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INTRODUCTION GENERALE 

Le cerveau est un organe complexe avec un métabolisme énergétique qui lui est propre, à 

propos duquel de nombreuses controverses subsistent (Bélanger et al. 2011; Fox 2012; Bak 

et Walls 2018; Barros et Weber 2018; Schurr 2018; Bordone et al. 2019). 

Le métabolisme énergétique cellulaire est essentiel pour que la cellule exerce ses fonctions 

demandeuses en énergie. Pour répondre à leurs besoins énergétiques, les cellules 

produisent des molécules d’adénosine triphosphate (ATP) à partir du processus de glycolyse, 

qui peut se poursuivre dans leurs mitochondries avec un second processus de respiration 

cellulaire. Ainsi les cellules doivent être alimentées en glucose et en oxygène pour répondre 

à leurs besoins énergétiques.  

Le cerveau, bien qu’il représente 2 % du poids du corps, est l’organe le plus énergivore et le 

principal consommateur de glucose (environ 20 % de l’énergie dérivée du glucose dans le 

corps est consommée dans le cerveau (Mergenthaler et al. 2013)). Ce substrat énergétique, 

ainsi que l’oxygène, sont approvisionnés aux tissus par le sang. Le cerveau est par 

conséquent très vascularisé.  

La glycolyse permet la production de 2 molécules d’ATP tandis qu’à la fin du processus de 

respiration cellulaire, 36 molécules d’ATP sont produites. Malgré l’efficacité de la respiration 

cellulaire pour produire de l’énergie, les cellules cérébrales pourraient utiliser 

préférentiellement la glycolyse lors d’une activité présentant un besoin énergétique 

important (Fox et al. 1988; Madsen et al. 1995; Schurr 2018). 

Pour étudier ce phénomène, il est possible de mesurer CMRglc (en anglais, Cerebral metabolic 

Rate of Glucose) qui est un indicateur du taux de glucose consommé dans le cerveau, 

directement lié à l’activité de l’hexokinase, et de mesurer CMRO2 (en anglais, Cerebral 

metabolic Rate of Oxygen) qui est un indicateur du taux d’O2 consommé dans le cerveau, 

donc du taux de respiration cellulaire. Il est aussi possible de mesurer le flux sanguin cérébral 

appelé CBF (en anglais, Cerebral Blood Flow). Ainsi, dans la littérature, les travaux de Hyder 

et al. ont mesuré ces paramètres et rapportent un couplage entre l’augmentation de CMRO2, 

l’augmentation de CMRglc et l’augmentation de CBF, en réponse à une activité cérébrale 

(Hyder et al. 1996, 2001). A l’inverse, le groupe de Fox et al. sont en faveur d’un découplage 
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entre CMRglc et CMRO2 et un couplage entre CMRglc et CBF, lors d’une activité cérébrale (Fox 

et al. 1988; Fox 2012). Ce second point de vue est d’ailleurs soutenu par les travaux de Mintun 

et al. (Mintun et al. 2001), qui suggèrent pendant une activation cérébrale, que 

l’augmentation importante de CBF serait régulée par d’autres facteurs que les besoins locaux 

en oxygène. En effet, sans apport d’O2 à partir de CBF, le niveau d’oxygène tissulaire serait 

en excès par rapport au besoin. Au contraire, CBF et CMRglc seraient étroitement liés car le 

débit sanguin est crucial dans l’apport de glucose, la principale source d’énergie pour les 

cellules, au tissus cérébral pour répondre aux besoins énergétiques en réponse à une 

activation. Pour se rapprocher d’un consensus, d’autres études ont tenté de mesurer ces 

paramètres pendant une activation cérébrale. Ainsi, des variations de CMRO2 ont été 

mesurées chez l’homme (+ 5 %) à partir de la Tomographie par Emission de Positons (TEP) 

à l’oxygène-15 (15O) en réponse à une stimulation visuelle (Fox et al. 1988), chez le rat (+ 200 

% (Hyder et al. 1996) et + 15 % (Sonnay et al. 2016)) à partir de la spectroscopie du carbone-

13 (13C) en réponse à une stimulation électrique des pattes antérieures ou encore chez le 

chat (+ 32 %) à partir de la spectroscopie de l’oxygène 17 (17O) en réponse à une stimulation 

visuelle (Zhu et al. 2009). Etant donné la variabilité de ces mesures, une question subsiste : 

A quel point le métabolisme oxydatif est-il recruté lors d’une activation cérébrale ? 

Pour apporter des éléments de réponse, nous souhaitons compléter la littérature en 

implémentant la méthode d’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) du 17O, qui à ce jour 

a uniquement été utilisée pour mesurer une activation visuelle chez le chat (Zhu et al. 2009). 

Cette méthode de mesure présente de nombreux avantages par rapport aux autres 

techniques proposées dans la littérature, pour cartographier CMRO2 dans le cerveau du rat 

lors d’une activation cérébrale. En effet, l’IRM du 17O permet une mesure directe et 

quantitative de CMRO2 en moins d’1 h à partir du signal de l’H2O marquée en 17O lors d’une 

expérience d’inhalation de gaz enrichi en 17O. Avec cette méthode, il n’y a pas de limites 

intrinsèques à la résolution spatiale à condition d’avoir de bonnes conditions de signal sur 

bruit (SNR, en anglais Signal to Noise Ratio). Contrairement aux autres techniques cette 

méthode ne nécessite pas beaucoup de corrections.  

Pour atteindre cet objectif, nous avons dans un premier temps effectué des simulations pour 

faire un choix entre deux modèles, proposés dans la littérature, pour la mise en équation des 

variations du signal de l’H2
17O et le calcul de CMRO2 : le modèle 3-phases (Atkinson et 
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Thulborn 2010) et le modèle linéaire, restreint à la période d’inhalation (Zhu et al. 2002), qui 

est une version simplifiée du modèle d’Atkinson et Thulborn. Ce travail de simulation a aussi 

permis d’étudier l’effet de certains paramètres tels que le temps de circulation du sang et le 

SNR sur la détermination de CMRO2 (Chapitre 3). Dans un second temps, le protocole 

d’acquisition pour la mesure de CMRO2 à partir de l’IRM du 17O a été établi. Cela a consisté 

à 1) caractériser les effets de notre protocole d’anesthésie sur la physiologie de l’animal, qui 

peut impacter la quantification de CMRO2, 2) développer un système de distribution de gaz 

enrichi en 17O et un protocole d’administration des gaz pendant les expériences d’inhalation 

et de choisir une antenne radiofréquence (RF) à la fréquence de l’17O qui permet d’obtenir 

un bon volume de détection dans le cerveau du rat. Enfin, 3) une séquence adaptée à la 

détection du signal de l’H2
17O a été choisie (Chapitre 4). Grâce à ces développements et à 

l’établissement d’un protocole d’électrostimulation, des mesures de CMRO2 ont pu être 

faites dans le cortex somatosensoriel activé par une électrostimulation des pattes antérieures 

et postérieures du rat (Chapitre 5). Enfin, une étude complémentaire a été effectuée chez la 

souris à 9,4 T avec une cryosonde à la fréquence de l’17O pour étudier le gain en SNR que 

peut fournir une antenne refroidie, dans le but de cartographier CMRO2 avec une meilleure 

résolution spatiale (Chapitre 6). 

Ce manuscrit de thèse s’organise en six chapitres. Les chapitres 1 et 2 sont des chapitres 

introductifs décrivant le métabolisme énergétique cérébral et les techniques d’imageries du 

métabolisme oxydatif. Le chapitre 3 introduit les modèles proposés pour décrire les 

variations du signal de l’H2
17O et présente un travail original de simulation montrant 

l’importance du SNR des données acquises et du temps de circulation du sang sur la 

détermination de CMRO2. Le chapitre 4 s’articule autour de la mise au point d’un protocole 

expérimental pour mesurer CMRO2 au repos avec l’IRM-17O. Le chapitre 5 présente ensuite 

le développement d’un protocole d’électrostimulation et les résultats des premières mesures 

fonctionnelles de CMRO2 par IRM-17O dans le cortex somatosensoriel. Enfin, le chapitre 6 

présente une comparaison chez la souris entre des acquisitions avec une antenne RF 

« chaude » à 11,7 T et des acquisitions préliminaires avec une antenne cryo-refroidie à 9,7 T 

pour évaluer le gain en SNR apporté par cette technologie dans l’objectif d’augmenter la 

résolution spatiale des cartographies de CMRO2. 
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 : METABOLISME ENERGETIQUE CEREBRAL 

1 LA PRODUCTION D’ATP PAR LA CELLULE 

La molécule d’ATP est constituée d’adénine liée à trois groupements phosphate par 

l’intermédiaire d’un ribose (aldopentose, ose constitué de cinq éléments carbones ainsi que 

d’une fonction aldéhyde). L’hydrolyse d’une liaison entre deux groupements phosphate de 

l’ATP produit un phosphate inorganique (Pi) et une molécule d’adénosine di-phosphate 

(ADP) et permet, in vivo, de libérer une énergie d’environ 60 kJ par mole d’ATP (14,7 kcal.mol-

1) (Erecińska et Silver 1989).  

L’ATP occupe une place centrale dans le métabolisme et la signalétique cellulaire. Son 

implication dans le stockage et le transport d’énergie la rend essentielle à une multitude de 

processus cellulaires consommateurs d’énergie. Par exemple, la molécule d’ATP est recrutée 

pour la division cellulaire, la réplication de l’acide désoxyribonucléique (ADN), la fabrication 

de protéines, la transcription et la traduction de gènes.  

Le cerveau est l’organe du corps le plus demandeur en énergie. Selon la littérature, 75 à 80 

% de l’énergie produite serait consommée par des processus neuronaux (le reste serait utilisé 

par les cellules gliales), notamment par l’activité des pompes ioniques qui rétablissent le 

gradient électrochimique afin de maintenir les potentiels membranaires face à la génération 

constante de potentiels d’action et de potentiels synaptiques. La majorité de l’énergie 

utilisée par les neurones serait d’ailleurs consommée au niveau des synapses (Harris et al. 

2012; Magistretti et Allaman 2015; Rajendran et al. 2016).     

L’ATP nécessaire aux divers processus cellulaires demandeurs en énergie n’est pas stocké en 

grande quantité dans les cellules et a besoin d’être synthétisé localement par un processus 

complexe qui se décompose en plusieurs étapes : ❶ glycolyse et ❷ respiration cellulaire 

qui sont décrites ci-dessous.   

1.1 La glycolyse 

La glycolyse constitue la première étape de la production d’ATP. Il s’agit d’un processus de 

décomposition du glucose qui se déroule en 10 étapes dans le cytosol des cellules afin de 
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cataboliser du pyruvate et de produire deux molécules d’ATP à partir d’une molécule de 

glucose (Rigoulet et al. 2020)(Figure 1).  

On peut scinder le processus de glycolyse en deux phases. Les cinq premières étapes 

constituent la première phase de la glycolyse qui se caractérise par un besoin en énergie, 

sous la forme de deux molécules d’ATP par molécule de glucose. Les cinq étapes suivantes 

constituent la deuxième phase de la glycolyse qui se caractérise par une libération d’énergie, 

en produisant quatre molécules d’ATP. 

❶ Phosphorylation d’une molécule de glucose en glucose-6-phosphate (G6P) à partir 

d’une molécule d’ATP. Cette réaction est catalysée par une enzyme intitulée hexokinase 

(HK) qui nécessite la présence d’un cation de magnésium (Mg2+) en tant que coenzyme 

(i.e. permet l’activation de la fonction catalytique de l’enzyme auquel il est associé (Faurie 

2023)). 

❷ Réarrangement de G6P en fructose 6-phosphate (F6P) avec l’aide d’une enzyme intitulée 

glucose-6-phosphate isomérase (GPI) (réaction d’isomérisation). 

❸ Phosphorylation de F6P en une molécule de fructose-1,6-bisphosphate (F1,6BP) à l’aide 

d’une molécule d’ATP. Le phosphofructokinase (PFK) sert de catalyseur à la réaction et 

un cation de magnésium (Mg2+) sert de coenzyme. 

❹ Clivage du F6P, à l’aide de l’enzyme Aldolase, en deux molécules à 3 carbones, isomères 

l’une de l’autre, le dihydroxyacétone phosphate (DHAP) et le GAP.  

❺ Seul le GAP est dégradé dans la suite du processus de glyolyse. L’enzyme triose 

phosphate isomérase (TPI) permet de convertir le DHAP en GAP. 

A partir de cette étape, la seconde phase de la glycolyse prend place : 

❻ Oxydation de GAP par le coenzyme nicotinamide adénine dinucléotide (NAD+) puis 

phosphorylation de la molécule à l’aide d’un groupement phosphate. Le Glyceraldéhyde-

3-phosphate déshydrogénase (GAPDH) est l’enzyme qui catalyse cette réaction à l’issue 

de laquelle NAD devient NADH en récupérant un hydrogène de GAP qui devient du 1,3-

bisphoglycérate (1,3BPG) et un proton H+ est libéré avec la création d’une liaison double. 
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❼ Le Phosphoglycérate kinase (PGK) transfère un groupement phosphate depuis le 1,3BPG 

à un ADP pour former de l’ATP et une molécule de 3-phosphoglycérate (3PG). 

❽ L’enzyme phosphoglycérate mutase (PGM) relocalise le groupement phosphate du 3GP 

formant ainsi du 2-phosphoglycérate (2PG). 

❾ L’énolase (enzyme) retire une molécule d’H2O du 2PG pour donner du 

phosphoénolpyruvate (PEP). 

❿ Le pyruvate kinase (PK) transfère un phosphore depuis le PEP vers l’ADP pour former du 

pyruvate et de l’ATP. 

 

Figure 1 Représentation schématique des différentes étapes de la glycolyse (adapté de 

«Glycolysis » de Biorender.com (2023))  

https://www.biorender.com/
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L’équation bilan de la glycolyse est la suivante : 

 

En résumé, les étapes 1 à 3 de la glycolyse consomment 2 molécules d’ATP et les étapes 7 à 

10 en produisent 4, le nombre de molécules d’ATP net produit est donc de 2 ATP. Au côté 

de ces deux molécules d’ATP, deux NADH et deux molécules de pyruvate sont produites.  

Plusieurs voies de dégradation du pyruvate existent et la régulation de leur utilisation peut 

varier en fonction des conditions physiologiques et des tissus (disponibilité en oxygène, 

activités enzymatiques). Le pyruvate peut former du lactate (Figure 2) sous l’action de la 

lactate déshydrogénase (LDH). Cette réaction ne requiert pas d’oxygène.  

 

Figure 2 Réaction de conversion du pyruvate en lactate, catalysée par l’enzyme lactate 

déshydrogénase (LDH). (Figure créée à partir de BioRender.com)  

En présence d’oxygène, le processus de dégradation du pyruvate peut se poursuivre avec sa 

décarboxylation oxydative pour former de l’acétyl-CoA dont l’oxydation se poursuit par le 

cycle de Krebs (Chapitre 1  Partie1.2 ) et par la phosphorylation oxydative (Chapitre 1  Partie 

1.3 ).  

https://biorender.com/
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1.2 Le cycle de Krebs 

Le cycle de Krebs se compose de huit réactions enzymatiques organisées en cycle dont le 

premier substrat est l’acétyle coenzyme A (acétyl-CoA) obtenu par la décarboxylation du 

pyruvate issu de la glycolyse (Figure 3). 

 

Figure 3 Réaction de décarboxylation du pyruvate. (Figure créée avec BioRender.com.) 

Le cycle de Krebs se décrit en huit étapes, décrites ci-dessous (Figure 4).  

❶ Synthèse du Citrate à partir de la réaction entre l’Acétyl-CoA et l’Oxalo-acétate.  

 

❷ Isomérisation du Citrate en Isocitrate (réaction de déshydratation suivie d’une réaction 

d’hydratation). 

 

❸ L’Isocitrate est oxydé en Oxalosuccinate avec la réduction du NAD+ en NADH, sa forme 

réduite. Puis l’Oxalosuccinate est décarboxylé en -Cétoglutarate et produit une 

molécule de CO2. 

 

❹ L’-Cétoglutarate subit une décarboxylation oxydative et produit le Succinyl-CoA et un 

CO2 en utilisant le CoA issu de l’étape 1 et la réduction de NAD+ en NADH. 

 

❺ Le Succinyl-CoA libère le CoA pour produire du Succinate. Cette réaction génère de 

l’énergie qui permet de produire une molécule d’ATP à partir d’un ADP et d’un Pi. 

 

❻ Le Succinate est oxydé en Fumarate à l’aide de flavine adénine dinucléotide (FAD) qui 

https://biorender.com/
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est réduite en FADH2. 

 

❼ Hydratation du Fumarate en Malate (consomme un H2O). 

 

❽ Oxydation du Malate en Oxalo-acétate à l’aide de la réduction d’un NAD en NADH. 

 

L’Oxalo-acétate peut ensuite être utilisé dans un nouveau cycle. 

 

 

Figure 4 Les huit étapes du cycle de Krebs. (Figure adaptée de « Krebs cycle » de 

BioRender.com (2023).)  

L’équation bilan du cycle de Krebs est la suivante (en prenant la décarboxylation du pyruvate 

en compte) :  

https://biorender.com/
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1.3 La phosphorylation oxydative 

La phosphorylation oxydative a lieu dans la membrane interne des mitochondries. Cette 

membrane joue le rôle de barrière et permet le maintien d’un gradient de concentration 

entre l’espace intermembranaire, riche en protons, et la matrice mitochondriale, pauvre en 

protons.  

La membrane des mitochondries se compose de cinq types de complexes protéiques (Figure 

5). Les complexes I, III et IV pompent directement des protons depuis la matrice vers l’espace 

intermembranaire, permettant ainsi de maintenir le gradient de protons à travers la 

membrane.  

 

Figure 5 Représentation des complexes mitochondriaux et de leurs fonctions. (Figure 

créée à partir BioRender.com.) 

Les complexes numérotés de I à IV forment une chaîne de transport d’électrons aussi 

appelée chaîne respiratoire qui catalyse l’oxydation de coenzymes réduites qui sont 

notamment produites par le cycle de Krebs. 

• Le complexe I, aussi connu sous le nom de NADH déshydrogénase, issu du cycle de 

https://biorender.com/
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Krebs, réceptionne deux électrons à partir de l’oxydation du 

NADH (𝑁𝐴𝐷𝐻 → 𝑁𝐴𝐷+  +  𝐻+ +  2𝑒−) et les transmet à des centres d’oxydoréduction 

organisés en chaîne, présents au sein du complexe. Cette réduction utilise une 

molécule d’oxygène pour accepter un électron. Une petite quantité d’énergie est 

libérée à chaque fois qu’un électron passe d’un centre à l’autre et cette énergie est 

utilisée par le complexe I pour pomper des protons depuis la matrice vers l’espace 

intermembranaire. Le dernier centre d’oxydoréduction, réceptionnant les électrons, 

donne deux électrons à l’ubiquinone, aussi appelé coenzyme Q10 (CoQ10) (Bandara et 

al. 2021). 

 

𝑁𝐴𝐷𝐻 + 𝐶𝑜𝑄10 +𝐻𝑚𝑎𝑡𝑟𝑖𝑐𝑒𝑙
+ → 𝑁𝐴𝐷+ + 𝑄10𝐻2 + 4𝐻𝑖𝑛𝑡𝑒𝑟𝑚𝑒𝑚𝑏𝑟𝑎𝑛𝑎𝑖𝑟𝑒

+  

 

• Le complexe II, aussi connu sous le nom de succinate déshydrogénase, ne contribue 

pas directement au maintien du gradient de concentration. Il catalyse l’oxydation du 

succinate en fumarate qui fournit l’énergie nécessaire à la réduction du FAD (Flavine 

Adénine Dinucléotide) en FADH2. Cette réduction utilise une molécule d’oxygène 

pour accepter un électron. Puis, FADH2 transfert des électrons à des centres 

d’oxydoréductions situés au sein du complexe II. Le dernier centre d’oxydoréduction 

de la chaîne donne ensuite ces électrons au CoQ10 (Moog et Favier 2022).  

𝑆𝑢𝑐𝑐𝑖𝑛𝑎𝑡𝑒 + 𝐶𝑜𝑄10 → 𝐹𝑢𝑚𝑎𝑟𝑎𝑡𝑒 + 𝑄10𝐻2 

 

• CoQ10 transmet ensuite ces deux électrons provenant du complexe I ou II au complexe 

III. L’un des électrons peut être recyclé par le complexe III plus tard, pendant que 

l’autre électron est acheminé au complexe IV par la protéine cytochrome C. 

 

• La chaîne de transport d’électrons se termine au sein du complexe IV. Le cytochrome 

C transfert des électrons un à un au complexe IV où une série de réactions, nécessitant 

quatre électrons, convertit une molécule d’oxygène en deux molécules d’eau. Huit 

protons en tout sont extraits de la matrice, quatre sont utilisés pour produire les 

molécules d’eau et les quatre autres intègrent l’espace intermembranaire où ils 

peuvent contribuer à la phosphorylation oxydative en réintégrant la matrice via le 

complexe V, l’ATP synthase. Si l’on prive la chaîne respiratoire d’oxygène, celle-ci 
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s’arrête de fonctionner et la synthèse d’ATP n’a pas lieu. Donc, le bon fonctionnement 

de la chaine respiratoire est directement tributaire d’un accès approprié à l’oxygène.  

 

• L’ATP synthase F1FO (ou complex V), F1 (pour ‘Fraction 1’) faisant référence à la partie 

du complexe au contact de la matrice mitochondriale, FO (pour ‘Fraction 

Olygomycine’) correspondant à la partie du complexe intégrée à la membrane, 

fonctionne grâce au gradient de protons, décrit précédemment. En effet, le flux de 

protons traversant le complexe via son canal protonique met en rotation FO qui, telle 

une turbine, génère l’énergie nécessaire à la synthèse de l’ATP par le complexe F1 

(Ahmad et al. 2023) (Figure 6). 

 

Figure 6 Représentation schématique du complexe ATP synthase traversé par un flux 

protonique (flèche montante noire) qui, en induisant la rotation (flèche blanche) de la fraction 

FO génère l’énergie nécessaire à la production d’ATP. (Figure créée avec BioRender.com.) 

Une molécule de NADH donnée à la chaîne respiratoire génère un gradient de protons 

https://biorender.com/
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suffisamment important pour synthétiser 3 molécules d’ATP. En effet, pour une molécule de 

NADH, les complexes I, III et IV pompent chacun un proton de la matrice vers l’espace 

extracellulaire, ils réintègrent ensuite la matrice via le complexe V qui synthétise un ATP par 

proton. Une molécule de FADH2 donne approximativement deux ATP, car FADH2 est utilisé 

à partir du complexe II et active seulement les pompes à protons des complexes III et IV 

(Whitehouse et Moore 2013; Kühlbrandt 2015; Martínez-Reyes et Chandel 2020).  

1.4 Bilan énergétique complet 

Dans le cytosol, la glycolyse synthétise 2 ATP, 2 NADH et 2 pyruvates. La conversion du 

pyruvate en Acétyl-CoA produit 2 NADH. Au sein des mitochondries, le cycle de Krebs 

produit 6 NADH, 2 FADH2, 2 CO2 et 2 ATP. Pour finir, la chaîne respiratoire consomme 6 O2 

et produit 6 H2O ainsi que 32 ATP grâce aux 8 NADH, 2 Q10H2 et 2 FADH2 précédemment 

fournis :  

(8 NADHmatriciel x 3 ATP) + (2 Q10H2 x 2 ATP) + (2 FADH2 x 2 ATP) = 32 ATP.  

Au total, 32 molécules d’ATP sont produites lorsque la respiration mitochondriale est mise 

en jeu (2 ATPGlycolyse + 2 ATPKrebs + 32 ATPChaîne-respiratoire).  

Ce bilan énergétique s’applique aux cellules cérébrales (Figure 7)  

On remarque que la production d’ATP est bien plus efficace lorsque le processus de 

respiration cellulaire est utilisé. Cependant, en présence d’oxygène, il a été constaté que la 

phosphorylation oxydative n’est pas systématiquement empruntée. Ce phénomène a été 

découvert par Otto Warburg dans les cellules cancéreuses où la production de lactate, qui 

soutient notamment l’angiogenèse et donc la croissance tumorale, augmente au détriment 

de la phosphorylation oxydative (Végran et al. 2011; San-Millán et Brooks 2017). Cette 

découverte ne se limite cependant pas aux cellules cancéreuses. Par exemple, l'activité 

neuronale entraîne une augmentation de la glycolyse, accompagnée d'une augmentation 

plus faible de la consommation en oxygène ce qui suggère une dissociation entre les deux 

processus lors d'une demande énergétique aiguë, alors que le métabolisme oxydatif fournit 

la majorité de l’ATP (Yellen 2018). Ce point sera abordé dans la partie 3 de ce chapitre.  
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Figure 7 Représentation schématique du métabolisme énergétique cérébral, avec CMRO2 

le taux de consommation en oxygène cérébral et CMRglc le taux de consommation en glucose 

cérébral. (Figure créée à partir de BioRender.com.) 

https://biorender.com/
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2 COMPOSITION ET FONCTIONNEMENT DU SYSTEME NERVEUX CENTRAL  

2.1 Description cellulaire du SNC 

 

Figure 8 Représentation schématique de l’organisation cellulaire et vasculaire du SNC. 

Le système nerveux central (SNC) renferme une multitude de réseaux constitués de milliards 

de neurones. Leurs axones sont protégés par la gaine de myéline, constituée 

d’oligodendrocytes qui font partie de la famille des cellules gliales avec les astrocytes et la 

microglie (Figure 8). Les cellules gliales possèdent des fonctions structurelles et 

métaboliques importantes au sein du SCN et sont présentes dans notre cerveau en quantité 

non négligeable. Par exemple dans la littérature, un ratio glie-neurone moyen de 3 est estimé 

dans le cerveau humain (en incluant la substance blanche) (Azevedo et al. 2009). Hormis 

quelques exceptions, des études publiées rapportent dans les différentes régions du cerveau 

une majorité d’oligodendrocytes (45-75 % des cellules gliales), suivis par les astrocytes (19-

40 %), tandis que la microglie contribue à hauteur de 10 % (Bartheld et al. 2016) .  
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Les neurones et les cellules gliales fonctionnent indépendamment ou de façon 

complémentaire. Par conséquent, le comportement métabolique de chacun de ces types 

cellulaires est différent. On trouve dans la littérature de nombreux articles qui caractérisent 

le comportement neuronal et astrocytaire tandis que les autres cellules gliales, comme la 

microglie, restent encore mal connues. En effet, les cellules microgliales sont reconnues 

comme les cellules immunitaires du SNC grâce à leurs capacités phagocytaires (Kreutzberg 

1996) mais elles occuperaient d’autres fonctions importantes comme celle de maintenir 

l’homéostasie du cerveau (Arnoux 2014). En ce qui concerne les oligodendrocytes, ils 

forment avec les cellules de Schwann, la gaine de myéline qui entoure les axones. Ils 

contribuent notamment à augmenter la vitesse et l’efficacité de la transmission des signaux 

neuronaux et sont essentiels au fonctionnement et à la survie des neurones (Skoff et 

Benjamins 2014).  

2.2 Description vasculaire du SNC 

Le système vasculaire cérébral est constitué d'un réseau dense d'artères, de capillaires et de 

veines, qui sont principalement alimentés en sang par deux artères carotides et deux artères 

vertébrales faisant le lien avec le reste du corps (Agarwal et Carare 2021). Selon une analyse 

quantitative de Kirst et al. (Kirst et al. 2020), la longueur totale du réseau vasculaire cérébral 

serait de 144 ± 2m par hémisphère, mais sa répartition n’est pas homogène.  

Les vaisseaux sanguins du cerveau sont organisés de manière hiérarchique, les grandes 

artères se ramifiant en artérioles plus petites, qui se ramifient à leur tour en capillaires qui 

constituent les plus petits vaisseaux sanguins et assurent l'apport d'oxygène et de 

nutriments, tel que le glucose, au tissu cérébral. Les veines récupèrent ensuite le sang 

désoxygéné et le ramènent au cœur. Cette organisation complexe est cruciale pour 

maintenir un flux sanguin adéquat et fournir des nutriments aux cellules cérébrales (Agarwal 

et Carare 2021). 

2.3 Fonction et métabolisme neuronal 

Les neurones sont des cellules nerveuses qui transmettent et traitent des informations à 

partir de signaux électriques. Ils participent à des fonctions cognitives et sensorielles, ainsi 

qu’au maintien de gradients ioniques (Shulman et al. 2004; Bélanger et al. 2011). Ces 
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fonctions sont à l’origine d’un besoin en énergie significativement plus important pour les 

neurones que pour les cellules gliales. En effet, l’activité neuronale consommerait 

approximativement 80 à 95 % de l’énergie dans le SNC et les cellules gliales seulement 5 à 

20 % (Pellerin 2005).  

Le métabolisme neuronal désigne les processus par lesquels les neurones génèrent et 

utilisent de l'énergie pour remplir leurs fonctions. Leur principale source d’énergie est le 

glucose, qu’ils récupèrent majoritairement à partir du milieu extracellulaire par 

l’intermédiaire d’un transporteur appelé GLUT3. L’expression et l’activité de ce transporteur 

peut être influencée par divers facteurs comme l’activité synaptique et l’expression 

d’hormones comme l’insuline (Peng et al. 2021). En plus du glucose, les neurones peuvent 

aussi recruter d’autres substrats énergétiques, depuis l’espace extracellulaire, comme le 

lactate, formé à partir de la glycolyse, ou les corps cétoniques (en anglais, Ketone bodies). 

Ces derniers sont des molécules produites par le foie pendant des périodes de jeûne ou de 

faible consommation d’hydrates de carbone. Ces deux types de molécules sont absorbés par 

les neurones par l’intermédiaire d’un transporteur monocarboxylate (MCT) appelé MCT2 

pour ensuite être convertis en la molécule d’acétyle-CoA qui est impliquée dans la première 

étape du cycle de Krebs (López-Ojeda et Hurley 2023). 

En accord avec leurs besoins en énergie, les neurones utilisent beaucoup le métabolisme 

oxydatif (plus efficace que la glycolyse seule pour produire de l’ATP) par rapport aux cellules 

gliales (Lebon et al. 2002; Itoh et al. 2003; Bouzier-Sore et al. 2006; Boumezbeur et al. 2010) 

et choisiraient même préférentiellement le lactate au glucose en tant que substrat 

énergétique quand ils sont tous deux présents (Itoh et al. 2003; Bouzier-Sore et al. 2006; 

Bélanger et al. 2011), même si ce point reste controversé (Díaz-García et al. 2017; Bak et 

Walls 2018; Yellen 2018). 

2.4 Fonction et métabolisme astrocytaire 

Les astrocytes occupent des fonctions essentielles au niveau structurel, synaptique, 

métabolique, vasculaire et homéostatique (ions et neurotransmetteurs). Ils doivent leur nom 

à leur forme d’étoile caractérisée par des prolongements de natures différentes servant 

notamment de support aux structures cérébrales. Certains de ces prolongements se 

terminent sous forme de pieds astrocytaires qui enveloppent la surface des capillaires 
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sanguins et participent ainsi au maintien de la barrière hémato-encéphalique (BHE) (Figure 

8) (Sofroniew et Vinters 2010; Cabezas et al. 2014). Au-delà de leur rôle structurel, les pieds 

astrocytaires expriment des protéines à leur surface telles que l’aquaporine-4 (AQP4), 

contribuant à rendre perméable aux molécules d’eau la membrane qu’elle occupe. Les 

astrocytes présentent aussi des prolongements synaptiques qui viennent au contact des 

terminaisons neuronales pré- et postsynaptiques pour former des synapses tripartites 

(Pellerin 2018). Ces prolongements expriment des canaux ioniques et divers récepteurs et 

transporteurs, notamment spécifiques du glutamate qui sont sensibles aux 

neurotransmissions glutamatergiques. Ainsi, ils participent au métabolisme neuronal en plus 

de recycler les neurotransmetteurs et de réguler la synapto-génèse et les transmissions 

synaptiques (Haim et Rowitch 2017). De plus, les astrocytes expriment le transporteur de 

glucose GLUT1 (Morgello et al. 1995) et des transporteurs MCT, tels que MCT1 et MCT4. 

Contrairement à MCT4 qui est exclusivement exprimé par les astrocytes, GLUT1 et MCT1 

sont aussi exprimés par les cellules endothéliales de la BHE. GLUT1 est ainsi responsable du 

transport de glucose du sang vers l’espace extracellulaire du SNC et de la même manière 

MCT1 du transport de lactate, de corps cétoniques et de pyruvate. MCT1 et MCT4 étant des 

transporteurs bidirectionnels, les astrocytes peuvent aussi bien absorber ou relâcher du 

lactate dans l’espace extracellulaire (Camandola et Mattson 2017). Il a été montré que les 

astrocytes reposent majoritairement sur la glycolyse, ils récupèrent du glucose depuis le 

sang et le dégrade en lactate à partir de la glycolyse pour le relâcher dans l’espace 

extracellulaire via les MCT1/4(Pellerin et al. 2007; Mangia et al. 2009). 

L’ensemble des transporteurs énoncés précédemment, ainsi que le comportement 

métabolique des astrocytes attestent de leur participation active au : 

• couplage neurovasculaire : le couplage entre l’activité neuronale et l’augmentation 

du CBF. 

• couplage neurométabolique : le couplage entre l’activité neuronale et le métabolisme 

énergétique (Figley et Stroman 2011; Magistretti et Allaman 2015).  
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3 LE METABOLISME GLYCOLYTIQUE ET OXYDATIF DANS LE CERVEAU 

3.1 La consommation de glucose en excès de la consommation d’oxygène 

au repos 

Dans le cerveau sain, au repos, le rapport entre le taux métabolique cérébral de 

consommation en oxygène (CMRO2) et le taux métabolique cérébral de consommation en 

glucose (CMRglc), appelé OGI (en anglais, Oxygen-Glucose Index) est légèrement inférieur au 

maximum théorique de 6 établi par la relation stœchiométrique : 𝐶6𝐻12𝑂6 +  6 𝑂2 → 6 𝐶𝑂2  +

 6 𝐻2𝑂. Par exemple, à partir de mesures TEP à l’15O pour déterminer CMRO2 (méthode 

décrite dans le Chapitre 2) et de mesures TEP au Fluorodéoxyglucose marqué au fluor 18 

(18F-FDG) pour déterminer CMRglc, chez des sujets sains au repos, Hatazawa et al. et 

Frackowiak et al. rapportent des valeurs d’OGI de 5,3 et 5,8, respectivement (Frackowiak et 

al. 1988; Hatazawa et al. 1988). Ce phénomène pourrait provenir en partie d’un besoin en 

lactate, qui serait une molécule importante pour maintenir un fonctionnement normal au 

repos.  

En effet, le lactate occuperait des fonctions de signalisation et serait impliqué dans la 

régulation de la fonction cérébrale incluant la plasticité synaptique, la neurogénèse, la 

neuroprotection, le CBF et servirait de substrat énergétique pour les neurones (Dienel 2019; 

Cai et al. 2022). Néanmoins, la production de lactate ne serait pas l’unique raison pour 

laquelle le métabolisme du glucose est préféré au métabolisme oxydatif au repos. Par 

exemple, la glycolyse permet la production rapide d’ATP au niveau subcellulaire, où le taux 

de renouvellement de l’ATP est élevé. Elle sert aussi de support à des évènements spécifiques 

dépendant de l’énergie, tels que l’activité des pompes ioniques de la membrane plasmique, 

l’approvisionnement en ATP pour le transport axonal (processus par lequel diverses 

molécules, y compris des protéines et des organites, sont transportées le long de l'axone 

d'un neurone) (Zala et al. 2013; Mandal et Drerup 2019) ou encore l’activité des terminaisons 

postsynaptiques contenant significativement moins de mitochondries qu’au niveau 

présynaptique (Delgado et al. 2019). 

3.2 L’OGI lors d’une activation cérébrale 

L’activation cérébrale fait référence à la stimulation des cellules cérébrales entraînant une 
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augmentation des activités de signalisation, des flux ioniques et de la demande en ATP.  

Pendant l’activité cérébrale, le besoin en ATP augmente. Dans ce contexte, CBF augmente, 

notamment pour approvisionner le cerveau en glucose et en oxygène. Le métabolisme du 

glucose et de l’oxygène augmentent pour fournir l’énergie nécessaire. Mais certaines études 

rapportent une diminution de l’OGI par rapport à l’état basal (Fox et al. 1988; Madsen et al. 

1995), suggérant une consommation de glucose en excès de la consommation en oxygène 

lors d’une activation. Cependant, la diminution de l’OGI et le découplage entre CMRO2 et 

CBF n’est pas soutenu par certaines études, qui au contraire suggèrent une augmentation 

de CMRO2 couplée à celle de CMRglc et de CBF lors d’une activité cérébrale (Hyder et al. 

1996, 1998; Hermán et al. 2006). Le couplage ou le découplage entre l’augmentation de 

CMRO2, CMRglc et CBF lors d’une activation cérébrale reste controversé (Fox 2012) et soulève 

un besoin important de nouvelles études pour réconcilier les résultats et interprétations 

conflictuels.   

4 ACTIVATION FONCTIONNELLE CEREBRALE 

L’activation fonctionnelle d’une zone cérébrale spécifique peut être induite par une 

stimulation exogène, de type sensorielle ou motrice. Parmi les stimuli sensoriels, la 

stimulation visuelle est souvent utilisée chez l’homme pour mesurer l’activation 

correspondante dans le cortex visuel et consiste la plupart du temps à montrer un échiquier 

en rotation au sujet (Fox 2012; DeYoe et Raut 2014; Jaeger et al. 2023).  

Il est aussi possible d’activer le cortex somatosensoriel primaire (S1), une région impliquée 

dans le traitement du touché et de la proprioception. Chez le rongeur, une partie de cette 

région est organisée en tonneaux (en anglais, S1BF pour Primary Somatosensory cortex of 

the Barrel Field), qui correspondent chacun à une vibrisse du museau de l’animal du côté 

opposé. Plus précisément, les vibrisses sont reliées au cortex somatosensoriel par la voie 

somatosensorielle du réseau trijumeau. Chaque follicule associé à une vibrisse de la 

moustache est innervé par plusieurs terminaisons périphériques d'afférences primaires. Les 

somas des neurones sensoriels primaires sont situés dans le ganglion trijumeau, et leurs 

projections centrales distribuent leurs branches dans les noyaux trijumeaux du tronc cérébral 

où se trouvent des connections synaptiques avec des neurones qui se projettent jusqu’au 

thalamus de l’hémisphère opposé. A partir du thalamus, trois voies afférentes atteignent les 
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niveaux corticaux, dont le S1 (Figure 9). (Diamond et al. 2008; Fernández-Montoya et al. 

2018). 

 

Figure 9 a. Représentation du follicule d’une vibrisse et d’une terminaison nerveuse 

périphérique reliée au soma d’un nerf trijumeau situé dans le ganglion trijumeau ou la branche 

centrale distribue sa branche b. au tronc cérébral où se trouve le noyau trijumeau et une 

connexion synaptique avec les axones des neurones de deuxième ordre. Ces neurones 

traversent la ligne médiane et se dirigent vers les noyaux somatosensoriels thalamiques. Les 

neurones thalamiques se projettent ensuite vers les tonneaux du cortex somatosensoriel 

primaire (flèche rouge). Les vibrisses forment une grille bidimensionnelle de cinq rangées de 

chaque côté du museau, chaque rangée contenant cinq à neuf moustaches d'une longueur 

comprise entre 15 et 50 mm (voir encadré).  (Figure de l’article de Diamond et al., 2008) 

Une autre partie d’intérêt pour l’activation fonctionnelle dans le S1 chez le rongeur est le 

S1FL/HL (en anglais, S1FL pour Primary Somatosensory cortex of the Fore Limb ou S1HL pour 

Hind Limb) qui correspond aux pattes antérieures et postérieures de l’animal. Le S1 et les 

pattes sont reliés à la moelle épinière par le tractus corticospinal sensoriel (CST), une voie 

neuronale qui sous la forme de CST moteur est aussi connectée au cortex moteur. La moelle 

épinière est responsable de la transmission des commandes motrices du cortex moteur aux 

muscles, y compris ceux des pattes, via les motoneurones, et de la transmission des 

informations sensorielles des pattes vers le S1 via des interneurones spinaux (Ueno et al. 

2018). 

En résumé, le S1 est étroitement relié à des zones du corps grâce à une organisation 
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nerveuse qui permet la transmission d’informations sur le mouvement, le toucher et d'autres 

entrées sensorielles au cortex somatosensoriel. Les pattes du rongeur sont reliées 

différemment au cortex somatosensoriel que les vibrisses, indiquant que l’activation 

neuronale et la réponse métabolique à une stimulation est potentiellement différente entre 

ces deux éléments.  

Dans cette thèse, nous proposons une mesure du métabolisme oxydatif lors d’une 

stimulation des pattes du rat. Un protocole de stimulation des vibrisses du rat a aussi été 

établi et est présenté en annexe. 
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 : TECHNIQUES D’IMAGERIE DU METABOLISME OXYDATIF 

En 1945, Kety et Schmidt estimaient, pour la première fois, la consommation d’oxygène dans 

le cerveau à partir de mesures de concentration en N2O dans des prélèvements artério-

veineux au niveau de la jugulaire après une inhalation de N2O gazeux en s’appuyant sur le 

principe de Fick (Kety et Schmidt 1945). Cette estimation se fait selon l’équation suivante : 

𝐶𝑀𝑅𝑂2 = 𝐶𝐴. 𝐶𝐵𝐹. 𝑂𝐸𝐹 

Avec CA, la concentration artérielle en oxygène, CBF, le flux sanguin cérébral et OEF, la 

fraction d’extraction d’oxygène (Oxygen Extraction Fraction, en anglais), la fraction 

d’extraction d’oxygène des capillaires vers les tissus cérébraux : 𝑂𝐸𝐹 =
𝐶𝐴−𝐶𝑉

𝐶𝐴
, avec Cv, la 

concentration veineuse en oxygène. 

Cette méthode est très invasive et ne fournit des informations qu’à l’échelle de l’organe 

entier. Des techniques d’imagerie peuvent alors être utilisées pour obtenir une information 

spatialement résolue comme la TEP et l’IRM. Ces dernières rendent, par exemple, possible la 

cartographie de CMRO2, à condition que le contraste mesuré soit sensible à l’oxygénation. 

Dans ce chapitre, la mesure de CMRO2 par TEP à l’15O sera présentée, puis l’IRM du 

métabolisme oxydatif sera détaillée en deux parties, la première sera axée sur les méthodes 

1H et la seconde sur l’utilisation des noyaux X. 

1 TEP A L’15O 

La TEP à l’15O est la méthode de référence pour mesurer CMRO2. Pour cette mesure, un 

radiotraceur émetteur de positons est administré puis, par interaction avec les électrons de 

leur environnement, les positons entraînent un processus d'annihilation se traduisant par 

l'émission de deux photons d'énergie égale (511 KeV) dans des directions opposées. Ces 

photons peuvent être détectés en coïncidence au niveau de la couronne de détecteurs de la 

caméra TEP. Seuls les photons détectés dans une courte fenêtre de coïncidence (de l’ordre 

de quelques nanosecondes (Basu et al. 2011)) sont sélectionnés. Ensuite, le lieu de 

l’annihilation peut être localisé sur la ligne de réponse (LOR pour Line Of Response en anglais) 

qui relie les deux détecteurs dans lesquels les photons ont interagi. La détection d’un grand 

nombre d’évènements permet ensuite de former une image TEP (Daghighian et al. 1990) 
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(Figure 10). 

 

Figure 10 Représentation schématique du phénomène d’annihilation et du principe de 

détection en TEP. 

Pour mesurer CMRO2 à l’aide de cette technique, l’15O est utilisé en tant que traceur et 

administré sous forme gazeuse. Une manipulation précautionneuse est requise pour limiter 

les fuites de gaz ionisant qui pourraient irradier inutilement le sujet et l’opérateur et ajouter 

du signal parasite. L’15O a une courte demi-vie de 122 secondes rendant nécessaire la 

présence d’un cyclotron à proximité de la caméra. Une fois inhalé, les échanges entre les 

poumons et les vaisseaux sanguins permettent à l’15O2 de se lier à l’hémoglobine et d’être 

distribué via la circulation sanguine aux tissus. Le rapport entre l’oxygène sanguin prélevé 

par les tissus et le flux sanguin peut être caractérisé avec l’OEF (Fan et al. 2020). L’15O2 peut 

ensuite être réduit dans les cellules en H2
15O par la chaîne d’électrons. L’eau marquée en 15O 

circule, par la suite, dans tout le corps et toutes les formes de l’15O contribuent au signal TEP.  

Notons que l’15O sous forme dissoute dans les tissus et le sang est négligeable par rapport 

à l’15O lié à l’hémoglobine et l’eau marquée en 15O. 

La détermination de CMRO2 repose sur l’application du principe de Fick (Ter-Pogossian et 

al. 1970; Raichle et al. 1976; Frackowiak et al. 1980; Mintun et al. 1984). Il est donc nécessaire 
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d’effectuer plusieurs acquisitions pour quantifier le CBF et l’OEF et d’attendre quelques 

minutes (~7-10 minutes) entre les différentes mesures pour laisser le temps à la radioactivité 

de diminuer de quelques demi-vies. Les mesures de CMRO2 avec la TEP à l’15O sont donc 

particulièrement longues (Kudomi et al. 2013). Par conséquent, en condition in vivo, où les 

paramètres physiologiques évoluent constamment, une erreur non-négligeable dans la 

détermination de CMRO2 est introduite (Fan et al. 2020). De plus, la résolution spatiale de 

cette technique reste limitée même si des progrès ont été obtenus avec le développement 

de nouveaux scanners et logiciels TEP. Par exemple, chez l’homme, le développement de 

TEP-3D a permis de réduire la résolution spatiale dans le plan à 4,5-4,8 mm (Magota et al. 

2017; Wagatsuma et al. 2017; Fan et al. 2020) par rapport aux anciens scanner 2D où elle 

était plutôt de l’ordre d’une dizaine de mm (Ter-Pogossian et al. 1982; Mintun et al. 1984; 

Pantano et al. 1985; Fan et al. 2020). Cependant, la résolution spatiale de la technique reste 

intrinsèquement limitée par les propriétés physiques de l’émetteur de positons et surtout 

par leur libre parcours moyen. Si ce problème est peu limitant pour la TEP au 18F-FDG (libre 

parcours moyen (eau) = 0,6 mm (Conti et Eriksson 2016)), il le devient pour celle à l’15O où 

l’énergie des particules émises est quasiment 3 fois plus importante (Van Camp et al. 2012), 

avec un libre parcours moyen de 3 mm (Conti et Eriksson 2016). De plus, la dispersion du 

gaz d’15O participe à la réduction du contraste des images et peut diminuer la sensibilité de 

détermination de CMRO2 dans les différentes structures cérébrales adjacentes rendant alors 

nécessaire l’utilisation de corrections (Ferreira et al. 2002; Magota et al. 2017; Wangerin et 

al. 2018).  

La TEP à l’15O est d’autant plus complexe chez le petit animal pour diverses raisons. La 

résolution spatiale est, dans ce cas, plus limitée comme les volumes imagés sont plus petits. 

De plus, chez ce dernier, le faible volume sanguin rend difficile le prélèvement d’échantillons 

en série pour déterminer la fonction d’entrée artérielle du traceur, essentielle pour les études 

dynamiques et la modélisation cinétique. A l’échelle du petit animal, la quantité de diffusé 

et de coïncidences aléatoires augmentent et la quantité injectable du radiotraceur est limitée 

complexifiant ainsi la répétition des acquisitions.  
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Tableau 1 Liste non exhaustive de valeurs de CMRO2 mesurées par TEP-15O dans le 

cerveau entier d’hommes et de rats. 

Toutefois, divers travaux ont été réalisés chez le rat (Tableau 1) (Yee et al. 2006; Temma et 

al. 2008, 2014; Kobayashi et al. 2012; Watabe et al. 2013; Macaisa et al. 2019) démontrant la 

faisabilité de cette méthode pour mesurer CMRO2 à l’échelle du cerveau entier chez le 

rongeur. Chez l’homme, de nombreuses mesures de CMRO2 à l’état basal ont été effectuées 

(Ito et al. 2004; Bremmer et al. 2011) (Tableau 1). Fox et al. ont, par exemple, quantifié le 

changement de CMRO2 en réponse à une stimulation visuelle dans le cortex visuel (Fox et 

al. 1988) et ont rapporté un ΔCMRO2 de 5 % entre l’état basal et l’état activé (Figure 11).  
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Figure 11 Mesure de CMRO2 dans un cerveau humain avec la TEP-15O, au repos (gauche), 

pendant une stimulation visuelle (milieu) avec le pourcentage de différence (droite). (Figure 

adaptée de l’article de Fox et al., 1988) 

En parallèle, des méthodes d’imagerie RMN ont été développées pour mesurer CMRO2. Ces 

approches offrent de nouvelles perspectives d’acquisitions mieux résolues spatialement et 

temporellement avec un bon rapport signal sur bruit (SNR).   

2 METHODES RMN 1H 

Les méthodes d’imagerie RMN constituent une approche non-invasive et non-irradiante et 

sont facilement accessibles grâce à la disponibilité importante de scanners IRM cliniques et 

précliniques. Comme pour la TEP à l’15O, il est possible de déterminer CMRO2 de manière 

relative à partir de méthodes RMN à la fréquence de l’hydrogène-1 (1H) en appliquant le 

principe de Fick avec le BOLD calibré (Blood Oxygenation Level Dependent). Pour déterminer 

CMRO2 de façon quantitative, des méthodes complémentaires de BOLD quantitatif (qBOLD) 

et de quantification de susceptibilité magnétique (QSM) ont, par la suite, été développées. 

Dans cette partie, le principe de l’effet BOLD sera décrit puis nous aborderons les méthodes 

de BOLD calibré, de qBOLD et de QSM. 

2.1 Principe de l’effet BOLD 

L’effet BOLD repose sur des différences de susceptibilité magnétique entre 

l’oxyhémoglobine (oxy-Hb) et la désoxyhémoglobine (désoxy-Hb). Contrairement à l’oxy-
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Hb, la molécule de désoxy-Hb a des électrons non appariés. Comme la susceptibilité 

magnétique est proportionnelle au nombre d’électrons non appariés, la désoxy-Hb est 

paramagnétique et l’oxy-Hb, dépourvue d’électrons non appariés, est diamagnétique 

(Pauling et Coryell 1936). Par conséquent, lorsque l’oxy-Hb libère un oxygène pour donner 

une molécule de désoxy-Hb, une importante perturbation du champ magnétique a lieu au 

niveau du vaisseau sanguin réduisant les temps de relaxation T2 et T2*. Des séquences 

d’écho de spin et d‘écho de gradient peuvent être utilisées pour étudier l’effet BOLD sur les 

temps de relaxation T2 et T2*, respectivement. Cependant, le contraste sera meilleur avec 

les séquences d’écho de gradient (Ogawa et al. 1990) car, contrairement au T2, la sensibilité 

des mesures pondérées en T2* n’est pas dépendante de la taille des vaisseaux sanguins 

(Boxerman et al. 1995; Christen et al. 2013).  

L’effet BOLD peut être utilisé en IRM fonctionnelle (fMRI) au repos ou lors de stimulations 

pour mesurer la différence de signal entre une période d’activation et une période de repos. 

Pendant les périodes d’activation, le flux sanguin cérébral (CBF) et le volume sanguin 

cérébral (CBV) augmentent induisant une diminution de désoxy-Hb dans le sang. Ce 

phénomène est à l’origine d’un contraste BOLD positif important au niveau de la région 

activée. Cependant, les variations de signal dépendent également d’autres paramètres ayant 

un impact sur le T2 et le T2* tels que la perfusion de sang oxygéné (CBF), le volume sanguin 

(CBV) et le taux d’utilisation de l’oxygène (CMRO2) compliquant l’interprétation 

physiologique du signal. Ainsi, le signal BOLD (S) dépend de l’équilibre entre ces paramètres 

hémodynamiques et métaboliques et peut être exprimé à partir du principe de Fick : 

∆𝑆

𝑆
= 𝐴(

∆𝐶𝐵𝐹
𝐶𝐵𝐹

−
∆𝐶𝑀𝑅𝑂2
𝐶𝑀𝑅𝑂2

1 +
∆𝐶𝐵𝐹
𝐶𝐵𝐹

−
∆𝐶𝐵𝑉

𝐶𝐵𝑉
) 

Les fractions 
∆𝐶𝐵𝐹

𝐶𝐵𝐹
,
∆𝐶𝑀𝑅𝑂2

𝐶𝑀𝑅𝑂2
 , 
∆𝐶𝐵𝑉

𝐶𝐵𝑉
 sont, respectivement, les variations de flux sanguin, de 

consommation d’O2 et de volume sanguin. Le paramètre A est une constante physiologique 

dépendante de B0, définie par cette équation : 𝐴 = 𝐶𝜐𝑚𝑎𝑥(1 − 𝑌𝑂𝐸𝐹)𝑏𝑇𝐸 avec C, un facteur 

de proportionnalité, υmax, le déplacement en fréquence de la susceptibilité de la 

désoxyhémoglobine en fonction du champ magnétique, (1-YOEF), la différence d’oxygénation 

artérioveineuse pour un OEF basal, b, la fraction volumique du sang et TE, la valeur du temps 

d’écho de gradient (Hyder et al. 1998, 2001; Shulman et al. 2002; Hyder et al. 2010).  
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En conclusion, la mesure conventionnelle de la réponse BOLD ne permet pas de quantifier 

l’oxygénation à l’état basal ni même les changements d’oxygénation lors d’une activation 

cérébrale. Cette technique donne uniquement une information qualitative en permettant 

notamment de localiser l’activité neuronale en réponse à une stimulation et en donnant une 

information relative à un état basal (Fox et Raichle 2007) complexe car influencée par une 

combinaison de composantes vasculaires et métaboliques. De nombreuses applications sont 

rapportées dans la littérature notamment chez le rat pour étudier la réponse BOLD à 

différents types de stimulus comme, par exemple, une stimulation électrique des pattes 

(Hyder et al. 1994), une stimulation des vibrisses (Yang et al. 1996) et une stimulation 

olfactive (Yang et al. 1998; Xu et al. 2000). Cependant, pour obtenir une évaluation plus 

précise de l’activité fonctionnelle du cerveau, la méthode de BOLD calibré a été développée 

pour déterminer ΔCMRO2/CMRO2 (Englund et al. 2020), un paramètre plus pertinent pour 

étudier l’activité physiologique. 

2.2 Méthodes de BOLD calibré 

Les premiers développements et applications de la méthode de BOLD calibré ont été 

effectués à la fin des années 90 (Davis et al. 1998; Mandeville et al. 1999) et ont initié les 

premières interprétations physiologiques du signal BOLD. 

Pour déterminer CMRO2 à partir de cette méthode de BOLD, plusieurs acquisitions 

indépendantes pour mesurer le signal BOLD, CBF et CBV sont nécessaires. Pour quantifier 

des variations de CMRO2, il est possible de faire des acquisitions de référence dans des 

conditions d’hyperoxie (O2 en excès) ou d’hypercapnie (CO2 en excès). En revanche, cette 

méthode ne permet pas d’obtenir des valeurs absolues de CMRO2 et les calibrations en 

hypo/hyperoxie pourraient surestimer de 5 à 8% les variations CMRO2 en réponse à un 

stimulus d’après Blockley et al. (Blockley et al. 2013).  

Il est aussi important de noter que les acquisitions successives, nécessaires avec cette 

méthode, multiplient les sources de bruit et augmentent la probabilité d’introduire des 

erreurs. Cela est d’autant plus vrai que cette approche demande d’effectuer ces acquisitions 

dans trois états différents (normoxie, hyperoxie, hypoxie). Ainsi, il est important d’adopter 

un regard critique sur les résultats obtenus et de mettre en place des procédures de 

validation. Cette méthode a été, cependant, utilisée dans de nombreuses études chez 
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l’homme (Leontiev et al. 2007; Chen et Pike 2010; Driver et al. 2017; Englund et al. 2020) et 

en préclinique (Kida et al. 2000; Hyder 2004; Herman et al. 2013). En effet, il s’agit d’une 

approche intéressante pour mesurer CMRO2 puisqu’elle est peu coûteuse, peut être 

appliquée à partir d’IRM conventionnelle et permet d’atteindre une résolution temporelle et 

spatiale plus intéressantes que la méthode de mesure TEP-15O ou encore les méthodes de 

spectroscopie du 13C et du 17O qui seront détaillées dans la partie 3  de ce chapitre.  

2.3 Méthodes de BOLD quantitatif (qBOLD) 

L’imagerie BOLD conventionnelle repose sur des acquisitions à TE unique utilisant seulement 

une image T2*. L’utilisation de séquences à TE multiples (multi-Gradient-Echo (MGE)) permet 

d’obtenir des cartographies T2* qui sont sensibles à la présence de désoxy-Hb dans le voxel. 

De plus, il est nécessaire de séparer la contribution conjointe de l’information vasculaire et 

de l’information d’oxygénation au signal.  

Un modèle mathématique reposant sur un nombre important d’hypothèses a été développé 

afin de décrire l’évolution du signal RMN en présence de désoxy-Hb et de pouvoir 

différencier le CBV de la saturation en oxygène au niveau extravasculaire (Yablonskiy et 

Haacke 1994). Ainsi, le modèle peut être ajusté au signal mesuré in vivo pour générer des 

cartes de CBV et de saturation en oxygène (SO2) (An et Lin 2000). Le modèle a ensuite été 

complexifié pour s’étendre à d’autres milieux (milieu intravasculaire, liquide céphalo-

rachidien (LCR), inhomogénéités macroscopiques) (He et Yablonskiy 2007). Cette méthode 

rend alors possible la quantification de l’effet BOLD à l’état basal. Or, étant donné que sa 

détermination dépend d'un modèle complexe comportant de nombreux paramètres à 

ajuster, il est impératif d'avoir un bon SNR pour séparer de manière optimale la contribution 

vasculaire de la contribution de l'oxygénation au signal. 

Néanmoins, afin de simplifier le modèle, il est possible de : 

1. Faire l’acquisition de cartes de CBV en utilisant des agents de contrastes pour bien 

visualiser les vaisseaux ;  

2. Corriger le phénomène de déphasage induit par les inhomogénéités macroscopiques 

à l’origine d’artefacts dans les mesures. Pour cela, il est nécessaire de faire de longues 

acquisitions 3D ou, pour accélérer le processus, d’utiliser, lors de l’analyse, un 

algorithme de correction basé sur la méthode de fonction d’étalement du voxel 
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(Yablonskiy et al. 2013). 

Théoriquement, à partir d’un certain temps caractéristique, l’évolution du signal RMN 

extravasculaire, qui décroit exponentiellement jusque-là, peut être décrit par un 

comportement plus complexe qui inclût des effets d’inhomogénéités du champ et qui 

permet de négliger le T2 du sang, valeur relativement courte à haut champ (Lin et al. 2012). 

Dans ces conditions, Christen et al. ont décrit l’évolution du signal RMN (Christen et al. 2011) 

par :  

𝑆(𝑡) = 𝐶. 𝐹(𝑡). 𝑒[−𝑅2𝑡𝑡−𝐵𝑉𝑓.𝛾.𝛥𝜒0 .
4
3
.𝐻𝑐𝑡.(1−𝑙𝑆𝑂2).𝐵0𝑡] 

Avec les paramètres suivants :  

• C, une constante de proportionnalité (dépendante notamment de la densité de spin, 

de l’angle de bascule, du champ magnétique, etc) 

• F(t), la fonction de déphasage provenant des inhomogénéités macroscopiques, qui 

peut être mesurée ou corrigée 

• R2t, le temps de relaxation transverse des tissus, qui peut être mesuré 

• BVf, la fraction de volume sanguin, qui peut être mesurée 

• γ, le rapport gyromagnétique 

• 𝛥𝜒0 , la différence de susceptibilité magnétique entre désoxy-Hb et oxy-Hb 

• Hct, la proportion d’hématocrites. 

• lSO2, la saturation locale en oxygène 

A ce stade, à part la saturation locale en oxygène, l’ensemble des paramètres du modèle est 

connu. En ajustant ce modèle exponentiel au signal obtenu à partir des acquisitions MGE, la 

saturation en oxygène dans le cerveau peut être cartographiée à partir de l’association de 

cartographies T2*, CBV et T2. Christen et al. ont appliqué cette méthode dans le cerveau de 

rat et ont pu générer des cartographies de saturation en oxygène et comparer des 

cartographies dans différentes conditions d’oxygénation (Figure 12) (Christen et al. 2014).  
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Figure 12 Cartographies pondérée en T2, de T2*, de CBV et cartographie résultante de 

saturation en oxygène, obtenues dans des conditions de normoxie chez le rat (Figure extraite 

de l’article de Christen et al., 2014). 

Pour conclure, le qBOLD permet d’obtenir une mesure quantitative et résolue de la 

saturation en oxygène dans le cerveau mais demande, comme les techniques 

précédemment présentées, des acquisitions multiples qui nécessitent de longues durées 

d’acquisition. L’utilisation d’agents de contraste nécessaires pour cartographier le CBV 

présente une toxicité importante et est à l’origine d’effets indésirables chez l’homme et le 

petit animal (Rogosnitzky et Branch 2016). Enfin, les hypothèses sur lesquelles repose le 

modèle, notamment le fait de négliger les sources de susceptibilité magnétique, engendrent 

des erreurs dans la détermination de la saturation en oxygène de certains types de tissus. 

Pour obtenir l’information sur la susceptibilité magnétique, une autre approche appelée 

QSM peut être utilisée. Cette dernière se base sur l’interprétation de la phase du signal, 

contrairement au qBOLD basé sur le signal en magnitude, et permet de cartographier de 

manière quantitative la susceptibilité magnétique dans le cerveau.  

2.4 Quantification de la susceptibilité magnétique 

La méthode de QSM s’appuie sur la phase du signal Gradient-Echo en supposant que le 
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déplacement de phase provient essentiellement de la susceptibilité magnétique induite par 

des inhomogénéités de champ. Ainsi, il est envisageable d’étudier les variations de 

susceptibilité magnétique de différents tissus et, parmi différentes applications possibles, de 

quantifier l’oxygénation du sang veineux et des tissus cérébraux telle que l’OEF, la saturation 

en oxygène veineuse ou encore CMRO2. Par exemple, Fan et al. ont rapporté, en accord avec 

des valeurs d’IRM-1H (Leenders et al. 1990; Bulte et al. 2012; Wise et al. 2013) et de TEP-15O 

(Ito et al. 2004) de la littérature, un CMRO2 moyen chez l’homme (n = 12) de 1,51 ± 15 

µmol.g-1.min-1 (Fan et al. 2012) et Zhang et al., un CMRO2 de 1,53 ± 26,4 µmol.g-1.min-1 (n = 

13) (Zhang et al. 2015) (Liu et al. 2015). En préclinique, l’estimation de CMRO2 avec la 

méthode de QSM chez le rongeur n’a pas été explorée dans la littérature mais des études 

intéressantes chez le rat ont été rapportées pour étudier les changement de saturation en 

oxygène au niveau microveineux (Hsieh et al. 2016, 2017) dans le but de développer le QSM 

fonctionnel qui pourrait servir d’alternative au BOLD-fMRI pour étudier l’activation 

neuronale en réponse à un stimulus (Shih et al. 2021). 

Cette technique prometteuse repose cependant sur une analyse et une modélisation 

complexe qui se fondent sur de nombreuses hypothèses. Elle s’affranchit aussi des variations 

de la fraction de volume sanguin (BVf) pour estimer la susceptibilité magnétique des tissus 

et du sang. Au contraire, la méthode qBOLD néglige les variations de susceptibilité des tissus 

et estime BVf. Afin d’améliorer l’estimation de CMRO2 et de la saturation en oxygène, une 

nouvelle approche combinant les méthodes complémentaires de QSM et de qBOLD a été 

suggérée (Cho et al. 2018) et a permis d’obtenir des résultats prometteurs chez l’homme 

avec des cartographies de CMRO2 plus comparables avec les valeurs de la littérature 

obtenues à partir de mesures PET-15O (Delphin 2022) que les études utilisant seulement le 

QSM ou le qBOLD. Mais à ce stade, la méthode de QSM et la méthode combinée de QSM 

et de qBOLD reposent toujours sur des hypothèses négligeant la diffusion de l’eau et 

supposant une géométrie vasculaire simplifiée qui sont des éléments difficiles à intégrer 

dans un modèle mathématique.  

3 METHODES UTILISANT LES NOYAUX X EN RMN 

En RMN, la mesure du signal de l’1H est conventionnellement utilisée, notamment parce qu’il 

est naturellement très abondant in vivo (99,99 %) et peut être détecté avec une sensibilité 

importante. Cependant, il est possible d’étudier d’autre noyaux que l’1H possédant un spin 
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nucléaire non nul, appelés noyaux X. Chaque isotope possédant un spin nucléaire non nul a 

une fréquence de résonance qui lui est propre, la fréquence de Larmor (f0). Si l’on considère 

un champ magnétique fixe, plus la fréquence du signal émis par un isotope est élevée et 

plus la sensibilité de détection est importante. Le signal RMN est aussi proportionnel à la 

quantité de noyaux dans l’échantillon : 𝑆𝑁𝑅 ∝ 𝑐. 𝐼(𝐼 + 1). 𝛾2, avec c, la concentration, 𝛾 =

 
2𝜋𝑓0

𝐵0
, le rapport gyromagnétique et I, le moment magnétique de spin du noyau considéré. 

Pour les noyaux naturellement peu abondants, il est possible d’administrer un substrat 

enrichi en cet isotope pour suivre son signal.  

La possibilité d’étudier les noyaux X en RMN présente un avantage lorsqu’il s’agit d’étudier 

des métabolites tissulaires. Par exemple, le signal RMN du phosphore-31 (31P), naturellement 

abondant (100 %), permet de détecter des molécules phosphorées dans les tissus dont 

certains métabolites clés du métabolisme énergétique cérébral (ATP, PCr, Pi). Plus 

précisément, la spectroscopie du transfert de saturation du 31P (31P-MRS) permet de mesurer 

la vitesse de production d’ATP (VATP), étroitement liée à CMRO2. En effet, la synthèse de l'ATP 

est en partie entraînée par le processus de phosphorylation oxydative qui nécessite de 

l'oxygène. Par conséquent, une augmentation de CMRO2 entraînerait une augmentation de 

la VATP, étant donné qu'une plus grande quantité d'ATP est nécessaire pour répondre aux 

besoins énergétiques du cerveau. Le signal RMN du 13C peut également être utilisé et est 

particulièrement adapté à la mesure de flux métaboliques. La faible abondance naturelle de 

cet isotope (1.1%) permet de mesurer l’incorporation du marquage 13C dans les métabolites 

suite à l’administration d’un substrat enrichi. Cette méthode de spectroscopie RMN du 13C 

(13C-MRS) par enrichissement isotopique est d’ailleurs considérée comme référence pour 

mesurer des flux métaboliques et notamment la vitesse du cycle de Krebs (VTCA). VTCA dépend 

de la quantité d’oxygène consommée par le cerveau et est donc directement liée à CMRO2. 

Enfin l’17O a une très faible abondance naturelle (0,037 %) et l’étude de son signal est moins 

fréquente mais permet de suivre, de manière dynamique, la production d’eau marquée à 

l’17O (H2
17O) suite à l’administration d’17O gazeux. Les isotopes 31P, 13C et 17O occupent tous 

un rôle essentiel dans l'étude du métabolisme énergétique cérébral. Par conséquent, les 

méthodes de détection du signal de ces noyaux par résonance magnétique nucléaire (RMN) 

seront exposées dans cette section. 
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3.1 Spectroscopie RMN du 13C 

Parmi les isotopes du carbone, seul le 13C est observable par RMN en raison de son spin 

nucléaire de ½. Cependant, il fait face à des problèmes de sensibilité en raison de sa faible 

abondance naturelle, qui s'élève à seulement 1,07 %. Néanmoins, cette contrainte peut être 

surmontée en injectant des substrats enrichis en 13C dans le but d’améliorer la sensibilité de 

détection et de suivre l’activité de flux métaboliques avec une méthode de 13C-MRS 

dynamique (Figure 13). Les substrats administrés peuvent être enrichis de façon sélective au 

niveau d’un carbone précis de la molécule. Par exemple, pour le glucose enrichi, le 13C peut 

être positionné sur le premier [1-13C]Glc, et le deuxième [1,2-13C2]Glc ou encore le sixième 

[1,6-13C2]Glc carbone.  

 

Figure 13 Spectre 13C acquis dans un volume de 320 ml d’un cerveau de rat à 14,1 T 

pendant l’infusion de [1,6-13C]Glc. A. montre les 100 premières min d’enrichissement 

isotopique du tissu cérébral en 13C à partir du [1,6-13C]Glc plasmatique, avec une résolution 

temporelle de 5,3 min (128 acquisitions avec un temps de répétition (TR) de 2,5 ms). Le spectre 
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B. a été acquis pendant 1,8 h et a débuté 3,5 h après le début de l’infusion de [1,6-13C]. C. est 

une extension de B. entre 26 et 38 ppm, où sont visibles les multiplets des différents isotopes 

isomères de la glutamine (Gln), du glutamate (Glu) et de l’aspartate (Asp). (Figure extraite de 

l’article de Duarte, Lanz et Gruetter, 2011) 

En traversant la BHE, le glucose marqué en position 1 et 6 peut ensuite être métabolisé, au 

niveau intracellulaire, depuis la glycolyse jusqu’au cycle de Krebs. L’α-Cétoglutarate est 

notamment marqué et échange avec le glutamate qui est marqué en position C4 au premier 

tour puis en position C3 au deuxième tour du cycle de Krebs (Rodrigues et al. 2013). La 

vitesse d’enrichissement du C4 puis du C3 est dépendante de la vitesse du cycle de Krebs, 

VTCA (Figure 14). Le marquage progressif des différents atomes de carbone dépend du 

marquage initial du substrat administré. La détection du glutamate 13C4 et 13C3 par RMN 

permet ainsi de mesurer VTCA (Boumezbeur et al. 2005; Rodrigues et Cerdán 2005) à partir 

de laquelle il est possible d’estimer CMRO2 grâce à la corrélation existante entre ces deux 

paramètres et les modèles établis dans la littérature : CMRO2 ≈ 3.𝑉𝑇𝐶𝐴 (Hyder et al. 1996; 

Kida et al. 2000; Gruetter et al. 2001) 
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Figure 14 Incorporation du 13C exogène aux atomes de carbone au cours des étapes de 

la glycolyse et du cycle de Krebs. (Figure adaptée de l’article de Rodrigues, Valette et 

Bouzier-Sore, 2013) 

Cette approche a été appliquée à l’étude de variations de CMRO2 en réponse à une activation 

fonctionnelle à l’aide de détection du 13C directe (Hyder et al. 1996) et indirecte 

(spectroscopie à la fréquence de l’1H pour étudier les effets de couplage avec le 13C exogène : 

1H[13C]-MRS) (Hyder et al. 1997; Sonnay et al. 2016) chez le rat (Figure 15) et chez l’homme 

(Chen et al. 2001) mais les résultats rapportés sont très différents (ΔCMRO2 de 15 % à 200 
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%). 

 

 

Figure 15 Courbes moyennes d’enrichissement en 13C du glutamate au repos (courbe A 

et courbe bleue) et pendant une stimulation (courbe B et courbe rouge) des pattes 

antérieures de rats obtenues à partir de 1H[13C] permettant d’estimer VTCA puis CMRO2 

(Figures adaptées des articles de F. Hyder, 1996 et S. Sonnay, 2016). 

La méthode de 13C-MRS avec injection de gluc enrichi permet de mesurer VTCA. Cette 

technique de mesure présente toutefois une faible sensibilité de détection. Des stratégies 

d’optimisation existent telles que l’utilisation d’IRM à haut champ magnétique ou encore 

l’accumulation de signal sur de longues durées. 

3.2 Spectroscopie RMN du 31P 

Le 31P est le seul isotope du phosphore visible par RMN grâce à un spin nucléaire de ½ et 

peut être détecté avec un bonne sensibilité grâce à son abondance naturelle de 100 %. Le 

31P-MRS permet de détecter, de manière non-invasive, des métabolites phosphorés comme 
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la phosphocréatine (PCr), le Pi et l’ATP qui font partis des principaux acteurs du métabolisme 

énergétique cérébral (Figure 16) De ce fait, cette méthode est courament utilisée pour 

étudier le métabolisme énergétique. Par exemple, VATP peut être mesurée à partir du Pi et 

VPCr à partir de la PCr. VATP est directement couplé à CMRO2. En effet, l'ATP est en partie 

synthétisée par le processus de phosphorylation oxydative. Par conséquent, une 

augmentation de CMRO2 entraînerait une augmentation de VATP, étant donné qu'une plus 

grande quantité d'ATP est nécessaire pour répondre aux besoins énergétiques du cerveau. 

De manière similaire, VPCR est aussi un indicateur du taux de production d’ATP puisque 

pendant les périodes de forte demande énergétique, la PCr peut donner un groupe 

phosphate à l'ADP, formant ainsi de l'ATP.  

 

Figure 16 Représentation d’un spectre 31P dans un voxel obtenu à partir d’une 

acquisition de 31P-MRS dans le cerveau d’un sujet humain. Le graphique du bas représente 

un exemple de spectre d'un voxel ajusté dans le cerveau, le graphique du milieu montre les 

métabolites individuels estimés avec le fit et le graphique du haut représente les résiduelles. 

(Figure adaptée de l’article de Rietzler et al. 2022) 
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Pour expliquer la méthode de mesure de VATP par transfert d’aimantation, reprenons la 

réaction d’hydrolyse de l’ATP énoncée dans le Chapitre 1  Partie 1 : 

𝐴𝑇𝑃 ↔ 𝐴𝐷𝑃 + 𝑃𝑖 

Ces trois molécules sont identifiables dans les spectres de 31P. La molécule d’ATP est 

caractérisée par trois pics de résonance différents, identifiés par α, β et γ, qui représentent 

les trois groupements phosphores de la molécule (Figure 17). 

 

Figure 17 Représentation des groupements phosphates de l’ATP. (Figure créée avec 

BioRender.com.) 

Pi, à un seul pic de résonance et l’ADP présente deux pics de résonance, α et β provenant de 

ses deux groupements phosphates. La faible concentration d’ADP dans la cellule rend 

cependant la détection de son pic de résonance compliquée. Lorsque la molécule d’ATP est 

synthétisée, le Pi vient se greffer à l’ADP et est à l’origine du pic de résonance γ. Les échanges 

chimiques entre Pi et l’ATP peuvent être identifiés lors d’une acquisition dynamique par la 

technique de transfert d’aimantation. Cela consiste ici à saturer le groupement phosphate γ 

de l’ATP afin d’annuler la contribution du flux d’aimantation de l’ATP vers le P i (𝐴𝑇𝑃 → 𝑃𝑖) 

pour observer uniquement le flux d’aimantation du Pi vers l’ATP (𝑃𝑖 → 𝐴𝑇𝑃) caractérisés par 

une diminution du signal de la concentration du Pi (Brown et al. 1977). En augmentant 

progressivement le temps de saturation, la vitesse d’échange entre ces deux molécules (VATP) 

https://biorender.com/


 

 

52 

 

peut être alors mesurée. 

Tel que mentionné dans le Chapitre 1, les molécules d’ATP sont produites à différentes 

étapes de la glycolyse et de la respiration cellulaire et seule une partie de cette production 

contribue au bilan énergétique (2 ATP pour la glycolyse et 32 ATP quand le glucose est 

complètement oxydé). La VATP mesurée n’est pas spécifique à la production nette d’ATP car 

les molécules d’ATP produites à certaine étape de la glycolyse (Figure 1) et consommées à 

des étapes ultérieures peuvent aussi contribuer aux échanges magnétiques. Cependant, la 

contribution glycolytique à la VATP mesurée serait négligeable dans le cerveau (Lei et al. 2003) 

contrairement à ce qui a pu être observé dans le foie du rat (Thoma et Uğurbil 1987) ou le 

myocarde du rat (Kingsley-Hickman et al. 1987). Plus tard, l’apparition d’IRM à haut champ 

a permis d’augmenter la résolution spectrale et d’identifier une seconde résonance pour le 

Pi (Tiret et al. 2016). Cette résonance correspondrait au Pi extracellulaire qui ne contribue pas 

à la synthèse d’ATP. Ainsi, lorsque les deux résonances du Pi ne sont pas différentiées, un 

biais significatif est intégré dans la mesure du flux d’aimantation  𝑃𝑖 → 𝐴𝑇𝑃. 

De manière similaire à la mesure de la variation d'amplitude du Pi, il est également 

envisageable de mesurer la variation d'amplitude de la PCr afin de déterminer VPCr. Il est 

d’ailleurs plus facile de quantifier les variations d’amplitude de la résonance de la PCr car 

son abondance dans la cellule, et par conséquent l’intensité de son pic de résonance, est 

plus importante que celle du Pi. La PCr permet le stockage de l’énergie dans la cellule et 

libère un Pi pour former de la créatine (Cr) et permettre la conversion d’un ADP en ATP 

lorsqu’il y a un besoin énergétique. La mesure de VPCr reflète donc le flux de régénération 

du stock d’ATP à partir de la PCr et permet de quantifier indirectement la vitesse de 

production d’ATP.  

Pour estimer la CMRO2 à partir de VPCr ou de VATP, les hypothèses suivantes sont nécessaires 

: 

• La variation de VATP est seulement due aux changements de CMRO2. 

• Le taux de production d'ATP par la réaction de la créatine kinase (VPCr) est négligeable 

par rapport à VATP. 

• Le taux de production d'ATP par la glycolyse est négligeable par rapport à VATP. 

La méthode de 31P-MRS est, à première vue, une technique attractive pour étudier le flux 
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métabolique cérébral énergétique mais la faible concentration du phosphore dans les tissus 

limite fortement le SNR. Il est donc nécessaire d’augmenter le temps et le volume 

d’acquisition pour accumuler plus de signal et augmenter la sensibilité de détection. La 

méthode dynamique de 31P-MRS a par conséquent une faible résolution temporelle et 

spatiale rendant les applications chez le petit animal compliquées même si il est possible 

d’améliorer sa résolution spatiale en utilisant un IRM à haut champ (≥ 7 T) (Lu et al. 2014; 

van de Bank et al. 2015; Budinger et Bird 2018; Korzowski et al. 2021).  

3.3 L’IRM du 17O  

3.3.1 Les propriétés magnétiques du noyau d’17O 

L’17O est le seul isotope de l’oxygène dont le moment magnétique peut-être détecté par 

RMN. L'abondance naturelle du 17O n'est que de 0,037 %, soit presque 30 fois inférieure à 

celle du 13C et 2700 fois inférieure à celle du 1H et du 31P. Par ailleurs, le rapport 

gyromagnétique (γ) du 17O est 7,4 fois plus faible que celui du 1H. Ces propriétés diminuent 

fortement la sensibilité de détection RMN pour le noyau d’17O, mais cette faible abondance 

naturelle permet un faible bruit de fond et par conséquent une bonne dynamique de signal 

pour suivre l’incorporation d’agents exogènes enrichis en 17O, suite à l’administration de 

dioxygène enrichi en 17O ou d’H2
17O. Lorsque du dioxygène enrichi en 17O est administré au 

sujet, il se lie à l’hémoglobine (Hb17O2) du sang au niveau des poumons et entre dans les 

tissus cérébraux via la circulation sanguine où il peut être métabolisé par les cellules en 

H2
17O. Le 17O sous forme gazeuse ou dissoute dans l’eau a des propriétés paramagnétiques 

à cause de ses deux électrons appariés qui le rendent indétectable en RMN. L’Hb17O2 est 

aussi indétectable en RMN à cause de sa relaxation T2 très rapide en raison d’un mouvement 

de rotation très lent du complexe d’HbO2 à l’origine d’un pic de résonance d’17O très large. 

Ainsi, seul le signal de l’H2
17O est détectable avec une approche directe de RMN-17O (Zhu et 

Chen 2011). 

L’utilisation de hauts champs magnétiques s’est avérée être d’un avantage significatif pour 

la détection du signal de l’17O. Dans la littérature, des mesures d’abondance naturelle de 

l’H2
17O dans le cerveau de rats montrent que le SNR est 4,1 fois plus important à 9,4 T (n=5) 

(Zhu et al. 2001) et, dans un fantôme, environ 5 fois plus important à 11 T et environ 11 fois 

plus important à 17,6 T par rapport à un champ de 4,7 T(Thelwall et al. 2003). De plus, il a 
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été démontré que les temps de relaxation de l’17O ne sont pas affectés par le champ 

magnétique statique (B0) utilisé (Tableau 2) (Zhu et al. 2001; Thelwall et al. 2003). 

Ce phénomène s’explique par les mécanismes de relaxation de l’17O qui sont différents des 

noyaux avec un moment de spin I = ½. En effet, les noyaux avec un moment de spin I > ½ 

comme l’17O (I = 5/2) peuvent avoir un moment quadrupolaire électrique qui provient de la 

distribution inégale, entre les niveaux d’énergie, des charges électriques nucléaires. La 

distribution ne se fait donc pas selon une symétrie sphérique contrairement aux noyaux avec 

un spin nucléaire de ½. Le moment quadrupolaire de l’17O peut interagir localement avec 

les gradients de champs électriques et provoquer un mouvement moléculaire qui induit des 

fluctuations temporelles de champs magnétique qui peuvent déterminer le processus de 

relaxation longitudinale (T1) et transversale (T2).  

Plus précisément, la vitesse de relaxation peut s’exprimer à partir de la fonction de densité 

spectrale J(ω) qui se définit de la façon suivante :  

𝐽(𝜔) =
𝜏𝑐

1 + 𝜔2𝜏𝑐2
 

Avec ω, la fréquence de Larmor et τc, le temps de corrélation correspondant au temps 

nécessaire pour avoir une rotation moléculaire de l’ordre de 1 radian.  

Dans l’eau, on se place dans un milieu très peu visqueux, τc est donc très court et comme 

l’ordre de grandeur des fréquences de mesures utilisées en RMN est inférieur au GHz, on 

peut dire que 𝜔2𝜏𝑐
2 ≪ 1. Dans ces conditions, on se situe dans un régime de couplage fort 

caractérisé par le fait que J(ω) devient indépendant de la fréquence de Larmor et donc du 

champ magnétique B0 (Palmas et Canet 2012).  

Dans l’H2
17O, le régime de « rétrécissement extrême » est applicable, si l’on considère que 

l’eau liée prend une place minoritaire, et en négligeant le phénomène de couplage entre 

l’17O et les 1H au sein de la molécule, les temps de relaxation T1 et T2 sont 

approximativement égaux et peuvent être décrits par l’équation suivante :  

1

𝑇2
≅
1

𝑇1
=
3𝜋2

10
(
2𝐼 + 3

𝐼2(2𝐼 − 1)
) (1 +

𝜂2

3
) (
𝑒2𝑞𝑄

ℎ
)

2

𝜏𝑐 
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Avec I, le moment de spin, η, le paramètre d’asymétrie (0≤ η ≤1), et (
𝑒2𝑞𝑄

ℎ
), la constante de 

couplage quadrupolaire. D’après la littérature, dans le cas de l’H2
17O, (

𝑒2𝑞𝑄

ℎ
) = -8,1 MHz, η = 

0,7 et τc = 2,7.10-12 s (Glasel 1966) et I = 5/2. L’application numérique de cette équation 

permet d’estimer les valeurs de T1 et de T2 à environ 5,1 ms. 

Dans des échantillons biologiques, le couplage entre l’17O et le 1H ne peut plus être ignoré 

et il en est de même pour les échanges protoniques dans la direction transversale. Ces 

processus réduisent le T2 et le T2* (Tableau 1.) de façon indépendante du T1 (Meiboom 

1961; Zhu et Chen 2011).  

 

Tableau 2 Liste non exhaustive de valeurs de temps de relaxation de l’17O, mesurés à 

différents champs magnétiques dans le cerveau chez l’homme et le rat. 

Les temps de relaxation de l’H2
17O sont par conséquent très courts par rapport à ceux 

observés en RMN conventionnelle du 1H (Tableau 2). Dans ces conditions, il devient 

nécessaire d’adopter des méthodes d’imagerie rapide qui seront détaillées dans le Chapitre 

4  Partie 3 . En effet, le T1 de l’H2
17O, d’environ 4 ms à 6 ms et le T2*, de l’ordre de 2 ms 

(Tableau 2) demandent de récupérer le signal RMN juste après l’excitation (Zhu et al. 2001; 

de Graaf et al. 2008; Atkinson et Thulborn 2010; Borowiak et al. 2014; Wiesner et al. 2016). 

L’acquisition du signal RMN du 17O de manière indirecte ou directe présente un grand 

potentiel pour fournir des informations sur le métabolisme de l’oxygène.  

3.3.2 Détection indirecte du 17O 

La détection indirecte de l’17O repose sur la mesure de la relaxation T2 de l’1H issue du 

couplage scalaire entre l’17O et l’1H dans les molécules d’H2
17O (Meiboom 1961). Hopkins et 

Barr ont montré que le T2 diminue linéairement avec la concentration d’H2
17O perfusée 
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(Hopkins et Barr 1987). L’17O a, par la suite, été utilisé comme traceur pour étudier 

qualitativement la distribution de l’H2
17O à partir des effets du couplage 1H-17O sur la 

relaxation T2 (Hopkins et Barr 1987; Hopkins et al. 1988; Arai et al. 1990; Hopkins et al. 1991; 

Kwong et al. 1991).  

L’introduction de la méthode de découplage de l’interaction spin-spin 1H-17O  (Ronen et 

Navon 1994) a ensuite permis d’étudier quantitativement la distribution d’H2
17O (Reddy et 

al. 1996; Ronen et al. 1997; Stolpen et al. 1997; Charagundla et al. 2000). Le principe de cette 

méthode repose sur l’utilisation d’une impulsion de radiofréquence à la fréquence de l’17O 

qui supprime le couplage 1H-17O et augmente ainsi le T2 des hydrogènes de l’H2
17O. 

L’intensité du signal est directement liée à la concentration de 17O dans l’échantillon et la 

distribution de l’H2
17O peut être quantifiée à l’aide du différentiel entre des images avec et 

sans découplage (de Crespigny et al. 2000).  

Une autre méthode de détection indirecte de l’17O basée sur l’IRM T1ρ a aussi été 

implémentée et consiste à étudier l’effet d’altération du T1ρ induit par la concentration 

d’H2
17O (Reddy et al. 1995; Charagundla et al. 1998). Le T1ρ décrit la relaxation du réseau de 

spin dans le référentiel tournant. Pour l’étudier, une impulsion de radiofréquence de 

« verrouillage de spin » est appliquée et génère une décroissance exponentielle de 

l’aimantation en T1ρ dépendante de l’amplitude de l’impulsion. Comme pour la relaxation 

T2, le T1ρ est sensible au couplage 1H-17O et aux échanges d’1H entre l’H2
16O et l’H2

17O 

(Meiboom 1961). Cependant, in vivo, d’autre processus peuvent avoir un effet sur le T1ρ et 

peuvent compliquer la quantification. De plus, il est difficile d’obtenir en amont la dispersion 

T1ρ intrinsèque des tissus pour obtenir une quantification absolue (Zhu et al. 2005). Malgré 

ces limitations, cette méthode a permis de déterminer CMRO2 chez l’animal (Tailor et al. 

2004; Mellon et al. 2009, 2010) 

Les méthodes indirectes offrent une meilleure résolution spatiale intrinsèque que les 

méthodes directes puisqu’elles bénéficient de la bonne sensibilité de détection de l’1H. La 

quantification absolue de la concentration d’H2
17O par les méthodes indirectes peut 

cependant être affectée/biaisée par la sensibilité des effets de couplages 1H-17O aux 

variations de pH et de température. C’est la raison pour laquelle les méthodes directes ont 

suscité plus d’intérêt ces dernières années et ont connu des développements prometteurs.  
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3.3.3 Détection directe de l’17O 

La détection directe du signal de l’17O pour étudier la perfusion sanguine et le métabolisme 

oxydatif dans les tissus biologiques à partir d’17O2 inhalé ou d’H2
17O injecté a été introduite 

au début des années 90 (Arai et al. 1990, 1991; Pekar et al. 1991; Fiat et al. 1992, 1993; Pekar 

et al. 1995; Mateescu et Cabrera 1997; Arai et al. 1998). Cette technique a été utilisée pour 

quantifier CMRO2 chez l’homme (Atkinson et Thulborn 2010; Hoffmann et al. 2011, 2014; 

Kurzhunov et al. 2017, 2018; Niesporek et al. 2018; Paech et al. 2020), le rongeur (Zhang et 

al. 2004; Zhu et al. 2007; Cui et al. 2013a; Zhu et al. 2013a; Lou et al. 2016; Wiesner et al. 

2016; Neveu et al. 2017; Baligand et al. 2021; Wiesner et al. 2021), le chat (Pekar et al. 1991; 

Zhu et al. 2009) et le porc (Mellon et al. 2009). Parmi ces études, Zhu et al. ont notamment 

mesuré à partir d’17O-MRS, une augmentation de 32% de CMRO2 dans le cortex visuel du 

chat pendant une stimulation visuelle (Figure 18) (Zhu et al. 2009). Cependant, la faible 

sensibilité de cette technique a fortement limité son développement et la littérature 

rapportant une mesure de CMRO2 par IRM du 17O reste à ce jour limitée, avec une vingtaine 
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d’articles cliniques et précliniques confondus sur une quarantaine d’années.  

 

Figure 18 Représentation des cartographies 3D de CMRO2 obtenues dans le cerveau d’un 

chat représentatif de l’étude d’imagerie 17O-MRS avec de gauche à droite, les images IRM 

anatomiques, la carte de CMRO2 au repos, la carte de CMRO2 stimulée, la carte de ΔCMRO2 

et enfin la carte de BOLD-fMRI (Figure adaptée de l’article de Zhu et al., 2009). 

Cette technique présente deux avantages majeurs par rapport à la TEP à l’15O : 

• Premièrement, les modifications du signal H2
17O détectées lors de l'inhalation de 

dioxygène gazeux 17O2 proviennent uniquement de l'eau produite par le 

métabolisme. En effet, comme expliqué précédemment, le 17O2 gazeux ou l’17O lié à 

l'hémoglobine n’ont pas un signal détectable par RMN. Le signal endogène de H2
17O 

à l’abondance naturelle peut être utilisé comme référence, ce qui simplifie 
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grandement la modélisation. La vitesse de marquage de l'eau par le 17O est lié au taux 

de consommation d'O2 par le cycle de Krebs et la chaîne de transport d'électrons 

associée. Ainsi, cette approche est idéale car elle permet de cartographier CMRO2 

sans acquisitions ou estimations supplémentaires contrairement à l’ensemble des 

techniques précédemment énoncées.  

• Deuxièmement, il n'y a pas de limite intrinsèque à la résolution spatiale, à condition 

que la sensibilité de détection soit suffisante. Mais, comme pour le 13C et le 31P, il est 

primordial de trouver des stratégies afin d’améliorer la sensibilité et, par conséquent, 

la résolution spatiale de cette méthode d’acquisition. Ce point fait partie des objectifs 

de cette thèse et les développements accomplis seront détaillés dans la partie 2.2 du 

Chapitre 5. Chapitre 52.2  

4 CONCLUSION 

Depuis la première estimation de la consommation en oxygène dans le cerveau par Kety et 

schmidt (Kety et Schmidt 1945), de nombreuses techniques ont été développées pour 

étudier le métabolisme oxydatif et énergétique, essentielles pour comprendre le 

fonctionnement du cerveau. Il est difficile de faire un choix parmi les méthodes existantes 

étant donné qu’elles présentent toutes des avantages et des inconvénients. La TEP à l’15O 

possède une limite intrinsèque à sa résolution spatiale, repose sur des acquisitions longues 

et plusieurs corrections doivent être appliquées pour obtenir une valeur de CMRO2 

exploitable. Les méthodes IRM-1H ont beaucoup évoluées ces dernières années et ont 

notamment permis de passer d’une estimation relative à une estimation absolue de CMRO2. 

Cependant, ces techniques requièrent un long temps d’acquisition et utilisent des modèles 

complexes basés sur des hypothèses pouvant introduire des erreurs dans l’estimation de 

CMRO2. Enfin, il reste nécessaire de valider ces techniques à partir d’autres outils de mesure 

de CMRO2. La méthode de 13C-MRS permet aussi d’estimer CMRO2 indirectement mais 

souffre d’une faible sensibilité de détection et nécessite alors de faire de longues 

acquisitions. La 31P-MRS possède une faible résolution spatiale et temporelle. Enfin, l’IRM du 

17O présente, comme les techniques utilisant le 13C et le 31P, des limitations de sensibilité de 

détection mais permet une détection directe de CMRO2 sans besoin de corrections 

supplémentaires et sans limitation intrinsèque de la résolution spatiale. Dans ce projet de 

thèse, nous avons choisi de mettre en œuvre l’IRM du 17O pour mesurer les variations de 
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CMRO2 dans le cadre d’une stimulation fonctionnelle chez le rongeur. 
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 : MESURE DE CMRO2 ET DES PARAMETRES DE FLUX PAR IRM 

DU 17O (THEORIE, MODELES ET SIMULATIONS) 

1 PRINCIPE DE LA MESURE 

Pour déterminer CMRO2 à partir de données IRM du 17O, il faut suivre l’incorporation de 

dioxygène, marqué en 17O, au cours du temps dans le métabolisme cellulaire à partir de la 

production d’eau marquée (H2
17O). Pour cela, le sujet doit inhaler du dioxygène enrichi en 

17O (enrichissement de 70% dans les bouteilles de gaz que nous nous procurons auprès du 

fournisseur : Nukem Isotopes).  

L’expérience se décompose en 3 phases (Figure 19) : 

 

Figure 19 Représentation du processus métabolique aboutissant à l’augmentation du 

signal RMN de l’eau marquée lorsque le sujet inhale de l’17O2. Le signal RMN correspond 

à ❶ l’abondance naturelle en H2
17O avant l’inhalation d’17O2, à ❷ l’H2

17O produite en excès 

de l’abondance naturelle par le métabolisme oxydatif mitochondrial pendant l’inhalation 

d’17O2 et à ❸ la période de clairance de l’H2
17O après l’inhalation d’17O2. 

❶ Avant l’inhalation, le signal RMN correspond à l’abondance naturelle d’H2
17O dans les 

tissus, l’17O sous forme de gaz ou lorsqu’il est lié à l’hémoglobine n’étant pas détectable.  

❷ Pendant l’inhalation, l’utilisation d’une molécule de 17O2 par le métabolisme cellulaire 

oxydatif produit deux molécules d’eau marquée en 17O (H2
17O), ce qui résulte en une 
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augmentation du signal RMN de l’H2
17O. Le taux d’augmentation du signal est lié au taux de 

consommation d’oxygène par le cycle de Krebs.  

❸ Après la période d’inhalation, l’H2
17O produit est progressivement remplacé par de 

l’H2
16O pour finalement atteindre un nouvel état d’équilibre apparent, c’est la phase de 

clairance. Le niveau de l’abondance naturelle est récupéré quelques jours plus tard, le temps 

que l’eau se renouvelle entièrement.  

Différents modèles ont été proposés pour la mise en équation des variations du signal de 

l’H2
17O et le calcul de CMRO2 et ces derniers seront présentés dans les parties 2 et 3 de ce 

chapitre. Un modèle restreint à la phase d’inhalation a d’abord été proposé (Zhu et al. 2002) 

et, par la suite, un modèle simplifié a été dérivé de ce dernier (Zhang et al. 2004). Un modèle 

plus complet décrivant les 3 phases de l’expérience a été proposé par Atkinson et Thulborn 

(Atkinson et Thulborn 2010). Pour simplifier l’exposé, nous partirons du modèle complet 

d’Atkinson (Partie 2 ) avant d’aborder les modèles restreints et simplifiés (Partie 3 ). 

2 MODELE 3-PHASES 

Le modèle proposé par Atkinson et Thulborn décrit les variations du signal de l’H2
17O avant, 

pendant et après une inhalation de gaz enrichi en 17O par le sujet et prend en compte 

différentes variables physiologiques (Atkinson et Thulborn 2010). 

2.1 Introduction au modèle 3-phases 

Pour établir le modèle, il faut considérer un voxel d’intérêt qui se compose de tissu cérébral 

et se divise en plusieurs compartiments. Les échanges entre l’eau intracellulaire et l’eau 

extracellulaire sont très rapides (Quirk et al. 2003) formant ensemble, un compartiment 

d’ «eau tissulaire». Ce compartiment est alimenté en eau par les mitochondries. En effet, elles 

récupèrent de l’oxygène qui a diffusé à travers la BHE, à partir du compartiment sanguin 

jusqu’au compartiment d’«oxygène tissulaire», pour le métaboliser en H2O à la fin de la 

chaîne respiratoire. L’eau présente dans le sous-compartiment d’«eau tissulaire» peut soit 

rester dans le compartiment, soit diffuser dans un compartiment pouvant accueillir de l’eau 

(comme le compartiment du LCR ou le compartiment sanguin) ou soit être consommée par 

une réaction chimique (Figure 20). 
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Figure 20 Représentation de la compartimentation et des échanges dans un voxel de 

tissu cérébral. Les flèches verticales représentent la diffusion à travers la BHE ou un gradient 

osmotique pour la barrière sang-LCR (BS-LCR) selon les compartiments, la flèche horizontale 

à double sens représente une diffusion/gradient osmotique d’H2O, la flèche horizontale qui va 

de la gauche vers la droite, une production d’H2O grâce aux mitochondries, la flèche 

horizontale qui va de la droite vers la gauche, une conversion d’H2O en O2. 

Ainsi, les variations du signal d’H2
17O dans le voxel d’intérêt dépendent de 3 facteurs. Leurs 

contributions au signal mesuré doivent être prises en compte de façon conjointe pour 

déterminer avec précision la consommation d’oxygène :  

❶Le taux de réduction local d’17O2 en H2
17O : CMRO2. 

❷Le taux de d’échange d’H2
17O du sang vers le tissu provenant du métabolisme d’autres 

organes du corps : KG. 

❸Le taux de perte en H2
17O par diffusion vers le sang ou par consommation métabolique : 

KL. 
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A partir de cette description, on constate que la circulation sanguine occupe une place 

importante dans les échanges entre le sang et les tissus cérébraux. Par conséquent, la 

recirculation d’H2
17O peut contribuer au signal mesuré et doit être considérée en plus de la 

production locale d’H2
17O.  

2.2 Mise en équation 

 

Figure 21 Représentation schématique du modèle 3-phases résumant les échanges d’H2
17O 

dans le voxel d’intérêt, composé de tissu cérébral, avec le compartiment sanguin. Les 

constantes KG et KL représentent le gain (diffusion depuis le sang vers le comp. intracellulaire) 

et la perte en H2
17O (diffusion depuis les mitochondries vers le sang) et CMRO2, la conversion 

de l’O2 en H2
17O dans le voxel (Figure créée à partir de www.biorender.com). 

La  

Figure 21 illustre le modèle 3-phases avec la production et l’élimination de l’eau au niveau 

du voxel d’intérêt selon les trois paramètres définis précédemment. La quantité d’H2
17O 

contenue dans le voxel à l’instant t peut ainsi être décrite par l’équation suivante : 

𝑑𝑀𝑣

𝐻2 𝑂17

(𝑡)

𝑑𝑡
= 2. 𝐶𝑀𝑅𝑂2. 𝐴

𝑂17
(𝑡) − 𝐾𝐿 .𝑀𝑣

𝐻2 𝑂17

(𝑡) + 𝐾𝐺 . 𝐵
𝐻2 𝑂17

(𝑡) 

http://www.biorender.com/
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𝑀𝑣

𝐻2 𝑂17

 représente le nombre de moles d’H2
17O en excès de l’abondance naturelle dans le 

voxel, 𝐴 𝑂17
 est la fraction artérielle d’17O en excès de l’abondance naturelle, 𝐵𝐻2 𝑂17

 est la 

quantité d’H2
17O sanguin en excès de l’abondance naturelle et le facteur 2 prend en compte 

la conversion d’une mole d’oxygène en deux moles d’H2O par le processus de respiration 

cellulaire (Chapitre 1 Partie1 ). 

Les termes 𝐴 𝑂17
(𝑡) et 𝐵𝐻2 𝑂17

(𝑡) évoluent selon les 3 phases suivantes :   

Avant l’inhalation d’O2 enrichi (t<TA), le modèle considère que l’17O détectable dans l’eau 

est stable, le signal est donc constant. Pendant l’inhalation (TA≤t≤TB), 𝑨 𝑶𝟏𝟕
(𝒕) augmente 

progressivement de 0 à α, avec α, la fraction d’enrichissement du gaz en excès de 

l’abondance naturelle. Puis, après l’inhalation, (t>TB), la fraction d’17O retourne 

progressivement à 0. Ces transitions dépendent de l’allure à laquelle l’hémoglobine se lie 

avec du 17O2 dans les poumons, décrite par le débit ρ, le rapport entre la fraction de 

différence artério-veineuse pulmonaire FA-V (qui correspond à la capacité du sang veineux à 

se recharger avec de l’oxygène dans les poumons) et le temps de circulation moyen du sang 

TC. Le sang enrichi en 17O atteint ensuite les cellules où l’17O2 peut être consommé dans les 

mitochondries et être métabolisé en H2
17O. L’eau marquée produite peut rester dans le 

compartiment tissulaire que l’on associe au voxel d’intérêt ou en être évacuée avec un débit 

KL. Pendant ce temps, l’H2
17O recirculante, produite en dehors du voxel d’intérêt (notamment 

par les autres organes du corps), peut aussi atteindre le voxel d’intérêt avec un débit KG. 

Après la période d’inhalation (t>TB), l’H2
17O présente dans les tissus est progressivement 

éliminée à la vitesse d’échange KL et remplacée par de l’H2
17O, à l’abondance naturelle, à la 

vitesse d’échange KG.  

La variation d’𝐴 𝑂17
(𝑡) peut ainsi être décrite selon l’équation différentielle d’ordre 1 suivante : 

𝑑𝐴 𝑂17
(𝑡)

𝑑𝑡
= {

0

𝜌𝛼 − 𝜌𝐴 𝑂17
(𝑡)

−𝜌𝐴 𝑂17
(𝑡)

     
𝑡 < 𝑇𝐴

𝑇𝐴 ≤ 𝑡 ≤ 𝑇𝐵
𝑡 > 𝑇𝐵

 

Ce qui donne, après résolution, et en intégrant STA, la saturation du sang en oxygène au 

temps TA : 



 

 

66 

 

𝐴 𝑂17
(𝑡) = {

0
𝛼(1 − 𝑆𝑇𝐴𝑒

−𝜌(𝑡−𝑇𝐴))

𝛼(1 − 𝑆𝑇𝐴𝑒
−𝜌(𝑇𝐵−𝑇𝐴))𝑒−𝜌(𝑡−𝑇𝐵)

     
𝑡 < 𝑇𝐴

𝑇𝐴 ≤ 𝑡 ≤ 𝑇𝐵
𝑡 > 𝑇𝐵

 

Jusqu'à l'instant t, la quantité d’H2
17O dans le sang est proportionnelle à la quantité totale 

d’17O délivré dans tout le corps. 𝐵𝐻2 𝑂17
(𝑡) est donc proportionnelle à l'intégrale de 𝐴 𝑂17

(𝑡) : 

𝐵𝐻2 𝑂17
(𝑡) ∝ ∫ 𝐴 𝑂17

(𝑡)
𝑡

0

 

Après intégration, nous avons alors :  

𝐵𝐻2 𝑂17
(𝑡) ∝

{
 
 

 
 

0

𝛼(𝑡 − 𝑇𝐴) −
𝛼

𝜌
𝑆𝑇𝐴(1 − 𝑒

−𝜌(𝑡−𝑇𝐴))

𝛼(𝑇𝐵 − 𝑇𝐴) −
𝛼

𝜌
𝑆𝑇𝐴(1 − 𝑒

−𝜌(𝑇𝐵−𝑇𝐴))𝑒−𝜌(𝑡−𝑇𝐵)
     

𝑡 < 𝑇𝐴
𝑇𝐴 ≤ 𝑡 ≤ 𝑇𝐵
𝑡 > 𝑇𝐵

 

Les expressions de 𝐴 𝑂17
(𝑡) et de 𝐵𝐻2 𝑂17

(𝑡) peuvent être intégrées dans l’équation principale 

pour décrire 𝑀𝑣

𝐻2 𝑂17

(𝑡) comme : 

 

Avec 𝑐 =
2𝛼.𝐶𝑀𝑅𝑂2.(𝜌−𝐾𝐿+𝐾𝐿𝑆𝑇𝐴)

𝐾𝐿(𝐾𝐿−𝜌)
− 𝛼

𝐾𝐺

𝐾𝐿
(
𝐾𝐿𝑆𝑇𝐴

𝜌(𝐾𝐿−𝜌)
−

𝑆𝑇𝐴

𝜌
−

1

𝐾𝐿
), TD =TB-TA est la durée d’inhalation, 

et D est la concentration, en abondance naturelle, d’H2
17O dans le tissu cérébral.  

2.3 Les paramètres de flux KG et KL 

Par définition, nous avons KG>KL. En effet, la compartimentation mitochondriale de l’eau 

marquée (produite par la respiration cellulaire) peut ralentir son flux de sortie (KL) par rapport 

à son flux d’entrée (KG). L’H2
17O produite localement doit traverser les deux couches 

lipidiques de la membrane mitochondriale avant d’entrer dans le cytosol, puis la membrane 

cellulaire pour atteindre l’espace extracellulaire, pour enfin rejoindre la circulation sanguine. 
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En comparaison, le flux d’eau marquée circulante est seulement déterminé par la perfusion 

sanguine et le flux d’entrée dans la cellule, limité par le passage de la BHE. L’évacuation plus 

lente de l’eau marquée produite localement a été démontrée in vivo en comparant la 

cinétique d'élimination de l'H2
17O produite lors d’une inhalation à celle d'un bolus 

intraveineux d'H2
17O exogène (Zhu et al. 2013b). Les constantes de temps mesurées dans 

l’étude par Zhu et al. suggèrent une perméabilité restreinte de la membrane mitochondriale. 

Plus récemment, une étude a mis en avant à partir de simulations que le rapport KG/KL 

détermine le niveau d’équilibre atteint à la fin de la troisième phase de l’expérience, et celle 

de clairance, quelle que soit la variation de CMRO2 entre les différents tissus. Cela suggère 

que les contributions relatives du gain et de la perte de signal dues à la recirculation et à la 

perfusion restent les mêmes dans les différents types de tissus (Wiesner et al. 2021). Dans 

leurs conditions expérimentales chez le rat, ce rapport était de 1,5. Enfin, on peut constater, 

en définissant les paramètres KG et KL, qu’ils sont proportionnels à CBF (KG = CBF x le flux dû 

à la diffusion de l’eau du sang vers le tissu; KL = CBF x le flux dû à la diffusion de l’eau des 

mitochondries vers le sang). Les variations de KG et KL sont donc directement 

proportionnelles aux variations de CBF et peuvent ainsi servir d’index pour évaluer la 

réactivité vasculaire cérébrale lors d’une activation fonctionnelle, par exemple. En revanche, 

le rapport KG/KL est indépendant du flux sanguin et de la diffusivité à travers la BHE mais 

pourrait servir d’index pour la diffusion à travers la membrane mitochondriale. 

3 MODELE LINEAIRE 

3.1 Hypothèses et Mise en équation  

Le modèle linéaire a été proposé avant le modèle 3-phases par le Center for Magnetic 

Resonance Research de l’Université du Minnesota (Zhang et al. 2004), à partir d’un modèle 

complet mais restreint à la période d’inhalation (Zhu et al. 2002), pour déterminer CMRO2 

grâce au signal d’inhalation de 17O2. Ce modèle inclut uniquement la phase d’inhalation et 

la décrit linéairement comme 𝐶𝑀𝑅𝑂2 = 
𝑎

2𝛼𝑓1
, avec a, la pente du signal pendant la période 

d’inhalation, α, la fraction d’enrichissement en 17O du dioxygène gazeux inhalé et f1, le 

facteur de conversion de CMRO2 en μmol.g(de tissu cérébral)-1.min-1. 

Pour appliquer ce modèle simplifié, il faut faire l’hypothèse qu’il n’y a pas d’effet non-linéaire 

intégré par la recirculation d’H2
17O. Cela permet de considérer que la concentration en H2

17O 
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dans le sang augmente linéairement lors d’une courte inhalation d’17O. Cette hypothèse est 

valide lorsque les échanges sont suffisamment rapides pour être considérés comme étant 

instantanés. Cela signifie que, par rapport à la vitesse de production d’H2
17O par les 

mitochondries, un équilibre est rapidement atteint entre l'H2
17O métaboliquement produite 

par tous les organes du corps et l'H2O du sang veineux (Zhang et al. 2004). Ceci revient à 

considérer que le paramètre de recirculation du sang TC → 0 s et que, par conséquent, le 

taux de rafraîchissement du sang en 17O2, ρ → ∞.  

Ce modèle a été utilisé plusieurs fois dans la littérature pour calculer CMRO2 dans des 

modèles rongeurs (Zhang et al. 2004; Zhu et al. 2013a; Lou et al. 2016). Ces études, réalisées 

sous anesthésie à (α-chloralose, kétamine/xylazine, isoflurane) avec des courtes périodes 

d’inhalation allant de 2 à 2,5 minutes, montrent bien une production d’H2
17O linéaire 

pendant la période d’inhalation d’17O, ce qui suggère que les hypothèses du modèle 

simplifié sont valides dans ces conditions expérimentales. Cependant, on pourrait remettre 

cette méthode en question dans des circonstances où les conditions physiologiques de 

l’animal ne permettent plus d’avoir un comportement linéaire, par exemple, dans le cas où 

TC augmenterait à cause d’un ralentissement du rythme cardiaque.  

3.2 Mesure de CBF dérivée d’une inhalation de 17O2 

Le groupe l’Université du Minnesota a également établi empiriquement une relation de 

proportionnalité directe entre le taux de décroissance exponentielle de la phase de clairance 

(KW) et CBF (Zhu et al. 2013b). Cette relation s’appuie sur le fait que l’H2
17O produit 

localement peut être utilisé comme traceur sanguin endogène après la période d’inhalation. 

CBF peut ainsi être exprimé selon l’équation suivante : CBF = A x KW, où A est une constante 

déterminée empiriquement. Dans leur étude, Zhu et al. ont établi que A = 1,86, à partir d’une 

régression linéaire entre des mesures de CBF (obtenue par une sonde laser Doppler insérée 

dans le cortex du rat)  et du taux de décroissance d’H2
17O. Ces mesures ont été effectuées 

dans un modèle de rat, sous différents types d’anesthésie (α-chloralose, pentorbital, 

isoflurane). Pour estimer CBF à partir d’une inhalation de 17O2 dans un contexte différent, 

chez un autre modèle animal ou avec un protocole d’anesthésie différent, par exemple, un 

étalonnage correct de cette constante pourrait être nécessaire.  
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4 EFFET DU TC SUR LE CHOIX DU MODELE ET SUR LA DETERMINATION DE CMRO2, KG ET 

KL  

4.1 Introduction 

Dans le cas du modèle linéaire, l’hypothèse de TC → 0 s peut être remise en cause selon 

l’espèce étudiée (souris, rat, humain) et les conditions expérimentales (anesthésie) qui sont 

des facteurs impactant la valeur de TC. Dans cette partie, nous souhaitons déterminer l’effet 

de l’hypothèse TC → 0 s du modèle simplifié sur la détermination de CMRO2 et des 

paramètres KG et KL.  

4.2 Matériels et méthodes 

Des courbes d’inhalation d’17O de 4 minutes ont été simulées selon le modèle 3-phases avec 

différentes valeurs de TC : 3 s, 9 s et 20 s correspondant respectivement aux valeurs attendues 

pour la souris, le rat, et l’homme, et Tc =1.10-10 s correspondant à l’hypothèse du Tc nul du 

modèle linéaire. Un CMRO2 nominal de 2,5 μmol.g-1.min-1, un KG nominal de 0,9 min-1 et un 

KL nominal de 0,4 min-1 ont été choisis sur la base des valeurs obtenues dans nos mesures 

préliminaires. Le modèle 3 phase a ensuite été ajusté aux courbes simulées et la différence 

entre les valeurs nominales et ajustées de CMRO2, KG et KL a été estimée en %. 

Le modèle linéaire a ensuite été ajusté sur la période d’inhalation des courbes simulées pour 

estimer l’erreur générée avec ce modèle en fonction de la valeur de TC. Pour estimer l’erreur 

générée sur CMRO2 dans les conditions de mesures de Zhang et al. dans le cerveau de souris, 

une autre courbe a été simulée avec un TD de 2 minutes et un TC de 3 secondes (cette valeur 

chez la souris pourrait cependant être différente selon l’anesthésique utilisé). 
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4.3 Résultats 

 

Figure 22 Simulation de courbes d’inhalation de gaz enrichi en 17O avec différents TC 

hypothétiquement caractéristiques de la souris (3 s), du rat (9 s) et de l’homme (20 s) (CMRO2 

nominal = 2,5 μmol.g-1.min-1, KG nominal = 0,9 min-1 et KL = 0,4 min-1). 

La Figure 22 montre que TC affecte grandement l’allure des courbes pendant la période 

d’inhalation et que celles-ci s’éloignent de la linéarité quand TC augmente.  

Les résultats de l’ajustement du modèle 3-phases à nos simulations sont présentés dans le 

Tableau 3 pour étudier l’erreur générée sur l’estimation des paramètres lorsque l’hypothèse 

de TC → 0 seconde est faite.  

Tableau 3 Valeurs des paramètres CMRO2, KG et KL obtenues à partir de l’ajustement du 

modèle 3-phases sur les données simulées (CMRO2 nominal = 2,5 μmol.g-1.min-1, KG 

nominal = 0,9 min-1 et KL = 0,4 min-1) et erreur induite par l’hypothèse TC → 0 s sur leur 
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détermination par rapport à leur valeur nominale. 

Nous pouvons constater, à partir des résultats du Tableau 3, que cette hypothèse génère 

une sous-estimation importante des paramètres de sortie du modèle 3-phases, et ce, dès 

que TC atteint quelques secondes.  

Les résultats de l’ajustement du modèle linéaire sur la période d’inhalation des données 

simulées sont présentés dans le Tableau 4 Nous pouvons constater que même avec un TC 

de 3 secondes, CMRO2 est sous-estimé de façon importante et comme attendu, cette sous-

estimation augmente avec TC. 

 

Tableau 4 Valeurs de CMRO2 obtenues à partir de l’ajustement du modèle linéaire sur 

les données simulées (CMRO2 nominal = 2,5 μmol.g-1.min-1, KG nominal = 0,9 min-1 et KL = 

0,4 min-1) et erreur par rapport à la valeur nominale de 2,5 μmol.g-1.min-1.  

En considérant TC = 3 s et en réduisant le temps d’inhalation (TD) à ~2 minutes (Figure 23) 

pour se rapprocher des conditions expérimentales du groupe de l’Université du Minnesota 

(Zhang et al. 2004), l’erreur engendrée par l’hypothèse TC → 0 s sur la détermination de 

CMRO2 est de - 12 % (valeur obtenue de 2,19 μmol.g-1.min-1). Si l’on ajuste le modèle linéaire 

à la période d’inhalation de 2 minutes, une valeur de 2,01 μmol.g-1.min-1
 est obtenue, soit – 

20 % d’erreur sur l’estimation de ce paramètre.  
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Figure 23 Simulation de courbes d’inhalation de gaz enrichi en 17O avec un TC de 3 s et 

un TD de ~2 min et ~4 min (CMRO2 nominal = 2,5 μmol.g-1.min-1, KG nominal = 0,9 min-1 

et KL = 0,4 min-1). 

4.4 Discussion et conclusion 

D’après le Tableau 3, l’hypothèse TC → 0 s génère une sous-estimation importante des 

paramètres de sortie du modèle 3-phases dès que TC atteint quelques secondes. Or, dans 

une étude chez la souris anesthésiée (uréthane), une valeur de TC de 3 secondes a été 

mesurée à partir de l’enregistrement du premier et du second passage d’un traceur sanguin 

fluorescent (FITC-dextran) dans une artère cérébrale (Rovainen et al. 1993).  Dans ces 

conditions, le modèle linéaire n’est pas applicable avec un TD de 4 minutes. La réduction de 

TD à 2 minutes permet, toutefois, de réduire l’erreur avec ce modèle. 

Chez l’homme ou dans des modèles animaux plus gros que la souris, on s’attend à ce que 

le rythme cardiaque et la circulation sanguine soient plus lents et que TC soit donc plus long. 

La température corporelle ainsi que le type et la dose d’anesthésie utilisés peuvent aussi 

avoir un effet sur ce paramètre. Par exemple, Sirmpilatze et al. ont constaté chez le rat que 

le rythme cardiaque diminuait de moitié pendant la première heure d’anesthésie à la 

médétomidine avant de se stabiliser (Sirmpilatze et al. 2019) et une comparaison chez le rat 

de différents anesthésiques (pentorbital, isoflurane, kétamine/xylazine et 
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tiletamine/zolazepam) montre que le rythme cardiaque est le plus élevé sous pentorbital 

tandis qu’il est le moins élevé sous  kétamine/xylazine (Redfors et al. 2014). Ainsi, la valeur 

de TC, dépendante du rythme cardiaque, peut être très différente selon l’anesthésique utilisé.  

Dans ces conditions, et à partir de nos résultats de simulation, nous recommandons 

l’utilisation du modèle 3-phases pour quantifier CMRO2 dans des modèles plus gros que la 

souris et de mesurer la valeur de Tc dans les conditions expérimentales. L’objectif de cette 

thèse est donc de mesurer CMRO2 dans le cerveau du rat à partir du modèle 3-phases car il 

permet de prendre en compte la taille de l’animal, le plus large volume sanguin et le rythme 

cardiaque plus lent conduisant à un TC plus long que chez la souris. De plus, comme 

l’anesthésie peut avoir un fort impact sur TC, nous avons choisi de mesurer Tc 

expérimentalement dans nos conditions d’anesthésie et de température afin d’éliminer cette 

source d’erreur dans notre quantification. Les résultats de ces expériences sont présentés 

dans Chapitre 4  Partie 1.3  

5 EFFET DU TD SUR LA DETERMINATION DE CMRO2, KG ET KL 

5.1 Introduction 

Nous avons vu précédemment qu’un comportement linéaire pendant la période d’inhalation 

peut être observé avec un temps d’inhalation TD très court. Ceci suggère que selon TD, l’allure 

de la courbe peut être différente et donc que la sensibilité du modèle 3-phases aux 

paramètres CMRO2, KG et KL peut varier.  

Dans des conditions où le SNRt des mesures serait bas, augmenter TD pour augmenter le 

nombre de points pendant la deuxième phase du signal devrait améliorer la sensibilité de 

mesure de CMRO2. Cependant, le dioxygène enrichi en 17O utilisé pour nos expériences est 

très coûteux. Il apparait donc important d’évaluer avec précision l’apport théorique d’une 

augmentation de TD avant toute implémentation expérimentale. Très récemment, des 

expériences avec de longs temps d’inhalation chez le rat ont été réalisées et publiées par 

Wiesner et al. (Wiesner et al. 2021). Leurs résultats montrent que la sensibilité de mesure de 

CMRO2 n’augmente pas linéairement avec la durée d’inhalation dans leurs conditions. Dans 

cette partie, nous présentons un travail de simulations pour évaluer 1) la sensibilité du 

modèle aux différents paramètres au cours des différentes phases de l’expérience 

d’inhalation et 2) l’impact de TD sur la détermination de CMRO2 dans nos conditions. 
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5.2 Matériels et méthodes 

Pour étudier la sensibilité du modèle en fonction du temps, nous avons simulé une courbe 

d’inhalation d’17O normale avec un TD de 4 minutes qui permettrait de limiter le coût des 

expériences. Un CMRO2 nominal de 2,5 μmol.g-1.min-1, un KG nominal de 0,9 min-1 et un KL 

nominal de 0,4 min-1
 ont été choisis. Six autres courbes ont ensuite été simulées avec, à 

chaque fois, une variation de ± 10 % appliquée à l’un des paramètres du modèle. Le CMRO2 

nominal de la courbe devient ainsi 2,25 μmol.g-1.min-1 et 2,75 μmol.g-1.min-1 pour une 

variation de – 10 % et de + 10 %, respectivement. Le KG nominal devient 0,81 min-1 et 0,99 

min1 pour une variation de – 10 % et de + 10 %, respectivement. Le KL nominal devient 0,36 

min-1 et 0,44 min1 pour une variation de – 10 % et de + 10 %, respectivement. La sensibilité 

du modèle à cette variation a ensuite été calculée à partir de la différence entre la courbe 

normale et la courbe avec une variation : Sensibilité (%) =  abs (
𝑆±10−𝑆𝑛𝑜𝑟𝑚𝑎𝑙

𝑆𝑛𝑜𝑟𝑚𝑎𝑙
. 100)  

Pour évaluer avec précision l’apport théorique d’une augmentation de TD, nous avons utilisé 

la même méthode mais cette fois-ci avec un TD long de 15 minutes qui est celui utilisé par 

Wiesner et al. dans leur article (Wiesner et al. 2021).  

5.3 Résultats 

 

Figure 24 Sensibilité du modèle 3-phases à des variations de ±10% des paramètres 

CMRO2, KG et Kl (TD = 4 min). 

Pour un TD de 4 minutes, la sensibilité du modèle à CMRO2 augmente progressivement 
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pendant la période d’inhalation et est optimale à la fin et juste après la période d’inhalation. 

Pour les paramètres KG et KL, la sensibilité augmente progressivement à partir de l’inhalation 

et atteint un plateau après une dizaine de minutes de clairance (Figure 24). 

 

Figure 25 Sensibilité du modèle 3-phases à des variations de ±10% des paramètres 

CMRO2, KG et KL pour une inhalation longue d’17O (TD = 15 min) 

La Figure 25 montre que la sensibilité du modèle atteint un maximum au bout de 6 minutes 

puis elle se stabilise jusqu’à la fin de l’inhalation. La sensibilité au paramètres KG et KL 

augmente dès le début de l’inhalation et domine la sensibilité à CMRO2 à partir de 10 

minutes pour KL et 13 minutes pour KG. 

5.4 Discussion et conclusion 

Wiesner et al. ont utilisé un TD de 15 minutes afin de s'assurer qu'une quantité suffisante 

d’17O2 était délivrée aux tissus étudiés. Selon eux, cette durée d'inhalation plus longue a 

permis une augmentation plus importante de la concentration de H2
17O, nécessaire pour 

mesurer et analyser avec précision CMRO2. A partir de nos courbes de sensibilité, on 

constate, au contraire, que la sensibilité du modèle atteint un maximum au bout de 6 

minutes avant de se stabiliser. A cause de l’accumulation d’H2
17O recirculante dans le sang, 

la sensibilité aux paramètres KG et KL domine celle de CMRO2 à partir d’une dizaine de 

minutes. Ainsi, l’utilisation d’une longue période d’inhalation est favorable à la mesure des 

paramètres de flux KG et KL. Comme notre objectif est en priorité de déterminer CMRO2, il 

ne semble pas nécessaire d’utiliser un TD allant au-delà de 6 minutes dans notre travail, en 
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se référant au maximum de la courbe de sensibilité à CMRO2 (Figure 25). Avec un TD de 4 

minutes, l’effet de recirculation d’H2
17O n’est pas prépondérant pendant la période 

d’inhalation et les derniers points de la période d’inhalation sont les plus sensibles à CMRO2. 

Afin d’affiner le choix du TD entre 1 et 6 minutes, il est nécessaire de prendre en compte le 

SNR des données acquises. En effet, la sensibilité de mesure de CMRO2 varie avec TD mais 

surtout avec le SNR des courbes d’H2
17O obtenues. Il est donc important de connaître le TD 

optimal selon les conditions de SNR.  

6 EFFET DU SNR SUR LA DETERMINATION DE CMRO2 ET DES PARAMETRES DE FLUX 

Afin de déterminer l’effet du SNR des acquisitions sur la sensibilité de mesure de CMRO2 

ainsi que des paramètres de flux KG et KL, nous avons utilisé une approche Monte Carlo 

consistant à simuler 1000 courbes d’inhalation d’17O (CMRO2 nominal = 2,5 μmol.g-1.min-1, 

KG nominal = 0,9 min-1 et KL = 0,4 min-1) avec différentes valeurs de TD (1 s à 6 s) et de SNR 

(1 à 50) puis nous avons ajusté le modèle 3-phases aux courbes simulées.  

Les Figure 26 et Figure 27 représentent, sous forme de cartes de chaleur, la dispersion définie 

à 2*écart-type et le biais de détection de CMRO2, KG et KL en fonction du SNR à différentes 

valeurs de TD. 

 

Figure 26 Cartes de chaleur montrant le seuil de détection (2σ) de CMRO2, KG, KL pour 

une gamme de valeurs de SNR (1 à 50), différents TD (1 à 6 min) et les valeurs nominales des 

paramètres (CMRO2 nominal = 2,5 μmol.g-1.min-1, KG nominal = 0,9 min-1 et KL = 0,4 min-1). 
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Figure 27 Cartes de chaleur montrant le biais pour CMRO2, KG, KL pour une gamme de 

valeurs de SNR (1 à 50), différents TD (1 à 6 min) et les valeurs nominales des paramètres 

(CMRO2 nominal = 2,5 μmol.g-1.min-1, KG nominal = 0,9 min-1 et KL = 0,4 min-1). 

Ces cartes mettent bien en avant l’impact de TD et du SNR sur la détermination des 

paramètres du modèle. A partir d’un SNR de 10, l’augmentation du TD au-delà de 4 minutes 

n’apporte plus de gain significatif en sensibilité de détection de CMRO2. Quant au biais sur 

la détermination de CMRO2, il est plutôt limité et devient presque nul à partir d’un SNR de 

20 et d’un TD de 3 minutes (biais = 0,25 %). Dans la littérature, une étude a mesuré une 

augmentation de 15 % de CMRO2 dans le S1FL du rat à partir d’acquisition de 1H[13C]-MRS 

(Sonnay et al. 2016), ce qui correspondrait à une augmentation de CMRO2 de 0,37 μmol.g-

1.min-1 dans les conditions de nos simulations. Si l’on adopte un TD de 4 minutes, le seuil de 

détection (fixé à de 2σ) atteint 15 % à partir d’un SNR de 20, il faudra donc se situer dans 

des conditions de SNR ≥ 20 pour détecter une telle augmentation. Dans ces mêmes 

conditions, le biais sur la détermination de KG est de 0,08 % et le seuil de détection de ± 

42 %. Le biais sur la détermination de KL est de 0,28 % et le seuil de détection de ± 38 %.  

Avec ce travail de simulation, nous possédons maintenant un outil pour déterminer le TD 

optimal pour nos mesures à partir du SNR de nos acquisitions. Cet outil sera mis en 

application à partir des valeurs de SNR obtenues dans nos données expérimentales pour 

établir notre protocole de mesure de CMRO2 avec l’IRM-17O (Chapitre 4) et servira de 

support d’interprétation des données in-vivo (Chapitre 5).  
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 : MISES AU POINT D’UN PROTOCOLE D’ACQUISITION POUR LA 

MESURE DE CMRO2 PAR IRM DU 17O 

Pour mesurer CMRO2, il est nécessaire de limiter l’effet des conditions expérimentales sur 

les conditions physiologiques de l’animal. Selon la définition du modèle 3-phase (Chapitre 

3 Partie 2 ), la quantification de CMRO2 à partir des données d’IRM du 17O dépend de la 

valeur de certains paramètres physiologiques comme la saturation du sang en oxygène (STA) 

ou encore le temps de circulation du sang (TC). Ces paramètres physiologiques sont d’ailleurs 

étroitement liés au rythme cardiaque et respiratoire ainsi qu’à la température de l’animal.  

Par ailleurs, dans la littérature, des études ont démontré qu’une augmentation passive de la 

température corporelle ou de la température locale au niveau du cerveau aboutie à 

l’augmentation de CMRO2 de 5 à 10% par degré Celsius (Bain et al. 2014, 2020). Une autre 

étude rapporte une diminution de CMRO2 en condition d’hypoxie (apport en oxygène réduit) 

et une augmentation en condition d’hyperoxie (excès d’apport en oxygène) (Xu et al. 2012).  

Nous avons par conséquent validé un protocole expérimental permettant de mesurer 

CMRO2 dans des conditions physiologiques stables. 

L’IRM du 17O présente d’autres difficultés. D’après les simulations présentées dans le 

Chapitre 3, nos conditions de SNR ont un impact sur l’erreur de mesure et ne sont pas 

favorable à la détermination robuste et précise de CMRO2. Pour augmenter le SNR de nos 

mesures, des choix stratégiques au niveau instrumental et des séquences d’acquisition ont 

été faits. 

Dans ce chapitre, nous détaillerons 1) le choix et la caractérisation d’un protocole 

d’anesthésie compatible avec la mesure de CMRO2, 2) les développements instrumentaux 

effectués pour administrer le 17O2 gazeux facilement et avec précision, puis le choix d’une 

antenne de détection RF et 3) d’une séquence pour détecter avec une bonne sensibilité le 

signal de l’H2
17O et pour acquérir le signal rapidement après excitation. 

1 EFFET DE L’ANESTHESIE SUR LES PARAMETRES PHYSIOLOGIQUES 

Le type d’anesthésie et la dose utilisée peuvent avoir un effet sur le rythme cardiaque et le 
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rythme circulatoire ce qui affecte la valeur du paramètre TC. Pour une quantification précise 

de CMRO2, il est important de connaître TC dans les conditions d’anesthésie utilisée. Il est 

aussi important de choisir un protocole d’anesthésie qui minimise les perturbations de l’état 

physiologique de base de l’animal. 

1.1 Choix de la méthode d’anesthésie : médétomidine 

L’isoflurane est un anesthésique volatil souvent utilisé en expérimentation animale. Facile 

d'utilisation, il augmente cependant le niveau de lactate (Valette et al. 2007), réduit la 

réponse glycolytique (Park et al. 2017) et a un effet vasodilatateur qui limite significativement 

la réponse BOLD lors d’une activation fonctionnelle (Aksenov et al. 2015). Par conséquent, 

le consensus pour les expériences d’imagerie fonctionnelle et métabolique chez le rongeur 

est d’utiliser l’isoflurane à petite dose (≤0.5%) et de le combiner à de la médétomidine 

(Grandjean et al. 2014, 2022), un α2-agoniste possédant un effet sédatif puissant et 

entrainant une vasoconstriction (Kint et al. 2020). Certains groupes ont utilisé l’isoflurane 

pour des mesures d’IRM du 17O comprenant une inhalation de dioxygène enrichi (Cui et al. 

2013b; Zhu et al. 2013a; Lou et al. 2016; Neveu et al. 2017). Or, pour nos mesures, 

l’administration de l’isoflurane est compliquée car le système d’administration du gaz enrichi 

en 17O que nous avons développé (décrit dans la partie 2.1 ) n’est pas adapté. En effet, il 

serait possible d’incorporer l’isoflurane au gaz enrichi en 17O dans notre système mais cette 

opération ne nous permet pas de maîtriser la dose d’isoflurane administrée et génère ainsi 

un risque pour l’animal et une potentielle diminution de la fraction d’enrichissement en 17O, 

α, du gaz envoyé. Pour mettre en place un protocole d’anesthésie optimal, nous nous 

sommes donc inspirés d’études d’imagerie fonctionnelle qui utilisent uniquement la 

médétomidine (Adamczak et al. 2010; Sirmpilatze et al. 2019). Le protocole d'anesthésie que 

nous avons choisi de valider consiste à administrer la médétomidine par voie intraveineuse 

(IV) à une dose de 0,6 mg.kg-1.h-1 (Adamczak et al. 2010). 

Dans le cadre de ce travail de thèse, l'influence de l'anesthésie sur la glycémie et la lactatémie 

doit être connue et maîtrisée puisque la disponibilité de ces substrats est étroitement liée 

au métabolisme énergétique.  De plus, ce travail de thèse s’inscrit dans un projet scientifique 

plus large pour lequel il est envisagé de 1) déterminer le rôle du glucose et du lactate dans 

les réponses métaboliques et hémodynamiques induites par une activation cérébrale et 2) 

de combiner l’IRM du 17O et TEP au 18F-FDG pour étudier la consommation de glucose dans 



 

 

80 

 

le cerveau et fournir à terme une mesure de l’OGI (𝑂𝐺𝐼 =
𝐶𝑀𝑅𝑂2

𝐶𝑀𝑅𝑔𝑙𝑐
). Comme le glucose 

endogène et le 18F-FDG sont en compétition pour les mêmes transporteurs (GLUT-1, GLUT-

3), une glycémie élevée affecte la sensibilité des mesures de TEP. Pour ces raisons, nous 

avons également caractérisé les effets du protocole d’anesthésie en termes de glucose et 

lactate sanguin tout en monitorant les paramètres physiologiques de l’animal (saturation en 

O2, rythme respiratoire, rythme cardiaque, TC). 

1.2 Caractérisation de l’effet de la médétomidine 

1.2.1 Effet de la sédation sur le glucose et le lactate sanguin 

Afin de caractériser l'effet de notre protocole d’anesthésie sur la quantité de lactate et de 

glucose dans le sang, des prélèvements sanguins ont été effectués chez 5 rats (femelles, 

Wistar, 2-4 mois, 245 ± 22 g) après une mise à jeun (8 heures, pendant la nuit) et sans mise 

à jeun, sous médétomidine (0,6 mg.kg-1.h-1). Le lactate et le glucose sanguin ont ensuite été 

dosés avec un analyseur (Analox GM9). Pendant les mesures sous médétomidine, la 

température, le rythme respiratoire, le rythme cardiaque et la saturation en oxygène dans le 

sang ont été monitorés (PalmSAT®2500 Series). 

Ces mesures ont révélé une augmentation progressive mais modérée de la glycémie sous 

médétomidine lorsque l'animal est à jeun (de 5,2 ± 1,2 à 8,7 ± 3,0 mmol.L-1). Lorsque l’animal 

n’était pas à jeun, l’augmentation de glycémie était, en tout point de mesure, 

significativement plus importante qu’à jeun (de 9,3 ± 1,5 à 16,5 ± 1,7 mmol.L-1). Le lactate 

sanguin, quant à lui, a atteint un état stable environ 30 min après l'arrêt de l'isoflurane (0,36 

± 0,02 mmol.L-1 à jeun et 0,40 ± 0,02 mmol.L-1
 non à jeun) et était significativement (p < 

0,0001) plus concentré en condition non à jeun qu’à jeun, pour le premier point de mesure 

(sous isoflurane) (Figure 28).  

Au vu de ces résultats, nous concluons que le protocole augmente faiblement la glycémie 

lorsqu’il est pratiqué à jeun. Il semble donc préférable d’utiliser la médétomidine pour nos 

expériences. Cependant, dans la littérature des études montrent que, suite à une mise à jeun, 

l’amplitude de la réponse BOLD à un stimulus externe diminue (Anderson et al. 2006; Driesen 

et al. 2007; Chechko et al. 2015; Kohn et al. 2016). L’effet vasoconstricteur de la 

médétomidine ne peut qu’intensifier la diminution de la réponse BOLD à une activation 
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fonctionnelle. Nous avons par conséquent choisi de faire nos développements avec le 

protocole non à jeun dans un premier temps.  

 

 

Figure 28 Effet de la sédation sur la glycémie et la lactatémie mesuré à partir de 

prélèvements sanguins chez 5 rats à jeun et non à jeun. L’anesthésie est induite avec 4 % 

d’isoflurane dans un mélange air/O2, 1:1), puis maintenue avec 1,5-2 % d’isoflurane pendant 

21 ± 4 minutes pour permettre de placer un cathéter artériel pour les prélèvements 

d’échantillons sanguins et un cathéter veineux pour injecter la médétomidine. L’infusion de 

médétomidine débute à -10 minutes et l’encadré gris représente la période durant laquelle 

l’isoflurane est graduellement diminué jusqu’à suppression totale (-10 à 0 minutes).  

 

1.2.2 Effet de la médétomidine sur le rythme respiratoire et cardiaque 

Au cours de ces mesures, la température a été maintenue à 37,2 ± 0,3 °C. Le suivi des 

constantes physiologiques a montré qu’en moyenne la saturation en oxygène mesurée était 

stable (SpO2 = 98 ± 0,7 % en condition à jeun et non à jeun), la fréquence respiratoire a 

augmenté de 47 ± 11 respirations par minute (RPM) à 51 ± 18 RPM chez les rats à jeun et a 

diminué très légèrement de 72 ± 16 RPM à 66 ± 2,8 RPM chez les rats non à jeun. La 

fréquence cardiaque a diminué de 359 ± 9,54 battements par minute (BPM) à 223 ± 25,0 

BPM chez les rats à jeun et de 344 ± 92 BPM à 171 ± 45 BPM chez les rats non à jeun (Figure 

29).  

Ces variations, notamment la diminution du rythme cardiaque, sont attendues étant donné 

l’effet vasoconstricteur connu de la médétomidine. Avec ces éléments, nous pouvons 

anticiper que notre protocole d’anesthésie a un effet non négligeable sur le paramètre Tc 
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du modèle 3-phases. 

 

Figure 29 Effet de la sédation sur les constantes physiologiques monitorées (rythme 

cardiaque, rythme respiratoire et SpO2). 
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1.3  Mesure de TC pendant l’administration de médétomidine 

D’après les simulations du Chapitre 3 Partie 4 , TC est un paramètre important sur lequel 

repose le choix du modèle et dont la bonne estimation permet de limiter les erreurs sur la 

détermination des paramètres de sorties du modèle 3-phases (CMRO2, KG et KL). Il est donc 

primordial de mesurer TC dans nos conditions expérimentales. Les valeurs de TC qui sont 

rapportées dans la littérature ont été mesurées avec des anesthésiques différents de la 

médétomidine (Sapirstein 1958). Par conséquent, nous avons mesuré TC expérimentalement 

avec notre protocole d’anesthésie.  

Pour cela, nous avons suivi le passage d’un agent de contraste intravasculaire fluorescent 

(FITC-Dextran) avec un endoscope laser confocal (Cellvizio®, ProflexZ™) chez 10 rats 

(femelles, Wistar, 7-11 mois, 325 ± 31 g) non à jeun. Les animaux ont été sédatés avec de 

l’isoflurane pour 1) effectuer une ouverture au niveau de la carotide permettant d’exposer 

les veines et capillaires de cette zone afin de placer la sonde à microscopie confocale de 

l’endoscope laser, 2) positionner un cathéter au niveau de la veine fémorale pour injecter le 

marqueur sanguin fluorescent et 3) positionner un cathéter veineux caudal pour l’infusion 

de médétomidine. Une fois le système en place, l’infusion de médétomidine (0,6 mg.kg-1.h-

1) a été débutée et l’isoflurane graduellement diminué jusqu’à suppression totale. Le 

marqueur fluorescent a ensuite été injecté avant l’infusion de médétomidine puis 15, 30 et 

45 minutes après. A chaque injection, le premier puis le second passage du sang ont été 

enregistrés, dans des capillaires situés dans la zone carotide, avec l’endoscope laser confocal 

(résolution temporelle = 85 ms, résolution axiale = 5 μm, résolution latérale = 1,8 μm, 

distance de fonctionnement = 30 μm, FOV maximum = 240 x 200 μm2
 (Figure 30). 
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Figure 30 Mesure de la circulation du sang à l’aide de l’endoscope laser (Cellvizio®). Un 

cathéter caudal est placé en IV pour administrer la medetomidine et un cathéter fémoral est 

placé en IV pour administrer le bolus de FITC-dextran. Les vaisseaux situés au niveau de l’artère 

carotide sont exposées de façon à imager le premier puis le second passage du bolus avec la 

sonde à microscopie confocale. 

Avant la transition à la médétomidine, lorsque les animaux étaient sous isoflurane, TC = 6,1 

± 1,1 s. Après la transition à la médétomidine, TC a augmenté jusqu’à atteindre 9,1 ± 0,6 

secondes après 30 à 45 minutes de perfusion (Figure 31). Selon le dosage de substrats dans 

le sang que nous avons effectué (Partie 1.2.1 ), la quantité de lactate était stable à partir 

d’une trentaine de minutes après l’arrêt de l’isoflurane. Les rythmes cardiaque et respiratoire 

semblaient atteindre un plateau à partir de 30 à 40 minutes d’infusion de médétomidine. Il 

en est de même pour TC qui s’est stabilisé et a atteint une valeur moyenne de 9,1 s.  
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Figure 31 Valeurs de TC en fonction de la durée et des conditions d’anesthésie mesurées 

à partir de la détection d’un agent de contraste intravasculaire fluorescent, avec les valeurs du 

rythme cardiaque associées. 

Ces résultats montrent une stabilisation des paramètres physiologiques avec notre protocole 

d’anesthésie après une demi-heure. Ces éléments sont à prendre en compte pour la 

conception des expériences de mesure de CMRO2 dans le cerveau du rat,  avec un début 

des mesures après 30 minutes de médétomidine, et l’utilisation de la valeur de TC de ~9 

secondes pour le calcul de CMRO2 à partir du modèle 3-phases.  

2 INSTRUMENTATION 

2.1 Administration du gaz enrichi en 17O 

2.1.1 Développement d’un système de distribution automatique d’17O2 

Pour administrer le dioxygène gazeux enrichi en 17O, un système a été développé au 

laboratoire (avant le début de ce projet de thèse). Cette version initiale, à déclenchement 

manuel, était composée d’une seringue en acrylique, étanche, de 500 ml (Hamilton®) et 
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d’un pousse seringue motorisé, commandé par un microcontrôleur (Arduino, Uno R3). Une 

interface graphique tactile permettait de programmer les paramètres d’inhalation (volume, 

durée, marche, arrêt du moteur) (Figure 32). 

 

Figure 32 Photo du système d’administration de dioxygène gazeux enrichi en 17O. 

Dans le cadre de cette thèse, nous avons reprogrammé le microcontrôleur de façon à 

permettre une activation soit manuelle soit automatique, déclenchée/arrêtée à l’aide d’un 

signal TTL (0-5 V). Nous avons également modifié le code des séquences d’imagerie utilisées 

pour mesurer le signal de l’H2
17O afin de pouvoir programmer l’envoi d’un signal TTL au 

pousse seringue directement à partir du scanner et déclencher l’inhalation au moment 

souhaité.  

2.1.2 Administration d’un mélange de 80 % de N2 et de 20 % d’O2 

La plupart des études IRM du 17O ont administré un mélange de dioxygène (O2) et d’azote 

(N2) (Neveu et al. 2017; Wiesner et al. 2021) ou de protoxyde d’azote (N2O) (Zhu et al. 2002; 

Zhang et al. 2004; Zhu et al. 2007; Cui et al. 2013b; Lou et al. 2016; Wiesner et al. 2021) à 

l’animal pendant les acquisitions permettant de se rapprocher de la composition de l’air (~80 

% N2/ 20 % O2) et des conditions physiologiques naturelles de l’animal. 

Pour être en adéquation avec la littérature, nous avons dans un premier temps développé 

un système d’administration d’un mélange gazeux N2 (80 %)/O2 (20 %) permettant 

d’effectuer facilement la transition entre l’16O2 et l’17O2 (Figure 33) 



 

 

88 

 

 

Figure 33 Schéma du système de distribution du mélange d’azote et de 16O2 alterné 

manuellement avec du 17O2 lorsque le pousse seringue est activé. 

Pour évaluer le système et ses potentiels effets sur l’animal pendant les expériences, nous 

avons placé un rat dans l’IRM et fait des acquisitions gradient echo-echo planar (GE-EPI) 

(TR/TE = 1000/15 ms, nombre d’accumulations (NA) = 1, BW = 27,9 kHz, FOV = 32 x 16 cm2, 

matrice = 128 x 64, épaisseur de coupe = 0,75 mm) afin de mesurer les variations de signal 

BOLD dans le cerveau. Pendant ce temps, un mélange gazeux avec 80 % de N2 et 20 % d’16O2 

a été administré à l’aide des débitmètres (0,4 L.min-1 de N2 et de 0,1 L.min-1 d’16O2) pendant 

8 minutes puis le pousse seringue contenant de l’16O2 a été activé avec un débit de 0,1 L.min-

1 et les vannes ont été tournées de façon à ce que l’16O2 soit libéré dans l’air ambiant et que 

l’16O2 du pousse seringue atteigne le mélangeur. Au bout de 4 minutes, la seringue était 

vidée et les vannes à nouveau ajustées pour retourner dans la configuration initiale pendant 

8 minutes supplémentaires.  
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Figure 34 Réponse BOLD mesurée dans le cerveau du rat pendant une expérience 

d’inhalation d’un mélange de N2 (0,4 L.min-1) / 16O2 (~0,1 L.min-1) provenant de la 

colonne de distribution de gaz, alterné avec de l’16O2 provenant de la seringue (0,1 L.min-1) 

pendant 4 minutes, représenté par la zone grisée (normalisation effectuée sur les points entre 

2 et 4 minutes d’acquisition) avec, en rouge, le signal lissé par un filtre de Savitzky-Golay 

(polynôme d’ordre 50). 

La réponse BOLD mesurée dans le cerveau du rat au cours de cette expérience était plutôt 

stable (Figure 34) entre les points acquis avant, pendant et après l’utilisation du pousse 

seringue. De façon cohérente avec ces observations, le rythme respiratoire a très légèrement 

varié (67-78 RPM). On peut ainsi supposer que l’approvisionnement en 16O2 était stable entre 

les deux voies d’administration utilisées. Notons que l’écran tactile du pousse seringue 

permet un réglage précis et robuste du débit d’O2 sortant de la seringue. Le réglage du débit 

des gaz provenant des colonnes de distribution, au contraire, se fait à l’aide de manomètres 

qui sont très imprécis lorsqu’il s’agit de les régler en dessous de 0,2 L.min-1. Avec ce système, 

il est très difficile d’obtenir un niveau d’16O2 stable et identique entre les expériences. De 

plus, il n’est pas possible dans nos conditions de vérifier l’efficacité du mélangeur. Il est donc 

envisageable que les gaz se mélangent mal et que l’animal inspire des trains de gaz chargés 

en azote alterné avec des trains de gaz chargés en oxygène. Pour compléter cette expérience 

de caractérisation, des mesures de saturation en oxygène auraient été nécessaires mais 
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l’instrumentation disponible au laboratoire ne le permet pas. La stabilité de la réponse BOLD 

a donc été utilisée comme indicateur indirect de cette donnée physiologique. 

Suite à cela, nous avons fait le choix d’utiliser 100 % d’O2 pour nos mesures afin de 1) 

maximiser l’enrichissement en 17O lors des inhalations de gaz enrichi et 2) minimiser les 

variations de saturation en oxygène pendant l’expérience. Si nous souhaitons plus tard 

utiliser un mélange avec 80 % de N2 et 20 % d’O2, il faudra alors développer un système de 

distribution plus fiable composé d’électrovannes qui pourraient être déclenchées 

automatiquement par les séquences IRM utilisées. 

2.1.3 Administration de 100% d’O2 

Le choix du débit d’O2 administré à l’animal est un point important pour nos expériences 

d’inhalation d’17O2. Nous souhaitons minimiser le débit afin de réduire le coût de nos 

mesures (le dioxygène gazeux enrichi en 17O2 est très couteux) tout en conservant un 

enrichissement en 17O important afin d’avoir une bonne sensibilité de mesure et conserver 

des conditions compatibles avec la physiologie de l’animal.  

Pour nos expériences à 3-phases (acquisitions pré, pendant et post inhalation), nous utilisons 

le système représenté en Figure 35, qui permet d’administrer de l’16O2 (provenant de la 

colonne de distribution de gaz) avant et après la période d’inhalation d’17O2 qui elle se fait 

à partir du pousse seringue. Pendant l’inhalation d’17O2, la vanne en sortie de la seringue est 

tournée de façon à ce que l’animal reçoive uniquement de l’17O2 et la vanne en amont est 

tournée de façon à libérer l’16O2 dans l’air ambiant pour éviter de créer une surpression dans 

la ligne de 16O2 et une variation trop forte de 16O2 en début de phase 3 retour à l16O2).  
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Figure 35 Schéma du système de distribution 16O2 alterné manuellement avec du 17O2 

lorsque le pousse seringue est activé. 

Pour établir le débit d’O2 idéal pour nos mesures, nous avons commencé par régler le 

débitmètre de l’16O2 au minimum, c’est-à-dire entre 0,1 et 0,2 L.min-1, puis le débit du pousse 

seringue a été réglé à 0,1 L.min-1. Afin d’étudier l’effet BOLD et l’effet sur la respiration de 

l’animal, nous avons mesuré la réponse BOLD et monitoré le rythme respiratoire de l’animal 

lors d’une expérience d’inhalation alternant 8 minutes d’administration d’16O2 provenant de 

la colonne de distribution de gaz avec 4 minutes d’administration d’16O2 provenant du 

pousse seringue (Figure 36). 
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Figure 36 Réponse BOLD mesurée dans le cerveau du rat pendant une expérience 

d’inhalation d’16O2 (~0,1 L.min-1) provenant de la colonne de distribution de gaz, alternée 

avec de l’16O2 provenant de la seringue (0,1 L.min-1) pendant 4 minutes, représenté par la zone 

grise avec en rouge le signal lissé par un filtre de Savitzky-Golay (polynôme d’ordre 50). 

Les changements de mode d’administration de l’16O2 au cours de l’acquisition EPI n’ont pas 

provoqué de variations brutales du signal BOLD. La respiration de l’animal était en moyenne 

de 66,7 ± 4,44 et ne présentait pas de variations lors des transitions. Ces résultats 

démontrent que l’animal ne manque pas d’O2 avec un débit d’O2 de ~0,1 L.min-1 et que la 

transition entre les deux systèmes d’administration d’O2 doit être faite rapidement pour 

limiter les perturbations du signal BOLD au repos dans le cerveau.  

Nous avons par la suite répété cette expérience à la fréquence de l’17O, avec une séquence 

d’acquisition à zéro temps d’écho (ZTE) (TR = 1,3 ms, NA = 4, impulsion RF de 5 μs, 100 W, 

BW = 18 kHz, FOV = 48 x 48 x 48 cm3, Matrice = 32 x 32 x 32) afin de voir l’effet des variations 

de concentration en oxygène sur le signal de l’H2
17O (Figure 37).  
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Figure 37 Mesure du signal de l’H2
17O pendant l’inhalation de 16O2 provenant de la 

colonne de distribution de gaz alternée par 4 minutes de 16O2 administré par la seringue à 

l’aide du pousse seringue, représenté par la zone grise. 

D’après nos résultats (Figure 37), la transition entre l’administration de 16O2 provenant de la 

colonne de distribution de gaz médicaux à l’administration à partir d’16O2 du pousse-

seringue ne perturbe pas le signal à la fréquence de l’17O. 

Si l’on provoque un appauvrissement en oxygène inhalé en jouant avec le pourcentage 

d’16O2 administré, le signal de l’H2
17O reste stable (Figure 38). Cette expérience démontre 

que les variations de susceptibilité magnétique localement induites par les variations de 

[désoxy-Hb] peuvent fortement affecter le T2* de l’H2O sans affecter le signal de l’eau à la 

fréquence de l’17O. Cette information est importante pour l’interprétation des données 

présentées dans le Chapitre 5, pendant une activation corticale. 
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Figure 38 Mesure du signal de la réponse BOLD de l’H2
17O pendant l’inhalation de 100% 

de 16O2 alternée avec 8 minutes d’inhalation d’air médical (20% d’16O2) avec un débit de 

0,3 L/min (encadré gris). 
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2.2 Antenne radiofréquence à la fréquence de l’17O 

De manière générale, le choix de l’antenne RF, de son mode de fonctionnement et de sa 

géométrie conditionnent le SNR. Afin de guider la sélection d’une antenne RF pour nos 

applications à la fréquence de l’17O, cette partie introduit le fonctionnement des antennes 

RF. Les paramètres d’optimisation de sensibilité et le type d’antennes utilisées dans des 

études à la fréquence de l’17O seront ensuite établis pour finalement détailler le travail de 

caractérisation de l’antenne RF choisie. 

2.1.4 Introduction générale au fonctionnement des antennes RF 

Les antennes RF permettent l’excitation et/ou la réception du signal RMN et se déclinent en 

trois catégories, les antennes d’émission (Tx pour transmit coil, en anglais), les antennes de 

réception (Rx pour receive coil, en anglais), et les antennes d’émission-réception (Tx/RX pour 

transmit/receive, en anglais). L’antenne RF se place à la surface ou à proximité d’un 

échantillon positionné au centre de l’IRM. Les antennes d’émission envoient une impulsion 

RF qui génère localement un champ magnétique B1. Ainsi, les spins basculent de B0 vers B1 

avec un angle α proportionnel à l’amplitude du B1 appliqué : 𝛼 = 𝛾𝐵1𝜏 (γ, le rapport 

gyromagnétique et τ, la durée de l’impulsion RF). Après l’application de l’impulsion RF, les 

spins retournent à leur état d’équilibre (M0) avec un mouvement de précession oscillant à la 

fréquence de Larmor f0 et induisant un courant dans l’antenne de réception, le signal 

d’induction libre (FID, pour Free Induction Decay, en anglais). Ce signal provenant de la partie 

de l’échantillon couverte par son champ de vue est ensuite détecté. En ce qui concerne les 

antennes Tx/Rx, les fonctions d’émission et de réception énoncées ci-dessus sont assurées, 

de façon alternée, par un seul et unique dispositif. Ce type d’antennes est d’ailleurs 

beaucoup utilisé pour des applications à haut champ et pour des mesures à la fréquence de 

noyaux X où les antennes Tx spécifiques sont rares.  

 

Les antennes RF se déclinent aussi sous deux formes différentes, les antennes volumiques, 

qui entourent l’échantillon et permettent de l’imager dans sa globalité, et les antennes 

surfaciques, plutôt adaptées à l’étude de structures peu profondes, qui sont placées au 

contact de l’échantillon. Ces dernières peuvent être de géométrie différente, la forme 

circulaire étant la plus commune. Elles permettent d’avoir une bonne sensibilité de détection 

en surface de l’échantillon mais le profil B1 généré par ce type d’antennes souffre 
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d’inhomogénéités à l’origine de dégradations locales de l’efficacité de détection. Il est, 

toutefois, possible de remédier à ces inhomogénéités, d’autant plus que, pour des 

applications chez le petit animal, les antennes généralement utilisées ont un diamètre réduit 

limitant considérablement cet effet. Dans la littérature, des sondes surfaciques ont 

systématiquement été choisies pour mesurer le signal de l’H2
17O en préclinique (Tableau 5). 

Ce choix se justifie par le gain en sensibilité de détection apporté par ce type d’antennes par 

rapport aux antennes volumiques (Gruber et al. 2018; Hernandez et Kim 2020; Deborne 

2022).  

 

Tableau 5 Liste non exhaustive d’antennes RF utilisées dans des publications de mesures 

RMN à la fréquence de l’17O pour des applications in vivo. 

2.1.5 Géométrie et facteur de qualité 

Le rapport signal sur bruit se définit par le rapport entre le signal moyen et la dispersion du 
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signal : 𝑆𝑁𝑅 =  
𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅

𝜎𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙
 (Haacke et al. 2014).  

Le SNR en RMN dépend du champ magnétique B0, des temps de relaxation T1 et T2* et du 

facteur de qualité de l’antenne RF utilisée Q : 𝑆𝑁𝑅 ∝ 𝐵0
𝛽
 √

𝑄𝑇2
∗

𝑇1
 avec β, une constante de l’ordre 

de 2 pour les spins de l’17O (Zhu et al. 2001; Thelwall et al. 2003; Lu et al. 2013). Comme 

expliqué dans le Chapitre 2, travailler à haut champ est un moyen d’améliorer la sensibilité 

de détection (Zhu et al. 2001; Thelwall et al. 2003). Le temps de relaxation T1 très court de 

l’17O est favorable au SNR. Il reste possible de maximiser la valeur du facteur de qualité Q de 

l’antenne RF utilisée, défini selon : 𝑄 =  𝜔
𝐿

𝑅
=

1

𝑅
√
𝐿

𝐶
 avec ω, la fréquence angulaire, L, 

l’inductance, R, la résistance et C, la capacité du circuit résonnant qu’est l’antenne. Lorsque 

cette dernière est parcourue par un courant électrique, la capacité du circuit stocke l’énergie 

électrique tandis que l’inductance stocke l’énergie magnétique et ensemble, ces deux 

éléments permettent d’obtenir un champ magnétique. La résistance, quant à elle, stocke 

l’énergie dissipée. L’ajustement de l’inductance et la capacité contribue à limiter la dispersion 

du signal σSignal et permet d’améliorer le SNR. En effet, le réglage de ces deux éléments 

permet de : 

1) faire correspondre la fréquence de résonance électrique du circuit à la fréquence de 

Larmor f0 du noyau d’intérêt ( 𝑓0 =
1

2𝜋√𝐿𝐶
 ) pour rendre l’antenne sensible aux variations du 

champ magnétique provenant des spins observés. 

2) maximiser le transfert de puissance entre l’amplificateur et l’antenne tout en réduisant la 

puissance réfléchie afin de garantir un transfert de puissance efficace aux spins se trouvant 

dans le champ de vue de l’antenne de détection RF.  

Pour améliorer le facteur de qualité Q et, par conséquent, le SNR, il est préférable d’utiliser 

une antenne de surface afin d’ajuster la taille de l’antenne à l’échantillon. En effet, cette 

stratégie permet d’augmenter l’inductance (Gruber et al. 2018) en optimisant le couplage 

magnétique entre l’antenne et l’échantillon imagé. Par exemple, il est possible de faire 

plusieurs boucles concentriques (Frass-Kriegl et al. 2016) tout en minimisant la longueur de 

fil afin d’optimiser le SNR localement (Gudino et Griswold 2013). Il est aussi possible d’opter 

pour une géométrie en quadrature où deux boucles parallèles et non concentriques sont 



 

 

98 

 

positionnées de façon (Zhang et al. 2023) à couvrir une plus grande surface de l’échantillon. 

Cependant, plus le champ de vue couvert par l’antenne est important et plus 1) sa sensibilité 

de détection diminue en profondeur, 2) le B1 qu’elle génère perd en homogénéité. C’est 

pourquoi les antennes surfaciques sont utilisées pour l’imagerie d’éléments peu profonds et 

de faibles dimensions latérales (Li 2016). 

Des stratégies de réduction du bruit, propre à l’antenne, peuvent aussi être adoptées pour 

améliorer le SNR en réduisant, par exemple, la température de l’antenne par cryogénie 

(Darrasse et Ginefri 2003) mais cette technologie est difficilement accessible et n’est pas 

applicable au-delà d’un certain volume d’échantillon. Néanmoins, nous avons eu la chance 

d’accéder à un tel système. Ce travail ne constitue pas l’objet principal de cette thèse mais il 

présente des perspectives intéressantes. Les données préliminaires seront présentées dans 

le Chapitre 6.  

2.1.6 Antenne à la fréquence de l’17O 

L’objectif de ce projet consiste notamment à mesurer CMRO2 localement dans une zone du 

cortex répondant à une activation fonctionnelle. Dans ces conditions, le volume de 

couverture de l’antenne peut être réduit pour optimiser la profondeur de détection et le SNR 

localement. Nous avons donc développé une antenne RF surfacique composée d’une simple 

boucle de 10 mm (Figure 39) de diamètre avec une fréquence de résonnance à 67,8 MHz 

qui correspond à la fréquence de Larmor de l’17O à 11,7 T. 

 

Figure 39 Antenne RF surfacique de 10 mm de diamètre faite au laboratoire. 

La courbe de calibration obtenue atteint un plateau à ~300 W qui correspond à la puissance 

nécessaire pour obtenir un angle de bascule de 90° dans l’échantillon (pour des antennes 
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de surface, on approxime le 90° à l’établissement du plateau en raison de l’inhomogénéité 

du B1). Il faut alors une tension de 866 V (𝑈 = √𝑃𝑅,𝐴𝑁 ∶ 𝑈 = √300. 50 = 866 𝑉) pour obtenir 

θ = 90° (Figure 40). 

 

 

Figure 40 Courbe de calibration de puissance de l’antenne RF simple boucle de 10 mm 

obtenue sur fantôme d’H2O libre. 

La calibration de l’antenne 10 mm permet de l’utiliser dans des conditions optimales. Nous 

pouvons donc évaluer le volume de détection couvert par cette antenne. Pour cela, l’antenne 

RF a été placée à la surface du crâne d’un rat dans une antenne volumique de 72 mm de 

diamètre (Bruker, Ettlingen, Allemagne) positionnée au centre de notre scanner 11,7 T. Une 

séquence ZTE a ensuite été utilisée pour obtenir une image à la fréquence de l’17O (TR = 1,3 

ms, NA =50, FOV = 48 x 48 x 48 mm3, matrice = 32 x 32 x 32, P = 100 W, soit un angle de 

bascule de ~50°). L’acquisition d’une image MSME (en anglais, Multi-Slice Multi-Echo) 

(TR/TE = 1500/4,4 ms, FOV = 32 x 32 mm2, taille de matrice = 128 x 128, épaisseur de coupe 
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= 0.75 mm, NA = 3) permet d’avoir une image anatomique de référence. 

 

Figure 41 Image du signal de l’H2
17O obtenu avec l’antenne de 10 mm superposée à une 

image anatomique du cerveau d’un rat permettant d’apprécier le volume de cerveau détecté 

par cette l’antenne. 

Sur la Figure 41, nous constatons que le volume sensible (défini ici par SNRt ⪰ 20) de 

l’antenne RF se limite à une région de dimension 6 x 3 x 6 mm3. Le S1HL/FL est couvert par 

cette antenne mais des zones plus en profondeur comme celle du S1BF ne le sont pas. Cette 

antenne est donc éligible pour étudier les variations de CMRO2 en réponse à une activation 

des cortex moteurs et sensorimoteur associés aux pattes avant et arrière mais pas au cortex 

associé à l’activation des vibrisses, par exemple. 

Afin d’élargir les possibilités de mesure de CMRO2 à d’autres types d’activation cérébrale, 

une seconde antenne RF a été développée avec un volume sensible plus important. Pour 

élargir la couverture de cette antenne par rapport à l’antenne RF de 10 mm, une géométrie 

en quadrature a été adoptée. La puissance reçue par ce type d’antenne est divisée en deux 

pour alimenter les deux boucles avec un déphasage de 90° puis le signal est recombiné pour 

la réception. Les deux boucles génèrent ainsi chacune un champ B1. Cette stratégie permet 

d’étendre le B1 de façon plus homogène qu’une simple boucle de plus grande surface et 

permet d’adapter la forme du champ à l’échantillon plus facilement.  

De la même manière que pour l’antenne de 10 mm, l’antenne a été calibrée avec un fantôme 

d’eau libre. Selon la courbe obtenue, un angle de bascule de 90° est obtenu avec une 

puissance de 55 W. Le volume de détection couvert par cette antenne a ensuite été évalué. 
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Pour cela, l’antenne RF a été placée à la surface du crâne d’un rat dans la même configuration 

que pour l’antenne de 10 mm. Une séquence ZTE à la fréquence de l’17O (TR = 1,3 ms, angle 

de Ernst 39,5 (P = 11 W), NA = 28, FOV = 48 x 48 x 48 mm3, taille de matrice = 32 x 32 x 32) 

et une image anatomique de référence (MSME, TR/TE = 1500/4,4 ms, FOV = 32 x 32 mm2, 

taille de matrice = 128 x 128, épaisseur de coupe = 0.75 mm, nombre de coupes = 12, NA 

= 3) ont ensuite été acquises. 

 

Figure 42 Image du signal de l’H2
17O obtenu avec l’antenne en quadrature superposée 

à une image anatomique du cerveau d’un rat permettant d’apprécier le volume de cerveau 

détecté par cette l’antenne. 

L’antenne en quadrature a, comme attendu, un volume de détection plus important que 

l’antenne de 10 mm et couvre mieux le cerveau du rat latéralement et en antéro-postérieur 

(Figure 42).  

La comparaison des deux antennes a ensuite été complétée par des acquisitions d’images 

ZTE répétées (NR = 50, TR = 1,3 ms, NA = 28, FOV = 48 x 48 x 48 mm3, taille de matrice = 

32 x 32 x 32) afin d’étudier le SNR temporel (SNRt) des images obtenues dans le S1FL/HL. 

Pour calculer le SNRt, il suffit de faire le rapport du signal moyen et de l’écart-type du signal : 

𝑆𝑁𝑅𝑡 =  
𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅

𝜎(𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙)
. 

Selon la littérature, CMRO2 augmenterait de 15% dans le S1FL lors d’une activation par 

électrostimulation des pattes du rat (Sonnay et al. 2016). Pour détecter une telle variation, 

nous considérons que nous avons besoin d’une sensibilité de détection d’au moins deux fois 
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l’écart type du signal. Pour évaluer la capacité de détection d’une variation de 15 % de nos 

deux antennes, nous avons tracé la sensibilité de détection (2*écart-type) en fonction du 

SNRt pour un TD de 4 minutes (Figure 43). On constate que le seuil de détection est atteint 

à partir d’un SNRt d’environ 20. Ce seuil n’est pas atteint par nos antennes RF mais l’antenne 

de 10 mm couvre le S1HL/FL avec un meilleur SNRt (13 ± 3) que l’antenne en quadrature, 

par conséquent, nous avons choisi l’antenne de 10 mm pour étudier cette région. Pour 

étudier des régions plus en profondeur comme le S1BF ou le striatum, la quadrature serait 

plus adaptée grâce à sa couverture plus importante. Or, si l’objectif est d’étudier des 

variations faibles de CMRO2, cette antenne n’aura pas la capacité de les détecter dans ces 

régions étant donné que le SNRt diminue à mesure que l’on s’éloigne du centre de la boucle.  

 

Figure 43 Représentation du seuil de détection des variations de CMRO2 (défini par 2σ) 

en fonction du SNRt, obtenue à partir de simulations Monte Carlo (TC = 9 s, TD = 4 min, 

CMRO2 nominal = 2,5 µmol.g-1.min-1) 

Pour permettre d’étudier d’autres régions avec une sensibilité de détection plus importante, 

nous avons entrepris le développement d’autres antennes avec des géométries différentes 

(collaboration avec le Dr Ginefri, BioMaps). Une antenne RF de 5 mm de diamètre avec des 

tours concentriques a notamment été développée et des acquisitions préliminaires ont été 

effectuées (ZTE 17O : TR = 1,3 ms, NA =32, FOV = 48 x 48 x 48 mm3, matrice = 32 x 32 x 32) 

(Figure 44).  
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Figure 44. Image du signal de l’H2
17O obtenu avec l’antenne de 5 mm de diamètre à 

tours concentriques développée à BioMaps, superposée à une image anatomique du 

cerveau d’un rat permettant d’apprécier le volume de cerveau détecté par cette l’antenne. 

Cette antenne pourrait à terme être placée sous l’épaisseur de muscle autour du cerveau du 

rat qui limite l’accès au signal du cerveau sur les bords du crâne. Cette technique permettrait, 

par exemple, de mesurer avec une meilleure sensibilité, les variations de CMRO2 dans le S1BF 

en réponse à une stimulation des vibrisses. 

3 CHOIX DE LA SEQUENCE D’ACQUISITION 

Les courts temps de relaxation de l’17O impliquent l’utilisation de séquences d’acquisition 

avec des TE ultra-courts. Chez les rongeurs, la spectroscopie a le plus souvent été utilisée 

dans la littérature (Tableau 6), ce qui témoigne probablement de la difficulté de mise en 

œuvre de l’imagerie de l’17O. Néanmoins, dans l’optique de cartographier CMRO2 dans le 

cerveau du rat, nous avons choisi de faire de l’imagerie de l’17O à l’aide d’une séquence 

d’imagerie ZTE (Baligand et al. 2021) qui offre théoriquement l’avantage unique d’acquérir 

le signal RMN immédiatement après excitation (il faut considérer un temps mort de 4,6 μs 

sur le scanner Bruker 11,7 T). Cette séquence d’acquisition a été comparée à une séquence 

d’imagerie spectroscopique CSI (Chemical Shift Imaging en anglais) afin de choisir la 
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séquence la plus adaptée pour nos mesures. 

 

 

Tableau 6 Liste non exhaustive des séquences et paramètres d’acquisition utilisés dans 

des publications de mesures RMN à la fréquence de l’17O pour des applications in vivo. 
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3.1 Principe de la séquence ZTE 

L'imagerie ZTE utilise un codage radial de l'espace de Fourier. Les acquisitions radiales 

recueillent les données sous formes de projections contrairement aux acquisitions 

cartésiennes qui recueillent les données sous forme de lignes parallèles. En imagerie radiale, 

la méthode de reconstruction la plus fréquemment utilisée (et disponible dans Paravision) 

est celle de remaillage (en anglais, gridding) (O’Sullivan 1985) qui consiste à interpoler les 

points échantillonnés sur une grille cartésienne et permet l’application d’une transformée de 

Fourrier. L’un des avantages de l’imagerie radiale, contrairement à l’imagerie cartésienne, est 

qu’elle est peu sensible aux artefacts de mouvement grâce à la distribution du bruit de 

manière diffuse sur l’ensemble de l’image et non selon une seule direction d’encodage. De 

plus, comme l’acquisition radiale sur-échantillonne le centre de l’espace k il est possible de 

faire du sous-échantillonnage pour accélérer l’acquisition. Cependant, pour étendre le 

champ de vue il est nécessaire d’augmenter le nombre de projections et par conséquent le 

temps d’acquisition (Trotier 2015).   

Lors d’une acquisition ZTE un gradient de projection est appliqué, presque en continu, et est 

progressivement augmenté pour réorienter sa direction, ce qui en fait une technique 

pratiquement silencieuse et est à l’origine du caractère tridimensionnel de cette séquence. 

A chaque réorientation du gradient de projection, une impulsion RF est appliquée et le signal 

est acquis immédiatement après un court temps mort incompressible lié à l’électronique du 

système. Ainsi, le TE est proche de 0 secondes et on peut alors parler d’imagerie à temps 

d’écho zéro. Le temps mort présent avant la lecture du signal résulte en des points 

manquants au centre de l’espace k mais il est possible de résoudre ce problème en sur-

échantillonnant l'acquisition et en utilisant des techniques de reconstruction algébrique de 

l'image (Weiger et Pruessmann 2012).  

Les propriétés temporelles de cette séquence permettent de faire des acquisitions avec des 

TR courts (de l’ordre de quelques dixièmes de millisecondes) et donc de faire de l’imagerie 

rapide (Larson et al. 2016). Ainsi il est possible, par exemple, d’accumuler les acquisitions de 

signal pour améliorer le SNR, tout en conservant une résolution temporelle intéressante. De 

plus, le TE quasiment nul des acquisitions ZTE en fait une technique particulièrement adaptée 

aux temps de relaxation T2 très courts, comme c’est le cas en IRM du 17O. 
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3.2 Etude du gain apporté par une séquence ZTE en comparaison à une 

séquence CSI 

Afin d’étudier le gain en SNR apporté par une séquence ZTE par rapport à une séquence CSI 

à la fréquence de l’17O, des acquisitions dynamiques CSI et ZTE dans le cerveau de souris ont 

été effectuées. Pour cela, l’antenne de 10 mm à la fréquence de l’17O a été utilisée avec 

l’antenne volumique de 72 mm de diamètre (Bruker, Ettlingen, Allemagne) pour les 

acquisitions anatomiques en 1H. De façon à comparer les signaux obtenus en termes de SNR 

et de SNRt, le TE des acquisitions CSI a été réduit au minimum, 0,3 ms, les caractéristiques 

d’impulsion RF ont été maintenues identiques (durée d’impulsion de 5 μs, puissance de 100 

W, épaisseur spectrale de 18 KHz), le TR a été fixé à 1,8 ms et la résolution spatiale nominale 

des voxels a été fixée à 1,5 x 1,5 x 1,5 mm3. Pour les acquisitions CSI (FOV = 24 x 24 x 24 

mm3, matrice = 16 x 16 x 16), 128 points ont été acquis avec un temps d’échantillonnage de 

8,4 μs et un NA de 3. Les acquisitions ZTE (FOV = 48 x 48 x 48 mm3, matrice = 32 x 32 x 32) 

ont été effectuées avec 3310 trajectoires radiales, chacune obtenues en 0,88 s. Pour les deux 

séquences, 40 blocs successifs d’acquisition de 24,8 s ont été acquis avec NA = 4.  

Les données CSI ont ensuite été exportées sur Matlab (Mathworks Inc. Matlab R2015b) et 

filtrées avec une fenêtre de Hamming. Les FID ont ensuite été complétées (technique de zero 

filling) pour atteindre 256 points. Après transformation de Fourier et un re-phasage spectral, 

l'intégration par voxels de la partie réelle sur 3720 Hz (9 points) a été réalisée pour générer 

des images CSI. La reconstruction des données ZTE a été réalisée avec Paravision 6.0.1. 

(Bruker, Ettlingen, Allemagne) et comprend la conversion de l'espace k radial sur un espace 

k cartésien à l'aide d'un noyau de Kaiser-Bessel, la compensation de la densité et la 

correction d’apodisation. Les données cartésiennes complexes ont ensuite été exportées sur 

Matlab et filtrées avec une fenêtre de Hamming.  

Les fonctions de réponses spatiales (en anglais, Spatial Response Function, SRF) ont été 

calculées afin de pouvoir comparer les acquisitions ZTE et CSI en termes de SNR et de SNRt. 

A partir de la SRF, le volume effectif (Veff) des voxels individuels peut être estimé tout en 

prenant en compte le filtrage de Hamming pour les acquisitions en CSI (Veff = 2,84 mm3). 

Pour les acquisitions ZTE, le filtrage de Hamming et un temps de relaxation T2* de 1,3 ms 

(comme estimé à partir de la largeur à mi-hauteur d’un spectre CSI dans le tissu cérébral) 

ont été pris en compte pour le calcul de la SRF et la détermination du volume effectif (Veff 
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= 3,1 mm3). Le SNR des images ZTE et CSI a ensuite été calculé pour un voxel localisé à 

proximité de l’antenne RF surfacique avec une ROI en dehors de l’objet (6 x 6 voxels2) pour 

le bruit :  

𝑆𝑁𝑅 =
𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙

𝜎𝐵𝑟𝑢𝑖𝑡 . 𝑉𝑒𝑓𝑓 . √𝑁𝑅. 𝐷𝑢𝑟é𝑒 𝑑𝑢 𝑏𝑙𝑜𝑞𝑢𝑒 𝑑′𝑎𝑐𝑞𝑢𝑖𝑠𝑖𝑡𝑖𝑜𝑛
 

Le SNRt a, par la suite, été calculé à partir de la formule suivante : 

𝑆𝑁𝑅𝑡 =
∑

𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙𝑛
𝑁𝑅

𝑁𝑅
𝑛=1

𝜎(𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙𝑛,   𝑛:1→𝑁𝑅). 𝑉𝑒𝑓𝑓 . √𝐷𝑢𝑟é𝑒 𝑑
′𝑎𝑐𝑞𝑢𝑖𝑠𝑖𝑡𝑖𝑜𝑛

 

 

D’après les calculs, le SNR était deux fois plus important pour les données acquises avec la 

séquence ZTE que pour les données acquises avec la séquence CSI (SNRZTE = 1,7 min−1/2 ·µL−1 

et SNRCSI = 0,9 min−1/2 ·µL−1, Figure 45 b,c) et le SNRt est plus important pour la ZTE que 

pour la CSI (SNRZTE = 0,9 min−1/2 ·µL−1 et SNRCSI = 0,5 min−1/2 ·µL−1, Figure 45 d). Ces résultats 

confirment l’intérêt d’utiliser une séquence ZTE plutôt qu’une séquence CSI classique pour 

nos expériences in vivo.  

 

Figure 45 Comparaison in vivo des séquences ZTE et CSI. (a) Image coronale pondérée en 

T2 d'un cerveau de souris saine. La ligne pointillée jaune indique la position de l’antenne de 

surface 17O sur le dessus de la tête de l'animal. Images in vivo de l'abondance naturelle de 

H2
17O acquises avec (b) une séquence ZTE et (c) une séquence CSI montrant un rapport signal 

sur bruit plus élevé pour les acquisitions ZTE. Les deux images sont mises à l'échelle par rapport 

à leur valeur maximale respective. (d) Signal d'un voxel normalisé à l'abondance naturelle de 

l’17O dans l'eau du cerveau, avec 40 répétitions, montrant une variabilité temporelle plus faible 

pour la ZTE (courbe noire) que pour la CSI (courbe rouge). 

Cette évaluation de la séquence, à laquelle j’ai contribué (acquisitions et analyses), a été 
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intégrée dans un article publié (Baligand et al. 2021) et disponible en annexe de ce manuscrit.  

4 CONCLUSION 

La médétomidine a été choisie pour sédater nos animaux et ses effets physiologiques ont 

été caractérisés. Ainsi, nous savons que le taux de glucose sanguin augmente au cours du 

temps, que le rythme cardiaque diminue et donc que TC devrait augmenter au cours d’une 

expérience sous médétomidine. Nous avons donc mesuré TC dans ces conditions et obtenu 

une valeur de 9 secondes au bout de 30 minutes de sédation. Cette valeur pourra servir de 

référence pour l’application du modèle 3-phases lors de nos expériences d’IRM-17O. Pour 

mesurer CMRO2 à partir de l’17O, l’animal doit inhaler du dioxygène gazeux enrichi en 17O. 

Pour administrer ce gaz, un pousse seringue automatisé a été développé. Nous avons 

décidé, à l’aide de tests BOLD, qu’il était préférable d’administrer 100 % d’O2 avec un débit 

de 0,1 L.min-1 tout au long des expérience d’IRM-17O. Plusieurs antennes surfaciques ont été 

mises au point et l’antenne RF de 10 mm a été sélectionnée pour mesurer CMRO2 au niveau 

du S1HL/FL. Enfin, des comparaisons entre des acquisitions CSI et ZTE à la fréquence de l’17O 

ont été réalisées et ont permis de constater que le SNR obtenu avec la séquence ZTE était 

le plus important. Cette dernière a donc été sélectionnée pour les acquisitions d’inhalation 

d’17O qui seront présentées dans le chapitre suivant (Chapitre 5). 
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  : MESURE DE CMRO2 LORS D’UNE ACTIVATION NEURONALE 

INDUITE PAR STIMULATION ELECTRIQUE DE LA PATTE  

Depuis plus d’une trentaine d’années, l’importance relative de la voie oxydative et de la 

glycolyse aérobie dans la réponse métabolique à l'activation neuronale fait l’objet de 

rapports contradictoires (Fox et al. 1988; Hyder et al. 1996; Zhu et al. 2009; Sonnay et al. 

2016).  Par exemple, à l’aide de la TEP à l’15O, Fox et al. ont mesuré une augmentation de 5% 

seulement de CMRO2, au niveau du cortex visuel, chez l’homme lors d’une activation visuelle 

(Fox et al. 1988). En préclinique, à partir de la spectroscopie du 13C, Hyder et al. ainsi que 

Sonnay et al. ont rapporté des augmentations plus importantes chez le rat,  avec  200% et 

15% d’augmentation respectivement, dans le S1FL lors d’une électrostimulation bilatérale 

des pattes avant. Enfin, Zhu et al. ont mesuré, avec l’IRM de l17O, une augmentation de 32% 

de CMRO2 dans le cortex visuel de chats pendant une activation visuelle (Zhu et al. 2009).  

Plus généralement, il n’existe pas de consensus concernant le degré de couplage entre 

l’activité cérébrale, CMRO2 et d’autre flux métaboliques comme CBF et CMRglc (Fox et al. 

1988; Hyder et al. 1996; Fox 2012). En effet, Fox et al. rapportent un couplage entre 

l’augmentation de CMRglc (+ 51%) et l’augmentation de CBF (+ 50%) et un découplage avec 

l’augmentation du métabolisme oxydatif (+ 5%), tandis que Hyder et al. rapportent un 

couplage fort entre CBF et CMRO2 lors de l’activation neuronale. 

Etant donné la grande variabilité de résultats et de conclusions établies dans la littérature, 

notamment due aux diverses techniques de mesure utilisées dans des modèles différents, il 

semble essentiel d’apporter de nouvelles mesures de variations de CMRO2 lors d’une 

activation cérébrale chez le rat avec l’IRM.  Comme discuté dans le Chapitre 2, l’IRM du 17O 

est une technique de mesure intéressante pour répondre à ces questions puisqu’elle permet 

une mesure directe de CMRO2 en un temps < 1 heure et ne nécessite pas beaucoup de 

corrections contrairement à la TEP à l’15O. A ce jour, l’utilisation de l’IRM du 17O pour des 

mesures fonctionnelles se limite à l’étude par Zhu et al., dans laquelle la réponse à une 

stimulation visuelle a été mesurée chez le chat à 9,4 T (Zhu et al. 2009).  

Dans ce chapitre, la mise au point d’un protocole d’activation neuronale par 

électrostimulation des pattes de rat compatible avec la mesure de CMRO2 par IRM-17O est 
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décrite. Ensuite, les stratégies utilisées pour améliorer le SNR de nos mesures à la fréquence 

de l’17O sont exposées. Enfin, les résultats des premières mesures de CMRO2 fonctionnelles 

chez le rat seront présentés.  

1 CHOIX ET CARACTERISATION D’UN PROTOCOLE D’ACTIVATION DU S1HL/FL PAR 

IMAGERIE 1H-BOLD 

1.1 Critères de sélection du protocole d’électrostimulation 

L’électrostimulation des membres est une méthode de stimulation communément utilisée 

en fMRI chez le rat ou la souris anesthésiée pour induire une activation neuronale dans le 

cortex somatosensoriel associé. Ce type de stimulation a notamment été utilisé pour étudier 

les variations de CMRO2 par spectroscopie du 13C en réponse aux stimuli appliqués aux 

pattes antérieures (Hyder et al. 1996; Sonnay et al. 2016).  

Nous souhaitions reproduire cette expérience avec nos outils d’imagerie afin d’obtenir des 

résultats comparables avec la littérature. Mais, l'intensité de la réponse à un stimulus 

électrique, qu'elle soit vasculaire ou métabolique, dépend de nombreux paramètres, tels que 

l'état physiologique de l'animal et le positionnement des électrodes d’électrostimulation, en 

plus des paramètres de stimulation électrique.  

Le protocole de stimulation doit être compatible avec les contraintes techniques imposées 

par la méthode de mesure. Trois objectifs doivent être remplis pour avoir une activation 

compatible avec les contraintes spécifiques à la mesure de CMRO2 à partir de l’IRM-17O :  

❶ L’activation cérébrale doit se produire dans un volume suffisamment important. En effet, 

cela permet de limiter le phénomène de volume partiel inhérent à la résolution spatiale 

effective de nos acquisitions (Veff = 3,1 mm3 en considérant l’effet T2 et le filtre de Hamming 

appliqué au moment de l’analyse des données). 

❷ L’activation cérébrale doit être stable dans le temps. La mesure de CMRO2 par IRM du 

17O, bien que moins longue que les expériences d’enrichissement isotopique 13C (~2-4h), 

dure 25 minutes pour l’acquisition des 3 phases. Pour mesurer l’effet de l’activation 

fonctionnelle, il est important qu’elle soit maintenue à un état d’équilibre au moins pendant 

la deuxième et troisième phase d’acquisition qui sont sensibles à la détermination de CMRO2 
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et des paramètres de flux (Chapitre 3 Partie 5.3 ). 

❸ Les temps d’activation doivent être maximisés et les temps de repos minimisés. Comme 

la mesure est faite sur une période continue de 25 minutes, il est important que les périodes 

activées occupent le maximum de temps pendant les acquisitions pour qu’elles contribuent 

majoritairement au signal.  

Enfin, nous avons choisi de faire une activation unilatérale en stimulant les pattes droites ou 

gauches de l’animal afin de pouvoir comparer le cortex activé au cortex controlatéral et, par 

la suite, mesurer le ΔCMRO2 entre le côté control et le côté activé. 

1.2 Matériels et méthodes 

Nous nous sommes équipés d’un électrostimulateur (A-M Systems Model 2100) et 

d’électrodes à insérer dans la patte de l’animal. L’électrostimulateur permet de régler la 

fréquence (Hz), la durée (ms) et l’intensité (mA) des impulsions électriques envoyées. La 

durée des trains d’impulsions et la durée du repos sont aussi réglables.  

1.2.1 Les différents protocoles testés 

Après avoir examiné les protocoles d’électrostimulation utilisés dans la littérature, pour 

définir un premier protocole d’électrostimulation, nous avons décidé de nous inspirer d’une 

étude de Zhao et al. (Zhao et al. 2008) qui ont testé différentes fréquences (1-18 Hz) 

d’électrostimulation des pattes antérieures du rat sous médétomidine  et ont établi que, 

autour de 9 Hz, l’amplitude de la réponse BOLD était la plus importante. Nous avons ensuite 

défini un second protocole se rapprochant de celui utilisé par Sonnay et al. (Sonnay et al. 

2016). Dans cette étude, le protocole a été conçu avec une fréquence plus basse pour une 

acquisition de 4 heures de l'enrichissement isotopique pendant une perfusion de 13C-

glucose. Nous avons donc défini deux protocoles d’électrostimulation à tester dans l’objectif 

de choisir la proposition qui maximise la réponse BOLD en termes de volume et de stabilité 

temporelle.     

Protocole n°1 

La patte postérieure (gauche ou droite) était équipée d’électrodes et les paramètres détaillés 

dans le Tableau 7 étaient fixés au niveau de l’électrostimulateur pour activer le cortex 
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somatosensoriel de la patte postérieure (S1HL). 

 

Tableau 7 Valeurs des paramètres utilisés dans le protocole d’électrostimulation n°1. 

 

Figure 46 . Représentation schématique protocole d’électrostimulation n°1 et de la zone 

activée correspondante sur une coupe représentative du cerveau (Paxinos). 

 

Protocole n°2 

Les pattes postérieures et antérieures (gauche ou droite) étaient équipées d’électrodes et les 

paramètres détaillés dans le Tableau 8 étaient fixés au niveau de l’électrostimulateur. Pour 

étudier le gain en volume activé dans le cortex apporté par la stimulation simultanée de 

deux pattes, le protocole a été répété chez un même rat avec une électrostimulation de la 

patte postérieure uniquement puis de la patte antérieure uniquement. 
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Tableau 8 Valeurs des paramètres utilisés dans le protocole d’électrostimulation n°2. 

 

Figure 47 Représentation schématique protocole d’électrostimulation n°2 et de la zone 

activée correspondante sur une coupe représentative du cerveau (Paxinos). 

1.2.2 Séquence d’imagerie 

Une séquence GE-EPI a été utilisée (TR/TE = 1000/15 ms; FOV = 32 x 16 mm2, Matrice = 128 

x 64, épaisseur de coupe = 0,75 mm, 12 coupes contiguës). Le code de la séquence a été 

modifié pour envoyer un signal TTL afin d’activer/désactiver l’électrostimulateur. 

1.2.3 Animaux 

Les acquisitions ont été effectuées chez 14 rattes Wistar (2-10 mois, 281 ± 29 g). Les animaux 

étaient dans un premier temps anesthésiés avec de l’isoflurane (1,5-2 %) pour positionner 

un cathéter veineux caudal pour la perfusion de médétomidine et placer les électrodes 

d’électrostimulation dans les pattes. Une fois le système installé, la perfusion de 

médétomidine (0,6 mg.kg-1.min-1) était démarrée, et l’isoflurane graduellement diminué 
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jusqu’à suppression totale. Les animaux n’étaient pas mis à jeun au préalable. Comme 

détaillé dans le Chapitre 4, et en accord avec la littérature, la mise à jeun des rats a été 

écartée pour nos mesures en raison d’une diminution de l’amplitude de la réponse BOLD 

dans ces conditions (Anderson et al. 2006; Driesen et al. 2007; Chechko et al. 2015). 

1.2.4 Analyse des données BOLD dynamiques 

Les données GE-EPI ont ensuite été exportées et analysées dans Matlab (Mathworks Inc. 

Matlab R2021b) à l’aide d’un programme spécifiquement développé. Les données ont été 

filtrées spatialement à l’aide d’un filtre Gaussien (σ = 0,75). Les images acquises pendant les 

périodes d’activation (SBOLDON) et celles acquises pendant les périodes de repos (SBOLDOFF) 

ont été séparées puis sommées sur l’ensemble des répétitions. Une image des différence 

relatives a ensuite été obtenue (ΔBOLD (%) = [
∑ 𝑆𝐵𝑂𝐿𝐷−∑ 𝑆𝐵𝑂𝐿𝐷𝑂𝐹𝐹𝑂𝑁

∑ 𝑆𝐵𝑂𝐿𝐷𝑂𝐹𝐹 
] . 100). La zone activée du 

cortex était définie comme l’ensemble des pixels tels que 𝛥𝐵𝑂𝐿𝐷 ≥ 3𝜎𝛥𝐵𝑂𝐿𝐷𝐶𝑜𝑛𝑡𝑟ô𝑙𝑒, où 

𝜎𝛥𝐵𝑂𝐿𝐷𝐶𝑜𝑛𝑡𝑟ô𝑙𝑒 est la déviation standard de ΔBOLD dans une région d’intérêt de 600 voxels 

dans le S1HL/FL du cortex controlatéral. Pour finir, la moyenne du signal BOLD dans les pixels 

sélectionnés a été analysée et le meilleur protocole de stimulation a été sélectionné selon le 

volume activé et la durée de l’activation.  

1.3 Résultats 

Protocole n°1 

Avec ce protocole, la réponse BOLD atteignait jusqu’à + 5 % dans les 5 premières minutes, 

puis à partir de 7 minutes, le signal pendant les temps d’activation commençait à décroître 

(Figure 48 A). Pendant les périodes de stimulation (20 s), le ΔBOLD maximal de + 3 % était 

atteint au bout de 3s et descendait ensuite progressivement vers 0 %, résultant en un ΔBOLD 

moyen de + 1,53 % (Figure 48  B). En ce qui concerne le volume activé, 4 coupes présentaient 

une réponse BOLD au niveau du S1HL avec un volume activé de 23 mm3 (Figure 48 C). 
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Figure 48 Réponse BOLD obtenue dans le cortex activé (S1HL) lors d’une acquisition EPI 

de 11 min avec en bleu la période d’activation (20 s) et en blanc la période de repos (10 s). A. 

Une réponse BOLD positive peut être maintenue pendant toute la durée de l’acquisition (12 

min) mais a diminué en amplitude au bout de 7 min avec un paradigme de 20 s ON/10 s OFF 

(0,5 mA, 50 ms de longueur d’impulsion, 10 Hz de fréquence), le signal est lissé par un filtre de 

Savitzky-Golay (polynôme d’ordre 4). B. le ΔBOLD moyen était de 1,53 % pendant la période 

d’activation. C. Superposition de la réponse BOLD acquise dans le cerveau d’un rat sur la 

moyenne des images EPI pour avoir une référence anatomique, montrant que la stimulation 

de la patte postérieure permet d’obtenir une réponse BOLD avec un volume total de 23 mm3 

dans le S1HL. 

Protocole n°2 

La Figure 49 A montre qu’une réponse BOLD positive (ΔBOLD = 2,4 ± 0,6 %) était maintenue 

pendant une heure sans phénomène d’habituation visible avec ce protocole. Le ΔBOLD 

moyen pendant la période d’activation de 30 s était stable et de +0,8 ± 0,2 % (Figure 49 C). 

Le volume cortical activé était de 14 µL dans le S1HL en réponse à la stimulation de la patte 

postérieure du rat, de 20 µL dans le S1FL en réponse à la stimulation de la patte antérieure 

du rat et atteignait 29 µL lorsque la stimulation de la patte antérieure et postérieure étaient 

combinées (Figure 50).  
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Figure 49 Réponse BOLD obtenue dans le cortex activé (S1HL/FL) lors d’une acquisition 

EPI d’1h avec en bleu la période d’activation (30 s) et en blanc la période de repos (10 s). A, 

B. Une réponse BOLD positive peut être maintenue pendant 1h avec un paradigme de 30 s 

ON/10 s OFF (2 mA/patte, 50 ms de longueur d’impulsion, 5 Hz de fréquence), le signal est 

lissé par un filtre de Savitzky-Golay (polynôme d’ordre 4) et C. le ΔBOLD moyen était de 0,8 %. 
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Figure 50 Superposition de la réponse BOLD acquise dans le cerveau d’un rat sur la 

moyenne des images EPI, montrant que la stimulation des pattes avant et arrière permet de 

maximiser le volume activé dans le cerveau. 

1.4 Conclusion 

Parmi les deux protocoles définis, le protocole n°1 permettait d’obtenir une réponse BOLD 

positive importante néanmoins, elle diminuait au bout de 4 s pendant la période d’activation 

de 20 s. Ainsi, le temps activé n’est pas maximisé par rapport au temps de repos (critère ❸ 

invalidé). Ensuite, la réponse BOLD s’atténuait au bout de 13 répétitions du motif. De ce fait, 

le protocole n°1 est inadapté pour nos expériences d’IRM-17O qui durent 25 minutes, soit 50 

motifs de 30 s (critère ❷ invalidé).  

Le protocole n°2, avait un ΔBOLD moins intense que le protocole n°1, toutefois il remplissait 

mieux les trois critères énoncés précédemment (Partie 1.2.1 ) : 

❶ La stratégie de stimuler simultanément la patte antérieure et la patte postérieure permet 

d’augmenter d’environ 13 % le volume activé par rapport à la stimulation d’une seule patte. 

❷ Obtention d’une réponse BOLD stable pendant plus d’1 h. 

❸ Le choix d’une période d’activation de 30 s et d’une période de repos de 10 s permet de 

maximiser les temps activés par rapport aux temps de repos au court de l’expérience. 

Le protocole n°2 a donc été sélectionné pour les expériences d’IRM-17O. 



 

 

118 

 

2 MESURE DE CMRO2 PAR IRM-17O LORS D’UNE ACTIVATION DU S1HL/FL 

2.1 Introduction 

Grâce à l’établissement d’un protocole de stimulation compatible avec l’IRM-17O, il est 

possible de mesurer CMRO2 dans le S1HL/FL lors d’une activation fonctionnelle et de 

comparer le résultat à une mesure de CMRO2 à l’état basal dans le cortex controlatéral. 

Toutefois, en amont de ces mesures, des stratégies d’optimisation du SNR doivent être 

explorées pour atteindre une sensibilité de détection suffisante. Pour augmenter le rapport 

contraste sur bruit (CNR) des acquisitions 3-phases effectuées pendant une 

électrostimulation unilatérale, nous avons choisi de moyenner deux acquisitions successives. 

Il est possible que CMRO2 varie au cours de l’expérience, notamment en raison de 

l’anesthésie prolongée.  Nous avons donc pris soin de comparer les résultats obtenus lors 

de la première et de la deuxième inhalation (mesures présentées dans la partie 2.3.2 ), avant 

d’utiliser les données moyennées pour mesurer les variations de CMRO2 induite par 

électrostimulation des pattes dans le S1HL/FL. 

2.2 Matériels et méthodes 

2.2.1 Protocole d’acquisition IRM 

Deux acquisitions 3-phases successives ont été effectuées chez 12 rats (femelles, Wistar, 2-

10 mois, 277 ± 29 g). Pour cela, une séquence ZTE (TR = 1,3 ms, NA = 4, FOV = 48 x 48 x 48 

mm3, Matrice = 32 x 32 x 32, bande passante = 18 kHz, Durée d’impulsion RF = 5 µs, 

Puissance = 100 W) dont le code a été modifié pour envoyer un signal TTL pilotant le 

déclenchement et l’arrêt du pousse seringue. Pour la première acquisition 3-phases, le signal 

TTL de déclenchement était envoyé au bout de 11 min 50 s (NR = 40) pour avoir un nombre 

de points de baseline acceptable avec un signal stationnaire. Pour la seconde acquisition 3-

phases, l’inhalation de 17O2 commençait à 4 min 52 s (NR = 17). Après une phase d’inhalation 

correspondant à la durée de 13 répétitions, soit 3 min 38 s, le pousse seringue était arrêté 

(NR = 53 pour la 1ère acquisition 3-phases et NR = 30 pour la 2nd acquisition 3-phases). Le 

débit d’administration du gaz enrichi par le pousse seringue était réglé à 0,1 L.min-1 à partir 

de l’écran tactile du pousse seringue (Volume = 400 ml, Durée = 240 s) et le débitmètre pour 

d’administration de l’16O2 à partir de la colonne de distribution était approximativement 
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réglé à 0,1 L.min-1. Ensuite, 14 min 52 s d’acquisition (NR = 50) étaient dédiées à la phase 

n°3, de clairance. Au total, l’acquisition des cinq phases successives durait 54 min 55 s, soit 

NR = 183 dont 103 répétitions dédiées à la 1ère acquisition 3 phases, et 80 à la 2nd. 

L’électrostimulation était démarrée 2 minutes avant l’acquisition des points de la phase n°2 

(Durée de l’activation = 30 s, durée du repos = 10 s, fréquence de l’impulsion électrique = 5 

Hz, durée de l’impulsion électrique = 0,5 ms, courant = 2 mA/patte). Le côté électrostimulé 

était alterné d’un animal à l’autre pour s’affranchir d’un éventuel biais systématique dû à une 

asymétrie géométrique de l’antenne RF utilisée et donc du SNR. 

Lorsque la durée de l’anesthésie le permettait (Tanesthésie < 3,5 h), une acquisition GE-EPI de 

quelques minutes était effectuée après l’acquisition d’IRM-17O pour vérifier la présence 

d’une réponse BOLD à l’électrostimulation ainsi que sa localisation et son intensité. 

La stabilité du rythme respiratoire était monitorée tout au long des acquisitions et la 

température des animaux était mesurée avant et après les acquisitions 3-phases. Pendant 

les acquisitions ZTE la sonde de température était déconnectée car elle constitue une source 

de bruit pour les acquisitions à la fréquence de l’17O. 

2.2.2 Analyse des données 

 

Figure 51 Représentation schématiques des étapes nécessaires à la génération de cartes 

de CMRO2, KG et KL. 

La reconstruction des données ZTE a été effectuée avec Paravision 6.0.1. (Bruker, Ettlingen, 

Allemagne) et comprend la conversion de l'espace k radial sur un espace k cartésien à l'aide 
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d'un noyau de Kaiser-Bessel, la compensation de la densité et la correction d’apodisation.  

Les données cartésiennes complexes ont ensuite été exportées sur Matlab (Mathworks Inc. 

Matlab R2021b) et filtrées avec une fenêtre de Hamming. Une correction de phase spatiale 

a été appliquée pour pouvoir moyenner le signal provenant de plusieurs voxels. Les premiers 

points de la phase n°1 des acquisitions ont été écartés (14 ± 8 points pour la 1ère et 5 ± 3 

pour la 2nd) puis le nombre de points de la phase n°1 a été adapté selon le besoin pour que 

la 1ère et la 2nd acquisition soient de même taille et puissent être moyennées point à point 

(Figure 52).  

 

Figure 52 Représentation de la méthode de moyennage de deux courbes d’[H2
17O] 

acquises successivement afin d’augmenter la sensibilité des mesures. a. Acquisition successive 

de deux courbes 3-phases dans les même conditions expérimentales, b. Moyenne des deux 

courbes 3-phases et courbe moyenne (en rouge) moins bruitée. 

Pour chaque voxel, les données des acquisitions ont été normalisées à une valeur absolue 

de concentration en H2
17O dans le tissu (D). En supposant une abondance naturelle de 20,35 
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μmol d’H2
17O par gramme d’eau avec un coefficient (g d’eau)/(g de tissus cérébral) de 0,79 

(Pekar et al. 1995; Zhang et al. 2004), la valeur D est de 16,07 μmol.g-1 de tissus cérébral. 

CMRO2 peut ainsi être exprimé en μmol(O2).g(tissus cérébral)-1.min-1. Le modèle 3-phases a 

été ensuite ajusté aux courbes 3-phases individuelles et à la moyenne des deux acquisitions 

successives pour quantifier CMRO2 et les paramètres de flux KG et KL sous forme de 

cartographie.  

Pour superposer les cartographies aux images anatomiques, les cartographies ont été sous-

échantillonnées sans lissage de façon à être de même résolution spatiale que l’image 

anatomique (0,25 x 0,25 x 0,75 mm3).   

Pour comparer CMRO2 et les paramètres KG et KL entre le S1HL/FL au repos et le S1HL/FL 

activé, deux voxels par hémisphères, positionnés dans le S1HL/FL, ont été sélectionnés puis 

leur signaux précédemment filtrés et corrigés en phase ont été moyennés. Le signal résultant 

a été normalisé (D) et le modèle 3-phase ajusté pour déterminer les paramètres CMRO2, KG 

et KL. 

Pour chaque animal, l’écart-type sur les paramètres de sortie (CMRO2, KG et KL) du modèle 

3-phase a été estimé par simulations Monte-Carlo (N = 1000) sur la base du SNRt du signal 

pré-inhalation. 

Les comparaisons entre groupes (inhalations, ou état activé vs non activé) ont été analysées 

avec un t-test apparié dans GraphPad Prism avec un seuil de significativité statistique p < 

0,05. 

2.3 Résultats 

2.3.1 Critère de qualité pour la sélection des données 

Une partie des animaux a été écartée du groupe lors de l’analyse selon trois critères : 1) SNRt 

≤ 15 dans les voxels d’intérêts, 2) Mauvaise qualité de l’ajustement du modèle 3-phases aux 

données (R2 ≤ 0,8), 3) Conditions physiologiques anormales pendant l’acquisition (T < 37 °C 

et T > 38,5 °C ; RPM < 30 et RPM > 90).  

Au total, cinq animaux n’ont pas pu être intégrés dans l’étude. Pour trois d’entre eux, le SNRt 

et le R2 étaient inférieurs aux limites fixées. Et pour l’un de ces trois animaux, la température 



 

 

122 

 

a drastiquement diminué entre le début et la fin des acquisitions. Un autre animal passait les 

critères de sélection mais présentait, dans l’hémisphère droit, une valeur de CMRO2 

anormalement basse (1,87 μmol.g-1.min-1) dans les voxels sélectionnés. Sur l’image 

anatomique de cet animal, nous avons constaté, dans ce même hémisphère, une atrophie 

du ventricule qui pourrait témoigner d’une maladie. Dans ces conditions, ce quatrième 

animal a été écarté pour éviter d’intégrer un biais dans l’analyse. Enfin, un animal a dû être 

euthanasié après les acquisitions d’IRM-17O, possiblement à cause d’une mauvaise réaction 

à l’anesthésie. Dans ces conditions, il est possible que son métabolisme énergétique ait été 

impacté, il a donc été écarté. 

Au total, sept animaux ont été intégrés dans l’étude. Au cours des acquisitions, la 

température corporelle augmentait légèrement. En moyenne, la température avant la 

première acquisition ZTE était de 37,7 ± 0,44 °C et de 38,2 ± 0,67 °C après la seconde 

acquisition ZTE. Le rythme respiratoire avait tendance à augmenter transitoirement lorsque 

l’électrostimulateur était activé puis se stabilisait en une minute et restait stable jusqu’à la 

fin des acquisitions. 

2.3.2 Mesures dans le cerveau entier et comparaisons des inhalations 
successives 

Les paramètres CMRO2, KG et KL moyens dans le cerveau ont été déterminés en ajustant le 

modèle 3-phases sur la courbe moyenne d’H2
17O provenant de voxels d’une ROI tracée sur 

le cerveau entier. Sur les 7 animaux sélectionnés, on estime à partir de la moyenne de deux 

inhalations que les valeurs des paramètres au repos sont les suivantes : CMRO2 = 3,00 ± 0,24 

µmol.g-1.min-1; KG = 0,50 ± 0,08 min-1; KL = 0,32 + 0,04 min-1.  

A partir des données sur cerveau entier, l’évolution des paramètres d’intérêt entre la 

première et la seconde inhalation a aussi été évaluée. Nos résultats montrent que la valeur 

de CMRO2 moyenne du groupe était de 3,00 ± 0,30 µmol.g-1.min-1 pour l’inhalation 1 et de 

3,00 ± 0,48 µmol.g-1.min-1 pour l’inhalation 2. Plus en détail, chez quatre des animaux, 

CMRO2 a diminué de -3 % à -27 %, et chez les trois autres il a augmenté de 11 % à 29 % 

(Δ𝐶𝑀𝑅𝑂2̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅  = 1,2 ± 21,5 %). Ces différences entre la première et la seconde inhalation ne sont 

néanmoins pas significatives à l’échelle du groupe (p = 0,928) (Figure 53).  



 

 

123 

 

 

Figure 53 Evolution des valeurs moyennes dans le cerveau entier des trois paramètres 

(CMRO2, KG, KL) entre l’inhalation n°1 et l’inhalation n°2 pour les 7 animaux sélectionnés. 

Dans un sous-groupe de 3 animaux, trois inhalations ont été effectuées pour avoir un gain 

en SNR encore plus important. La Figure 54 montre l’évolution des trois paramètres dans le 

cerveau entier entre les trois inhalations pour ces 3 animaux. 

 

Figure 54 Evolution des valeurs moyennes dans le cerveau entier des trois paramètres 

(CMRO2, KG, KL) entre l’inhalation n°1, l’inhalation n°2 et inhalation n°3 pour les 3 

animaux qui ont eu 3 inhalations d’17O. 

Chez ces trois animaux, en moyenne, nous trouvons Δ𝐶𝑀𝑅𝑂2̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅   = -1,3 ± 6,8 % entre 

l’inhalation n°1 et l’inhalation n°3,  et Δ𝐶𝑀𝑅𝑂2̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅   = 2,4 ± 14,5 % entre l’inhalation n°2 et 

l’inhalation n°3. 

Pour la suite de l’analyse, nous ferons l’hypothèse que ΔCMRO2, induit par la stimulation, est 
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suffisamment peu dépendant de la valeur de CMRO2 de repos dans la gamme de valeurs 

concernée et dans nos conditions expérimentales pour permettre de moyenner les données 

des deux inhalations successives comme décrit dans la Figure 52 qui illustre d’ailleurs le gain 

en SNRt apporté par cette approche. 

2.3.3 Mesures dans le cortex S1HL/FL et effet de l’activation corticale sur 
CMRO2 

On peut immédiatement noter Figure 55 A que le signal en fin d’inhalation est supérieur 

dans le cortex activé par rapport au cortex controlatéral, montrant un taux d’enrichissement 

supérieur en 17O. CMRO2, déterminé par ajustement du modèle 3-phase, est en effet 

significativement plus élevé (p = 0,037) dans le cortex activé (3,02 ± 0,40 µmol.g-1.min-1) par 

rapport au cortex controlatéral (2,72 ± 0,32 µmol.g-1.min-1), résultant en un augmentation 

moyenne ΔCMRO2̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅  = 12 ± 5 (S.E.M) % (Figure 55 D, Tableau 9). Les paramètres KG et KL ont 

augmenté respectivement de 19 ± 11 (S.E.M) % et 13 ± 7 (S.E.M) dans le cortex activé par 

rapport au cortex controlatéral (coté activé : KG = 0,58 ± 0,11 min-1 et KL = 0,40 ± 0,08 min-

1) (controlatéral : KG = 0,51 ± 0,15 min-1 et KL = 0,36 ± 0,08 min-1) % (Figure 55 E-F).  

 

Figure 55 Résultats obtenus à partir de données IRM-17O et BOLD acquises pendant l’ES 

des pattes antérieures et postérieures. A. Décours temporel de [H2
17O] dans les voxels 
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activés et les voxels controlatéraux moyennés entre les animaux (n = 7) avec l’ajustement du 

modèle 3-phases correspondant. B. Exemple de carte de CMRO2 avec le voxel stimulé (orange) 

et controlatéral (bleu). C. Exemple de ΔBOLD pendant l’ES des pattes antérieures et 

postérieures gauches. D-F. Valeurs de CMRO2, KG, KL du cortex controlatéral et activé de 

chaque animal. 

 

Tableau 9 Valeurs individuelles des trois paramètres (CMRO2, KG, KL) obtenues à partir 

des données IRM-17O moyennées dans deux voxels par hémisphères localisés au niveau du 

S1HL/FL, pendant l’ES des pattes antérieures et postérieures. 

 

Figure 56 Graphique représentant ΔCMRO2 en fonction du CMRO2 controlatéral, 

montrant que les variations de CMRO2 sont indépendantes du CMRO2 au repos. 
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2.3.4 Mesures de CBF à partir de la 3ème phase du signal d’H2
17O  

Nous avons tenté de compléter les mesures en déterminant CBF à partir du taux de 

décroissance exponentielle de la phase de clairance (Kw) des courbes d’H2
17O et de 

l’équation : CBF = A x KW, avec A = 1,86 ml.g-1, proposé par Zhu et al. (Zhu et al. 

2013b)(Chapitre 3 Partie3.2 ). Cependant, le niveau de sensibilité de nos mesures au niveau 

de la 3ème phase était trop faible pour permettre de déterminer CBF avec confiance. 

Néanmoins, la moyenne de deux inhalations successives a permis d’obtenir un SNRt suffisant 

au niveau de la 3ème phase du signal d’H2
17O pour déterminer CBF moyen dans le cerveau 

entier de chaque animal (Tableau 10). 

 

Tableau 10 Valeurs de KW et du CBF correspondant obtenues à partir des données IRM-

17O de deux inhalations successives moyennées dans le cerveau entier. 

La valeur moyenne mesurée de CBF au repos dans le cerveau entier est de 0,38 ± 0,05 ml.g-

1.min-1. Cette valeur est cohérente avec le CBF de 0,37 ml.g-1.min-1 rapporté par Zhu et al. 

avec cette même technique, dans le cerveau d’un rat anesthésié avec de l’α-chloralose (Zhu 

et al. 2013b). Il en est de même pour les valeurs rapportées par Wiesner et al. (Wiesner et al. 

2021) dans les mêmes conditions : 0,28 ± 0,02 ml.g-1.min-1  (n=14) et de 0,34 ± 0,06 ml.g-

1.min-1 (n=12) dans un groupe inhalant un mélange d’O2 et de N2 et dans un groupe inhalant 

un mélange d’O2 et de N2O. Enfin, Becq et al. ont rapporté une valeur de 0,19 ± 0,02 ml.g-

1.min-1 chez des rats (n=6) sous médétomidine à partir d’acquisitions pCASL (en anglais, 

pseudo Continuous Arterial Spin Labeling) (Becq et al. 2020). 
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Figure 57 Graphique représentant KG et KL en fonction de KW , montrant une corrélation 

importante entre ces trois paramètres. 

La Figure 57 met en évidence la corrélation entre les paramètres KG et KL du modèle 3-phases 

et KW qui est directement proportionnel à CBF. On peut ainsi établir une corrélation forte 

entre les paramètres KG et KL et CBF.  

3 DISCUSSION ET CONCLUSION 

L’objectif de cette étude était d’étudier les variations de CMRO2, de KG et KL en réponse à 

une activation cérébrale. Pour cela, un protocole d’activation unilatéral a été conçu pour 

évaluer l’effet du stimulus sur le métabolisme oxydatif (CMRO2) et vasculaire (BOLD, KG et 

KL), dans une région activée comparé au côté controlatéral. Cette approche offre la 

possibilité de faire une comparaison dans les mêmes conditions physiologiques et de SNRt.  

Plusieurs raisons justifient le choix de l’électrostimulation pour induire une activation 

neuronale dans notre étude. Comme il s’agit d’un stimulus fréquemment utilisé, de 

nombreux protocoles sont proposés dans la littérature et ont permis d’avoir un point de 

départ pour le développement de notre protocole de stimulation. Le paradigme choisi pour 

nos expériences s’appuie d’ailleurs sur une étude de la réponse BOLD prolongée dans le 

cortex du rat pendant une stimulation électrique bilatérale des pattes antérieures, de 4 

heures (Sonnay et al. 2016). Ensuite, la stimulation des pattes permet d’activer une zone 

localisée en haut du cortex primaire somatosensoriel, le S1HL/FL. L’avantage d’activer cette 

région est qu’elle est plus proche de la surface du crâne du rat que d’autres régions comme 
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le S1BF qui se trouve sous une épaisseur de muscle importante. Il est ainsi plus simple 

d’effectuer une mesure dans le S1HL/FL avec une antenne de surface, comme la zone 

d’intérêt se trouve à proximité de l’antenne RF et donc de son volume sensible de détection. 

Pour optimiser les paramètres de stimulation, l’IRMf BOLD a été utilisée pour évaluer la durée 

et le volume de la réponse vasculaire. Grâce à ces mesures, un paradigme permettant 

d’atteindre les objectifs de compatibilité avec les acquisitions successives d’IRM-17O de 55 

minutes et de résolution spatiale 1,5 x 1,5 x 1,5 mm3 a été trouvé. La mesure de la réponse 

BOLD est un indicateur, fréquemment utilisé, de l’activité cérébrale. Cependant, la relation 

entre le signal BOLD et ses composantes vasculaires et métaboliques est complexe car elle 

est influencée par les changements de CBF, CBV et CMRO2 induits par l’activité cérébrale 

(Ogawa et al. 1993). Le signal BOLD apporte donc uniquement une information relative à un 

état basal contrairement à la mesure de CMRO2 qui permet de quantifier directement les 

changements métaboliques induit par l’activation (Rodgers et al. 2016). De plus, le signal 

BOLD provient majoritairement des vaisseaux qui peuvent être localisés loin du site de 

l’activation (Menon et al. 1995). La mesure de CMRO2 présenterait une corrélation spatio-

temporelle plus étroite avec l’activation neuronale que la réponse BOLD (Malonek et 

Grinvald 1996). La mesure de la réponse BOLD et de CMRO2 sont donc complémentaires, 

mais l’intensité, la localisation ainsi que la durée de réponse à une activation ne sont pas 

forcément couplées. 

Pour valider notre approche, les valeurs de CMRO2, KG et KL ont été mesurées dans le cerveau 

entier pour chaque acquisition. La moyenne du signal sur un grand nombre de voxels permet 

d’augmenter le SNRt et donc d’estimer avec plus de confiance les valeurs des paramètres au 

repos. Chez les 7 rats étudiés, il n’y a pas de différence significative entre la première et la 

seconde acquisition d’IRM-17O. Il en est de même entre les trois acquisitions successives 

effectuées chez 3 rats. Cependant entre les animaux, il y a une variabilité importante de la 

stabilité des paramètres entre les inhalations comme en témoigne l’écart-type de 21,5 pour 

ΔCMRO2̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅̅  entre l’inhalation 1 et 2. Malgré ces valeurs, nous avons fait l’hypothèse que 

l’amplitude de variation de ΔCMRO2, induite par stimulation, est suffisamment peu 

dépendante de la valeur de CMRO2 de repos dans la gamme de valeurs concernée et dans 

nos conditions expérimentales pour permettre de moyenner les données de deux 

inhalations successives. Nous avons aussi considéré que le métabolisme de l’animal varie 

peu entre les acquisitions et que ces conditions permettent de moyenner deux ou trois 
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acquisitions successives. De la même manière, Zhu et al. ont démontré que CMRO2 était 

constant entre deux inhalations d’17O2 successives séparées de 30 à 60 minutes chez 5 rats 

anesthésiés avec de l’α-chloralose (Zhu et al. 2007). Nous avons choisi d’effectuer 

uniquement deux acquisitions successives d’IRM-17O afin de minimiser le temps d’anesthésie 

et le coût des mesures.  

La valeur moyenne de CMRO2 dans le cerveau dans notre groupe d’animaux anesthésiés est 

plus importante que les valeurs rapportées dans la littérature (1,90-2,20 µmol.g-1.min-1) (Zhu 

et al. 2002, 2003, 2007; Wiesner et al. 2021) chez des rats anesthésiés avec de l’α-chloralose. 

Cette différence peut être liée à l’anesthésique utilisé, aux conditions physiologiques 

d’expériences (comme la température) et au modèle utilisé pour la quantification (linéaire 

versus 3-phases). En effet, nous avons démontré dans le Chapitre 3 que le modèle linéaire 

pouvait entrainer chez le rat une sous-estimation de CMRO2 en raison des hypothèses sur 

lesquelles il repose, notamment l’hypothèse TC → 0 s. Il est aussi important d’ajouter que, 

dans le cadre du modèle 3-phases, la valeur de CMRO2 en μmol.g-1.min-1
 dépend de la valeur 

(D) utilisée pour la normalisation du signal d’H2
17O. Pour nos mesures, nous n’avons pas 

vérifié cette valeur et nous avons fait l’hypothèse que D = 16,07 μmol.g(tissu cérébral)-1. D 

peut être obtenu à partir d’acquisitions IRM (TR >> T1 avec un angle de bascule connu) d’un 

fantôme avec des concentrations d’H2
17O connues. De cette façon, dans l’image obtenue, 

l’intensité du signal d’un voxel est proportionnelle au nombre de spins dans ce voxel. Les 

données sont ensuite combinées avec les concentrations connues de H2
17O pour créer une 

fonction de quantification permettant de convertir l'intensité de l'image RMN en moles 

d’H2
17O par voxel. Ainsi, il est possible de convertir le signal d’un échantillon d’[H2

17O] 

inconnu, comme le tissu cérébral, en moles d’H2
17O par voxel (Thulborn et Ackerman 1983; 

Atkinson et Thulborn 2010). Enfin, pour déterminer D, il est nécessaire de convertir la 

quantité obtenue d’eau dans le voxel, en quantité d’eau dans le tissu cérébral. Pour cela, un 

facteur β𝐶𝑒𝑟𝑣𝑒𝑎𝑢 = 
𝑚𝑒𝑎𝑢 𝑐é𝑟é𝑏𝑟𝑎𝑙𝑒 (𝑔)

𝑚𝑡𝑖𝑠𝑠𝑢 𝑐é𝑟é𝑏𝑟𝑎𝑙 (𝑔)
 de 0,79 a été mesuré (Ter-Pogossian et al. 1970; Pekar et 

al. 1995). Cependant, selon les régions du cerveau, la densité de tissu cérébral peut varier, 

affectant ainsi D et donc la quantification de CMRO2. Pour prendre cette variabilité régionale 

en compte, Atkinson et Thulborn (Atkinson et Thulborn 2010) ont proposé des acquisitions 

IRM du sodium-23 (23Na). En mesurant la concentration en sodium de différents 

compartiments du cerveau (tissu cérébral, CSF, sang) et en déterminant le volume de tissu 

dans chaque compartiment afin de corriger la masse du tissu cérébral dans le calcul de 
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CMRO2 par IRM-17O. Une quantification absolue de CMRO2 nécessiterait donc des 

acquisitions complémentaires. Néanmoins, dans le cadre de la présente étude, ce point 

n’affecte pas les résultats puisque nous calculons un ΔCMRO2 entre voxels situés dans le 

S1HL/FL, dont on peut supposer qu’ils ont la même composition. En revanche, cela est à 

considérer lorsque l’on souhaite comparer ces valeurs de CMRO2 à celles d’autres régions 

du cerveau de composition différente ou à d’autres mesures, provenant d’autres études.  

Pour moyenner deux acquisitions successives, nous avons fait l’hypothèse que CMRO2 était 

stable pendant la durée totale des expériences. Cependant, chez l’homme, Mintun et al. 

(Mintun et al. 2002) rapportent que le recrutement de la voie oxydative peut changer au 

cours du temps lors d’une activation prolongée. En effet, ils mesurent un ΔCMRO2 de 4,7 % 

après une minute de stimulation visuelle et de 15 % après 25 minutes, entre cortex stimulé 

et non stimulé. Nous ne pouvons pas exclure qu’un phénomène similaire ait lieu pendant 

nos mesures, même si nous essayons de faire nos expériences dans les conditions les plus 

stables possibles. 

Dans la présente étude, une augmentation significative de CMRO2 de 12 ± 5 (S.E.M.) % a été 

mesurée dans le S1HL/FL activé par rapport au controlatéral. Ce résultat est proche de 

l’augmentation de 15 % mesurée par Sonnay et al. chez le rat en réponse à une 

électrostimulation des pattes antérieures, par spectroscopie RMN du 13C (Sonnay et al. 2016). 

Pour rappel, chez l’homme Fox et al. ont mesuré une augmentation de 5 % dans le cortex 

visuel pendant une stimulation visuelle en utilisant la TEP-15O (Fox et al. 1988). Au niveau 

préclinique, Hyder et al. onr mesuré une augmentation de 200% (Hyder et al. 1996) dans le 

S1FL, en utilisant la spectroscopie du 13C pendant une électrostimulation des pattes 

antérieures du rat. Enfin, Zhu et al. ont mesuré, à l’aide de la spectroscopie de l’17O, une 

augmentation de 32% dans le cortex visuel de chats pendant une stimulation visuelle (Zhu 

et al. 2009). L’augmentation importante rapportée par Hyder et al. peut être remise en 

question comme elle est bien plus importante que les autres études utilisant la spectroscopie 

du 13C ou des techniques basées sur l’17O, incluant notre propre travail. Comme évoqué dans 

le Chapitre 2, la spectroscopie du 13C présente des limites de sensibilité, de résolution 

spatiale et temporelle, et repose sur une modélisation complexe pour la quantification de 

CMRO2. La différence entre les valeurs rapportées peut aussi provenir du modèle animal 

utilisé. Il est possible que les réponses fonctionnelles soient différentes entre le chat et le rat 

par exemple. D’ailleurs, la réponse à une stimulation peut aussi dépendre du type de 
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stimulus (ici nous comparons des stimulations visuelles et électriques) ainsi que du 

paradigme utilisé. Les études citées ont utilisé un protocole de stimulation visuelle (Fox et 

al. 1988; Zhu et al. 2009) ou comme nous, d’électrostimulation (Hyder et al. 1996; Sonnay et 

al. 2016). Enfin, comme nous l’avons discuté dans le Chapitre 4 Partie 1 , le type et la dose 

d’anesthésie utilisés peuvent avoir un impact significatif sur les résultats. Les mesures 

rapportées dans la littérature ont d’ailleurs été effectuées dans des conditions d’anesthésie 

différentes des nôtres. Zhu et al. ont utilisé l’isoflurane, connu pour augmenter la production 

de lactate, métabolite qui a potentiellement un fort impact sur le métabolisme énergétique 

(Pellerin et al. 1998). Sonnay et al. et Hyder et al. ont utilisé l’α-chloralose, un anesthésique 

auparavant souvent utilisé en IRMf (Williams et al. 2010). L’α-chloralose pourrait cependant 

modifier la réponse à une activation neuronale en entraînant des changements inattendus 

et incontrôlés  dans la réponse neurophysiologique (Huttunen et al. 2008) et une diminution 

de CMRglc et de CBF (Nakao et al. 2001). Mais, un comportement similaire a aussi été observé 

avec la médétomidine chez le rat (Sinclair 2003; Sirmpilatze et al. 2019). Enfin, il est possible 

que la valeur de CMRO2 au repos ait une influence sur la valeur du ΔCMRO2 mesurée.  

Il est important de mentionner qu’avec la résolution spatiale de nos acquisitions (Veff = 3,1 

mm3) un effet de volume partiel est présent. Dans certains cas, d’autre régions du cortex ou 

du corps calleux contenant des cellules non-activées peuvent être incluses dans les voxels 

sélectionnés et engendrer à une sous-estimation du ΔCMRO2. Pour limiter cet effet, les futurs 

développements de ce travail pourraient porter sur une amélioration de la résolution spatiale 

et l’inclusion d’une correction de volume partiel dans le traitement de données.  

Les paramètres KG et KL ont augmenté de 19 ± 11 (S.E.M) % et 13 ± 7 (S.E.M) % 

respectivement. Ces deux paramètres étant par définition proportionnels à CBF, notre 

résultat suggère un couplage entre l’augmentation de CBF et de CMRO2 en réponse à une 

activation. Cependant, la sensibilité de nos mesures sur ces paramètres ne nous permet pas 

de conclure et de valider l’une de ces hypothèses. Au niveau du cerveau entier, une 

corrélation forte a pu être établie entre ces paramètres et CBF. D’après la Figure 57 CBF serait 

d’ailleurs plus corrélé à KL qu’à KG. Pour rappel (Chapitre 3 Partie 2.3 ), KG = CBF x (le flux dû 

à la diffusion de l’eau du sang vers le tissu) et KL = CBF x (le flux dû à la diffusion de l’eau 

des mitochondries vers le sang) et selon la Figure 24, la 3ème phase du signal d’H2
17O est plus 

sensible aux variations de KL.  



 

 

132 

 

Pour conclure, nous avons réalisé une mesure de CMRO2 pendant une activation chez le rat 

pour la première fois avec l’IRM-17O. Pour cela, nous avons établi un protocole 

d’électrostimulation compatible avec notre méthode de mesure. En réponse à 

l’électrostimulation unilatérale des pattes, nous avons mesuré une augmentation 

significative et systématique de CMRO2 de 12 % dans le S1HL/FL du côté activé par rapport 

au côté controlatéral et une augmentation de KG et KL de 19 % et 13 % respectivement. Pour 

améliorer la sensibilité de détection de nos mesures des pistes peuvent encore être 

explorées telles que le développement de nouvelles antennes RF. En particulier, l’utilisation 

d’une cryosonde à la fréquence de l’17O pourrait nous permettre d’atteindre cet objectif et 

potentiellement de diminuer la résolution spatiale des acquisitions.  
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 : EST-IL POSSIBLE DE REPOUSSER LES LIMITES DE RESOLUTION 

EN IRM-17O AVEC UNE CRYOSONDE ? : PREMIERE MESURE DE CMRO2 PAR 

IRM-17O CHEZ LA SOURIS A 9,4 T 

Les antennes cryogéniques sont des antennes RF refroidies à très basse température, 

généralement à l'aide d'azote liquide ou d'hélium liquide. Le refroidissement de la sonde a 

pour but d'améliorer la sensibilité et la qualité de l'image en IRM en réduisant le bruit 

thermique et en augmentant le SNR. Ainsi, les sondes cryogéniques peuvent permettre 

l'amélioration de la résolution spatiale, l'accélération de l'imagerie et l'amélioration de la 

détection de certains tissus (Darrasse et Ginefri 2003). Cette technologie est de plus en plus 

repandue pour l’IRM-1H mais est moins fréquente pour des applications IRM des noyaux X, 

même si quelques applications en imagerie du 13C sont rapportées dans la littérature (Griffin 

et al. 2003; Sack et al. 2014; Sánchez-Heredia et al. 2020).  

Un prototype d’antenne RF cryogénique à la fréquence de l’17O a été développée par Bruker 

pour un IRM 9,4 T (Augath et al. 2014). Cet outil a été mis à notre disposition au sein de la 

plateforme IRMaGe pour effectuer des tests en collaboration avec le laboratoire GIN 

(Grenoble Institut de Neurosciences).  

Dans ce chapitre, nous présentons, après une courte introduction théorique, les tests 

préliminaires que nous avons effectués in vivo avec la cryosonde 17O, que nous mettrons en 

regard des données rapportées par Augath et al. (Augath et al. 2014), et de nos propres 

données acquises sur souris à 11.7T avec une sonde « chaude » (Baligand et al 2021). 
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1 INTRODUCTION THEORIQUE 

1.1 Principe général 

Le principe d’une antenne RF cryogénique consiste en une antenne RF refroidie à une 

température très basse, généralement à l'aide d'azote liquide (77 Kelvin) ou d'hélium liquide 

(4 Kelvin) (Darrasse et Ginefri 2003). Ce refroidissement améliore le SNR dans les expériences 

de RMN en réduisant le bruit thermique et en augmentant la sensibilité de l’antenne. 

Cependant, le gain en SNR peut être significatif seulement si le bruit propre de l’antenne 

(Ra) domine significativement le bruit induit par l’échantillon (Ri). En d’autre termes, pour 

avoir un gain en SNR à refroidir une antenne, il faut que le facteur de qualité de l’antenne à 

vide 𝑄𝑉 =
𝐿𝜔

𝑅𝑎
 (avec R la résistance, L l’inductance et ω la fréquence de résonnance) ne soit 

pas beaucoup supérieur au facteur de qualité de l’antenne en charge 𝑄𝐶 =
𝐿𝜔

𝑅𝑎+𝑅𝑖
. Cela donne 

pour une antenne chaude en charge : 

𝑄𝐶𝐶ℎ𝑎𝑢𝑑 =
𝐿𝜔

𝑅𝑎𝐶ℎ𝑎𝑢𝑑+𝑅𝑖
 , 

et pour une antenne froide :   

𝑄𝐶𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑 =
𝐿𝜔

𝑅𝑎𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑+𝑅𝑖
.  

Dans le cas où le bruit de l’échantillon est grand devant le bruit de l’antenne (R i >> Ra), 

𝑄𝐶𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑 =  𝑄𝐶𝐶ℎ𝑎𝑢𝑑 et il n’y a pas d’intérêt de refroidir l’antenne RF. Ainsi, pour évaluer 

l’intérêt de la cryosonde, il faut comparer QC et QV : 
𝑄𝑉

𝑄𝐶
= 1 ⇒ 

𝑄𝑉−𝑄𝐶

𝑄𝐶
=

𝑅𝑎

𝑅𝑖
  et associer ce 

rapport au SNR : 𝑆𝑁𝑅 =  
1

√𝑅𝑎+𝑅𝑖
.  

Si l’on suppose que la résistance de l’antenne est divisée par 3 lorsque l’on passe de 300 

Kelvin à 30 Kelvin (température de la cryosonde 17O), alors :  

𝑆𝑁𝑅𝐶ℎ𝑎𝑢𝑑 = 
1

√3𝑅𝑎𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑.300+𝑅𝑖.300
 et 𝑆𝑁𝑅𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑 = 

1

√𝑅𝑎𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑.30+𝑅𝑖.300
. 

Le gain en SNR 𝐺𝑎𝑖𝑛 =  
𝑆𝑁𝑅𝐶ℎ𝑎𝑢𝑑

𝑆𝑁𝑅𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑
 devient alors 𝐺𝑎𝑖𝑛 =  

√3𝑅𝑎𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑.300+𝑅𝑖.300

√𝑅𝑎𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑.30+𝑅𝑖.300
. Si Ri est négligeable 

par rapport à Ra, on obtient alors un gain de 5,5 (𝐺𝑎𝑖𝑛 =
√900

√30
= 5,5). 
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Maintenant, si Ri n’est pas négligeable mais vaut la moitié de RaChaud, alors :  

𝑅𝑖 = 
𝑅𝑎𝐶ℎ𝑎𝑢𝑑

2
=
3𝑅𝑎𝐹𝑟𝑜𝑖𝑑

2
 , 

il s’en suit : 

𝑄𝑉 −𝑄𝐶
𝑄𝐶

=  
2

3
 

et le cryo refroidissement permet d’obtenir un gain de 1,7 seulement : 

𝐺𝑎𝑖𝑛 =
√900+450

√30+450
= 1,7. 

1.2 Gain théorique en SNR 

Avec notre antenne RF de 10 mm, nous obtenons dans un voxel de 1,5 mm3 un SNR allant 

de 5 à 20. En prenant cette gamme de SNR comme référence pour les antennes RF chaudes 

et en multipliant ces valeurs par les gains théoriques de 5,5 et de 1,7 calculés précédemment, 

nous obtenons des gammes théoriques de SNR avec la cryosonde allant de 27 à 110 et de 

8 à 34, respectivement (Figure 58).  

 

Figure 58 Résultats de simulations Monte-Carlo montrant la limite de détectabilité 

(définie ici comme 2 déviations standards) exprimée en % d’un CMRO2 de référence 

théorique de 2.5 µmol/g/min en fonction du SNR. La courbe représente un temps 
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d’inhalation de 4 min avec un taux d’enrichissement du gaz de 70%. La gamme de SNR, pour 

un voxel de 1,5x1,5x1,5= 3,37 mm3 nominal, (3,1x3,1x3,1= 29,79 mm3 après filtrage de 

Hamming), de l’antenne RF « chaude » est indiquée avec l’encadré rouge et de l’antenne « 

froide» avec l’encadré vert pour un gain théorique de 1,7 et l’encadré bleu pour un gain 

théorique de 5,5. 

Pour un SNR équivalent à celui obtenu en conditions « chaudes », un gain de 5,5 en 

conditions « froides » permettrait d’atteindre une résolution nominale théorique inférieure 

à 1 mm3, plus précisément un Vnominal de 0.61 mm3 (Veff = 0,67 mm3 après filtrage de 

hamming). Pour un gain de 1,7 à SNR équivalent, un Vnominal de 1,98 mm3 (Veff de 0,99 mm3) 

pourrait être atteint. 

2 MATERIELS ET METHODES 

2.1 Acquisitions avec la cryosonde 

Les acquisitions en conditions « froides » ont été effectuées avec un scanner Bruker 9,4 T. 

L’antenne cryogénique utilisée était constituée d’une boucle de 16 mm de diamètre placée 

sur un moule en céramique refroidi à 30 K. Pour l’imagerie 1H, une antenne « selle de cheval » 

à température ambiante était intégrée dans le support de la cryosonde.  

Les acquisitions ont été effectuées avec une souris C57BL/6 de 25 g sous médétomidine 

(injection d’un bolus à une dose de 0,3 mg.kg-1 et infusion de 0,6 mg.kg-1.h-1) avec une 

séquence ZTE (TR = 2,53 ms, NA = 1, FOV = 48 x 48 x 48 mm3, matrice = 32 x 32 x 32, bande 

passante = 8 kHz, durée d’impulsion RF = 5 µs (bp), puissance = 39 W) pendant une 

expérience d’inhalation de 150 ml de dioxygène enrichi en 17O.  
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2.2 Acquisitions avec l’antenne « chaude » 

Les acquisitions en conditions « chaudes » ont été effectuées avec un scanner Bruker 11,7 T. 

L’antenne RF chaude utilisée était une antenne RF de 10 mm de diamètre. Les acquisitions 

ont été effectuées avec une souris C57BL/6 femelle de 27 g sous médétomidine (injection 

d’un bolus à une dose de 0,12 mg.kg-1 et infusion de 0,24 mg.kg-1.h-1) avec une séquence 

ZTE (TR = 1,3 ms, NA = 4, FOV = 48 x 48 x 48 mm3, matrice = 32 x 32 x 32, bande passante 

= 18 kHz, durée d’impulsion RF = 5 µs, puissance = 100 W) pendant une expérience 

d’inhalation de 160 ml de dioxygène enrichi en 17O sur une durée de 3,3 min. 

2.3 Traitement et analyse des données 

Pour permettre une comparaison des acquisitions dynamiques à résolution temporelle 

égale, les données acquises avec NA=1 (cryosonde) ont d’abord été sommées par paire 

consécutives. Pour les deux expériences, les étapes de traitement des données étaient 

ensuite similaires à celles décrites dans le chapitre 5. Un masque était appliqué pour 

restreindre l’analyse aux voxels avec un SNR > 5. Le modèle 3 phase a ensuite été ajusté sur 

les données filtrées spatialement (Hamming) et normalisées à D = 16,07 μmol.g(tissu 

cérébral)-1 avec un TC de 3 secondes (Rovainen et al. 1993), pour générer une carte de CMRO2 

en μmol/min/g de tissus. 

Pour comparaison, les données de Augath et al. (Augath et al. 2014) à 9,4 T ont été acquises 

avec la même cryosonde. Leurs acquisitions à l’abondance naturelle ont été effectuées avec 

des souris femelle C57BL/6 (23-25 g) sous isoflurane (1,5 %) avec une séquence 3D-FLASH 

(TE/TR = 1,763/10 ms, FOV = 32 x 32 x 16 mm3, Matrice = 32 x 32 x 8, bande passante = 18 

kHz.  

3 RESULTATS 

Comme attendu du fait de leur différence de diamètre, le volume sensible (défini ici par SNR 

⪰ 10) de l’antenne « chaude » se limite à une région de dimension 7,5 x 4,5 x 7,5 mm3, tandis 

que pour la cryosonde, le volume sensible couvre presque l’entièreté du cerveau (12 x 4,5 x 

12 mm3) (Figure 59). Dans une ROI centrale de 8 voxels, le SNRt moyen est de 11,8 ± 1,36 

avec l’antenne chaude et de 13,9 ± 2,84 pour la cryosonde, soit un gain en SNRt de 1,2. 
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Figure 59 Cartographies de SNRt obtenues en conditions A. « chaudes » (11,7 T) et en 

conditions B. « froides » (9,4 T), superposées à l’image anatomique correspondante 

(résolutions spatiales respectives : 0,26 x 0,26 x 0,50 mm3 et 0,25 x 0,25 x 0,75 mm3) du cerveau 

d’une souris. 

La carte de CMRO2 obtenue avec l’antenne froide montre des résultats relativement 

uniformes dans le cerveau, avec un effet de volume partiel visible sur les voxels en bordure 

de crane (Figure 60). Dans un voxel du S1HL/FL, nous avons pu mesurer une valeur de CMRO2 

de 2,66 μmol.g-1.min-1
. 
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Figure 60 Cartographie de CMRO2 obtenue en conditions « froides » (9,4 T), superposées 

à l’image anatomique correspondante du cerveau d’une souris (résolution spatiale : 0,25 

x 0,25 x 0,75 mm3). 

4 DISCUSSION ET CONCLUSION 

Les résultats montrent un gain en volume sensible avec l’antenne cryogénique par rapport 

à l’antenne « chaude ». Cependant, le niveau de bruit de fond avec l’antenne « froide » est 

important, et le gain en SNRt est de 1,2 dans nos conditions. Il est important de considérer 

que l’antenne « chaude » a un diamètre inférieur à celui de la cryosonde (10 mm vs 16 mm) 

et que les acquisitions ont été effectuées à un champ plus important, de 11.7 T. Ainsi, on 

peut supposer que le gain en SNRt dû au cryo-refroidissement ne pourrait être que supérieur 

si la comparaison était effectuée à champ magnétique et diamètre d’antenne égaux. Augath 

et al. (Augath et al. 2014) rapportaient un gain en SNR de 5,6 dans leur étude sur fantôme, 

ce qui suggère que Ri << RaFroid.  

Il est possible que nos conditions d’acquisitions puissent être davantage optimisées. En effet, 

nous présentons ici les résultats d’une unique session d’acquisition préliminaire, et des 

ajustements de puissance d’impulsion RF, ou de paramètres de la séquence pourraient 

aboutir à un gain plus important. Pour augmenter la sensibilité de la mesure de CMRO2 dans 

de petits voxels, TD pourrait également être allongé. Avec une meilleure résolution spatiale, 

il serait ainsi possible d’établir avec plus de précision une cartographie de CMRO2 à l’échelle 
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de petites structures du cerveau. Les futurs objectifs sont donc d’optimiser les paramètres 

d’acquisition puis de diminuer la résolution spatiale pour effectuer notamment des études 

fonctionnelles avec un volume partiel minimal.  

Malgré une amélioration légère du SNRt avec l’antenne cryo-refroidie, ces premiers résultats 

sont encourageants et laissent entrevoir le potentiel de la cryosonde pour des études 

d’activation fonctionnelle chez la souris grâce à une sensibilité et une résolution augmentée.  
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DISCUSSION GENERALE 

L’objectif de ce travail de thèse était de développer un protocole de mesure de CMRO2 avec 

l’IRM du 17O pour mesurer les variations de CMRO2 en réponse à une activation cérébrale, 

dans le but d’apporter des éléments de réponse à la question du recrutement du 

métabolisme oxydatif dans ces conditions. 

Le potentiel de l’IRM-17O pour suivre en direct le signal de l’H2
17O en tant que traceur du 

métabolisme oxydatif ou de la perfusion tissulaire a été introduit à la fin des années 1980 

(Mateescu et al. 1988, 1989; Arai et al. 1990; Pekar et al. 1991, 1995; Fiat et al. 1992, 1993). 

Pour commencer, CMRO2 était déterminé à partir de la mesure par IRM-17O de CBF (injection 

d’H2
17O) et d’[H2

17O] en excès de l’abondance naturelle au niveau du tissu cérébral et du 

sang artériel (inhalation d’17O2) (Pekar et al. 1991; Zhu et al. 2002). Un modèle linéaire, 

restreint à la phase d’inhalation du gaz enrichi en 17O a ensuite été proposé par Zhang et al 

(Zhu et al. 2002). Ce modèle est applicable à condition que la durée d’inhalation soit courte 

pour éviter l’intégration d’effets non-linéaires par la recirculation d’H2
17O. Cette condition 

est valide uniquement dans le cas où les échanges peuvent être considérés instantanés, ce 

qui revient à considérer que le paramètre de recirculation du sang TC tend vers 0 s. 

Cependant, TC est un paramètre dépendant du rythme cardiaque, il est par conséquent 

différent selon le sujet étudié et le protocole d’anesthésie utilisé. De plus, nos simulations 

démontrent que l’hypothèse TC → 0 s génère une sous-estimation importante de CMRO2 

dès que TC atteint quelques secondes. Ne trouvant pas dans la littérature de valeur de 

référence pour TC chez le rat dans nos conditions expérimentales, nous l’avons mesuré. Selon 

nos mesures, TC est de l’ordre de 9 secondes chez le rat anesthésié sous médétomidine. Dans 

ce cas, l’utilisation du modèle linéaire génèrerait une sous-estimation de CMRO2 de l’ordre 

de 16 % avec un TD = 4 min. Ainsi, nous nous sommes dirigés vers un modèle plus complet, 

décrivant les variations du signal d’H2
17O avant, pendant et après une inhalation de gaz 

enrichi en 17O et permettant de déterminer CMRO2 ainsi que deux paramètres 

proportionnels à CBF : KG et KL (Atkinson et Thulborn 2010). Ce modèle a notamment été 

utilisé par Wiesner et al. (Wiesner et al. 2021) pour quantifier ces trois paramètres chez le rat 

anesthésié sous α-chloralose avec pour référence un TC de 7 secondes mesuré sous 

pentorbital (Sapirstein 1958). 
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Avant de pouvoir appliquer ce modèle 3-phases au signal d’H2
17O acquis pendant une 

inhalation de gaz enrichi en 17O, plusieurs développements ont été nécessaires. Pour 

commencer, un protocole d’anesthésie a été choisi à partir de la littérature (Adamczak et al. 

2010) puis caractérisé. En effet, les mesures peuvent être influencées par le type 

d’anesthésique utilisé ainsi que sa dose. Nous avons notamment constaté que la glycémie 

augmentait au cours du temps pendant l’administration de notre protocole d’anesthésie. 

Selon Brøndsted et Gjedde,  (Brøndsted et Gjedde 1990) CMRglc ne serait pas influencé par 

le niveau de glycémie à part dans des conditions d’hypoglycémie ou, à partir d’une 

concentration inférieure à 2,6 mmol.L-1,  une diminution de CMRglc de 64 % a été mesurée 

dans le cerveau du rat. Ainsi, en conditions non à jeun, les effets de l’augmentation de la 

glycémie sur CMRO2 devraient être minimes. Cependant, l’une des perspectives de ce projet 

est de mesurer CMRglc à partir de la TEP au 18F-FDG pour obtenir une cartographie d’OGI 

lors d’une stimulation. Dans des conditions de hautes concentrations en glucose dans le 

sang, le contraste des images TEP est diminué. Ce phénomène vient du fait que le glucose 

endogène et le 18F-FDG sont en compétition pour les mêmes transporteurs (GLUT-1, GLUT-

3), une glycémie élevée affecte donc la sensibilité des mesures de TEP (Hamidian Jahromi et 

al. 2014; Sarikaya et al. 2020). Dans ces conditions, si l’on souhaite cartographier l’OGI dans 

le cerveau d’un rat, il sera nécessaire d’adapter notre protocole d’anesthésie et de mise à 

jeun, pour qu’il soit compatible avec les deux modalités d’imagerie que l’on souhaite utiliser. 

Une autre perspective serait de faire de l’imagerie de l’animal éveillé, mais cela nécessite des 

développements et l’entraînement de l’animal pour limiter son stress lors des acquisitions 

(Chen et al. 2020). En effet, il a été démontré que le stress augmente le lactate plasmatique 

et la concentration cérébrale en lactate (Bickhardt et al. 1983; Thurston et Hauhart 1989; Li 

et al. 2022). Comme le lactate est étroitement lié au métabolisme énergétique (Magistretti 

et Allaman 2018), il est important de limiter les épisodes de stress pendant les acquisitions 

pour éviter son impact sur les mesures. 

Des développements instrumentaux ont dû être effectués en amont des mesures de 

variations de CMRO2 en réponse à une stimulation. Par exemple, un système 

d’administration de gaz enrichi en 17O a été développé. Avec cet outil, le débit envoyé peut 

être ajusté et le gaz peut être délivré automatiquement à partir de la séquence, ce qui a 

permis d'homogénéiser les acquisitions entre elles. Cependant, une intervention manuelle 

est nécessaire pour ajuster le débit des gaz envoyé dans le masque en dehors de la période 
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d’inhalation de gaz enrichi en 17O et pour faire la transition entre ces deux système 

d’administration de gaz. Pour rendre les acquisitions encore plus robustes, un travail 

d’automatisation plus complet basé sur des électrovannes doit être effectué. Enfin, il est 

possible que les gaz envoyés se mélangent à l’air ambiant au niveau du masque. Dans ce 

cas, l’enrichissement en 17O annoncé par Nukem Isotope peut être diminué (α < 70 %). Pour 

contourner ce problème, il serait donc intéressant d’intuber les animaux.  

Par la suite, des antennes RF ont été développées pour l’acquisition du signal de l’H2
17O. La 

sélection de l’antenne RF adaptée à la mesure simultanée de CMRO2 dans le S1HL /FL activé 

et controlatéral a été faite en s’appuyant sur les simulations de SNR effectuées. En effet, 

celles-ci révèlent que le biais et la dispersion sur la détermination de CMRO2 augmentent 

lorsque le SNR diminue. Parmi les antennes RF développées, l’antenne de 10 mm est celle 

qui présente le SNRt le plus important au niveau des S1HL/FL, nous avons donc choisi cette 

dernière pour les mesures de CMRO2 pendant une électrostimulation. Néanmoins, le SNRt 

de cette antenne est trop faible au niveau du S1BF pour mesurer CMRO2 en réponse à la 

stimulation des vibrisses, par exemple. Une telle mesure pourrait cependant apporter une 

information complémentaire aux mesures effectuées lors d’une électrostimulation. En effet, 

comme l’organisation du S1BF est très différente du S1HL/FL  (Diamond et al. 2008; Ueno et 

al. 2018) et que la stimulation effectuée est de type mécanique et non électrique, on peut 

s’attendre à ce que ΔCMRO2 soit différent. Chen et al., ont d’ailleurs constaté que la 

stimulation des vibrisses donnait une réponse BOLD plus importante que d’autres stimuli 

chez la souris éveillée (Chen et al. 2020). Mais pour effectuer ces mesures complémentaires 

chez le rat, une antenne RF avec un volume sensible plus large serait nécessaire. C’est 

pourquoi le développement de nouvelles antennes a été entamé. Nous avons aussi eu 

l’occasion unique de faire des mesures préliminaires de CMRO2 chez la souris avec une 

antenne cryogénique à la fréquence de l’17O (Augath et al. 2014). Un gain en SNRt 

intéressant pourrait être atteint à 11.7 T avec cet outil, offrant ainsi la perspective de 

cartographier CMRO2 avec une meilleure sensibilité mais surtout de manière mieux résolue 

qu’en conditions « chaudes » dans le cerveau de la souris. Cette technique est cependant 

applicable à des échantillons de petits volume, il n’est par conséquent pas envisageable de 

l’utiliser pour imager le cerveau du rat. Dans ce cas, le choix de la séquence d’acquisition 

peut encore permettre d’améliorer les conditions de SNRt. 

La comparaison entre des acquisitions CSI et ZTE à la fréquence de l’17O ont permis de 

constater que le SNRt obtenu avec la séquence ZTE était le plus important. Nous avons donc 
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choisi d’utiliser cette séquence pour la mesure de CMRO2 par IRM-17O. Avec cette séquence, 

le signal est acquis radialement. Pour améliorer la résolution des cartographies de CMRO2, 

des stratégies de remplissage de l’espace k et de reconstruction d’image pourraient être 

utilisées. Par exemple, Liu et al. ont proposé de combiner un échantillonnage radial basé sur 

le « golden-ratio » avec une reconstruction pondérée des projections de l’espace-k 

permettant notamment d’améliorer la résolution temporelle des images (Liu et al. 2018).  

Pour mesurer les variations de CMRO2, de KG et KL en réponse à une activation cérébrale, un 

protocole d’activation unilatéral a été conçu. Cela a permis d’évaluer l’effet du stimulus sur 

le métabolisme oxydatif (CMRO2) et vasculaire (BOLD, KG et KL), dans une région activée 

comparé au côté controlatéral. Cette approche offre la possibilité de faire une comparaison 

dans les mêmes conditions physiologiques et de SNRt. Pour optimiser les paramètres de 

stimulation, l’IRMf BOLD a été utilisée pour évaluer la durée et le volume de la réponse 

vasculaire. Grâce à ces mesures, un paradigme permettant d’atteindre les objectifs de 

compatibilité avec les acquisitions successives d’IRM-17O de 55 minutes et de résolution 

spatiale 1,5 x 1,5 x 1,5 mm3 a été trouvé. Avec ce protocole, une augmentation de 12 ± 5 

(S.E.M.) % a été mesurée dans le S1HL/FL activé par rapport au controlatéral. Ce résultat est 

proche de l’augmentation de 15 % mesurée par Sonnay et al. chez le rat en réponse à une 

électrostimulation des pattes antérieures, par spectroscopie RMN du 13C (Sonnay et al. 2016). 

Il est cependant difficile de comparer notre ΔCMRO2 à celui obtenu dans d’autres études 

puisqu’il est dépendant du sujet et du protocole d’anesthésie utilisée. Aussi, avec la 

résolution spatiale de nos acquisitions, (Veff = 3,1 mm3) un effet de volume partiel est 

présent pouvant aboutir à une sous-estimation du ΔCMRO2. Pour limiter cet effet, les futurs 

développements de ce travail pourraient porter sur une amélioration de la résolution spatiale 

et l’inclusion d’une correction de volume partiel dans le traitement de données.  

Les paramètres KG et KL ont augmenté de 19 ± 11 (S.E.M) % et 13 ± 7 (S.E.M) % 

respectivement. Ces deux paramètres étant par définition proportionnels à CBF, notre 

résultat suggère un couplage entre l’augmentation de CBF et de CMRO2 en réponse à une 

activation. Cependant, la sensibilité de nos mesures sur ces paramètres ne nous permet pas 

de conclure et de valider l’une de ces hypothèses.  

Dans le cadre d’une stimulation générant un ΔCMRO2, ΔKG et ΔKL plus important, il pourrait 

être possible de déterminer avec plus de précision les valeurs de ces variations dans nos 

conditions de SNRt. Avec une cryosonde, il serait aussi possible de reproduire nos 
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expériences chez la souris, pour tenter de répondre avec une meilleure sensibilité de mesure 

à la question du couplage neurométabolique et neurovasculaire. 

Pour conclure, les développements effectués pendant ce projet de thèse ont permis de 

mesurer, pour la première fois avec l’IRM du 17O, une augmentation de CMRO2, dans le 

cortex du rat, en réponse à une électrostimulation. Même si des développements restent 

encore nécessaires pour augmenter le SNR des acquissions et réduire la résolution spatiale 

des cartographies, ces résultats prouvent la faisabilité de la mesure de CMRO2 en réponse à 

une stimulation par IRM-17O à l’échelle du cerveau du rat. Les développements effectués 

permettent aussi d’envisager des applications dans des modèles animaux de maladies 

neurodégénératives pour étudier les effets potentiels sur le métabolisme oxydatif et 

identifier de nouveaux biomarqueurs. Plus généralement, la mesure de CMRO2 peut 

apporter une information importante dans le cas de nombreuse physiopathologies, en 

recherche préclinique ou clinique. En effet, les applications chez l’homme deviennent 

aujourd’hui une perspective envisageable, grâce au développement d’IRM de recherche 

clinique à très haut champ (⪰ 7 T). Néanmoins, à l’échelle d’un sujet humain, ce type 

d’expérience représente un coût non négligeable étant donné le volume important requis 

de dioxygène enrichi en 17O. La mesure de CMRO2 est donc encore aujourd’hui absente de 

la routine clinique mais a déjà trouvé des applications en recherche. Un groupe du German 

Cancer Research Center (DKFZ) à Heidelberg a rapporté plusieurs mesures de CMRO2 à 7 T 

dans le cerveau de patients atteints d’un glioblastome (Hoffmann et al. 2014; Paech et al. 

2020) et plus récemment chez un patient atteint d’un accident vasculaire cérébral 

(Ebersberger et al. 2023). Ces applications confirment la faisabilité de la mesure de CMRO2 

chez l’homme avec l’IRM du 17O et permettent d’envisager cette technique pour le suivi des 

cancers, de maladies cardiovasculaires et pour le diagnostic précoce de maladies 

neurodégénératives.  
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ANNEXE 

Activation fonctionnelle du S1BF. 

Le volume activé du S1BF peut être modulée selon le nombre de vibrisses stimulées. Afin de 

maximiser la zone activée, nous avons mis en place une stimulation simultanée de 

l'ensemble des vibrisses, piégées dans un morceau de ruban adhésif, à l'aide d'un système 

de pulses d’air envoyé à une fréquence de 8 Hz pendant 30 secondes avec un temps de 

pause de 15 secondes (Figure 61). 

 

Figure 61 Représentation schématique protocole d’activation des vibrisses du rat et de 

la zone activée correspondante (S1BF) sur une coupe représentative du cerveau (Paxinos). 

Les données BOLD in vivo acquises sous médétomidine (0,6 mg.kg-1.h-1) sur notre scanner 

11,7 T montre une activation du S1BF en réponse à notre protocole. Il est intéressant de 

noter qu’une réponse BOLD positive dans la zone du thalamus a également été mesurée 

(Figure 62).  

 

Figure 62 Réponse BOLD dans le S1BF gauche pendant une stimulation des vibrisses 

droites du rat à l’aide de pulses d’air (8 Hz, 15 s ON/30 s OFF). Le ΔBOLD est visible sur 6 

coupes contiguës de 750 µm d'épaisseur (mêmes paramètres d'imagerie que pour l'IRMf par 

électrostimulation). Une réponse thalamique peut également être détectée dans les coupes 

plus postérieures (cercles rouges). 
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Abstract: The cerebral metabolic rate of oxygen consumption (CMRO2) is a key metric to investigate
the mechanisms involved in neurodegeneration in animal models and evaluate potential new thera-
pies. CMRO2 can be measured by direct 17O magnetic resonance imaging (17O-MRI) of H2

17O signal
changes during inhalation of 17O-labeled oxygen gas. In this study, we built a simple gas distribution
system and used 3D zero echo time (ZTE-)MRI at 11.7 T to measure CMRO2 in the APPswe/PS1dE9

mouse model of amyloidosis. We found that CMRO2 was significantly lower in the APPswe/PS1dE9

brain than in wild-type at 12–14 months. We also estimated cerebral blood flow (CBF) from the
post-inhalation washout curve and found no difference between groups. These results suggest that
the lower CMRO2 observed in APPswe/PS1dE9 is likely due to metabolism impairment rather than
to reduced blood flow. Analysis of the 17O-MRI data using different quantification models (linear
and 3-phase model) showed that the choice of the model does not affect group comparison results.
However, the simplified linear model significantly underestimated the absolute CMRO2 values
compared to a 3-phase model. This may become of importance when combining several metabolic
fluxes measurements to study neuro-metabolic coupling.

Keywords: cerebral metabolic rate of oxygen; magnetic resonance imaging; oxygen-17; zero echo
time; APP/PS1; Alzheimer’s disease; mouse

1. Introduction

Oxidative metabolism is essential to sustain brain’s varying energy needs at rest and
during neuronal activation. Therefore, the cerebral metabolic rate of oxygen utilization
(CMRO2) is a key metric to elucidate brain complex bioenergetic processes in normal
conditions and in the context of neurodegenerative pathologies such as Alzheimer’s dis-
ease (AD). In AD, accumulation of amyloid beta in the brain has been associated with
a defect in mitochondrial function [1] and reduced CMRO2 have long been reported in
patients [2]. However, whether the defect in oxidative metabolism is the cause the patho-
logical manifestation or rather results from disease progression is still unclear. Being able
to investigate this parameter in animal models is critical to evaluate mechanisms involved
in neurodegeneration and to evaluate new therapies.

The current gold standard for clinical CMRO2 measurements is positron emission
tomography (PET) using 15O2. However, 15O-PET presents some major limitations. Because
no distinction can be made between hemoglobin-bound 15O and metabolic production
of H2

15O, a separate exogenous H2
15O intravenous infusion is needed to estimate blood

flow and accumulation in tissues. In addition, the half-life of 15O is very short (~2 min)
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and direct access to a cyclotron is required. While it has been used in small animals [3,4],
an important constraint remains that the actual spatial resolution is intrinsically limited
by the disintegration properties of 15O, i.e., the distance that the positron travels prior
to annihilation (maximum free path of 8 mm [5]) which, in practice, often limits rodent
studies to whole brain measurements [6].

As an alternative to PET, in vivo magnetic resonance (MR) can be used to measure
CMRO2. While 1H-MRI based approaches such as calibrated BOLD offer a high spatial
resolution, it requires a transient hyper/hypocapnic challenge [7] and produces whole brain
measurements. Moreover, the technique is indirect as BOLD contrast relies on the effect
of oxygen on water relaxation properties and is therefore sensitive to several competing
physiological effects. 17O is the only stable oxygen isotope that can be detected with MR.
The low natural abundance of 17O (0.037%) makes it particularly suitable for use as a tracer
for in vivo isotopic enrichment studies. 17O-MRI presents two major advantages over
15O-PET: first, the changes in H2

17O signal detected during inhalation of gaseous 17O2 only
originate from metabolically produced water, since gaseous and hemoglobin-bound 17O2
are “MR-invisible”. There is no need for a separate evaluation of the probe accumulation
in the blood, and both experimental procedures and modeling are greatly simplified [8].
Second, and most importantly, there is no intrinsic spatial resolution limit, provided that
the detection sensitivity is sufficient. The 17O-MRI approach was used to measure CMRO2
in human with ultra-short TE imaging at 9.4, 7 and 3 Teslas [8–10]. In rodents, optimized
spectroscopic MR imaging has been successfully implemented [11–14]. However, studies
using 17O imaging remain scarce, which may reflect the challenges of its implementation.

In this work, we implemented an imaging strategy based on zero echo time (ZTE),
allowing higher signal-to-noise ratio for the detection of rapidly decaying signal [15], and
developed a simple 17O2 delivery system for the anesthetized animal. We applied 17O-
ZTE-MRI at 11.7 T to characterize resting state oxidative metabolism in the APPswe/PS1dE9
mouse model of amyloidosis, one of the hallmarks of Alzheimer’s disease. We processed
the results using different quantification models to evaluate the impact of the choice of the
parameters on group analysis. Finally, we explored a few possible origins for the observed
difference in CMRO2 in the APPswe/PS1dE9 brain by examining differences in cerebral
volumes and possible vascular contribution using cerebral blood flow (CBF) estimation.

2. Results

2.1. Setting Up CMRO2 Measurements in the Mouse Brain

Spectroscopic imaging has been traditionally used for in vivo 17O MR data collection
in rodents’ brain [11,12,14,16]. We used 3D free induction decay (FID) chemical shift imag-
ing (CSI) with the shortest achievable echo time (TE = 0.3 ms) as a reference to evaluate
the performances of the ZTE approach in a 17O natural abundance free water sample and
in vivo in the mouse brain. Using identical flip angles and repetition times optimized to
maximize signal, we compared the sequences in terms of their signal-to-noise ratio (SNR)
and temporal SNR (tSNR) normalized to the square-root of acquisition time and to the ef-
fective volume as estimated from the spatial response function (SRF). After spatial filtering
(Hamming) of both data sets, ZTE magnitude signal was compared to the integral of the
CSI H2

17O peak after application of appropriate line broadening. Phantom data showed
that the SNR close to the surface coil was more than two-fold higher with ZTE than with
CSI (SNRZTE = 2.1 min−1/2·µL−1 and SNRcsi = 0.9 min−1/2·µL−1). The advantage of ZTE
was also evident as a three-fold increase in temporal SNR (tSNRZTE = 1.7 min−1/2·µL−1

and tSNRCSI = 0.6 min−1/2·µL−1). Similar observations were made in vivo for SNR
(SNRZTE = 1.7 min−1/2·µL−1 and SNRCSI = 0.9 min−1/2·µL−1; Figure 1b,c), and tempo-
ral SNR (tSNRZTE = 0.9 min−1/2·µL−1 and tSNRCSI = 0.5 min−1/2·µL−1, Figure 1d). The
optimized ZTE sequence was selected to carry out subsequent 3D CMRO2 measurements
in mouse brain during inhalation of 17O-enriched gas.



Metabolites 2021, 11, 263 3 of 13

Metabolites 2021, 11, 263 3 of 14 
 

 

selected to carry out subsequent 3D CMRO2 measurements in mouse brain during inha-
lation of 17O-enriched gas. 

To ensure continuous and reproducible delivery of 17O-enriched oxygen, we de-
signed a simple breathing circuit (Figure 1e) consisting of a prefilled gas-tight syringe, 
similar to the implementation by Neveu et al. [17], but with automatic actuation of the 
plunger by an Arduino controlled stepper motor. Inhalation parameters (volume and du-
ration) were prescribed using the tactile graphic user interface (Figure 1f). A series of 3D 
17O-ZTE MR images were acquired from each animal’s brain before (5 min), during (3.3 
min) and after (15 min) inhalation of 17O2 with a time resolution of 18 s. Acquisitions pro-
vided sufficient SNR to detect the H217O signal increase immediately upon inhalation of 
labeled gas, as illustrated in Figure 1g, showing incorporation of 17O2 into H217O via mito-
chondrial metabolism. 

 
Figure 1. Experimental set-up and in vivo acquisitions. (a) Coronal T2 weighted image of a wild-type mouse brain. The 
yellow dotted line indicates the 17O surface coil position on top of the head of the animal. In vivo natural abundance H217O 
images acquired with (b) zero echo time (ZTE) and (c) chemical shift imaging (CSI) sequences, respectively, demonstrating 
higher signal-to-noise ratio (SNR) for ZTE. Both images are scaled relative to their respective maximum value. (d) Single 
voxel signal normalized to brain water 17O natural abundance displayed over 40 repetitions, showing lower temporal 
variability for ZTE (black curve) than for CSI (red). (e) The 17O2 delivery system consists of a gas-tight acrylic syringe (500 
mL, Hamilton) and a customized syringe pump. The stepper motor is driven by a microcontroller unit (Arduino, Uno R3) 
and was programmed to allow both manual and MR sequence-triggered activation of the syringe. (f) The control unit 
programmable tactile graphic user interface (4D system, μLCD-43PT) allows prescribing the inhalation protocol parame-
ters (volume, duration and start/stop control). (g) The time-course of H217O-ZTE images acquired on our Bruker 11.7 T 
scanner before, during, and after 17O inhalation co-registered with the corresponding anatomical image shows incorpora-
tion of labeled oxygen in water signal until the end of the inhalation period. Signal decays thereafter and reaches a new 
steady state, 15 min after the end of the inhalation (end washout). 

Figure 1. Experimental set-up and in vivo acquisitions. (a) Coronal T2 weighted image of a wild-type mouse brain. The
yellow dotted line indicates the 17O surface coil position on top of the head of the animal. In vivo natural abundance H2

17O
images acquired with (b) zero echo time (ZTE) and (c) chemical shift imaging (CSI) sequences, respectively, demonstrating
higher signal-to-noise ratio (SNR) for ZTE. Both images are scaled relative to their respective maximum value. (d) Single
voxel signal normalized to brain water 17O natural abundance displayed over 40 repetitions, showing lower temporal
variability for ZTE (black curve) than for CSI (red). (e) The 17O2 delivery system consists of a gas-tight acrylic syringe
(500 mL, Hamilton) and a customized syringe pump. The stepper motor is driven by a microcontroller unit (Arduino, Uno
R3) and was programmed to allow both manual and MR sequence-triggered activation of the syringe. (f) The control unit
programmable tactile graphic user interface (4D system, µLCD-43PT) allows prescribing the inhalation protocol parameters
(volume, duration and start/stop control). (g) The time-course of H2

17O-ZTE images acquired on our Bruker 11.7 T scanner
before, during, and after 17O inhalation co-registered with the corresponding anatomical image shows incorporation of
labeled oxygen in water signal until the end of the inhalation period. Signal decays thereafter and reaches a new steady
state, 15 min after the end of the inhalation (end washout).

To ensure continuous and reproducible delivery of 17O-enriched oxygen, we designed
a simple breathing circuit (Figure 1e) consisting of a prefilled gas-tight syringe, similar
to the implementation by Neveu et al. [17], but with automatic actuation of the plunger
by an Arduino controlled stepper motor. Inhalation parameters (volume and duration)
were prescribed using the tactile graphic user interface (Figure 1f). A series of 3D 17O-ZTE
MR images were acquired from each animal’s brain before (5 min), during (3.3 min) and
after (15 min) inhalation of 17O2 with a time resolution of 18 s. Acquisitions provided
sufficient SNR to detect the H2

17O signal increase immediately upon inhalation of labeled
gas, as illustrated in Figure 1g, showing incorporation of 17O2 into H2

17O via mitochondrial
metabolism.
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2.2. CMRO2 Is Lower in APPswe/PS1dE9 Than in Wild-Type Mice

We used ZTE-MRI to study the differences in resting state oxygen utilization induced
by disease progression in 12–14 month-old APPswe/PS1dE9 mice compared to age-matched
wild-type animals (CTR). To avoid partial volume effect and perform group comparison in
this constitutive model of amyloidosis, 8 adjacent voxels (effective volume: 100 µL) were
conservatively chosen within the brain of each animal (Figure 2a) for signal averaging.
Group averages of the H2

17O signal time curves are shown in Figure 2b. In rodents, where
blood circulation time is short, and for short inhalation duration, a simplified linear model
can be applied to quantify CMRO2 (CMRO2 = inhalation slope/(2 α)) [18]. Applying
this simplified model to our data collected over the entire 3.3 min inhalation period, and
assuming an enrichment fraction α of 0.7 as provided by the vendor, we found CMRO2
values of 1.39 ± 0.07 µmol/g of tissue/min in the CTR mice and 1.16 ± 0.10 µmol/g of
tissue/min in APPswe/PS1dE9. This difference between groups was statistically significant
(p = 0.028, Mann-Whitney’s U test, Figure 2c).
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Figure 2. (a) Series of 5 contiguous 0.5-mm-thick anatomical images with an overlay showing the extent of the region of
interest composed of 8 adjacent voxels. The dotted box indicates the effective resolution after hamming filtering (100 µL).
(b) Time-courses of H2

17O concentration in APPswe/PS1dE9 (in orange) and wild-type CTR animals (in blue), presented as
group mean ± standard deviations. Grey dotted lines indicate the 17O2 inhalation period. (c) Analysis with a linear model
yielded significantly lower CMRO2 values (p = 0.028) in APPswe/PS1dE9 (1.16 ± 0.10 µmol/g of tissue/min) compared to
wild-type control (1.39 ± 0.07 µmol/g of tissue/min). * p < 0.05 (Mann-Whitney’s U test).

We also evaluated whether the differences of CMRO2 between CTR and APPswe/PS1dE9
brains could be related to differential cerebral perfusion. Post-inhalation H2

17O signal,
referred to as the washout phase signal, is mainly driven by local blood perfusion, and
the exponential decay rate kwashout can be used as an estimator of CBF, as was previously
validated in the rat brain [11]. Here, we found no difference in the CBF estimator kwashout
between groups and values were 0.33 ± 0.03 min−1 in CTR and 0.30 ± 0.03 min−1 in
APP/PS1dE9 (p = 0.48). Moreover, there was no correlation between CMRO2 and kwashout
in our dataset, suggesting that a rest CBF deficit could not account for the reduced CMRO2
in APPswe/PS1dE9 mice.
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2.3. Effect of the Choice of the Model on CMRO2 Quantification

After initial quantification using the simplified linear model, we sought to compare
different models of quantification to determine the impact on CMRO2 and, most impor-
tantly, to assess whether the significant difference in CMRO2 between APPswe/PS1dE9
and control mice depended on the model (Figure 3). We used the 3-phase model initially
proposed by Atkinson et al. for quantification of CMRO2 in the human brain [8]. In
this approach, H2

17O signal is mathematically described before, during, and after 17O2
inhalation, including the blood circulation time (Tc) as a parameter. Three key parameters
can be fitted: CMRO2, the rate of labeled water creation in a given voxel, KG and KL, rate
constants respectively attributed to the “gain” of labeled water due to recirculation and
the “loss” due to perfusion. Assuming immediate availability of the labeled oxygen to the
tissue (Tc = 0 s), i.e., approaching the hypothesis of the linear model, we found that CMRO2
was 1.79 ± 0.11 µmol/g of tissue/min in CTR and 1.50 ± 0.13 µmol/g of tissue/min in
APPswe/PS1dE9 (p = 0.028), and the difference between groups was preserved. We then
exploited the 3-phase model’s ability to account for a physiological blood circulation rate.
Based on literature values [19], we assumed Tc = 3 s. In these conditions, CMRO2 was
2.02 ± 0.10 µmol/g of tissue/min in CTR versus 1.68 ± 0.14 µmol/g of tissue/min in
APPswe/PS1dE9 (p = 0.028). The fitting procedure also yielded KG and KL values, which
were not significantly different between groups. KG was 0.62 ± 0.18 min−1 in CTR and
0.45 ± 0.06 min−1 in APPswe/PS1dE9 (p = 0.2), and KL was 0.39 ± 0.04 min−1 in CTR and
0.36 ± 0.06 min−1 in APPswe/PS1dE9 (p = 0.7). The same analyses were then computed
assuming that the effective 17O enrichment fraction α of the inhaled mixture was lower
than that of the gas contained in the prefilled syringe due to contamination by ambient
air. We set α = 0.5 and obtained CMRO2 values of 1.95 ± 0.10 µmol/g of tissue/min in
CTR and 1.62 ± 0.14 µmol/g of tissue/min in APPswe/PS1dE9 (p = 0.028) with the linear
model. The complete model with Tc = 3 s yielded CMRO2 values of 2.83 ± 0.14 µmol/g of
tissue/min in CTR and 2.36± 0.20 µmol/g of tissue/min in APPswe/PS1dE9 (p = 0.028). KG
was 0.87 ± 0.25 min−1 in CTR and 0.63 ± 0.09 min−1 in APPswe/PS1dE9 (p = 0.2), and KL
was 0.40 ± 0.04 min−1 in CTR and 0.36 ± 0.06 min−1 in APPswe/PS1dE9 (p = 0.7). While the
difference between groups was preserved regardless of the model used, an analysis of vari-
ance (ANOVA) run on the CTR data at either α = 0.7 or α = 0.5 showed that the choice of the
model impacted significantly the absolute value computed for CMRO2 (p = 0.0015, Fried-
man test). Specifically, in both cases, Dunn’multiple comparison test showed significant
differences between the linear model and the 3-phase model with Tc = 3 s (p = 0.014).
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3. Discussion
17O-MRI based measurement of oxygen metabolism has evidently raised increasing

interest over the past 30 years [20,21]. However, it is not yet widely used, mostly due to the
cost and complexity of implementation. The current report shows the first implementation
of ZTE MR imaging in mice for 17O data collection and CMRO2 measurement during an
enriched 17O2 gas inhalation experiment. We found that using a vendor-supplied ZTE
sequence was advantageous over the standard FID CSI, yielding a two-fold increase in
SNR. Combined with the simple inhalation set-up proposed in this study, this makes the
technique readily reproducible in other preclinical imaging centers, and may promote the
use of 17O-MRI for the study of neurodegenerative disorders.

An important application of the technique and a major finding of this study was the
significantly lower CMRO2 in APPswe/PS1dE9 mice compared to age-matched wild-type.
We are confident that this difference in CMRO2 is a robust result because:

(1) It does not depend on the model used for quantification as shown in Section 2.3,
(2) Relative ventricle/brain volume differences between groups can be ruled out

as possible bias. Indeed, high-resolution T2-weigthed MRI were performed on each
animal and automated segmentation showed no significant difference in total brain volume
(WT: 467 ± 18 mL vs. APP/PS1: 484 ± 12 mL, p = 0.16) and ventricles volume (WT:
4.27 ± 0.12 mL vs. APP/PS1: 4.49 ± 0.18 mL, p = 0.25).

Metabolic disturbances are well documented in Alzheimer’s patients as glucose hy-
pometabolism in brain regions typically affected by the pathology [22–24] and oxygen
metabolism perturbation [2]. Previous studies, mostly performed in vitro, have shown that
amyloidosis disturbed mitochondrial function and citric acid cycle enzyme activities [25],
which would translate into impaired oxygen metabolism. In a different mouse model (Arcβ
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mice), Ni et al. [26] inferred CMRO2 from CBF and oxygen extraction fraction and found
that it was decreased in aged Arcβ mice. While lower CMRO2 are not unexpected in the
aged APPswe/PS1de9 mice where amyloidosis begins around 4 months of age [27], in vivo
data directly linking Aβ accumulation and CMRO2 are largely lacking. The 17O-MRI
approach implemented in our study allows for direct and non-invasive measurement of
CMRO2 and will enable longitudinal studies in Alzheimer’s disease models to further
investigate the origins of CMRO2 alterations.

In addition to CMRO2 quantification, the 17O2 inhalation experiments provide an
estimation of CBF through the H2O17 signal exponential decay rate (kwashout) measured
during the washout period. In rats, it was shown that kwashout can be converted into a
quantitative measure of CBF using the empirically determined conversion factor of 1.86 [16].
A similar calibration study would be required to determine this coefficient in mice in our
experimental conditions to allow CBF quantification. Nonetheless, kwashout can be directly
used as an index of resting state CBF for group comparison. While we cannot exclude
that vascular function and reactivity is altered in the APPswe/PS1dE9 model, which is
known to display amyloid angiopathy [27], kwashout was not significantly affected in our
group of mice. This suggests that the lower resting state CMRO2 does not simply result
from restricted access to oxygen due to limited blood flow, but rather indicates altered
mitochondrial function. This is consistent with previous studies in aged APP/PS1 that
have reported decreased COX and SDH activity [28], as well as lower PGC1α and Tfam
protein levels [29], suggesting a mitochondrial impairment in this model. Resting state CBF
might nonetheless be regionally impaired in APPswe/PS1dE9, which would not necessarily
be captured by our analysis over 8 voxels and/or might not reach significance given our
small sample size. In the same model, a previous study reported a decrease in cortex
CBF [30]. Future studies should include H2

17O bolus injection experiments to calibrate
CBF quantification using the post inhalation phase, or, preferably, arterial spin labeling
MRI measurements to obtain higher resolution CBF maps in these mice.

The CMRO2 values found in wild-type animals were lower than previously published
results using the same quantification model (linear model). For instance, Zhu et al. [16]
reported a CMRO2 value of 2.63 ± 0.16, Cui et al. [11] of 2.6 ± 0.4 µmol/g/min, and
Lou et al. [12] consistently found 2.72 ± 0.46 µmol/g/min. There are several possible
explanations to this difference. First, the wild-type mice in our study were scanned at
~12 months of age in order to age-match the late stage APPswe/PS1dE9 animals, whereas
most previous 17O-MRI studies were carried out in ~3 month-old animals [11,12]. In mice,
there are conflicting reports of either no change [26,31] or even an increase in CMRO2 [32]
with age. However, these studies were performed using indirect estimates of CMRO2. In
humans, several 15O-PET studies have shown that resting brain oxygen metabolism was de-
creased in elderly [33–36]. It cannot be excluded that the lower CMRO2 could be an effect of
age in our animals. Another possible contribution to our lower CMRO2 values is the choice
of the anesthetic. In previous studies, isoflurane (1.2 to 2%) [11,12] or ketamine/xylazine
infusion [16] were used for MR acquisitions. Here, we used medetomidine, which is known
to have a vasoconstrictor effect [37] and to induce lower resting state perfusion [38], as
opposed to isoflurane, which is a vasodilatory agent [39]. Medetomidine was also shown
to alter glucose metabolism [40]. Altogether, these effects of anesthesia may alter oxygen
availability and CMRO2. Lastly, it cannot be excluded that, with our gas distribution set-up
and nose cone, a fraction of what the animal inhaled came from surrounding air containing
16O2, thereby decreasing the 17O enrichment fraction of the mixture inhaled to an unknown
value. To evaluate this effect, we quantified the results using either α = 0.7 as administered
or α = 0.5, assuming that 20% of the gas mixture contained 16O2. Resulting CMRO2 values
were higher when assuming α = 0.5, however not reaching the 2.7 µmol/min/g previously
reported [11]. It is likely that a combination of these factors explains our lower values in
wild type.

The statistically significant group differences found in this study were preserved
regardless of the model used for quantification. However, our results comparing the
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simplified linear model to the 3-phase model with different sets of parameters showed
their impact on absolute values. The linear model may lead to an underestimation of
CMRO2 compared to the 3-phase model. Indeed, the assumption of a very rapid blood
circulation time underlying the linear model may be challenged in certain pathological
conditions where cardiac function and/or local blood flow is affected, increasing Tc. More-
over, the validity of the linear model is bound to short inhalation times, which may be
suboptimal in the context a slow oxygen metabolism such as in the diseased brain or in
other organs like muscles [13], where H2

17O enrichment is slower and requires longer
inhalation times. Absolute quantification becomes crucial when combining the measure-
ments of different fluxes (e.g., metabolic rate of glucose, ATP production rate or CBF) to
precisely study neuro-metabolic coupling and infer the oxygen-glucose index similar to
what is done in PET studies [41,42], or to infer the oxygen extraction fraction from CBF and
CMRO2 [16]. Because blood flow and circulation time may be differentially affected by the
anesthesia regime, or may simply be altered by the pathology, preliminary experiments
may be recommended to determine Tc and select the appropriate model prior to running a
preclinical study.

4. Materials and Methods

4.1. Animals and Preparation

All experimental protocols were reviewed and approved by the local ethics committee
and submitted to the French Ministry of Higher Education, Research, and Innovation
(approval: APAFIS#21333-2019062611). They were performed in a facility authorized by
local authorities (authorization #D9203202), in strict accordance with recommendations
of the European Union (2010-63/EEC). Mice were housed in standard conditions (12-h
light-dark cycle, temperature: 22 ± 1 ◦C and humidity: 50%) with ad libitum access to food
(Altromin 1310) and water.

MR experiments were performed in a group of APPswe/PS1dE9 mice (n = 4, 24.4 ± 1.4 g,
age = 13 ± 1 months) and a group of wild-type littermates (CTR, n = 4, 24.8 ± 2.1 g,
age = 11.6 ± 0.3 months). The mice co-express human APP with the Swedish double mu-
tation (KM670/671NL) and human PS1 deleted in exon 9 under the control of the mouse
prion protein promoter. These mice develop characteristic β-amyloid plaques and an-
giopathy in cortex and hippocampus starting at 4 months and increasing with age, as
previously described [27,43]. High amyloid load was seen in the mice involved in our
study by immunohistochemistry (see Supplementary Figure S1). Before each scan, animals
were initially anesthetized with isoflurane mixed in medical air (3% for induction, 1.5%
for maintenance) and a catheter was inserted in the tail vein. Mice were then placed
prone on a water-heated bed equipped with temperature and breathing rate monitoring,
and anesthesia was switched from isoflurane to medetomidine. Mice received an initial
intravenous bolus of medetomidine (0.1 mg/kg domitor®, Vetoquinol) and an infusion
was immediately started for maintenance (0.2 mg/kg/h). Isoflurane was progressively
decreased to 0% within 10 min. Once placed in the magnet and maintained under medeto-
midine anesthesia only, mice were supplied with non-labeled O2 through a nose cone.
The CMRO2 measurement protocol started within 45 min from the first anesthesia, when
physiological parameters were stable (~120–140 breath/min, ~36.5 ◦C body temperature).

4.2. MR Methods

MR experiments were performed on a horizontal 11.7 T scanner (Bruker, Ettlingen,
Germany) interfaced with Paravision 6.0.1. A 72-mm diameter 1H quadrature volume coil
(Bruker, Ettlingen, Germany) and a custom-built 10-mm diameter 17O surface coil were
used. After automatic adjustments including 1H RF calibration, global shimming and fre-
quency adjustment, a fast low angle shot (FLASH) image was acquired for localization and
shim volume preselection (TR/TE = 195/2.3 ms, field of view (FOV) = 4 cm × 4 cm, matrix
size = 256 × 256). It was followed by a 3D B0 field map (TR/TE1/TE2 = 20/1.4/5.4 ms,
FOV = 3 cm × 3 cm × 3 cm, matrix size = 64 × 64 × 64, NA = 8) with a signal-to-noise
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threshold of 10 for reconstruction. A 1H PRESS scan (2048 points, 4.5 mm3) was used
to evaluate the shim quality over the entire brain, before and after the shim calculation
procedure was applied (MAPSHIM). The resulting full width at half maximum for 1H
ranged between 45 and 55 Hz in vivo. In the CTR and APPswe/PS1dE9 groups, RARE
images were acquired (TR/TE = 3000/30 ms, RARE factor 8; FOV: 20 × 20 mm2; ma-
trix size: 192 × 192; slice thickness: 0.5 mm) so that total brain and ventricles volumes
were determined by automated segmentation using an in-house developed python library
(https://sammba-mri.github.io/, accessed on 1 November 2018).

4.2.1. SNR Comparison Experiments

To maximize sensitivity and overcome the short T2* expected for 17O, in vivo 17O-MRI
was acquired using a hard pulse ZTE approach. We first compared the 3D ZTE performance
to that of a standard 3D CSI on natural abundance water phantom and in vivo. For both
sequences, RF pulse (5-µs broad pulse, 100 W) and TR (1.8 ms) were kept identical. CSI
acquisitions: For 3D CSI, echo time was set to TE = 0.3 ms, the minimum achievable
TE value in our settings. The field of view was 24 × 24 × 24 mm3, the matrix size was
16 × 16 × 16, the number of complex points was 128 with a dwell time of 8.4 µs, and
the number of averages was 3. Successive CSI blocks were acquired with 4 averages in
24.8 s each, and repeated 40 times. CSI post-processing: 3D complex data were exported
to Matlab (The Mathworks Inc., Matlab, R2015b) and filtered with a Hamming window.
FIDs were then zero filled to 256 points and a line broadening of 6000 Hz was applied to
minimize the FID truncation artifact due to the short acquisition time (1 ms). After Fourier
transform and spectral rephasing, voxelwise integration of the real part over 3720 Hz
(9 points) was performed to generate CSI images. ZTE imaging acquisitions: ZTE cartesian
matrix size was 32 × 32 × 32 for a field of view of 48 × 48 × 48 mm3, which was achieved
with 3310 radial spokes, each acquired in 0.88 ms. Successive ZTE blocks were acquired
with 4 averages in 24.8 s, and repeated 40 times. ZTE post-processing: Initial reconstruction
was performed in Paravision 6.0.1 (Bruker, Ettlingen, Germany), including reggriding of
the ZTE-MRI radial k-space onto a Cartesian k-space using a Kaiser-Bessel kernel, density
compensation and apodization correction. Complex Cartesian data were exported to
Matlab and filtered with a Hamming window. SNR calculation: Spatial response functions
were calculated accounting for the Hamming filter for CSI, resulting in an effective volume
Veff = 2.84 mm3 for individual voxels, and for Hamming filter and T2* relaxation for ZTE
acquisition, with a T2* of 1.3 ms in vivo (resulting in Veff = 3.1 mm3), and 3.2 ms in free
water (resulting in Veff = 2.9 mm3), as estimated from unlocalized single pulse acquisitions.
SNR was calculated for a pixel located close to the coil for ZTE and CSI images (averaged
over the 40 repetitions) as:

SNR =
signal

SD(noise)×Ve f f ×
√

block acquisition time xNR
(1)

where noise is a 6 × 6 pixels2 region of interest outside of the object.
The temporal SNR was calculated as:

tSNR =
∑NR

n=1 signaln/NR
SD(signaln, n:1→NR)×Ve f f ×

√
block acquisition time

(2)

4.2.2. 17O2 Inhalation Experiments

Inhalation experiments were conducted in CTR and APPswe/PS1dE9 mice with the
same parameters as described above for SNR comparison except for TR = 1.3 ms (chosen
to further maximize in vivo SNR), yielding an individual scan time of 18.2 s. A series of
ZTE-MRI were continuously acquired before (5 min), during (200 s), and after (15 min)
inhalation of 70%-enriched 17O2 (Nukem Isotopes, GmbH, Alzenau, Germany). To that
effect, the breathing circuit connected to the nose cone was transiently switched from

https://sammba-mri.github.io/
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16O2 delivery to a home-built gas delivery system (Figure 1e,f) that started to deliver
160 mL 17O-enriched O2 over 200 s. The 17O2 delivery system consisted of a 500 mL gas-
tight acrylic syringe (Super Syringe Model S0500 TLL, PTFE Luer Lock, Hamilton France
SARL, Villebon-sur-Yvette, France) and a modified infusion pump, which stepper motor
was driven by an Arduino Uno R3 board (https://www.arduino.cc/en/main/software,
accessed on 1 August 2019). A programmable tactile graphic user interface (µLCD-43PT, 4D
Systems, Minchinbury, Australia) allowed prescribing the inhalation protocol parameters
(volume, duration and start/stop control). Data were processed using the same steps as for
the SNR comparison experiments, described in Section 4.2.1 above.

4.3. CMRO2 Calculation

First, each series of filtered H2
17O ZTE images was normalized to baseline values

in a pixel-wise manner and converted to absolute H2
17O concentration at baseline (D).

Assuming a natural abundance of 20.35 µmol of H2
17O per g of water and a water/brain

partition coefficient βbrain of 0.79 [18], the value D is equal to 16.07 µmol/g of brain tissue
and CMRO2 results can be expressed in µmol of O2/g of brain tissue/min. CMRO2 quan-
tification was achieved using two different approaches: (1) the 3-phase metabolic model
proposed by Atkinson et al. [8] and (2) the simplified linear model proposed and validated
by Zhang et al. [18] in rodents. All models and fitting procedures were implemented in
Matlab.

4.3.1. Three-Phase Model

The 3-phase metabolic model describes H2
17O MR signal before, during, and after 17O2

inhalation. H2
17O signal changes result from the combination of three parallel processes:

the local metabolic production of H2
17O in the tissue, the efflux H2

17O through diffusion
and perfusion (washout), and the entry of H2

17O metabolically produced outside of the
voxel (recirculation from the entire body). H2

17O MR signal can be described by the
following equation:

dMH2
17O

brain (t) = 2 · CMRO2 · A
17O (t)− KL · MH2

17O
brain (t) + KG · BH2

17O (t) (3)

where A
17O (t) is the fraction of arterial 17O2 in excess of natural abundance, BH2

17O is the
relative amount of H2

17O in the blood in excess of natural abundance, KL is the rate constant
reflecting the loss of H2

17O mostly due to perfusion and KG is the rate constant reflecting
the gain of H2

17O, mostly due to recirculation of blood containing labeled water produced
throughout the body. The details of this final expression can be found in Atkinson et al. [8].
Atkinson’s formalism explicitly includes the circulation time (Tc) as a modulator of the
blood enrichment fraction and recirculation contribution. However, it should be noted
that, restricting the equation to the inhalation period and assuming that the arterial 17O2
enrichment is immediate with a blood saturation of 100%, it is equivalent to the linear
model proposed by Zhu et al. [14] and described in the next section.

4.3.2. Simplified Model

A simplified model has been proposed by Zhang et al. [18] based on their earlier
work [14]. The model proposed by Zhu et al. is essentially equivalent to the mathematical
description by Atkinson et al. but restricted to the inhalation phase, and with the extra
assumption that all inhaled labeled oxygen is immediately available to the cells, translating
into Tc being close to 0. This assumption is commonly accepted in small animal models
where blood circulation is very rapid, although values ranging from 3 to 4.5 s can be found
in the literature [19,44]. This model was further simplified by Zhang et al. [18] to a linear
relationship between the slope of H2

17O signal changes during inhalation and has been
empirically validated in vivo in rats. As a result, CMRO2 can be calculated as:

CMRO2 =
a

2α
, (4)

https://www.arduino.cc/en/main/software
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where a is the slope of the linear fit of the inhalation phase, and α is the 17O enrichment
fraction of the delivered gas.

4.4. CBF Estimation

We used the mono-exponential decay rate of post-inhalation H2
17O signal as an

estimate of CBF, as was described and validated by Zhu et al. [16] in rats. The following
equation was fitted to the data:[

H2
17O

]
= k1 × e−kwashout ×t + k2 , (5)

where k1 and k2 are constants, and kwashout is proportional to CBF.

4.5. Immunohistochemistry

The 4% paraformaldehyde post-fixed hemispheres were cryoprotected using 15%
and 30% sucrose solutions. Series of brain coronal sections (40-µm-thick) were cut on a
sliding freezing microtome (SM2400, Leica Microsytem). The floating histological serial
sections were preserved in a storage solution (30% glycerol, 30% ethylene glycol, 30%
distilled water, and 10% phosphate buffer) at −20 ◦C until use. Serial sections of the
entire brain were stained for the evaluation of Aβ pathology (4G8 immunohistochemistry).
Brain sections were rinsed with PBS, pre-treated with 70% formic acid for 3 min and then
incubated in 0.3% hydrogen peroxide for 20 min. Sections were then blocked with PBS-
0.2% Triton (Triton X-100, Sigma, St. Louis, MO, USA) and 4.5% normal goat serum (NGS)
for 30 min before overnight incubation with biotinylated-4G8 at 4 ◦C (1:500; Biolegend
Covance #SIGNET-39240, monoclonal). The sections stained were rinsed with PBS and then
incubated with ABC Vectastain (Vector Labs) before diaminobenzidine tetrahydrochloride
(DAB) revelation (DAB SK4100 kit, Vector Labs). Brain sections were observed using a
Leica DM6000 microscope equipped with a digital color camera (MicroFireTM, Optronics,
Goleta, CA, USA).

4.6. Statistical Analysis

All statistical analysis were performed using GraphPad Prism version 6.07 for Win-
dows (GraphPad Software, San Diego, CA, USA, www.graphpad.com, accessed on 22
April 2021). Group comparison were tested using Mann-Whitney’s U test and statistical
significance was set to p < 0.05. Linear correlations were tested using a Pearson coefficient r
and and statistical significance of the correlation was set to p < 0.05. Comparison of the
results from the different models in the CTR data set were performed using non-parametric
ANOVA (Friedman) and Dunn’s test for multiple comparisons.

Supplementary Materials: The following are available online at https://www.mdpi.com/article/10
.3390/metabo11050263/s1, Figure S1: Detection of amyloid-β by 4G8 immunostaining in the brain of
14 month-old APPswe/PS1dE9 mice and not in CTR.
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Titre : Mesure de la consommation cérébrale d’oxygène par IRM du 17O : développements méthodologiques 

et étude de la réponse fonctionnelle chez le rongeur 

Mots clés : IRM ; Neuroscience ; Neuroimagerie ; Métabolisme cérébral ; IRM fonctionnelle ; Noyaux X 

Résumé : Le cerveau est un organe complexe avec un 

métabolisme énergétique qui lui est propre, à propos 

duquel de nombreuses questions subsistent. Pour 

produire de l’énergie, les cellules ont recours à un 

processus de glycolyse, qui peut se poursuivre dans 

leurs mitochondries avec un second processus de 

respiration cellulaire. Malgré l’efficacité supérieure de 

la respiration cellulaire, par rapport à la glycolyse 

seule, pour produire de l’énergie, les cellules 

cérébrales pourraient utiliser préférentiellement la 

glycolyse lors d’une activité présentant un besoin 

énergétique important. Afin de mieux comprendre ce 

phénomène, de nombreuses études se sont attelées 

à mesurer la réponse neurométabolique et  

neurovasculaire à une stimulation fonctionnelle. Ces 

travaux ont cependant apporté des résultats 

controversés, ne permettant pas de savoir à quel point 

le métabolisme oxydatif est recruté lors d’une activation 

cérébrale. Dans ce cadre, nous avons implémenté la 

méthode d’IRM du 17O pour cartographier CMRO2 dans 

le cerveau du rat lors d’une activation cérébrale induite 

par électrostimulation. Ces travaux ont permis de 

mesurer une augmentation significative de CMRO2 de 

12 % dans le cortex somatosensorielle activé en accord 

avec certaines mesures rapportées dans la littérature. 

 

 

Title : Measurement of the cerebral oxygen consumption by 17O MRI: methodological developments and study 

of the functional response in rodents 

Keywords : MRI ; Neuroscience ; Neuroimaging ; Cerebral metabolism ; Functional MRI ; X nuclei 

Abstract : The brain is a complex organ with its own 

energy metabolism, about which many questions 

remain. To produce energy, cells rely on a process of 

glycolysis, which may be continued in their 

mitochondria with a second process of cellular 

respiration. Despite the superior efficiency of cellular 

respiration, compared with glycolysis alone, in 

producing energy, brain cells may preferentially use 

glycolysis during an activity presenting a high energy 

need. To better understand this phenomenon, 

numerous studies have measured the 

neurometabolic  

and neurovascular response to functional stimulation. 

However, the results of these studies have been 

controversial, as they do not reveal the extent to which 

oxidative metabolism is recruited during brain 

activation. In this context, we implemented an 17O MRI 

method to map CMRO2 in the rat brain during 

electrostimulation induced brain activation. This work 

enabled us to measure a significant 12% increase in 

CMRO2 in the activated somatosensory cortex, in line 

with certain measurements reported in the literature. 
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