Encodage spatial d’une image

Le signal RM est ainsi localisé dans les trois dimensions à l’aide de trois gradients de champ
magnétique distincts appelés (1) gradient de sélection de coupe (GSC), (2) gradient d’encodage de
phase (GEP) et (3) gradient d’encodage de fréquence (GEF).

A l’application d’un gradient de champ, le champ magnétique varie en fonction de la position
dans l’espace. En considérant un gradient orienté selon x, on a : B(x) = |B0|+Gxx.

Par conséquent, la variation linéaire du champ induit une variation linéaire de la fréquence de
précession en fonction de la position : f (x) = γ

2π
(|B0|+Gxx).

Gradient de sélection de coupe
La première étape consiste à appliquer l’excitation RF dans une région localisée de l’espace.

Cette étape est réalisée à l’aide d’une excitation sélective en fréquence combinée à un gradient
de sélection de coupe. La direction du gradient (x, y ou z) conditionne l’orientation de la coupe,
tandis que l’amplitude du gradient, associée aux paramètres de l’impulsion RF, détermine à la fois
l’épaisseur et la position de la coupe. Une impulsion RF sélective en fréquence est caractérisée
par deux paramètres principaux : sa fréquence centrale et sa largeur de bande (entre 1 et 2 kHz).
Lorsqu’une telle impulsion est émise en présence du GSC, une région restreinte du tissu atteint la
condition de résonance et absorbe l’énergie de l’onde RF. L’angle de l’impulsion appliqué dépend
de la durée de l’impulsion RF et de l’amplitude.

La fréquence centrale de l’impulsion détermine l’emplacement précis excité par l’impulsion en
présence du GSC. Différentes positions de la tranche sont ainsi obtenues en modifiant la fréquence
centrale de l’onde RF. L’épaisseur de la coupe est déterminée par l’amplitude du gradient GSC
(Gc) et la largeur de bande des fréquences (BW) de l’impulsion RF :

BW = γ ·Gc · e (2.9)

avec e l’épaisseur de coupe considéré.
Typiquement, pour obtenir une épaisseur de coupe donnée, l’amplitude du gradient GSC est

modifiée à BW fixé. Ainsi, des coupes plus fines nécessitent des gradients de sélection de coupes
plus intense.

A l’exception de certaines séquences, les acquisitions en IRM sont souvent effectuées en multi-
coupes. Cela peut être obtenu en excitant de manière individuelle chaque coupe. Dans ce cas là,
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l’amplitude du GSC et la bande passante de l’impulsion RF sont fixées, et seule la fréquence
centrale est modifiée.

Gradient d’encodage en phase
Une fois la sélection de coupe réalisée, le signal d’aimantation transversale échantillonné pro-

vient de toute la coupe sans aucune information sur la localisation spatiale du signal dans les 2
dimensions restantes de l’image. Un gradient d’encodage de phase (GEP) intervient pour coder
l’espace dans une des 2 dimensions restantes. A l’arrêt de l’impulsion RF et avant l’application du
GEP, la fréquence de précession des spins est la même, égale à la fréquence de Larmor. Pendant
son application, la fréquence de résonance est modifiée induisant un déphasage qui persiste après
l’arrêt du gradient. Il en résulte que tous les protons précessent à une même fréquence mais avec
des phases différentes. Ainsi, les protons d’une même rangée, perpendiculaire à la direction du
GEP, auront tous la même phase.

Cependant, pour obtenir une image, il faut multiplier les différentes acquisitions en incrémen-
tant à chaque acquisition le pas de phase. Par conséquent, pour obtenir une image avec 128 voxels
dans la direction de la phase il faut répéter ce processus 128 fois en modifiant à chaque répétition
le gradient d’encodage de phase.

Gradient d’encodage en fréquence
La dernière étape de l’encodage spatial consiste à appliquer un gradient d’encodage de fré-

quence, orthogonal aux 2 précédents gradients, pendant la réception du signal. Pour cette raison,
le gradient d’encodage en fréquence est aussi appelé gradient de lecture. Ce dernier modifie donc
les fréquences de précession des spins, et les protons d’une même rangée, perpendiculaire à la
direction de ce gradient de lecture, auront ainsi tous la même fréquence.

FIGURE 2.7 – Encodage spatial simplifié d’une image 2D en IRM. Après la selection
de coupe, sont appliqué A) un gradient d’encodage de phase et un gradient d’enco-
dage en fréquence. Ce dernier est appliqué simultanément à l’échantillonnage du
signal temporel. La transformée de Fourier B) permet ensuite de passer du domaine
temporel vers le domaine fréquentiel et isoler ainsi la contribution de chaque voxel

au signal RM. Figure inspirée de [16]
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La Figure 2.7 illustre l’encodage spatial d’une coupe en 2D. Il est important de souligner que le
signal RM provient de la population de protons contenue dans tout le volume excité. Le déphasage
entre les différentes colonnes sur la direction de la phase et les variations de fréquence sur la
direction de la lecture permettent de retrouver le signal provenant de chaque voxel par le biais de
la Transformée de Fourier (TF). Dans l’exemple illustré Figure 2.7, avec uniquement deux pas de
phase, la combinaison des signaux échantillonnés à chaque pas de phase permet de retrouver le
signal A(t) et B(t) provenant de chacun des deux voxels :

A(t) =
S0(t)+ S1(t)

2
(2.10)

B(t) =
S0(t)−S1(t)

2
(2.11)

avec S0(t) et S1(t) les signaux temporels mesurés au premier et second pas de phase respecti-
vement.

2.2.2.2 Reconstruction de l’image

Après l’acquisition des signaux, on obtient une image complexe appelée communément espace
k, espace temporel ou encore donnée brute. La transformée de Fourier 2D (dans la direction de la
lecture et de l’encodage de phase) permet d’obtenir l’image complexe dans l’espace fréquentiel.
Après une transformée de Fourier discrète, la matrice d’image est généralement affichée soit en
magnitude du signal (Figure 2.8), soit en phase. Le choix des directions d’encodage de phase et de
fréquence est habituellement effectué de manière à réduire les artefacts dans la zone étudiée.

Il est important de noter, comme mentionné précédemment, que chaque point du k-space contri-
bue à tous les aspects (fréquence, phase et amplitude) de chaque voxel dans la coupe. Malgré
cela, certains points contribuent de manière plus importante à certaines caractéristiques de l’image.
Ainsi, le maximum du signal est contenu dans les lignes centrales de la matrice de données brutes.
Ces lignes sont acquises avec un GEP de faible amplitude. Les variations d’amplitude du signal
mesuré sont donc principalement dues aux différences entre les signaux inhérents aux tissus. Ces
lignes sont principalement responsables du contraste de l’image.

En outre, les lignes extérieures de la matrice de l’image (de l’espace k) ont une amplitude de
signal relativement faible et sont acquises avec un GEP à forte amplitude positive ou négative. Ces
gradients produisent ainsi des fréquences élevées et fournissent principalement une définition des
contours de l’image résultante après TF.

2.2.3 Séquences conventionnelles

Les séquences présentées dans cette section représentent les séquences principales utilisées en
IRM. Il existe cependant une multitude d’autres séquences construites par des combinaisons plus
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FIGURE 2.8 – Image en magnitude de A) la matrice dans le k-space et B) l’image
obtenue après TF. [105]

ou moins complexes d’impulsions RF et de gradients. Leur objectif premier varie entre augmenter
le contraste d’un tissu particulier par rapport au reste de l’image, optimiser le temps d’acquisition
ou encore limiter les artefacts et cela sans altérer le rapport signal/bruit de l’image.

2.2.3.1 Echo de Spin

FIGURE 2.9 – Chronograme de la séquence Echo de Spin conventionnelle [67].

La première séquence IRM est la séquence d’écho de spin (SE - Spin Echo) introduite par Hahn
en 1950 [52]. Après une impulsion d’excitation RF de 90°, on obtient un signal temporel FID, qui
décrit un signal sinusoïdal avec une enveloppe en exponentielle décroissante. Comme mentionné
précédemment, la décroissance du signal est plus rapide que celle attendue en raison de la présence
d’inhomogénéités du champ magnétique B0. La décroissance de l’aimantation transversale en T ∗

2

reflète ainsi les effets combinés de la relaxation T2 et de la dispersion de phase provoquée par
l’inhomogénéité du champ. L’application une impulsion RF de 180° après un temps T E/2, TE
étant le temps d’écho, va permettre de rephaser les spins à TE induisant la génération d’un signal
appelé Echo de Spin.
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L’application de cette impulsion supplémentaire, appelée aussi impulsion de refocalisation,
permet de s’affranchir des inhomogénéités B⃗0, et d’avoir accès au T2 réel, et non au T ∗

2 corres-
pondant au temps de relaxation intégrant les inhomogénéités de B⃗0. Le schéma de la séquence est
présenté Figure 2.9.

2.2.3.2 Echo de Gradient

La séquence écho de gradient (GE - Gradient Echo) est une technique alternative à la séquence
d’écho de spin, dont elle diffère sur deux points principaux :

— L’utilisation de champs de gradient pour générer le signal d’aimantation transversale
— L’utilisation d’angles de bascule de l’aimantation inférieurs à 90°
Par rapport aux séquences écho de spin, les séquences d’écho de gradient sont plus polyva-

lentes. A l’ajout de gradients de déphasage ou de rephasage à la fin de la séquence, un paramètre
supplémentaire important est à spécifier en plus des TR et TE habituels. L’angle de bascule (usuel-
lement désigné par θ ou α) est généralement égal ou proche de 90° pour une séquence SE, mais il
est plus faible pour les séquences GE, et varie généralement entre 10 et 80°. A titre d’exemple, pour
la séquence GE de base, dite FLASH (Fast low angle shot), les angles les plus grands confèrent à
l’image une pondération plus importante en T1 et les angles plus faibles donnent plutôt une pondé-
ration T ∗

2 .

FIGURE 2.10 – Chronograme d’une séquence Echo de Gradient conventionnelle
[67].

L’écho de gradient est généré par le gradient d’encodage en fréquence, appliqué deux fois
de suite, et dans des directions opposées : il est d’abord utilisé en sens inverse pour provoquer
le déphasage transversal des protons en rotation, puis juste après, il est utilisé comme gradient
de lecture pour réaligner les protons déphasés et permettre de générer un écho. Le schéma de la
séquence est présenté Figure 2.10.
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De plus, l’utilisation de faibles angles de bascule permet de conserver une partie de l’aiman-
tation longitudinale d’origine, contrairement à l’impulsion de 90° utilisée dans l’écho de spin, qui
élimine complètement l’aimantation longitudinale. Par conséquent, le temps de remontée de Mz

est considérablement réduit, ce qui permet une acquisition d’image plus rapide en écho de gradient
(GE).

Une autre caractéristique importante des séquences GE est que le déphasage des protons en
rotation se produit à la suite d’une relaxation en T ∗

2 , qui est plus rapide qu’une relaxation en T2

associée à la séquence d’écho de spin, et qui entraîne par conséquent l’utilisation d’un TE court.
De plus, les acquisitions en écho de gradient sont très sensibles aux inhomogénéités du champ
magnétique statique provoquant une perte importante de signal à l’interface air-tissu par exemple,
où la variation de susceptibilité magnétique est importante.

2.2.4 Impulsions RF

L’application d’une impulsion RF est une étape principale à l’acquisition d’un signal RM.
Grâce à celle-ci, l’aimantation longitudinale est basculée dans le plan perpendiculaire à la direction
du champs statique B⃗0. Cela permet ensuite de recueillir le signal de M⃗xy à l’aide de l’antenne de
réception.

Pour obtenir une inversion complète de l’aimantation (M⃗ = −M⃗z), l’angle de bascule doit être
égale à 180◦. Ce dernier est lié à l’amplitude de l’impulsion RF B1 et à durée d’application de
l’impulsion T par la relation :

θ = γ ·
∫ T

0
B1(t)dt, (2.12)

Ce type d’inversion "classique" présente une sensibilité importante aux inhomogénéités du
champ tournant B⃗1 ce qui peut induire une variabilité spatiale importante de l’angle de bascule
appliqué.

Impulsions d’inversions adiabatiques
L’excitation adiabatique est un type particulier d’impulsion RF, qui ne se produit que sous

certaines conditions limitées et provoque un mouvement relativement inhabituel de l’aimantation
résultante. Le fonctionnement de ce type d’impulsion se base sur une excitation à ondes continues
(CW - Continuous Wave). La RMN à onde continue, à l’opposé de la RMN impulsionnelle, est
une technique "ancienne". Elle a été initialement employée par Bloch et Purcell dans leurs articles
phares sur l’induction nucléaire et a été utilisée couramment dans les laboratoires entre les années
1940 et 1960 jusqu’à ce qu’elle soit largement remplacée par les techniques de RMN impulsion-
nelle.
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Après la mise en précession des protons sous l’effet du champ magnétique statique B⃗0, un
champ RF transversal (B⃗1) est ensuite appliqué de manière graduelle. Pendant ce processus, l’am-
plitude de B⃗1 est maintenue constante, mais sa fréquence ( f1) est progressivement augmentée de-
puis un niveau situé en dessous de la fréquence de résonance ( f1< f0), jusqu’à atteindre la fréquence
de résonance ( f1= f0), puis au-delà de la fréquence de résonance ( f1> f0). Les différentes étapes de
ce procédé sont représentées Figure 2.11.

FIGURE 2.11 – Des spins en précession autour de B⃗e f f lors des différentes étapes
d’une inversion adiabatique ; A) f1 << f 0, B) f1 < f 0, C) f1 = f 0, D) f0 < f1 et E)
f0 << f1 avec f0 la fréquence de Larmor et f1 la fréquence du champ magnétique
tournant B⃗1. Si B⃗e f f vérifie la condition adiabatique, ces spins suivent la position de

B⃗e f f jusqu’à l’inversion complète de l’aimantation M⃗.

Si le champ RF (B⃗1) n’est pas exactement appliqué à la fréquence de larmor, l’aimantation M⃗

sera soumise à un mouvement de rotation autour de la direction d’un champ effectif B⃗e f f qui est
orienté selon un angle donné relativement à la direction des champs B⃗0 et B⃗1. En considérant que le
champ B⃗1 soit suffisamment intense et appliqué assez lentement, l’aimantation M⃗ suivra progres-
sivement la direction de B⃗e f f pendant le balayage en fréquence du champ B⃗1. C’est la condition
d’adiabaticité. En effet, pour que le vecteur d’aimantation puisse "suivre" le champ effectif lors-
qu’il change de direction, l’angle entre B⃗e f f et l’axe z doit changer plus lentement que la fréquence
de précession des spins. La condition adiabaticité s’exprime mathématiquement comme suit :

|dψ

dt
|<< γ|B⃗e f f |, (2.13)

avec ψ l’angle entre B⃗e f f et l’axe z.
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Les impulsions adiabatiques présentent de nombreux avantages. On peut en citer les points
essentiels :

— Les impulsions adiabatiques sont considérées comme insensibles aux inhomogénéités de
B⃗1.

— Inversion plus sélective, ce qui permet d’obtenir un profil de coupe beaucoup plus droit
avec une longueur d’impulsion raisonnable.

— Permet de minimiser le débit d’absorption spécifique (DAS) lié à l’inversion : il est possible
d’obtenir un angle d’inclinaison uniforme sur une large bande de fréquences.

C’est pour ces raisons que de nombreuses séquences IRM utilisent des impulsions adiabatiques
dont l’ASL (Arterial Spin Labelling).

Inversion adiabatique induite par le flux
Ici le principe est similaire à celui décrit précédemment, cependant, l’inversion de l’aimantation

ne se fait pas en variant la fréquence de l’onde RF mais est induite par le déplacement des spins sous
l’effet du flux sanguin [42]. La modulation en fréquence se fait grâce à l’application d’un gradient
de champ sur la direction (Oz) du flux sanguin qui va induire un déplacement de la fréquence
de résonnance des spins par rapport à la fréquence de Larmor (Figure 2.12). L’amplitude et la
fréquence du champ RF restent fixes.

FIGURE 2.12 – Schéma d’une inversion adiabatique induite par le flux sanguin [55]

En considérant (⃗i, j⃗,⃗k) le référentiel tournant de référence, le champ magnétique B⃗e f f , repré-
senté Figure 2.11, s’exprime :
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B⃗e f f = B1⃗i+
∆ω(t)

γ
k⃗, (2.14)

avec ∆ω la différence entre la fréquence des spins en mouvement et la fréquence au niveau du
plan de marquage.

En présence d’un gradient de champ sur Oz, cette différence peut s’exprimer :

∆ω(t) = ωr f − γGzr(t) = γGz(r0 − r(t)), (2.15)

avec ωr f la fréquence de l’impulsion RF au niveau du plan de marquage (fréquence de réso-
nance), r(t) la position du spin en déplacement sous l’effet du flux sanguin en fonction du temps
et r0 la position du plan de marquage.

Au cours de leur déplacement, plus les spins approchent le plan de marquage (r(t) → r0), la
différence ∆ω(t) → 0 et donc le champ effectif B⃗e f f → B⃗1. Les spins sont en résonance lorsque
B⃗e f f = B⃗1 et l’aimantation du sang est inversée dans le plan transversal.

En s’éloignant du plan de marquage, le terme ∆ω devient négatif et la composante ∆ω(t)
γ

k⃗

recommence à augmenter mais dans le sens opposé, jusqu’à atteindre une inversion complète où
l’aimantation du sang est alignée sur -z.

Dans les conditions d’une inversion adiabatique induite par le flux et en considérant les temps
de relaxation transversale et longitudinale du sang artériel (T2,b,T1,b), le gradient de champ (Gz) et
la vitesse de déplacement des spins (Vz), la condition d’adiabaticité devient :

1
T2b

<<
GzVz

|B⃗e f f |
<< γ|B⃗e f f |, (2.16)

Cette équation permet de constater que les spins avec des vitesses d’écoulement faibles et éle-
vées ne vérifient pas cette condition. Pour les spins de faible vitesse, la relaxation de l’aimantation
longitudinale empêche l’inversion d’avoir lieu à la sortie de la coupe de marquage. Les spins de
vitesse élevée, quant à eux, traversent le plan de marquage très vite, les spins n’ont alors pas le
temps de connaître un balayage en fréquence suffisamment lent pour suivre la rotation du champ
magnétique effectif B⃗e f f .

Cette forme d’inversion adiabatique induite par le flux présente toutefois une efficacité d’in-
version limitée, en raison de la vitesse du sang variable dans le temps et dans l’espace et d’une
impulsion effective plus longue qui est par conséquent, plus sensible aux effets de relaxation.

2.2.5 Plateforme d’imagerie : CREFRE-ENI

Les acquisitions IRM décrites dans ce manuscrit ont été effectuées sur l’IRM préclinique 7T
(Biospec 70/16, Bruker, Ettlingen, Germany) au sein du service ENI (Exploration Non Invasive) du
CREFRE (Centre Régional d’Exploration Fonctionnelle et de Ressources Expérimentales - UMS
006 Inserm/UPS).
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FIGURE 2.13 – Appareil IRM préclinique utilisé lors de ces travaux de thèse : Bios-
pec 70/16 (Bruker, Ettlingen, Germany).

Durant ces travaux de thèse, les principales études ont été effectué chez le rat et/ou la souris.
Toutefois, nous avons pu tester la séquence pCASL sur un marmouset (ouistiti, Callithrix jacchus).
L’expérimentation à l’ENI-CREFRE est réalisée avec des contraintes sanitaires qui garantissent le
maintien du status sanitaire des animaux. Ainsi, pour les expériences in vivo, les animaux sont pla-
cés dans des cellules d’imagerie dédiées à chaque modèle animal (Equipement Vétérinaire Minerve
SA, Esternay, France) permetant de préserver les statuts sanitaires, du SPF (Specific Pathogen Free)
au conventionnel.
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FIGURE 2.14 – Antennes et cellules disponibles sur l’IRM préclinique 7T du service
ENI-CREFRE. (1) Cellule marmouset, (2) et (3) Cellules rat, (4) Cellule souris, (5)
Antenne volumique émission/réception 72 mm, (6) Antenne surfacique 2x2 éléments
tête rat, (7), (8) et (9) Antennes surfaciques de diamètre 30, 20 et 10 mm, respective-

ment.

Ci-après le détails des antennes et cellules utilisées :
• Pour le rat : Cellule rat (2.14-2)

En émission : antenne volumique transmission/réception (D=72 mm) (2.14-5).
En réception : antenne surfacique tête rat 2x2 élements (2.14-6).

• Pour la souris : Cellule souris (2.14-4).
En émission : antenne volumique transmission/réception (D=72 mm) 2.14-5.
En réception : antenne surfacique (D= 10 mm) reliée à un pré-amplificateur (2.14-9).

• Pour le marmouset : Cellule marmouset (2.14-1).
En émission : antenne volumique transmission/réception (D= 72 mm) (2.14-5).
En réception : antenne surfacique (D= 30 mm) reliée à un pré-amplificateur (2.14-7).
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2.3 La mesure de perfusion cérébrale par marquage de spins
artériels

La méthode par marquage des spins artériels (ASL) permet de mesurer quantitativement le
débit sanguin cérébral (CBF) [3]. Contrairement à d’autres techniques de mesure plus courantes,
comme la TEP ou la TEMP, l’ASL ne nécessite pas l’injection d’un agent de contraste exogène
[38]. L’ASL utilise l’eau du sang artériel comme traceur endogène, ce qui en fait une technique
totalement non invasive.

Bien que cette technique soit de plus en plus utilisée pour imager divers organes (tel que les
reins, le coeur, etc.) [20, 148, 70], l’ASL est particulièrement adaptée à l’imagerie du cerveau.
Outre le fait que le cerveau soit un organe fortement perfusé, l’anatomie du réseau vasculaire
cérébral favorise une efficacité d’inversion élevée. En effet, les artères carotides, qui acheminent
le sang vers le cerveau, sont parallèles les unes aux autres au niveau du cou, ce qui facilite le
marquage effectif des spins en entrée du cerveau [42].

Quel que soit le schéma de marquage utilisé, une acquisition ASL se compose toujours d’une
paire d’images Label/Contrôle. Pour les acquisitions Labels, les protons présents dans le sang ar-
tériel sont labelisés en inversant leur aimantation longitudinale dans la région de marquage consi-
dérée. Cette région est sélectionnée de manière à ce que tout le sang alimentant l’ensemble du
cerveau la traverse avant d’atteindre le cerveau. L’acquisition des images Contrôles se fait en ré-
itérant le même processus mais cette fois-ci sans marquage effectif du sang. La différence entre
les deux images est directement proportionnelle à la perfusion du tissu [38]. En considérant que le
signal provenant du tissu statique est le même entre les images Labels et Contrôles, la différence
de signal entre les deux volumes provient uniquement du sang entrant dans le voxel de l’image
[19].

Le faible rapport signal/bruit obtenu sur les cartes pondérées en perfusion constitue un frein à
l’utilisation de l’ASL en routine clinique. En effet, la variation relative du signal ASL (∆ASL =

(MControle −MLabel)/MControle) est de l’ordre de 1 à 7 %. Il est difficile de distinguer le signal du
bruit. Pour pallier cela, il est nécessaire de calculer la moyenne de plusieurs paires Label-Contrôle

(∼ 30) afin d’obtenir des cartes de perfusion exploitables et des estimations robustes et précises du
CBF [92], entraînant en contre-partie une augmentation significative des temps d’acquisitions.

En tenant compte d’une série de paramètres, dont l’efficacité de marquage, le temps de relaxa-
tion longitudinal du sang et du tissu et le coefficient de partition tissu/sang de l’eau dans le cerveau,
et à travers des modèles biophysiques plus ou moins complexes [19, 102], il est possible d’obtenir
une estimation quantitative du CBF.
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2.3.1 Les principales méthodes d’ASL

Il existe trois méthodes pour réaliser l’ASL : le marquage de spin artériel continu (CASL), le
marquage de spin artériel pulsé (PASL) et le marquage de spin artériel pseudo-continu (pCASL).
Elles varient principalement au niveau du processus de marquage de spins, des régions d’inversion
et des durées de marquages.

2.3.1.1 Pulsed Arterial Spin Labeling (PASL)

Dans l’ASL pulsé (PASL ou Pulsed-ASL), le marquage est réalisé en inversant une large
tranche de sang artériel en utilisant une impulsion RF adiabatique de courte durée, qui entraîne
l’inversion du sang dans une région spécifique. Plusieurs techniques PASL existent et varient en
fonction de la méthode de marquage utilisée. Introduite par Kim et al. et Kwong et al. en 1995 [69,
74], la séquence PASL-FAIR (ou Flow Sensitive Alternating Inversion Recovery) est de loin la plus
répondue en imagerie pré-clinique. Pour réaliser les acquisitions de marquage et de contrôle, des
images sont acquises respectivement après une inversion sélective et une inversion non sélective
(inversion globale). La séquence PASL-FAIR est schématisée Figure 2.15.

FIGURE 2.15 – Schéma illustrant le principe de la séquence PASL-FAIR. L’image
marquée est obtenue à l’aide d’une large coupe d’inversion, (a) avec l’application
d’une impulsion d’inversion non sélective. (b) L’image Label est acquise après un dé-
lai temporel (TI) et contient du sang artériel et veineux marqué. L’image contrôle est
obtenue avec (a) la même impulsion d’inversion mais cette fois-ci avec sélection de
coupe. La coupe de marquage est nécessairement plus large que la coupe d’imagerie
Contrôle (b) acquise après un délai (TI). Les spins statiques provenant des tissus sont
représentés par des flèches vertes et l’eau du sang par des flèches rouges (Les flèches
rouges sont inversées pour l’eau marquée et non inversées dans le cas contraire). [44,

55]
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Les images Labels sont obtenues après un délai avec une impulsion d’inversion non sélective.
Par conséquent, tous les spins à l’intérieur et à l’extérieur du plan de l’image sont inversés. L’éten-
due spatiale de l’impulsion RF dépend des dimensions de l’antenne RF utilisée en émission. Cette
technique présente l’avantage de marquer le flux sanguin entrant dans la coupe d’imagerie en pro-
venance de plusieurs directions ; cependant, elle marque également le flux sanguin veineux. Les
spins veineux inversés entrent dans l’image marquée et produisent un hyper-signal artéfactuel dans
l’image de différence. Les images Contrôles sont acquises en utilisant une impulsion d’inversion
sélective. Ainsi, et en raison du flux sanguin, les spins de l’eau inversés sont remplacés par des
spins totalement relaxés (qui n’ont pas expérimenté l’impulsion d’inversion sélective). Pendant ce
temps, les spins statiques restent inversés.

Comme les acquisitions Labels/Contrôles utilisent la même impulsion d’inversion, les effets de
transfert d’aimantation tendent à s’annuler après soustraction. Cependant, pour compenser l’aspect
imparfait de sélection de coupe sur l’inversion selective, la coupe de marquage sélective doit être
plus large que la coupe d’imagerie.

2.3.1.2 Continuous Arterial Spin Labeling (CASL)

La méthode CASL utilise des impulsions RF continues de longue durée (2 à 4 s) combinées à
un gradient sélectif de coupe pour induire une inversion adiabatique de l’aimantation artérielle lors
du déplacement des spins le long de la coupe de marquage [42]. Ce type d’impulsion d’inversion
énoncé précédemment (Section 2.2.4) utilise une excitation en mode continu et permet, en ajustant
les amplitudes des gradients et de l’impulsion RF, d’inverser les spins du sang artériel se déplaçant
perpendiculairement à la coupe de marquage et dans une certaine gamme de vitesses. La première
utilisation in vivo cette méthode dite "Inversion adiabatique induite par le flux" à permis de mesurer
le CBF chez le rat et date de 1992 [136, 38].

La coupe de marquage de la session Label est généralement positionnée en amont du cerveau,
de manière à couvrir une section des artères principales. Ces dernières doivent être parallèles à la
direction du champ magnétique statique B⃗0. Chez le rat, le marquage, qui vise à inverser le sang
au niveau des artères carotidiennes, est effectué avant la première bifurcation des carotides com-
munes (Figure 2.16). En pratique, en utilisant une antenne volumique pour émettre l’impulsion
de marquage, tout le volume couvert par l’antenne est exposé à cette onde continue. Cela a pour
conséquence de saturer aussi l’aimantation longitudinale provenant des macromolécules. En effet,
en raison de leur large bande spectrale (10 - 50kHz), les macromolécules sont sensibles aux im-
pulsions hors résonance (à des fréquences différentes de la fréquence de résonance des protons de
l’eau). L’aimantation des protons de l’eau est transférée vers celle des protons des macromolécules
générant indirectement une diminution de signal des protons de l’eau. Ce phénomène est appelé
transfert d’aimantation (MT ou Magnetization Transfer) [53].

Dans le cas de la séquence CASL, le signal récupéré durant la session Label est fortement
contaminé par des effets de transfert d’aimantation, provoquant une diminution du signal mesuré.
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Par conséquent, la réduction de l’aimantation mesurée n’est pas seulement due à l’afflux du sang
marqué, mais aussi aux effets de MT, plus importants que ceux de la perfusion. Ce phénomène
génère donc une surestimation du CBF. Pour compenser ces effets, une impulsion similaire est
appliquée durant la session Contrôle avec une fréquence d’offset opposée à la fréquence de la
coupe de marquage (−∆ f ), de manière à ce que, lors de la soustraction des images Label/Contrôle,
les effets MT s’annulent. Cette méthode est basée sur l’hypothèse que le spectre fréquentiel des
macromolécules est symétrique par rapport à f0. Toutefois, afin de conserver les mêmes effets MT
entre les acquisitions Label/Contrôle, la coupe d’imagerie doit être située à équidistance des deux
plans de marquage. Or, seule une tranche unique peut vérifier cette condition. Ainsi, le schéma
CASL conventionnel ne permet pas de réaliser des images multi-coupes.

Notons aussi que l’hypothèse selon laquelle le spectre des macromolécules est parfaitement
symétrique a été remise en question dans de nombreuses études qui ont mis en évidence un effet
résiduel de MT qui persiste après la soustraction des images Label/Contrôle [108, 59].

FIGURE 2.16 – Schéma illustrant le marquage de spin artériel continu par la sé-
quence CASL. L’image contrôle est acquise avec un plan de marquage symétrique
à celui utilisé dans l’image marquée par rapport au plan de l’image, afin de com-
penser les effets de transfert d’aimantation (MT). Le tissu statique est représenté par
des flèches vertes, tandis que l’eau du sang est représentée par des flèches rouges
(Les flèches rouges sont inversées pour l’eau marquée et non inversées dans le cas

contraire). [44, 55]

L’inversion continue des spins permet d’obtenir une efficacité d’inversion élevée et donc un
rapport Signal/Bruit plus important que les autres méthodes d’ASL [130]. Cependant, cette mé-
thode présente des limites évidentes liées à l’application d’une onde RF continue. En effet, cela
induit un dépôt d’énergie important au niveau des tissus avec des débits d’absorption spécifiques
(DAS) élevés. Cette inversion continue présente ainsi des contraintes techniques et expérimen-
tales qui limitent son utilisation selon l’équipement et le matériel disponible [15]. Il existe des
approches pour surmonter ces limitations, notamment la séquence CASL à double antenne (dc-
CASL ou double coil CASL), qui utilise deux antennes distinctes pour le marquage et l’imagerie,
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respectivement [120, 144]. A des champs magnétiques statiques élevés, la séquence CASL avec
une antenne supplémentaire positionnée au niveau du cou permet de supprimer les effets de trans-
fert d’aimantation, et de couvrir tout le cerveau tout en diminuant le débit d’absorption spécifique
(DAS) [57].

2.3.1.3 Pseudo-Continuous Arterial Spin Labeling (pCASL)

La séquence pCASL reproduit le schéma de la séquence CASL mais avec un marquage pseudo-
continu [31]. A l’origine, la méthode fut développée comme une alternative pour les IRMs ne
possédant pas d’amplificateurs RF avec un mode d’émission continue (continuous wave mode
(CWM)). Lors des premières séquences pCASL proposées, la longue impulsion de marquage de
la CASL a été remplacée par un train d’impulsions rectangulaires. Cependant, cette approche a
donné lieu a la création de plans de marquage aliasés. Pour obtenir un plan de marquage plus
sélectif, les impulsions rectangulaires ont été remplacées par des impulsions de type Hanning [31].
Et enfin, l’amplitude du gradient de champ appliqué pendant l’impulsion RF a été augmentée afin
de supprimer tous les plans aliasés et de manière à satisfaire la condition :

Gmax

Gave
>>

∆t
OPT

(2.17)

avec ∆t (PRT - Pulse Repetition Time) la durée entre le début de deux impulsions successives,
OPT (One pulse time) la durée d’un impulsion RF, Gmax et Gave sont respectivement la valeur
maximale et moyenne du gradient appliqué durant l’impulsion de marquage.

FIGURE 2.17 – Schéma illustrant le marquage de spin artériel pseudo-continu par la
séquence pCASL. La coupe de marquage est positionnée au même endroit (avant la
première bifurcation des carotides communes) pour les sessions Labels et Contrôles.
Les impulsions d’inversions alternées et le gradient de champ appliqué conditionnent
l’absence de marquage effectif des spins à la sortie de la coupe d’inversion dans les
acquisitions contrôles. Le tissu statique est représenté par des flèches vertes, tandis
que l’eau du sang est représentée par des flèches rouges (Les flèches rouges sont

inversées pour l’eau marquée et non inversées dans le cas contraire). [44, 55]

Contrairement à la séquence CASL, l’utilisation d’un train d’impulsions RF permet de conser-
ver la même fréquence entre les acquisitions Labels et Contrôle. Ainsi, le plan de marquage est
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localisé à la même position par rapport à l’isocentre dans les deux sessions (Figure 2.17). Cepen-
dant, les impulsions RF de la session contrôle sont déphasées de 180°. Cela empêche l’inversion
de l’aimantation des spins du sang artériel tout en induisant exactement les mêmes effets de MT
dans la région d’intérêt.

FIGURE 2.18 – Deux schémas de marquage ASL pseudo-continu : les méthodes A)
balanced pCASL et B) unbalanced pCASL[140].

En outre, il faut aussi tenir compte de la position du plan de marquage par rapport au centre de
l’aimant. En effet, le plan de marquage est situé au niveau du cou et c’est généralement le cerveau
(ou la zone d’intérêt) que l’ont positionne à l’isocentre. Pour pallier cela, un décalage en fréquence
est appliqué aux impulsions RF du train d’impulsion de la séquence pCASL [31]. Ce décalage
en fréquence est donné par : ∆w = γGmax∆z avec ∆z la distance entre le plan de marquage et le
centre de l’aimant. Entre deux impulsions RF consécutives, le déphasage est donné par : ∆φth,L =

γGave∆z∆t. Cette relation est valable pour la session Label. Pour la session Contrôle, il faut tenir
compte de l’alternance de signe entre deux impulsions RF consécutives : ∆φth,C = ∆φth,L + 180°.

Il existe plusieurs stratégies de marquage pCASL, parmis lesquelles on peut citer, la séquence
balanced pCASL et unbalanced pCASL, multiphase-pCASL [65], pCASL avec encodage tempo-
rel [125] ou encore la séquence vessel encoded pCASL [138].

Si on s’intéresse plus particulièrement aux séquences balanced et unbalanced pCASL, elles
différent principalement par leurs schémas de marquage (Figure 2.18). Dans les deux méthodes,
la polarité des impulsions RF est constante pendant la session de marquage et alternée pendant
la session de contrôle. Cependant, le gradient moyen entre deux impulsions RF consécutives est
identique entre Label et Contrôle pour la méthode balanced pCASL et différent pour la méthode
unbalanced pCASL.

Par conséquent, pour la séquence unbalanced pCASL, et en tenant compte de Gave = 0 à la
session contrôle, le déphasage appliqué entre deux impulsions RF consécutive est égale à 180°.
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Dans ce manuscrit, les différentes études pCASL présentées ont été effectuées avec un schéma
unbalanced. Cette dernière est moins sensible aux effets de off-resonance [140], tel que détaillé
dans la section suivante.

2.3.2 La séquence pCASL à hauts champs : Correction des effets d’off-
résonance

L’utilisation d’IRM avec des champs magnétiques à faible ou à haute intensité a fait l’objet ces
dernières années de nombreux débats. En théorie, l’utilisation d’aimant à haut champ ou à ultra-
haut champ est fortement avantageuse pour les méthodes de mesure de perfusion par ASL. En effet,
cela permet d’améliorer considérablement le RSB et d’allonger le temps de relaxation longitudinal
du traceur [146]. La séquence pCASL a cependant été longtemps considérée comme difficilement
réalisable sur un IRM 7T [123] en raison des effets d’off-résonance qui impactent les régions où
la fréquence de résonance des spins ne correspond pas à la fréquence de Larmor en raison des
hétérogénéités du champ magnétique B⃗0. En outre, ces effets sont exacerbés lors de l’application
d’un champ magnétique élevé. Ceci représente un défi majeur en recherche préclinique, particuliè-
rement pour l’utilisation de la séquence pCASL. La tête des rongeurs comporte des zones remplies
d’air (cavités nasales et auditives) proches de la zone de marquage qui compromettent fortement
la correction des hétérogénéités du champ (shimming).

De nombreuses méthodes ont été proposées pour compenser ou corriger ses effets d’off-résonance
qui impactent fortement l’efficacité d’inversion de la séquence pCASL. Une dégradation de l’effi-
cacité de marquage entraîne une diminution du rapport signal/bruit des cartes de perfusion et peut
entraîner des erreurs de quantification non négligeables si elle n’est pas prise en compte.

Les premières méthodes proposées portent sur la corrections des in-homogénéités du champ
au niveau de la coupe de marquage :

— Dual-shim pCASL : Cette méthode part de l’hypothèse que les paramètres de shimming
optimisés au niveau du volume d’imagerie ne sont pas adaptés à la coupe de marquage
généralement distante de 10 à 20cm de la zone d’intérêt. Le CBF estimé et le RSB associé
à cette estimation ont été évalués en présence d’une correction d’inhomogénéitées simple

au niveau du volume d’imagerie et double avec une correction simultanée au niveau des
deux volumes d’imagerie et de marquage. Aucune différence significative n’a été retrouvée
entre les CBF et RSB estimés par les deux méthodes [124].

— Correction avec carte du champ B0 : Cette méthode vise à compenser les inhomogé-
néitées du champ magnétique dans la région de marquage à l’aide d’impulsions RF avec
correction de phase et de gradient à 3T [60]. A partir d’une mesure des déformations lo-
cales du champ B0 une phase additionnelle est appliquée entre deux impulsions RF succes-
sives et le gradient de sélection de coupe est modifié. Cette méthode a permis d’améliorer
considérablement le RSB et l’efficacité de marquage. Une étude récente a étudié l’effet de
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la correction par la carte de champs à 7T [117]. Dans l’approche simplifiée, un décalage
moyen est calculé autour des artères principales au niveau de la carte de champ mesurée à
la position de marquage. Cette méthode a permis d’augmenter considérablement le signal
ASL mesuré avec cependant un maximum d’efficacité d’inversion limité à 68%.

— pCASL multi-phase : Cette méthode nécessite d’effectuer plusieurs acquisitions avec dif-
férentes phases pour les acquisitions Labels et Contrôles puis d’estimer le débit sanguin
cérébral à partir de l’évolution du signal ASL en fonction de la phase par des modèles im-
pliquant comme paramètre la vitesse du sang au niveau des artères. Cette méthode d’abord
proposé chez l’homme [65] puis chez les rongeurs [78], permet d’améliorer les cartes de
CBF estimées mais souffre d’un rapport Signal/Bruit faible par rapport aux autres méthodes
de correction.

— Pré-scan d’optimisation de la phase inter-impulsion RF : Cette méthode est basée sur
l’acquisition d’une série d’images pCASL Label/Contrôle à faible résolution avec différents
déphasages appliqués au train impulsions RF de marquage [93] et permet ainsi d’estimer le
décalage en phase qui maximisent le signal de perfusion mesuré (global) (ou par territoire
vasculaire en ajoutant des gradients dans le plan (Ox,Oy)). Une étude récente a démontré
l’efficacité de cette méthode en clinique à 7T avec un pré-scan pCASL qui balaye différente
valeur de phase entre −π et π [117] en utilisant une acquisition balanced pCASL et une
résolution spatiale faible pour l’optimisation d’une acquisition par la séquence unbalanced
pCASL.

La séquence unbalanced pCASL utilisée durant ces travaux de thèse est basée sur deux pré-
scans d’optimisation de la phase inter-impulsions RF [56]. Les deux acquisitions permettent d’opti-
miser les acquisitions Label et Contrôle séparément en raison de la différence au niveau du gradient
moyen appliqué lors de l’impulsion d’inversion adiabatique (Gave = 0 pour les scans Contrôles et
Gave ̸= 0 pour les scans Labels). Cette méthode sera abordée plus en détail dans le Chapitre 3.

2.3.3 Principes théorique de l’ASL - modèle à compartiment unique

Les méthodes d’estimation de la perfusion par ASL présentent l’avantage de fournir une quan-
tification absolue et précise du CBF. En effet, la différence de signal (Label - Control) est directe-
ment proportionnelle à la perfusion.

Cependant, et comme souligné précédemment, un certain nombre d’autres facteurs contribuent
au signal de différence, et ceux-ci doivent être pris en compte pour fournir une estimation précise
de la perfusion. En effet, le schéma de marquage utilisé peut provoquer un signal indésirable dans
l’image de différence qui n’est pas lié à la perfusion, mais par exemple, aux effets de transfert
d’aimantation qui subsiste entre les images de marquage et de contrôle. Dans le cadre de cette
section, on suppose que le signal dans l’image de différence contient des contributions de tout le
sang perfusé, et uniquement du sang perfusé.
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Le signal de différence peut être recueilli soit à un seul instant après le marquage, soit à plu-
sieurs instants après le marquage, comme le montre la Figure 2.19. Ce temps est souvent appelé le
temps d’inversion ou le délai post-marquage (PLD - Post labeling delay).

FIGURE 2.19 – Exemple d’images pondérées en perfusion obtenues avec un enco-
dage temporel d’Hadamard, et les images anatomiques correspondantes (T2w). Le
nombre sous chaque carte indique le délai effectif post-marquage (PLD) en millise-

condes [58].

2.3.3.1 Approche par l’équation de Bloch

L’équation de Bloch standard permet de décrire la décroissance de l’aimantation longitudinale,
M, par la constante de temps T1, et est donnée par :

dM(t)
dt

=
M0 −M(t)

T1
(2.18)

avec M0 l’aimantation à l’équilibre.
L’effet de l’arrivée du sang marqué au niveau du voxel peut être introduit dans l’équation

précédente à travers l’ajout des termes Ma, qui décrit l’aimantation artérielle atteignant le tissu
avec un certain débit f , et Mv l’aimantation veineuse qui décrit la diminution de l’aimantation
causée par la circulation du sang marqué hors du voxel [38] :

dM(t)
dt

=
M0 −M(t)

T1
+ f (Ma(t)−Mv(t)) (2.19)

avec M(t) l’aimantation totale dans le voxel de tissu de l’image labellisée à l’instant t après
marquage.

Par soucis de simplification, nous allons considérer les hypothèses principales du modèle uni-
compartiment [38] dont le schéma est présenté Figure 2.20. Ce dernier suppose que l’eau atteint
instantanément un état d’équilibre dans tout le voxel. Ainsi, l’aimantation du sang sortant du voxel
est proportionnelle à l’aimantation du tissu. Le coefficient de proportionnalité est le coefficient de
partition tissu/sang en eau λ . L’équation précédente peut donc s’écrire :

dM(t)
dt

=
M0 −M(t)

T1
− f

λ
·Mv(t)+ f ·Ma(t) (2.20)
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FIGURE 2.20 – Schéma d’un modèle physiologique à un compartiment [102]

En introduisant 1
T1,app

= 1
T1
+ f

λ
le temps de relaxation longitudinal apparent du tissu en présence

du sang marqué, on obtient :

dM(t)
dt

=
M0

T1
− M(t)

T1,app
+ f ·Ma(t) (2.21)

En considérant une impulsion d’inversion continue au niveau des carotides, on obtient l’ex-
pression du débit en fonction de la différence de signal ∆M = MControl −MLabel :

f =
1
2
· λ

T1,app
· ∆M

M0
(2.22)

Cependant, il est important de noter que cette approche, introduite par Detre et al. en 1992 [38],
n’est valable que dans le cas de la séquence CASL (Continuous Arterial Spin Labeling). En plus de
considérer une efficacité d’inversion optimale (égale à 1), le raisonnement décrit dans cette section
ne prend pas en compte la relaxation du sang au cours de son transit, de la coupe de marquage vers
le voxel d’imagerie.

2.3.3.2 Approche par le modèle cinétique général

Pour corriger les différentes limitations liées à l’approche par l’équation de Bloch, BUXTON

et al. ont présenté une description mathématique du modèle à un seul compartiment en utilisant
trois fonctions :

− La fonction de distribution c(t), qui représente le sang artériel marqué qui arrive dans le
tissu

− La fonction de résidu r(t−τ), qui décrit la quantité de sang marqué dans le tissu à l’instant
t − τ

− la fonction m(t − τ), liée à la relaxation longitudinale de l’aimantation, qui traduit la frac-
tion de Mz qui subsiste dans le tissu au temps t − τ

avec τ est la durée du marquage
Ce modèle est appelé modèle cinétique général de quantification du CBF.
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En intégrant les contributions des différentes fonctions, la différence de signal ∆M =MControl−
MLabel s’écrit :

∆M(t) = 2 ·α ·M0b · f ·
∫ t

0
c(t) · r(t − τ) ·m(t − τ)dτ , (2.23)

avec α l’efficacité d’inversion et M0b l’aimantation du sang à l’équilibre
Ce modèle, de loin le plus utilisé dans la littérature, repose sur trois hypothèses principales :

− Un bolus inversé uniforme : le sang artériel inversé arrive de manière continue au niveau
de la zone imagée après un délai ∆t (qui correspond au temps de transit arteriel - ATT)
pendant une durée τ qui correspond à la durée du marquage. Cette hypothèse permet d’ex-
primer la fonction de distribution en fonction du temps de relaxation longitudinal du sang
T1,b. A un instant t ∈ [∆t,∆t + τ ] et pour un marquage continu ou pseudo-continu, la fonc-
tion de distribution s’écrit c(t) = e−∆t/T1,b . Pour un marquage PASL par la séquence FAIR,
c(t)e−t/T1,b . La fonction de distribution est nulle en dehors de cet intervalle.

− Modèle à un seul compartiment : les échanges en eau entre le sang et le tissu cérébral
sont considérés comme instantanés et la concentration d’eau marquée dans les veines est
proportionnelle à la concentration d’eau marquée dans les tissus. Le rapport étant égal au
coefficient λ de partition tissu/sang en eau. La fonction résidu s’écrit alors r(t) = e− f t/λ

− L’eau marquée est complètement extraite du capillaire vers le tissu une fois arrivée
dans le voxel. Elle relaxe alors directement à la constante de relaxation longitudinale du
tissu T1. La fonction de relaxation s’écrit donc : m(t) = e−t/λ .

La résolution de l’équation 2.23 combinées avec les hypothèses ci-dessous, permet de retrouver
l’expression de la différence de signal ∆M [19].
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FIGURE 2.21 – Tracé de l’évolution du signal ASL (∆M) en fonction du temps post-
début du marquage de la séquence PASL-FAIR [19] et effet des différents paramètres
A) CBF (f) B) ATT (∆t) C) T1 et D) τ la durée de marquage (LT) sur l’évolution
du signal. A l’exception des paramètres modifiés, les simulations numériques ont
été effectuées avec les conditions : CBF = 1.2ml/min/g, T1 = 1600ms, τ = 1.5s et

AT T = 300ms.

Pour la séquence PASL :
∆M(t) = 0, 0 < t < ∆t

∆M(t) = 2M0b f (t −∆t)αe−t/T1,bqp(t), ∆t < t < τ +∆t

∆M(t) = 2M0b f ταe−t/T1,bqp(t), τ +∆t < t

(2.24)

Le terme sans dimension qp(t) traduit les contributions des temps de relaxation et de la clai-
rance veineuse. Il s’exprime :

qp(t) =
ekt(e−k∆t − e−kt)

k(t −∆t)
, ∆t < t < τ +∆t

qp(t) =
ekt(e−k∆t − e−k(τ+∆t))

kτ
, τ +∆t < t

(2.25)

avec k = 1
T1,b

− 1
T1,app

.
La figure 2.21 permet de visualiser l’évolution du signal ASL mesuré en utilisant la séquence

FAIR-PASL au cours du temps qui suit le début de l’impulsion de marquage. Elle permet de mettre
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en évidence l’impact des différents paramètres associés à la mesure de la différence de signal ASL.

Pour la séquence CASL et pCASL :


∆M(t) = 0, 0 < t < ∆t

∆M(t) = 2M0b f T1,appαe−∆t/T1,bqss(t), ∆t < t < τ +∆t

∆M(t) = 2M0b f T1,appαe−∆t/T1,be−(t−τ−∆t)/T1,appqss(t), τ +∆t ≤ t

(2.26)

Le terme sans dimension qss(t) permet d’isoler les termes liés à la convergence vers l’état
stationnaire. Il s’exprime :{

qss(t) = 1− e−(t−∆t)/T1,app , ∆t < t < τ +∆t

qss(t) = 1− e−τ/T1,app , τ +∆t ≤ t
(2.27)

FIGURE 2.22 – Tracé de l’évolution du signal ASL (∆M) en fonction du temps post-
début du marquage de la séquence CASL (+ pCASL) [19] et effet des différents
paramètres A) CBF (f) B) ATT (∆t) C) T1 et D) τ la durée de marquage (LT) sur
l’évolution du signal. A l’exception des paramètres modifiés, les simulations numé-
riques ont été effectuées avec les conditions : CBF = 1.2ml/min/g, T1 = 1600ms,

τ = 4s et AT T = 300ms.
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La Figure 2.22 permet de visualiser l’évolution du signal ASL, mesuré un utilisant les sé-
quences à marquage continu ou pseudo-continu, au cours du temps qui suit le début de l’impulsion
de marquage.

Comme souligné précédemment, la mesure de CBF peut être effectuée soit par le biais de
plusieurs acquisitions pCASL à différents temps de post-marquage (pCASL multi-PLD), soit à un
temps de post de marquage unique. Le choix des acquisitions à multi-PLD peut s’avérer pertinent
pour tenir compte des variations d’ATT entre les différentes structures cérébrales. Cela permet
aussi, en utilisant le modèle mono-compartimental (équation 2.26) d’obtenir des cartes d’ATT en
plus des cartes de CBF.

Cependant, cette méthode, qui nécessite l’acquisition d’un nombre plus important de scans,
peut s’avérer coûteuse en temps. Pour cette raison, la quantification du CBF est le plus souvent
effectuée à PLD unique. Le choix de ce paramètre est toutefois crucial car il conditionne en partie
le rapport signal/bruit de l’image obtenue après soustraction des volumes Label/Contrôle. Ainsi, et
de manière à maximiser le RSB, on considère l’hypothèse selon laquelle l’ATT est égale au PLD
pour un PLD égal à 300ms (chez le rat et la souris) [126, 58]. L’équation 2.26 permet alors de
retrouver l’expression du CBF donnée par :

CBF =
λ ∆M · ePLD/T1,b

2αM0T1,app(1− e−τ/T1,app)
, (2.28)

Rappelons que α est l’efficacité d’inversion, λ le coefficient de partition tissu/sang en eau
(0.9ml/g [54]), T1,b le temps de relaxation longitudinale du sang (égal à 2230ms à 7T [43]), τ

représente le temps de marquage (LT) et T1,app le T1 apparent du tissu.

Le modèle à deux compartiments
Le sang provenant d’une artère traverse le lit capillaire, depuis lequel s’effectuent les différents

échanges avec l’hémoglobine des hématies, notamment la libération d’oxygène et la captation du
CO2 ; les hématies sont ensuite transportées vers une veine (Figure 2.23). Pour tenir compte de
ces échanges, des modèles à deux compartiments, un compartiment capillaire et un compartiment
tissulaire, ont fait l’objet d’études approfondies [102]. Ainsi, le processus d’échange de l’eau entre
ces deux compartiments est conditionné par une constante d’échange, appelée produit de perméa-
bilité de surface (PS), qui définit le taux d’aimantation échangé entre les deux compartiments.

La complexité de ces modèles à deux compartiments justifie leur faible utilisation. Mais la
notion de perméabilité restreinte des capillaires à l’eau peut se révéler importante dans certaines
conditions pathologiques. Ce modèle ne faisant pas l’objet d’une étude approfondie dans ce ma-
nuscrit, nous ne détaillerons pas sa description plus amplement mais le lecteur pourra se référer à
l’article de PARKES et TOFTS pour plus d’informations.
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FIGURE 2.23 – Schéma d’un modèle physiologique à deux compartiments [102].
L’eau du sang marquée (cercles verts) entre dans le voxel d’imagerie avec une re-
laxation longitudinale au T1 du sang artériel, T1,b. Lorsque l’eau marquée pénètre
dans le lit capillaire, les échanges d’eau ont lieu entre les deux compartiments, et la

relaxation longitudinale se fait alors selon le T1 du tissu.

2.4 La mesure de perfusion cérébrale par injection d’agent de
contraste

Bien que les méthodes d’ASL soient de plus en plus utilisées en recherche comme en routine
clinique, la mesure de la perfusion cérébrale est traditionnellement effectuée à l’aide de traceurs.
Un traceur est une substance qui est transportée par le sang mais qui n’est pas métabolisée par le
tissu. L’agent de contraste (AC) paramagnétique le plus commun est le Gadolinium (Gd). De ma-
nière succincte, le paramagnétisme décrit le comportement d’un milieu dépourvu de toute aiman-
tation spontanée à acquérir, sous l’effet d’un champ magnétique externe, une aimantation orientée
dans la même direction que le champ magnétique appliqué.

Un élément clé de la quantification de perfusion par DSC (Dynamic Susceptibility Contrast)
est la barrière épithéliale présente le long des capillaires du cerveau qui sépare le sang circulant
du liquide extracellulaire cérébral : la barrière hémato-encéphalique (BHE). Lorsque la BHE est
intacte, l’AC est compartimenté dans les capillaires, ce qui entraîne des différences locales de sus-
ceptibilité au sein du voxel d’imagerie. Ces différences induisent des différences locales du champ
magnétique affectant la fréquence de résonance locale des protons ce qui a pour conséquence de
réduire l’aimantation transversale.

Le suivi de l’évolution du signal en contrast T ∗
2 lors du premier passage du bolus d’agent de

contraste par la séquence DSC permet de caractériser la perfusion cérébrale [8]. En effet, l’IRM
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à contraste de susceptibilité dynamique exploite la diminution de l’intensité du signal, c’est-à-
dire l’aimantation transversale Mxy, en présence d’un agent paramagnétique. Ainsi, R∗

2 (avec R∗
2 =

1/T ∗
2 ) varie linéairement en fonction de la concentration de l’agent de contraste dans le milieu

[116] :

∆R∗
2 = κ ·C, (2.29)

avec C la concentration du traceur et κ une constante qui dépend du milieu et de l’intensité du
champ magnétique statique.

A l’instant t = TE, le signal en GE s’exprime :

S(T E) = S0e−T E·∆R∗
2 , (2.30)

En tenant compte de la concentration de l’agent de contraste qui varie au cours du temps lors
du passage du bolus dans le sang, l’équation 2.30 s’écrit :

S(T E) = S0e−κ·T E·C, (2.31)

En effectuant une série d’acquisitions dynamiques successives à TE constant, l’évolution du
signal mesuré peut être décrite par l’équation :

S(t) = S0e−κ·T E·C(t), (2.32)

Il est ainsi possible d’extraire l’évolution de la concentration du traceurs en fonction du signal
dynamique par l’équation :

C(t) =
1

κ ·T E
· lnS(t)

S0
, (2.33)

FIGURE 2.24 – A) Évolution temporelle du signal acquis en DSC lors du passage
d’un bolus d’agent de contraste paramagnétique. B) Évolution de la concentration
tissulaire du bolus en fonction du temps. C) Fonction de résidus impulsionnelle obte-
nue par déconvolution de la concentration tissulaire du bolus par la fonction d’entrée

artériel (AIF) [50].
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Il est possible à partir de la courbe d’évolution de la concentration du traceur en fonction du
temps, d’extraire des paramètres semi-quantitatifs relatifs à la perfusion cérébrale :

— Le temps d’arrivée du bolus (BAT ou Bolus Arrival Time)
— Le temps d’arrivée au pic (TTP ou Time To Peak)
— Le volume sanguin cérébral relatif (rCBV ou Relative Cerebral Blood Volume) qui est

déterminé par l’aire sous la courbe (Figure 2.24-B)
— Le débit sanguin cérébral relatif (rCBF ou Relative Cerebral Blood Flow)
— Le temps de transit moyen (MTT ou Mean Transit Time) définit un temps moyen que met

une molécule d’agent de contraste pour traverser le système vasculaire au niveau du voxel.
Les trois derniers paramètres vérifient la relation :

rMT T =
rCBV
rCBF

Il est important de souligner que la quantification absolue des paramètres de perfusion dérivés
n’est possible que si la fonction d’entrée artérielle (AIF - Arterial Input Function) est prise en
compte dans l’analyse des données. L’AIF représente le profil d’entrée de la concentration du
bolus vers le tissu en fonction du temps et permet de caractériser la dispersion du bolus avant son
arrivée dans la région d’intérêt [21]. En tenant compte de l’AIF, la concentration du traceur en
fonction du temps s’exprime :

C(t) = A ·CBF ·AIF(t)⊗R(t) =CBF ·
∫ t

0
AIF(t ′) ·R(t − t ′)dt ′, (2.34)

avec A un facteur de proportionnalité et R(t) la fonction de résidu du tissu (également connue
sous le nom de fonction de réponse impulsionnelle).

Ainsi, la quantification absolue de la perfusion nécessite de manière incontournable la mesure
de l’AIF [21] et une opération de déconvolution pour éliminer la contribution de la dispersion
temporelle associée à l’AIF sur le profil de la concentration tissulaire dans le temps.
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Chapitre 3

Mise en place de la séquence pCASL

L’IRM de perfusion par ASL, permet la quantification non-invasive du débit sanguin cérébral
(CBF), un bio-marqueur essentiel dans l’étude de la perfusion cérébrale. En effet, l’altération de
la perfusion est responsable d’une large proportion de morbidité dans le monde et est liée à des
changements physiopathologiques incluant les cancers, l’AVC, l’épilepsie et les maladies neuro-
dégénératives.

Comme souligné par le consensus du Groupe d’étude sur la perfusion de l’ISMRM (Interna-
tional Society for Magnetic Resonance in Medicine) et du Consortium européen pour l’ASL dans
la démence [3], les recherches actives autour de cette méthode ont permis d’obtenir des cartes de
débit de haute qualité et en quelques minutes d’acquisition sur l’entièreté du volume cérébral. De
plus, l’ASL permet d’obtenir des résultats similaires à ceux obtenus par la 15O-TEP, sans avoir
recours à un agent de contraste, ce qui représente un des principaux atouts de la méthode.

Dans un contexte de recherche clinique et pré-clinique fortement orienté autour des maladies
cérébro-vasculaires et par l’acquisition récente d’un IRM pré-clinique à haut champ par le centre
régional d’exploration fonctionnelle et de ressources expérimentales (CREFRE) de Toulouse, la
mise en place de méthodes de mesure fiables et reproductibles du CBF est considérée comme
cruciale. La collaboration avec Lydiane Hirschler, Jan Warnking et Emmanuel Barbier de l’équipe
de Neuroimagerie fonctionnelle et perfusion cérébrale du Grenoble Institut of Neuroscience (GIN)
a permis d’obtenir le programme compilé de la séquence pCASL, développé sur Paravision 6 par
Lydiane Hirschler [55].

Le chapitre qui suit décrit les étapes principales d’implémentation et de validation de la sé-
quence pCASL sur le matériel disponible au CREFRE.

3.1 La séquence pCASL avec correction de phase

L’utilisation d’IRM à haut champ présente plusieurs avantages qui varient selon l’application
et la séquence utilisée, en permettant principalement l’augmentation des rapports signal/bruit et
contraste/bruit. C’est le cas notamment de la séquence pCASL qui bénéficie d’un allongement
des temps de relaxations longitudinaux favorisant ainsi l’augmentation du RSB. Cependant, les
effets d’off-résonance, principalement dus aux inhomogénéités du champ B⃗0 au niveau du plan de
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marquage, augmentent avec l’intensité du champ statique. Cela a pour effet de réduire considéra-
blement l’efficacité d’inversion et rend difficile l’utilisation de la séquence pCASL à haut champ
[123].

3.1.1 La séquence un-balanced pCASL avec correction de phase

La séquence pCASL utilisée au cours de mes travaux de thèse permet de compenser les ef-
fets d’off-résonance par l’utilisation de deux pré-scans d’optimisation des phases associées aux
acquisitions labels et contrôles. Rappelons que pour suivre l’évolution de la phase des spins en
écoulement pendant l’inversion adiabatique, un incrément de phase entre deux impulsions succes-
sives s’applique :

∆φth,L = γGave∆z∆t, (3.1)

γ étant le rapport gyromagnétique du proton, Gave le gradient moyen appliqué lors du train
d’impulsion RF, ∆z la distance entre la coupe de marquage et le centre de l’aimant et ∆t le délai
entre deux impulsions RF pCASL successives.

Cependant, cette expression ne prend pas en compte les effet d’off-résonance présents en raison
des inhomogénéités du champ B⃗0 dans le plan de marquage.

En considérant ∆ f le décalage en fréquence, à l’équation 3.1, s’ajoutent les termes 2π∆ f ∆t,
un déphasage supplémentaire entre deux impulsions RF successives, et un décalage spatial de
−2π∆ f /γGmax. Ainsi, l’incrément théorique en phase pour l’impulsion de marquage s’exprime :

∆φth,L = γGave(∆z− 2π∆ f
γGmax

)∆t + 2π∆ f ∆t, (3.2)

avec Gmax le gradient maximal appliqué lors du train d’impulsion RF.
Pour obtenir le déphasage théorique pour les acquisitions contrôles lors d’un schéma pCASL

unbalanced, il suffit d’ajouter l’offset de 180° et remplacer Gave = 0 au niveau de l’équation 3.2.
On obtient de cette façon :

∆φth,C = π + 2π∆ f ∆t. (3.3)

Ainsi, il est nécessaire de connaître le décalage en fréquence ∆ f présent au niveau de la coupe
de marquage afin d’évaluer de manière précise le déphasage à appliquer entre les impulsions d’in-
version des acquisitions labels et contrôles. Un moyen direct d’obtenir une estimation absolue
du décalage en fréquence est d’employer une séquence PRESS (Point RESolved Spectroscopy) ou
d’utiliser une carte B0 (obtenue à l’aide de deux acquisitions Echo de Gradient à deux temps d’écho
différents). La séquence pCASL utilisée dans le cadre de ce projet est basée sur l’acquisition de
deux pré-scans d’optimisation de phase.

L’objectif étant d’atteindre une efficacité d’inversion (EI) optimale, cette technique exploite la
relation linéaire entre l’EI et l’intensité du signal ASL mesuré (∆ASL= (MControle−MLabel)/MControle)
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en observant sa variation pour différentes valeurs de phase. Toutefois, les optimisations label et
contrôle se font de manière séquencée : d’abord l’optimisation de la phase label, où la phase opti-
male correspond à la valeur associée au maximum de la courbe ∆ASL en fonction de φ ; suivie par
l’optimisation de la phase contrôle, où il est nécessaire d’atteindre un déphasage de 180° par rap-
port à la phase qui vérifie ∆ASL = 0, qui correspond au minimum du la courbe ∆ASL en fonction
de φ .

3.1.2 Protocole pCASL-CBF détaillé

Dans cette section, nous détaillerons les principales étapes constituant le protocole utilisé du-
rant ces travaux de thèse pour l’acquisition et le calcul de cartes de CBF par la séquence unbalanced
pCASL.

3.1.2.1 Acquisition

La mesure de perfusion cérébrale par la séquence pCASL nécessite un certain nombre d’ajus-
tements et d’étapes schématisés sur la Figure 3.1. Avant de passer en revue chacune des séquences
de ce protocole, nous allons d’abord présenter les principaux paramètres liés à l’inversion adiaba-
tique des spins du sang artériel et qui ont été utilisés dans toutes les acquisitions pCASL réalisées
au cours de ce travail de thèse.

FIGURE 3.1 – Étapes et ajustements de la séquence pCASL pour la détermination du
CBF.

Le train d’impulsions de marquage de la séquence pCASL est constitué d’impulsions RF en
forme de fenêtre de Hanning d’une durée de 400µs répétées toutes les 800µs et ramenées à une
amplitude B1 moyenne de 3.5µT . Durant l’impulsion d’inversion adiabatique, les gradients appli-
qués vérifient Gmax/Gmean = 45/5mT /m.

Rappelons que les acquisitions pCASL associées à la carte T1 sont acquises avec un module de
lecture EPI. Il est important dans ce cas, de choisir le même TE (Temps d’Écho) pour les différentes
acquisitions effectuées. En effet, les acquisitions rapides sont sujettes à d’importantes déformations
géométriques qui varient selon le TE utilisé. Comme l’obtention d’une carte de perfusion nécessite
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un calcul numérique voxel par voxel, il est important d’avoir les mêmes déformations sur les
différentes cartes calculées.

Correction des inhomogénéités du champ : Les acquisitions pCASL sont effectuées en EPI
(Echo Planar Imaging), un module d’acquisition rapide qui permet de remplir la matrice de l’es-
pace k avec un train d’échos de gradient à encodage spatial variable consécutif à l’impulsion d’ex-
citation. Les acquisitions EPI sont extrêmement sensibles aux inhomogénéités du champ magné-
tique qui sont responsables de distorsions géométriques ou de la perte de signal localement sur
l’image.

Pour réduire les inhomogénéités du champ B0 et limiter les artefacts qui en résultent, il est
donc indispensable d’effectuer une correction de champ (B0 shimming). Cette étape permet de
réduire les variations spatiales du champ magnétique B0 en superposant un champ magnétique
additionnel généré à l’aide de bobines de shim. Cette technique repose sur la connaissance exacte
de la distribution du champ B0. Pour cette raison, il est nécessaire d’acquérir préalablement une
carte de champ.

Une des méthodes les plus répandues est d’effectuer un shimming actif par harmoniques sphé-
riques qui varie selon l’ordre des harmoniques en contrôlant la complexité de la correction ap-
pliquée. La correction du champ étant usuellement appliquée au niveau de la zone d’intérêt, le
cerveau dans notre cas, ce processus peut induire une dégradation de l’homogénéité du champ en
dehors de cette zone, en particulier au niveau du cou. Pour cette raison, il est recommandé de se
contenter d’un shimming du second ordre qui impacte de manière modérée l’EI au niveau de la
coupe de marquage.

Positionnement de la coupe de marquage : Le positionnement de la coupe de marquage est
un élément clé de l’IRM de perfusion par pCASL. En effet, la coupe doit être perpendiculaire à la
direction du flux car le marquage est effectué avec une inversion adiabatique induite par le flux.
Pour le réaliser dans des conditions optimales, la coupe d’inversion doit être positionnée sur une
section rectiligne et relativement uniforme des artères carotidiennes. L’acquisition d’un volume
TOF (Time of Flight) permet de visualiser le réseau vasculaire, en particulier au niveau des entrées
artérielles, et positionner correctement la coupe de marquage.

Pour la mise en place de la séquence pCASL sur l’IRM préclinique 7T (Bruker, Ettlingen,
Germany), nous avons utilisé le protocole TOF_3D_Flash (sur Paravision 6) avec un TE = 2 ms ;
un TR = 12 ms ; et une résolution spatiale de 136µm x 136µm x 252µm (FOV = 3.5cm x 3.5cm x
2.42cm). Chez le rat, la coupe d’inversion est positionnée au niveau du cou, à 20mm en moyenne
de la commissure antérieure. Avec deux moyennages, le temps d’acquisition de cette séquence est
de 8 min 08 sec.

Préscan d’optimisation de la phase label et contrôle : Avant d’aborder ce point, rappe-
lons que l’optimisation de la phase doit nécessairement être effectuée après l’homogénéisation du
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FIGURE 3.2 – Image anatomique en coupe sagittale (A) et horizontale (B) avec le
positionnement de la coupe de marquage (en vert) et la coupe d’imagerie (en gris)
et visualisation 3D du réseau vasculaire chez le rat (C) obtenu par TOF-3D avec une
projection d’intensité maximale. Les flèches rouges et jaunes indiquent les entrées
artérielles ; les carotides ou les vertébrales respectivement. En bleu sont indiquées les

veines jugulaires.

champ B0. En effet, l’étape de shimming a un impact sur le décalage en fréquence et donc sur le
déphasage entre les impulsions RF en question, que nous cherchons à optimiser.

FIGURE 3.3 – Aperçu de l’évolution du signal ASL au cours du balayage en phase
des acquisitions d’optimisation des phases inter-impulsions labels (A) et contrôles

(B).

La correction de la phase entre les impulsions RF du train d’impulsions de marquage de la
séquence pCASL se fait en deux étapes :

1. Un préscan d’optimisation de la phase label durant lequel des acquisitions pCASL-EPI
sont effectuées en balayant différentes valeurs de phase pour les volumes labels avec φL ∈
[-80°, 380°] et un pas de balayage de 20°. Pour cette première étape, la phase des volumes
contrôles est fixée à 0°.

A la suite de cette première acquisition, un module externe, fourni par nos collaborateurs
de l’institut des neurosciences de Grenoble et disponible via ImageJ, permet de visualiser



52 Chapitre 3. Mise en place de la séquence pCASL

rapidement l’évolution du signal ASL au cours du balayage en phase et identifier ainsi la
phase pour laquelle le signal atteint son maximum. La phase optimale pour les acquisitions
labels est ainsi fixée pour le reste du protocole.

2. Un préscan d’optimisation de la phase contrôle permet par balayage de phase, par le
même procédé décrit précédemment, de déterminer la phase optimale pour les acquisi-
tions contrôles. En effet, l’évolution du signal ASL au cours du balayage en phase permet
d’identifier la valeur où le signal ASL atteint son minimum. La phase contrôle φC est alors
obtenue en ajoutant à cette mesure un déphasage de 180°.

Les acquisitions précédentes sont effectuées à un T E = 23.7ms et un T R = 2900ms. Le temps
de marquage est fixé à LT = 2500ms et le temps de post-marquage à PLD = 300ms. La résolu-
tion spatiale est fixée à 273µm x 273µm x 4mm. La taille des voxels a été délibérément choisie
de manière à garantir suffisamment de signal sans avoir besoin d’effectuer de moyennage. Les
acquisitions d’optimisation durent 02 min 19 chacune, donnant une durée approximative totale
d’environ 6 minutes en tenant compte de l’étape de traitement sur ImageJ.

Mesure de l’efficacité d’inversion : Cette étape permet d’évaluer la qualité de l’optimisation
des phases labels/contrôles et d’estimer l’efficacité de l’inversion adiabatique appliquée. En effet,
l’efficacité de marquage peut être différente selon le sujet et les conditions de l’expérience. Il
est donc important d’obtenir une estimation de ce paramètre pour une quantification précise et
reproductible du CBF.

La mesure de l’EI est effectuée grâce à une séquence Flash avec compensation de flux combi-
née avec un module de marquage pCASL. La coupe d’imagerie est positionnée à 5mm en aval de
la coupe de marquage. Cette acquisition (pCASL-FcFlash) se fait avec un TE = 5.2 ms et un TR =
260 ms.

Le choix du temps de marquage est important pour cette acquisition car le remplissage de la
matrice de l’espace k se fait ligne par ligne. Le temps de marquage conditionne fortement le TR
et donc le temps d’acquisition. Ainsi, pour les mesures d’efficacité d’inversion effectuées durant
ces travaux de thèse, le temps de marquage a été fixé à 250ms. Le but étant de pouvoir couvrir au
moins un cycle cardiaque et intégrer les variations du signal ASL au cours des différentes phases
du cycle.

Durant la mise en place du protocole de mesure de perfusion par pCASL, un plugin ImageJ a
été crée dans le but de pouvoir estimer l’efficacité d’inversion au niveau des carotides directement
sur le moniteur de l’IRM.

Acquisition pCASL : La séquence pCASL-EPI permet d’acquérir de manière entrelacée, des
volumes labels (avec inversion des spins du sang artériel) et des volumes contrôles (sans inversion)
avec un module de lecture 2D en EPI (Echo Planar Imaging).
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FIGURE 3.4 – Image en magnitude de la séquence Fc-Flash avec module de mar-
quage pCASL avec (A) l’image contrôle et (B) l’image label.

L’objectif de cette section étant principalement d’énoncer les étapes du protocole de mesure de
perfusion par pCASL, je mets uniquement en exergue l’importance de choisir avec précaution les
paramètres liés à la préparation de l’acquisition du signal ASL par EPI et, en particulier, le temps de
marquage (LT), le temps de post-marquage (PLD) et le nombre de répétitions. Nous verrons dans
ce chapitre l’effet des deux premiers paramètres énoncés sur le signal ASL et la quantification
du CBF qui en résulte. Le nombre de répétitions, lui, permet de compenser le rapport signal/bruit
faible intrinsèque à l’ASL.

Mesure du temps de relaxation longitudinal T1 : Une carte T1 est acquise à l’aide d’une
séquence d’inversion-récupération non sélective avec un module de lecture EPI (FAIR-EPI, Flow-
sensitive Alternating IR), pour permettre la quantification absolue du débit sanguin cérébral (CBF).
Les 16 temps d’inversion-récupération sont distribués entre 20ms et 7000ms, avec un TR = 10s et
un TE = 23.7ms. Le temps d’acquisition de cette séquence est de 5 min 20 sec.

3.1.2.2 Quantification du CBF

Correction du mouvement : Les volumes labels/contrôles acquis à chaque répétition sont
ré-alignés de manière à supprimer un possible mouvement de l’animal au cours des acquisitions
pCASL. Le ré-alignement est effectué uniquement quand cela semble nécessaire après une vérifi-
cation visuelle des volumes. Pour cela, le module Realign-Estimate-Reslice du logiciel spm12 est
utilisé [4].

Le calcul numérique des trois paramètres ci-dessous : EI, T1 du tissu et CBF avec PLD unique
a été effectué sur MP3 [17] 1.

1. Github : https ://github.com/nifm-gin/MP3.



54 Chapitre 3. Mise en place de la séquence pCASL

Efficacité d’inversion : L’efficacité d’inversion (IE) a été déterminée à partir d’une recons-
truction complexe de la séquence pCASL-FcFLASH telle que :

IE = |MC −ML

2MC
| (3.4)

où MC et ML sont les signaux complexes des expériences contrôles et labels, respectivement.
Une région d’intérêt a été manuellement tracée pour délimiter chaque carotide. L’IE obtenue est
ainsi une moyenne sur les deux carotides.

Si la coupe d’imagerie est en aval de la bifurcation de la carotide commune, la mesure est
effectuée au niveau des artères carotides internes, alimentant le cerveau ; contrairement aux artères
carotides externes qui alimentent le cou et le visage.

FIGURE 3.5 – Carte d’efficacité d’inversion calculée à partir de la séquence FcFlash-
pCASL. Les flèches noires indiquent la position des régions délimitant une section
des carotides internes, et ayant servies pour la mesure de l’EI. Les flèches blanches

indiquent la position des artères vertébrales sur l’image.

Carte T1 : Les cartes T1 ont été obtenues en ajustant l’évolution du signal en fonction du temps
d’inversion pour chaque pixel à l’équation suivante :

Mz(T I) = |M0 · (1−2 ·κe
−T I
T1,t )| (3.5)

avec Mz(TI) le signal RM recueilli à chaque TI, M0 l’aimantation à l’équilibre thermique, T1,t

le temps de relaxation longitudinale du tissu, et κ l’efficacité d’inversion.
L’ajustement a été effectué en utilisant l’algorithme de Levenberg-Marquardt.
Carte CBF : Pour des acquisitions à PLD unique, un temps de transit artériel moyen est consi-

déré pour l’ensemble des voxels égal à 300ms. La quantification absolue du CBF dépend alors du
PLD choisi :
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{
∆M(PLD) = 2M0,t f T1,tαe−∆t/T1,bqss(PLD)/λ , ∆t < PLD < τ +∆t

∆M(PLD) = 2M0,t f T1,tαe−∆t/T1,be−(PLD−τ−∆t)/T1,t qss(PLD)/λ , τ +∆t < PLD
(3.6)

Sachant que : {
qss(PLD) = 1− e−(PLD−∆t)/T1,t , ∆t < PLD < τ +∆t

qss(PLD) = 1− e−τ/T1,t , τ +∆t < PLD
(3.7)

Avec ∆M = MC −ML, ∆t le temps de transit artériel (ATT), τ le temps de marquage (LT), λ

le coefficient de partition tissus/sang en eau, α l’efficacité d’inversion et le T1,t et T1,b les temps de
relaxation longitudinaux du tissu cérébral et du sang artériel respectivement.

3.2 Test et validation de la séquence pCASL

Cette section regroupe les premiers essais effectués avec la séquence pCASL avec correction
de phase. Ces tests ont permis de prendre en main et de mieux comprendre cette méthode ainsi
que l’impact de certains paramètres tels que le temps de post-marquage (PLD) et le temps de
marquage (LT). J’aborderai aussi en fin de section l’utilisation de cette séquence chez un modèle
pré-clinique primate (Marmouset, Ouistiti ou Callithrix jacchus) qui fait l’objet, au sein de l’équipe
(iDREAM-ToNIC), d’un protocole de recherche pour la récupération fonctionnelle post-AVC. .

3.2.1 Temps de post marquage (PLD) et estimation du temps de transit ar-
tériel

Le délai de post-marquage (PLD) est un paramètre majeur de l’ASL car il conditionne le rap-
port signal/bruit (RSB) des cartes de perfusion obtenues. Bien qu’il soit possible d’effectuer une
quantification absolue et robuste du CBF à partir d’acquisitions à PLD unique, cette estimation se
base sur une approche globale moyenne de l’ATT. De nombreuses études ont utilisé la pCASL à
PLD multiples pour réduire l’erreur induite par cette simplification sur la mesure de débit cérébral
sanguin. Toutefois, le protocole multi-PLD prend plus de temps et conduit à un RSB plus faible à
temps d’acquisition égal.

L’objectif de l’étude, présentée ci-dessous, est d’étudier l’effet du PLD sur le signal ASL, afin
d’identifier la valeur optimale de ce paramètre pour des acquisitions pCASL à PLD unique.
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FIGURE 3.6 – Coupe anatomique du cerveau du rat avec ROIs. Seule la coupe 1 a
été considérée pour l’étude pCASL multi-PLD.

Matériels et Méthodes :
• Animaux : Cette étude a été réalisée sur 4 rats (Femelles Wistar, âge : 20-30 semaines,

poids : 350± 50g). Les animaux ont d’abord été anesthésiés à l’aide d’une chambre à in-
duction avec une mélange 3% d’isoflurane/O2. Puis, ils sont transférés dans une cellule
type tête de rat qui permet la contention de la tête avec mordu et barres d’oreilles, le main-
tien de l’anesthésie (2%) et la régulation de la température par des conduits d’air chauffé
(avec une consigne TCellule = 40°C).

• IRM : Le protocole de mise en place et d’optimisation appliqué dans cette étude est décrit
dans la Section 3.1.2. Les acquisitions sont réalisées avec les conditions suivantes : pCASL
à PLD multiples (10 ; 50 ; 100 ; 150 ; 200 ; 250 ; 300 ; 400 ; 700 ; 1100 ms), temps de mar-
quage (LT) fixé à LT = 2sec, TE à 23.7ms et le TR varie entre 2500 et 3100 ms (selon
le temps de post-marquage). Chaque acquisition pCASL comporte 50 répétitions. La réso-
lution spatiale choisie est de 273µm x 273µm x 2mm pour des matrices de 128 x 128 x
3. En ne tenant pas compte de l’étape d’optimisation de la phase, les acquisitions pCASL
multi-PLD durent environ 40 minutes.

• Traitement des données : Le signal ASL local a été calculé voxel à voxel par la formule :

∆ASL =
MC −ML

MC
(3.8)

Les cartes de CBF et de temps de transit artériel (ATT) ont été estimées par ajustement du
signal ASL calculé à partir du modèle de quantification standard [19], à l’aide de l’algo-
rithme Levenberg-Marquardt à deux inconnues (CBF et ATT). Le temps de relaxation T1

est obtenu à partir de l’acquisition FAIR-MTI. λ , le coefficient de partition cerveau-sang de
l’eau est fixé à 0,9mL/g [54], T1,b = 2230ms Le temps de relaxation longitudinale du sang
artériel [43] et l’efficacité d’inversion estimée à partir de la séquence FcFlash-pCASL. La
valeur de M0,t a été estimée à l’aide de l’image contrôle de l’expérience ASL corrigée par

un facteur : [1− e
−T R
T1,t ]−1 pour compenser l’effet de la relaxation longitudinale intervenue

durant le TR.
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Pour comparer les cartes de CBF obtenues par acquisitions pCASL multi-PLD et PLD
unique, nous avons calculé l’erreur absolue moyenne (MAE, Mean Absolute Error) suivant
la formule :

MAE =
∑ |CBFmPLD −CBFsPLD|

N
,

où CBFmPLD désigne les cartes de perfusions obtenues par pCASL multi-PLD et CBFsPLD

celles obtenues avec un PLD unique. Cette dernière estimation a été aussi effectuée avec le
modèle à un seul compartiment [19] mais en considérant un ATT global de 300 ms [126,
58]. N désigne le nombre de voxels constituant la zone d’intérêt.

Les régions structurelles considérées ont été tracées manuellement et sont représentées Fi-
gure 3.6.

FIGURE 3.7 – Évolution du signal ASL pour différentes valeurs de temps de post
marquage (PLD).

Résultats :
La mesure de l’efficacité d’inversion moyenne du marquage pCASL sur les 4 expériences est

de EI = 83.2±2%.
La Figure 3.7 permet de visualiser l’effet du PLD sur le signal ASL. Les valeurs sont élevées

pour les PLDs courts, avec un maximum situé entre 200ms et 300ms, puis elles diminuent avec
l’augmentation du PLD. Nous retrouvons cette évolution bi-phasique sur les moyennes obtenues
pour les trois régions d’intérêt (Figure 3.8 A). Ainsi, la courbe caractéristique du signal ASL est
similaire à celle du modèle à un seul compartiment de Buxton [19] pour les paramètres pCASL
considérés. L’ajustement des données obtenues sur ce même modèle, en considérant comme in-
connues le CBF et l’ATT, a permis d’obtenir des cartes d’ATT (Figure 3.8 B).

Les valeurs d’ATT pour les régions étudiées sont présentées dans la Figure 3.9. Nous constatons
que ces valeurs sont comprises entre ∼ 200ms et ∼ 500ms. En effet, la valeur moyenne du temps
de transit est estimée à 308± 161ms, 244± 19ms et 277± 53ms au niveau des régions du cortex
auditif/visuel, de l’hippocampe et du thalamus, respectivement.
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FIGURE 3.8 – (A) Évolution du signal ASL en fonction du PLD pour différentes
structures cérébrales. Pour chaque région, le nuage de points représente les don-
nées ASL mesurées expérimentalement. La ligne discontinue décrit le résultat de
l’ajustement des données avec le modèle de quantification standard du CBF [19]. (B)
Exemple de carte anatomique d’ATT obtenue avec la séquence pCASL à PLD mul-
tiples (avec filtrage gaussien d’écart-type σ = 1). (C) Carte de CBF estimée par PLD

simple et (D) par PLD multiple.

La Figure 3.9 permet d’évaluer l’effet des acquisitions pCASL à PLD unique (égale à 300ms)
sur l’estimation de la perfusion cérébrale. Nous pouvons constater que la mesure par pCASL multi-
PLD présente un CBF estimé systématiquement plus élevé que la mesure à PLD unique.

Discussion :
L’objectif de cette étude a été d’évaluer la faisabilité de la mesure de l’ATT combinée avec

l’estimation du CBF par la séquence pCASL chez le rat. Il est important de souligner que pour
cette étude, nous avons fait le choix d’utiliser un schéma d’acquisition pCASL "séquentiel" où le
temps de post-marquage (PLD) a été modifié pour chaque scan (10 au total). Il existe cependant
une multitude de schémas d’acquisitions construits de manière à réduire le temps de l’acquisition
[51] comme par exemple : Hadamard encoded ASL [135, 30]. L’implémentation d’une séquence
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FIGURE 3.9 – Valeurs quantitatives de CBF obtenues par pCASL multi-PLD (en
noir) et avec un PLD unique de 300ms (en rouge). Les valeurs présentées pour les
différentes régions décrivent la moyenne et la déviation standard sur l’échantillon

d’animaux étudiés (n=4).

pCASL avec encodage temporel étant coûteuse en temps et en ressources, l’utilisation de la mé-
thode séquentielle permet d’avoir des résultats préliminaires de mesures du temps de transit arté-
riel, avec cependant, une intégration plus difficile dans un protocole de recherche pré-clinique si
les contraintes de temps sont trop importantes.

Les estimations obtenues du temps de transit sont proches de la littérature [9, 126, 135]. Malgré
cela, il est important de noter que la robustesse de cette quantification est fortement liée au rapport
signal/bruit des acquisitions car celui-ci conditionne la convergence de l’ajustement non linéaire
par l’algorithme de Levenberg-Marquardt utilisé dans cette étude. En outre, la reproductibilité des
mesures entre les différents sujets est correcte avec, toutefois, une distribution des valeurs assez
étendue pour la ROI corticale (308± 161ms). Ce résultat semble provenir de la variabilité des
distorsions géométriques présentes au niveau du haut du crâne qui détériore ainsi le signal ASL
mesuré dans cette région. En effet, avec un encodage en phase orienté sur la direction Dorso-
Ventrale, on constate une compression du volume cérébral et une perte de signal importante au
niveau des bords du cerveau.

Cette étude a aussi permis de comparer les estimations du CBF par les méthodes pCASL à PLD
simple et pCASL à PLD multiple. La mesure pCASL avec un PLD = 300ms est plus faible que la
mesure pCASL multi-PLD. Ce résultat est cohérent avec une précédente étude [58] ayant utilisé
la séquence Hadamard-encoded pCASL pour l’estimation de l’ATT chez la souris. Cependant,
l’étude chez la souris présente des acquisitions avec des temps de marquage différents (0.5s pour
la séquence time-encoded pCASL et 3s pour la séquence pCASL à PLD unique). La différence de
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CBF a alors été expliquée par l’effet du retour veineux plus important pour des temps de marquage
long et qui provoque une sous-estimation du débit cérébral mesuré.

L’analyse de l’écart quadratique moyen entre le CBFmPLD et CBFsPLD permet de visualiser
l’évolution de la MAE en fonction du PLD pour un sujet de l’étude (Figure 3.10). La MAE atteint
un minimum pour un temps de post-marquage compris entre 200ms et 300ms. Le choix de fixer le
PLD à 300ms est donc approprié pour les acquisitions pCASL à PLD unique chez des sujets sains.

FIGURE 3.10 – Variation de l’erreur absolue moyenne en fonction du PLD pour les
différentes régions étudiées.

Cette étude a permis de souligner l’importance de la mesure de l’ATT pour une estimation
robuste du CBF. Pour limiter le temps d’acquisition de la méthode multi-PLD séquentielle, des
travaux de recherches suggèrent d’effectuer des acquisitions préliminaires avec une résolution spa-
tiale dégradée [33] afin d’obtenir une carte d’ATT locale à intégrer dans la quantification du CBF,
et ce dans le but d’éviter une sous-estimation du débit cérébral engendrée par une sur-estimation du
temps de transit, et réciproquement. En outre, la mesure de l’ATT est particulièrement importante
dans le cadre de pathologies cliniques impliquant une réduction du débit [32, 46] et peut contenir
des informations hémodynamiques complémentaires à la mesure du CBF.

Cette étude pCASL multi-PLD a été effectuée avec une seule coupe par soucis de simplicité et
pour étudier la faisabilité de la méthode. Dans le cas d’une séquence pCASL à plusieurs coupes,
une attention particulière doit être accordée au temps d’acquisition effectif des coupes après le
temps de marquage. En effet, la lecture de la séquence étant en 2D, les coupes sont acquises de
manière séquentielle (souvent entrelacée) espacées d’un délai qui dépend de nombreux paramètres
dont le module de lecture EPI et le TR de la séquence. Le PLD effectif pour chaque coupe est donc
nécessairement différent d’une coupe à l’autre. Ainsi, pour une acquisition en multi-PLD, il est
pertinent de choisir des valeurs de PLD faiblement espacées avec un temps de répétition minimal.
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3.2.2 Temps de marquage

Le temps de marquage est un paramètre essentiel dans l’estimation de la perfusion par pCASL,
son effet sur le signal ASL mesuré dépend principalement des temps de relaxation longitudinaux
mais aussi du CBF. Nous pouvons constater cela grâce aux équations du modèle cinétique général
de quantification de la perfusion par ASL [19].

FIGURE 3.11 – (A) Simulation de l’évolution du signal ASL (à t = τ + δ t) en fonc-
tion du temps de marquage (LT) et (B) la dérivée première de cette courbe en fonction

de LT pour deux valeurs de débit.

La Figure 3.11-A représente la variation du signal ASL acquis à un temps t = τ +∆t (τ étant
la durée du marquage et ∆t le temps d’arrivée du bolus au voxel d’imagerie (ATT)) en fonc-
tion du délai de marquage (LT) pour deux valeurs de CBF fixées. Nous pouvons constater que
pour une même valeur de débit, ∆ASL varie grandement en fonction du LT, en particulier pour
les temps de marquage courts. Cela est d’autant plus vrai pour les débits élevés (Figure 3.11-B).
La prise en compte du temps de marquage est donc essentielle dans la quantification absolue de
CBF. Cependant, en absence d’un rapport signal/bruit (RSB) suffisant, l’utilisation de temps de
marquage courts peut entraîner une sous-estimation du CBF. D’autre part, les temps de marquage
longs peuvent être plus sensibles à l’effet du retour veineux, notamment dans les zones à fort débit
sanguin [102]. Comme l’effet du retour veineux n’est pas pris en compte dans le modèle simplifié
de quantification du CBF [19], cela pourrait conduire à une sous-estimation du débit sanguin.

Ainsi, le choix d’un temps de marquage adapté repose sur un compromis entre l’augmentation
du rapport signal/bruit et le dépôt d’énergie plus important au niveau des tissus exposés. Notons
aussi qu’à partir de certaines valeurs de LT, l’évolution du rapport Signal/Bruit n’est plus vraiment
avantageuse face au dépôt d’énergie produit. Malgré cela, la question de l’effet du LT a été très
peu étudiée en recherche clinique et pré-clinique.
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L’objectif de cette partie est de quantifier l’effet du délai de marquage sur la quantification
du CBF. Cette étude regroupe plusieurs expériences chez le rat suivant le protocole de mesure de
perfusion par ASL décrit précédemment avec différentes valeurs de LT.

Matériels et Méthodes :
• Animaux : Cette étude a été réalisée sur 5 rats (Femelles Wistar, âge : 20-30 semaines,

poids : 350 ± 50g). Le positionnement des animaux et les conditions d’anesthésie sont
similaires à ceux décrits dans la Section 3.2.1.

• IRM : Le protocole de mise en place et d’optimisation appliqué dans cette étude est iden-
tique à celui décrit dans la section précédente ; avec des acquisition pCASL à différents
temps de marquage (LT) : 1 sec (n = 2) ; 2 sec (n = 4) ; 4 sec (n = 4) et 10 sec (n = 1).
n représente le nombre d’acquisitions pCASL réalisées pour une même condition de LT
sur différents rats. Le temps de post-marquage (PLD) a été fixé à PLD = 300ms, le TE à
23.7ms et le TR est de 1500ms, 2500ms, 4500ms et 10500ms pour les différents temps de
marquage considérés. Chaque acquisition pCASL comporte 50 répétitions. La résolution
spatiale choisie est de 273µm x 273µm x 2mm pour des matrices de taille égale à 128 x
128 x 3.

• Traitement des données : Le signal ASL local a été calculé voxel à voxel pour chaque temps
de marquage par la formule énoncée précédemment (équation 3.8) dans la Section 3.2.1.
Pour chaque acquisition, les cartes anatomiques du CBF ont été obtenues à partir du modèle
à un seul compartiment de Buxton [19], avec un temps de transit artériel fixé à 300ms.
Les régions structurelles considérées ont été tracées manuellement au niveau des deux hé-
misphères et sont représentées Figure 3.6. Une moyenne des voxels pour chaque structure
(au niveau des hémisphères droit et gauche combiné) a été réalisée.
Pour comparer les valeurs de CBF obtenues pour différents temps de marquage. Le rapport
signal/bruit a été mesuré pour chaque ROI suivant la formule :

RSB =
µROI

σROI
, (3.9)

µROI et σROI correspondent respectivement à la moyenne et à la déviation standard du CBF
sur la région considérée.

Résultats :
La Figure 3.12 permet de visualiser l’effet du temps de marquage sur le signal ASL mesuré.

Ce paramètre impacte l’intensité du signal ASL qui augmente avec l’allongement de la durée
du marquage. Ce résultat est en accord avec les prédictions du modèle de quantification du CBF
(Figure 3.11) et s’explique par l’accumulation du sang marqué au niveau du voxel pendant la durée
du marquage.
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FIGURE 3.12 – Évolution du signal ASL pour différentes valeurs de temps de mar-
quage (LT).

Les tableaux 3.1 et 3.2 présentés ci-dessous, résument les valeurs du signal ASL et CBF mesu-
rées au niveau des différentes structures anatomiques présentées dans la Figure 3.6, pour différents
temps de marquage et moyennées sur les sujets de l’étude.

Ces résultats ont permis de vérifier numériquement les prédictions du modèle de quantification
à un seul compartiment [19]. L’évolution du signal ASL en fonction du LT est rapportée (Fi-
gure 3.13) pour deux valeurs caractéristiques de débits (valeurs basses au niveau de la ROI Corps
Calleux et Substance Blanche sous corticale et valeurs hautes au niveau de la ROI Cortex Visuel
et Auditif). Ces deux évolutions suivent une loi exponentielle ( f (x) = A · (1− exp(−x/B))). La
constante de temps associée étant plus longue pour les faibles débits, l’effet du temps de marquage
est donc plus important pour les débits élevés.

Compte tenu du faible nombre de sujets, et afin de comparer statistiquement les valeurs de
CBF obtenues pour différents LT, les estimations par ROIs ont été réparties selon deux catégories.
Une première à débit faible : CBF < 60ml/min/100g de tissu et une seconde à débit élevé :
CBF > 60ml/min/100g de tissu.

Le test statistique non paramétrique d’égalité des moyennes (Wilcoxon apparié) n’a pas permis
d’identifier des différences significatives entre les valeurs de CBF estimées par la séquence pCASL
à différents temps de marquage (p− value > 0.05). Les résultats de cette analyse sont présentés
dans le tableau 3.3 pour les deux groupes : CBF élevé et CBF faible.
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ASL Signal (a.u.)
LT = 1 s (n=2) LT = 2 s (n=4) LT = 4 s (n=4) LT = 10 s (n=1)

Visual/Auditory Cortex 0.018 ± 0.003 0.027 ± 0.003 0.036 ± 0.008 0.043
Hippocampus 0.014 ± 0.009 0.019 ± 0.009 0.024 ± 0.006 0.032
Thalamus 0.015 ± 0.008 0.022 ± 0.005 0.026 ± 0.009 0.038
Somatosensory Cortex 0.021 ± 0.001 0.029 ± 0.003 0.035 ± 0.007 0.044
Corpus Callosum + WM 0.000 ± 0.000 0.006 ± 0.002 0.013 ± 0.008 0.018
Striatum 0.010 ± 0.004 0.017 ± 0.002 0.022 ± 0.005 0.036
Motor Cortex 0.022 ± 0.001 0.030 ± 0.001 0.037 ± 0.006 0.044

TABLE 3.1 – Les valeurs du signal ASL obtenues sur les régions d’intérêt pour dif-
férents temps de marquage et moyennées sur les différentes expériences regroupées

dans cette étude.

CBF (ml/min/100g of tissue)
LT = 1 s (n=2) LT = 2 s (n=4) LT = 4 s (n=4) LT = 10 s (n=1)

Visual/Auditory Cortex 62.12 ± 11.8 67.50 ± 4.43 84.57 ± 14.3 92.78
Hippocampus 47.25 ± 15.0 47.68 ± 16.1 55.44 ± 12.8 68.87
Thalamus 66.25 ± 20.2 67.48 ± 12.3 72.84 ± 22.2 95.53
Somatosensory Cortex 79.49 ± 15.5 78.25 ± 10.3 81.18 ± 14.6 95.97
Corpus Callosum + WM 33.16 ± 10.7 30.18 ± 2.7 40.95 ± 12.6 50.16
Striatum 75.05 ± 27.7 70.27 ± 14.0 70.83 ± 10.5 89.48
Motor Cortex 80.89 ± 16.1 81.25 ± 9.56 86.10 ± 10.5 95.06

TABLE 3.2 – CBF estimé sur les régions d’intérêt pour différents temps de marquage
et moyenné sur les différentes expériences regroupées dans cette étude.

Cependant, l’analyse du RSB permet de souligner des différences claires entre les différentes
acquisitions et notamment pour les ROIs avec un débit cérébral élevé. Pour ce groupe (CBF >

60ml/min/100g), le RSB augmente de 24±6% entre les temps de marquage à 1 et 2 secondes. De
même, entre 2 et 4 secondes de LT, le RSB augmente de 25±15% (p−value < 0.05). Les résultats
présentent une variabilité plus importante pour le groupe à faible débit (CBF < 60ml/min/100g)
avec une augmentation du RSB de 20± 13% entre 1 et 2 secondes de marquage et de 15± 16%
entre 2 et 4 secondes (p− value > 0.05). Le détail des résultats des tests statistiques est présenté
dans le tableau 3.4.

Discussion :
L’objectif de l’étude décrite dans cette section est de confirmer expérimentalement l’effet du

CBF < 60ml/min/100g of tissue CBF > 60ml/min/100g of tissue
LT = 1s and 2s p-value = 0.87 (NROIs = 4) p-value = 0.09 (NROIs = 13)
LT = 2s and 4s p-value = 0.43 (NROIs = 5) p-value = 0.19 (NROIs = 16)

TABLE 3.3 – Résultats du test de Wilcoxon apparié comparant les estimations du
CBF obtenues à différentes valeurs de temps de marquage (LT).
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FIGURE 3.13 – Evolution du signal ASL mesuré en fonction du temps de mar-
quage pour deux ROIs. L’ajustement a été effectué par l’algorithme de Levenberg-

Marquardt.

temps de marquage sur le signal ASL et le RSB spatial associé à cette mesure. Le modèle général de
quantification du CBF [19] permet de constater que le signal ASL n’augmente pas linéairement en
fonction du LT (Figure 3.11). Ainsi, le choix du temps de marquage optimal est un compromis entre
l’augmentation du RSB, l’augmentation du temps d’acquisition et le dépôt d’énergie au niveau des
tissus.

En accord avec les prédictions du modèle (Figure 3.13), l’effet de l’allongement du temps de
marquage est plus rapidement limité pour les débits faibles que pour les débits élevés. Ainsi, le ren-
dement atteint ses limites autour de 4 et 2 secondes pour les faibles et hauts débits respectivement.
Cependant, pour les différentes valeurs de LT étudiées, nous n’avons pas trouvé de différences
significatives entre les estimations de CBF bien que le RSB spatial soit significativement plus im-
portant au temps de marquage plus long (Tableau 3.4). Ce résultat est en accord avec une étude
effectuée chez l’homme à 3T [149] qui a démontré qu’il est possible d’améliorer l’efficacité du
RSB dans la séquence pCASL en optimisant le LT sans entraîner d’erreur de mesure significative
du CBF. Dans cette même étude, le temps de marquage optimal se situe entre 3 et 4 secondes mais
dépend d’autres paramètres tels que le PLD.

Améliorer le rapport signal/bruit est un objectif important en particulier pour les zones à faibles
débit. Un RSB trop faible peut provoquer une sous-estimation du CBF. Dans notre étude, les résul-
tats permettent de conclure qu’un temps de marquage de 1 seconde permet d’obtenir une mesure
fiable du CBF moyen sur une région. Une étude avec plus de sujets et des temps de marquage plus
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CBF < 60ml/min/100g of tissue CBF > 60ml/min/100g of tissue
LT = 1s and 2s p-value = 0.12 (NROIs = 4) p-value = 2.4 ·10−4 (NROIs = 13)
LT = 2s and 4s p-value = 0.19 (NROIs = 5) p-value = 1.9 ·10−6 (NROIs = 16)

TABLE 3.4 – Résultats du test de Wilcoxon apparié comparant les rapports si-
gnal/bruit (RSB) des estimations du CBF obtenues à différentes valeurs de temps

de marquage (LT).

courts (de l’ordre de 500 ms) permettrait de consolider ce résultat.
L’augmentation du LT bénéficie principalement aux régions à haut débit. Ainsi, pour améliorer

la mesure de CBF au niveau des régions à faible débit, augmenter le nombre de répétitions serait
plus avantageux que rallonger le temps de marquage pour des temps d’acquisition comparables.

En outre, un allongement du LT est susceptible d’induire une sous-estimation du CBF, avec
un effet plus important au niveau des structures hautement perfusées. Cet effet est provoqué par
le passage des spins marqués du tissu cérébral vers la circulation veineuse considérée comme
négligeable pour les modèles à un ou deux compartiments [19, 102]. Cependant, l’augmentation
du LT présente l’avantage de réduire la sensibilité de la mesure au temps de transit artériel (ATT)
[84].

Le choix du temps de marquage dans le contexte de la recherche pré-clinique ou clinique à
haut champ est, de plus, guidé par des problématiques liées au SAR (Specific Absorption Rate).
L’énergie absorbée durant l’application d’une impulsion RF entraîne une augmentation de la tem-
pérature de l’échantillon exposé qui est proportionnelle au carré de la fréquence RF (B0) [27]. Pour
cette raison, il est recommandé d’utiliser un temps de marquage de 1800 ms en clinique comme
un compromis valable entre l’augmentation du RSB et les inconvénients liés à un dépôt d’énergie
plus important. Chez le petit animal, et en absence de régulation stricte du SAR autorisé, le temps
de marquage utilisé se situe généralement entre 2 et 4 secondes.

3.2.3 Synchronisation du marquage au signal ECG

La séquence pCASL fait appel à un marquage effectué par le biais d’une inversion adiabatique
induite par le flux, et dépend nécessairement de la vitesse d’écoulement du sang au niveau des
artères [5, 88]. De plus, les paramètres de la séquence pCASL sont optimisés pour des valeurs
de vitesses moyennes du cycle cardiaque [55]. Or, entre les phases de systole et de diastole, les
vitesses d’écoulement du sang artériel chez le rat varient entre 5cm/s et 50cm/s. Ainsi, la pulsation
cardiaque entraîne une modulation de l’efficacité d’inversion en raison de la vitesse d’écoulement
qui varie dans le temps et qui contribue potentiellement à augmenter la variabilité du signal ASL.
Pour cette raison, des études ont porté sur l’effet de la synchronisation des acquisitions pCASL
avec le signal ECG (Électrocardiogramme) [129], en s’intéressant plus précisément au début ou à
la fin de la période de marquage. La synchronisation des acquisitions IRM avec le signal ECG est
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une pratique très répandue particulièrement en IRM cardiaque et permet notamment d’obtenir des
images anatomiques du coeur durant les différentes phases du cycle.

Le module natif de synchronisation des séquences avec des évènements externes de ParaVision
6.0.1 ne permettant pas de cibler la fin du marquage, cette étude présente donc les résultats de la
synchronisation du début du marquage, qui correspond au mode Trigger Per Phase Step.

FIGURE 3.14 – A) Schéma d’un cycle cardiaque. Les différents délais de déclenche-
ment (TD) du marquage pCASL sont indiqués en rouge (à 1ms, 50ms et 100ms). B)
Évolution de la vitesse d’écoulement du sang au niveau des carotides au cours d’un
cycle cardiaque (moyenne sur les carotides). (Protocole Velocity map sur ParaVision
6.0.1) avec T E = 3.9ms , T R = 15ms, FA = 20° et une dynamique de débit (Flow

Range) à 40 cm/s.

Matériels et Méthodes :
• Animaux : cette étude a été réalisée sur 3 rats (des femelles Wistar, âge : 20-30 semaines,

poids : 350 ± 50g). Le positionnement des animaux et les conditions d’anesthésie sont
similaires à ceux décrits dans la section 3.2.1. Des électrodes ont été positionnées sur les
pattes de l’animal (patte avant droite et patte arrière gauche) pour permettre la mesure du
signal ECG de l’animal.

• Simulation : un modèle numérique en 1D a été mis en œuvre pour étudier l’effet du chan-
gement de vitesse pendant le cycle cardiaque sur l’efficacité de l’inversion pCASL. La si-
mulation a été effectuée en se basant sur une résolution des équations de Bloch en présence
de spins en mouvement à vitesse constante (script Matlab développé par Jan Warnking du
Grenoble Institut of Neuroscience, disponible sur github.com/nifm-gin/). Des impulsions
de la forme d’une fenêtre de Hanning ont été utilisées avec les mêmes paramètres utilisés
sur la séquence pCASL in-vivo chez le rat (OPT = 400µs, PRT = 800µs, B1,ave = 3.5µT ,
Gmax = 45mT /m, Gmean = 5mT /m, T1,b = 2230ms, [43] T2,b = 68ms [73]).

• IRM : le protocole de mise en place et d’optimisation de la phase inter-impulsion de la sé-
quence pCASL appliqué dans cette étude est similaire à celui décrit dans la section 3.1.2.1.
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Rat 1 Rat 2 Rat 3
LT {3840 ms ; 1920 ms ; 960 ms} {4070 ms ; 2160 ms ; 1080 ms} {4000 ms ; 2000 ms}
TD {1 ms ; 50 ms ; 100 ms} {1 ms ; 50 ms ; 100 ms} {1ms}

TABLE 3.5 – Récapitulatif des conditions expérimentales pour chaque rat de l’étude.
(LT : Temps de marquage ; TD : Délai de déclenchement)

Les acquisitions pCASL ont été effectuées avec un TE de 15ms et une résolution spatiale de
326µm x 326µm x 1mm pour des matrices de taille égale à 92 x 92 x 7 (mêmes paramètres
que pour l’acquisition FAIR-MTI). Chaque acquisition pCASL comporte 30 répétitions.
Pour les deux premiers sujets de l’étude, trois temps de marquage ont été choisi en fonction
de la fréquence cardiaque de l’animal au début de l’expérience. Pour le troisième sujet,
deux temps de marquage à 4000ms et 2000ms ont été choisis. Les délais de déclenche-
ment (TD - Trigger Delay) ont été choisi de manière à couvrir les premières parties du
cycle cardiaque, où la vitesse d’écoulement du sang dans les carotides est maximale (Fi-
gure 3.14). Un récapitulatif des conditions expérimentales pour chaque sujet est présenté
dans le tableau 3.5.

• Traitement des données : Pour chaque répétition pCASL, les cartes anatomiques de CBF
ont été obtenues à partir du modèle à un seul compartiment de Buxton [19] avec un ATT
égal à 300ms. Afin de compenser le faible RSB spatial de la méthode, la totalité du cerveau
présent sur la première coupe du volume a été considérée. Cela permet aussi de se passer
des variabilités de PLD effectif entre les différentes coupes (acquisition en 2D), car elles
sont susceptibles d’introduire un bruit supplémentaire. Une moyenne sur la région pour
chaque répétition a permis de visualiser l’évolution dynamique du CBF estimé pour chaque
condition.
Pour évaluer l’impact de la synchronisation du marquage avec le signal ECG sur les esti-
mations de CBF obtenues, le rapport signal/bruit temporel a été mesuré pour chaque sujet
suivant la formule :

RSB =
µROI

σROI
, (3.10)

où µROI et σROI sont, respectivement, la moyenne et la déviation standard du CBF dyna-
mique sur la région considérée.

Pour compléter l’analyse des résultats, les paramètres suivants ont été considérés :
— CBF-Dyn : la valeur de début obtenue pour chaque répétition et pour les différentes acqui-

sitions pCASL réalisées.
— CBF-Mean : la moyenne temporelle du CBF au cours de 30 répétitions pour chaque acqui-

sition pCASL.
— CBF-STD : la déviation standard des mesures de CBF sur chacune des 30 répétitions.
— CBF-SNR : définie par l’équation 3.10.
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Rat 1 Rat 2 Rat 3
LT (ms) 3840 1920 960 4070 2160 1080 2000 4000

Sans synchro. 21.7 22.0 20.0 16.5 16.9 17.5 30.9 20.3
Déclenchement à 1ms 3.5 2.1 25.8 3.1 1.5 0.8 2.2 10.7
Déclenchement à 50ms 3.4 2.0 2.5 3.4 1.1 0.9 - -
Déclenchement à 100ms 3.3 2.3 1.5 3.2 0.9 0.7 - -

TABLE 3.6 – RSB Temporel des acquisitions pCASL dans les différentes conditions
expérimentales étudiées pour chaque rat de l’étude.

— End of Labeling/Label ou /Control : la durée (en ms) entre la fin du marquage et le dernier
pic d’ECG qui la précède pour les acquisitions labels et contrôles.

— End of Labeling/Label ou /Control - Mean : la moyenne de End of Labeling/Label ou

/Control pour chaque acquisition pCASL.
— End of Labeling/Label ou /Control - STD : la déviation standard de End of Labeling/Label

ou /Control pour chaque acquisition pCASL.
— Delta End of Labeling : la différence entre les paramètres End of Labeling/Label et End of

Labeling/Control pour chaque acquisition pCASL.
Les variables relatives aux temps entre la fin du marquage et l’ECG ont été extraites de l’enre-

gistrement ECG de l’animal. Un exemple d’enregistrement ECG est présenté Figure 3.15.

FIGURE 3.15 – Aperçu du signal ECG de l’animal au cours de l’acquisition de la
séquence pCASL. L’ECG est parasité par des signaux induits par les différentes com-
mutations des gradients de champ magnétique (courants de Foucault) appliquées du-

rant la séquence.

Résultats :
La Figure 3.16 présente les résultats de la simulation de l’effet d’une inversion adiabatique sur

l’aimantation longitudinale des spins de l’eau contenue dans le sang artériel en mouvement. Sur
la Figure 3.16a sont représentés les profils d’inversion de Mz pour différentes vitesses. On peut
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constater que pour les spins statiques (vb = 0 cm/s), seuls les spins présents au niveau de la coupe
sont inversés. La Figure 3.16b permet de visualiser la variation de l’EI, prélevée à 5mm en aval de
la coupe d’inversion, en fonction de la vitesse. On constate que l’EI atteint rapidement des valeurs
élevées pour des vitesses supérieures à 100 mm/s, avec un maximum atteint à 250 mm/s et 95%
d’EI suivi d’une diminution progressive pour les valeurs de vitesses plus élevées, mais varie de 6
à 90% d’EI pour des vitesses entre 40 mm/s et 100 mm/s.

FIGURE 3.16 – A) Évolution de l’aimantation longitudinale Mz lors d’une inver-
sion adiabatique pour différentes valeurs de vitesse d’écoulement du sang artériel. B)
Variation de l’efficacité d’inversion en fonction de la vitesse d’écoulement du sang

artériel.

Dans cette étude, nous avons réalisé des acquisitions pCASL chez le rat en synchronisant le
début du marquage avec l’onde R de l’ECG et un retard allant de 1 ms à 100 ms. Ce résultat a
pu être validé à partir de l’enregistrement du signal ECG, où le début et la fin du marquage ainsi
que l’acquisition EPI produisent un signal artéfactuel (courants de Foucault) visible et facilement
identifiable (Figure 3.15).

La Figure 3.17 permet de visualiser la dégradation de la stabilité du CBF-Dyn au cours de 30
répétitions pCASL pour les 3 temps de marquage (LT) et pour les différents temps de déclenche-
ment. Le RSB temporel est fortement dégradé lors des acquisitions pCASL avec trigger, ce qui
traduit une dégradation importante de la stabilité de l’estimation au cours du temps (Tableau 3.6).

Pour évaluer la dépendance entre le CBF mesuré et les autres paramètres de l’étude, une ma-
trice de corrélation est présentée sur la Figure 3.17a. On constate une faible corrélation (ρ = -0.13 ;
p-value = 0.01) entre le CBF-Dyn et le délai du déclenchement (Trigger delay), mais pas de corré-
lation significative entre le CBF-Dyn et les variables End of Labeling/Label (ρ = -0.04 ; p-value =
0.48) et End of Labeling/Control (ρ = -0.06 ; p-value = 0.29).

La matrice de corrélation des variables après moyennage des volumes CBF-Dyn pour chaque
acquisition pCASL est présentée sur la Figure 3.18b. On remarque que la variable CBF-STD est
positivement corrélée avec les variables End of Labeling/Label - STD (ρ = -0.04 ; p-value = 0.08)
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FIGURE 3.17 – Évolution temporelle du CBF pour différents temps de marquage
dans le cas d’une synchronisation ECG et pour trois délais de déclenchement diffé-
rents. A) LT = 3840 ms, B) LT = 1920 ms et C) 960 ms. En bleu sont représentées

les acquisitions pCASL sans synchronisation.

et End of Labeling/Control - STD (ρ = 0.53 ; p-value = 0.08). De plus, la variable Delta End of

Labeling, qui décrit la différence entre le délai de la fin de marquage par rapport au dernier pic
d’ECG pour les volumes labels et contrôles, impacte négativement les estimations du CBF-Mean

(ρ = -0.59 ; p-value = 0.05).

Discussion :
Cette étude a été motivée par l’analyse des vitesses artérielles au niveau des carotides durant

un cycle cardiaque. En effet, durant la diastole qui représente 60% du cycle cardiaque chez le rat
[147], les vitesses d’écoulement du sang peuvent atteindre des valeurs très basses (5.3±2.0cm/s

de valeur moyenne sur les deux carotides calculée chez un rat sain, soit près de 10 fois moins que
durant la phase de systole (Figure 3.14)). Ces grandes variations, liées aux conditions physiolo-
giques de l’animal, nous ont ainsi conduit à étudier leur impact sur les mesures de perfusion par
le biais des simulations numériques ainsi que des expérimentations in-vivo présentées dans cette
section.

La simulation numérique de l’évolution de l’EI en fonction de la vitesse d’écoulement du
sang indique des valeurs d’inversion faibles associées à la phase de diastole. Cependant, cette
simulation en 1D ne reproduit pas parfaitement les conditions d’inversion réelles où l’EI peut être
impactée par les effets d’off-résonance ou encore par un positionnement de la coupe de marquage
imparfaitement perpendiculaire à la direction du flux.

Les expériences in-vivo ont démontré un effet inattendu de la synchronisation. Le RSB tempo-
rel lié à la quantification du CBF dynamique ont été réduits de 93% pour les LTs courts (environ
1000ms) et de 77% pour les LTs long (environ 4000ms). Ce résultat est la conséquence d’une va-
riabilité très grande des valeurs obtenues pour les acquisitions pCASL avec trigger, et ce quel que
soit le temps de déclenchement appliqué.
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FIGURE 3.18 – Matrice de corrélations (Spearman) entre les différents paramètres
de l’étude avant (A) et après (B) moyennage temporel des acquisitions pCASL. Les

corrélations affichées vérifient nécessairement : p-value <0.1.

Une analyse de corrélation a été effectuée chez un rat afin de mieux comprendre l’origine
de ce résultat. À l’exception d’une corrélation négative faible entre le CBF-dyn et le délai de
déclenchement, la matrice de corrélation (Figure 3.17), à l’échelle des répétitions, n’a pas permis
d’expliquer la variabilité importante introduite par la synchronisation du début du marquage à
l’ECG. Cependant, l’analyse effectuée sur les valeurs moyennes et leurs déviations standards au
cours du temps pour les différentes acquisitions pCASL souligne l’impact de la variable Delta

End of Labeling. Sur la Figure 3.19, on peut constater que la dispersion des valeurs de End of

Labeling/Label ou de Control contribue à augmenter la dispersion des valeurs du CBF dynamique
obtenues. Ce résultat souligne l’importance de la fin du marquage et sa contribution dans le signal
ASL mesuré [129].

Le choix des temps de déclenchement (à 1, 50 et 100 ms) cible la phase de systole, où les
vitesses d’écoulement sont plus élevées (25cm/s, valeur moyenne sur les deux carotides calcu-
lée chez un rat sain (Figure 3.14). Cependant, en considérant un temps de marquage de l’ordre
d’un cycle cardiaque, nous espérions faire coïncider la fin du marquage avec la phase de systole.
Cependant, nous avons réalisé que les spins à la fin de bolus, qui possèdent une vitesse élevée,
atteignaient le tissu plus rapidement, et que leur aimantation longitudinale diminuait plus vite à
cause des différences de temps de relaxation T1 entre le tissu et le sang artériel (1950 ms dans la
substance grise [139] et 2230 ms pour le sang artériel à 7T [43]).

Compte tenu des objectifs de cette étude, nous nous sommes intéressés uniquement à l’effet
de la synchronisation cardiaque en raison de son lien direct avec les variations de la vitesse du
flux sanguin artériel au niveau des carotides. Cependant, il est très courant, notamment en IRM
cardiaque, de réaliser les acquisitions en synchronisation avec le rythme respiratoire [77]. Ceci est
particulièrement utile afin de limiter les perturbations du signal ECG produites par les impulsions
musculaires de la cage thoracique. Il serait donc intéressant par la suite d’analyser l’effet potentiel
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FIGURE 3.19 – Nuage de points de la corrélation (Spearman, p-value<0.1) obtenue
entre différentes variables de l’étude.

du signal respiratoire sur la stabilité de la mesure du CBF par ASL.
Les résultats présentés dans cette étude ne permettent pas de tirer des conclusions quantitatives

sur l’impact de la synchronisation du marquage sur l’estimation du CBF. Il est cependant évident
que, dans les acquisitions réalisées, la synchronisation du début de marquage à la phase de systole
dégrade la stabilité de l’estimation au cours du temps. Concernant une possible synchronisation
en fin de marquage, celle-ci induirait une variabilité des temps de marquage, en considérant que
le début du marquage commence à une phase aléatoire du cycle cardiaque mais que la fin est
nécessairement effectuée à une période fixe après l’arrivée du dernier pic d’ECG. Sur un modèle
pré-clinique tel que le rongeur, avec des temps de marquage longs et des fréquences cardiaques
élevées (correspondant à un cycle d’une durée comprise entre 250 et 350 ms) cela ne risque pas
de produire une grande dispersion des valeurs du CBF estimées, mais l’enjeu est bien plus présent
chez l’homme car les temps de marquage sont généralement égaux à deux fois la durée d’un cycle
cardiaque (de l’ordre d’une seconde).

Enfin, la synchronisation des séquences en IRM implique nécessairement un allongement des
temps d’acquisition, de moindre mesure quand il faut attendre le prochain déclenchement pour
lancer la répétition suivante, mais de manière plus importante si la fréquence cardiaque de l’ani-
mal change et perturbe ainsi le réglage du blanking qui permet la détection des pics de l’ECG
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malgré le signal artéfactuel généré par l’activation des gradients. La synchronisation de la lecture
(2D, EPI) avec l’ECG constituerait une autre piste d’investigation. Dans la suite ParaVision, cette
technique est disponible sous le nom de Trigger Per Volume Step. Néanmoins, celle-ci entraînerait
des variations du PLD, et, comme nous l’avons déjà évoqué, le signal ASL mesuré est très sensible
à la valeur du PLD effectif.

Au vu de nos résultats et des différents éléments discutés précédemment, la synchronisation
du début des temps des marquage avec l’ECG, dans nos conditions expérimentales, semble en-
traîner une grande variabilité des mesures de CBF. Très peu d’études ont examiné l’influence du
cycle cardiaque sur la stabilité du signal pCASL et leurs résultats convergent vers le constat que
le déclenchement du début et de la fin de l’étiquetage ne présente aucune incidence concrète sur
l’amélioration de la stabilité du signal ASL [141, 129]. Par ailleurs, cette étude met en lumière
l’importance de mesurer l’efficacité d’inversion au niveau des entrées artérielles pour une quanti-
fication absolue du CBF afin de tenir compte d’une quelconque variation inter-individuel de l’EI
liée au changement de la fréquence cardiaque ou de la vitesse d’écoulement du sang.

3.2.4 Test sur un modèle préclinique primate : Le Marmouset

Le marmouset commun (Ouistiti, Callithrix jacchus) offre un compromis pertinent en termes
de proximité à l’homme et de facilité d’intégration dans les protocoles de recherche préclinique. En
effet, le cerveau des marmousets est 4 fois plus gros que celui des rats, avec un rapport substance
blanche/substance grise plus élevé. De plus, le réseau artériel encéphalique du marmouset est très
similaire à celui de l’homme [110]. Mais bien qu’il ait été utilisé dans de nombreuses études pour
le développement de stratégies thérapeutiques [11], il y a très peu de quantifications absolues du
débit cérébral sanguin [142]. Cette section présente une étude de faisabilité de la mesure du CBF
par la séquence pCASL (avec deux pré-scans de correction du déphasage inter-impulsions RF)
[56] sur un modèle pré-clinique primate non-humain. L’animal étudié fait partie d’un protocole
de test de bio-implant greffé à la suite d’une lésion provoquée par injection de malonate [82].
Le modèle préclinique de lésion par l’injection de malonate permet de reproduire les effets d’un
accident vasculaire cérébral avec des déficits sensorimoteurs reproductibles et durables. Ce modèle
ainsi que les mesures de CBF au niveau de la lésion seront discutés dans le Chapitre 5.

Matériels et Méthodes :
• Animaux : cette étude a été réalisée sur un marmouset (Callithrix jacchus mâle, élevé en

laboratoire, âge : 9 ans et 7 mois, poids : 280g). Pour son déplacement de l’animalerie
vers la plateforme d’imagerie, l’animal a reçu une injection de 300µl d’Alfaxan (7 mg/kg,
Alfaxan®, Worcestershire, UK). Ensuite, dans l’IRM, l’anesthésie a été maintenue par in-
halation du mélange isoflurane/O2 dont le niveau varie entre 0.5% et 2% selon le rythme
respiratoire de l’animal. La cellule d’imagerie est thermorégulée à 40°C.
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FIGURE 3.20 – Visualisation 3D du réseau vasculaire chez un marmouset sain ob-
tenu à partir d’une acquisition TOF-3D. Les flèches rouges et blanches indiquent les
entrées artérielles ; les carotides et vertébrales respectivement. En bleu sont indiquées

les veines jugulaires. (A) Vue de l’arrière du cerveau (B) Vue du dessus.

• IRM : le protocole de mise en place et d’optimisation de la phase inter-impulsion de la sé-
quence pCASL appliqué dans cette étude est similaire à celui décrit dans la section 3.1.2.1.
Cependant, pour des raisons de gestion du temps, il n’a pas été possible d’acquérir une
carte T1 (FAIR-MTI) et une imagerie de réseau artériel (TOF-3D). Une connaissance préa-
lable du réseau vasculaire du marmouset (Figure 3.21) a permis de positionner la coupe de
marquage à 16mm du centre du volume d’intérêt (Figure 3.22).
La séquence pCASL a été acquise avec un PLD égal à 300ms, un LT fixé à 4sec, un TE à
19ms et un TR à 5400ms. Chaque acquisition pCASL comporte 50 répétitions. La résolu-
tion spatiale choisie est de 292µm x 292µm x 0.8mm pour des matrices de taille égale à
120 x 120 x 22. Le temps d’acquisition total est de 09 min 02 sec.
En considérant l’antenne surfacique utilisée en réception (cf 2.2.5) et la distance entre l’an-
tenne (positionnée sur le haut du crâne) et les carotides, les paramètres de la séquence
Fc-Flash EPI ont été adaptés afin d’améliorer le RSB de l’image calculée : avec une LT de
350ms, un TE de 5.12ms, un TR de 360ms et 2 moyennages. La résolution spatiale de la
carte d’EI obtenue est égale à 137µm x 137µm x 1mm. Le temps d’acquisition total est de
06 min 09 sec.

• Traitement des données : Les cartes anatomiques de CBF ont été obtenues à partir du mo-
dèle à un seul compartiment de Buxton [19], où le temps de transit artériel a été considéré
égal à 300ms et le temps de relaxation longitudinale du tissu égal à 1670ms (valeur moyenne
entre le T1 de la substance grise et blanche [41]).
Afin de quantifier le CBF au niveau de la substance blanche et de la substance grise, les
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FIGURE 3.21 – Positionnement de la coupe d’inversion de la séquence pCASL (en
vert) et de la coupe de mesure de l’efficacité d’inversion (en gris) sur deux coupes

horizontale et sagittale du cerveau du marmouset.

volumes 5D pCASL acquis ont été moyennés puis recalés à un atlas anatomique du mar-
mouset [91] pour permettre la segmentation automatique des deux volumes. Le recalage a
été effectué à l’aide de la fonction antsRegistrationSyN (transformation rigide + affine +
déformable) de ANTs [6].
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FIGURE 3.22 – Aperçu de l’évolution du signal ASL (ou de la perfusion relative)
au cours du balayage en phase des acquisitions d’optimisation des phases inter-

impulsions labels (B) et contrôles mesurés chez le marmouset.

FIGURE 3.23 – Efficacité d’inversion par séquence Fc-Flash pCASL chez le mar-
mouset, les carotides sont entourées en noir.

Résultats :
Les pré-scans d’optimisation de phase ont permis d’identifier le déphasage optimal entre les

impulsions RF du train de marquage de la séquence pCASL pour les acquisitions labels et contrôles
(Figure 3.22). La mesure de l’efficacité d’inversion par la séquence Fc-Flash+pCASL a permis de
valider cette étape d’optimisation ; la valeur d’EI obtenue au niveau des carotides est de 83.7±
7.4% (Figure 3.23).

La mesure de débit par la séquence pCASL a permis de quantifier le CBF sur différentes coupes
coronales du cerveau du marmouset présentées Figure 3.24. Les images quantitatives du CBF
ont révélé un contraste marqué entre les flux sanguins de la substance blanche (WM) et grise
(GM). La segmentation des deux volumes a permis de retrouver des valeurs de débit égales à
CBFWM = 24.38±14.48ml/min/100g de tissus et CBFGM = 38.74±17.43ml/min/100g de tis-
sus. La segmentation des deux volumes sur une coupe ainsi que la distribution des valeurs de débit
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FIGURE 3.24 – Cartes coronales de CBF obtenues par pCASL chez le marmouset
(avec filtrage gaussien σ = 1).

mesurées sont présentées Figure 3.25.
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FIGURE 3.25 – A) Segmentation des zones de substances blanche et grise superpo-
sées sur une carte de perfusion du marmouset étudié. B) Distribution des valeurs du

CBF estimé au niveau des substances blanche et grise.

Discussion :
Compte tenu de la singularité de cette étude, les résultats obtenus à partir des 2 pré-scans de

correction du déphasage des trains d’impulsion RF des acquisitions labels et contrôles sont aussi
présentés. Ainsi, nous pouvons observer sur la Figure 3.22 que l’évolution de la perfusion relative
en fonction de la phase appliquée est très bruitée mais l’identification des valeurs minimales et
maximales reste néanmoins possible. Il est important de souligner que par la présente étude, nous
avons utilisé la méthode de compensation des phénomènes d’off-résonances par l’utilisation de
pré-scans d’optimisation de la phase inter-impulsions RF du train de marquage de la séquence
unbalanced pCASL [56] dans des conditions de débit, et donc de signal ASL relativement faibles.
La mesure d’EI au niveau des carotides (∼84%) est tout à fait comparable aux résultats obtenus
chez le rongeur et permet de valider cette méthode d’optimisation de l’acquisition pCASL chez le
marmouset.

Les valeurs de débits obtenus chez le marmouset sont proches de celles retrouvées chez l’homme
(CBFGM = 58± 13ml/min/100g et CBFWM = 23± 3ml/min/100g [103], valeurs obtenues par
CASL chez des sujets masculins d’âge égale à 44± 12 ans). Elles sont néanmoins plus faibles
que les valeurs de CBF mesurées chez le macaque (CBFGM = 104±3ml/min/100g et CBFWM =

45± 6ml/min/100g (n=6) [145] avec la séquence CASL (antenne de marquage dédiée) et une
anesthésie à 1% isoflurane/O2). Comme préalablement mentionnée dans la partie Matériels et Mé-
thodes de la section 3.2.4, l’absence de mesure in-vivo du temps de relaxation longitudinal du
tissu, qui a été remplacé par une valeur constante sur la totalité du volume cérébral étudié, présente
une limitation majeure à cette étude et néglige par conséquent les variations structurelles de T1

présentent notamment entre substance blanche et substance grise.
La valeurs de l’ATT a été fixé à 300ms en considérant les similarités entre les vitesses d’écou-

lement du sang artériel, 10.1± 2.1 cm/s (carotide droite, et 9.8± 2.2 cm/s : carotide gauche) que
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nous avons mesurées chez le rat [72] et 11.3± 0.5 cm/s (carotide droite, et 10.7± 0.3 cm/s ca-
rotide gauche) mesurées chez le marmouset (données non publiées, [48]). La quantification du
CBF chez le marmouset peut être améliorée en déterminant plus précisément le temps de transit
artériel (ATT), ce qui nécessite une acquisition pCASL supplémentaire à différents temps de post
marquage (PLD) et en identifiant le temps qui permet d’obtenir le maximum du signal ASL (cf
Section 3.2.1). Par ailleurs, compte tenu des faibles valeurs de débits mesurées, un meilleur RSB
serait obtenu en utilisant une antenne multi-éléments, adaptée à la morphologie du crâne du mar-
mouset, plutôt que l’antenne de surface en boucle simple de 30mm utilisée pour cette étude. Le
RSB spatial (cf Equ. 3.9), en absence de filtrage Gaussien, est de 1.3 pour la substance grise et
1.4 pour la substance blanche sur la totalité du volume cérébral. Une autre manière d’augmenter
le RSB pourrait être d’augmenter le nombre de répétitions qui dans cette étude a été fixé à 50 avec
un temps de marquage de 4 secondes. Cependant, au-delà de ce nombre, l’inversion appliquée par
l’antenne volumique induit un dépôt d’énergie importants qui peut conduire à un échauffement du
tissu [57].

Enfin, la mesure présentée préalablement nécessite une étude de reproductibilité pour être va-
lidée, notamment chez des sujets sains (non lésés) et dans des conditions d’acquisitions et d’anes-
thésie similaires. Ces résultats obtenus par pCASL constituent néanmoins une réelle avancée pour
l’investigation des mesures de perfusion cérébrale chez le marmouset compte tenu de la très grande
difficulté à utiliser des techniques avec agent de contraste (suivi du bolus) sur cet animal. En effet,
la pause de cathéter pour l’injection intraveineuse de l’AC chez ce modèle animal est particulière-
ment difficile à réaliser.

3.3 Synthèse

Les travaux présentés dans ce chapitre ont permis, en premier lieu, d’étudier la mesure de per-
fusion par la séquence pCASL obtenue par le modèle de quantification du CBF à compartiment
unique de Buxton [19]. L’analyse de l’effet de certains paramètres tels que le temps de marquage
et le temps de post-marquage souligne un aspect important de cette méthode : le RSB intrin-
sèque faible. L’optimisation du temps de marquage et le nombre de répétitions réalisées permettent
d’améliorer considérablement le RSB mais doivent être choisis de manière précautionneuse à la
lumière du DAS élevé généré par l’acquisition dans les conditions actuelles possibles (i.e. avec une
antenne volumique en émission).

En outre, nous avons investigué l’effet de la synchronisation du début du marquage de la sé-
quence pCASL au signal ECG de l’animal. Cette étude a été motivée par la différence impor-
tante qui existe entre les vitesses d’écoulement du sang artériel en phase de systole et en phase
de diastole. Les résultats présentés dans cette section, et qui montrent une perturbation majeure
de la stabilité du signal ASL en présence d’une synchronisation ECG, sont difficiles à expliquer.



3.3. Synthèse 81

D’après les acquisitions pCASL réalisées dans le cadre de cette étude, la synchronisation du début
du marquage avec le signal ECG ne semble pas pertinente.

Cette section a aussi compris les résultats d’une acquisition pCASL réalisée chez le marmouset.
Lors de cette expérience, les acquisitions TOF pour la visualisation des entrées artérielles, et FAIR-
MTI pour la mesure du T1 du tissu n’ont pas pu être réalisées. L’acquisition a tout de même permis
d’obtenir des cartes du CBF avec un bon contraste entre la substance blanche et la substance
grise avec cependant un RSB faible qu’il est possible d’améliorer en utilisant une antenne plus
performante en réception.
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Chapitre 4

Effet de l’ouverture de la barrière
hémato-encéphalique sur le débit
sanguin cérébral

La barrière hémato-encéphalique (BHE) limite considérablement l’administration de médica-
ments et l’efficacité du traitement des pathologies cérébrales, notamment les maladies neurodégé-
nératives et les tumeurs. En effet, seuls les agents dont le poids moléculaire est inférieur à 400Da
peuvent naturellement traverser la BHE [101]. Cependant, la BHE peut être ouverte en toute sécu-
rité par l’application d’ultrasons pulsés de faible intensité combinés à l’injection intraveineuse de
microbulles (MB+US). La variation de la pression acoustique entraîne l’oscillation, l’expansion et
la contraction des microbulles, produisant ainsi des forces mécaniques sur les parois des vaisseaux
et entraînant une augmentation temporaire de la perméabilité de la BHE.

Plusieurs essais cliniques ont été menés ou sont actuellement en cours pour évaluer l’efficacité
de l’ouverture de la BHE pour le traitement de la sclérose latérale amyotrophique, de la mala-
die d’Alzheimer débutante ou encore des glioblastomes [1, 134, 45]. Malgré cela, l’effet de cette
procédure sur la perfusion cérébrale a été peu étudié.

Cette étude a aussi été menée afin d’investiguer l’origine artéfactuelle ou physiologique de
l’effet de l’ouverture de la BHE sur le signal ASL. En effet, le modèle général de quantification du
débit [19] se base sur l’hypothèse de l’échange extrêmement rapide entre le milieu vasculaire et
le tissu cérébral au niveau des capillaires. La BHE peut être endommagée de manière induite, par
exemple par l’application d’ultrasons, mais aussi en présence de tumeurs ou de lésions. Le but de
cette étude est donc également de valider cette hypothèse.

Pour cela, l’ouverture de la barrière a été induite au niveau de l’hémisphère droit du cerveau
du rat. Un premier protocole d’acquisition a été réalisé avec des acqusitions pCASL multi-PLD,
dans le but d’étudier l’impact de l’ouverture de la BHE sur le temps de transit artériel du tissu
exposé au ultrasons. Un second protocole a été réalisé avec des acquisitions pCASL à PLD unique,
combinées avec une mesure de perfusion cérébrale par injection d’agent de contrast (séquence
DSC - Dynamic Susceptibility Contrast). Ce denier protocole a pour objectif l’étude de la variation
spatio-temporelle du CBF au niveau de l’hémisphère exposé au ultrasons.
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Le travail présenté dans ce chapitre a été soumis au journal MRM (Magnetic Resonance in

Medicine) et est actuellement en cours de révision. Il est le fruit d’une collaboration de l’équipe
iDREAM avec le Laboratoire d’Applications Thérapeutiques des Ultrasons (LabTAU, Lyon). Suite
à cette collaboration, a été remis à l’équipe un système composé d’un générateur de fonction
(HP33120A, Hewlett-Packard, Palo Alto, CA, USA), d’un amplificateur de puissance (Kalmus
Engineering, Rock Hill, SC, USA) et d’un transducteur piézo-électrique plat de 10mm. La calibra-
tion de l’appareil a été réalisée dans l’eau, ce qui a permis d’estimer la pression acoustique induite
en fonction de la tension choisie en entrée.
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ultrasound-mediated blood-brain barrier opening in rats
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1 Introduction

Neurodegenerative diseases and cerebral tumors a�ect millions of people worldwide. Clinical
and preclinical research are actively working to improve our understanding of these neurological
pathologies and provide e�ective treatments to reduce the progression of the associated symptoms.
However, the essential role that the Blood-Brain Barrier (BBB) plays in regulating inputs to the
brain is becoming a critical constraint in the development of pharmacological treatments. Indeed,
only drugs with a molecular weight smaller than 400 Da can naturally cross the BBB [29]. Major
e�orts have been deployed to overcome this problem [25].

Several studies have explored the potential of ultrasound to disrupt the BBB in order to over-
come this limitation [17]. The method selected for its low tissue damage, reversibility and transient
nature [32, 3] is the use of low intensity pulsed ultrasound combined with microbubble intravenous
injection (MB+US). The change in acoustic pressure causes microbubble to oscillate, expand and
contract, producing mechanical forces on the vessel walls that temporarily increase the BBB per-
meability. Despite the fact that this phenomenon is still poorly understood, several hypotheses
exist. Thus, to avoid irreversible tissue damage, it is recommended to adopt a stable cavitation
regime, i.e., that the resulting microbubble size oscillation is stable, and stay away from the iner-
tial cavitation regime as it can break down membranes of nearby cells and is more likely to induce
edema or hemorrhage [50, 26]. Stable cavitation generates mechanical stress on BBB endothe-
lial cells, depending on the ultrasound amplitude and frequency, and microbubble size relative to
that of the blood vessels. Ultrasound combined with microbubble injection enhances the passage
of molecules across the BBB by various means [36], but predominantly through the paracellular
pathway due to the enlargement of tight junctions under the e�ect of the induced mechanical
stress [37].

Complex regulatory mechanisms are involved to maintain the equilibrium between perfusion
supply and brain tissue consumption; such as myogenic tone, neurogenic response, metabolic
mechanism and endothelial mechanism [27]. In order to progressively translate into clinical trials
[34], many preclinical studies have been conducted to investigate the safety pro�le of the BBB
opening procedure in healthy mammals. This showed a reduction in neurovascular response fol-
lowing the blood-brain barrier disruption [10]. As cerebral perfusion enables the oxygen supply
necessary for the oxidative metabolism process of neurons, it is highly important to investigate
any secondary e�ect of US-induced BBB opening on cerebral perfusion. Recently, a functional-
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MRI study of the neurovascular response after MB+FUS-induced BBB opening demonstrated an
attenuated hemodynamic response to both external stimulation and hypercapnia challenge [48].
Apart from a recent study[43], the e�ects of BBB opening on cerebral blood �ow have been under-
studied, and several questions related to this topic remain unanswered[49].

The aim of this work is to investigate the e�ect of BBB opening by MB+US on cerebral perfusion
measured by MRI in rats. Several techniques are used to quantify CBF using magnetic resonance
imaging: exogenous labeling methods, based on dynamic tracking of contrast agent transit, and
endogenous methods based on arterial spin labeling (ASL) of blood water [12, 21]. A �rst experi-
ment was conducted to explore the impact of this procedure on the ASL signal and the associated
estimation of cerebral blood �ow and arterial transit time, using the pCASL (pseudo-Continuous
Arterial Spin Labeling) MRI sequence[23]. This experiment enabled the analysis of CBF maps
from 40 minutes to 60 minutes after the opening of the BBB and the assessment of arterial transit
time in the impacted area. The outcomes motivated a second experiment, focused on studying,
at an early stage of BBB opening, the spatio-temporal evolution of CBF change using pCASL. A
DSC-MRI[8] (dynamic susceptibility contrast MRI) acquisition was used to validate and complete
the obtained results.

2 Methods

2.1 Animal preparation

Animals were treated according to the Council of the European Communities guidelines (EU Di-
rective 2010/63). This protocol was approved by the "Direction Départementale de la Protection
des Populations de la Haute – Garonne" and the "Comité d’éthique pour l’expérimentation animale
Midi-Pyrénées" (protocol n° 16780).

Twelve healthy Wistar female rats (Janvier Labs, France) were used with 5 animals (13-18 weeks
old, weight: 300 ± 20 g) included in the �rst experimental group (Experiment 1) and 5 animals
(34-38 weeks old, weight: 400 ± 30 g) included in the second experimental group (Experiment
2). Animals were �rst anesthetized using an induction chamber with 3% of Iso�urane/O2. A
catheter was placed on the rat lateral tail vein while anesthetized with 2% of Iso�urane/O2 over
a heating plate. The catheter has been used for both microbubble injection and contrast agent
injection. For the imaging experiments, animals were placed in a dedicated rat head Imaging
Cell (Equipement Vétérinaire Minerve SA, Esternay, France) which allows to preserve the animal
health status (speci�c-pathogen-free) where Iso�urane/O2 level was delivered from a nose cone
and maintained at 2%. The imaging cell enables temperature regulation through heated air chan-
nels such that the animal’s body temperature was kept constant to 37 ± 0.5◦C. Respiratory rate
was maintained around 60 ± 10 breaths per minute. All animal handling was carried out in a
biological safety cabinet.

The animals received a dose of 0.5 mmol/kg of Gadolinium (Dotarem®, Guerbet, France) fol-
lowed by a 300µL �ush of saline.

2.2 BBB opening procedure: MB+US

To ensure good coupling between the transducer and the skull, the animal’s head was shaved
with an electrical razor and depilatory cream. An ultrasonic gel couplant was then applied to the
shaved surface of the animal’s head. Prior to sonication, animals received an injection of 200µL
of microbubbles (SONOVUE, 8µL/mL Bracco®, Milan, Italy) followed by a 300µL �ush of saline.
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Sonovue microbubbles consist of an ultrasound contrast agent composed of sulfur hexa�uoride
trapped in phospholipid microspheres with an average diameter of about 2.5µm [35].

Ultrasound were induced in the right hemisphere of rat brains with a 10 mm �at transducer
operating at a center frequency of 1.13 MHz. The 25 ms duration 1.13 MHz sine pulses has been
created using a function generator (HP33120A, Hewlett-Packard, Palo Alto, CA, USA) at a pulse
repetition frequency of 1 Hz. The signal was then ampli�ed by a LA200H power ampli�er (Kalmus
Engineering, Rock Hill, SC, USA) and transmitted to the 50 Ω transducer (in-house impedance
matching network). The overall sonication time was set to 2 minutes. Pulse wave parameters have
been optimized to allow the opening of the blood-brain barrier without causing major alteration of
the brain tissue. A preliminary study presented in the appendix 6 allowed to identify a minimum
acoustic pressure threshold to safely open the BBB.

The peak negative pressure was set to 0.5 MPa (as calibrated in water) which corresponds to
0.38 MPa and 0.30 MPa accounting for the 25% and 40% attenuation loss due to transmission
through the skull in the �rst and second animal group, respectively [28].

2.3 Magnetic Resonance Imaging

Animals were imaged on a 7T preclinical MRI scanner (Biospec 70/16, Bruker, Ettlingen, Germany)
equipped with a volume transmit coil and a 2 × 2 elements surface receive coil. Anatomical T2-
weighted (T2w) images were acquired using a spin-echo sequence (TR/TE = 2500/33 ms; in-plane
resolution, 0.137 × 0.137 mm2; slice thickness, 1 mm; RARE-factor, 8; acquisition time Tacq =
2 min 40 s). For CBF quanti�cation, and to con�rm BBB opening, T1 maps of the brain tissue
T1(T1,t) were acquired with a non-selective inversion recovery (IR) spin-echo EPI sequence (TR/TE
= 10 000/15 ms; in-plane resolution, 0.326× 0.326 mm2; slice thickness, 1 mm; 17 inversion times
(TI) between 20 and 9000 ms; number of averages NA = 2; Tacq = 5 min 40 s).

The pCASL sequence applied in the two protocols described hereafter uses an unbalanced
pCASL scheme (with null mean gradient during the Control acquisitions) preceded by two in-
terpulse phase correction prescans designed to reduce the tagging e�ciency loss in pCASL and
improve CBF estimation accuracy [19].

Blood water spins were inverted using a localized labeling plane placed at the level of the rat
neck (at 10 mm from the magnet isocenter and 20 mm from the anterior commissure). The labeling
pulse train consisted of 400µs Hanning–window–shaped RF pulses repeated every 800µs and
scaled to an average B1 amplitude of 3.5µT during the RF pulse train. Gmax/Gmean were set to
45/5 mT/m.

Following the phase optimization scans for each Label and Control set, the resulting inversion
e�ciency (IE) was measured 5 mm downstream the label plane with a �ow compensated gradient-
echo sequence.

All EPI (Echo Planar Imaging) acquisitions were performed after a global second order shim-
ming over the brain volume (Map Shim Bruker protocol) to minimize the geometric distortions
related to the EPI readout without strongly a�ecting the �eld homogeneity at the level of the
labeling slice.

Experiment 1
After the animal preparation and the MB+US BBB opening (BBBO) localized on the right hemi-

sphere (n=5), images were acquired with the experimental time line given in Figure 1, as following:

• Anatomical T2w image,
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• T1 map (before contrast agent injection) (T1,pre−Gado),

• pCASL phase optimization step and Inversion E�ciency measurements,

• Five pCASL scans with di�erent post-labeling-delays: PLDs = [300 10 1100 200 700] ms and
a labeling time of: LT = 2 sec (TR/TE = 3100/15 ms; in-plane resolution, 0.326 × 0.326 mm2;
slice thickness, 2 mm; number of repetitions: NR = 35 interleaved Label/Control scans; Tacq =
3 min),

• T1 map (after contrast agent injection) (T1,post−Gado).

Experiment 2
To describe the spatio-temporal evolution; a second experimental protocol, given in Figure 1,

was designed including CBF estimation before and several minutes after MB+US BBB opening
(n = 5). Acquisitions were successively:

Before BBB opening:

• T1 map (before sonication) (T1,pre−US),

• pCASL phase correction step and inversion e�ciency measurements,

• One pCASL scan for reference CBF quanti�cation with a single PLD = 300 ms and a labeling
time of LT = 2 sec (TR/TE = 2600/15 ms; in-plane resolution, 0.326×0.326 mm2; slice thickness,
1 mm; number of repetitions: NR = 35 interleaved Label/Control scans; Tacq = 3 min).

Special caution was taken to keep the animal cell in the same location in the magnet in order
to ensure a consistent high inversion e�ciency of the pCASL scans since the measured phase
corrections are strongly correlated with the resonance frequency in the carotids at the labeling
plane [19].

After BBB opening:

• A set of pCASL acquisitions (nine scans) acquired directly after putting back the animal in the
magnet (between 5 to 8 minutes following BBB procedure),

• Di�usion map with EPI readout for apparent di�usion constant (ADC) quanti�cation were
acquired at b-values of 0 and 800 s/mm2 and 3 di�usion directions (TR/TE = 2500/20 ms; in-
plane resolution, 0.326× 0.326 mm2; slice thickness, 1 mm; Tacq = 3 min 20 s),

• T1 map (after sonication and before Gadolinium injection) (T1,pre−Gado),

• Dynamic susceptibility contrast (DSC) scan with an IV CA injection 30 s after the beginning
of the acquisition (TR/TE = 500/10 ms; in-plane resolution, 0.390×0.390 mm2; slice thickness,
1 mm; for 300 scans during 2 min 30 s),

• T1 map (after Gadolinium injection) (T1,post−Gado)

• Anatomical T2w image.

2.4 Data processing

The MRI data were reconstructed and analyzed using MP3 software [6] developed in Matlab
(The MathWorks Inc, Natick, MA). Before any processing, all EPI acquisitions were realigned to
correct for any possible movement of the animal during the experiment using ANTs. For each
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Figure 1: Experimental time line that describes the two experiments conducted in this study. For both, the opening of the BBB was
performed outside the magnet under a bio-safety cabinet and Gado-Dota intravenous injection have been conducted 50 minutes after. The
time t=0 corresponds to the ending of the sonication.

pCASL scan, the repetitions were realigned to the �rst volume and all EPI acquisitions have been
realigned to a pCASL averaged volume acquired in the middle of the experiment.

Selection of regions of interest: The BBB-disrupted (or BBBO) region was identi�ed using the
di�erence between T1 maps obtained before and after the Gado-Dota injection. BBBO regions are
regions such that

∆T1 = (T1,pre−Gado − T1,post−Gado) > 50ms (1)
CBF map analysis was made for the whole brain and in cortical, hippocampal, thalamic and striatal
regions. Then, results are displayed for the whole brain and the cortex. This choice was motivated
by the disparity of e�ects observed in the rest of the structures between the di�erent subjects of
the study.
T1 mapping: T1 maps were obtained by �tting signal evolution as a function of the inversion

time pixel by pixel to the following equation using the Levenberg-Marquardt algorithm:

Mz(TI) = |M0 · (1− 2 · κe
−TI
T1,t )| (2)

whereMz(TI) is the MR signal collected at each TI,M0 is the magnetization at thermal equilibrium,
T1,t is the longitudinal relaxation time constant of the tissue, and κ is the inversion e�ciency.

Apparent Di�usion Coe�cient (ADC): has been automatically computed by the online processing
tool included in the ParaVision 6.1 software package of the MRI scanner.

Arterial transit time (ATT): is de�ned as the duration for the tagged blood to �ow from the
labeling plane to the vascular or the tissue compartments. It has been estimated in parallel with
CBF assessment of Experiment 1 using the Levenberg-Marquardt algorithm to approximate ASL
signal ∆M/Mc evolution as function of PLD as given by the Buxton model [7] where ∆M is the
signal di�erence between control and label acquisitions averaged over repetitions. This estimation
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is based on one additional hypothesis: CBF and ATT change during multi-PLD pCASL acquisitions
is considered to be negligible.

pCASL - CBF maps: of Experiment 2 were computed using the general kinetic model for quan-
titative perfusion imaging with ASL [7], while considering a single compartment model based on
the assumption that the rate of exchange between the vascular environment and the brain tissue
is extremely fast. Assuming that the post-labeling delay is higher than the arterial transit time,
one has:

CBF =
6000 · λ ·∆M · e

∆t
T1,b · e

PLD−∆t
T1,t

2 · IE · T1,t ·M0,t · (1− e
−τ
T1,t )

(3)

where T1,t is the apparent T1 of tissue obtained from the T1 map; T1,b is the longitudinal relaxation
time of blood (2230 ms at 7T) [13]; M0,t is the tissue magnetization at thermal equilibrium, τ is
the labeling time, ∆t is the arterial transit time, λ the brain-blood partition coe�cient of water
(0.9mL/g) [18] and IE the inversion e�ciency. M0,t was estimated using the control image of the
ASL experiment multiplied by [1− e

−TR
T1,t ]−1 to correct for incomplete T1 relaxation during the TR.

For pCASL-CBF quanti�cation of Expriment 2, the arterial transit time (∆t) has been �xed to
300 ms [20, 46].

DSC - Perfusion measurements: have been computed using the DSC-MRI toolbox [31]. The ar-
terial input function was identi�ed semi-automatically, and contrast extravasation correction was
performed using an algorithm based on T1 enhancement suppression that decreases the estimated
rCBV artifactually [5]. DSC analyses provided relative quanti�cation of cerebral blood �ow (rCBF),
cerebral blood volume (rCBV) and mean transit time (rMTT).

Visualisation of the spatio-temporal evolution of CBF in the Cortex: to study the propagation
of CBF alteration in rat cortex, that can be approximated by a circular section on a 2D slice, we
extracted the spatial evolution over time of the ASL signal from the middle dorsal side to the lateral
side of the cortex. To do so, we converted our matrix, initially in cartesian coordinates, into polar
coordinates (r, θ). The center of the new system has been de�ned by considering a circle that best
crosses the di�erent voxels of the cortical area. This allows to consider a constant average radius
throughout the cortex. An angular step of 0.5° has been chosen in order to properly sample the
evolution of the signal. Then, the voxels contributions have been averaged given the considered
angular step. This process has been performed for each of the 35 repetitions of the 10 pCASL
scans of Experiment 2 to obtain ASL signal evolution maps along the cortex over pCASL scans.
The obtained maps were �nally highly smoothed with a 2D Gaussian �lter. The propagation speed
was calculated from the level curves plotted on the obtained maps, considering v = (R ·∆θ)/∆t
with R the average radius, ∆θ the angle range and ∆t the time range obtained as ∆t = n · 2 · TR,
with TR pCASL repetition time (for each Label/Control) and n the number of scans.

2.5 Statistical Analysis

All data are expressed as mean ± SD. Paired t-test or Wilcoxon signed rank test (when normality
test failed) have been used to evaluate the di�erences between BBBO regions and contralateral
regions in the case of DSC perfusion maps and to evaluate the signi�cant decrease and recovery
of CBF obtained from pCASL scans. Normal distribution hypothesis have been tested using the
Anderson-Darling test. A p − value < 0.05 was considered signi�cant. Pearson correlation
coe�cient has been used to evaluate the linear correlation between pCASL-CBF and DSC-rCBF
measurements.
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3 Results

Experiment 1
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Figure 2: Coronal T1 maps (a) before and (b) after Gadolinium injection for one typical subject. T1 decrease is indicative of BBB permeation
to Gado-Dota and allows to locate the BBB opening area. (c) was obtained from the subtraction of the tissue T1 before and after Gadolinium
injection. To highlight the e�ective opening of the BBB, values less than 50 ms were set to zero. d) Corresponding CBF and e) ATT maps
with a non-local blood �ow decline associated with delayed arterial transit time in the US-exposed hemisphere (AC, anterior commissure).
The red arrows shown in (b) and (c) indicate the positioning of the transducer over the right hemisphere of the animal.

Figure 2 displays typicalT1 maps acquired before and after Gadolinium injection. Contrast agent
injection was performed 60 minutes following BBB opening. ∆T1, obtained from the subtraction
of the tissue T1 before and after contrast agent injection has been thresholded at ∆T1 > 50m based
on the obtained values over the control hemisphere found to be ∆T1,no−BBBO = 38.9 ± 13.8ms
(T1,pre−Gado = 1610.9 ± 37.4ms and T1,post−Gado = 1572.0 ± 46.7ms). Meanwhile, ∆T1,BBBO =
233.1 ± 183.6ms was found on the US-exposed hemisphere (T1,pre−Gado = 1660.8 ± 36.1ms
and T1,post−Gado) = 1427.8 ± 150.9ms). Signi�cant di�erence is found between ∆T1,BBBO and
∆T1,no−BBBO and con�rms the e�ective opening of the BBB in the US-exposed hemisphere (p =
0.008; unpaired Wilcoxon test).

The corresponding obtained CBF map, on Figure 2, illustrate a visible decrease in cerebral perfu-
sion over the sonicated region combined with a slight increase in the ATT. Computed CBF values
for BBBO regions (whole brain) and BBBO cortical regions, for the �ve rats, are displayed in Fig-
ure 3. Absolute CBF quanti�cation taking into account the ATT through multi-PLD acquisitions
indicated a 29.6±15.1% decrease between BBBO regions (CBFBBBO = 91.5±20.7ml/min/100g
of tissue) compared to the contralateral region (CBFno−BBBO = 130.0±14.8ml/min/100g of tis-
sue) (p = 0.01; paired t-test). The same measurements performed only on the cortical areas allows
to obtain a similar result (a decrease of 41.1±16.2% with CBFBBBO = 88.1±13.7ml/min/100g
of tissue against CBFno−BBBO = 149.6± 16.2ml/min/100g of tissue) (p = 0.008; paired t-test).

pCASL-multi PLD scans allowed to reconstruct the ASL signal evolution according to the post-
labeling time as shown in Figure 4 for one typical subject. The ASL signal of BBBO impacted
regions seems to reach its maximum value later than its symmetric in the unexposed hemisphere.
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Indeed, the mean measured arterial transit time (ATT) over the BBBO regions (ATTBBBO = 533±
121 ms) is higher than the estimated ATT in the contralateral hemisphere (ATTno−BBBO = 409±
93 ms) (p = 0.04; Wilcoxon signed-rank test).

BBBO

ROIs

Contralateral

ROIs 

Brain Cortex

BBBO

ROIs

Contralateral

ROIs 

* *

Figure 3: CBF assessment computed over BBBO and contralateral regions in the whole hemisphere (p = 0.01; paired t-test) and cortex (p =
0.008; paired t-test), respectively for the Experiment 1 (n=5).

Figure 4: ASL signal evolution according to the post labeling delay for the BBBO region and the contralateral region for a typical subject.
The �lled circles and triangles are the acquired data while the dashed lines represent the corresponding model �t.

Experiment 2
Calculated T1 maps for the second experiment are similar to those described in Figure 2. The

results show a decrease of tissue T1 after Gado-Dota injection at the level of the US-exposed
hemisphere (T1,pre−Gado = 1702.8 ± 21.4ms and T1,post−Gado) = 1480.0 ± 221.2ms) in com-
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parison with the contra-lateral hemisphere (T1,pre−Gado = 1693.0 ± 67.9ms and T1,post−Gado) =
1625.7 ± 58.8ms). Indeed, signi�cant di�erence has been found between the obtained ∆T1 at
the level of the US-exposed hemisphere (∆T1,BBBO = 226.5 ± 225.4) in comparison with the
contralateral hemisphere (∆T1,no−BBBO = 63.6± 23.4) (p = 0.03; unpaired Wilcoxon test).

Figure 5 indicates a reduction in CBF at the level of the exposed hemisphere, followed by a
gradual recovery. However, one can observe that di�erent structures of the same US-exposed
hemisphere were not a�ected in the same way by CBF alteration.

The extracted CBF pro�les are presented on Figure 6 for BBBO ROIs and cortical BBBO ROIs.
Following temporal interpolation, the obtained CBF estimation has been double normalized to
controlateral CBF and reference CBF (acquired before BBBO) in order to reduce inter-subject vari-
ability. CBF estimation at t=0 is assumed to be equal to the reference value of CBF.

For each pro�le, CBF evolution is described for the BBBO region and the complementary i.e.
with no evidence of BBB opening (revealed by no Gado-Dota extravasation). Displayed pro�les
have a similar pattern showing a sharp decrease followed by a partial recovery after 50 min. Thus,
on the whole hemisphere, CBF decreased at 14 minutes by 22.3%± 5.8% (p = 0.03; paired t-test)
for BBBO regions and 14.7%± 8.9% for the complementary parts (p=0.05; paired t-test). Then,
the decrease in perfusion subsides to 12.3%± 4.5% (p = 0.01; paired t-test) for BBBO regions and
10.0± 7.0% for the complementary regions (p = 0.04; paired t-test) at 48 min. On the cortical
structure, the measured impact was more pronounced and reached 30.8%± 5.8% decrease at 18
minutes for BBBO regions (p = 0.02; paired t-test) and a 21.4± 7.0% for the complementary (p
= 0.05; paired t-test). Then, the decrease in perfusion subsides to 13.0± 7.2% (p = 0.03; paired
t-test) for BBBO regions and 13.6± 5.3% for the complementary region (p = 0.17; paired t-test) at
48 min.

Perfusion maps (Figure 7) obtained by the bolus tracking method are consistent with the last
pCASL-CBF measurements obtained before contrast agent injection. Displayed results from DSC-
rCBF maps, Figure 8, indicates a 15%± 4% decrease between BBBO region and contralateral re-
gion. Meanwhile, pCASL-CBF indicates a 22%± 15% decrease (p = 0.04 ; paired t-test). The e�ect
of BBB opening on the pCASL-CBF and DSC-rCBF were similar (p = 0.32; paired t-test). Never-
theless, the expected correlation between pCASL-CBF and DSC-rCBF, which is observed at the
contralateral regions (R2 = 0.59, p = 0.13), is no longer valid in the BBBO regions (R2 = 0.006, p
= 0.9).

For the estimated cerebral blood volume (rCBV) maps, a small decrease has been found between
BBBO regions (0.31± 0.16 a.u.) and contralateral regions (0.35± 0.19 a.u.) (p = 0.06; paired t-test).
A slight increase in the mean transit time (rMTT) was measured in the sonicated area (11.1± 2.6
a.u.) compared to its contralateral (10.6± 2.3 a.u.) (p = 0.03; paired t-test).

The ADC maps showed no signi�cant di�erence between the BBBO regions (714± 23µm2/s)
and the contralateral regions (712± 20µm2/s) (p = 0.73 ; paired t-test).

The spatio-temporal analysis described in Figure 9, allowed us to observe the propagation of the
cerebral perfusion decrease from the dorsal cortex to the ventral cortex within a slice. Surprisingly,
there is not a strict spatial correspondence between the hypoperfusion spreading and the impact
of BBB opening estimated from the di�erence in T1, before and after the contrast agent injection.
Indeed, hypoperfusion onset (between 0 and 15°) is more medial than the highest BBBO impact
(between 20 and 30°). The mean velocity of the hypoperfusion propagation was estimated to be
560± 45µm/min.
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Figure 5: Coronal slices CBF maps depicts blood �ow evolution during the Experiment 2 for one rat, measured before and several times
following BBB opening procedure. Altered CBF is clearly visible: a �rst phase of CBF decrease is followed by a progressive recovery with an
estimated recovery in the 50 minutes following sonication.

4 Discussion

The aim of this study was to further investigate the e�ect of BBB opening using ultrasound com-
bined with microbubble injection on brain perfusion. The results of the experiments highlighted a
decrease in CBF with strong evidences of transient non-local vasoconstriction, lasting for around
60 minutes following 0.38 MPa US-induced BBB opening, with a signi�cant impact on arterial
transit time. The maximum perfusion decreases were di�erent between the animal experimental
groups with 41% and 31% in the �rst and second group, respectively. Di�erence in attenuation
loss due to transmission through the skull could explain that discrepancy. Indeed, e�ective acous-
tic pressures estimated from animal weight [28] was 0.38 and 0.3 MPa in the �rst and second
group, respectively. In a previous study performed with comparable experimental conditions to
our Experiment 1, a similar 50% decrease of CBF was measured [43].

The lack of impact on ADC supports that this BBB opening procedure is safe with no potential
cytotoxic edema that could be induced by hypoperfusion [39] neither vasogenic edema by the
controlled increase of blood barrier permeability [44].

The absolute quanti�cation of cerebral blood �ow using ASL is based on biophysical models
that describe the longitudinal magnetization evolution of tagged spins, through the successive
compartments, from arterial blood to brain tissue [54, 41]. In addition, the role of arterial transit
time in precise CBF mapping has been widely discussed. [52]. Indeed, in the present study, a
decrease in CBF combined with an increase in ATT was measured in the BBBO region. Such
increase in ATT has been associated with an upstream impact or vasoconstriction at the level of
feeding arteries [46] or arterioles [33] that leads to an underestimation of CBF [16][11].

Perfusion mapping, in this article, was achieved using the general kinetic model for CBF quan-
ti�cation [7] based on the assumption that labeled water in the blood is a freely di�usible en-
dogenous tracer [12, 7]. However, it has been shown that this assumption is not always valid in
the brain [30, 42], especially for high blood �ow rate, where water extraction fraction tends to be
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a) b) 

Figure 6: Temporal normalized CBF pro�les for the BBBO regions (orange curve), and complementary regions (blue curve), a) in the whole
BBBO region and b) cortical BBBO region. The complementary refers to the rest of the hemisphere where BBBO has not been proven. The
solid line is the mean over n = 5 rats and the shaded regions depict the standard error of the mean.
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Figure 7: Obtained perfusion maps from DSC-MRI for one typical subject compared to a) pCASL-CBF map; b) DSC-rCBF map, c) DSC-rCBV
map and d) DSC-rMTT map. e) BBBO impact on DSC-MRI time course during the �rst pass of Gado-Dota bolus (blue curve) compared to
DSC-MRI time course in the unexposed hemisphere (orange curve) [53].
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Figure 8: Evaluation of CBF obtained by ASL and DSC-MRI at 50 minutes following MB+US. a) pCASL-CBF signi�cantly lower in BBBO
regions (p = 0.03; paired t-test). b) DSC-rCBF also signi�cantly lower in BBBO regions (p = 0.004; paired t-test). c) pCASL-CBF versus
DSC-rCBF scatter-plot for the n = 5 animals of the Experiment 2.

lower [38]. As a result, the BBB plays a role in the exchange restriction between the vascular envi-
ronment and the brain tissue. Several studies have investigated the e�ect of BBB opening on CBF
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Figure 9: Hypoperfusion spreading through the cortex. a) Representative scheme of the method used to study the propagation of hypoper-
fusion through the cerebral cortex: for a given center in spherical coordinates (r, θ), cortex voxels were averaged with an angular binning
of 0.5°. 0° corresponds to the dorsal part of the cortex, and the angular rotation is clockwise. b) Obtained map of the cortical spreading
hypoperfusion through time. The ∆T1 = (T1,pre−Gado − T1,post−Gado) change according to the angle allows to localize the impact of the
ultrasound (higher impact corresponds to the maximum value of ∆T1). Black arrows on the CBF maps describe the visible progression of
hypoperfusion through the cortex. c) Level curves plotted for several ASL signal values as a function of time (pCASL scans). The shaded
area indicates the slope considered to calculate the mean propagation velocity of the wave at 0.03 between 7 minutes to 12 minutes following
BBBO procedure.

measurement through intravenous injection of Mannitol [45, 38] and they reported an increase in
CBF measured by ASL and DSC-MRI.

Thus, for the same e�ect, BBB opening by MB+US or by Mannitol injection has contradictory
consequences on cerebral blood �ow. The above mentioned elements rule out the hypothesis that
the observed hypoperfusion is the consequence of BBB opening and support the assumption that
the observed CBF decrease is the result of a myogenic reaction to the mechanical strain applied
the vessel walls by oscillating microbubbles during sonication.

Di�erent research groups have studied the secondary e�ects related to BBB opening using ultra-
sound combined with microbubble injection [49]. Several evidences suggest that MB+US impacts
the cerebral vascular system and a�ects the proper functioning of cerebral blood �ow. An in vivo
study in mice showed in average a reduction of 60% in the diameter of arteries and arterioles
following sonication, as observed by optical imaging, followed by a progressive recovery within
20 to 600 seconds [33]. Results in rats reported a reduction in vessel diameter in only 25% of the
vessels exposed to MB+US[9]. In the same study, an inverse correlation has been found between
vessel size and vasoconstriction impact, with a stronger impact in smaller diameter vessels. Thus,
the outcomes described in this article are consistent with previous �ndings, since the observed
CBF reduction can be an e�ect of vessels vasoconstriction.

BBB plays an essential role in protecting brain tissue but also in mediating and regulating the
neurovascular coupling. Evidences from fMRI studies have shown that BBB disruption a�ects
this function through a signi�cant decrease in the neurovascular response to stimulus [48] with-
out a�ecting CBF baseline (at rest). However, CBF measurement in this study was performed 1
hour following sonication. Given the above-described CBF recovery approximately 1 hour after
MB+US, the lack of e�ect on cerebral perfusion is understandable. The same group has demon-
strated a reduced functional connectivity, using resting state fMRI, in rats after FUS-BBB opening
targeted to the right somatosensory cortex [47]. However, no clear statement can be made about
the changes in CBF through fMRI studies, since the BOLD signal originates from both CBF and
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CMRO2 (Cerebral metabolic rate of oxygen) contributions.
Another key element to take into account is the in�ammatory response triggered by the BBB dis-

ruption. Indeed, some research studies have detected, within the BBB opening area, the presence
of in�ammatory markers (microglia) by immuno-�uorescent staining [40, 22]. The in�ammatory
response may interfere with the vascular neuro-regulatory system. However, those studies have
not explored neuroin�ammation in the hour following BBB opening and have found in�ammatory
bio-markers several hours after. Threfore, they could not provide an appropriate answer to the
above mentioned phenomenon, that occurs immediately after MB+US.

The DSC perfusion acquisitions support the hypoperfusion highlighted through pCASL scans.
ASL and DSC results are comparable in the non-US exposed hemisphere, in agreement with the
literature [24] whereas it is not valid in the hemisphere with BBB opening. A possible explanation
for this is that the increase in surface permeability a�ects the acquisitions and the respective
quanti�cation models related to each method in distinct ways [45]. Indeed, ASL may overestimate
CBF due to the increase in BBB surface permeability and DSC, meanwhile, may overestimate CBF
due to the impact of Gado-Dota extravasation on the T ?2 signal change. In addition, a similar
weak correlation between CBF values from the ASL and DSC was observed when the transit time
is more delayed [53]. This �nding supports the observed delayed ATT albeit its estimation has
some limitations, notably the limited number of multi-PLD scans in the experiment and a possible
variation of CBF during the scans considering the results of Experiment 2.

Expansion of CBF decrease beyond the BBBO region highlights the non-local aspect of the ob-
served phenomenon and suggests that hypoperfusion requires lower acoustic pressure than the
pressure required to make the BBB permeable to Gado-Dota. In addition, the performed spatio-
temporal analysis allows to establish some points of similarity with the cortical spreading depres-
sion (CSD) phenomenon. CSD is a relatively slow depolarization wave that leads to the suppression
of brain activity. The evolution of CBF over time following electrically induced CSD was investi-
gated [14], a transient suppression of brain activity was measured by EEG with a 35% reduction
in cerebral blood �ow, 4 minutes following CSD onset and a complete recovery after 200 minutes
following CSD onset. This hypoperfusion spreaded at 5mm/min measured by EEG. Similar results
were obtained in mice following CSD induced by traumatic brain injury (TBI) [4]. Nonetheless,
the spreading velocity computed with the cortical spreading maps reported in the present study
is 10 times slower, and suggests a dependency between the strength of the induced mechanical
stimulation and the spreading velocity of hypoperfusion through the cortex. The e�ect of CSD
on blood �ow have been extensively investigated and several studies reported a large transient
increase in CBF occasionally preceded by a brief hypoperfusion [2]. This phenomenon is likely
dependent on the used species and the mechanism involved in the induction of CSD.

5 Conclusions

This study provided strong evidence of a non-local transient hypoperfusion following blood-brain
barrier opening by ultrasound combined with intravenous injection of microbubbles identi�ed
using pCASL and DSC-MRI. The reported outcomes are in agreement with previous studies that
show a decrease in vascular and neurovascular response in the sonicated region. These results
may appear counter-intuitive since we would expect an increase in perfusion correlated with a
BBB opening. However, we obviously have to count on the physiological reaction to US stimula-
tion The analysis of the �ndings suggests a CSD-like phenomena resulting from the mechanical
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strain generated by microbubble expansion induced by sonication. Intracranial EEG monitoring
following BBB opening can be useful to con�rm this hypothesis and better characterize the ob-
served hypoperfusion propagation.

In our study, T2w, T1w, and ADC scans showed no abnormal hyper- or hypointense voxels in
the target regions, meaning that no MRI-detectable edema or microhemorrhage was caused by the
procedure, con�rming that the method can safely and e�ectively open the BBB, as demonstrated
in very recent clinical trials for the treatment of amyotrophic lateral sclerosis, mild Alzheimer’s
disease or glioblastoma [1, 15, 51]. Investigating the e�ects of MB+US BBB opening on cerebral
perfusion is a crucial element to improve our understanding of this method and to broaden its
applications in clinical therapy.
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6 APPENDIX

Preliminary experiment to select the appropriate acoustic pressure

A preliminary study has been conducted to identify the acoustic pressure threshold that results
in minimal BBB opening in rat brain. This experiment was performed with the same equipment
as previously described in the materials and methods Section 2.2. It was performed on 10 rats
(Females, Wistar, 34-38 weeks old, weight: 400 ± 30 g). Animal anesthesia, BBB opening proce-
dure and contrast agent injection are as described in the previous Section 2.2. In order to have
the same conditions as the main study, gadolinium injection was performed between 50 to 60
minutes following the opening of the BBB. For this purpose, we measured the impact of BBBO
on the longitudinal relaxation time of tissue for 6 di�erent values of acoustic pressure (0.28MPa
(n=1); 0.37MPa (n=2); 0.42MPa (n=2); 0.46MPa (n=1); 0.51MPa (n=2); 0.61MPa (n=2)). T1 map have
been acquired after gadolinium intravenous injection (0.5 mmol/kg of Dotarem®, Guerbet, France)
using a non-selective inversion recovery (IR) spin-echo EPI sequence (TR/TE = 10 000/15 ms; in-
plane resolution, 0.326 × 0.326 mm2; slice thickness, 1 mm; 17 inversion times (TI) between 20
and 9000 ms; number of averages NA = 2; Tacq = 5 min 40 s).

The achieved results are presented for each acoustic pressure level on Figure 10a. For the dif-
ferent performed sessions, the success rate of BBB opening was 0% for the acoustic pressure at
0.28MPa, 50% for 0.37MPa and 0.42MPa and 100% for the remaining.
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Figure 10: Preliminary experiment results: a) Computed tissue T1 maps following Gadolinium injection. Coronal images are shown for
di�erent acoustic pressure levels used for BBB opening in the right hemisphere of rat brain. b) Resulting tissue T1 di�erence between the
BBBO region and its symmetric for the applied acoustic pressure levels. (∆T1 = T1,no−BBBO − T1,BBBO).
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Since we were unable to acquire a T1 map prior to gadolinium injection in these experiments,
the region impacted by the barrier opening was delineated from visual inspection of the T1 maps
and from comparing the ultrasound exposed hemisphere relative to the contralateral hemisphere.
Thus, for the T1,BBBO estimate, the mean over the manually drawn region has been computed.
Then, T1,no−BBBO was estimated from the mean value of voxels in the symmetric region.

Among all the animals with an e�ective opening of the BBB, the impacted volume is about
2.65±0.18cm3. The obtained results from ∆T1 = T1,no−BBBO−T1,BBBO for each acoustic pressure,
are displayed on Figure 10b. Over the studied pressure range, the ∆T1 value shows a growing
tendency as a function of the applied acoustic pressure.

The green arrow indicates the acoustic pressure selected for the main study experiments where
the acquisitions have been performed at 0.5MPa (callibrated in water).
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4.2 Synthèse

Cette étude examine l’effet de l’ouverture de la BHE (barrière hémato-encéphalique) sur les
estimations du débit sanguin cérébral par ASL. L’ouverture de la BHE a été réalisée en utilisant des
ultrasons pulsés combinés à l’injection intraveineuse de microbulles. Cette méthode a été validée
dans des études précédentes [10] et est reconnue pour préserver les tissus de dommages irréver-
sibles [109]. Une étude préliminaire, dans laquelle différentes valeurs de pression acoustique ont
été testées, nous a permis d’identifier un seuil minimal permettant l’ouverture de la BHE dans le
cadre de nos conditions expérimentales et avec les outils à notre disposition.

L’étude a révélé une hypoperfusion transitoire non locale constatée après ouverture de la BHE
par ultrasons combinée à l’injection intraveineuse de microbulles, et identifiée à partir des sé-
quences pCASL et DSC. Cette dernière a été réalisée avec une injection intraveineuse de Gadoli-
nium. De plus, les résultats obtenus sont en accord avec les études précédentes qui ont montré une
diminution de la réponse vasculaire et neurovasculaire dans la région soniquée [128, 127]. L’ana-
lyse spatio-temporelle des cartes de CBF suggère un phénomène qui s’apparente à une dépression
corticale envahissante, résultant du stress mécanique induit par l’expansion des microbulles lors de
la sonication.

L’analyse des acquisitions T2, T1 et ADC, réalisée dans le cadre de cette étude, n’a pas révélé
d’hyper- ou hypointensité visible au niveau des régions exposées aux US, ce qui signifie qu’aucun
œdème ou micro-hémorragie détectable par ces acquisitions n’a été causé par la procédure. Cepen-
dant, il est fondamental d’étudier l’effet de la BBBO sur la perfusion cérébrale, car de nombreuses
recherches ont recours à cette procédure pour faciliter l’administration de médicaments à des ré-
gions spécifiques du cerveau [23]. Par conséquent, une diminution du CBF peut avoir un impact
négatif sur les résultats en limitant le transport de ces molécules.

D’un point de vue méthodologique, nous avons pu mettre en avant lors de cette étude, la fiabilité
de la mesure de la perfusion cérébrale par la séquence pCASL en présence d’une BHE endomma-
gée en comparaison avec la séquence DSC basée sur le suivi du premier passage de l’agent de
contraste paramagnétique. En effet, cette dernière est basée sur la compartimentation de l’agent de
contraste dans les capillaires, ce qui entraîne des différences locales de susceptibilité au sein du
voxel d’imagerie et influe sur le signal pondéré T ∗

2 . Parallèlement, le signal ASL est très faiblement
affecté par l’ouverture de la BHE. Cela est dû à la différence relativement faible entre les temps de
relaxation T1 du sang et du tissu par rapport au taux d’échange à travers la BHE [40]. Il est donc
difficile de distinguer les contributions du marquage intravasculaire et extravasculaire au signal
ASL total, même en cas de perméabilité augmentée de la BHE.
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Chapitre 5

Effet de l’hypothermie sur le débit cérébral
sanguin

Cette étude a été réalisée dans le cadre de la préparation de mesures de la consommation
métabolique cérébrale en oxygène par IRM chez la souris. Tout d’abord, nous avons souhaité
identifier la variabilité interindividuelle du débit sanguin cérébral à une température donnée. Puis,
évaluer la sensibilité de cette mesure aux variations de la température corporelle de l’animal.

5.1 Introduction

L’objectif principal de cette étude est d’étudier la fiabilité et la reproductibilité de la mesure
de perfusion cérébrale réalisée à partir de la séquence pCASL. En effet, le débit sanguin cérébral
étant un paramètre particulièrement régulé, il est important de caractériser les facteurs confondants
de la méthode afin de déterminer ses limites pour l’investigation des variations physiologiques de
la perfusion cérébrale. Dans cette étude, nous avons évalué l’effet de la température sur le CBF
estimé par pCASL. Ce paramètre, qui peut connaître une variabilité importante chez les animaux
anesthésiés, n’est pas systématiquement relevé au cours des acquisitions par IRM, durant lesquelles
l’animal est placé dans une cellule thermorégulée à une température de consigne. Un grand nombre
d’études ont été menées pour étudier l’effet de l’hypothermie sur le métabolisme cérébral, et en
particulier sur la consommation métabolique d’O2. Des recherches antérieures suggèrent un effet
protecteur de l’hypothermie (modérée) qui limite les dommages cellulaires secondaires en cas
d’ischémie et de traumatisme crânien grave [63, 22].

Dans le cadre de cette étude, les acquisitions pCASL ont été réalisées pendant le refroidisse-
ment progressif de l’animal. La baisse de température corporelle est consécutive à une diminution
de la température nominale du lit. L’animal anesthésié ayant perdu une partie de sa capacité d’au-
torégulation thermique, sa température diminue progressivement par échange thermique avec les
composants de la cellule d’imagerie, qui est, à son tour, en échange avec l’air ambiant de la pièce
(à 21°C).

Avant de détailler le protocole et les résultats liés à cette étude, il est important de souligner
que nous avons mesuré uniquement la température rectale de l’animal. L’utilisation de la séquence
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pCASL, en particulier à haut champ, induit un dépôt d’énergie important au niveau du volume ex-
posé en raison de la longue impulsion RF de marquage qui permet l’inversion des spins au niveau
des entrées artérielles. Par conséquent, un dépôt d’énergie plus élevé au niveau du cerveau par
rapport au reste du corps risque d’induire des différences importantes entre la température céré-
brale et la température rectale. Ainsi, une précédente étude chez le rat [57], a mis en évidence des
différences entre les températures rectales et cérébrales durant les acquisitions pCASL, avec un
gradient qui augmente en fonction de l’intensité du champ B1 et le nombre de répétitions influen-
çant la durée totale de la séquence. Chez la souris, de part sa petite taille (10 fois plus faible que
celle du rat), l’antenne volumique utilisée (72mm de diamètre intérieur) conduit à un dépôt d’éner-
gie sur l’ensemble du corps. Ainsi, une augmentation de la température cérébrale sera associée à
une augmentation de la température corporelle de l’animal. Afin de prendre le plus de précautions
possibles, nous avons imposé un délai d’arrêt de 5 minutes entre les différentes acquisitions réali-
sées. Ceci pour éviter l’accumulation du dépôt d’énergie, au niveau du tissu, au cours du temps et
de limiter un potentiel gradient de température entre le cerveau et le rectum.

5.2 Matériels et Méthodes

FIGURE 5.1 – Diagramme chronologique de l’expérience avec les acquisitions IRMs
réalisées pendant le refroidissement progressif de l’animal.

• Animaux : l’étude a été réalisée sur 14 souris (6 femelles et 8 mâles (C57BL/6J (Invigo,
France), âgées de 14 semaines pour les mâles, et 20 semaines pour les femelles et un poids
de 28 ± 5 g). Une sonde rectale a été posée au début de l’expérience chez tous les sujets
de l’étude afin d’évaluer les variations de température corporelle des animaux. À l’IRM,
l’anesthésie a été induite par inhalation du mélange Isoflurane/Air à 4% puis maintenue
avec un mélange gazeux composé de 1.5% d’isoflurane combiné soit avec un flux d’air
(i.e. 21% O2) soit avec un flux de dioxygène pur. La cellule d’imagerie est thermorégulée
grâce à un flux d’air chauffé à la température de consigne (Tsetting) qui circule dans le lit
supportant l’animal. Tout d’abord, l’animal a été chauffé à (Tsetting = 42◦C) jusqu’à ce qu’il
atteigne une température corporelle stable située entre 37.5 et 38.5◦C. La température de
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consigne est ensuite progressivement réduite jusqu’à 30◦C si la respiration de l’animal au
cours des acquisitions le permet.

FIGURE 5.2 – Évolution de la température corporelle (Trectum) au cours de l’expé-
rience pour un sujet, Tbed étant la température effective du lit et Tsetting la température

de consigne.

Quel que soit le stade d’avancement de l’expérience, les acquisitions ont été systématique-
ment interrompues si la respiration de l’animal descendait en dessous du seuil de 20 cycles
par minute. Pour cette raison, un animal a été exclu de l’étude. Sur les 13 animaux restants,
7 acquisitions ont été réalisées sous O2 (4 mâles et 3 femelles) et 6 ont été réalisées sous
air (3 mâles et 3 femelles).

• IRM : des images anatomiques en pondération T2w du cerveau de la souris ont été obtenues
avec la séquence T2 Turbo-RARE avec un TE et un TR respectivement de 33ms et 2500ms,
un facteur RARE à 8, 4 moyennages, des coupes coronales avec une résolution spatiale de
0.062x0.062x0.800 mm3 pour une matrice de 256x256x11 voxels. Le temps d’acquisition
est de 5 min 20 sec.
La perfusion cérébrale a été mesurée à différentes températures corporelles de l’animal à
l’aide de la séquence unbalanced pCASL en EPI à 2 dimensions (TE/TR = 16ms/4000ms
et BW = 300 kHz). Les paramètres liés à l’impulsion de marquage sont identiques à ceux
utilisés chez le rat (OPT/PRT = 400µs/800µs, B1 = 3.5µT et Gmax/Gmean = 45/5mT /m).
Les temps de marquage et de post-marquage ont été fixés respectivement à 3 secs et 300 ms.
La résolution spatiale choisie est de 0.174x0.174x1 pour des matrices de 92x92x7 voxels.
Chaque acquisition pCASL comporte 30 répétitions. Le temps d’acquisition est de 4 min.
La séquence FcFlash pCASL a été acquise afin de mesurer l’efficacité d’inversion asso-
ciée au marquage de la séquence pCASL. Les paramètres suivants ont été considérés :
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TE/TR = 6ms/262ms, LT = 250ms, matrice de 256x256 avec une résolution spatiale de
0.062x0.062x1 mm3. La coupe de marquage a été positionnée à environ 10 mm du volume
d’imagerie et le temps total d’acquisition est de 4 min 28 sec.
La quantification de la perfusion cérébrale a également été réalisée avec la méthode PASL-
FAIR (Flow-sensitive alternating inversion recovery) combinée à un module de lecture en
EPI dont les paramètres sont similaires à ceux de la séquence pCASL. La taille de matrice
ainsi que la résolution spatiale sont également identiques, avec une acquisition sur une
coupe unique à cause des limitations techniques de la méthode. Seize IR distribuées entre
35ms et 2000ms et un TR de 12sec. Temps d’acquisition : 5 min 37 sec.
Les mesures du temps de relaxation longitudinale T1 du tissu cérébral ont été obtenues
par la séquence FAIR-EPI en 2D (IR non-sélective). Les paramètres du module EPI sont
similaires à ceux de la séquence pCASL. Temps d’acquisition : 5 min 40 sec.

FIGURE 5.3 – Coupe coronale T2w d’un cerveau sain de souris et de la section cor-
respondante dans l’atlas souris de Waxholm [64].

• Traitement des données :

Nous avons tout d’abord procédé à un recalage rigide entre les cartes de T1 et CBF avec
l’imagerie anatomique T2w. Le cerveau a été dans un premier temps masqué sur toutes
les acquisitions. Le recalage (par l’algorithme Normalized mutual information de SPM)
a permis d’aligner les acquisitions EPI avec l’image T2w et de corriger tout mouvement
éventuel de l’animal pendant l’expérience. Nous avons ensuite appliqué la coregistration
pour superposer les images anatomiques T2w de chaque animal à un atlas du cerveau de la
souris et obtenir ainsi un marquage anatomique des structures cérébrales. La transformation
appliquée l’a été également pour tout le reste des acquisitions pour une même session.
Les cartes de perfusion (CBF) ont été obtenues en suivant le protocole décrit dans le Cha-
pitre 3 en considérant un modèle à compartiment unique [19] et un temps de transit artériel
(ATT) de 300ms. Rappelons que pour une acquisition avec la séquence pCASL, le CBF est
établi par l’équation :

CBF =
λ ∆M · ePLD/T1,b

2αM0T1,app(1− e−τ/T1,app)
, (5.1)
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où α est l’efficacité d’inversion, λ le coefficient de partition tissu/sang en eau (0.9ml/g

[54]), T1,b le temps de relaxation longitudinale du sang (égal à 2230ms à 7T [43]), τ le
temps de marquage (LT) et T1,app le T1 apparent du tissu.
L’efficacité d’inversion a été fixée à 87% pour tous les animaux de l’étude. L’acquisition Fc-
Flash pCASL n’a pas pu être exploitée en raison du faible rapport signal/bruit des mesures.
L’antenne boucle simple de 5mm utilisée ne permet pas d’atteindre un RSB suffisant au
niveau des entrées artérielles avec les conditions d’acquisitions utilisées.
En premier lieu, le temps de relaxation longitudinale du tissu T1 a été arbitrairement fixé
à 1600ms pour tout le volume et ce, quelle que soit la température corporelle de l’animal.
Ces valeurs seront par la suite corrigées pour tenir compte des variations des temps de
relaxation T1 du tissu et du sang en condition d’hypothermie.
Pour étudier la variation du CBF en fonction de la température rectale de l’animal, nous
avons effectué un ajustement linéaire par la méthode des moindres carrés afin de retrouver
les coefficients β et α qui vérifient :

CBF(Trectum) = αcbf ·Trectum +βcbf. (5.2)

Sur la base de cette équation, nous avons établi le pourcentage de variation du CBF par
◦C de température corporelle de l’animal. Pour des températures comprises entre 32◦C et
38◦C, on obtient :

∆cbf =
CBF(T0 +∆T )−CBF(T0)

CBF(T0)
, (5.3)

avec ∆T = 6◦C et T0 = 32◦C, on trouve :

∆cbf =
αcbf∆T

αcbfT0 +βcbf
. (5.4)

Nous noterons ∆r
cbf, le pourcentage de variation du CBF par ◦C obtenu à partir de l’équa-

tion :
∆r

cbf =
∆cbf

∆T
=

αcbf

αcbfT0 +βcbf
. (5.5)

De même, pour les variations du temps de relaxation longitudinale du tissu T1, nous avons
effectué un ajustement linéaire par la méthode des moindres carrés afin de retrouver les
coefficients α et β qui vérifient :

T1(Trectum) = αT1 ·Trectum +βT1 . (5.6)

Grâce à cette approximation, on obtient le pourcentage de variation du T1 par ◦C avec
l’équation :

∆r
T1
=

αT1

αT1T0 +βT1

. (5.7)
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• Traitement du signal de respiration : L’analyse décrite dans cette section a été réalisée
pour 9 animaux de l’étude. 2 animaux ont été exclus car le rapport signal/bruit du signal
respiratoire ne permettait pas de les exploiter. Sur les 7 animaux restants, 3 étaient sous air
et 4 sous dioxygène.
Les signaux relatifs à la respiration et la température ont été enregistrés au cours de chaque
session afin d’analyser les variations de la fréquence respiratoire de l’animal au cours de la
décroissance de sa température corporelle.
La transformée de Fourier (TF) du signal de respiration a été obtenue avec une transforma-
tion de Fourier discrète rapide (FFT - Fast Fourier Transform) en considérant une fréquence
d’échantillonage de 500 Hz. Cette fréquence a été déduite de la durée de l’acquisition, ob-
tenue à partir de la date de création et de dernière modification du fichier, et le nombre de
points qu’il contient. Un spectrogramme a été calculé à partir de ses données, en calcu-
lant la TF du signal à différents instants sur une fenêtre glissante de 20s. Un exemple de
spectrogramme et de signal de respiration temporel correspondant, pour un animal type,
est présenté Figure 5.4. La fréquence principale du signal, qui correspond à celle de la
respiration, a été extraite à l’aide d’un algorithme de détection de maximum locaux. Un
exemple de l’évolution de la fréquence respiratoire fresp(t) au cours de la session est pré-
senté Figure 5.5A. Afin d’obtenir la variation de la fréquence respiratoire en fonction de la
température corporelle, le signal de la température en fonction du temps (Figure 5.2) a été
sous-échantillonné pour avoir la même fréquence que fresp(t). Le résultat pour un animal
type est illustré Figure 5.5B. La pente de la droite qui approche le plus cette évolution a été
calculée pour les différents animaux de l’étude.
La fréquence de la pulsation cardiaque est identifiable sur le spectrogramme du signal de
respiration mais sa faible amplitude et le bruit présent sur les signaux dans le domaine
fréquentiel ne permettent pas de tracer de manière automatique et simple l’évolution de la
fréquence cardiaque au cours du temps et en fonction de la température corporelle comme
précédemment décrit pour la fréquence respiratoire. Pour y remédier, nous avons relevé
manuellement la fréquence cardiaque identifiée sur le spectrogramme (Figure 5.4) pour 3
valeurs de température, situées entre [37.5-38.5◦C], [34.5-35.5◦C] et [31-33◦C].

• Analyse statistique : Un test de Wilcoxon non-apparié a été utilisé afin d’étudier les diffé-
rences qui existent entre les mesures faites sous dioxygène pur et celles effectuées sous air
(21% de O2). La différence entre les valeurs pour chaque structures cérébrales analysées a
été considérée significative si la condition p− value < 0.05 est vérifiée.
Afin de décrire la variabilité interindividuelle de l’estimation du CBF par pCASL, nous
avons calculé le coefficient de variation (CV) à partir du rapport entre l’écart-type et la
moyenne pour chaque région d’intérêt considérée.
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FIGURE 5.4 – A) Spectrogramme du signal de la respiration mesuré au cours de
la diminution progressive de la température corporelle pour un animal type. B) Le

signal de la respiration en domaine temporel.

5.3 Résultats

Les cartes de CBF obtenues pour un animal type, sous O2, sont présentées Figure 5.6. La
Figure 5.7 illustre les données recueillies pour les régions du cerveau considérées. Les mesures
de perfusion cérébrale au cours de la baisse progressive de la température corporelle de l’animal
ont permis de mettre en évidence une baisse importante et linéaire du CBF dans tout le volume
cérébral imagé et pour les deux conditions O2 et air.

Le pourcentage de variation du CBF par ◦C, ∆r
cbf, permet de quantifier la décroissance du

débit par unité de température pour chaque animal de l’étude. La Figure 5.8 révèle une différence
significative de ∆r

cbf entre les conditions O2 et air auxquelles les animaux ont été exposés.
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FIGURE 5.5 – A) Évolution de la fréquence respiratoire au cours du temps et B) en
fonction de la température corporelle pour un animal type.

FIGURE 5.6 – Carte de CBF (ml/min/100g de tissu) obtenues par pCASL chez un
animal type de l’étude (sous air) durant le refroidissement progressif de l’animal.

Les mesures du temps de relaxation longitudinale permettent de constater une diminution li-
néaire du T1 du tissu cérébral en fonction de la température. Le tableau 5.1 présente les coefficients
de corrélation entre le T1 du tissu et la température corporelle pour lesquelles tous les échantillons
des animaux de l’étude ont été regroupés. Le coefficient de corrélation ρ atteint des valeurs élevées
en particulier pour les animaux sous O2. Par ailleurs, la Figure 5.9 illustre des profils différents pour
les conditions O2 et air. En effet, on observe une diminution plus rapide du T1 du tissu lors de la
diminution de la température Trectum pour les souris ayant respiré de l’O2 au cours de l’expérience
par rapport aux souris ayant respiré de l’air.

Sur la base des résultats précédents et en accord avec la littérature, nous avons fait l’hypothèse
que le temps de relaxation T1 du tissu varie linéairement avec la température corporelle de l’animal.
Sur cette base, nous avons pu déterminer les temps de relaxation correspondant à la température
de l’animal pour chacune des acquisitions pCASL. De plus, nous avons tenu compte de la varia-
tion du temps de relaxation T1,b du sang artériel en fonction de la température. La mesure in-vivo

du T1,b étant difficile, nous nous sommes appuyés sur les résultats d’une étude réalisée à 7T qui



5.3. Résultats 117

FIGURE 5.7 – Débit sanguin cérébral mesuré par la séquence pCASL durant le refroi-
dissement progressif de l’animal pour différentes structures cérébrales. Les mesures
présentées concernent les acquisitions effectuées sous air (n = 6) et sous oxygène pur

(n = 7).

ROI ∆r
cbf (Air) ∆r

cbf (O2) p-value
Cortex 8.14±1.0 5.93±0.78 0.001

Thalamus 7.75±1.4 5.50±1.12 0.022
Hippocampe 7.94±1.7 5.54±1.04 0.001

Striatum 7.67±1.0 5.43±0.85 0.001
Corps Calleux 7.58±1.4 4.23±0.63 0.001

Capsule Interne 5.60±0.9 3.20±0.89 0.001

FIGURE 5.8 – Pourcentage de variation de la perfusion cérébrale en fonction des
conditions expérimentales (Air ou O2) obtenu pour chaque sujet de l’étude (sans tenir

compte des variations de T1).

rapporte les valeurs de T1 obtenues sur des échantillons de sang veineux humain où de l’oxygène
pur a été insufflé pour obtenir du sang artériel [113]. L’expression T1,b(T ) = 37.4 ·T +899.5[113]
a été utilisée pour les acquisitions effectuées sous air et sous oxygène. Les mesures précédemment
présentées (Figure 5.7) ont ainsi été corrigées afin de tenir compte des variations des temps de
relaxation longitudinale du tissu et du sang artériel. Le pourcentage de variation du CBF par ◦C,
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FIGURE 5.9 – Temps de relaxation longitudinale du tissu cérébral en fonction de la
température corporelle de l’animal pour différentes structures cérébrales et pour des

mesures réalisées sous air (n = 6) ou sous oxygène pur (n = 7).

∆r
cbf, après correction, pour les différents animaux de l’étude est présentée Figure 5.10. Nous ob-

servons que les mesures ∆r
cbf sont plus faibles pour les deux conditions, air et oxygène, ce qui est

cohérent avec une sous-estimation du CBF pour les basses températures résultant d’une surestima-
tion des temps de relaxation T1 du tissu et du sang. Par ailleurs, malgré les corrections apportées,
des différences significatives subsistent entre les acquisitions réalisées sous air et sous oxygène
(Figure 5.10).

ROI ∆r
cbf (Air) ∆r

cbf (O2) p-value
Cortex 7.47±1.0 4.81±0.7 0.001

Thalamus 6.99±1.4 4.45±1.1 0.008
Hippocampe 7.40±1.6 4.57±0.7 0.001

Striatum 7.10±1.0 4.42±0.7 0.001
Corps Calleux 7.01±1.4 3.39±0.5 0.001

Capsule Interne 4.86±0.8 2.33±1.1 0.001

FIGURE 5.10 – Pourcentage de variation de la perfusion cérébrale en fonction des
conditions expérimentales (air ou O2) obtenu pour chaque sujet de l’étude (En tenant

compte des variations de T1 du tissu et du sang artériel).
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Air O2
ROI αT1 βT1 ∆r

T1
(ρ , p− value) αT1 βT1 ∆r

T1
(ρ , p− value)

Cortex 18.47 1287.45 0.98 (0.83 , 2·10−4) 37.42 543.92 2.15 (0.97 , ≤ 10−6)
Thalamus 17.70 1156.41 1.03 (0.85 , 1·10−4) 25.97 768.00 1.62 (0.94 , ≤ 10−6)

Hippocampe 13.12 1516.91 0.68 (0.79 , 8·10−4) 25.43 999.27 1.40 (0.86 , 4·10−6)
Striatum 12.56 1454.63 0.68 (0.64 , 0.014) 31.08 725.31 1.81 (0.93 , ≤ 10−6)

Corps Calleux 11.29 1424.53 0.63 (0.54 , 0.045) 22.78 950.04 1.36 (0.83 , 2·10−6)
Capsule Interne 16.09 1130.59 0.98 (0.68 , 0.008) 19.74 915.76 1.28 (0.74 , 5·10−4)

TABLE 5.1 – Résultats de l’ajustement linéaire des mesures du temps de relaxation
longitudinale du tissu T1 en fonction de la température rectale de l’animal. β (en ms)
représente le taux de variation du T1 en fonction de la température et α (en ms/◦C)

l’ordonnée à l’origine.

En admettant une variation linéaire du CBF en fonction de la température corporelle de l’ani-
mal, nous avons calculé par interpolation linéaire les valeurs de débit pour chaque animal de l’étude
à exactement T = 37◦C. Les résultats sont présentés Figure 5.11. Ces derniers ne montrent aucune
différence significative dans l’estimation de la perfusion entre les animaux ayant respiré de l’air
pendant l’acquisition et ceux ayant respiré de l’oxygène pur (p− value > 0.37).

ROI CV (Air) CV (O2)
Cortex 5.8% 6.1%

Thalamus 12.5% 7.0%
Hippocampe 7.9% 14.3%

Striatum 6.4% 8.5%
Corps Calleux 14.3% 10.1%

Capsule Interne 11.0% 8.7%

FIGURE 5.11 – Mesure du débit cérébral sanguin par pCASL chez la souris en condi-
tion de normothermie (37◦C) et les valeurs des coefficients de variation (CV) asso-

ciées.

Les mesures de perfusion obtenues à partir de la séquence FAIR-PASL sont en accord avec les
résultats précédents (Figure 5.12), avec une différence persistante entre les mesures effectuées à
l’O2 et celles effectuées à l’air.

Le suivi de la fréquence respiratoire permet de constater une diminution importante de la fré-
quence respiratoire au cours du refroidissement de l’animal. En effet, pour un animal type, la fré-
quence respiratoire passe de 2.5 Hz à 38◦C (150 cycles/minutes) à 0.4Hz à 32◦C (24 cycles/minutes).
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FIGURE 5.12 – Débit sanguin cérébral mesuré par la séquence PASL-FAIR en condi-
tions de normothermie et d’hypothermie modérée pour différentes structures céré-
brales. Les mesures présentées concernent les acquisitions effectuées sous air (n=6)

et sous oxygène pur (n=7).

Cependant, nous avons constaté une variabilité importante au niveau de la pente mesurée et nous
n’avons pas pu mettre en évidence de différence significative entre les pentes de l’évolution de
frespi(Trectum) chez les animaux sous oxygène pur (0.19± 0.03Hz/◦C) et ceux sous air (0.23±
0.05Hz/◦C) (Wilcoxon non-apparié, p− value = 0.62).

Par ailleurs, le suivi de la fréquence cardiaque extraite à partir de la transformée de Fourier
du signal de respiration permet de mettre en évidence une différence nette et visible entre les
conditions expérimentales O2/Air. La Figure 5.13 permet de constater que la fréquence cardiaque
décroît plus rapidement chez les souris anesthésiées avec un mélange isoflurane/air (Air : 0.51±
0.08Hz/◦C et O2 : 0.22±0.02Hz/◦C, p− value = 0.05).

Finalement, les valeurs de débit sanguin cérébral (CBF) obtenues chez les souris mâles et
femelles à 37°C ont été comparées. Une première analyse en comparant les deux sexes pour les
deux conditions expérimentales séparément n’a pas révélé de différence significative, bien qu’une
tendance soit visible au niveau de la Figure 5.14-A. L’absence de significativité peut être attribuée
à la taille de l’échantillon (sous normoxie : 3 mâles et 3 femelles et sous hyperoxie : 4 mâles et 3
femelles). En se basant sur l’absence de différence entre les quantifications de CBF à 37◦C entre
les deux conditions d’oxygénation (Figure 5.11), une deuxième analyse a été effectuée, cette fois
en regroupant les résultats des souris mâles et femelles (Figure 5.14-B). Les résultats montrent une
différence significative entre les sexes, avec un débit sanguin cérébral plus élevé chez les souris
mâles pour cinq des structures étudiées (cortex, thalamus, striatum, corps calleux et au niveau de
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FIGURE 5.13 – Variation de la fréquence cardiaque des animaux en fonction de la
température corporelle selon le gaz respiré durant l’expérience ; oxygène pur (n = 4)

ou air (n = 3).

la capsule interne). Les mesures de CBF réalisées au niveau de l’hyppocampe ne vérifient pas ce
résultat.

5.4 Discussion

Le présent travail décrit l’effet de l’hypothermie sur le débit sanguin cérébral dans deux condi-
tions respiratoires distinctes, à savoir la normoxie (air) et l’hyperoxie, évalué in-vivo par ASL chez
la souris.

Une analyse préliminaire des estimations du CBF par pCASL, sans tenir compte des variations
du T1 tissulaire et artériel, a montré une différence significative entre le pourcentage de perte de
perfusion en normoxie et en hyperoxie. Cette différence demeure significative même après avoir
pris en compte les variations des temps de relaxation longitudinale en fonction de la température
de l’animal.

En condition de normoxie, nous avons obtenu des valeurs de ∆r
cbf en moyenne de 7.47 ±

1%/◦C, mesurées au niveau du cortex (n=6) cohérentes avec la littérature [63, 49, 12], comme
pour l’évolution du T1 au niveau du tissu en fonction de la température corporelle de l’animal [97,
13]. En effet, nous avons constaté une relation linéaire entre le T1 du tissu et la température sur
la gamme de températures étudiées [30-38◦C]. Notons que les études ayant porté sur la corréla-
tion entre le T1 et la température ont essentiellement été effectuées in-vitro post-mortem. Notre
étude in-vivo ici illustre des différences importantes entre les profils d’évolution du T1(Trectum)
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FIGURE 5.14 – Différences de débit sanguin cérébral chez la souris en fonction du
sexe. A) Mesures de CBF obtenues en condition de normoxie (sous air) et en condi-
tion d’hyperoxie (sous O2). B) En regroupant les deux conditions d’oxygénation ((*)

différence significative pour p-value < 0.05).

sous normoxie et hyperoxie. Ce résultat met en évidence l’effet de la fraction d’oxygène inspirée
FIO2 (pO2) sur le T1 du tissu. Il a été rapporté dans de précédentes études la dépendance du T1

du sang à la pO2 qui varie en condition de normoxie et d’hyperoxie principalement en raison de
l’effet paramagnétique de la fraction dissoute d’oxygène (sous air : pO2 ≈ 100mmHg et sous O2 :
pO2 > 600mmHg). Ainsi, le T1 du tissu cérébral est systématiquement plus faible chez les souris
sous oxygène pur (Figure 5.9).
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Cette expérience illustre aussi l’effet de la température sur la pO2. La solubilité des gaz dimi-
nuant avec la température, nous remarquons que la différence entre les T1 du tissu mesurés dans les
conditions Air ou O2 est plus importante à 32°C qu’à 37°C. Cependant, il est important de rappeler
que l’oxygène est transporté par le sang principalement sous sa forme liée à l’hémoglobine et très
peu sous sa forme dissoute. La saturation en oxygène, SO2, qui décrit la proportion d’hémoglobine
oxygénée par rapport à l’hémoglobine non oxygénée, est déjà très élevée dans des conditions de
normoxie (proche de 98% pour une pO2 ≈ 100mmHg) et donc très peu affectée par l’augmentation
de fraction d’oxygène inspiré (FiO2). Par ailleurs, des études ont montré une absence de corréla-
tion entre le T1 du sang et la SO2 [90]. Le changement de T1 du tissu à basse température, observé
dans des conditions de normoxie et d’hyperoxie, ne peut donc être attribué qu’au changement de la
pO2 sanguine. Ce résultat est toutefois impressionnant compte tenu de la faible fraction du volume
sanguin contenu dans le tissu cérébral (∼ 5% au niveau de la substance grise [25]).

Les variations du T1 sanguin n’ayant pas pu être mesurées pendant les acquisitions en hypother-
mie, nous nous sommes appuyés sur la littérature disponible pour les corrections des estimations
du CBF par ASL. Cependant, nous n’avons pas considéré l’effet de la pO2 différente en conditions
de normoxie et d’hyperoxie sur le T1,b du sang artériel. Toutefois, des études précédentes à 1.5T,
ont mis en évidence une différence de T1,b, faible mais significative, de l’ordre de 142± 37ms,
entre les mesures effectuées in-vivo chez des sujets sains respirant de l’air ambiant ou de l’O2 pur
[122].

Par ailleurs, il est important de souligner que l’équation considérée pour les variation du T1,b

en fonction de la température [113] a été obtenue à partir d’un échantillon de sang veineux où
de l’oxygène pur a été injecté. Or, en absence d’une mesure exacte de la pO2 des échantillons de
sang, ces derniers devraient contenir une concentration élevée en oxygène dissous. L’étude peut
être mise en parallèle avec une étude similaire effectuée à 3T où il a été démontré que le T1,b suit la
loi : T1,b = 22.3 ·T + 919.4. Bien que l’on puisse émettre l’hypothèse que le T1,b est plus sensible
aux variations de température à 7T par rapport à 3T, comme il est mentionné dans la première
étude [113], ces deux études sont en réalité incomparables compte tenu de la différence qu’il y a
au niveau du protocole de préparation des échantillons de sang.

À travers les mesures du CBF effectuées par pCASL à Trectum = 37◦C, nous avons constaté
une absence de différence entre les mesures sous air et sous oxygène. Les résultats de la littérature
concernant l’effet de l’hyperoxie sur le débit sanguin cérébral sont très variables et peu concluants.
Il a été constaté chez l’homme, et par le biais de la séquence PASL-QUIPSS2, des variations de
perfusion relativement faibles (moins de 10%) [18]. Des travaux menés sur le petit animal ont
démontré une vasoconstriction importante de la circulation sanguine périphérique en conditions
hyperoxiques [121]. Une régulation en faveur du maintien des besoins vitaux en nutriments du
cerveau est probablement responsable de l’absence de diminution significative du CBF dans nos
résultats.
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Durant cette étude, un suivi de l’évolution de la fréquence respiratoire a été effectué. L’évolu-
tion de fResp en fonction de Trectum a été comparé entre les expériences sous air et sous O2 pur. Tout
d’abord, nous avons observé une diminution graduelle de la fréquence respiratoire lors de la baisse
de la température de l’animal, en accord avec la littérature [106]. Cependant, aucune différence
significative n’a été retrouvée entre les deux groupes, sous O2 et sous air. Par ailleurs, l’analyse
du spectrogramme du signal de la respiration a permis d’identifier les fréquences cardiaques et de
suivre leurs variations en fonction de la température chez les animaux de l’étude. La différence ob-
servée est cohérente avec l’évolution du CBF mesuré et constitue un facteur important permettant
d’expliquer les différences observées de ∆r

cbf entre les deux conditions d’hyperoxie et de normoxie.
En calculant les coefficients de variations (CV) des estimations du CBF chez les différents ani-

maux de l’étude à 37°C, à partir des résultats présentés Figure 5.11, on retrouve en moyenne, 9.65%
et 9.14% en condition de normoxie (n = 6) et d’hyperoxie (n = 7), respectivement. Par ailleurs, les
estimations du CBF, réalisées pendant cette étude, ne tiennent pas compte de la mesure de l’effica-
cité de l’inversion (EI) au niveau de l’influx artériel. Une éventuelle variabilité interindividuelle de
l’EI aura un impact négatif sur le coefficient de variabilité du CBF. Compte tenu de ces éléments,
la variabilité obtenue peut être considérée comme satisfaisante.

Enfin, cette étude met en évidence une différence significative de CBF en fonction du sexe de
l’animal avec un débit plus élevé chez les souris mâles. La différence d’âge relativement faible
entre les deux groupes (souris mâles et souris femelles), de l’ordre de 6 semaines, a été négligé en
se basant sur de précédentes études de la variation du CBF en fonction de l’âge [2]. L’effet du sexe
sur le CBF a été très peu étudié chez le rongeurs. Chez l’homme, des études ont montré qu’il existe
certaines différences de CBF entre les hommes et les femmes, différences qui varient en fonction
des lobes étudiés avec un débit sanguin cérébral globalement plus élevé chez les femmes [2]. Une
seconde étude, réalisée en utilisant une acquisition pCASL multi-PLD, a mis en évidence un débit
sanguin cérébral plus élevé chez les femmes associés à un allongement de l’ATT chez les hommes
[66]. Par conséquent, et afin de consolider le résultat obtenues durant cette étude chez la souris,
une acquisition pCASL multi-PLD permettrai une quantification plus robuste du CBF en tenant
compte d’éventuelle variation de l’ATT.

5.5 Synthèse

L’étude présentée dans ce chapitre met en lumière l’importance du suivi des paramètres physio-
logiques de l’animal durant les acquisitions par IRM pour une estimation fiable du débit cérébral
sanguin par ASL.

La température de l’animal pendant l’anesthésie peut être sujette à des fluctuations importantes
si elle n’est pas constamment contrôlée. Dès l’induction et durant la préparation de l’animal jus-
qu’à son placement dans l’IRM, la température corporelle de la souris peut atteindre des valeurs
en-dessous de 34◦C. Lorsque la température de consigne du lit est de 42◦C, l’animal est rapidement
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réchauffé, mais sans la moindre correction de la température de consigne, la température de l’ani-
mal continue d’augmenter au cours du temps et son débit cérébral sanguin aussi. Par conséquent,
la surveillance de la température corporelle de l’animal est plus critique dans le cas d’acquisitions
longues. C’est certainement le cas pour les estimations de la perfusion cérébrale par la séquence
pCASL où la phase d’optimisation et le nombre élevé de répétitions requises pour obtenir un bon
RSB contribuent à augmenter le temps effectif de la mesure.

Pour le moment, cette étude a été réalisée uniquement chez la souris mais les résultats liés au
pourcentage de variation du CBF en fonction de la température peuvent facilement être extrapolés
aux rats. Toutefois, en considérant la corpulence plus importante du rat par rapport à la souris,
on peut considérer que sa température corporelle est plus stable au cours des acquisitions. Par
conséquent, les estimations du CBF devraient également présenter une moindre variabilité. Cette
hypothèse peut être confirmée en reproduisant cette étude chez les rats.

Les discussions que nous avons présentées dans les limites de cette étude soulèvent quelques
points importants concernant la valeur du temps de relaxation longitudinale T1 sanguin, utilisée
pour l’estimation du CBF. Ainsi, il est nécessaire de garder à l’esprit que les valeurs qui existent
dans la littérature ont été principalement acquises in-vitro et dans des conditions physiologiques
différentes de celles du sang in-vivo. Ainsi, une erreur systématique, liée à l’incertitude de l’esti-
mation du T1 artériel, est présente dans la quantification absolue du CBF par ASL.

Cependant, dans le contexte d’une étude de groupe qui n’implique aucune variation de la pres-
sion sanguine partielle en O2, l’erreur liée à l’estimation du T1 du sang artériel peut être négligée.
Sous réserve que toutes les expériences soient rigoureusement réalisées dans les mêmes conditions
expérimentales et physiologiques des animaux.

Nous avons également démontré la possibilité d’extraire la fréquence cardiaque de l’animal
pendant l’expérience à partir du signal respiratoire. Par contre, cela n’a pas été réalisable chez la
totalité des animaux inclus dans l’étude. En effet, le positionnement du ballonet plus ou moins
proche du thorax est responsable d’une variation de la contribution du signal de l’ECG qui peut
alors être extrêmement faible lorsque le ballonet est situé loin du thorax. Il est alors préférable de
placer le capteur de pression sur ce dernier, près du cœur, en surveillant la contamination du signal
de respiration.
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Chapitre 6

Application à un modèle préclinique
d’ischémie chez le rat

L’équipe iDREAM de ToNIC que j’ai intégrée dans le cadre de ma thèse travaille sur plusieurs
thématiques de recherche liées à l’accident vasculaire cérébral (AVC). Un modèle préclinique de
rat a été établi puis validé pour reproduire les conséquences d’un AVC de type ischémique. Les
lésions induites au niveau du cortex moteur conduisent à un déficit moteur spécifique. La récupéra-
tion, établie par des tests comportementaux, est progressive dans les mois suivant la lésion. Un des
projets de recherche de l’équipe porte sur la construction et l’étude de bio-implants biodégradables,
en tant que nouvel instrument thérapeutique, pour l’amélioration de la récupération post-AVC (su-
jet de thèse en cours de Julien Clauzel). Dans ce contexte, je suis intervenue dans ce projet pour
étudier l’effet des implants sur le tissu cérébral environnant et évaluer in-vivo la présence d’un
tissu reconstruit. Ainsi, j’ai développé un protocole d’acquisition IRM et réalisé une étude sur plu-
sieurs animaux porteurs de différents types d’implants. Bien qu’elles soient des caractéristiques
majeures dans leurs effets thérapeutiques, je ne discuterai pas dans ce chapitre de la nature et de
l’architecture tridimensionnelle des bio-implants utilisés car cela dépasse le cadre de ces travaux.
Un article est actuellement en cours de rédaction par l’équipe, regroupant les différentes parties de
cette étude pilote, à savoir, le choix des matériaux, les tests in-vitro, l’imagerie in-vivo par IRM,
les tests comportementaux et l’histologie combinée aux marquages par immuno-fluorescence.

6.1 Introduction

Les accidents vasculaires cérébraux (AVC) constituent la deuxième cause de mortalité à l’échelle
mondiale et représente la première cause nationale de handicap acquis chez l’adulte en France. Il
existe deux causes principales de l’AVC : l’occlusion d’une artère (AVC ischémique) ou la rupture
d’une artère (AVC hémorragique). L’AVC ischémique est le type d’AVC le plus courant. Il se pro-
duit lorsqu’une artère est complètement obstruée (occlusion), entraînant une réduction importante
ou l’arrêt de la circulation sanguine également appelée ischémie. Ainsi, privées d’oxygène et de
nutriments, les cellules cérébrales sont en souffrance et si la perfusion n’est pas rétablie dans les 5
minutes qui suivent, la mort du tissu cérébral est irrémédiablement enclenchée [86].
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FIGURE 6.1 – A) Coupe coronale en pondération T2 chez un rat avec une lésion loca-
lisée au niveau du cortex moteur à 9 mois post-lésion. B) Coupe histologique 1chez
un rat cérébro-lésé à 3 mois post-lésion (coloration au crésyl violet). Les flèches
rouges pointent vers un signal hypo-intense en T2w qui correspond à des neurones
pycnotiques visibles sur la coupe histologique. L’atrophie de l’hippocampe est vi-

sible sur les deux images et est indiquée avec des flèches jaunes.

Pour limiter les séquelles d’un AVC, la thrombolyse (dissolution du caillot sanguin qui obstrue
l’artère) ou la thrombectomie (pose d’un stent retriever) sont actuellement les seuls traitements
disponibles permettant de revasculariser le tissu cérébral et de limiter la mort cellulaire dans la
zone touchée. En raison de la fenêtre thérapeutique limitée de ces interventions, les efforts des
recherches précliniques et cliniques se sont concentrés autour de stratégies neuro-protectrices sus-
ceptibles de limiter l’expansion du foyer ischémique ou de thérapies favorisant la régénération et la
fonctionnalité des tissus. Dans ce contexte, l’injection intracérébrale de malonate (un inhibiteur de
la succinate déshydrogénase) a été utilisée dans notre équipe pour reproduire les effets d’un AVC
ischémique chez le rongeur. Le malonate provoque des lésions focales en induisant une mort cellu-
laire hypoxique et excitotoxique en bloquant le cycle de Krebs et la chaîne respiratoire, essentiels
à la production d’ATP. L’injection intracérébrale de malonate localisée au niveau du cortex moteur
primaire est utilisée par notre équipe pour produire des lésions corticales focales chez les rats [35,
26] et le marmouset [82].

De nombreuses études ont été menées dans l’équipe iDREAM de ToNIC afin de caractériser
les lésions provoquées par injection intra-corticale de malonate et évaluer la capacité de théra-
pies innovantes pour favoriser la récupération fonctionnelle associée à une reconstruction du tissu
cérébral, comme l’injection intranasale de facteurs de croissance neuronale (NGF, Nerve Growth

Factor) [26]. Ces dernières années, de nombreuses équipes se sont intéressées aux cellules souches
qui, grâce à leur capacité à se différencier en cellules neurales et à libérer des facteurs neurotro-
phiques [35], sont considérées comme un traitement prometteur dans les cas de lésions cérébrales
post-AVC ou traumatiques. Dans ce contexte, les biomatériaux ont prouvé leur effet positif sur
l’amélioration de la transplantation des cellules souches au niveau de la lésion. Des études précli-
niques déjà publiées sur des rats et des marmousets utilisant des implants en silicone semi-rigide

1. Réalisée par Colitti Nina, Ingénieure d’étude à ToNIC, iDREAM.
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(PDMS - Poly-Di-Méthyl-Siloxane) ont abouti à des résultats encourageants. [35, 83, 81]. Nous
verrons dans ce chapitre les résultats de l’acquisition pCASL chez un marmouset (primate non-
humain), avec une lésion induite par injection de malonate et localisée au niveau du cortex moteur.
L’animal a été greffé avec un implant en PDMS. La description du protocole IRM chez cet animal,
effectué à 9 mois post-implant, est présentée dans le Chapitre 3. Par ailleurs, un essai clinique est
actuellement en cours pour évaluer le bénéfice de ces bio-implants sur la régénération cérébrale
chez des patients souffrant de traumatismes crâniens graves.

Cependant, l’aspect non biodégradable du PDMS représente un inconvénient majeur pour sa
substitution complète par un néo-tissu. En effet, l’implant doit être progressivement remplacé par
le tissu en régénération, tout en conservant son intégrité suffisamment longtemps pour permettre
l’infiltration des cellules et favoriser la repousse axonale [131]. C’est pourquoi l’équipe s’est ré-
cemment orientée vers l’évaluation in-vivo de la biocompatibilité de matériaux biodégradables
(polymères) imprimés en 3D. Pour ma part, j’ai participé à la caractérisation anatomique et fonc-
tionnelle par IRM de la réponse de l’environnement cérébral à ces nouveaux implants. Pour la
recherche translationnelle préclinique, l’IRM offre un suivi longitudinal in-vivo indispensable et
permet l’identification de biomarqueurs qui peuvent être validés, après sacrifice de l’animal, par
histologie associée à des marqueurs d’immuno-fluorescence spécifiques aux progéniteurs neuro-
naux par exemple.

Cette étude a d’abord porté sur un suivi longitudinal par IRM de perfusion et de diffusion
réalisé sur un rat lésé au cerveau sans implant. Le même protocole d’IRM a été employé pour
analyser l’impact de l’implant, inséré à 9 jours au niveau du site de la lésion, sur le tissu cérébral
environnant. Une analyse a été effectuée spécifiquement au niveau du thalamus et de l’hippocampe
afin de mettre en évidence d’éventuelles lésions secondaires provoquées à la suite de l’injection du
malonate au niveau du cortex moteur. De précédentes études impliquant l’injection de cette même
toxine ont mis en évidence par histologie un hippocampe parsemé (Figure 6.1). De plus, les sub-
stances blanches et grises semblent fortement comprimées sous l’effet de la dilatation ventriculaire
engendrée par la perte de tissu cérébral (Figure 6.1). Par ailleurs, il a aussi été observé, au niveau
du thalamus, des neurones pycnotiques qui témoignent de l’atteinte par la lésion de la substance
blanche sous-corticale.

6.2 Matériels et Méthodes

• Animaux : l’étude a été réalisée sur 6 rats (Femelles Sprague-Dawley, âgées de 14 semaines
au moment de la lésion, avec un poids de 350 ± 50g). L’induction de la lésion a été effec-
tuée en suivant la procédure décrite dans de précédentes études de l’équipe [26]. Neuf jours
après avoir induit des lésions localisées dans le cortex moteur primaire (de l’hémisphère
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contrôlant le membre antérieur dominant), 4 rats ont été greffés avec un implant de diffé-
rents matériaux : Polycaprolactone (PCL), Poly-Ethylene-Glycol Diacrylate (PEG-DA) à
200kPa et 500kPa de module de Young et PEG-Gelatin Methacrylate (PEG-Gel-MA) 1.
A l’IRM, l’anesthésie a été induite par inhalation du mélange Isoflurane/O2 à 4% puis main-
tenue entre 1.5% et 2.5% durant les acquisitions selon le rythme respiratoire de l’animal.
La cellule d’imagerie est thermorégulée à 40°C.

• IRM : le suivi temporel de la lésion par IRM a été effectué sur le rat contrôle lésé sans
implants à [2 6 10 14 18 22 36] semaines post-lésion. Les acquisitions suivantes ont été
effectuées (avec l’installation décrite dans la section 2.2.5) :

1. Image anatomique T2w : séquence T2 Turbo-RARE avec un TE et un TR respective-
ment de 35.7ms et 5452ms, coupes coronales avec une résolution spatiale de
0.137x0.137x0.500 mm3 pour une matrice de 256x256x48. Temps d’acquisition : 17
min 27 sec.

2. Imagerie de perfusion : l’optimisation des déphasages inter-impulsions du train de mar-
quage de la séquence pCASL, ainsi que la mesure de l’efficacité d’inversion au niveau
des carotides ont été décrites dans le Chapitre 3. La séquence pCASL-EPI a été acquise
avec les paramètres suivants : un TE et un TR de 15ms et 5000ms respectivement, BW
à 312.5 kHz, coupes coronales avec une résolution spatiale de 0.326x0.326x0.800 mm3

pour une matrice de 92x92x18, 50 répétitions, un temps de marquage (LT) de 4s et
un temps de post-marquage (PLD) de 300ms. Temps d’acquisition : 8 min 20 sec. La
carte T1 a été acquise avec la séquence FAIR-MTI en EPI (les paramètres de lecture
sont les mêmes que ceux de la séquence pCASL) avec un TR de 10s et 17 inversions-
récupérations entre 20 et 9000 ms de TI. Le temps d’acquisition est de 2 min 50 sec.

3. Imagerie de diffusion : séquence DTI-EPI avec les paramètres suivants : un TE et un
TR de 33.3ms et 6500ms respectivement, BW à 357 kHz, 5 volumes avec b = 0 ; 30
directions de diffusion avec b = 700 s/mm2, 5 moyennages, coupes coronales avec
une résolution spatiale de 0.176x0.176x0.800 mm3 pour une matrice de 170x170x48.
Temps d’acquisition : 18 min 57 sec.

Le même protocole a été utilisé pour les rats avec implant. Les conditions expérimentales
ainsi que les acquisitions IRM effectuées pour chaque animal sont résumées dans le tableau
6.1.

• Traitement des données : les cartes de perfusion (CBF) ont été obtenues en suivant le pro-
tocole décrit dans le Chapitre 3 en considérant un modèle à compartiment unique [19] et
un temps de transit artériel (ATT) de 300ms.
Les cartes de fraction d’anisotropie (FA) et de diffusivité moyenne (MD) et radiale (RD) ont
été calculées avec l’outil DTIFIT de FSL. Les vecteurs des valeurs (effectives) et directions

1. Conception et impression réalisées par Julien Clauzel, Doctorant à ToNIC, iDREAM.
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FIGURE 6.2 – Coupes coronales en T2w du suivi longitudinal du rat sham B1R, lésé
sans implant.

de b ont été extraites du fichier method du dossier Bruker pour chacune des acquisitions
effectuées (Clés : PVM_DwEffBval et PVM_DwDir).
Les images anatomiques T2w ont été utilisées afin d’identifier la zone lésée (pour le rat lésé
sans implant) ou l’implant et de délimiter manuellement les différentes régions d’intérêt :

1. Lésion/Implant que l’on notera Lésion sur les figures par souci de simplicité.

2. La région symétrique de la lésion dans l’hémisphère controlatéral.

3. Le tissu péri-lésionnel qui a été obtenu par transformation morphologique avec sous-
traction d’une dilatation (élément cubique de 3 pixels de côté) et une érosion (élément
cubique de 1 pixel de côté) de la région délimitant la lésion (ou l’implant).

4. Structures anatomiques non impactées par la lésion : l’hippocampe et le thalamus tra-
cés manuellement sur 2mm (4 coupes de l’image T2w), en amont de la commissure
antérieure, en se basant sur l’atlas du cerveau de rat de Paxinos et Watson [107].

• Analyse statistique : les objectifs étant de vérifier d’une part la capacité des implants éla-
borés à supporter la procédure d’implantation et d’autre part d’évaluer la biocompatibilité
des matériaux utilisés, cette étude pilote a porté sur un animal par implant évalué (Tableau
6.1). Par conséquent, les résultats et analyses présentés dans cette section ne seront que
descriptifs. Les variations observées entre l’hémisphère ipsilatéral et controlatéral seront
évaluées par un test non-paramétrique de Wilcoxon non-apparié. L’hypothèse nulle (c’est
à dire qu’il n’existe pas de différence entre les deux mesures) est rejetée si la p− value est
inférieure à 0.0001. Ce seuil a été fixé à partir de l’acquisition effectuée sur le rat contrôle
(sans lésion, sans implant), en considérant l’hypothèse que chez un rat sain, il n’y a pas
de différence entre les deux hémisphères pour les différents paramètres étudiés (CBF, FA,
MD, RD).
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Rat B2R
(Contrôle)

B1R
(Sham)

B1N
(Avec Implant)

B2N
(Avec Implant)

B3N
(Avec Implant)

B3R
(Avec Implant)

Conditions Non lésé Lésé, sans implant Implant : PEG-DA 200 Implant : PEG-DA 500 Implant : PCL Implant : PEG-GLMA
Points

Temporels 1 fois
2, 6, 10, 14, 18, 22, et

36 semaines post-lésion
2, 6, 10 semaines

post-lésion
2, 6, 10 semaines

post-lésion
2 semaines

post-implant
2 semaines

post-implant

TABLE 6.1 – Conditions expérimentales pour les différents sujets de l’étude.

FIGURE 6.3 – Coupes coronales en T2w et cartes de MD, FA et CBF associées du
rat sham B1R, lésé sans implant. Acquisition effectuée à 2 semaines post-Lésion. En

rouge est délimité le tissu pseudo-lésé.

6.3 Résultats

Rat B1R (Lésé sans Implant)
L’injection intracérébrale de malonate a induit chez ce rat sham (lésé sans implant) une lésion

visible en hypersignal sur l’image anatomique en pondération T2 (Figure 6.2), avec une hétérogé-
néité importante au sein du tissu lésé probablement due à une diffusion inhomogène de la toxine.
À 2 semaines, le cerveau présente, en périphérie de la lésion, un tissu de signal intermédiaire en
T2w, avec une diffusivité moyenne restreinte par rapport au tissu cortical et une hyper-perfusion
localisée observée sur les cartes de CBF (Figure 6.3). Ce tissu, que l’on appellera dans cette section
"pseudo-lésion", est contourné en rouge sur la Figure 6.3.

Les cartes de CBF mettent en évidence une absence de perfusion au niveau de la lésion, en
accord avec le processus de mort du tissu engendrée par la toxine. Toutefois, la mesure de perfusion
dans la zone lésée, à 2 semaines, reste conséquente (65% par rapport à l’hémisphère controlatéral).
Cette valeur est due à une perfusion de luxe qui subsiste après la perte du tissu cérébral (Figure
6.4). Ensuite, la perfusion baisse pour atteindre des valeurs autour de 20% à 14 semaines. Le
tissu péri-lésionnel présente des valeurs de perfusion intermédiaire entre le tissu sain et la lésion
(Figure 6.4).

Le suivi temporel de la perfusion cérébrale chez le rat lésé sans implant (Figure 6.4) met aussi
en évidence une perturbation du débit dans les différentes zones étudiées en dehors du tissu lésé,
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FIGURE 6.4 – Suivi longitudinal de A) l’évolution de la perfusion cérébrale du rat
sham B1R lésé sans implant et B) les cartes de CBF associées.

en particulier au niveau du thalamus où on observe une augmentation systématique du CBF par
rapport à l’hémisphère controlatéral, avec un retour à l’équilibre observé après 36 semaines post-
lésion. En ce qui concerne l’hippocampe, les mesures de perfusion sont systématiquement infé-
rieures aux mesures dans l’hémisphère controlatéral bien que le seuil de significativité n’est pas
été toujours atteint. De plus, l’hyper-signal observé sur les cartes de perfusion et relatif au tissu
pseudo-lésé en périphérie de la lésion disparaît au cours du temps (Figure 6.4).

Les cartes de diffusion révèlent une fraction d’anisotropie très faible et une diffusivité moyenne
et radiale élevées au niveau de la lésion (Figure 6.5) en cohérence avec la nature du milieu liquide
occupant le volume lésionnel. On constate, au niveau du thalamus, une FA significativement plus
importante au niveau de l’hémisphère lésé par rapport à l’hémisphère controlatéral et cela à partir
de 6 semaines suivant l’injection de la toxine. À l’opposé, on observe une réduction faible mais
significative de la FA au niveau de l’hippocampe à partir de 14 semaines post-lésion (Figure 6.5)
et des valeurs de MD et RD significativement plus importantes.

Rat B1N (Implant en PEG-200) :
La Figure 6.6A illustre l’évolution longitudinale de l’implant facilement identifiable sur les

coupes en T2w grâce à la nature du matériau (Hydrogel). Sur ces images, l’implant est intégra-
lement apparent, ce qui permet de reconnaître nettement son architecture caractéristique d’une
construction en 3D. Un tissu pseudo-lésé est aussi visible à 24h post-implant (c’est à dire, neuf
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FIGURE 6.5 – Suivi longitudinal de l’évolution des indicateurs de diffusion du rat
sham B1R, lésé sans implant.

jours post-lésion). D’autre part, des tissus de nature singulière se développent autour de l’implant
et évoluent au cours du temps post-greffe. En premier lieu, un tissu visible en hypo-signal en T2w

est observable à partir de 4 semaines post-greffe dans la Figure 6.6A (indiqué par des flèches
bleus). L’imagerie par diffusion suggère la nature fibreuse de ce tissu. En effet, ce dernier présente
une fraction d’anisotropie très élevée visible sur la Figure 6.7. De plus, l’implant est entouré d’un
milieu avec un signal similaire à celui du cortex en pondération T2 mais qui présente une diffusi-
vité moyenne plus faible observable sur la Figure 6.7. Le suivi longitudinal et l’analyse des images
anatomiques ont révélé l’existence de bulles de gaz piégées à l’intérieur de l’implant. Ces dernières
sont visibles sur l’IRM à 8 semaines post-chirurgie et témoignent d’une activité bactérienne d’ori-
gine infectieuse (indiquée par des flèches rouges sur la Figure 6.6). Les observations réalisées à
partir de l’IRM de diffusion suggèrent un rejet de l’implant associé à la formation d’un abcès.

FIGURE 6.6 – Coupes coronales en T2w du suivi longitudinal des rats A) B1N avec
l’implant PEG-200 et B) B2N avec l’implant PEG-500. Les bulles de gaz observées
chez le rat B1N sont indiquées par des flèches rouges et le tissu infectieux autour de

l’implant est délimité par des lignes discontinues oranges.

Enfin, l’acquisition par ASL permet de noter une absence de perfusion au niveau de l’implant
et ce jusqu’à 8 semaines post-chirurgie. Nous constatons aussi la présence d’un hypersignal en
perfusion, visible à 24 heures, associé au tissu pseudo-lésé et qui s’efface au cours du temps pour
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FIGURE 6.7 – Coupes coronales en T2w et cartes de MD, FA et CBF du rat B1N lésé
avec un implant en PEG-200. Acquisition effectuée à 2, 4 et 8 semaines post-greffe

de l’implant.

laisser place à une hyperperfusion localisée autour de l’implant, et dont l’intensité diminue au
cours du temps (Figure 6.7).

Rat B2N (Implant en PEG-500) :
Présenté Figure 6.6B, le suivi longitudinal par IRM permet de visualiser in-vivo l’évolution de

l’implant PEG-500. Ce dernier est clairement visible au niveau de l’hémisphère lésé, 24 heures
après la transplantation. Cependant, il n’est pas possible de distinguer son architecture, ce qui
indique que sa structure guidante a été altérée pendant la transplantation. De plus, on constate
sur la Figure 6.6B que l’implant a été progressivement repoussé vers l’extérieur du cerveau. Cette
réaction semble avoir été causée par une dilatation ventriculaire et une hémorragie importante et
sévère consécutive à la transplantation. Cette hémorragie est visible en hypo-signal sur l’imagerie
T2w.

Rat B3N (Implant en PCL) :
La Figure 6.8 présente les résultats de l’imagerie anatomique, de perfusion et de diffusion pour

le rat B3N greffé avec un implant en PCL. Les acquisitions ont été effectuées 2 semaines après la
transplantation. On retrouve sur l’image T2w, au niveau de la lésion, un signal caractéristique lié à
la présence du matériau (polymère) avec une densité en proton très faible, qui explique le signal
faible en T2w dans certains voxels. Toutefois, d’autre voxels au niveau de l’implant présentent un
signal élevé en T2w qui témoigne d’une infiltration importante du matériau. Par ailleurs, un tissu
pseudo lésé est aussi visible en périphérie de la lésion, ce tissu présente une diffusivité restreinte
associée à la perfusion élevée que nous pouvons constater sur la Figure 6.8. La mesure par ASL
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FIGURE 6.8 – Coupes coronales en T2w et cartes de MD, FA et CBF associées du rat
B3N, lésé avec un implant en PCL. Acquisition effectuée à 2 semaines post-Implant.

n’a pas permis de mettre en évidence de perfusion au niveau de l’implant. Au niveau des cartes de
diffusion (MD et FA), l’implant présente visuellement une diffusivité moyenne élevée associée à
une fraction d’anisotropie faible par rapport à l’hémisphère sain.

FIGURE 6.9 – Coupes coronales en T2w et cartes de MD, FA et CBF associées du
rat B3R, lésé avec un implant en PEG-GLMA. Acquisition effectuée à 2 semaines

post-Implant.

Rat B3R (Implant en PEG-GLMA) :
La Figure 6.9 présente les résultats de l’imagerie anatomique, de perfusion et de diffusion pour

le rat B3N greffé avec un implant en hydrogel constitué de PEG-GLMA. De part sa teneur très
élevée en eau, l’implant présente un hypersignal en T2w. Ainsi, l’architecture 3D de la structure
est facilement identifiable sur les images anatomiques. Les trous de forme cubique de 300µm de
côté ont été élaborés afin de pouvoir accueillir les cellules neurales d’un néo-tissu reconstruit.
L’imagerie T2w permet de constater la présence de ces trous mais avec un effet de volume partiel
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FIGURE 6.10 – Résultats des acquisitions IRM en perfusion (CBF) et en diffusion
(FA, MD, et RD) évaluées au niveau de la lésion/implant, de l’hippocampe et du

thalamus.

prédominant compte tenu de la taille des voxels (137x137x500µm). De plus, cet effet est encore
plus marqué sur les cartes MD et FA obtenues par imagerie de diffusion où la taille des voxels est
de 176x176x800µm. Ainsi, on constate sur la Figure 6.9 que le matériau présente une diffusivité
moyenne élevée et une fraction d’anisotropie très faible. Par ailleurs, les trous semblent présenter
une diffusivité faiblement isotrope. Toutefois, il est difficile de distinguer le signal provenant des
trous sur les cartes de MD, où on remarque, entre le maillage de l’implant, des valeurs faibles de
diffusivité fortement contaminées par l’effet de volume partiel et des artefacts liés au mouvement
de l’animal durant l’acquisition. Enfin, on retrouve un tissu avec des propriétés de diffusivité res-
treinte et de forte anisotropie qui borde les côtés de l’implant et qui présente un hyposignal en T2w.
Ce tissu, signalé par des flèches bleues sur la Figure 6.9, présente le même profil de fibrose que
celui décrit ci-dessus.
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Concernant la mesure de CBF, il n’y a pas de perfusion visible au sein de l’implant sur l’ac-
quisition pCASL effectuée à 2 semaines post-transplantation. Toutefois, un hypersignal est présent
de manière localisé à certains endroits en périphérie de l’implant visiblement associé à un tissu
pseudo-lésé (Figure 6.9).

Enfin, la Figure 6.10 présente les résultats des quantifications de CBF, FA, MD et RD pour les
différentes régions étudiées et les rats de l’étude (à l’exception du rat B2N où l’implant PEG-500
a été repoussé vers l’extérieur du cerveau suite à une dilatation ventriculaire importante). Tout
d’abord, on constate une augmentation significative du CBF au niveau du thalamus chez tous les
sujets cérébro-lésés de l’étude par rapport à l’hémisphère controlatéral. La perfusion au niveau de
l’hippocampe est elle plus basse chez tous les animaux à l’exception du rat B3N (avec un implant
en PCL) où le débit est légèrement plus élevé.

Les rats avec les implants en PCL et en PEG-GLMA présentent des quantifications similaires
et comparables au niveau des différentes régions étudiées à l’exception de l’hippocampe. Cette
différence pourrait être expliquée par la différence de taille entre les deux implants et donc de
volume occupé dans le cerveau (Implant en PCL : 6.25mm3, en PEG-GLMA : 6.88mm3).

Les 3 matériaux (non éjectés) de l’étude chez le rongeur présentent des marqueurs de diffusion
différents comparés à ceux observés chez le rat lésé sans implant (Figure 6.10). En effet, la pré-
sence de l’implant au niveau de la lésion tend à restreindre la diffusion des molécules d’eau (MD et
RD plus faibles chez les rats greffés) et à impacter l’anisotropie de la diffusion liée à l’architecture
des motifs 3D qui constituent l’implant. Le tissu péri-lésionnel présente globalement des caracté-
ristiques intermédiaires entre le coeur de la lésion/implant par rapport à la ROI controlatérale avec
des valeurs de diffusivité moyenne (MD) globalement plus faibles chez les rats greffés (associées
à des valeurs de FA plus élevées) par rapport au rat lésé sans implant.

Au niveau du thalamus et de l’hippocampe, les résultats ne sont pas très cohérents et varient
d’un sujet à l’autre dans cette étude en raison de la variabilité des conditions expérimentales. Ce-
pendant, on remarque, chez le rat B1N (avec l’implant PEG-200), des valeurs de MD et de RD par-
ticulièrement élevées par rapport à l’hémisphère controlatéral au niveau du thalamus (Figure 6.10).
Cette différence de diffusivité révèle vraisemblablement une dégénérescence axonale au niveau du
thalamus, également observée chez le rat lésé sans implant.

De plus, on constate, chez le rat B3R (avec l’implant PEG-GLMA), une augmentation de la
FA et une diminution de la MD et la RD au niveau du thalamus et à deux semaines post-greffe de
l’implant (Figure 6.10). Ce résultat, que l’on ne retrouve pas chez les autres animaux de l’étude,
traduit une densité axonale élevée au niveau de l’hippocampe de l’hémisphère greffé induite par
une compression de la structure sous l’effet de la transplantation.

Marmouset (Implant en PDMS) :
Malgré le faible rapport signal/bruit associé à la mesure du CBF sur le marmouset dans nos

conditions d’acquisitions, un signal est visible autour et entre les implants en PDMS au niveau
du site de la lésion (Figure 6.11). Lors de cette étude, l’implant, de part sa taille et le volume
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FIGURE 6.11 – Coupes coronales de CBF chez le marmouset cérébro-lésé avec des
implants en PDMS greffés sur le site de la lésion.

qu’il occupe, contribue à la réduction du signal provenant du tissu reconstruit potentiellement
présent au niveau de l’implant. Malgré cela, le CBF dans la lésion a été estimé à 36.30± 59.1
ml/min/100g de tissu contre 39.01±32.8 ml/min/100g de tissu au niveau de la ROI controlatérale.
Afin de distinguer les voxels présentant un signal ASL significativement plus important que le bruit
intrinsèque de la méthode, un test statistique d’égalité des moyennes a été effectué entre le signal
provenant d’un même voxel pour les 50 répétitions labels et contrôles. Les voxels au sein de la
lésion vérifiant une p−value < 0.05 (Wilcoxon apparié) sont indiqués en rouge sur la Figure 6.11.
Ces voxels se situent en bordures de lésion mais aussi entre les implants.

FIGURE 6.12 – Coupe histologique avec coloration au cresyl 1de l’hémisphère lésé
avec un implant en PDMS chez le marmouset. Zoom sur le tissu environnant de l’im-
plant avec un réseau de capillaires établi visible avec présence d’hématies (les flèches
jaunes et rouges indiquent respectivement des sections transversales et radiales au tra-

vers des vaisseaux).

1. Réalisée par Lorenne Robert, Assistante-Ingénieur à ToNIC.
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6.4 Discussion

Cette étude s’inscrit dans le cadre d’un projet innovant qui vise à élaborer de nouvelles théra-
pies afin de stimuler la régénération neuronale après une atteinte focale au niveau du cortex moteur.
L’approche actuellement envisagée repose sur l’utilisation d’implants guidants, biocompatibles et
biodégradables. L’IRM, par son caractère non invasif et non ionisant, joue un rôle clé dans l’éva-
luation et le suivi de ces thérapies, notamment pour assurer leur transfert vers la recherche clinique.

Cette étude met en évidence des valeurs de perfusion très basses, mesurées par pCASL, au
niveau de la lésion par rapport à l’hémisphère opposé (-30% de CBF). Ce résultat était attendu en
raison de l’impact de la toxine entraînant une perte de substance dans le cerveau. Cependant, les
valeurs mesurées au sein de la lésion sont non-nulles. Deux raisons principales peuvent expliquer
ce résultat : le bruit intrinsèque lié à la méthode pCASL et l’effet de volume partiel induit par la
taille des voxels. En outre, une petite fraction des spins marqués trouve son chemin vers la lésion
via le réseau capillaire environnant et est susceptible de contribuer aussi au signal ASL mesuré.

Le suivi longitudinal par IRM d’un rat cérébro-lésé a été étudié jusqu’à 9 mois post-lésion.
Cela a permis d’évaluer la stabilité de la lésion localisée au niveau du cortex moteur et la survenue
d’éventuelles lésions secondaires au niveau du thalamus et de l’hippocampe. Nous avons constaté
une perfusion élevée au niveau du thalamus probablement induite par une mauvaise régulation suite
à la perte de matière au niveau de la lésion. Cette augmentation s’apparente à ce qui s’appelle une
perfusion de luxe (Luxury Perfusion), où les apports sanguins dépassent les besoins énergétiques
du tissu. Ce phénomène a été précédemment décrit dans des études cliniques chez des patients
en phase subaiguë d’un AVC ischémique et provient d’un débit sanguin supérieur aux besoins
énergétiques du tissu [36]. De plus, ce défaut de régulation a mis plus de 22 semaines à être
compensé chez le rat lésé contrôle. Cependant, on observe aussi ce phénomène de perfusion de
luxe avec des valeurs de CBF anormalement élevées, en périphérie de la lésion, au niveau du tissu
"pseudo-lésé". Nous avons utilisé cette terminologie pour désigner les zones avec un signal en T2w

intermédiaire et une MD faible. Ces résultats sont représentatifs d’un gonflement cellulaire qui
traduit une atteinte importante du tissu (oedème cytotoxique) et le déclenchement d’un processus
inflammatoire [68], potentiellement responsables des valeurs élevées de débit visibles sur les cartes
de CBF (Figure 6.3). Notons aussi que ce tissu a été observé par IRM chez les différents rongeurs
de l’étude avec les mêmes caractéristiques : un signal T2w intermédiaire, un CBF élevé et une
diffusivité restreinte.

L’étude menée sur les rats cérébro-lésés et transplantés nécessite une analyse plus approfondie
et une comparaison des observations obtenues par IRM avec une analyse histologique complète.
Ainsi, nous pourrons mieux caractériser la nature des tissus observés, ainsi que l’environnement
présent au sein des cavités des implants.

L’acquisition pCASL chez le marmouset cérébro-lésé et greffé avec des implants en PDMS a
mis en évidence un signal ASL autour et entre les implants. Compte tenu du faible RSB, la présence
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de possibles artefacts a été envisagée et/ou corrigée. Ainsi, avant la quantification du CBF (par le
modèle de Buxton [19]), les volumes labels et contrôles ont été recalés afin de supprimer tous les
artefacts liés au mouvement. L’effet des inhomogénéités du champ B0 impacterait de manière si-
milaire les acquisitions labels et contrôles. Les homogénéités possibles du champ B1 sont aussi à
exclure car les efficacités d’inversion sont comparables au niveau des carotides droite et gauche,
respectivement de 84.6± 7.2% et 83.1± 4.5%. Finalement, la présence avérée d’une perfusion
détectée par les acquisitions pCASL est attestée par l’analyse histologique du tissu présent autour
des implants. En effet, on remarque les signes d’une vascularisation (Figure 6.12 avec, en parti-
culier, la présence d’hématies et de de capillaires). Une analyse plus approfondie par marquage
immuno-fluorescent permettra de visualiser les cellules endothéliales spécifiques aux vaisseaux.

6.5 Synthèse

Cette étude a mis en évidence l’intérêt de l’IRM de perfusion pour l’étude et le suivi longitudi-
nal de l’angiogenèse qui accompagne la réparation/régénération tissulaire. En effet, la mesure du
CBF permet d’avoir une information précoce sur la viabilité du tissu, avant que ce dernier ne de-
vienne fonctionnel. De plus, l’IRM de perfusion a été combinée à l’acquisition par diffusion pour
mieux caractériser les zones altérées.

Les acquisitions effectuées chez les rats greffés, et au vue des délais d’imagerie post-implantation,
n’ont pas permis de distinguer un signal ASL au sein de l’implant. Cependant, le volume occupé
par l’implant dans la lésion, qui ne donne pas de signal en ASL, réduit fortement le signal mesuré
sur l’ensemble de la région. L’augmentation de la résolution spatiale ou du nombre de moyennage
pourrait conduire à de meilleurs résultats, mais doit rester dans une limite raisonnable compte tenu
du dépôt d’énergie élevé lié à la méthode.

En ce qui concerne la biocompatibilité des bio-implants, à l’exception du rat qui a montré
les signes d’une réaction significative à un corps étranger, l’étude ne permet pas à ce stade de
déterminer le candidat idéal en termes de réponse inflammatoire modérée et de dégradabilité. Par
conséquent, les études futures comprendront un plus grand nombre d’animaux par condition et
seront réalisées avec un suivi longitudinal plus long.

Par ailleurs, les résultats de cette étude soulignent la fiabilité de la mesure de perfusion par ASL
dans le contexte d’une lésion provoquée par l’injection d’une toxine avec une altération locale de
la barrière hémato-encéphalique. Le faible rapport signal/bruit intrinsèque de la méthode, qui re-
présente un inconvénient majeur dans la détection de valeurs de débit relativement faibles, pourrait
être compensé par l’utilisation d’une antenne réceptrice de type cryosonde plus performante.

Enfin, dans un contexte d’étude exploratoire et de faisabilité, l’examen histologique joue un
rôle majeur pour valider le bien fondé des observations obtenues par IRM et la caractérisation de
potentiels biomarqueurs. De plus, et afin de faciliter l’interprétabilité des IRM cérébrales en pré-
sence d’implant, il est important de réaliser des acquisitions préalables avec des implants fixés dans
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une solution gélifiée. Cette technique permettrait de caractériser les propriétés électromagnétiques
et la porosité des implants, en dehors du contexte chirurgical, qui pourrait causer des hémorragies
ou des déformations de la structure de l’implant lors de la greffe.



143

Chapitre 7

Conclusion générale

7.1 Conclusion

Cette thèse s’articule autour de trois thèmes principaux : plusieurs développements méthodo-
logiques autour de l’ASL, la validation du modèle de quantification simplifié du CBF en présence
d’une barrière hémato-encéphalique ouverte et enfin, l’acquisition et le traitement de données IRM
précliniques dans le cas d’un modèle préclinique d’AVC ischemique chez le rat.

Tout au long de cette étude, nous avons tenté d’analyser les différents paramètres qui in-
fluencent le RSB final des cartes de perfusion afin de les optimiser. L’étude a révélé que la séquence
pCASL avec correction des phases inter-impulsions RF [55] permet d’obtenir des estimations ro-
bustes du CBF, chez le rat, la souris, et le marmouset. Bien que la séquence n’ait pas été développée
initialement à cet effet, nous avons réussi à obtenir une estimation du temps de transit artériel chez
le rat. Cette acquisition a aussi donné lieu à l’étude de l’erreur que l’on néglige en considérant un
ATT uniforme et constant lors des acquisitions à PLD unique. Cette étude souligne la nécessité de
réaliser des mesures d’ATT à basse résolution pour chaque animal, en plus de l’acquisition unique
PLD pCASL, en particulier pour les études précliniques impliquant une atteinte possible du réseau
artériel. L’étude de l’effet du temps de marquage (LT) fait également partie de l’optimisation des
paramètres de la séquence pCASL en vue d’améliorer le RSB final. Les résultats obtenus chez le
rat sont en accord avec la littérature [19, 149]. Ce travail démontre que l’allongement du temps
de marquage présente un intérêt évident pour améliorer le RSB à bas débit sanguin, mais de fa-
çon plus limitée qu’à des débits élevés. De plus, sur la gamme des valeurs de temps de marquage
considérée, nous n’avons pas trouvé de différence significative entre les valeurs de CBF moyen
bien que le RSB spatial soit plus élevé pour les temps de marquage longs. Par ailleurs, les travaux
réalisés chez le rat sur l’effet de la synchronisation du début du marquage avec l’ECG de l’animal
n’ont pas révélé d’avantages visibles sur la stabilité temporelle du signal ASL.

L’étude de l’effet de l’hypothermie sur le débit sanguin cérébral a été réalisée pour étudier la
variabilité interindividuelle de l’estimation du CBF par pCASL dans des conditions normoxiques
et hyperoxiques chez la souris. Cette étude révèle une diminution significative du CBF liée à la
baisse de la température de l’animal. En parallèle, nous avons mesuré l’effet de la température
sur les temps de relaxation longitudinale du tissu cérébral qui intervient dans l’estimation du CBF
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et qui diminue également en hypothermie. Les acquisitions n’ont également révélé aucune diffé-
rence à 37◦C entre le CBF mesuré en hypoxie et en hyperoxie, bien qu’elle soit associée à une
fréquence cardiaque différente entre les deux conditions. Ce résultat est intéressant au regard des
études cliniques réalisées chez l’homme, qui présentent une variabilité importante et un manque
de consensus sur la conséquence de l’augmentation de la FiO2 sur le débit sanguin cérébral.

Une partie de ce travail de thèse porte sur l’exploration de l’effet de l’ouverture de la BHE par
des ultrasons combinés à l’injection de microbulles sur le flux sanguin cérébral chez le rat. Cette
étude démontre que l’ouverture de la BHE par la méthode US+MS induit une hypoperfusion tem-
poraire au niveau de l’hémisphère cible. De plus, une analyse spatio-temporelle des changements
dans l’hypoperfusion a permis d’établir certains points de similitude avec le phénomène de dépres-
sion corticale. Des résultats associés à cette étude ont été présentés dans plusieurs conférences :
en 2021 au congrès de la Société Française de Résonance Magnétique en Biologie et Médecine
(SFRMBM) ainsi qu’au congrès de la Société européenne de résonance magnétique en médecine
et en biologie (ESMRMB - European Society for Magnetic Resonance in Medicine and Biology)
et enfin, en 2022 au congrès de la Société internationale de résonance magnétique en médecine
(ISMRM - International Society for Magnetic Resonance in Medicine) [75], en plus d’un article
en cours de révision [76].

Enfin, la mesure de perfusion par pCASL réalisée sur des animaux cérébro-lésés souligne l’in-
térêt de cette méthode pour la caractérisation de l’angiogenèse qui favorise la réparation et la
régénération du tissu lésé. Dans le cadre des travaux de l’équipe iDREAM, qui sont fortement
orientés vers la recherche de thérapies innovantes pour stimuler et favoriser la récupération mo-
trice post-AVC, la séquence pCASL représente un indicateur fiable de la viabilité du tissu cérébral.
Les acquisitions réalisées, principalement exploratoires, devront être validées ultérieurement par
une analyse histologique approfondie.

7.2 Perspectives

D’un point de vue méthodologique, la séquence pCASL [55] utilisée dans le cadre de ces tra-
vaux de thèse répond parfaitement aux problématique de l’ASL à haut champ (sensibilité aux effets
d’off-résonance) et a permis d’obtenir des cartes de perfusion chez le rat, la souris et le marmou-
set. Cependant, des acquisitions supplémentaires pour l’estimation de l’ATT, avec des acquisitions
pCASL multi-PLD à basse résolution, amélioreraient la robustesse de la mesure en réduisant les
hypothèses considérées. Par ailleurs, et afin de se conformer aux recommandations du document
de consensus sur les pratiques relatives à l’utilisation de l’ASL en clinique [3], un module de lec-
ture 3D devrait être implémenté à la place de la présente lecture 2D. Cela pourrait contribuer à
améliorer le RSB sur les cartes de perfusion obtenues mais aussi, à supprimer l’effet de la durée
entre l’acquisition des différentes coupes du volume. En effet, sur les acquisitions 2D, bien que le
PLD effectif de chaque coupe soit corrigé en aval en fonction du temps inter-coupes, le RSB peut
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être très fortement impacté notamment en présence de plusieurs coupes d’imagerie. Par ailleurs,
l’étude de l’effet de l’hypothermie sur l’estimation du CBF a permis de souligner l’importance de
la mesure du T1 du tissu pour une mesure robuste du CBF par ASL. Cependant, et malgré les défis
méthodologiques importants que cela implique, nous pensons qu’il serait préférable d’effectuer
une mesure in-vivo du T1 du sang artériel. Des mesures in-vivo au niveau des carotides sont envisa-
geables [87] mais nécessitent d’être approfondies et leur effet sur la reproductibilité de la mesure
du CBF validé.

Les méthodes d’ASL présentent un intérêt croissant pour l’estimation du débit sanguin céré-
bral, qui constitue un biomarqueur majeur dans l’étude de diverses pathologies neurologiques, mais
aussi, parce qu’il représente une étape clé vers la quantification de la consommation métabolique
d’oxygène (CMRO2). La quantification de la CMRO2 à travers les méthodes d’IRM multiparamé-
trique quantitative dépendante du niveau d’oxygène dans le sang (mqBOLD) combinées à l’ASL,
est un indicateur fondamental du fonctionnement normal du cerveau. Nous pensons que la mise en
place d’un pipeline de mesure de la CMRO2 est une étape nécessaire pour une caractérisation com-
plète de la viabilité des tissus dans le modèle préclinique d’AVC ischémique. Différentes méthodes
existent pour évaluer ce paramètre par IRM, comme l’utilisation d’un agent de contraste parama-
gnétique pour l’estimation de la SO2 au niveau du tissu, afin d’obtenir une estimation locale de la
CMRO2. Cependant, les méthodes ne nécessitant pas une injection de produit de contraste sont pré-
férables, compte tenu de l’effet inconnu que cela pourrait avoir sur le cerveau, mais aussi du coût
conséquent occasionné par ces acquisitions. Plusieurs méthodes ont été développées ces dernières
années en recherche clinique, basées sur le principe de l’ASL, pour obtenir une quantification du
CBV [85], mais peu ont été testées en pratique en recherche préclinique.

Enfin, la méthode de mesure de perfusion testée et validée durant ce travail de thèse, consti-
tuera sans doute un outil intéressant dans l’étude de la régénération du tissu cérébral post-AVC.
Toutefois, une étude longitudinale portant sur un plus grand nombre d’animaux et une analyse
histologique à différents stades de l’étude mériteraient d’être réalisées. De plus, une association
de la mesure ASL avec des acquisitions IRMf d’activation ciblant le déficit moteur induit par la
lésion serait très pertinente pour mettre en évidence la fonctionnalité du tissu régénéré. L’ASL et
l’IRMf, combinées à des études comportementales, devraient permettre de caractériser pleinement
le processus de récupération motrice dans le modèle préclinique d’AVC ischémique chez le rat
provoqué par l’injection intracérébrale de malonate.
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Résumé

Le marquage de spin artériel (ASL) est une technique d’imagerie par résonance magnétique qui permet

de mesurer de manière non invasive la perfusion dans le cerveau et d’autres organes du corps. Des résultats

prometteurs issus de la recherche clinique et préclinique ont démontré l’utilité de l’ASL dans le diagnostic

et le suivi des accidents vasculaires cérébraux, des tumeurs, ou encore de certaines pathologies neurodégé-

nératives. C’est dans ce cadre que s’inscrivent les travaux de cette thèse. En premier lieu, l’implémentation,

le test et la validation de la séquence pseudo-continuous ASL (pCASL) sur une IRM préclinique 7T ont été

effectués. La méthode a ensuite été utilisée pour étudier les changements de perfusion cérébrale en cas d’hy-

pothermie, qui montre une diminution de la perfusion sur le modèle de la souris de 7.5%/C◦ en normoxie

et 4.8%/C◦ en hyperoxie normobare au niveau du cortex. Une seconde étude a été menée sur l’estimation

du débit sanguin cérébral (CBF) lors de l’ouverture de la barrière hémato-encéphalique (BHE) par ultrasons

combinés à l’injection de microbulles. Une hypoperfusion temporaire dans l’hémisphère ciblé a été consta-

tée, elle résulte du stress mécanique induit par l’expansion des microbulles lors de la sonication. Cette étude

valide la fiabilité de la mesure du CBF par ASL dans le cas d’une BHE endommagée. Enfin, une dernière

étude a été consacrée à la mesure de la perfusion en présence d’une lésion cérébrale afin d’étudier les pro-

cessus de néo-angiogenèse nécessaires au maintien de l’intégrité des tissus post-lésion. Les résultats obtenus

sont encourageants dans la perspective d’identifier un biomarqueur in-vivo de la régénération cérébrale. Ces

travaux renforcent la validité de la séquence pCASL pour déterminer de manière fiable et reproductible le

débit sanguin cérébral chez le petit animal.

Abstract

Arterial spin labeling (ASL) is a magnetic resonance imaging method that measures perfusion in the

brain and other organs of the body, in a non-invasive way. Promising results from clinical and preclinical

research have demonstrated the benefits of ASL in the diagnosis and monitoring of stroke, tumors, and

several neurodegenerative diseases. This thesis’s work fits within this framework. First, attention was paid

to the implementation, testing and validation of the pCASL sequence on a preclinical 7T MRI. This method

has then been used to study the changes in cerebral blood flow (CBF) during hypothermia, resulting in a

decrease in perfusion of 7.5%/C° in normoxia and 4.8%/C° in normobaric hyperoxia in the mouse model.

Afterwards, a second study was conducted for the estimation of CBF by ASL during the blood-brain barrier

(BBB) opening by ultrasound combined with microbubble injection. A temporary hypoperfusion has been

identified in the targeted hemisphere, it occurs after the mechanical stress induced by microbubble expansion

during sonication. This study highlights the reliability of CBF measurement by ASL in case of a damaged

BBB. Finally, a last study was dedicated to the measurement of perfusion under brain injury conditions. It

has enabled the neo-angiogenesis processes necessary to maintain the integrity of post-injured tissues to be

characterized. The obtained findings are encouraging in the perspective of identifying an in-vivo biomarker

of brain tissue regeneration. Thus, the validity of the pCASL sequence is strengthened to ensure a reliable

and reproducible measurement of cerebral blood flow in small animals.


