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Introduction générale

L'imagerie par résonance magnétique (IRM) nucléaire est une technique dimagerie
médicale qui permet d’obtenir des informations sur les tissus sains et pathologiques. La
premiére image par résonance magnétique nucléaire a été produite par Paul Lauterbur en
1973. Cette technique non invasive a rapidement évolué pour devenir aujourd’hui un
puissant outil, incontournable en neuroimagerie. Ses capacités d’exploration sont trés
étendues avec notamment I''RM de perfusion, I'lRM fonctionnelle ou encore I'IlRM de

diffusion qui fait 'objet de ce manuscrit.

La diffusion moléculaire est un processus dynamique associé aux mouvements de
translation aléatoire des molécules. En raison de l'agitation thermique, les molécules
s’entrechoquent et diffusent de maniére plus ou moins aléatoire selon le milieu dans lequel
elles se trouvent. Ce phénoméne physique, découvert en primeur par Robert Brown en
1827 !, est appelé mouvement Brownien et a fait 'objet de la thése de doctorat d’Albert
Einstein en 1905 2.

En 1965, Stejskal et Tanner ® ont développé une technique RMN permettant de mesurer le
coefficient de diffusion basée sur I'application de gradients de champ magnétique pulsés.
Notons que la sensibilité du signal RMN a la diffusion moléculaire a d’abord été analysée par
Hahn en 1949 * qui a constaté I'atténuation de I'écho de spin en présence d’'inhomogénéités
de champ magnétique statique. Avec l'arrivée de l'imagerie par résonance magnétique,
I'imagerie de diffusion s’est rapidement développée et a conduit a de nombreux travaux de
recherche qui ont permis d’accéder a des informations microscopiques sur les mécanismes
physiologiques et physiopathologiques dans les tissus vivants. Une des applications
récentes de cette technique est la reconstruction des fibres de la matiere blanche du cerveau
(« fiber tracking ») qui permet, d’une fagon non invasive, d'imager la connectivité cérébrale.
L'ensemble de ces caractéristiques font que l'imagerie du tenseur de diffusion a un grand
potentiel pour I'étude d'un bon nombre de pathologies neurologiques dont, notamment,
I'ischémie cérébrale, les maladies de la matiere blanche, les tumeurs cérébrales ou encore
le traumatisme cranien. De plus, cette méthode est également utilisée pour I'étude du
développement du tissu sain avec la maturation cérébrale et la dégénérescence lors du

vieillissement.




Les techniques d’'imagerie du tenseur de diffusion sont basées sur des séquences utilisant
des gradients de champ magnétique pulsés a l'origine de I'atténuation du signal. L'utilisation
de ces séquences est souvent sujette a un compromis entre le rapport signal sur bruit, la
résolution spatiale et le temps total d’acquisition.

Le signal mesuré est souvent faible, a cause de la sensibilité de la séquence a la diffusion
moléculaire et a la décroissance en T, qui interviennent durant le temps d’application des
gradients de champ magnétique.

Une possibilité pour accroitre le rapport signal sur bruit est de travailler a haut champ
magnétique statique mais ceci a le désavantage d’augmenter les artefacts de susceptibilité
magnétique.

La réduction de ces artefacts nécessite [I'utilisation de temps d'échos et de temps
d’acquisition du signal RMN aussi courts que possible, et requiert donc un systéme de
gradients de champ magnétique trés performant, caractérisé d’'une part par de fortes
intensités de gradients de champ magnétique et d’autre part par des commutations tres
rapides.

Ces variations rapides de champ magnétique peuvent étre a l'origine de courants de
Foucault qui se créent a la surface des conducteurs et affectent la valeur a la fois du champ
magnétique statique By et des gradients appliqués. Malgré I'utilisation de systemes de
gradients activement blindés qui réduisent ces effets de courants induits, ces problémes
persistent souvent en imagerie de diffusion a cause des fortes intensités couplées a de
longues durées d’application des gradients de champ magnétique utilisés.

En outre, pour I'acquisition complete du tenseur, les gradients de champ magnétique sont
appligués dans au moins six directions spatiales différentes, requérant un minimum de sept
images avec I'image de référence. Il est donc important de pouvoir réduire au maximum le
temps total d’acquisition en utilisant des techniques d'imagerie rapide. Les techniques
d’'imagerie rapide, qui balayent I'espace-k aprés une seule excitation radiofréquence (type
imagerie echo planar ou spirale), utilisent des temps de lecture du signal longs et sont donc
plus sensibles aux effets off-resonance a cause de la décroissance du signal en T,*.

Enfin, les mesures d’anisotropie dans le cerveau de rat nécessitent des résolutions spatiales
élevées a cause du faible ratio matiére blanche/matiére grise.

A partir de ces considérations on ressent aisément que des mesures en imagerie rapide du
tenseur de diffusion a haut champ magnétique sur le cerveau de rat représentent un

véritable challenge technique et méthodologique.

Ce manuscrit présente les travaux effectués au sein de l'unité mixte INSERM/UJF U594 de
Grenoble sur le sujet : « Imagerie spirale du tenseur de diffusion a 7-T : application au

cerveau de rat traumatisé ».



Ce projet de recherche s'inscrit dans la thématique biologique « cedeme cérébral post-
traumatique » qui a débuté peu avant mon arrivée dans le laboratoire. La finalité est
d’explorer les apports potentiels de I'imagerie du tenseur de diffusion dans le cas de la

pathologie traumatique au stade précoce.

Dans ce travail tres expérimental, nous avons implémenté une séquence d’imagerie rapide
du tenseur de diffusion sur un imageur 7-T. Une fois implémentée, calibrée et validée, la
technique a permis d'effectuer l'imagerie fiber tracking sur cerveau de rat. Enfin une

application a révélé des lésions au niveau des fibres du corps calleux chez le rat traumatisé.

Le premier chapitre présente quelques brefs rappels de RMN et d'IRM qui permettent

d’introduire la technique d’'imagerie spirale a densité variable utilisée dans ce travail.

Le second chapitre détaille le phénoméne de la diffusion moléculaire et de I'imagerie du
tenseur de diffusion. Dans ce chapitre se trouve également une synthese des différentes
interprétations des variations des parametres déduits du tenseur de diffusion dans le cas de

pathologies cérébrales ainsi que les questions qui demeurent.

Le troisieme chapitre s'attache a décrire les implémentations expérimentales sur notre
imageur 7-T, a savoir, 'implémentation de I'imagerie spirale du tenseur de diffusion et les
validations de la séquence compensant les effets de courants de Foucault. Il expose les
résultats obtenus sur différents fantdbmes puis sur cerveau de rat sain. On y trouve

également les premiers résultats de reconstruction des fibres dans le cerveau du rat sain.

Le dernier chapitre est consacré aux applications in-vivo réalisées au cours de cette these,
centrées autour de I'eedeme cérébral : cedeme cérébral post-radiothérapie microfaisceaux
chez la souris ; cedéme cérébral et Iésions axonales diffuses post-traumatiques chez le rat et

une derniere application relative a I'évaluation d’'un agent neuroprotecteur.






Chapitre 1. Théorie de I'imagerie RMN

1. Le signal RMN

Ce chapitre rappelle brievement le principe de la résonance magnétique nucléaire (RMN) et
décrit les bases physiques de I'IRM qui nous permettent d’introduire ensuite I'imagerie de

diffusion par résonance magnétique nucléaire.

1.1. Lespin

Le signal de résonance magnétique nucléaire (RMN) a pour origine les noyaux des atomes.
Les noyaux sont constitués d'un ensemble de protons et de neutrons autour desquels
gravitent des électrons. Les protons et les neutrons sont animés d’'un mouvement collectif

complexe, comportant notamment une rotation individuelle et caractérisé par un moment

cinétiqgue (L) ou spin (tourner sur soi-méme en anglais). Comme toutes les charges
électrigues en mouvement, ces spins génerent un champ magnétique caractérisé par un

moment magnétique . Seuls les atomes comportant un nombre impair de nucléons

(protons et/ou neutrons) ont un moment magnétique total dit intrinseque ou élémentaire. Au
sein de I'ensemble des noyaux magnétiques ayant un rapport gyromagnétique non nul, le
noyau de I'hydrogéne (le proton ou, 'H) présente un intérét particulier dans le domaine des
applications médicales : c'est par son intermédiaire que l'on peut détecter par RMN les
signaux des molécules d'eau dans les tissus biologiques. Ces signaux sont d’'une extréme
importance puisque les molécules d’eau sont abondantes dans le tissu vivant, représentant

2/3 de son volume total.

Le noyau d’hydrogéne qui posséde un moment magnétique élevé donne lieu, dans un
champ magnétique, au phénomene de résonance magnétique qui est a l'origine du signal

RMN. Tres schématiguement on représente le proton de l'eau comme un aimant

microscopique qui tourne autour de son centre animé d’'un moment cinétique L et créant un

moment magnétique colinéaire 4 tel que :

A=K
Equation 1-1
ou yest le rapport gyromagnétique du noyau, 42.58 x 21t MHz/T pour I'hydrogene.




En regle générale, la description fine des phénoménes physiques de la RMN exige le
recours a la théorie de la physique quantique. Cependant, la grande majorité des
phénomenes observés en RNM peuvent étre expliqués sur la base d'une formulation

classique de la RMN basée sur les équations de Bloch.
1.2. La polarisation

Cette étape est la premiére étape d’'une expérience RMN. Considérons maintenant une
population de spins contenus dans un élément de volume (ou voxel). En I'absence de champ

magnétique, l'orientation des spins est aléatoire et la somme résultante des moments

magnétiques de chaque spin est nulle. En présence d’'un champ magnétique permanent I§0

les spins sont polarisés et s’orientent parallelement a la direction du champ B,. La somme

résultante des moments magnétiques de chaque spin est une aimantation macroscopique

—

M, orientée dans la direction de I_Sno (axe noté z par définition) qui, a I'équilibre

thermodynamique, est donnée par :

2

—

——B
=08, = 1By

Equation 1-2

ou yest la susceptibilité magnétique du milieu considéré, p est la densité de spins, kg la

constante de Boltzmann et T la température absolue.

Figure 1-1 : Les spins (ici dans le cas des protons de I'eau ot le  spin =%%) (a) aléatoirement orientés dans
l'espace (b) s’alignent en présence d'un champ magn  étique B, créant ainsi une aimantation
macroscopique Mo.



Dans cet équilibre thermodynamique, les spins sont répartis selon différents niveaux
d’énergie (deux niveaux dans le cas d'un spin %2). En présence de B, les spins individuels,

et par conséquent I'aimantation totale, sont animés d’'un mouvement de précession autour

de l'axe Z a la fréquence f appelée fréquence de Larmor et donnée par la relation :

f=V
2 °
Equation 1-3

L’intensité des signaux est directement liée a la différence de population entre ces deux
niveaux d'énergie et est trés faible, c’est pourquoi, pour enregistrer un signal RMN, on a

recours au phénomeéne de la résonance.
1.3. Le champ radiofréquence (RF)

L’étape suivante d’une expérience de RMN est la perturbation de I'aimantation a I'équilibre

obtenue sous leffet de éo par un champ magnétique 61 radiofréquence (RF). La

polarisation de l'aimantation créée par le champ magnétique éo peut étre déviée par
I'application d’'un champ magnétique RF, émis a la fréquence de Larmor et appliqué dans le
repére transversal a I§0. Pour comprendre I'effet de cette perturbation, introduisons la notion
de référentiel tournant a la fréquence de précession des spins (fréquence de Larmor), qui est
donc également la fréquence du champ RF 51 Si on se place dans ce référentiel tournant,
'aimantation bascule de la direction longitudinale vers le plan transversal sous l'influence du
mouvement de précession des spins autour du champ RF 61 L'angle de basculement de
I'aimantation, ¢, (Figure 1-2) est déterminé par la puissance de I'onde émise, c’est-a-dire la
durée et 'amplitude du champ RF 51 L'onde étant émise pendant une durée tres courte, de

l'ordre de la milliseconde, on parle d'impulsion radiofréquence. On la caractérise par l'angle

dont elle fait basculer I'aimantation.
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Figure 1-2 : Sous l'effet d’'une impulsion radiofréq uence bl pour un observateur placé dans le référentiel

tournant a la fréquence de Larmor ( ap), I'aimantation est basculée dans le plan transver  se d’'un angle ¢.
1.4. Les temps de relaxation

Lorsque la perturbation est terminée (c’.-a-d. le champ RF n’est plus appliqué), I'aimantation
a une composante transversale. Lors du retour a I'équilibre, le signal de précession de
'aimantation transversale peut étre capté par une antenne RF. Lors de ce retour a I'équilibre
le comportement de I'aimantation est décrit par I'équation de Bloch qui décrit les variations

au cours du temps de deux processus de relaxation. L’'un qui tend & annuler la composante

transversale (T») et I'autre qui tend a retrouver I'aimantation M o de 'équilibre (Ty).

dM 2 = Mxi+Myj (MO_Mz)k
—==M OB, - +
dt T, T
Equation1-4 : T, T, k, sont les vecteurs unités dans les directions OX, QY, OZ respectivement,

— —

M =M,i +M j+M,k désigne l'aimantation et B, le champ magnétique permanent. ~ M est la

valeur de laimantation a I'état d'équilibre. T, et T, sont des constantes de temps, appelées
respectivement temps de relaxation longitudinale et transversale, qui caractérisent le comportement
transitoire du vecteur de I'aimantation.

Le temps T correspond a la relaxation longitudinale ou spin-réseau et caractérise la vitesse
a laquelle I'aimantation M revient a I'équilibre M,. Ceci traduit un échange énergétique entre
les spins et leur environnement. Pour un angle de basculement & de 90° I'aimantation

longitudinale M, croit au cours du temps de zéro vers M selon I'équation :

-t

M, =M,|1-e"

Equation 1-5



Le temps T, correspond a la relaxation transversale ou spin-spin et caractérise la vitesse a
laquelle I'aimantation transversale M, revient a I'équilibre en s’annulant (a cause de la perte
de cohérence de phase des spins). Ceci traduit I'interaction, interne au systeme, entre les
spins, interaction sans échange d’énergie avec l'extérieur. Pour un angle de basculement
fde 90° l'aimantation transversale décroit de My a zéro (pour un temps infini) selon
I'équation :

-t

M,, = M,e"

Equation 1-6

Si l'on tient compte des inhomogénéités de champ magnétique notées ABp ou d'une
hétérogénéité du milieu avec des différences de susceptibilité magnétique, les spins, qui par
conséquent, possédent des fréquences de précession différentes, se déphasent plus

rapidement. La constante de temps qui tient compte de ce ABg se note T,*, caractérisée par

Tz* < T2.

Les temps de relaxation sont des parametres fondamentaux pour I'lRM in-vivo. lls sont a la

base du contraste de I'image.

Temps de relaxation | Eau pure | Matiére grise | Matiere blanche
T1 2700 ms 1800 ms 1620 ms
T, 2600 ms 40-50 ms 40-50 ms

Tableau 1-1 : Exemple de valeurs des T et T, dans I'eau pure et le cerveau de rat a 7-T.

2. Codage spatial du signal RMN

2.1. Le gradient de champ magnétique

En IRM, le gradient de champ magnétique est constant dans I'espace, ce qui signifie que la
différence d'intensité de champ magnétique entre deux points varie linéairement avec la
distance séparant ces deux points dans la direction du gradient. Ainsi, en présence d'un
gradient constant de champ magnétique, la fréquence de résonance de I'aimantation

nucléaire croit linéairement avec la distance dans la direction du gradient. Il est gouverné par

I'équation B(F) = é(t).f :



S'il représente I'élément essentiel pour obtenir des images par résonance magnétique, il est
également I'outil principal pour rendre le signal RMN sensible aux mouvements de diffusion

moléculaire. Cette partie sera traitée amplement dans le chapitre 2.

Imagerie 2DFT

Pour exciter une coupe d’épaisseur de dans la direction Z, une impulsion RF modulée en
amplitude est appliquée en présence d’un gradient de champ magnétique G;. L'impulsion RF
modulée en amplitude en sinus cardinal a un profil rectangulaire dans le domaine fréquentiel
dont le centre correspond a la fréquence d’excitation. Cette impulsion peut donc exciter tous
les spins dont la fréquence est comprise dans la largeur de bande de son profil (4a). En
présence d’'un gradient de champ magnétiqgue dans la direction Z, la fréquence des spins
varie linéairement dans la direction Z, de sorte que, seuls les spins situés dans une tranche
perpendiculaire a I'axe Z possedent une telle fréquence et sont excités par I'impulsion RF :
on obtient ainsi une excitation spatialement sélective, c'est la sélection de tranche ou

sélection de coupe.

fréquence
A

Ryt
'
'
¥

V7%
y

»

Ae distance z

&
«

Figure 1-3 : Schéma de la sélection de tranche par  application simultanée d’'une impulsion RF sélective et
d’'un gradient de sélection de tranche. L’épaisseur de la tranche est donnée par:  Ae =(Aw)/ (YG).

2.2. L'espace-k
Le signal enregistré lors d'une expérience IRM 2D est exprimé dans un espace fréquentiel a
deux dimensions : l'espace-k. Cet espace est defini par deux directions k. et k,. Les

variations en fonction du temps de k.(t) et k,(t) définissent une trajectoire dans le domaine

des fréquences spatiales. Cette trajectoire détermine la facon dont I'espace-k est parcouru.
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On définit :

le t)dt et k, ( =_er
0 0

Equation 1-7
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Figure 1-4 : Espace- k. dky et &k, représentent respectivement la résolution de la fr ~ équence spatiale selon
kx et ky. kxmax €t Kymax SONt respectivement les valeurs maximales atteinte s dans I'espace- k selon k x et ky.

La figure 1-4 représente une grille déchantillonnage cartésienne dans l'espace-k. Les
caractéristiques de l'image reconstruite par 2DFT & partir de I'espace-k sont directement
liees aux paramétres explicités sur la figure 1-4. En effet, le champ de vue (field of view :
FOV) et la résolution spatiale de I'image sont donnés par :

1 1

FOV, =— et FOV, =—
X 'y

X

K=

t ov=
Y

Xmax ymax

Equation 1-8

Il existe différentes trajectoires possibles pour parcourir I'espace-k. L’échantillonnage
cartésien est I'échantillonnage conventionnel en IRM. Cet échantillonnage et les formes de
gradients associes, dans le cas de I'imagerie 2DFT, sont montres figure 1-5. Chacune des N,
lignes horizontales de I'espace-k est balayée en appliquant dans la direction X (direction de
lecture) un gradient de champ magnétique pendant la lecture du signal. Avant chacune de
ces N, acquisitions, des impulsions de gradient de champ magnétique sont appliquées dans
la direction de lecture (X) et dans la direction de phase (Y) afin de positionner la ligne

échantillonnée dans la direction k.
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Figure 1-5: Echantillonnage 2DFT dans l'espace- k. (1) Le déplacement entre lignes est effectué en
utilisant les gradients de codage de phase. (2) Cha cune des Ny lignes de I'espace- k nécessite une
excitation (c’.-a-d. une expérience). Aprés chacune de ces excitations, une ligne horizontale de 'esp  ace-k
est balayée grace a un gradient de lecture.

Cet échantillonnage sur une grille cartésienne possede une caractéristique intéressante par
rapport a la simplicité de l'algorithme de reconstruction d'image. Cependant la nécessité
d’effectuer N, acquisitions rend cette technique relativement lente.

2.3. L’imagerie rapide
La rapidité d’acquisition d’'une image RMN est un parametre capital. Face a ces problemes

de durée d’acquisition, se sont développées les techniques d’imagerie dites rapides. Il existe

deux grandes classes de techniques d’'imagerie rapide.

La premiére consiste a raccourcir le temps de répétition entre deux acquisitions en
optimisant les angles de basculement pour obtenir un signal maximal (angle d’Ernst). Ce
sont les techniques dites FLASH (Flash low angle shot) avec différentes variantes. Elles

permettent d’obtenir des images en quelques centaines de ms.

La seconde consiste a balayer rapidement I'espace-k aprés une séquence RF grace a une
trajectoire bien choisie. Les deux techniques proposées sont 'imagerie Echo Planar (EPI) °
et 'imagerie Spirale °. La technique EPI qui est la plus fréquemment utilisée est décrite ci-
dessous. La technique d'imagerie spirale sera détaillée dans la partie 3 de ce chapitre car
c’est cette méthode que nous avons implémentée pour I'imagerie rapide du tenseur de

diffusion.
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Imagerie Echo Planar

La technique Imagerie Echo Planar (EPI) permet de balayer I'ensemble de I'espace-k
pendant la lecture du signal RMN, grace a des gradients de lecture alternés. La figure 1-6
illustre la trajectoire dans I'espace-k et les gradients de lecture correspondants. Un train
d’'impulsions de gradient de champ magnétique avec une polarité alternée permet des
balayages multiples de I'une des deux dimensions de I'espace-k (ici k). Un deuxiéme train
d’'impulsions de gradient appliqué sur le deuxieme canal de gradient (Y) permet un décalage

progressif dans la deuxieme direction de I'espace-k (ky)

Ky ,
1 A <
Gy A8 ;3
= -
- N %
L 2l N »
t — ~ <7
1 3 o o <
i‘;........ oo 00O OGOOGEOSONONOSNOPS
x SR
2 PP b
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Figure 1-6 : Trajectoire EPI dans I'espace- k et gradients associés dans la direction de lecture (X) et de
phase (Y).

Si Iimagerie Echo Planar est devenue le standard en imagerie rapide, cette technique
présente quelques limites. Le temps d’'acquisition du signal RMN est relativement long et
accroit les problemes de susceptibilité magnétique par rapport a I'imagerie 2DFT. L'artefact
le plus typique de cette technique d'imagerie est I'artefact dit de Nyquist ou Ghost N/2. Il peut
avoir divers origines: courants de Foucault, décalage entre ouverture de la fenétre
d’acquisition du signal et démarrage des gradients ou bien, comme les lignes de I'espace-k
sont balayées avec des gradients de polarités inverses, si l'alignement de I'acquisition du

centre des échos de chaque ligne de I'espace-k n’est pas respecté.
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3. L'imagerie spirale

3.1. Généralités
La technique d'imagerie spirale a 2D consiste a appliquer simultanément deux gradients de
champ magnétique de forme sinusoidale, dont 'amplitude augmente au cours du temps, sur
les axes X et Y (Figure 1-7-b). Cette application simultanée se traduit dans I'espace-k par

une trajectoire spirale allant du centre vers I'extérieur (Figure 1-7-a).

Kmax

NN
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M ‘«“‘A\
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\ I
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Gradient.

\

\

‘\ “
\V/

Temps.
'Kmax p

Figure 1-7 : (a) Trajectoire spirale dans I'espace- k et (b) gradients correspondants en fonction du tem ps
appliqués selon les axes X (bleu) et Y (rose) (b).

Sur la figure 1-7, 'acquisition est réalisée suite a une seule excitation RF dite acquisition en
single-shot : I'ensemble du remplissage de l'espace-k repose sur l'acquisition d'un seul
signal, correspondant a une image. Typiquement on peut obtenir une image en 20 ms. Le
temps d’acquisition de la spirale doit étre adapté en fonction de la valeur du temps T, qui
dépend de I'échantillon, des différences de susceptibilités magnétiques qu’il présente mais
également de 'homogénéité du champ magnétique statique By. Afin de réduire ce temps
d’application des gradients sans modifier la résolution ou le champ de vue de l'image on
utilise le principe des « entrelacements » : la méme forme spirale est répétée (n fois pour n
entrelacements) avec un déphasage a lorigine (Figure 1-8). Chaque entrelacement
correspond a un signal RMN (un shot) et donc n entrelacements sont acquis avec un temps

total d’acquisition n fois plus grand que celui sans entrelacements.
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Figure 1-8 : Codage spiral entrelacé de I'espace- k.

Hormis I'avantage d’étre une technique d’imagerie rapide, le balayage spiral de I'espace-k
possede des avantages particuliers, ainsi que des limites que nous allons décrire dans les

deux paragraphes suivants.

3.2. Avantages du balayage spiral de I'espace-k
3.2.1. Insensibilité aux artefacts de mouvement et de flux

La phase ¢t) du signal RMN en présence d'un gradient de champ magnétique G, acquise

durant le temps t s’obtient en intégrant sur le temps la pulsation du systéme de spins afr,t) :

dr 1) = y[F)G( )t

Equation 1-9

L'équation 1-9 montre que la phase de l'aimantation transversale est proportionnelle a
l'intégration de sa position en fonction du temps r(t) multipliée par les composantes du
gradient de champ magnétique dans les trois directions de I'espace. En réalisant un

développement limité, on peut donc écrire la phase accumulée de la maniere suivante :

(1)t +.

ydrtlz

0

Ar.t)= yx j dt+yx—th t').dt+
0

Equation 1-10
— 2=

acceélération. Introduisons alors la notion de moment de gradient, soit M, le moment d’ordre n

défini par :

M, = [t"G(t)dt

n

O —_—y

Equation 1-11
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Dans I'équation 1-10, on reconnait dans le premier terme le moment d’ordre O, dans le
second le moment d’ordre 1 et dans le troisieme le moment d’ordre 2. Cette équation montre
que la phase accumulée peut étre indépendante de la vitesse et de I'accélération des spins

si les moments correspondants sont nuls.

Nishimura et coll. * ont montré que le balayage spiral de I'espace-k est peu sensible aux
artefacts de mouvement et de flux grace a trois caractéristiques principales :

- Les moments des gradients spiraux possédent des valeurs faibles dans le centre de
I'espace-k, ou I'énergie principale de I'image est concentrée (Figure 1-9).

- Les polarités des deux gradients s’inversent alternativement prenant des valeurs
positives et négatives comparables, ce qui rend I'accumulation de la phase liée au
mouvement faible. (Figure 1-7-b)

- La symeétrie des gradients dans les deux directions spatiales (X et Y) ne favorise pas

'accumulation excessive de phase dans une direction. (Figure 1-7-b)

Figure 1-9 : Amplitude des moments d'ordre zéro (no ir), d’'ordre un (vert) et d'ordre deux (bleu) d'un
gradient de forme spirale. Les moments possédent un e faible intensité au départ c'est-a-dire au centre de
I'espace- k et leur polarité s'inverse alternativement.

3.2.2. Temps d’écho

L'acquisition spirale du signal commence au centre de I'espace-k. Cette caractéristique de
l'imagerie spirale permet de réduire le temps d’écho de la séquence. En effet, contrairement
a l'imagerie Echo Planar ou l'acquisition commence au début de la formation de I'écho,
l'acquisition spirale commence au maximum de I'écho. Le gain en temps d’écho correspond

a la moitié du temps d’acquisition du signal de I'imagerie Echo Planar.
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3.2.3. Efficacité de la trajectoire

L’essentiel des informations de forme et de contraste d’'une image biomédicale se trouve
dans les basses fréquences spatiales c'est-a-dire au centre de I'espace-k, acquis en premier.
Les zones non balayées aux quatre coins de l'espace-k (Figure 1-7-a) contiennent peu

d’'informations utiles & la reconstruction de I'image.

3.3. Limites du balayage spiral de I'espace-k

3.3.1. Complexité de reconstruction des images spirales

La principale difficulté dans la reconstruction des images spirales est l'impossibilité
d'appliquer la transformée de Fourier rapide car les données acquises dans I'espace-k ne
correspondent pas a une grille cartésienne. Les données brutes doivent étre redistribuées
sur une grille cartésienne. Cette opération est appelée « gridding » et sera développée dans

le paragraphe 3.6 de ce chapitre.

3.3.2. Déviation entre trajectoire théorique et réelle

Une déviation entre les trajectoires spirales réelle et théorique dans I'espace-k peut exister a
cause de plusieurs éléments perturbateurs. Les facteurs principaux pouvant étre a l'origine
de cette déviation sont les courants de Foucault induits dans la structure de I'aimant et de la
sonde, la réponse non linéaire du systéme de gradient et une synchronisation décalée entre

le déclenchement des gradients spiraux et I'ouverture de la fenétre d’acquisition du signal.

Cette déviation peut entrainer divers artefacts de distorsion géométrique de I'image ® ou
encore de flou sur 'image reconstruite °. Plusieurs techniques permettent de s’affranchir de
ces problémes comme la minimisation des courants de Foucault induits par la séquence qui
est placée avant I'acquisition du signal ou la mise en place d'un délai & I'acquisition pour

synchroniser le démarrage des gradients et I'ouverture de la fenétre d’acquisition du signal.

Néanmoins, dans certains cas, une calibration de trajectoire (c’.-a-d. une mesure de la
trajectoire réelle dans l'espace-k) s’avere nécessaire. Cette trajectoire réelle (appelée
trajectoire calibrée) est utilisée pour la reconstruction des images. La méthode de calibration
de trajectoire utilisée dans nos expériences sera décrite dans le paragraphe 3.5 de ce

chapitre.
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3.3.3. Sensibilité aux effets off-resonance

Nous avons considéré jusqu’a maintenant que tous les spins dans la coupe excitée ont la
méme fréquence de précession, ce qui n'est pas le cas en réalité car le champ magnétique
local B, n'est pas uniforme. La variation de B, est due a trois phénomeénes principaux. Le
premier phénomeéne est di a I'environnement électronique des noyaux, induisant un effet de
déplacement chimique *°. Cet effet se manifeste sous forme de déplacement spatial dans les
images cartésiennes (artefact de déplacement chimique) et de flou dans le cas d'un
balayage spiral **. Le deuxiéme et le troisiéme phénomeénes sont liés aux inhomogénéités
locales du champ magnétique B, et a la distorsion de champ magnétique induite par la
susceptibilité magnétique de I'objet de mesure **. Ces deux phénomeénes sont & l'origine

d’une variation de la fréquence de résonance des spins en fonction de leur position spatiale.

En tenant compte de la décroissance en T,*, le signal RMN dans une tranche est donné par :

t

S{t)= [ [ m(x, y)x eT;;e‘iz”lf Covgi2rk g 27k (Y gy gy
y X

Equation 1-12

ou Af(x,y) est I'écart de la fréquence de résonance par rapport a la fréquence d’excitation

dans le plan.

Les effets off-resonance (hors-résonance) se manifestent sous forme de déplacement spatial
dans la direction de lecture dans le cas de balayage cartésien. Ce déplacement reste faible
lorsque le décalage est inférieur a la taille du pixel de I'image. Ce décalage est minimisé
lorsque le temps d’acquisition est raccourci et I'intensité du gradient de lecture augmentée.
Comme le montre I'équation 1-12, le signal RMN est dépendant du terme Af(x,y). Ce
décalage en fréquence introduit une phase supplémentaire dans le signal RMN qui, aprés
TF, se traduit par un artefact sur l'image. Ces effets se manifestent sous forme de
distorsions et de baisse du rapport signal sur bruit (RSB) dans le cas d’EPI (artefact de

« Ghost ») *2 et sous forme de flou en imagerie spirale **.
L'utilisation d’entrelacements de la trajectoire spirale dans I'espace-k limite les effets off-

resonance en raison de la diminution du temps d'acquisition par spirale. Néanmoins, le

temps total d’acquisition est augmenté.
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3.4. Balayage spiral a densité variable

Nous avons cherché a développer des trajectoires spirales optimisées par rapport a notre
systéme de gradients. Nous avons donc implémenté 'imagerie spirale a densité variable *.
Pour calculer les formes de gradients, la solution analytique présentée par Kim et coll. ** a
été choisie pour sa simplicité et sa flexibilité. Elle permet de prendre en compte les
parameétres d'acquisition (champ de vue, taille de la matrice, densité d'échantillonnage...) en
temps réel et elle s'adapte aux caractéristiques de linstrument (amplitude maximale et
vitesse de commutation des gradients). La méthode permet d'optimiser la forme des
gradients dans les deux régimes limites disponibles sur le systeme de gradient : régime
limité par la vitesse de commutation et régime limité par l'intensité maximale des gradients.
De plus, elle permet grace a la densité variable de I'’échantillonnage de sur-échantillonner le
centre de l'espace-k. Il s'agit d'une extension de la description analytique des trajectoires

spirales conventionnelles proposée par Glover .

L’expression générale d’une trajectoire spirale a densité variable a est donnée par ** :

k(r)= Azl rofoa]
=N g 6=2m
2FOV

Equation 1- 13

n est le nombre de tours de la spirale dans l'espace-k, N est la taille de la matrice
cartésienne sur laquelle I'image sera reconstruite et ¢ est une fonction du temps, définie

entre O et 1, 7 = 1 représente la fin de la trajectoire (c'.-a-d. k(1) = Knax)-

a est le parametre qui caractérise les variations de la densité de la trajectoire dans I'espace-
k. Pour a =1, on retrouve une trajectoire spirale uniforme, pour a > 1, on sur-échantillonne le

centre de I'espace-k, alors que pour a < 1, on sur-échantillonne la périphérie de I'espace-k.

|14

Les calculs suivants, basés sur le travail de Kim et coll. **, consistent a déterminer la valeur

de 7 en fonction du temps en respectant certaines conditions sur I'amplitude des gradients
g(t) et leur vitesse de commutation s(t). Ces conditions sont imposées par les
caractéristiques de linstrument. On rappelle que g(t) correspond a la dérivée de k(t)
(Equation 1-14). Les deux régimes limites sont :

- Le régime limité par la vitesse de commutation maximale des gradients S,

- Le régime limité par I'amplitude maximum des gradients g,
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Décrivons ces deux régimes limites :
Régime limité par I'amplitude maximale des gradient s notée g, :
(t)_ 1dk_ 10k or

ydt yor ot

Equation 1- 14

Dans le cas du régime limité par 'amplitude maximale des gradients, on peut écrire :

=|g(t)

Equation 1- 15

2
g. =297 179 (—j +1
y ot 17

Equation 1- 16

Sachant que 70 [0,1], d=2m et a>1, alors lorsque le régime est installé, on peut

2
o a L.
considérer n grand et donc (—Hj << 1. On peut alors écrire :
T

gmzﬁ ﬁ-) gmdt=ﬁr”dr
y ot ¥

Equation 1-17

En intégrant, on obtient finalement la forme analytique de 7 en fonction du temps pour ce
régime, ra(t) :

1

r)=| Ko (aak|

A6

Equation 1-18

La trajectoire, si I'on se place dans ce régime se termine lorsque Z'a(t) =1 (c'.-a-d. quand

k = Knax), au temps T,

T,.= Pgm (@ +1)]1

A6

Equation 1- 19

6 = 2/, est I'angle total parcouru par la spirale.
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Régime limité par la vitesse de commutation maximal e des gradients noté S,

Dans le cas du régime limité par la vitesse de commutation maximale du systéeme, on peut

sp=t (gj 0% , 9°r Ok
ot ) ot® at2 or

Equation 1-20

écrire :

En ne considérant que le premier terme de I'équation 1-20, on peut écrire :

S(t) = ;1[ [%j e (2qi6(c7) - 07 + afa - 1))

Equation 1-21

Dans le cas du régime limité par la vitesse de commutation maximale, on peut écrire :

dg
dt

Equation 1- 22

Sm:

Comme précédemment, lorsque le régime est établi, on déduit de I'équation 1-21 :

<2 (3] o e

Equation 1- 23

Finalement, la forme analytique de Ts(t) est donnée par :

rs(t)—[ fmez(_uj Fl”

Equation 1- 24

La fin de cette trajectoire si on se place dans ce régime a lieu au tempsT,

T = { 3186"“2 (% + 1)]1

Equation 1-25

pour 7,=1,
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Teset Teq SONt les temps nécessaires pour parcourir la spirale définie par les paramétres A et

a dans les cas des régimes limités respectivement par l'amplitude et la vitesse de

commutation des gradients.
Combinaison des deux régimes :

La technique de spirale a densité variable (VDS) ayant été choisie pour faire de l'imagerie
rapide, on cherche a minimiser le temps d'acquisition. On va alors d’abord se placer dans le
régime limité par la vitesse de commutation puis dans le régime limité par 'amplitude, si le
premier régime méne a g(t) = gm. Pour cela, on évalue le temps Ts24 pour lequel, lors du
régime limité par la vitesse de commutation, on atteint g(t) = g, et donc a partir duguel on
change de régime.

On sait que :

_A6 . dr

gm y dt

En considérant que g(t) = gm et en utilisant I'équation 1-24, on obtient :

_a+2
a

T - gmy

s2a a+l

AH{ ysrg(aﬂj}ﬂ
a Vel 2
2

Equation 1- 26

r.(t) pour O<t<min(T,,,T..)

r(t) pour T, <t<T,

s2a —

Equation 1-27

Une fois la forme de la fonction du temps trouvée, on évalue rapidement la trajectoire dans

I'espace-k et la forme des gradients correspondants (Figure 1-10) :
(1) =19 o k(t) = Ar(t) eV
y dt

Equation 1- 28
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On ajoute a la fin des gradients une forme calculée de maniére a ramener les gradients a

zéro. Cela permet le retour a zéro de la trajectoire spirale.
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b FOV =50 mm n = 61 tours par entrelacement
6000 | N = 128 Tes=12.7 ms
E 4000y i a=2 T32a= 9.7 ms
5 2002 "|||| 3 entrelacements Tea=9.7ms
£ ool |||| Om = 7727 Hz/mm Tacq= 12.7 ms
B 000l Sm = 61 Hz/mm/ys
-B000 -
0 2000 4000 6000 8000 10000 12000 it 1 d
temps [Ws)
0.8
0.6
0.4
0.2
-1000 0 1000 -1000 0 1000 ‘ ‘
(m-1) (m-1) % 5000 10000 t(us)
acq

Figure 1-10 : Le graphe (a) représente les deux for mes de gradients obtenues avec le jeu de paramétres
de la colonne de gauche du tableau. Ces formes de g radients permettent le parcours dans l'espace- Kk
représenté figure (b). La trajectoire compléte (3 e ntrelacements) dans l'espace- k est représentée sur la

figure (c). Le graphe (d) montre  1(t) : les temps caractéristiques sont indiqués dans | a colonne de droite
du tableau.
S000 . fﬁ“ :
6000 |- i ]
4000 - fl \ .
2000 | W ﬁ ]"ﬁ f | 4
0 "W“ . -
_Z00n Jl !.'I H ’ i
4000 | ¥ } \ -
-5000 | .,I \ i
~8000 2000 4000 6000 2000
Régime imposé | Régime imposé par
par la vitesse de l'intensité maximale
commutation. des gradients

Figure 1-11 : Gradient sinusoidal a densité variabl e, avec les deux régimes : vitesse de commutation et
amplitude maximum.
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La trajectoire a densité variable permet un sur-échantillonnage du centre de I'espace-k.
Comme pour une acquisition cartésienne, la fréquence d’échantillonnage du signal doit

respecter le critere de Nyquist.

i}

()

Figure 1-12 : Schéma du pas de I'échantillonnage ra dial (&) et du pas de I'’échantillonnage angulaire
(Kg.

Le critere de Nyquist est un critere sur la fréquence d’échantillonnage du signal qui permet
d’éviter les problemes de repliement (aliasing) sur les images reconstruites aprés

transformée de Fourier. Ce critere sur la taille des pas dans 'espace-k (c’.-a-d. la taille de
I'incrément &k) doit étre adapté a I'échantillonnage spiral. S'il est bien défini pour un

échantillonnage cartésien, il est plus difficile de trouver une définition claire dans le cas de

1
=——— pour

spiral. Il convient normalement de respecter d'abord la condition: JK, FOV

6= a.E, a entier naturel, qui correspond au critere de Nyquist pour I'échantillonnage radial.
Pour ce qui est de I'échantillonnage angulaire, on serait tenté de se plier a la méme

condition, c’est-a-dire &k, = ——, mais dans ce cas il n’existe pas de définition claire. Selon

|16

Beaumont et col ce critére peut étre adapté en cas de spirale a densité variable comme

nous allons le voir ci-dessous.
Ainsi, il reste a déterminer n, le nombre de tours de la spirale. La distance radiale séparant
les deux derniers tours doit permettre d'échantillonner les fréquences spatiales selon

Nyquist *'.
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Sachant que k(1) = Kiyax, & partir de I'équation 1-13, on peut €crire :

ET k(l)—k(n—_lj =) 1—[”—'1j avec  A=—
FOV n n 2FOV

Equation 1- 29

Alors, n est donné par :

1
n= 1—(1—3j”
N

Equation 1- 30

Cependant, afin de gagner en rapidité, on autorise un non respect du critére de Nyquist dans
une partie de l'espace d'acquisition. Du fait des objets étudiés (généralement de forme
cylindrique centrée dans l'image), le signal est faible en périphérie de I'espace d'acquisition.
Il a été observé, de maniére empirique, que I'on pouvait se permettre de sous-échantillonner
les bords de I'espace-k. On introduit le paramétre Nyq tel que si Nyq est supérieur ou égal a
1, le critere de Nyquist est respecté. Dans le cas contraire, on sous-échantillonne la

périphérie de I'espace-k.

L’équation 1-30 devient donc :

i_l

;:k(l)—k(n__ljanz 1- 1—# 0/
FOV* Nyq n N* Nyq

Equation 1-31

Dans le but de diminuer le temps d'acquisition par spirale (et donc le temps total
d’acquisition), le sur-échantillonnage du centre de I'espace-k induit un sous-échantillonnage
a sa périphérie. Le critere de Nyquist peut alors étre adapté a cet échantillonnage

particulier °.

Les avantages de la séquence spirale a densité variable par rapport aux spirales
« traditionnelles » sont :

- Cette méthode est encore plus robuste face aux artefacts de mouvement et de flux :

la trajectoire passe plus de temps au centre de lI'espace-k, ou les intensités des

moments des gradients sont trés faibles et moins en périphérie, ou les intensités des
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moments des gradients sont plus élevées. L’accumulation de phase est donc
moindre **.

- Le sur-échantillonnage du centre de I'espace-k permet de s’affranchir des problémes
de repliement. Au centre les pas d’échantillonnage des fréquences spatiales & (Jk; et
Xg sont trés petits, le FOV correspondant est alors trés grand ** (inversement

proportionnel & cette valeur de pas d’échantilonnage).
3.5. Calibration de trajectoire

Comme nous l'avons développé précédemment, certaines imperfections expérimentales
peuvent entrainer un décalage entre la trajectoire spirale réelle et la trajectoire spirale
théorique. On présente ici une méthode proposée pour calibrer les trajectoires (c'.-a.d. pour
mesurer expérimentalement l'intensité réelle des gradients spiraux) : la méthode de

calibration avec sélection de tranche 2.

L’'avantage de cette méthode est qu’il ne faut que deux acquisitions pour mesurer un
gradient. Donc la calibration de la trajectoire est réalisable en 4*TR, ou TR est le temps de
répétition. Nous nous sommes focalisés sur cette méthode dont le principe est décrit ci-

dessous.

tranches
90°

Y RF T

isocentre des| .
gradients _| L~ fantome Gradientx \ /\/\ /\ /\
.......... . WA R'AVRY

Acquisition du signal [ récepteur ouvert |
temps

a b

Figure 1-13 : Vue schématique du protocole de calib  ration de trajectoire avec sélection de tranches, (  a)
positionnées ici en  x; et xz et (b) dessin de la séquence correspondante.

Les données sont acquises en présence du gradient a mesurer, celui-ci étant précédé d'un

8. En comparant les signaux issus de deux tranches

gradient de sélection de tranche
différentes situées dans le méme plan de coupe, on peut mesurer l'intensité de celui-ci

(Figure 1-13).
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Le signal RMN acquis aprés une sélection de tranche d'offset x; est donné par :

S (kx (t)) = f:p, (x) x @1 (27k (t)xrlxt)) gy

Equation 1-32

ou P, (x) est la densité d’aimantation au point X modulé par le profil d’excitation de la coupe

centrée en X, kg(t) est I'évolution temporelle de la trajectoire selon ks dans l'espace-k, et
#x,1) est un terme de phase d0 aux inhomogénéités temporelles et spatiales (non linéaires)

du champ magnétique statique.
Si I'on considére que le shim est bon, que les coupes sont fines et pas trop éloignées les

unes des autres, alors on peut négliger les inhomogénéités spatiales de champ magnétique

dans la tranche considérée. Le terme ¢X,t) devient alors ¢t). Dans ces conditions, I'équation

1-32 traduit la relation de Fourier entre le signal § et p. (x)x e ) gn pratique, le terme de

phase ¢{t) peut étre négligé, compte tenu du fait que son influence sur la trajectoire dans
I'espace-k est faible par rapport au terme de phase principal 27kx(t)x. Pour une coupe

homogeéne, la densité d’aimantation est équivalente au profil d’excitation de la coupe. Sans
offset de position (X = 0), et avec une bonne refocalisation du gradient de sélection de coupe,
ce profil est réel et pair, et sa transformée de Fourier est réelle et paire. Si la coupe est
décentrée, I'équation 1-32 peut étre écrite comme le produit de la transformée de Fourier de
la coupe centrée avec un terme de phase dépendant de la localisation de la coupe X;.
S (k,(t) = A (k, (1)) x e
Equation 1-33

Afin d'extraire k,(t), deux acquisitions sont réalisées avec des offsets de tranche x; et x,
donnant les signaux Si(t) et S,(t) respectivement. Soit ®,(t) et D,(t) les phases de ces
signaux, alors la coordonnée réelle k,(t) dans I'espace-k peut étre obtenue par :
kx(t) — ¢2(t)— ch(t)
X X

Equation 1-34

Deux acquisitions supplémentaires sont nécessaires pour acceder a ky(t).

- 27 -



3.6. Reconstruction des images

La reconstruction d'une image I(x,y) a partir du signal S(ky,k,) s'effectue par transformee de
Fourier inverse dans les deux directions spatiales k, et k,. Lorsque le signal est discrétise,
comme c'est le cas pour le signal RMN, la transformée de Fourier discréte a deux
dimensions remplace la transformée de Fourier continue pour la reconstruction de l'image.
Lorsque le signal est échantillonné sur une grille cartésienne, la transformée de Fourier a 2D
peut étre réalisée trés efficacement par des algorithmes de transformation de Fourier rapide
(FFT). Pour une acquisition de N points, la FFT nécessite un nombre d'opérations de l'ordre
de 2Nxlog,(N) alors que I'opération de 2DFT nécessite un nombre d'opérations de 'ordre de
N*. Sachant qu’en IRM, la valeur typique de N est de 128, 256 ou 512, cette différence en
nombre d’opérations montre lintérét de ramener les données échantillonnées de facon
irréguliere (non cartésienne) sur une grille cartésienne permettant d'appliquer la FFT et ainsi
de réduire le temps de calcul. Cela implique, pour toutes les méthodes d’échantillonnage non
uniforme, l'utilisation d’'une étape de reconstruction préliminaire pendant laquelle les points

sont interpolés sur une grille cartésienne : cette opération est appelée « gridding ».

On trouve différentes méthodes de gridding dans la littérature. La méthode la plus courante

est la méthode de gridding avec noyau de convolution *°

. La limite principale de cette
méthode, pour I'imagerie de diffusion, est qu’elle ne conserve pas les intensités brutes des
signaux. Elle n’est donc pas utilisable en imagerie du tenseur de diffusion puisque nous

utilisons des rapports d’intensités de signaux pour déduire le tenseur.

La méthode que nous avons utilisée est celle du gridding linéaire décrite par Barber et
coll. , qui est la plus simple & mettre en ceuvre. L'opération de gridding linéaire se fait
comme suit : la valeur associée a un point cartésien est la somme pondérée des données
associées aux points de la trajectoire spirale étant les plus proches voisins de ce point
cartésien. La pondération est inversement proportionnelle a la distance séparant le point de
la trajectoire spirale du point cartésien dont on cherche la valeur. Un schéma du gridding

linéaire est présenté figure 1-14.
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Chapitre 2. Imagerie de diffusion

1. Ladiffusion

1.1. Le phénomene de diffusion

La diffusion moléculaire est un phénoméne physique, naturel, qui correspond aux

mouvements de translation des molécules sous l'influence de I'agitation thermique.

Pour illustrer de facon imagée le phénomeéne de diffusion, considérons la description faite
par Berg ?'. Imaginons que nous versions une goutte d’encre dans un pot d’eau, nous
constatons alors que la goutte d’encre reste d’abord concentrée a son point de chute puis se
répartit petit & petit au cours du temps, en s’écartant radialement de son point de chute, avec
une distribution sphérique et symétrique. Ce mélange est réalisé par le biais de la diffusion
moléculaire et résulte simplement de la collision des molécules qui s’entrechoquent sous
I'effet de I'agitation thermique. Le déplacement des molécules sous l'effet de I'agitation
thermique a été observé en primeur par Robert Brown en 1827 *, qui a remarqué sous son
microscope que des particules de taille micrométrique extraites de grains de pollen puis
immergées dans I'eau étaient en mouvement. La description théorique de ce phénomene qui

se nomme mouvement Brownien ?* a été finalisée par Albert Einstein en 1905.

La description présentée ci-dessous est inspirée du livre de Callaghan %. Si on considére
une seule molécule, en lui affectant le temps de transit 7 lui permettant de réaliser un
déplacement élémentaire et Ale pas du déplacement élémentaire dans une dimension (par
exemple Z), alors a l'instant t que I'on peut exprimer tel que t = n7, la molécule se trouve a la

position :

z(nr)=Y e

i=1

Equation 2-1

Z représente le déplacement de la molécule selon I'axe Z.
& est un nombre aléatoire, égal & £ 1. Il reflete I'équiprobabilité de déplacement de la

molécule dans une direction et dans la direction opposée.
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Dans ce cas, a cause du phénomene aléatoire, on calcule le déplacement quadratique

moyen de la molécule at = nr qui est donné par :

Equation 2-2

&€, représente la moyenne du produit &¢&;. Comme & est aléatoirement eégal a + 1,

&€, =0 lorsque i # | et &g, =1lorsque i=]j.

Les termes croisés s'annulent et on peut donc écrire :

22(nr)= Y &7 = 1= on
i=1

i=1

Equation 2-3

Définissons le coefficient de diffusion D de la molécule tel que D =A2/2r, et le temps de

mesure tgif = N7, on obtient alors & partir de I'équation 2-3 :
2 —
Z tdif - 2Dtdif

Equation 2-4

Comme le mouvement est indépendant dans les trois directions de I'espace, le déplacement
quadratique moyen en 3 dimensions est donné par :
R*{ty ) = 6Dty

Equation 2-5

Les équations 2-4 et 2-5 expriment le déplacement quadratique moyen de la molécule qui
est fonction de son coefficient de diffusion D et du temps de mesure tgir (que I'on appellera
temps de diffusion). Le coefficient de diffusion D d’'une molécule dans un milieu a été étudié
par Albert Einstein et dépend de trois paramétres, M la masse de la molécule, T la
température et /7 la viscosité du milieu :

Do
n

Equation 2-6

De ce fait, plus la masse de la molécule est élevée et plus la distance parcourue dans un

temps donné est faible ; plus le milieu est visqueux et plus la molécule est freinée ; plus la
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température est élevée et plus I'agitation thermique est importante et par conséquent le

mouvement de diffusion accéléré.

La sensibilité du signal RMN & la diffusion moléculaire a d’abord été observée dans les

3

expériences spin echo °. Le principe repose sur le mouvement des molécules dans un

champ magnétique spatialement hétérogéne.

Nous nous proposons de décrire I'influence d'un gradient constant de champ magnétique sur
la mesure de la diffusion. Supposons une molécule diffusant librement dans son
environnement. En présence d'un champ magnétique Bp et d'un gradient de champ
magnétique constant d’intensité G et orienté selon Z, la pulsation de Larmor at=nr est:
afn7)= B, +aw(nr) ou  dwnr)=yGZ(n7)

Equation 2-7

La phase acquise sous l'effet du gradient de champ magnétique at=nr est:

dAnr) = rdefnr)

Equation 2-8

Ainsi la phase accumulée A®(t) par I'aimantation transversale durant l'intervalle n7 est la
somme des phases acquises durant les différents cheminements successifs de la molécule :

A(D(nr) = 5(0(T)+ 6¢(27)+ ot 6¢J((n—1)r)+ &a(nr)

Equation 2-9

A®(n7)= rmzll;da)(mr): yXGr/]Zn:ie’i :y><Gr/1Zn:(n+1—i)£i

m=1i=1 i=1

Equation 2-10

L’équation 2-10 traduit le fait que I'aimantation de la molécule au cours de son cheminement
acquiert une phase (dépendante de son parcours) sous l'effet du gradient de champ
magnétique dans lequel elle se trouve. Le déplacement est donc marqué en phase. La figure
2-1 représente schématiquement cette dépendance en phase de la molécule au cours de

son cheminement en présence d’'un gradient de champ magnétique.
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NP2 Diffusion

» t

|

Figure 2-1 : Phase acquise au cours du temps par un e molécule diffusante en fonction de sa position
dans un gradient de champ magnétique  G.

Le terme de phase accumulée ACD(t) fluctue d’'une molécule a l'autre de maniere aléatoire.

Dans le cas d'un ensemble de molécules, ce phénoméne aléatoire nécessite un traitement

statistique. On considére dans le cas de la diffusion des molécules que leurs phases ont une

distribution, P(AGJ), Gaussienne. Le terme de phase que I'on vient de calculer module le

signal RMN par une exponentielle exr(iAqJ) et sa valeur moyenne est donnée par :

exHiB%) = [ P(ao)expind)d(ac)

Equation 2-11

Sachant que I'expression de la distribution Gaussienne P(ACD) est donnée par :

\/ oo\ 2807

Equation 2-12

L’équation 2-11, devient :

2
exaiACDi: exp — A(;

Equation 2-13

L’équation 2-13 est capitale pour la mesure de la diffusion en RMN car elle traduit le fait que
la distribution aléatoire des phases accumulées par les molécules conduit & un terme réel qui

affecte 'amplitude du signal RMN : c’est un terme d’atténuation.

-34 -



Revenons a I'équation 2-10 et pour traiter le probleme dans le cas d‘un grand nombre de

molécules (c'.-a-d. a I'échelle du voxel), calculons le terme A®? (déphasage quadratique

moyen). L'équation 2-10 élevée au carré (les termes croisés s’annulent) donne :

A2 = (JGTA)* D (n+1-i)

n
i=1
Equation 2-14
En considérant n grand (c’.-a-d. pour grand nombre de déplacements élémentaires),

n
>'n® - n°/3 etléquation 2-14 devient :
i=1

Aq)Z = VZGZTZAzn_s
3

Equation 2-15

Sachant que D = )l2/2r et t = nr7, on obtient finalement :

expliA®) = ex;{—%yszDte'j

Equation 2-16

Ce terme d’atténuation du signal en t* est caractéristique de la diffusion moléculaire en
présence d'un gradient de champ magnétique permanent.

La phase accumulée en présence d’'un gradient de champ magnétique permanent peut étre
représentée sous forme d’'un diagramme de phase (Figure 2-2). Chaque ligne correspond a
un intervalle de temps 7, la direction du déplacement (dans le sens du gradient ou dans le

sens contraire) est représentée par le signe positif ou négatif.

Signe du déplacement

> |

Phase

TN / accumulée

Temps

T T
1
1
o+ + + i+ + 4
+ o+ o+ E
1 y
+oF o+ o+

Figure 2-2: Diagramme de la phase accumulée en pré sence d'un gradient de champ magnétique
permanent.
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Sur la figure 2-2, la phase accumulée durant l'intervalle de temps [i7;(i+1)7] (1 <i<n) est
déterminée par les déplacements de la molécule dans le gradient et s’obtient donc en

sommant les phases acquises a chaque déplacement le long de la ligne correspondante. La
phase accumulée au temps t = N7 est donnée par la somme totale dans le triangle grisé.

Cette somme correspond a I'équation 2-10.
Considérons maintenant 'effet du déphasage au temps d’écho (TE) lors d'une expérience

spin echo en présence d'un gradient de champ magnétique permanent. Le diagramme de

phase correspondant est donné figure 2-3.

Signe du déplacement

> |

t=0
(2]
Q.
S
()
l_
t=nr Impulsion
=TE/2 4 RN RF 180
v 4 A Phase
+ Lo+ 5 accumulée
+ = + +
: + =+ +
t=2n7r=TE|-." + o= o+ o+ Echo de
spir

Figure 2-3: Diagramme de la phase accumulée en pré sence d'un gradient de champ magnétique
permanent dans une séquence spin echo . L'impulsion RF 180°inverse la phase des  spins.

Le déphasage causé par le gradient de champ magnétique pendant le premier demi temps
d’écho, est compensé lors du second demi temps d’écho (triangles en pointillés bleus). La
phase accumulée a t = 2n7= TE est donc donnée par la somme des déplacements dans le
triangle grisé qui correspond a la somme sur les lignes des deux triangles en pointillés
rouges. On obtient donc :

AD = _ny/]z'(iigi + i((2n+1)—i)£iJ

i=1 i=n+l

Equation 2-17

Le déphasage quadratique moyen obtenu est alors le double de I'équation 2-15 :

AD?

n3
- ZVZGZZ.ZAZ ?

Equation 2-18
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Comme précédemment, sachant que D = /]Z/ZT, t = nr7, TE =2t, on obtient finalement :

expliA®) = ex;{—%yszDte'j = exr{—l—lzyszDTEe‘j

Equation 2-19

L'équation 2-19 correspond & I'atténuation du signal décrite par Hahn * pour I'écho de spin

en présence de diffusion moléculaire.
1.2. La séquence Stejskal-Tanner

En RMN le signal devient sensible a la diffusion moléculaire grace a l'application de
gradients de champ magnétique. Cette technique de mesure utilise en général le principe de
gradients pulsés comme la séquence pulsed gradient spin echo (PGSE) introduite par
Stejskal et Tanner en 1965 °. La séquence utilisée est une séquence spin echo a laquelle
sont rajoutés des gradients de champ magnétique (appelés gradients de diffusion) placés de

part et d'autre d’'une impulsion RF 180°(Figure 2-4).

(@) (b) (©) (d) ()

4
—
—]

d L

«— 4 —»

Excitation Encodage Inversion Décodage Acquisition
Echo
90° 180°
TE/2 TE/2 ﬁ M
| |+ Annv

— = —p> —> —>\\ \ —>//" f — = = —>
I —
-0~ @7 =0
—_—> —> —> —>\\ x —>/'/ f - —> —> —>
—-—>—> — >N\ ¥ > f —>——> >
voxel

— Spin statique
@ Spin diffusant

Figure 2-4 : Séquence « pulsed gradient spin echo » (PGSE). (a) : Emission d'une impulsion
radiofréquence 90°au temps t = 0. (b) : Application du premier gradient de diffusi on (d'intensité G et de
durée J) qui induit un déphasage des spins fonction de leur position. (c) : At = TE/2 action de la seconde
impulsion radiofréquence de refocalisation. (d) : A pplication du second gradient de diffusion de méme
intensité et méme durée (les spins « statiques » sont refocalisés). (e) : Formation d e I'écho de spin au
temps t = TE: les spins diffusants sont déphasés et ne participent pas al| a formation de I'écho. Figure
inspirée de la thése de C. Poupon
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Le signal d’'une séquence spin echo, sans application de gradients de diffusion, at = TE

(Temps d’écho) est atténué par la relaxation transversale T, et est donné par la formule :

S(t=TE)= Soex;{ TEJ

T

Equation 2-20

L'application des gradients de diffusion entraine une atténuation supplémentaire du signal

par la diffusion moléculaire et module le signal RMN comme explicité dans I'équation 2-13 :

S(t=TE)= Soexr{ -l_l-_Ejex IAD

Equation 2-21

Dans la séquence Stejskal-Tanner, les deux lobes de gradients de diffusion ont pour temps

d’application J, pour intensité G et sont séparés par un temps 4 (Figure 2-5).

180°

A
o=nr o=nr

G 17///////4 J (p-n)r 7(,.7/////%

A=pr

y

4

v

Figure 2-5 : Schéma des deux lobes de gradient de d iffusion séparés par un 180°dans la séquence PGSE,
ou le temps p test le temps séparant I'application du premier grad ient et le début de I'application du
second, habituellement noté 4.

Le méme type de diagramme de phase que celui explicité pour la séguence spin echo en
présence d’'un gradient de champ magnétique permanent (Figure 2-3) peut étre appliqué a la

séquence Stejskal-Tanner (Figure 2-6).

La molécule fait n sauts en présence du premier gradient de champ magnétique, (p-n) sauts
en l'absence de gradient de champ magnétique et enfin, n sauts en présence du second

gradient de champ magnétique.
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Signe du déplacement
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Figure 2-6 : Diagramme de la phase accumulée dans | a séquence Stejskal-Tanner . Les spins statiques
sont refocalisés.

A partir de la figure 2-6, on constate que la phase accumulée pendant I'application du
premier gradient de diffusion est refocalisée lors de I'application du second gradient (zones
en pointillés bleu). La phase accumulée au temps d’écho correspond a la partie grisée du
diagramme de phase de la figure 2-6 (pointillés violets). On obtient donc la somme de trois
termes correspondants aux deux triangles et au rectangle en pointillés violets. La phase
accumulée est donnée par :

n P p+n

AD = —yxGA T(Z((n+1)—i)ei +> (n)g + Z((p +n+1)- i)e‘ij
i=1 i=n i=p

Equation 2-22

A partir de I'équation 2-22, le terme de phase quadratique moyen A®? induit par les

gradients de diffusion est donné par :

n3 3

AD? = yszr2A2?+ y2G2T2/12n2(p— n)+ yZGZTZ/]Z%

Equation 2-23

En sommant les termes de I'équation 2-23, on obtient :

AD? = yszrz/lznz[ p-n +§n)

Equation 2-24
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Sachant que D = 4*/2r, d=nr et A = pr, on obtient finalement :

2
AD? = 2y2(3252D(A—gj - % = yszdzD(A—gj

Equation 2-25

En combinant les équations 2-13, 2-21 et 2-25, on obtient I'atténuation de I'écho induite par

les gradients de diffusion dans une expérience de Stejskal-Tanner *:

%(S)) = exp{— yszdzD(A —gﬂ

Equation 2-26 : Equation de Stejskal-Tanner

Ce terme d’atténuation dépend des conditions expérimentales d’application des gradients de

diffusion, a savoir leur intensité (G), leur durée d’application (J) et le temps qui les sépare
(4). On définit alors le facteur de gradient b par ®:

sle) exd—bD] avec b= yszdz[A —gj

s(0)

Equation 2-27

Le parametre b est un parameétre expérimental de la diffusion et caractérise la sensibilité de
la séquence RMN a la diffusion. Le temps effectif (A — d3) est le temps de diffusion tqi; pour

la séquence Stejskal-Tanner.

1.3. Imagerie de diffusion
Le principe de la sensibilité du signal RMN a la diffusion moléculaire en présence de
gradients de champ magnétique demeure valable en IRM ou on peut introduire dans une

séquence d'imagerie des gradients de champ magnétique comme dans la séquence

Stejskal-Tanner encore appelée Pulsed gradient spin echo (PGSE - Figure 2-7) :
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Figure 2-7 : Schéma de la séquence Stejskal-Tanner ( dite PGSE). En vert, les gradients de diffusion, de

durée Jdet d’intensité G, dont I'application est séparée par untemps 4. En blanc les gradients d’imagerie.

Dans le cas d'une séquence d'imagerie pondérée diffusion, d'une part les gradients de
diffusion peuvent étre appliqués dans une direction de I'espace, ou simultanément dans
deux ou trois directions de I'espace. D’autre part, I'atténuation du signal est affectée par les
gradients d‘imagerie. Le facteur de gradient b doit donc tenir compte de l'intégralité des
gradients de champ magnétique contenus dans la séquence. Ainsi, dans le cas général,

I'expression du facteur de gradient b est donnée par *° :

b= szﬂ i é(t')dt'jzdt

Equation 2-28

En effet, tout gradient de champ magnétique expérimenté par les molécules contribue a
l'atténuation du signal suite a la diffusion moléculaire. 1l est donc important d’évaluer la
contribution des gradients d'imagerie pour obtenir une mesure précise. Cette contribution est
souvent faible mais peut ne pas étre négligeable par rapport a celle des gradients de

diffusion. Nous détaillerons ces considérations dans le troisieme chapitre.
2. Imagerie du tenseur de diffusion

Nous avons vu précédemment que limagerie de diffusion introduit des gradients
supplémentaires aux gradients d’imagerie. L'orientation de ces gradients est importante dans

le cas ou la mesure s’effectue dans un milieu anisotrope et c’est pour cette raison que
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I'imagerie du tenseur de diffusion a été introduite. Rappelons d’abord ce qu’est un milieu

anisotrope du point de vue de la diffusion.

2.1. Anisotropie de la diffusion

Dans les tissus biologiques la diffusion de I'eau peut étre de différentes natures. Elle peut
étre isotrope, anisotrope ou restreinte. Les microstructures cellulaires influencent la mobilité
de l'eau a cause de l'existence de membranes créant divers compartiments ou encore a
cause de lI'existence de macromolécules déviant la trajectoire des molécules d'eau. D’autres
phénomenes tels que les échanges entre compartiments influencent également la mesure.
Le coefficient de diffusion mesuré par RMN est alors appelé coefficient de diffusion apparent
(apparent diffusion coefficiegDC)). La valeur du coefficient de diffusion apparent mesuré
ne correspond pas au coefficient de diffusion libre dans le milieu dans lequel les molécules
diffusent mais refléte leurs interactions avec les structures cellulaires ou macromoléculaires
pendant le temps de diffusion. Seule une mesure pendant un temps infiniment court pourrait
fournir un coefficient de diffusion reflétant la diffusion libre en fonction de sa masse, de la

température et de la viscosité du milieu.

La valeur de I'ADC dépend des conditions expérimentales notamment du temps de diffusion
ou de l'orientation spatiale des gradients de champ magnétique dans la séquence. Dans les
tissus comme la matiere grise du cerveau, ou le coefficient de diffusion apparent mesuré est
assez indépendant dans les trois directions de I'espace (c.-a-d. le milieu est isotrope), la
description des caractéristigues de diffusion par le biais d’'un scalaire est suffisante. En
revanche, dans un milieu anisotrope comme le muscle cardiaque *° ou encore la matiére
blanche du cerveau *’, ce simple scalaire devient différent si 'on change I'orientation spatiale
des gradients de diffusion. Le modéle permettant de décrire cette dépendance directionnelle
du déplacement des molécules est appelé tenseur de diffusion [D]. Il sera explicité dans le

paragraphe « mathématiques du tenseur de diffusion » de ce chapitre.

La premiére étude de I'anisotropie de diffusion dans le systéme nerveux a été réalisée par

. " sur le chat, et a confirmé que la diffusion était anisotrope dans la matiére

Moseley et col
blanche du cerveau et dans la moelle épiniére, et qu’elle était isotrope dans la matiére grise.
D’autres études, toujours sur le chat, ont montré une anisotropie de diffusion dans le nerf
optique ?2. Une des explications de cette anisotropie, soutenue par la plus part des groupes
de recherche, serait que dans certaines parties du cerveau il existe des membranes trés peu

perméables a I'eau, et la diffusion a tendance a se faire le long de ces membranes.
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En simplifiant 1égérement, les structures des nerfs (périphériques, centraux) et de la matiére
blanche (moelle épiniére, cerveau) sont des structures axonales que I'on peut considérer
comme ordonnées avec, essentiellement, les mémes éléments entrant dans la composition
de leur microstructure primaire. La myéline (gaine autour des axones), la membrane
axonale, et les neurofibrilles (neurofilament et microtubule) (Figure 2-8) sont trois
microstructures orientées longitudinalement qui peuvent créer des barriéres pour la diffusion
de la molécule, et par conséquent réduire la diffusion perpendiculairement aux fibres par

rapport a la diffusion parallelement aux fibres (Figure 2-9).

Axone (neurofibrille)

Membrane axonale (rose) et
gaine de myéline (gris).

afl
%%y : ﬁ{\\ Nceud de Ranvier

=l

Figure 2-8 : Schéma d'un axone myélinisé : myéline (gaine autour des axones), membrane axonale, et
neurofibrilles  **.

Cette modélisation ameéne a introduire la diffusivité principale ou parallele notee D, qui

correspond a la diffusion le long de la direction des gaines de myéline et la diffusivité
orthogonale notée Diqui correspond a la diffusion perpendiculairement a I'axe de ces

dernieres (Figure 2-9).
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microtubule
membrane axonale myéline neurofilament

Figure 2-9 : Représentation schématique d’'un axone myélinisé et de la diffusion de I'eau en présenced e
cet axone *°. Ce schéma montre la diffusion privilégiée selon | ‘axe principale de I'axone ( Dy : diffusivité
paralléle) par rapport a la diffusion perpendiculai rement a celui-ci ( Dg: diffusivité orthogonale).

Ainsi dans un faisceau de fibres nerveuses, la diffusion des molécules d'eau se fait

également principalement le long des chemins créés par les gaines de myéline (Figure 2-7).

Mouvement Brownien
des molécules

Fibres nerveuses

Figure 2-10 : Modélisation d'un faisceau de fibres nerveuses schématisant la diffusion anisotrope des
molécules d’eau dans une structure nerveuse % - Ja mobilité perpendiculairement aux fibres (roug e) est
diminuée par rapport a celle le long des fibres (bl eu).

Ces représentations schématiques sont tres utiles pour expliquer le phénoméne
d’anisotropie de diffusion. Néanmoins, aucune relation entre I'anisotropie de la diffusion et
les caractéristiques de la microstructure tissulaire n’a pour l'instant été établie %°. Pourtant,
pour notre étude, ces considérations seront suffisantes ?°. En réalité, les fibres sont rarement
isolées et le croisement de certains faisceaux ou les bifurcations tres marquées des
faisceaux peuvent rendre I'analyse des résultats obtenus plus compliquée (ce point sera
détaillé dans le paragraphe 2.4 de ce chapitre).
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2.2. Mathématiques du tenseur de diffusion

Dans cette partie nous allons discuter les propriétés du tenseur de diffusion et comment
I'obtenir expérimentalement par IRM, en détaillant les différents parametres qui contribuent a
cette mesure. Nous détaillerons également les différentes informations auxquelles cette
mesure nous permet d’accéder. Comme nous I'avons introduit précédemment, la mesure de
la diffusion dans un tissu biologique ne peut pas se réduire a un scalaire lorsque le milieu est
hétérogeéne voire anisotrope. L'idée est donc de mesurer le coefficient de diffusion dans
différentes directions de I'espace pour extraire une information spatiale sur la mobilité des

molécules d’eau dans le milieu considéré.

La technique d’'imagerie du tenseur de diffusion (diffusion tensor imaging, DTI) consiste a
mesurer la dépendance en terme d’orientation et d’intensité de la diffusion des molécules
d’eau dans un milieu, et ce pour chaque voxel de I'image. L'idée est donc d’effectuer une
mesure de diffusion comme expliquée dans le paragraphe 1.3 de ce chapitre et de répéter
cette mesure dans différentes directions de I'espace. L'orientation des différentes mesures
sera choisie dans le but d'avoir une mesure la plus précise possible du tenseur dans
I'espace. Cette formulation permet de représenter la diffusion dans les trois directions et les

trois plans de I'espace. Le tenseur est une matrice 3 x 3 définie symétrique et positive :

D, D, D

XX Xy Xz
[D] = ny Dyy Dyz
sz Dyz Dzz

Equation 2-29

Cette matrice est définie :
- Symetrique :D; =D; (l j)D{x, Y, z}, on considére équiprobable le déplacement

d’'une molécule dans une direction et dans la direction opposée.

- Positive : les termes du tenseur représentent un déplacement quadratique moyen

par unité de temps (mm?®.s™).
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Notons A, I'atténuation du signal : A = §G)/S0), I'équation 2-27 obtenue pour un scalaire,

peut donc étre étendue au cas tensoriel, et on a :

bxx bxy bxz
3 3
A= exp{— D> > b,D, } avec [b]=|b, b, b,
=1 j=1
| b, b, b,

Equation 2-30

b, est I'élément de la i*™ ligne et j*" colonne de la matrice [b]. Les termesD,,, D et D,,

représentent les éléments diagonaux de la diffusion selon les axes propres du référentiel de

laimantet D,,, D,,et D,,la diffusion dans les plans orthogonaux a ces axes.

Xy !
L'équation 2-30 se développe comme suit :

A= expl- (b,D,, +b,,D,, +b,D, +2b D, +20,D,+2b,D,)

Equation 2-31

2.3. Acquisition du tenseur

Si le coefficient de diffusion D est unidimensionnel, le tenseur de diffusion est
tridimensionnel. Pour mesurer le tenseur de diffusion complet il faut donc effectuer au moins
six mesures indépendantes avec des gradients de champ magnétique orientés selon six
directions différentes (et non colinéaires). Considérons & le signal de référence caractérisé
par une acquisition en absence de gradients et §, k = 1a 6, les signaux acquis en présence
des gradients de champ magnétique dans les six différentes directions de I'espace. A partir

de I'équation 2-31 et en utilisant le modéle tensoriel, on peut écrire :

S

0

Equation 2-32
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En utilisant les notations suivantes,

b bl bl 2o, 2o, 2] - . B
SR BB sy (o,
bxx byy bzz 2bxy 2bxz 2byz |n(SO/ SZ) Dyy
b3 bE bd 2 23 2b In(S, /S, D,
[B]: 1% Yy Y ,[S]: |nE /Sg et[D]: D
b! bY bY 2bf 2! 20 S/ Sy w
bS, b3 b, 2b% 2b° 2b° n(S,/s,) O
XX vy 2z Xy Xz yz In(SO / SG )_ _Dyz
bf, B, B, 208 2 2f|

On peut écrire
[§=[B].[D] etdonc [D] = [BY.[S.
Equation 2-33

L’équation 2-33 représente un systéme linéaire de six équations a six inconnues. Les

éléments bi}‘ représentent la matrice [B] et chaque ligne correspond aux éléments de la

matrice [b] de la k®™ expérience (Equation 2-30). Elle traduit donc l'influence des gradients
de la séquence a l'atténuation du signal. La résolution de ce systeme permet de définir
I'ensemble des éléments du tenseur de diffusion [D]. Cette représentation est compléte mais
nécessite une étape supplémentaire pour rendre cet outil indépendant de la direction de

mesure.

Le tenseur tel que calculé précédemment est dépendant des directions spatiales
d’application des gradients de la séquence et représente donc les valeurs de diffusion dans
le référentiel de I'imageur. Pour obtenir des valeurs de diffusion indépendantes du repére du
laboratoire et directement liées a I'architecture du tissu, on réécrit le tenseur de diffusion
(exprimé a l'origine dans le référentiel OXYZ de l'aimant) dans un nouveau repére en le
diagonalisant. Cela consiste a déterminer une nouvelle base OX'Y'Z' dans laquelle le

tenseur est diagonal. Diagonaliser le tenseur [D] revient a résoudre I'équation :

[V1.[DLIVI=[D]

Equation 2-34

Dans I'équation 2-34, [D] est le tenseur de diffusion, [V] la matrice des vecteurs propres et
[D'] la matrice diagonale des valeurs propres. Notons ici que, le formalisme mathématique

note A les valeurs propres obtenues aprés diagonalisation du tenseur. Ces valeurs propres
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sont ensuite rangées dans l'ordre croissant. Comme le paramétre A a été utilisé dans la
description du phénoméne de diffusion, dans un souci de compréhension nous noterons
donc Dpin, la valeur propre minimale, Dmgg la valeur propre médiane et Dmay la valeur propre
maximale. Ces valeurs propres sont connues sous le nom de diffusivités, on parle alors de

diffusivité minimale, médiane et maximale.

L'équation 2-34 s’écrit alors :

XX Xy sz min Dmin O O
Nmin \7med Vmax Xy Dyy Dyz \7med = O Dméd O
D Xz D yz D 7z \7max 0 0 Dmax

Equation 2-35

Vmax '

A chaque valeur propre Dmin, Dm¢a Dmaxcorrespond un vecteur propre V \V/ La

min? Yméd’
matrice diagonalisée exprimée dans la base des vecteurs propres est alors indépendante de
la direction de mesure, les informations obtenues sont intrinseques a l'architecture du milieu
considéré .

|3l

A partir des valeurs propres, Basser et col introduisent la notion de valeur moyenne de la

diagonale du tenseur :

(D) =2 (O

+ Dméd + Dmax) :%(Dxx + Dyy + Dzz) = <D>

Equation 2-36

Le résultat de l'équation 2-36 est la moyenne des termes diagonaux du tenseur, qui
représente la diffusivité moyenne et qui également, dans le cas in-vivo, correspond au

coefficient de diffusion apparent (ADC) introduit précédemment a une direction.

2.4. Echantillonnage de la sphére de diffusion

Dans le tenseur diagonalisé, pour chaque voxel de I'image, le vecteur propre V, , associé a

la valeur propre maximale Dpax correspond a la direction privilégiée de diffusion de la
molécule d’eau dans le voxel considéré : il est appelé vecteur propre principal. Dans un
milieu anisotrope constitué de fibres myélinisées par exemple, ce vecteur propre indique

donc la direction principale de diffusion, c’est-a-dire I'orientation des fibres.

- 48 -



Une des difficultés de la mesure du tenseur de diffusion est que le vecteur propre associé a
la valeur propre maximale ne représente pas toujours la direction principale de diffusion
réelle. C'est le cas par exemple dans un voxel situé a l'intersection entre deux faisceaux de

fibres ou il est difficile de choisir la direction principale de diffusion.

Pour améliorer la précision de la mesure du tenseur de diffusion dans les échantillons
anisotropes et hétérogénes, il a été suggéreé d'utiliser un échantillonnage élevé de la sphéere
de diffusion. Ceci revient a augmenter le nombre d'expériences avec des gradients de
diffusion appliqués dans plus de six directions spatiales : c’'est I'imagerie du tenseur de
diffusion a haute résolution angulaire. Le revers de cet échantillonnage est 'augmentation du

nombre d’expériences et donc du temps total d’acquisition.

Différents schémas pour I'échantillonnage de la sphére de diffusion ont été proposés dans la

littérature et le choix du schéma d’échantillonnage optimal reste un sujet de discussions.

La figure 2-11 présente différents schémas d’échantillonnage élaborés a partir de polyédres
proposés par Hasan et coll. *2. Pour une meilleure visibilité de I'’échantillonnage spatial, on ne
représente pas les vecteurs des directions spatiales, mais leurs projections sur une sphére
(dite « sphére de diffusion »). A chaque vecteur sont associés deux sommets symétriques
par rapport au centre de la sphére (puisque qu’'un vecteur définit une direction et son

opposeée).

Figure 2-11 : Exemple de schémas d'échantillonnage de la sphére de diffusion. Chaque sommet
correspond a l'une des directions spatiales d'un gr adient de diffusion avec (a) 6, (b) 21, (c) 10 et ( d) 46
directions différentes
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Deux paramétres sont a considérer. D’'une part le choix des directions pour I'échantillonnage
de la sphére de diffusion, c’est-a-dire la répartition spatiale des différentes directions des

gradients de diffusion. Et d’autre part, le nombre de directions échantillonnées.

Pour un méme temps d’'acquisition total du tenseur, on peut soit privilégier le nombre
d’accumulations au détriment du nombre de directions échantillonnées, soit le contraire.
Dans le premier cas on favorise le rapport signal sur bruit des images, et dans le second
cas, on privilégie I'échantillonnage de la sphére de diffusion. Néanmoins, le choix entre les

deux n'est pas trivial.

Papadakis et coll. * puis Skare et coll. * ont étudié en premier, grace & des simulations,
différents schémas d’échantillonnage de la sphere de diffusion basés sur des calculs de
variance des mesures de fraction d’anisotropie sur un échantillon anisotrope et hétérogene.
Papadakis et coll. ont démontré qu'un schéma d'échantillonnage a 24 directions spatiales
était plus performant qu’'un schéma a six directions. Dans le méme temps, Skare et coll.
concluaient également que pour des mesures d’anisotropie un échantillonnage a 30
directions était plus performant qu'un échantillonnage a six directions. Néanmoins, aucun
auteur n'avait estimé le nombre minimum d’orientations spatiales nécessaires a une mesure
robuste de I'anisotropie. En 2000, Papadakis et coll. * concluent & un nombre minimum de
directions de codage Nc tel que 18 < Nc < 21. Pourtant, en 2001, Hasan et coll. 3 testent la
performance des schémas d’échantillonnage par des simulations de Monte Carlo et
concluent qu’il N’y a pas d’'avantage a utiliser plus de six directions d’échantillonnage, tant

gue le schéma d’échantillonnage de la sphere de diffusion suit un icosaedre.

L'utilité d’'un échantillonnage a plus de 6 directions est admise dés lors que le milieu est
anisotrope et hétérogéne (c.-a-d. avec un grand nombre de fibres qui se croisent par
exemple). Si, dans un milieu trés anisotrope mais sans croisement de fibres (c'.-a-d. une
seule direction de fibres), 6 mesures semblent suffire, la mesure dans un voxel ou des fibres
se croisent peut étre faussée par un manque de directions d’échantillonnage.

% introduit la

Pour quantifier l'incertitude de la mesure de l'orientation des fibres, Jones
notion de céne d’incertitude. Pour chaque voxel, ce cone d'incertitude est une estimation de

I'intervalle de confiance de la mesure de la direction du vecteur propre principal.

Cette mesure est réalisée grace a la méthode « bootstrap », une méthode de ré-

échantillonnage qui consiste a acquérir un tres grand nombre d’échantillons (échantillons

bootstrap, ici les signaux pondérés diffusion) pour lesquels l'orientation des gradients de
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diffusion est choisie aléatoirement. On obtient par conséquent une suite de parametres, la
théorie de cette méthode montre que la suite de parametres obtenue converge vers la réelle

distribution du parametre.

Jones *® montre que ce cone d’incertitude est directement relié a la structure des tissus dans
lesquels on cherche a déterminer l'orientation des fibres. Plus la structure est complexe
(croisement ou fusion de fibres), et plus le céne d'incertitude est large (c'.-a-d. que

lincertitude est forte) °.

En 2004, Jones ' publie une étude dans laquelle il relie cette notion de céne d’incertitude au
nombre de directions spatiales du schéma d’échantillonnage des gradients de diffusion. Il
conclue alors que des mesures robustes d’indices d’anisotropie (c’.-a-d. permettant d’obtenir
une faible incertitude sur la mesure) nécessitent un échantillonnage des gradients de

diffusion dans au moins 20 directions spatiales différentes.

Plus intuitivement, en considérant un cas simple, il est possible d'expliquer l'importance
d’effectuer un plus grand nombre de directions d’échantillonnage. Considérons deux
faisceaux de fibres alignées avec une anisotropie uniforme et élevée. Un paquet est aligné
selon une direction X et I'autre selon une direction Y orthogonale & X. On peut imaginer un
schéma d’échantillonnage des gradients de diffusion pour lequel la direction X est bien
échantillonnée (c’.-a-d. que plusieurs directions du schéma d’échantillonnage sont quasiment
colinéaires a la direction X) alors que I'échantillonnage de la direction Y est faible (c’.-a-d.
gu'aucune des directions du schéma d’échantillonnage n’est colinéaire & la direction Y).
Dans ces conditions, la résolution du systeme linéaire qui conduit au tenseur sera faussée
puisque la direction X est bien déterminée alors que la direction Y est sous échantillonnée.
Avec un tel schéma d’échantillonnage, la direction mesurée est estimée en termes de
nombre de trajectoires passant le long du chemin de la fibre, qui serait meilleur selon 'axe X
gque selon l'axe Y. Ainsi, le schéma d’échantillonnage aurait introduit un biais dans notre
estimation de la direction des fibres. Ceci montre bien la nécessité d'effectuer un grand

nombre de directions d’échantillonnage.
Cette problématique, qui a I'heure actuelle est un sujet de débat dans la littérature, permet

de montrer la difficulté de réaliser des mesures précises d’anisotropie dans des structures

complexes.
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Dans le cas d'un échantillonnage a plus de six directions spatiales, I'équation 2-33 peut étre
généralisée a n dimensions ou n correspond au nombre de directions codées (c'.-a-d. au

nombre d’expériences).

bl bl bl 20 20, 2b}] In(S,/S,) D,
b2 b b2 207 2b7 207 In(s,/s,) Dyy
S=|  |etlol=|
EE R 5,
. D,,
In(S,/S,)] D,

by b) bl 20 20, 2b]|

Equation 2-37

On obtient un systéme de n équations a six inconnues. La résolution de ce systeme se fait
par la méthode d’ajustement des moindres carrés car le nombre d’équations est supérieur au
nombre d’inconnues.

Un systéme de n équations a six inconnues est défini par :

Y =ZAin aveci=netj=6.
1]

Equation 2-38

La solution au sens des moindres carrés consiste a trouver les coefficients A; qui minimisent

la quantité K donnée par :

K= Z(YI - Ain)Z avec i variant de 1 an.
N

Equation 2-39
Les parameétres A; correspondent aux coefficients du tenseur de diffusion.

Une alternative proposée au probleme de croisement de fibres serait 'imagerie g-ball décrite
par Tuch * qui permet de déterminer le profil de probabilité de déplacement de la molécule
diffusante. Cette approche étend le modéle du tenseur a un modeéle de tenseurs multiples

(avec variation du paramétre temps de diffusion) dans un voxel. Dans cette théorie,

I'atténuation du signal est définie pour deux parametres, q et 4 ou g = (y/217).G.d. On

rappelle que Aest le temps séparant I'application des gradients de diffusion et o leur durée
d'application. On réalise des acquisitions multiples en faisant varier ces deux parametres,

l'atténuation du signal (fonction de ces deux parameétres) est reliée a la probabilité de
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déplacement de la molécule par transformée de Fourier. La Variation du parameétre 4 nous

donne acces a la taille des différents compartiments.

Fibre 1 Fibre 2

Fibre 2Q Fibre 1
& voxel
Fibres 1+2 : réel Fibres 1+2 : estimé

Figure 2-12 : Représentation en coordonnées sphérig  ues de la diffusivité simulée dans le cas de deux
fibres cylindriques identiques et perpendiculaires. En haut apparait la représentation de la diffusion dans
les fibres si elles sont considérées comme isolées : en forme de « cacahuéte » avec le grand axe dans la
direction de la fibre. En bas a gauche la représenta  tion réelle de la diffusion dans le voxel considéré eta
droite la représentation estimée avec le modéle cla  ssique du tenseur de diffusion

2.5. Le parametre b et le temps de diffusion

Le parameétre b

Le parametre b, comme nous I'avons vu précédemment, est un parametre expérimental qui
traduit la sensibilité de la séquence RMN au phénoméne de la diffusion moléculaire. Le choix
de sa valeur est fondamental et dépend de la valeur du coefficient de diffusion que I'on
désire mesurer puisqu’il conditionne I'atténuation du signal obtenue apres application des
gradients de diffusion.

Si I'on considere la valeur b dans sa globalité, il est important de fixer la valeur optimale en
fonction de la mesure & effectuer. Si la valeur de b est trop faible, le signal pondéré diffusion
est peu atténué. Si I'atténuation (c'.-a-d. le contraste en diffusion) est trop faible par rapport
au niveau de bruit contenu dans l'image, la mesure du coefficient de diffusion est imprécise
(Figure 2-13). Si la valeur de b est trop élevée, I'atténuation du signal sera trés forte a tel
point que I'amplitude du signal atténué peut se retrouver au dessous de la valeur seuil du
bruit. Ceci implique une sous estimation dans la mesure des valeurs élevées de coefficient
de diffusion, puisque le niveau de bruit est plus élevé que le signal pondéré diffusion (Figure

2-13 — I'atténuation du signal mesurée est moins importante que I'atténuation réelle).
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Atténuation du
signal

A

= Intensité du signal mesuré

— Intensité réelle du signal

Figure 2-13 : Schéma du signal mesuré en imagerie d e diffusion en fonction de la valeur de b choisie
[Extrait de : ESMRMB diffusion lectures 2005 , par S. Skare]

Il a été montré que la valeur optimale de b correspond a un facteur b.D = 1 *° ce qui

correspond & une atténuation du signal de I'ordre de 0.4 (correspondant & e™).

Dans les tissus hétérogenes et compartimentés, il est donc difficile de trouver une valeur
optimale de b pour I'ensemble de lI'image. Dans le cerveau par exemple, ou la valeur
optimale sera différente dans le tissu cérébral et dans le liquide céphalorachidien, il convient
de moyenner cette valeur de b en fonction des parties dans lesquelles on désire mesurer la
diffusion. Méme pour un type de tissu donné, si ce dernier est anisotrope, il n'existe pas
réellement de valeur de b optimale puisque l'atténuation du signal obtenue est dépendante

de la direction dans laquelle sont appliqués les gradients de diffusion.

La valeur de b communément choisie pour des mesures dans le cerveau est de I'ordre de
1000 s/mm? “°. Cette valeur est choisie indépendamment du liquide céphalorachidien car la
mesure de son coefficient de diffusion ne présente pas d’'intérét particulier. Elle représente
une moyenne qui tient compte des différentes valeurs de coefficient de diffusion entre les
structures tissulaires du cerveau. En effet, la valeur moyenne du coefficient de diffusion dans
le cerveau est de I'ordre de 0.7 x 10° mm?/s correspondant & un b optimal de 1300 s/mm? et
la diffusivité maximale dans la matiére blanche est de lordre de 1.3 x10° mm?%s

correspondant & un b optimal de 700 s/mm?.
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Le temps de diffusion

Contenu dans le calcul de b, le temps de diffusion tg est un paramétre qui influe fortement
sur la mesure de la diffusion. Son choix est lié a la microstructure du milieu dans lequel la
molécule diffuse. Dans le cas de diffusion libre, les molécules diffusent dans un milieu
homogéne et isotrope sans restrictions, la valeur du temps de diffusion n’affectera pas la

mesure du coefficient de diffusion apparent.

En revanche, dans un milieu compartimenté et hétérogene la mesure du coefficient de
diffusion conduit & une mesure du coefficient de diffusion apparent dont la valeur est
fortement dépendante du temps de diffusion. Si le temps de diffusion est trés court et que les
déplacements de la molécule pendant ce temps de mesure sont inférieurs a la taille du
compartiment, alors on mesure le coefficient de diffusion libre de la molécule dans le milieu
(c'.-a-d. que la molécule ne rencontre pas de barrieres pendant la mesure). En revanche,
pour un temps de diffusion élevé, le parcours moyen de la molécule devient constant (c'.-a-d.
que le déplacement mesuré pendant 7, sera toujours le méme). Ce temps limite est en
rapport avec la taille du compartiment. Ainsi, dans un milieu compartimenté, la valeur du
parcours moyen mesuré diminue lorsque le temps de diffusion augmente, jusqu’a atteindre

une valeur constante.

Dans une structure ordonnée comme la matiére blanche, la discussion sur la valeur du
temps de diffusion doit tenir compte de l'orientation spatiale des gradients de champ
magnétique par rapport a celle des fibres. Si les gradients sont appliqués dans I'axe des
fibres, lorsqu’on augmente le temps de diffusion, cela n'a pas d'incidence sur la mesure du
coefficient de diffusion puisque le déplacement des molécules dans cette direction est
suppose libre. En revanche, si les gradients sont appliqués perpendiculairement a I'axe des
fibres, lorsqu’on augmente le temps de diffusion on mesure un coefficient de diffusion plus
faible puisque dans la direction transverse aux fibres, la diffusion est supposée restreinte. De
ce fait, augmenter le temps de diffusion permet d’accroitre la différence entre les diffusivités

minimales, Dpin, €t maximales, Dnay du tenseur de diffusion.

Le Bihan et coll. ** ont montré que pour un temps de diffusion compris entre 19 et 79 ms, il

n'y avait pas de dépendance au temps de la mesure du coefficient de diffusion apparent.
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Dans la pratique, le choix du paramétre tgi est lié aux conditions expérimentales. Ainsi, en
spin echo, a cause de la décroissance en T, la valeur de tgif ne peut pas étre trop élevée,

particulierement a haut champ magnétique statique (puisque le T, est raccourci).
2.6. Visualisation et parametres déduits du tenseur de diffusion

Toutes les images présentées dans cette partie sont issues de nos résultats, les signaux ont
été acquis avec un balayage spiral a densité variable de I'espace-k, sur notre imageur 7-T

puis reconstruites avec nos programmes de traitement.
2.6.1. Représentation graphique du tenseur

Les trois composantes du tenseur diagonalisé avec leurs vecteurs propres associés peuvent
étre représentés sous forme d’ellipsoide, illustrant ainsi la notion d’anisotropie de diffusion.
L’ellipsoide obéit & I'équation ** :

2 2 2

X y z
+ | ———| =1
2Dmintdif \[ 2Dmédtdif \[ 2Dmelxtdif

Equation 2-40

OU Dmin, Dmes Dmax sont les diffusivités principales dans le repere OX'Y'Z' formé des

vecteurs propres, tgif le temps de diffusion et \/2Dmmtdif , \/2Dmédtdif , \/2Dmaxtdif les
distances quadratiques moyennes parcourues par la molécule dans le repere OX'Y'Z
pendant le temps de diffusion,. Par définition on présente les valeurs propres dans l'ordre
croissant, c'est-a-dire que Dmin < Dmegd < Dmax L€ vecteur propre qui correspond a la valeur
propre maximale (Dmnay et détermine la direction principale de la diffusion des molécules

d’eau pour chaque voxel de I'image, représente le grand axe de l'ellipsoide (Figure 2-14).
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Figure 2-14 : Représentation graphique du tenseur d  iagonalisé sous forme d’ellipsoide formé des valeur s
propres et vecteurs propres associés. Les demi-axes correspondent a la distance quadratique moyenne
parcourue par la molécule d’eau pendant le temps tar . La direction du vecteur propre associé a la
valeur propre maximale ( Dmax) représente la direction de diffusion principale d e la molécule d’eau (grand
axe de l'ellipsoide).

2.6.2. Images pondérées diffusion

Elles représentent les images acquises lors de I'expérience de diffusion. Elles sont au
nombre minimum de 6 (six images pondérées diffusion chacune obtenue avec application
des gradients de diffusion selon une des six directions différentes de I'espace). A cela

s'ajoute une image de référence obtenue en I'absence de gradients de diffusion.

L'image de référence ou image anatomique possede le meilleur rapport signal sur bruit (car il
n'y a pas de pondération en diffusion) et c’est, en pratique, sur cette image que nous le
mesurons et que nous délimitons nos régions d’intérét. Sur les images pondérées diffusion
on distingue les zones dans lesquelles les fibres sont orientées selon la direction spatiale
d’application des gradients de diffusion. En effet, les zones de I'image qui apparaissent en

hyposignal sont celles ou la diffusion se fait dans I'axe du gradient de diffusion appliqué.

Figure 2-15 : Images de cerveau de rat a 7-T (FOV = 50 mm, matrice 128 x 128). (a) Image de référence, le
contraste permet de distinguer le corps calleux du cortex. (b) Image pondérée diffusion (b = 1000 s/mm 2)
avec application des gradients de diffusion selon | a direction X. La partie en hyposignal sur I'image b est
le corps calleux ou la diffusion se fait selon I'ax e d'application des gradients de diffusion (gauche- droite).
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2.6.3. Images du tenseur de diffusion

Elles représentent l'affichage sur une échelle de niveaux de gris des valeurs propres du
tenseur (Dmin, Dmed 0U Dmay) ou bien de la diffusivité moyenne (DM = (Dmin + Dmgd + Dmax/3)
pour chaque pixel de l'image. On rappelle qu'elles sont obtenues aprés résolution du
systéme linéaire et diagonalisation du tenseur. On peut donc afficher en niveaux de gris les
cartes de diffusivité minimale, diffusivité médiane, diffusivité maximale ou encore diffusivité

moyenne.

Figure 2-16 : Images du tenseur de diffusion sur ce  rveau de rat a 7-T (FOV = 50 mm, matrice 128 x 128, et
b de 1000 s/mm ). (a) Diffusivitt moyenne : on ne distingue pas la matiere blanche de la matiere grise
puisque leur diffusivitt moyenne est équivalente. (  b) Diffusivité minimale, (c) diffusivit¢ médiane, (  d)
diffusivité maximale. On peut voir le corps calleux , en hyposignal sur la carte de diffusivité minimal e (b)
et en hypersignal sur la carte de diffusivité maxim ale (d).

2.6.4. Indices et cartes d’anisotropie

Dans cette partie, nous appellerons D le tenseur diagonalisé, formé des valeurs propres

Dmin, Dmed €t Dmax (au lieu de D). A partir des valeurs propres il est aisé de calculer des
indices d’anisotropie qui nous renseignent sur les écarts entre les valeurs diagonales du
tenseur de diffusion. Ce sont des scalaires sans dimension qui reflétent le caractére plus ou
moins anisotrope du milieu dans lequel la molécule diffuse. Ces scalaires sont des
parametres physiques significatifs et invariants qui nous donnent donc des informations sur

I'organisation de la structure intrinséque du milieu considéré.

Pour évaluer 'anisotropie du milieu, deux définitions différentes sont couramment utilisées,

ce sont : la fraction d’anisotropie et I'anisotropie relative.

Notons que, dans un souci de cohérence, nous utiliserons dans cette partie les notations des

articles originaux sur lesquels nous nous sommes basés et qui sont cités en référence.
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Introduisons pour commencer la notion de norme du tenseur qui correspond a la racine

1/2

carrée de son produit scalaire (D:D)™ ou D:D est donné par :

D:D= 23“23: D = D7, +Djs + D},

méd max
i=1 j=1

Equation 2-41

Cette notion de norme, qui sera utilisée pour la définition des deux indices, fraction
d’anisotropie et anisotropie relative, va servir a déterminer la part anisotrope par rapport a la
part isotrope du tenseur de diffusion. Cette méthode de mesure d’anisotropie introduite par
Basser et Pierpaoli * utilise deux propriétés, la mesure d’anisotropie doit :

(1) étre un scalaire invariant (par rapport a I'ordre d’application des valeurs propres)

(2) quantifier la part anisotrope du tenseur de diffusion

Le premier indice d'anisotropie qu’ils ont proposé noté D : D est donné par :

D:D= (Dmin _<D>)2 + (Dméd _<D>)2 + (Dmax _<D>)2 ou <D> = (Dmin + Dyea * Dmax)/3

Equation 2-42

A un facteur prés, cet indice représente la variance du tenseur diagonalisé. Cette quantité
est invariante par définition car c’est une fonction des valeurs propres uniquement (c’.-a-d.
gu’elle est indépendante de I'ordre dans lequel ces valeurs propres sont assignées dans

I’équation). Elle représente la somme des carrés des déviations entre les diffusivités (Dmin,

Dmedet Dmay et la diffusivité moyenne. Elle est donc élevée lorsque le milieu est anisotrope.
Néanmoins, afin de comparer plus aisément les valeurs obtenues entre les différentes
études, des indices normalisés ont été introduits. C’est le cas de la fraction d’anisotropie et
de I'anisotropie relative.

Fraction d’anisotropie (FA) :

La fraction d’anisotropie est I'indice le plus utilisé. FA est I'écart type des diffusivités (Dmin,

Dmeget Dmay normalisé par rapport a la norme du tenseur 3.

Equation 2-43

-59 -



En remplagcant D:D et D:D par les formules des équations 2-41 et 2-42, |'équation 2-43

s'écrit 3 :

FA = (Dmin B Dméd)2 + (Dméd B Dmax)2 + (Dmax B Dmin )2
2Dz, +DZ., + D?

min méd max)

Equation 2-44

FA est compris entre 0 et 1; O pour un milieu isotrope et 1 pour un milieu infiniment

anisotrope.
Anisotropie relative (RA) :

RA est le rapport de la norme de la part anisotrope du tenseur et de la norme de la part
isotrope du tenseur 31 (c’.-a-d. I'écart type des diffusivités (Dmin, Dmed €t Dmay normalisé par

rapport a la diffusivité moyenne).

aa. 1 4D:D
3 (D

Equation 2-45

Comme précédemment, en remplacant D:D et <D> par les formules de I'équation 2-42,
I'équation 2-45 s'écrit encore ' :
2 2 2
RA: \/(Dmin - Dméd) + (Dméd - Dmax) + (Dmax - Dmin)
(D + Dméd + Dmax)

Equation 2-46

min

RA est compris entre 0 et \/E ; 0 pour un milieu isotrope et \/E pour un milieu infiniment

anisotrope.

Pour FA et RA lorsque la diffusion est isotrope, les valeurs propres sont équivalentes et les

différences (Di —Dj) tendant vers zeéro, les indices tendent également vers zéro. En

revanche, lorsque la diffusion est anisotrope les différences (Di - Dj) sont plus grandes (c.-

a-d. I'écart type entre les valeurs propres augmente) et de ce fait les indices augmentent.
Dans ce dernier cas, pour les deux indices, la norme de la partie anisotrope du tenseur est

augmentée.
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Il existe d’autres indices d’anisotropie dans la littérature comme le rapport de volume ou
I'anisotropie cylindrique, mais ces indices sont beaucoup moins utilisés dans les applications

que les deux définis précédemment.

Reprenons les ellipsoides du tenseur de diffusion introduits précédemment pour différencier

les types de diffusion possibles et les indices d’anisotropie qui leurs sont associés (Figure 2-
17).

Drax = Dinea = Diin Drax = Diea >> Dy Drax >> Dineg = D
Isotrope Anisotrope Anisotrope
FA=0 FA=1/4/2 FA=1
RA=0 RA=1/V2 RA= /2
Forme de « sphere » Forme de « disque » Forme de « cigare »

Figure 2-17 : Trois représentations géométrigues so  us forme d’ellipsoides. Le tableau expose sous
chaque ellipsoide, ses valeurs propres, son anisotr opie, sa FA, sa RA et sa forme géométrique.

La représentation géométrique du tenseur (Figure 2-17) permet de visualiser les
caractéristiques de la diffusion pour chaque pixel d’'une image. L'indice d’anisotropie informe
sur l'anisotropie et l'ellipsoide compléte géométriquement cette information. Ainsi cette
représentation géomeétrique peut permettre de différencier certains tissus cérébraux (matiére
blanche = « cigare », matiére grise - « sphére de rayon moyen », liquide céphalorachidien

- « spheére de grand rayon » par exemple).

Ces scalaires sont trés utiles, néanmoins leur précision est directement liée a la qualité des
images pondérées diffusion (c'.-a-d. le rapport signal sur bruit). Lorsque les images
pondérées diffusion sont bruitées, les indices d'anisotropie présentent un biais positif.

|43

Pierpaoli et col ont montré grace a une simulation de Monte Carlo d’'expériences de DTI

-61 -



gu’en présence de bruit, la valeur propre minimale Dy, est toujours plus petite que sa valeur
réelle et la valeur propre maximale Dpax est toujours plus €élevée que sa valeur réelle. Cette
dispersion de la mesure, appelée répulsion des valeurs propres, se traduit donc par une
augmentation de la valeur des indices d'anisotropie. Il est donc nécessaire d'obtenir des
images pondérées diffusion avec un trés bon rapport signal sur bruit pour des mesures
précises d'indices d'anisotropie. Certains auteurs ont travaillé sur les différences de
sensibilité au bruit des indices d’anisotropie. FA et RA présentent le meilleur rapport
contraste sur bruit **, et Hasan et coll. *° montrent que FA est moins sensible au bruit que
RA.

A partir des indices d'anisotropie, on peut reconstruire des cartes d'anisotropie qui
représentent l'affichage en niveaux de gris de la valeur des indices d'anisotropie pour
chaque pixel de I'image. On présente dans la figure 2-18 des cartes de fraction d’anisotropie

et d’anisotropie relative du cerveau de rat. Les parties en hypersignal sont plutét anisotropes

(c.-a-d. indice d’anisotropie proche de 1 pour FA et de \/E pour RA) alors que les parties en

hyposignal sont plutt isotropes (c.-a-d. indice d’anisotropie proche de 0 pour FA et RA).

Figure 2-18 : Cartes d’anisotropie de cerveaudera ta 7-T (FOV =50 mm, matrice 128 x 128, et b de 1000
s/mm 2). (a) Carte de la fraction d’anisotropie et (b) de  I'anisotropie relative : les parties en hypersigna | ont
un indice d'anisotropie élevé (corps calleux-matier e blanche).

2.6.5. Cartes couleur

Une autre représentation possible des données de DTI consiste a établir des cartes couleur
(ou cartes RVB : Rouge Vert Bleu) ou on affecte une couleur a une direction donnée, relative
a la direction principale du vecteur propre dans le pixel. Ainsi, a chaque couleur (rouge, vert,

bleu) correspond une direction principale de diffusion selon les axes (X, Y, 2)

—

respectivement. Si le vecteur propre V

max

associé a la valeur propre maximale Dpyax se

définit par :

V. =VXi+VY J+VZ K dans le repere OXYZ

max — v max max max

Equation 2-47
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Alors on assigne les couleurs comme suit :

Rouge = abs(V X

max

) ; vert = abs(V

max

) ; bleu = abs(V 2

max )

Equation 2-48

On présente dans la figure 2-19 une carte couleur du cerveau de rat.

Figure 2-19 : Carte couleur de cerveau de rat a 7-( FOV = 50 mm, matrice 128 x 128, et b de 1000 s/mm 2).
Le corps calleux apparait en rouge ce qui traduitu  ne diffusion axiale (selon X), on distingue égalemen ten
bleu au bas de I'image les nerfs craniens (diffusio  n antéropostérieure - selon Z).

Pour une meilleure visualisation, la saturation des couleurs est pondérée par la fraction
d’anisotropie. De cette maniére, les parties fortement anisotropes ont des couleurs plus
vives. Enfin, un masque est également effectué sur la fraction d’anisotropie, lorsque cette

derniére est inférieure a 0.25 le pixel prend la valeur de celui de 'image anatomique.

2.6.6. Vecteurs propres principaux

Avec les données de I'imagerie du tenseur de diffusion, une idée originale et qui a une

retombée importante en médecine est le tracé sur I'image anatomique ou sur une image
codée en couleur du vecteur propre principal V, dans chaque pixel de I'image. Cette étape

est une premiere ébauche de I'imagerie fiber tracking. On représente sur la figure 2-20 une

image du tracé du vecteur propre principal sur une région zoomée du cerveau de rat.
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avec un FOV de 50 mm. Tracé du vecteur propre

Figure 2-20 : Image de cerveau de rat a 7-T obtenue
rat (rectangle en pointillés rouges sur I'image de

principal pour chaque pixel d'un zoom du cerveau de
référence).

Sur la figure 2-20, on distingue en rouge l'orientation axiale du corps calleux. Le code des
couleurs est le méme que pour les cartes couleur. En rouge, les vecteurs propres des voxels
situés dans le corps calleux, orientés axialement. En vert, les vecteurs propres représentant

une orientation haut-bas, et enfin, en bleu, les vecteurs représentant une orientation

antéropostérieure.

2.6.7. Imagerie fiber tracking

L'imagerie fiber tracking peut étre considérée comme l'ultime application de l'imagerie du
tenseur de diffusion. Le principe de base consiste a connecter les vecteurs propres
principaux entre voxels voisins en utilisant des algorithmes mathématiques. L'imagerie fiber
tracking posséde un intérét considérable pour I'étude des structures ordonnées de la matiere
blanche dans le cerveau et a été utilisée pour identifier la connectivité dans le cerveau.
existe différentes approches et différents logiciels pour effectuer I'imagerie fiber tracking.
Cette compétence releve des mathématiciens et informaticiens et ainsi une collaboration
avec Pierre Fillard de I'INRIA de Nice Sophia Antipolis a été mise en place. Le logiciel
développé par Pierre Fillard se nomme MedInria DTI Track *® et c’est celui ci que nous

avons utilisé pour la reconstruction de nos images de fiber tracking.

L’'objet de ce manuscrit n'est pas de détailler les méthodes de fiber tracking, néanmoins,

nous nous proposons d’introduire quelques notions de base et de décrire la méthode la plus
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communément utilisée (méthode FACT) ainsi que la méthode programmée dans le logiciel

MedInria DTI Track que nous avons utilisé (méthode du vecteur d’advection).

Si la littérature est de plus en plus florissante en termes de fiber tracking chez I'Homme, ce
n'est pas le cas sur le cerveau de rat et, & notre connaissance, seulement quatre papiers *"*°
ont été publiés. Il existe différentes techniques pour la reconstruction des fibres. De maniére
générale, sachant que le vecteur propre principal représente la tangente a la fibre dans un

voxel considéré, la technique consiste a résoudre I'équation différentielle :

f

o(f)= [W(pls)ds

ou la fibre générée est modélisée par p(f) et v correspond au vecteur de direction principale

(généré parV,_,

) pour chaque voxel. La maniere dont est défini ce vecteur est la principale

différence entre les algorithmes. p(0) correspond au point de départ de la fibre.

Plusieurs logiciels en utilisation libre sont disponibles et il n’est pas toujours aisé pour un non
expert de trouver des criteres objectifs de choix entre I'un ou l'autre. Les raisons qui hous ont
amené a travailler avec MedInria DTI Track sont les suivantes : d’abord le format d'image
requis pour utiliser ce logiciel est accessible a partir de nos données. Ce point n’est pas
trivial étant donné le nombre de formats d’'image qu'il existe et le fait que nos données issues
d’'un imageur petit animal n’ont pas un format courant. Ensuite, la proximité géographique et
donc l'interaction et les échanges rapides avec le développeur (Pierre Fillard - Nice) nous ont
permis de résoudre rapidement les problémes rencontrés. Enfin aprés en avoir testé
plusieurs il se détache par rapport aux autres par sa convivialité et la qualité des résultats
obtenus.

Avant de rentrer dans les explications de I'algorithme suivi par le logiciel MedInria DTI Track,
nous allons expliquer la technique de base du fiber tracking : la méthode FACT (Fiber
Assignment Continuous Tracking). Ceci va nous permettre de présenter les points

importants pris en compte par les algorithmes ainsi que les limites de cette méthode.

Méthode FACT *°

Le début de la reconstruction se fait a partir d'un pixel d'origine (rectangle rouge sur la figure
2-21) choisi par I'utilisateur (seed point). Une ligne est tracée dans le voxel de départ dont la

direction correspond a celle du vecteur propre principal. Lorsque la ligne atteint la frontiére
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entre le voxel et son voisin, son orientation change de direction dans le but de suivre la
direction propre principale du nouveau voxel. Ce mécanisme est itéré jusqu'a ce que
l'algorithme atteigne un critere d'arrét qui consiste a utiliser un seuil de la fraction
d'anisotropie ou un angle limite de déviation de la fibre. Le seuil d'anisotropie entraine I'arrét
du tracé de la fibre lorsque cette derniére entre dans un voxel ou la FA est inférieure au seuil
fixé. Ce critére s'avére tres efficace a la frontiere entre matiére blanche (anisotrope) et
matiere grise (isotrope). L'angle limite de déviation de la fibre correspond a l'angle maximal
formé par les deux vecteurs propres entre voxels adjacents, si I'angle obtenu est supérieur a

cette limite, le tracé est stoppé.

P
/N7
A

Figure 2-21 : Représentation schématique de la méth  ode FACT.

Cet algorithme fut le premier & aboutir & une reconstruction de fibres *.

Les fibres
reconstruites sont ensuite lissées afin de représenter la courbure de la fibre (et non un tracé

en ligne brisée). Si cet algorithme est le premier, il présente des limites.

La meéthode FACT utilise \7max comme vecteur de direction principal dans chaque voxel. Si

I'on se place dans un voxel ou la diffusion est purement anisotrope avec une seule direction
privilégiée (cas d'une fibre isolée), la méthode FACT apparait robuste. En revanche, par
exemple, lors d'un croisement orthogonal de fibres situé dans un voxel, le tenseur de

diffusion posséde deux directions quasiment équivalentes (c'.-a-d. que Dmax est Iégerement

supérieur a Dyggd. Dans ce cas, le choix de la direction V. plutét que \7méd est arbitraire.

max
Ce cas est un cas particulier pour illustrer les limites de la méthode FACT. Avec cette
méthode, chaque voxel qui contient un croisement de fibres impose un choix arbitraire de

direction.

Afin de prendre en compte lintégralité des informations contenues dans le tenseur de
diffusion (c’.-a-d. pas uniqguement \7maxqui est I'information locale du tenseur pour chaque

voxel), de nouveaux algorithmes ont été développés pour connaitre plus précisément le
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vecteur de la direction principale pour chaque voxel. C’est le cas du logiciel que nous avons
utilisé pour nos images de fiber tracking : MedInria DTI Track qui utilise la méthode du
vecteur d’advection.

Méthode du vecteur d'advection  **

Le principe utilisé qui est lI'advection repose sur le transport d'une quantité scalaire dans un
champ vectoriel. Une image courante de ce phénoméne est le déplacement de la pollution

dans une riviere. Dans le cas du fiber tracking, on ne s'intéresse non pas a une propagation

dans un champ vectoriel mais tensoriel. Le vecteur d'advection (V,,,,) donnant 'orientation

de la fibre est une combinaison de plusieurs termes. C'est ce vecteur que I'on attribuera
ensuite a v correspondant au vecteur de direction principale de I'équation 2-49.

Son expression est la suivante :

Vi =GV

prop

max + (1_ CI )((1_ Wpunctvin )+ Wpuncyout )

Equation 2-50

~

ou .
/11_/]2

¢, = ———, est le coefficient d'anisotropie linéaire.
A +A, + A

\7max est le vecteur propre principal.

\7in est la direction de propagation du voxel précédent (c'.-a-d. le vecteur \7pmp du voxel

précédent).

Vout

est le vecteur sortant, égal a [D] V,, (ou [D] est le tenseur diagonalisé).

w est un parametre compris entre 0 et 1, contrdlé par l'utilisateur permettant de contréler

punct

—

la pondération du tenseur de diffusion dans la détermination de V En d’autres termes, il

prop *

permet a l'utilisateur de donner plus ou moins d'importance a la direction du vecteur propre

—

Viaxdans la determination de V. Ce parametre pondere ['advection: s'il est nul, la

—

direction principale V., sera majoritairement déterminée par le V,,, du voxel courant, s'il

est égal a un, la détermination de V

oop ti€ndra plus compte des parametres du voxel

précédent.

La figure 2-22 nous montre la différence entre une méthode ne s'intéressant qu'au vecteur

propre principal et la méthode du vecteur d'advection.
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Figure 2-22 : En pointillés rouges, fibre suivant la direction principale de diffusion (Méthode FACT) ; en
traits pleins violets, fibres suivant I'algorithme du vecteur d'advection.

Sur la figure 2-22, la partie centrale correspond a une zone faiblement anisotrope, tendant
méme a certains endroits vers l'isotropie. En ne tenant pas compte des vecteurs propres des
voxels voisins, I'algorithme de reconstruction n’est pas optimal dans cette zone "isotrope”
(fibre en pointillés rouges) alors que dans le cas de la méthode d'advection, I'algorithme
permet de suivre la direction des zones fortement anisotropes (fibres violettes - de gauche a
droite).

La figure 2-23 présente une image de fiber tracking obtenue avec le logiciel MedInria DTI

Track, sur le corps calleux du cerveau de rat.

Figure 2-23 : Imagerie fiber tracking sur le corps calleux d’'un cerveau de rat sain (le zoom en pointillés

rouges est placé sur une carte couleur).

Sur la figure 2-23, on retrouve l'architecture du corps calleux. La couleur se modifie le long
du paquet de fibres en fonction de I'orientation de celle-ci : rouge lorsque l'orientation est

axiale (gauche-droite) et vert lorsque les fibres deviennent orientées haut-bas.
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3. DTI: Etat de I'art des applications

Une des questions qui a été posée lors de la réunion du study group diffusion-perfusion au
congres de I'I'SMRM 2006 était « peut-on tout mesurer par imagerie du tenseur de
diffusion ? ». Aprés des discussions soutenues, la communauté scientifique spécialisée dans
ce domaine a répondu plutét affirmativement a cette question. En effet, les informations
apportées par I'imagerie du tenseur de diffusion sont multiples et elle est la seule technique
non invasive permettant de caractériser la microstructure des tissus vivants. Le nombre
d’applications de cette méthode est gigantesque et est amené a grandir au fur et a mesure
gque la technologie progresse. Si I'on cherche « diffusion tensor imaging » sur la base de
données de la librairie médicale PubMed, on trouve 1181 articles relatant de ce sujet, depuis
I'an 2000. Dans cette partie, nous nous proposons de faire un bilan non exhaustif de ce qui

se fait aujourd’hui en neuroimagerie du tenseur de diffusion.

Le parametre « coefficient de diffusion apparent » noté « ADC » (ou encore diffusivité
moyenne), est porteur d’'une multitude d’'informations en relation avec la microstructure des
tissus, informations que les scientifiques s’efforcent d’analyser pour corréler ses variations

aux variations intrinséques du tissu vivant pathologigue ou sain et en développement.

Une des difficultés majeures de la mesure et de l'interprétation des résultats en imagerie
diffusion vient du fait que cette technique nous améne a retranscrire macroscopiquement
des informations qui sont microscopiques. En effet, la diffusion des molécules correspond a

des mouvements microscopiques puisqu’avec un temps de diffusion (tyi) de I'ordre de 20 ms

le parcours moyen de la molécule d’eau libre est A = /2Dt , soit environ 10 pm.

L'interprétation des variations du coefficient de diffusion en présence d’'une pathologie est
tres complexe. Les premieres études ont surtout concerné la description spatiotemporelle
des variations du coefficient de diffusion apparent et ont cherché a la relier avec I'évolution
de la pathologie et son étendue. Des études histologiques ont apporté des avancées dans
ce domaine. Néanmoins, malgré des hypothéses bien acceptées par I'ensemble de la
communauté scientifique comme, en présence d’'un cedeme cérébral, la baisse du coefficient
de diffusion apparent caractériserait un cedéme de type cellulaire et sa hausse un cedéme
de type vasogénique, des questions demeurent posées car les variations du coefficient de

diffusion apparent que I'on mesure auraient plusieurs origines différentes.
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Cette complexité est d’avantage accentuée par la dépendance du coefficient de diffusion aux
parameétres expérimentaux de l'acquisition du signal, comme par exemple le temps de

diffusion ou la valeur du paramétre b utilisés.

Les conclusions d’'interprétations des variations du coefficient de diffusion apparent sont a ce

jour encore dépendantes d’expériences complémentaires.

Les deux axes principaux des applications de limagerie du tenseur de diffusion en

neuroimagerie sont :

- Etude portant sur la caractérisation de pathologies cérébrales, notamment

52-64 65-71

, le traumatisme cranien
85-95

'ischémie cérébrale , les tumeurs cérébrales

8 ou encore les pathologies de la matiére blanche

- Etude du cerveau sain avec I'étude de la connectivité et de la plasticité cérébrale

4

grace aux développements de limagerie du fiber tracking **, mais également

96-98

étude du développement du cerveau chez I'enfant ou encore de la

dégénérescence lors du vieillissement %1%,

Généralement, dans le premier cas, ces études comparent les valeurs des coefficients de
diffusion apparents et/ou des indices d’anisotropie obtenues dans le tissu sain par rapport a

celles du tissu pathologique.

L'imagerie de diffusion est une technique de choix pour son aspect non invasif mais surtout
pour sa capacité a caractériser précocement les anomalies dans un tissu vivant, et
notamment l'apparition de I'oedéme cérébral qui est présent dans nombre de pathologies

cérébrales

Comme nous allons le voir, les augmentations ou les diminutions du coefficient de diffusion
apparent, tout comme les variations d’indice d’anisotropie dans une zone pathologique par
rapport au tissu sain, ne sont pas caractéristiques d'une pathologie donnée (c'.-a-d.
différentes pathologies peuvent induire les mémes modifications de coefficient de diffusion

apparent et de l'indice d’anisotropie)
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En ischémie cérébrale, le coefficient de diffusion apparent est réduit de 30-50 % dans les 30
minutes suivant une phase aigiie d’'ischémie focale °**°. Des études temporelles de son
évolution suite a l'ischémie montrent une baisse de I'ADC pendant la phase aigie de
I'ischémie (< 24 heures) suivie d’un retour & la normale (2-5 jours) puis d’'une augmentation
durant la phase chronique (> 1 semaine) *°. Le retour a la normale n’apparait pas toujours au
méme moment selon les études **%°. La premiére phase est attribuée a la formation de
'cedéme cérébral intracellulaire post-ischémique entrainant une réduction d’ADC °% Les
deux autres sont attribuées a une atteinte de lintégrité des membranes cellulaires qui

conduit a une plus grande mobilité des molécules dans les territoires ischémiques.

De méme, dans le cas du traumatisme cranien, Barzo et coll. ® étudient, sur un modéle de
rat traumatisé créant des lésions axonales diffuses, les variations de I'ADC des les
premiéres minutes du traumatisme et pendant une période prolongée (4 semaines). lls
remarquent une élévation de 'ADC pendant la premiere heure, puis une chute en dessous
des valeurs de base au dela de la 1°® heure qui persistera 4 semaines. Dans une étude
antérieure qui examinait, dans le méme modéle, la perméabilité de la BHE par RMN avec
injection de gadolinium, Barzo et coll. notaient une ouverture fugace pendant les 30
premiéres minutes suivant le traumatisme 8 De ces 2 observations, I'auteur conclut a un
cedéme initialement vasogénique par ouverture de la BHE (1°® heure) suivi par un cedéme

cellulaire.

Pendant les phases aigiie (< 24 heures) et sous-aigle (2-5 jours) de I'ischémie, on observe
une augmentation de l'anisotropie de diffusion par rapport a la normale *, justifiée par le
gonflement cellulaire d0 a l'apparition de I'eedéme intracellulaire qui réduit I'espace de
mobilité des molécules, notamment entre les fibres de myéline dans la matiere blanche.
L'augmentation de la tortuosité extracellulaire peut également étre une cause de réduction
de la mobilité des molécules d’eau ®*. Pendant la phase chronique, I'anisotropie de diffusion
est réduite, ce qui confirme I'hypothése de I'affectation de l'intégrité des structures cellulaires
suite a I'accident ischémique.

° ont détecté des diminutions

Dans le cas du traumatisme cranien, Arfanakis et coll. ®
d’anisotropie dans la matiere blanche chez des patients traumatisés craniens présentant des
lésions axonales diffuses. Chez certains patients ou le traumatisme n’était pas trés sévere,
ces diminutions n’étaient pas corrélées a des modifications de I’ADC ce qui confirme que le
parameétre fraction d’anisotropie peut détecter précocement des modifications subtiles de la
matiére blanche (dont les Iésions axonales diffuses) qui ne peuvent pas étre décelées par

d’'autres techniques **.
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Ainsi, on peut remarquer des similitudes dans I'évolution spatiotemporelle de 'ADC dans le

cadre de I'ischémie cérébrale et du traumatisme cranien.

Dans I'étude des tumeurs cérébrales, il a été montré que cette imagerie permet d’identifier
les différentes composantes de la tumeur, et de différencier le tissu tumoral du tissu sain ou
encore de I'cedéme. L'cedéme et les parties nécrosées ont une plus grande valeur d’ADC
que la tumeur elle-méme ®°®. L’ADC est plus faible et la fraction d’anisotropie plus élevée
gue la normale dans les régions péritumorales des gliomes et des métastases de la matiére

blanche.

La possibilité de déterminer le type et le grade des tumeurs cérébrales a également été
étudiée par imagerie du tenseur de diffusion. L’ADC est plus élevé dans les astrocytomes de
bas grade alors qu’elle est plus basse dans les gliomes de haut grade, reflétant une diffusion

plus restreinte probablement en relation avec la densité cellulaire des tumeurs °°,

Une étude plus récente a montré que les valeurs de FA généralement réduites dans la
tumeur n'apportent pas d’informations supplémentaires pour la différenciation des tissus °°;
mais peuvent aider & comprendre sur un plan neurochirurgical les effets des tumeurs

cérébrales sur les fibres de la matiére blanche ",

On peut également remarquer des évolutions temporelles dans le cadre de I'étude du
développement cérébral. Ainsi, I'ADC est plus élevé dans le cerveau du nouveau né que

dans le cerveau adulte %

, il diminue au cours de la maturation cérébrale jusqu'a atteindre
les valeurs du cerveau adulte. Cette diminution se fait tres tét dans le développement avec
de grosses madifications dés la premiere année. Elle n'est pas homogene, elle suit le

processus de myeélinisation du cerveau.

La cause précise de cette diminution est encore mal connue mais plusieurs raisons sont
évoquées. Durant la premiére phase de maturation, le contenu en eau cérébrale se réduit
énormément pouvant expliquer cette baisse de diffusivit¢ ®. Dans le méme temps, les
structures cérébrales (cellules et membranes axonales), qui peuvent étre un obstacle a la

diffusion, deviennent plus denses.

L’anisotropie relative (RA) differe également entre le cerveau adulte et celui du nouveau né,
ou, dans la matiére grise les valeurs de RA sont proches de zéro, et trés faibles dans la
matiére blanche. RA augmente de maniére constante avec 'age °’. Cette augmentation se

fait en deux temps : la premiére phase prend place avant 'apparition de la myéline %%,
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attribuée a des modifications dans la structure de la matiére blanche qui accompagnent
I'étape de « pré-myélinisation ». La seconde phase prend place avec I'apparition de la

myéline et de sa maturation.

Plusieurs publications ont traité du sujet de I'application de I'imagerie du tenseur de diffusion
pour I'étude du vieillissement cérébral ***. Sullivan et coll. 1% ont montré une diminution de la
fraction d’anisotrope corrélée avec I'age, et plus particulierement dans le splénium et le
genou du corps calleux. Avec l'age, les fibres myélinisées, particulierement celles de plus

d’'un millimetre de diametre, diminuent en nhombre dans le corps calleux.

Meier-Ruge et coll. * ont corrélé la baisse d’anisotropie dans ces mémes zones du corps
calleux, apparaissant lors du vieillissement, avec une étude histologique montrant une
diminution de la zone totale des fibres nerveuses accompagnée d’'une augmentation de

I'espace extracellulaire dans le corps calleux.

Malgré de nombreuses études, la pathologie de la sclérose en plaques n’est pas encore
totalement comprise. Les dommages causés a la myéline peuvent étre réversibles,

4 ont cherché a différencier la

contrairement & ceux causés aux axones. Kim et coll. °
dégénérescence axonale de la dégénérescence de la myéline dans la moelle épiniére grace

a I'imagerie du tenseur de diffusion. Il a été montré qu’une baisse de la diffusivité axiale Dy
et une hausse de la diffusivité orthogonale D sont respectivement liées a une
dégénérescence axonale et une dégénérescence de la myéline 2. Chez Kim et coll. Dy est
significativement réduite chez les souris atteintes de sclérose en plaques (type EAE) par
rapport a la normale alors que Dp ne présente pas de différence significative. Enfin, RA est
significativement plus basse dans la matiere blanche des souris EAE par rapport aux

contrbéles. Cette étude suggére que les dommages axonaux sont plus étendus que les

dommages de la matiére blanche dans la moelle épiniere des souris EAE.

Ces modifications de diffusivité dans différentes directions servent également a différencier
les lésions aigués des lésions chroniques *%. Une augmentation de la diffusivité dans toutes
les directions peut étre liée a une lésion aigué, et probablement une conséquence de
'apparition d’un cedéme. Une augmentation radiale serait plus liée a des lésions chroniques

et probablement due a une démyélinisation.

Les études sur les patients atteints par la maladie d’Alzheimer se sont intéressées aux

modifications d’anisotropie en fonction de I'évolution de la pathologie. Des baisses
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d’anisotropie ont été révélées dans le corps calleux chez des patients atteints d’Alzheimer
par rapport & des sujets contréles de méme age et méme sexe. Cette baisse, reliée a une
augmentation de la diffusivité, est certainement due & une perte axonale ou a une

démyélinisation dans ces zones ¥,

Les différentes pathologies liées a des modifications d’ADC et d’indice d’anisotropie sont
donc multiples, conduisant parfois pour deux pathologies différentes aux mémes variations.
Ceci montre la difficulté de relier ces variations aux processus physiopathologiques, et
confirme la difficulté d’interprétation des résultats obtenus en imagerie du tenseur de

diffusion.
Le tableau 2-1 expose les différentes variations du coefficient de diffusion apparent

constatées dans la littérature, reliées aux variations d'indice d’anisotropie dans la matiére

blanche ainsi que I'analyse (hypothétique) des processus physiopathologiques associés.
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Variation

Variations Pathologies d’anisotropie Corrélation phvsiopatholodiaue
d’ADC associées associée physiop 9
dans la MB
Suite a la diminution du volume sanguin cérébral,
ADC\ Ischémie FA 1 apparition d’un cedéme cellulaire post ischémique * et
désorganisation des structures cérébrales **.
Traumatisme Edeme de t}/Bpe cellulaire (gonflement cellulaire) post-
Crénien traumatique .
Lésions axonales diffuses ™. Difficile de conclure sur
la présence ou non de fibres rompues dans la matiére
FA L blanche (généralement corrélées a une hausse de
I'ADC) car gonflement axonal du a cedeme cellulaire
=> baisse de I'ADC dans la MB
Tumeurs EA 1 Dans les régions péritumorales des gliomes et
cérébrales métastases de la MB *®%8,
Dans les métastases plutét que les gliomes, a cause
FA = des augmentations conjointes du contenu en eau
cérébrale et de linfiltration de la tumeur °®2,
Informations sur les effets de la tumeur sur les fibres
FA L 66,68
de la MB .
Maturation Lors de la maturation cérébrale, formation de la
.y FA 1 myéline, diminution du contenu en eau cérébrale et
cérébral : Lo 96,98
augmentation des structures cérébrales .
_
L Mort cellulaire = les membranes cellulaires
Ischémie . )
ADC 1 FA 1 disparaissent ®.
Traumatisme Edéeme de type vasogénique post-traumatique,
Créanien atteinte de la BHE %.
FA | Ruptures de fibres dans la matiere blanche =
augmentation de la mobilité des molécules d'eau *%*.
Tumeurs Edémes et parties nécrosées °>%
cérébrales P )
Vieillissement Lors du vieillissement, pertes massives de myéline et
Y FA | de fibres axonales. Augmentation de I'espace
cérébral . 100
extracellulaire .
Sclérose en Augmentation dans les zones lésées qui est corrélée a
plaques la gravité de la Iésion .
FA L Dans les plaques situées dans la MB %,
: Dans le corps calleux, probablement di a perte
Alzheimer FA | b N P

Tableau 2-1: Interprétation des variations du coef
d’'anisotropie (FA- dans la matiére blanche (MB)) en

(1t :hausse, | :baisse, =: constante).

axonale ou démyélinisation 8,

ficient de diffusion apparent (ADC) et de la fracti on
fonction des processus physiopathologiques
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Chapitre 3. Implémentation expérimentale

1. Caractéristiques de la plateforme expérimentale

Toutes les expériences RMN ont été réalisées sur I'aimant 7 Tesla de la plateforme petit
animal de notre laboratoire. Cet aimant est un aimant horizontal Magnex (*Magnex Scientific
Ltd, Oxford, UK) de diametre interne 12 cm et de longueur 1.38 m, piloté par une console
SMIS (°SMIS Ltd, Guildford, UK) qui nous permet de programmer les séquences d’'imagerie.
Le systeme de gradient est activement blindé (Gyax = 200 mT/m, temps de commutation
minimal = 126 Us (c’.-a-d. le temps minimal pour atteindre l'intensité maximale de gradient
disponible sur le systéme)), son refroidissement est réalisé par circulation interne d’eau dont
la température est régulée autour de 13<C. L'ampli de gradient est un Techron (*AE Techron
Inc, Elkhart, IN, USA) sans refroidissement. L'aimant est équipé d’'une cage de Faraday et
d’un systeme permettant d’une part de positionner de maniére précise I'échantillon au centre
de I'aimant et d’autre part d’'éviter que la sonde RF ne soit en contact avec le fourreau de

gradient pour qu’elle ne subisse pas de vibrations mécaniques.

Pour cette étude, nous avons utilisé deux types de sondes RF différentes. D’abord, une
bobine de volume RapidBIOMED (°*RAPID Biomedical GmbH, Rimpar, Ge) en quadrature,
de diametre interne 69 mm, utilisée en émission et réception. Ensuite, au cours de ce travail
le laboratoire a fait I'acquisition d’'une nouvelle sonde RF composée de deux bobines
activement découplées : une bobine de volume (homogene, utilisée pour I'émission) et un

bobine de surface (utilisée pour la réception), spécialement congues pour le cerveau de rat.

Cette installation d’'imagerie est également munie d’'un poste physiologique pour le suivi des
parameétres physiologiques de I'animal lorsqu'il est placé dans I'aimant ainsi que d’'un poste
destiné a la préparation des animaux (chirurgie). L'animal dans l'aimant est équipé d'un
thermometre rectal pour le contréle de la température. Celle-ci est régulée par un systeme
de circulation d'eau chaude placé sous son abdomen pour le maintenir a 37<C. Il est
également équipé d'un capteur de pression artérielle. L'ensemble de ces paramétres est
mémorisé par un logiciel : Labview. Le rat peut également étre branché a un respirateur petit
animal CWE (SAR 830/P) relié au méme logiciel. Le poste est également équipé d'un
vaporisateur d’lsoflurane (gaz halogéné utilisé pour I'anesthésie inhalée des animaux), le
gaz arrive par un tuyau dans un cbne, dans lequel est placé le museau du rat. Le tout est

également équipé d’'un aspirateur récupérateur de gaz halogénés.
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2. Implémentation des séquences d’'imagerie de diffu  sion

Dans cette thése, comme nous l'avons explicité dans l'introduction, le but du travail était
d'implémenter une séquence d’imagerie du tenseur de diffusion. Dés le début de cette mise
en place sur notre aimant 7-T, nous nous sommes heurtés a des problemes de courants de
Foucault. Dans ce paragraphe, avant d’introduire la séquence implémentée pour s’affranchir

de ces problémes, nous nous proposons de faire un rappel sur les courants de Foucault.

2.1. Les courants de Foucault

Les courants de Foucault (CF) sont des courants électriques créés lors des transitions
rapides des gradients de champ magnétique. A chaque variation de champ magnétique, les
CF se forment simultanément dans les surfaces des conducteurs. Ces courants s’opposent a
la cause qui leur a donné naissance selon la loi de Lenz. Les constantes de temps qui
caractérisent ces CF sont telles que, dans une séquence d’imagerie, leur décroissance peut
étre incompléte au moment de l'acquisition du signal. En IRM, les CF induits créent des
gradients de champ magnétique supplémentaires qui se superposent aux gradients générés
pour la séquence. L'image est par conséquent artefactuée. En spectroscopie, la forme de la
raie correspondant au signal temporel n’est plus Lorentzienne car ce denier n’est plus mono-
exponentiel. L'ampleur des courants de Foucault va dépendre du temps de commutation du

gradient, de sa durée d'application et de son intensité.

Comme nous l'avons explicité dans le paragraphe 2.5 du chapitre 2, la mesure de diffusion
par RMN peut nécessiter (surtout in-vivo) des valeurs élevées du parametre b, et par
conséquent des gradients de champ magnétique de forte intensité et de longue durée
d’application. De ce fait on retrouve généralement des problemes de CF en imagerie de

diffusion.

Pour s’affranchir des problemes de CF, on utilise des systémes de gradients activement
blindés constitués d’une premiere paire de bobines de Maxwell et d’'une seconde paire de
bobines de gradients qui crée des champs magnétiques de méme amplitude mais de signe
opposé a ceux de la premiere, minimisant ainsi les CF. Néanmoins aucun systeme n’est

parfait et malgré l'installation de gradients blindés, les CF sont hélas trés souvent présents.

Un autre moyen de minimiser les CF est le systéme de pre-emphasis qui existe sur

pratiguement toutes les installations IRM. Les pré-emphases sont utilisés pour produire des
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courants dans les bobines de gradients qui créent le champ magnétique désiré '®. La
technique est basée sur la loi de Lenz qui dit que le signe du champ magnétique généré par
les courants de Foucault est opposé a la cause qui lui a donné naissance. Par conséquent,
le réglage des pré-emphases revient a appliquer des légers courants pendant le front de
montée des gradients qui sont compensés par les courants de Foucault, pour produire la
forme exacte de gradient désirée (Figure 3-1). Ce réglage est basé sur une modélisation des
CF : ils sont généralement modélisés par une somme de 3 exponentielles avec des temps

caractéristiques différents : rapide, intermédiaire et lent.

Entrée Sortie
Avant pré- =)
emphases
Apres pré- (S
emphases

Figure 3-1 : Principe de calibration des pré-emphase s. (Schéma du haut) A cause des courants de
Foucault la sortie d’'une fonction d’entrée trapézoi  dale est déformée. (Schéma du bas) La forme de
gradient désirée est obtenue apres injection de cou rants qui contrent les CF.

La calibration des formes d’ondes des gradients avec les systémes de pré-emphases se fait
en utilisant un gradient de champ magnétique appliqgué selon une direction, suivi aprés un

délai d, d’'une impulsion RF puis de I'acquisition du signal RMN (Figure 3-2-a).

Le principe repose sur le fait que le signal obtenu apres I'application du gradient de champ
magnétique doit étre identique en intensité et en phase au signal obtenu sans gradient.
Sachant que les CF sont plus importants lorsque l'intensité des gradients est élevée et que
leur temps d’application est long, la calibration doit se faire dans ces conditions : forte
intensité et longue durée d'application. Pour un délai d donné, on envoie des courants
générés par les pré-emphases dans les bobines de gradients et on observe l'action des
courants sur le signal de la FID. Pour un échantillon homogéne, I'eau par exemple, le signal
de la FID doit étre mono-exponentiel et la forme de la raie correspondante (apres TF)
Lorentzienne de méme largeur et méme intensité que la raie du signal de référence

enregistré en I'absence de gradients.
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a.

Figure 3-2-a: Séquence de calibration des pré-emph ases, le temps d’application du gradient G doit étre
trés long. —b : Alternative de forme de gradients p  our atténuer les courants de Foucault.

En pratique cette calibration est difficile et souvent imparfaite parce que les distributions
spatiales des champs magnétiques créés par les CF dépendent des masses métalliques des
bobines RF utilisées dans les expériences. Cette technique communément utilisée pour
améliorer les performances des spectrometres est donc nécessaire mais pas toujours

suffisante. De plus, elle est fastidieuse pour de nombreux utilisateurs.

Lorsque, malgré ces calibrations, les CF persistent a perturber les signaux RMN, un réglage
adapté aux conditions expérimentales utilisant la méme séquence permet de trouver le délai
d minimal assurant le méme critére que pour la calibration des pré-emphases. On fait varier
le délai d jusqu’a ce que la TF du signal avec application du gradient de champ magnétique
soit de méme intensité et méme largeur que celle obtenue avec le signal de référence. On

considére alors qu'apres ce délai d, la décroissance des CF est compléte.

Toujours dans l'idée de minimiser les CF, un autre moyen consiste a donner une forme
progressive aux fronts de montée et de descente du gradient (Figure 3-2-b) *°. Ceci est
avantageux car les transitions sont moins brutales. A durée d'application constante,
l'intensité est plus faible que celle obtenue avec un gradient trapézoidal, ce qui peut étre
désavantageux en imagerie de diffusion (nécessitant des intensités de gradients élevées)

sur un systeme ou l'intensité maximale de gradient est faible.

Enfin, dans le but de compenser les CF, il a été proposé une solution astucieuse qui consiste
a remplacer une impulsion de gradient par deux gradients de méme intensité mais de durée
d’application moitié et de polarités inverses séparés par une impulsion 180° (Figure 3-3).
Cette solution a été démontrée efficace pour fortement minimiser les CF 107 "En effet, d'une
part, des gradients de durée d’application moindre induisent moins de CF et, d’autre part,
des gradients identiques mais de polarités inverses générent des courants qui tendent a
s’'annuler. En effet, selon la loi de Lenz, les CF s’opposent a la cause qui leur a donné
naissance, de ce fait les courants créés par des gradients de polarités inverses sont de

signes contraires.
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Figure 3-3 : Equivalence entre un gradient avec un seul lobe et un gradient avec deux lobes de polarit  és
inverses séparés par un 180° Le gradient d'intensi té G et de durée 2 r est remplacé par deux lobes
respectivement d’intensités G et -G et de durée rséparés par un 180°

De ce fait, une séquence de diffusion en écho de gradient (Figure 3-4) avec gradient
bipolaire de diffusion est robuste face aux courants de Foucault. Néanmoins, son utilisation

in-vivo est limitée par la décroissance Ty*.

90¢

T %, Acquisition
#

Figure 3-4 : Séquence écho de gradient avec gradient  de diffusion bipolaire de polarités inverses.

2.2. Caractérisation des courants de Foucault sur notre systeme

Des réglages de pré-emphases ont été effectués pour s’affranchir des problémes de
courants de Foucault sur notre systeme. Ces réglages ont été réalisés pour chaque axe du
systeme sur une balle de pingpong contenant 27 ml d’'eau a laquelle ont été ajoutées
quelques gouttes de Sinerem pour réduire les temps de relaxation et donc les temps de
mesure. La largeur de raie a mi-hauteur a été mesurée égale a 65 Hz. Le gradient appliqué
selon la figure 3-2-a est de 3000 Hz/mm correspondant a un peu plus du tiers de l'intensité
disponible sur notre systeme, le temps de montée de 150 us et la durée d'application du
gradient de 100 ms. Les graphes suivants exposent les résultats obtenus sur chaque axe du

systeme de gradient.
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Figure 3-5 : Aires des spectres de la raie de I'eau  en fonction du délai d (% par rapport a celle obtenue
avec d = 2000 ms). Le gradient de champ magnétique a été  appliqué sur les trois axes : X (en haut), Y (au
milieu) et Z (en bas). Les courbes en bleu représen  tent les mesures effectuées sans gradients.

La figure 3-5 illustre les résultats des expériences avec pré-emphases optimisés. Selon I'axe
Z la réponse du systéme est bonne puisque 'aire maximale des spectres de la raie de I'eau
est rapidement atteinte, ce qui veut dire que les CF n'agissent pas sur le signal. Selon X et
Y, les CF perturbent le signal et leur perturbation disparait apres un délai de I'ordre de 100

ms, délai excessif pour des applications en imagerie in-vivo.

Des problemes de CF subsistaient sur notre systeme malgré le blindage actif du systéme de

gradients de champ magnétique et les différentes tentatives pour le réglage des pré-
emphases.
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Soucieux d’obtenir une séquence d'imagerie du tenseur de diffusion la plus précise possible,
nous avons cherché a implémenter une séquence radiofréquence (indépendamment du
module d’acquisition spirale) qui réduise lintensité des courants de Foucault. Dans le
cerveau de rat, a 7-T, la valeur mesurée du temps de relaxation T, est de I'ordre de 45 ms et
To* de 15 ms. Compte tenu de ces valeurs et pour obtenir un bon rapport signal sur bruit,
nous serons amenés a travailler a TE court. En imagerie de diffusion, travailler a TE court
impliqgue un temps de diffusion également court ce qui demande de trés fortes intensités de
gradients de champ magnétique pour atteindre des valeurs de b (de I'ordre de 1000 s/mm?)

nécessaires pour des applications in-vivo.

En définitive, pour contrer les effets de CF sur notre systéme, les différentes possibilités qui

s’offraient a nous étaient :

- Travalller & temps d’écho (TE) tres long (400 a 800 ms). Avec un T in-vivo de 45 ms
dans le cerveau de rat a 7-T ceci est problématique pour obtenir un rapport signal sur
bruit convenable.

- Utiliser une séquence type écho de gradient avec gradients bipolaires qui nous
permette de travailler a TE court et de nous affranchir des CF mais la gamme des
valeurs de b accessibles avec notre systeme de gradients est trop faible pour des
applications en diffusion in-vivo.

- Ou enfin, trouver une séquence basée sur lintroduction de gradients de polarités
inverses qui nous permettrait de travailler & TE court, avec la possibilité d’accéder a des

valeurs de b élevées et avec une importante minimisation des courants de Foucault.

C’est ainsi que nous avons opté pour la séquence Twice Refocused Spin Echo (TRSE). Le

principe de cette séquence préalablement utilisé par Wider et coll. **

pour des mesures de
diffusion en spectroscopie a été récemment repris par Reese et coll. '® et a conduit & la
séquence spin écho a double refocalisation : twice refocused spin echo, devenue le standard
en imagerie du tenseur de diffusion. Sur la figure 3-6 est explicité le passage de la séquence
traditionnelle pulsed gradient spin echo a la séquence twice refocused spin echo. Dessous
chaque schéma de séquence le moment d’'ordre zéro est calculé a partir des gradients de
diffusion, et la condition sur les temps d’application des gradients de diffusion pour que ce

moment soit nul est notifiée. On note G leur intensité et & leur temps d’application.
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Figure 3-6 : Principe de la séquence TRSE. (A) A parti

remplacé par deux lobes inversés séparés par un

(B) En inversant de nouveau les deux derniers lobes
impulsion. On obtient alors une séquence d’'imagerie

Les temps d'application des gradients peuvent

séquence : on obtient le schéma de la séquence TRSE.

180

étre étendues en fonction

est explicitée dessous chaque schéma de séquence.
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2.3. Seéguence Twice Refocused Spin Echo (TRSE)

La séquence TRSE présente donc deux impulsions RF 180° et quatre lobes de gradient de

diffusion. Nous nous proposons ici de schématiser d’'une facon simple le chronogramme de

I'évolution des CF dans la séquence TRSE. Posons les regles :

- La commutation d'un gradient de la valeur zéro a la valeur G génere un

courant de méme intensité mais de signe opposé a celui créé par une

commutation de zéro a — G.

- La commutation d’'un gradient de la valeur G a zéro crée un courant de

méme intensité mais de signe opposeé a celui créé par une la commutation

de zéro a G.
Echo
180° 180°
90°
.otew f TE/2 V.
A" Ll »le >
61 62 63 64
...
A
e L J—
%
.
.

Figure 3-7 : Chronogramme des courants de Foucault

Sur la figure 3-7, les fleches noires représentent les intensités des CF créés par chaque
transition « on — off » des gradients. Les pentes (en pointillés) reproduisent la décroissance
des CF durant la période de précession libre, elles sont donc opposées a celles créées par
la commutation du gradient situé juste avant. Pendant les intervalles de temps ou il ny a pas
de gradients appliqués, la décroissance des CF suit une somme d’exponentielles qui

correspond a la somme des CF créés par les transitions du gradient précédent ces

dans la séquence TRSE. Les CF créés par deux
lobes de gradients de polarités inverses, de méme d  urée et de méme intensité tendent a s'annuler.
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intervalles (pentes en pointillés bleus). Le temps séparant deux impulsions de gradient étant
de l'ordre de la milliseconde, les CF qui ont une décroissance lente (constante de temps =
1 s que l'on notera ici 4) peuvent étre annulés a 95% (valeur estimée expérimentalement

issue de ESMRMB diffusion lectures 2005).

Pour évaluer les effets des CF sur le signal RMN, on se propose dans un modéle simple de
décroissance des CF sous forme d’'une seule mono-exponentielle (c’.-a-d. caractérisée par
une seule constante de temps L) de calculer la variation du champ magnétique statique. Le
champ magnétique statique modifié par les CF en présence de commutations de gradients
de champ magnétique s’écrit :

B(x,t)=B, +|G|.xzn: s(n)exd(r, —t)/ 4]

Equation 3-1

Ou t est le temps, X la position dans I'espace, n le nombre de commutations de gradients
dans la séquence, s(n) le signe de la transition, G lintensité des gradients de champ
magnétique et 7, le temps de la n®™transition.

Le second terme de I'équation 3-1, >.s(n)exp[(z, -t)/4], est le terme provenant de I'apparition
des CF et doit étre nul. Mathématiquement, ceci est possible pour un jeu de valeurs

t) 1% pans le cas de la séquence TRSE, déterminer ce jeu de variables revient a trouver

(T,
les temps d’application des gradients de diffusion (81, &,, 3 et &;) mais également les temps
séparant I'application de ces gradients. Expérimentalement, ce jeu de variables est obtenu
en faisant varier ;. Comme explicité dans la figure 3-6, la condition a respecter sur ces
temps d’applications est : 9; + &, = &3 + &;. Cette condition est nécessaire pour compenser le

moment d’ordre zéro.

[ 108

Le critere de calibration dans le travail de Reese et col repose sur la minimisation de la

déviation standard des signaux acquis dans une expérience d’'imagerie multi coupe sur un
échantillon d’eau sphérique. Dans cette calibration, le paramétre d4 est une variable dont la
valeur optimale permet la minimisation de la déviation standard des signaux acquis sur

I'ensemble des coupes et est retenue comme durée permettant la minimisation des CF.
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Sur la figure 3-7, on constate que les CF sont minimisés a la fin de la séquence de gradients
de champ magnétique. Représentons le méme chronogramme des CF pour la séquence
PGSE.

Echo

180°

90°
TE/2 4

"\l L

TE/2

».

\ 4
\ 4

Figure 3-8 : Chronogramme des courants de Foucault dans la séquence PGSE. Les CF créés par deux
lobes de gradients de méme polarité ne se compensen t pas.

Les figures 3-7 et 3-8 sont des représentations schématiques et n'ont pas été obtenues sur
la base de calculs. En comparant les figures 3-7 et 3-8, on constate que l'intensité des CF
résiduels a la fin de l'application des gradients de champ magnétique est beaucoup plus
faible dans le cas de TRSE que dans celui de PGSE.

Dans le travail de Reese et coll., il a été montré que lorsque la séquence est symétrique (c.-
a-d. avec 0; = O, et &, = &3) on obtient une minimisation trés convenable des CF (Figure 3-
7). Néanmoins, I'annulation des CF pourrait étre obtenue avec des temps de gradients de
diffusion dissymétriques (c.-a-d. avec &; # 04 et d, # O3 mais toujours 0; + &, = &3 + &4 pour
compenser le moment d'ordre 1). Pour annuler complétement les CF, la solution serait de
d’augmenter &3 et de diminuer &4. La figure 3-9 représente le chronogramme des CF de la
séquence prise dans le cas dissymétrique. Notons qu’on parlera désormais de la séquence
TRSE symétrique lorsque &; = &4 et d, = &z et de la séquence TRSE dissymétrique lorsque

01 # 04 €ty # O3 (mais dans les deux cas I'égalité &, + &, = 03 + d4 est conservée).
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Figure 3-9 : Chronogramme des courants de Foucault dans la séquence TRSE dans le cas dissymétrique
ou &, # §, et 8, # &3. Annulation des courants de Foucault.

Le schéma de la figure 3-9 nous montre qu’en jouant sur les temps d’application des deux
derniers lobes de gradients de champ magnétique, on peut annuler les CF a la fin de la

séquence.

Cette séquence a été démontrée tres efficace pour réduire les effets des CF sur le signal
RMN méme dans sa configuration de base (c.-a-d. avec & = &, et d, = d3) mais néanmoins

son implémentation et sa calibration sont assez fastidieuses.

2.4. Calcul du facteur de gradient b de la séquence TRSE

Le calcul du facteur de gradient b est une des opérations les plus importantes dans
l'imagerie du tenseur de diffusion. Ce calcul doit tenir compte de tous les gradients de la
séquence car chacun contribue a l'atténuation du signal. Ainsi, pour chaque expérience, il
convient de calculer soigneusement le facteur de gradient b correspondant. Si les gradients
de diffusion sont la principale contribution a I'atténuation du signal, I'atténuation due aux

gradients d’'imagerie peut ne pas étre négligeable.
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Pour la séquence TRSE, nous allons commencer par donner I'expression du facteur de
gradient b dans le cas symétriqgue. Connaissant la formule de b pour la séquence PGSE, on
peut déduire celle de la séquence TRSE symétrique. On considére dans ce cas les quatre
gradients par paires et on assigne a chaque paire I'expression de b obtenue avec PGSE.
Néanmoins, dans le cas dissymétrique, cette analogie n'est plus possible et il convient

d’effectuer un calcul littéral complet.

2.4.1. Calcul a partir du b de la ségquence Stejskal-Tanner

\ 4

<«

A

Figure 3-10 : Schéma de la séquence PGSE.

Le facteur de gradient b de la séquence PGSE est donné par (Equation 2-26) :
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Figure 3-11 : Schéma de la séquence TRSE symétrique.

Dans le cas de la séquence TRSE nous avons quatre lobes de gradients différents que I'on
peut coupler deux a deux (Figure 3-11). Pour retrouver le schéma de la séquence PGSE, on
peut définir un premier gradient de diffusion bipolaire formé des deux lobes externes

(quadrillés rouge) et un second formé des deux lobes internes (quadrillés violet).
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En tenant compte de la durée d’application des gradients et de l'intervalle de temps séparant
I'application des deux lobes de chaque paire, les termes contribuant & I'atténuation du signal

sont :

. . . 2,~2 2 5].4
- Gradient bipolaire externe (rouge) : b, = y*G“9,,"| A, —?

0.
- Gradient bipolaire interne (violet) : b, = yZGZO'ZBZ(AZ3 —?j = §y2G252,33

- Terme croisé : b, =2y°G?3,,0,,°

En sommant ces trois termes, on obtient I'atténuation du signal due a la contribution des

gradients de diffusion donnée par :
— 22 2 51,4 2 22 3 22 2
by =y°G 51,4 A, - 3 +§y G 52,3 +2y°G 511452’3

Equation 3-2

Les deux premiers termes (b et b) sont des termes dits d’atténuation propre, puisqu'ils
correspondent a l'atténuation du signal induite par les gradients de diffusion bipolaires
interne et externe pris séparément I'un de l'autre. Le troisieme terme (bx) est un terme dit
d’'atténuation croisé : les gradients bipolaires internes et externes interagissent entre eux
durant le temps d'écho, ce qui peut augmenter ou diminuer la cohérence du moment
d’ordre 0. Notons que pour que cette interaction ait lieu, il faut que deux gradients bipolaires
soient insérés l'un dans l'autre, c'est-a-dire qu’il faut que le premier lobe d'un gradient

bipolaire rencontre un autre lobe de gradient avant d'étre refocalisé (Figure 3-12) Dans le

cas de la figure 3-12-b, le terme croisé est donné par la formule : b, = 2/°G,,G,,3,0," .

(a) (b)
bl 7 b2 y b1 % b27
/A -Gp1 % -Gp2 % -Gp2 /A -Gp1

Figure 3-12 : (a) Les gradients bipolaires G 1 (quadrillés rouge) et G 2 (quadrillés violet) sont refocalisés
directement, il n'y a pas de terme croisé. (b) Le p  remier lobe du gradient bipolaire G 1 (quadrillés rouge)
rencontre le gradient bipolaire G 2 (quadrillés violet) avant d'étre refocalisé, il y a un terme croise.

Il convient donc de tenir compte de ces termes croisés pour le calcul de b.
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2.4.2. Calcul de b dans le cas général

Dans le cas général, on découpe l'intervalle de temps en intervalles de temps successifs qui

séparent les périodes avec application d'un lobe de gradient des périodes sans application

TE( t 2
de gradient. L’expression de b s'obtient en calculant lintégrale : b= y? IUG(t')dt'] dt sur

o\o0

ces différents intervalles (Equation 2-28).

Ici, on considére que la séquence est formée de quatre lobes de gradients séparés par des
intervalles de temps sans gradients dont le schéma et le chronogramme sont présentés
figure 3-13 :
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Figure 3-13 : Chronogramme de la séquence TRSE dissym  étrique.

t
La premiére étape de ce calcul consiste a calculer la premiere intégrale : J'G(t')dt' sur
0

chaque intervalle de temps. L'intégrale est une somme accumulée de tous les événements
successifs (c’.-a-d. qu’un gradient influe méme une fois qu'il n'est plus actif) : c’est pourquoi
pour les intervalles sans gradient (intervalle 2 par exemple), lI'intégrale n’est pas nulle et
garde la derniére valeur acquise. Physiquement, cela correspond a ce que I'aimantation des

spins garde en mémoire le déphasage précédemment acquis (accumulation de phase).

On réalise un découpage par intervalle de temps [a, b]. Soit t le temps et G(t) la valeur du

gradient pour l'intervalle considéré, on a :
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Intervalle [a,b] | G(t) [ G(t)dt, tofab]
l,: [0,5,] G Gt
50 [B1, A-5] 0 G.4
l3:[A-8, 8] | G GJ+Gt-(a-5,))
la: [A, A3 | -G G.3,+G.0, -Gt -A)
ls : [A+33,2A-3,] | O G.J, +G.J,-GJ,
ls: [2A-8,,20] | -G | G0, +G.J, -G.3, +G(t-(2a-4,))

b/t 2
L’étape suivante du calcul de b consiste a calculer b = yZI(IG(t')dt'j dt qui correspond au

a\o0

facteur de gradient b pour chaque intervalle de temps [a, b].

Intervalle |4 :
5 2]”
= )2 Gt)’dt| = p*GYH—
b, y(jo( ) ] y {31
53
= 2G2 -1
Intervalle 15 :
A5, _
o~/ eay 4] = yesil

= y’G*o2(0-5,-4,)

Intervalle |3

bszyz[f :—52(6'51+G-(t_(A—52)))2.dt] - VZGZ{(JH('[—(A—JZ))VT

:y2G251252 +y2G2522(51 +%j
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Intervalle 14:

51+52—(t—A))T"3
3

b4=y2[jf+@(e.5l+e.52—G(t—A))Z.dtJ = yZG{(

A

:y2625553+y2625§53++y2625§[—61—51+%j+2y262616263

Intervalle Is:

20-3,

b ZV2[J. Azf:z ((351 +G.J, _G@)Z.dtJ _ yzez[(o-l +3, _53)2t]A+53

=(8-6,-3, /G0 + P G*3; ++//G*3E +21°G2 (8,6, - 8,8, -5,0,)

Intervalle lg:

372

b6:yz[jj_J(G.Jl+G.52—Gds,—G(t—(ZA—54)))2.dtJ - -yzez[(qwz‘ds‘g‘(m‘@») N

= GRG0, + G50, + G, +y26255(53 g —52J+2V262(515254 -65,8,-5,03)

Comme on peut le constater, le calcul est fastidieux. Ici, les étapes intermédiaires sont

détaillées mais pas les calculs correspondant. Enfin, en sommant les termes b; de chaque
intervalle et en factorisant par yZqu'z,j ={1, 2, 3, 4}, le facteur de gradient by de 'ensemble

de la séquence est finalement donné par :
— 2~2¢2 51 22g2 52 22g2 253
by =2y°G9, A—5 +9y°G“0, A+51+3 +y°G9; A+51+52—?

+y2025§(— 5, 0, +6, +5—§j +2y°G?A(0,0, — 6,0, = 6,0,)

Equation 3-3-a
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Si on considere le cas particulier de la séquence symétrique, en remplagant dans I'équation
3-3-a les variables par celles de la séquence symétrique : 1 =04=014; &= 03=A,3 =y 36t

A 4= 20— &4 soit A = (A14 + 01.4)/2, on retrouve la formule de I'équation 3-2 :
225 2 a_1,4 2 22 3 2m2 2
bdif =y G 51’4 ACL4 _? +§y G 52’3 + 2y G 51’452’3

2.4.3. Contribution des gradients d’imagerie a I'atténuation du signal

L’ensemble du schéma de la séquence TRSE est donné figure 3-14 et comporte les
gradients de sélection de coupe (noire), les gradients de diffusion (rouge) et les gradients
d’acquisition spiraux (violet). Ici on se propose de calculer la contribution de I'ensemble des
gradients a l'atténuation du signal au centre de l'espace-k. En plus des gradients de

diffusion, les gradients de sélection de coupe contribuent a I'atténuation du signal.

Echo
180° 180°
90° TE/MA 4 TE/2 A TE/4
i > > >
X=S Gs A\Gd/> \ [ \
V7
Y=pP & 4 ' & AA A
> T35 ¥ iy

Z=R A"AVAVAVAV

Figure 3-14 : Schéma complet de la séquence TRSE avec  ensemble des gradients de champ magnétique.

Chaque gradient de coupe a une contribution propre a I'atténuation du signal. D’autre part,
on retrouve également des termes croisés entre les deux gradients de sélection de coupe
placés sous les 180° et les gradients de diffusion. En utilisant comme précédemment

I'équation 2-28, avec un découpage en intervalles, on peut calculer I'expression du facteur
de gradient b de la séquence qui tient compte de tous les gradients. En posant 24 le temps

d’application et Gg I'intensité des gradients de sélection de coupe, on obtient :
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Bt +sice = 2yzG§§12(A _5—;) + yngc?zz(A +0, + %) + ysz&?(A +5, + 0, —2_23J

+ Vngéj[_ 0, —d, + 3, +%j + 2y2G§A(5152 =010, _5253)

+2)°G203 + 292Gy Gy02 (0, - 9,)

Equation 3-3-b

On retrouve (sur la derniére ligne) un terme d’atténuation propre a la coupe et un terme
croisé gradient de coupe / gradient de diffusion. Notons que l'atténuation du signal est
mesurée au centre de I'espace-k, de ce fait les gradients spiraux ne sont pas pris en compte

dans les calculs de b.

A partir de I'expression générale du facteur b obtenue précédemment, nous allons utiliser
une méthode qui permet de déterminer la matrice-b pour chacune des expériences. Cette
méthode, introduite par Conturo et coll. ', tient compte de I'ensemble des gradients de la

séquence et consiste a définir dans le repere (X,Y,Z) les éléments de la matrice-b notés
Lay, ou les indices a,y [1 [1...4] désignent I'origine des gradients avec :

1 pour les gradients de diffusion, 2 pour les gradients de lecture, 3 pour les gradients de

phase et 4 pour les gradients de coupe.

Notons que cette méthode est applicable pour I'imagerie cartésienne 2DFT. Dans le cas
d’acquisition spirale, la notion de phase et lecture n’existe pas, c’'est pour cela que a,y ne

prennent pour valeur que 1 ou 4.

Ainsi, les termes présents dans la séquence TRSE sont :

- B qui correspond a la contribution propre des gradients de diffusion
- B qui correspond a la contribution propre des gradients de coupe

- s qui correspond a la contribution croisée des gradients de diffusion et

de coupe.

Par identification a partir de I'équation 3-3-b, on attribue aux différents éléments S,y les

expressions suivantes :
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Terme provenant des gradients de diffusion :
= 2°G202 A -2 | 426257 A+, + 22 | +97G202 A+ 0,45, - 2%
B = 2y"G;6, 3 7 ©49; 1773 Y 5493 1% g
+ y2G§§f(— 0 =0, tdy+ %) + ZVZGfA(@z — 005~ 5253)
Terme provenant des gradients de sélection de coupe :

B = 23’26553

Terme croisé diffusion/coupe :

B = 272G5|Gd552| (53 - 52)

Ainsi la matrice correspondant au schéma de la séquence de la figure 3-14 s’écrit :

X Y Z
ButBut2B, 0 0 X
[b] = 0 0 0| v
0 00| Z

Les gradients de diffusion sont appliqués selon la direction de coupe, ici I'axe X. La premiére
ligne/premiére colonne de la matrice correspond a I'axe X, la seconde ligne/seconde colonne

a l'axe Y et la troisieme ligne/troisieme colonne a I'axe Z. Ainsi, selon la direction de coupe
on a: la contribution propre des gradients de diffusion (1), la contribution propre des

gradients de sélection de coupe (L) et la contribution croisée diffusion/coupe (Si4).

2.4.4. Précision de la mesure : ajout des temps de montée

Dans les calculs de b, nous avons jusqu’a présent considéré que les formes d’'ondes des
gradients étaient rectangulaires, négligeant ainsi leurs temps de montée et de descente.

Pour une mesure plus rigoureuse, il faut considérer des formes d'ondes des gradients

trapézoidales. Si I'on note £les temps de montée et de descente des gradients de diffusion,

pour une paire de gradients trapézoidaux il convient de rajouter un terme b, tel que **° :
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Dans la séquence TRSE telle qu'on l'utilise expérimentalement, £ = 0.5 ms. Dans le cas
extréme de nos conditions expérimentales, on a 0= 8 ms et G = 8000 Hz/mm, on obtient

pour b, = - 0.8361 s/mm®. Ce terme est bien négligeable par rapport aux valeurs de b avec
lesquelles on travaille (b = 1000 s/mm?). D’autre part, il faut préciser que le temps des

gradients de diffusion tient compte du temps de montée. En effet, dcorrespond au temps de

montée ajouté au plateau du gradient. Ainsi I'aire sous le gradient (G.J) est préservée. De ce

fait, dans la plus part des cas, cette correction est négligeable .

3. Imagerie spirale du tenseur de diffusion: implé  mentation en

fonction des caractéristiques du systéme

3.1. Avantages du balayage spiral en diffusion

Les avantages de l'imagerie spirale ont été décrits dans le paragraphe 3.2 du chapitre 1.
Rappelons que l'imagerie spirale est relativement insensible aux artefacts de mouvements et
de flux grace a une auto-compensation des moments d'ordre zéro et un. Des travaux de
comparaison entre les acquisitions spiral versus EPI en imagerie du tenseur de diffusion

111

(Fieremans et coll. =) ont montré que, pour cette raison, l'acquisition spirale est plus

avantageuse.

Un autre avantage de l'acquisition spirale par rapport a une acquisition EPI est la réduction
du temps d'écho. Effectivement, en spirale on ne fait l'acquisition que d'un demi-écho,
I'acquisition du signal RMN est donc décalée temporellement par rapport a une acquisition
EPI qui fait 'acquisition d'un écho complet. Cette particularité de I'acquisition spirale permet
de réduire le temps d’écho dont la durée dans une expérience d'imagerie du tenseur de

diffusion peut dépendre de la durée du dernier lobe du gradient de diffusion.
3.2. Echantillonnage de la sphére de diffusion

Pour nos expériences, nous avons commencé par mettre en place une acquisition simple du
tenseur de diffusion (c’.-a-d. avec un schéma d’échantillonnage de la sphere de diffusion a
six directions) puis, nous avons également mis en place une séquence avec vingt et une
directions d’application des gradients de diffusion afin de pouvoir comparer les indices

d’anisotropie obtenus dans le cerveau de rat avec les deux schémas d’échantillonnage.
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3.2.1. Schéma d’échantillonnage a 6 directions

Pour un codage a 6 directions, le schéma d’échantillonnage le plus communément utilisé est
celui nommé «Dual Gradient» (DG6) proposé par Basser et coll. 2 Ce schéma
d’échantillonnage part du principe que si I'on ne connait pas, a priori, la disposition des
fibres, il vaut mieux appliquer les gradients de diffusion de maniére uniforme dans 'espace.
Ainsi I'ensemble des directions dans le schéma DG6 forme un polyédre régulier (c'.-a-d.
constitué de faces identiques et réguliéres) a 14 cotés égaux. Hasan et coll. ** proposent un
schéma d’'échantillonnage a six directions Icosahedral (IC6) basé sur une distribution selon
un icosaédre régulier (polyedre dont les faces sont des triangles équilatéraux). Dans ce
schéma d’échantillonnage, comme pour DG6, les directions spatiales des gradients sont
réparties uniformément dans I'espace. Les études en simulation de Monte Carlo sur ces
deux schémas d’échantillonnage montrent qu’ils sont équivalents et font partie des plus

robustes.

Un des avantages du schéma d’échantillonnage DG6 est le fait d’appliquer simultanément
deux gradients de méme intensité sur deux axes, alors que le schéma d’échantillonnage 1C6
nécessite d’appliquer deux gradients dont un d’intensité plus élevée que l'autre. Les courants
de Foucault étant intimement liés a l'intensité du gradient qui les crée, il convient d'utiliser
des gradients d'intensités les moins élevées possibles. Etant donné que notre systeme de
gradient souffre énormément de problemes de courants de Foucault, nous avons donc opté

pour le schéma DG6.

Ce schéma d'échantillonnage peut étre représenté par les coordonnées des vecteurs

normalisés associés aux directions des gradients qui le compose dans le référentiel de

—

laimant, (O, i, ], k).

Gx 1 1 1 1 0 0)\(fi
g 1 -
Gy|l=—[1 -1 0 0 1 1|
MRE '
Gz 0 0 1 -11 -1)lk

Rappelons que la représentation schématique de I'échantillonnage spatial ne représente pas
les vecteurs des directions spatiales, mais leurs projections sur une sphére (dite « sphére de
diffusion »). A chaque vecteur sont associés deux sommets symétriques par rapport au

centre de la sphere (puisque qu’un vecteur définit une direction et son opposée).
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Figure 3-15 : Représentation schématique du schéma d’échantillonnage a 6 directions  Dual Gradient 6 12

sur la sphére de diffusion.

3.2.2. Schéma d’échantillonnage a 21 directions

Comme nous l'avons dit dans le paragraphe 2.4 du chapitre 2, il a été montré que des
mesures robustes d'indices d’anisotropie, dans un milieu anisotrope et hétérogene,
nécessitent un échantillonnage des gradients de diffusion dans au moins 20 directions
spatiales différentes *. Plusieurs schémas d’échantillonnage avec 20, ou plus, orientations
de gradient de diffusion ont été proposés dans la littérature, mais deux schémas avec

environ 20 directions sont largement utilisés.

Le premier schéma d’échantillonnage, nommé Jones20 *, calcule les directions spatiales
des gradients en utilisant un algorithme basé sur une analogie avec la sphére de répulsion
électrostatique. La distribution des vecteurs associés aux orientations des gradients décrit
une sphére. L'idée est d’avoir un schéma d’échantillonnage le plus uniforme possible en
maximisant la distance entre deux points sur la surface de la sphere de diffusion.

Le second schéma d’échantillonnage s'obtient selon un icosaédre **. Comme celui & six
directions, il est basé sur une distribution selon un icosaédre régulier avec 21 directions
d’orientation des gradients de diffusion (IC21).

|34

Skare et coll. ** présentent le schéma « Jones20 » comme optimal alors que Hasan et coll. *

s'orientent plus sur le schéma « IC21 ».

A notre connaissance, aucun travail d'étude comparative de ces deux schémas
d’échantillonnage n’a été réalisé. Il convient de préciser que les deux méthodes de
détermination de ces schémas d’échantillonnage ont en commun la recherche d’une
distribution uniforme. L'idée sous-jacente est d'utiliser le plus de directions possibles avec

une répartition des sommets sur la sphére de diffusion la plus uniforme possible. N'ayant pas
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de critere physique trés marqué pour le choix de l'un ou l'autre de ces deux schémas
d’échantillonnage pour nos expériences, nous avons opté pour le schéma Icosahedral a 21
directions pour sa facilité d’'implémentation sur notre console SMIS. En effet, avec ce
schéma, il N’y a que cing intensités de gradients différentes a calculer contre une soixantaine

dans le schéma « Jones20 ».

Le schéma d’'échantillonnage choisi peut étre représenté par les coordonnées des vecteurs

normalisés associés aux directions des gradients qui le compose dans le référentiel de

Paimant, (O, i, j, K):

1 00 -dd -e e 0 0 -aa-a-a-¢c ¢ -cc¢c -b b b

Gy|l={0 12 0 0 0 d d -ee b b-b b a -a-aa c -c c

Gz

001 e e 0 0dd c ¢c ¢ -c b b b b a a -a

Avec a=0.3090b =0.809Qc = 0.500Qd = 0.8507,e = 0.5207

Figure 3-16 : Représentation schématique du schéma d’échantillonnage a 21 directions Icosahedral 21 82
sur la sphére de diffusion.

Si le tenseur de diffusion s’obtient par résolution d’'un systeme linéaire de six équations a six
inconnues lors d’'une acquisition avec un schéma d’échantillonnage a 6 directions, il est

obtenu de maniére différente lorsque 'acquisition comporte plus de 6 directions.
Le schéma d'échantillonnage IC21 conduit a un systéme de vingt et une équations et six

inconnues. La résolution de ce systéeme se fait par la méthode d’ajustement des moindres

carrés comme explicité au paragraphe 2.4 du chapitre 2.
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3.3. Calcul de la matrice-[b] par expérience

A chaque expérience d'imagerie du tenseur de diffusion correspond une matrice
d’'atténuation du signal qui regroupe tous les facteurs de gradients b qui correspondent a
cette expérience. Explicitons ces calculs pour chacun de nos deux schémas
d’échantillonnage.

109

Rappelons la méthode de Conturo et coll. introduite dans le paragraphe 2.4.3 de ce

chapitre. Cette méthode consiste a affecter un couple d'indice (a,yd[1...4]) a chaque
gradient bipolaire contenu dans la séquence et a calculer le facteur de gradient associé noté
Lay - Les indices sont affectés comme suit: 1 pour les gradients de diffusion, 2 pour les
gradients de lecture, 3 pour les gradients de phase et 4 pour les gradients de coupe. Enfin,
Lua correspond a I'atténuation propre induite pas les gradients a, et Gy est un terme croisé
d’atténuation qui vient de l'influence des gradients 0 et y. Les termes qui sont présents dans

notre séquence TRSE sont :

- [ qui correspond a la contribution des gradients de diffusion
- [ qui correspond a la contribution des gradients de coupe

- Baqui correspond a la contribution croisée des gradients de diffusion et

de coupe.

Dans cette partie nous abandonnons les axes X, Y et Z pour les axes S, P et R
correspondant, en IRM 2DFT, aux axes d’application des gradients de coupe, phase et
lecture respectivement. Pour I'acquisition spirale, les axes de phase (P) et de lecture (R)
sont équivalents. Pour bien comprendre le mode de définition de la matrice, fixons I'ordre
des axes :
S SP SR
[b]=|sP P PR
SR PR R

Le remplissage des matrices expérience par expérience est détaillé en annexe. Pour une
meilleure lisibilité, nous présentons ici la matrice [b] dans le cas le plus général de la
séquence ou trois gradients sont appliqués simultanément. Nous insérons des variables (s,
p, 1) qui tiennent compte, des intensités des gradients appliqués simultanément qui ne sont

pas forcément égales sur les différents axes d’application. Notons donc sSG, pGet rG les
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intensités des gradients respectivement selon S, P et R. s, pet r traduisent l'intensité du

gradient normalisée mais également son signe, eton a :

Jsi+pi+r =1
Equation 3-4
Echo

180¢° 18¢°

of TEMA TE/2 . TEA

A\ 4
A
A 4

A
A\ 4
A

SZ,811 + B t2881, spBut+ pBu StBu+rp,
[ogeel = sPB + P, p*Bu pra,,
SIB, + 1By, pra, r*By

A partir de la matrice [bspg], ON peut retrouver la matrice correspondant & chaque séquence

des expériences du schéma a 6 ou a 21 orientations de gradients de diffusion. Il suffit

d’affecter aux variables, S, pet r leurs intensités respectives.
Notons que de I'expérience de référence, qui donne le signal S, est une expérience réalisée

avec application de gradients de diffusion de trés faible intensité générant un facteur de

gradient b de I'ordre de 50 & 100 s/mm?.
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L’application de ces gradients de diffusion de faible intensité est nécessaire car ils ont un
r6le de gradients de déphasage (dits « crushers ») qui permettent d’annuler les aimantations
résiduelles issues des imperfections des impulsions de refocalisation. A I'expérience initiale

est donc associée une matrice notée [bO] explicitée ci-dessous.

Echo

180 180

90 TE/A TE/2 TE/4

Nl

A"
A A
AT
A 4

A
»
|

Bu+Bu+2B, 0 0

[\ b°]= 0 00

Y

0 00
P vﬁﬁ
R AvAvAvAvAv

Cette expérience étant caractérisée par une matrice [bo], on peut écrire :

S'=Seexp(-b°|[D]) > S = Sexp(’][D])

Equation 3-5

ou le signal & est le signal de référence non atténué par la diffusion. Pour chaque
expérience i, on peut écrire :

S=Soexp(-p1[D])
Equation 3-6
Les équations 3-6 et 3-7 nous donnent :

S= S’exp(][D]) *Sexp(-p][D])
S= S’exp((b°-[bT)[DD))

Equation 3-7

On tiendra donc compte de cette atténuation du signal de référence dans la premiére

expérience pour le calcul de I'atténuation du signal de diffusion.
3.4. Calcul dele matrice-[B] généralisee

La connaissance de la matrice [b] correspondant a chaque expérience permet de déterminer

une matrice générale [B] constituée des éléments de [b]. A la premiére ligne de [B]
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correspond la premiere expérience, et cette ligne est remplie des termes de la matrice [b]
correspondant a cette premiére expérience. A la seconde ligne de [B] correspond la
seconde expérience et ainsi de suite... Cette nouvelle matrice est donc de dimension (n x 6)
avec n lignes correspondant au nombre d’expériences de la mesure du tenseur de diffusion

(c'.-a-d. le nombre de directions différentes d’application des gradients de diffusion). La

figure 3-17 résume ce remplissage :

i obl, b
Expériencel[bl]: b, by by
i b, b
b2 b bl
M a1 1 1 1 1 1]
Expérience 2[b2]= bszp bs bﬁr \ bs bp br 2bsp str 2bpr
D b7 b2 bP 207 202 202
| Msr pr T
[B]=
by by by
Expérience n[b“]: b, b b > |b by b 2by 2by 2Dy |
by by b

Figure 3-17 : Représentation schématique de la tech  nique de remplissage de la matrice [ B] en fonction de

la matrice [ b'] de chaque expérience i (i allant de 1 a n).

Enfin, rappelons que pour le remplissage de la matrice [B] il convient de tenir compte de

I'équation 3-7, et donc de soustraire les éléments de la matrice [b°].

Séquence Dual Gradient 6 directions :

On notera [B]DGG la matrice qui résume la contribution de chaque gradient pour chaque

expérience a l'atténuation du signal dans le cas du schéma d’échantillonnage des gradients
de diffusion DG6. Elle contient donc les coefficients de la pondération en diffusion, qui sont

encore les coefficients du systeme linéaire des 6 équations a 6 inconnues.
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Pour la séquence DG6, les gradients appliqués simultanément ont la méme intensité et une
polarité inversée une fois sur deux. Voici la matrice généralisée [B]DGG correspondant a

cette séquence.

S P R SP SR PR
Bu+2Bu-BL-2B% By O 2ABy+Bu) 0 0
Bu+2Bu-Bi=2B% By O —2By+PBu) 0 0

6], | PP A2l 0 B O 28,1+ Bu) 0
Bu+2B,-BL-2B% O By 0 - 2By, + Bua) 0

- B - 285 By B 0 0 2B, + Bua)

- B - 2% By B 0 0 - 2By, + Bua)

Séquence Icosahedral 21 directions :

Dans ce cas, on notera [B],C21 la matrice qui résume la contribution de chaque gradient pour
chaque expérience a l'atténuation du signal dans le cas du schéma d’échantillonnage des
gradients de diffusion IC21. Elle contient donc les coefficients de la pondération en diffusion,

qui sont dans ce cas |3, les coefficients du systeme linéaire de 21 équations a 6 inconnues.

Dans la partie précédente nous avons utilisé les coefficients s, p et r pour introduire la
matrice d’atténuation du signal sous sa forme générale lors de I'application de gradients de
diffusion dans plusieurs directions de I'espace simultanément. Pour la séquence IC21 nous
reprenons les coefficients a, b, ¢, d, eintroduis avec le schéma d'échantillonnage 1C21

(Figure 3-16).

Voici la matrice généralisée [B]|c21 correspondant a cette séquence :
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[B]|021 =

Nous avons décrit les calculs liés a nos deux différents schémas d’échantillonnage des

gradients de diffusion DG6 et IC21. Nous allons maintenant nous concentrer sur les

B+ 2B, — B~ 28,

- B 2By

- B 2B
d*f,, —2dB., - B - 285
d?B,+2dB,, - B> 285
e’ B~ 260, - B~ 2B
e’ B, + 266, - B~ 2/,

-Bi 2B,

- B 2By
a’f,, —2aB,, — B~ 2P
a*B,, +2aB,, - B~ 20,
a* By, —2ap,, - B~ 20,
a’fB, —2aB,, — B~ 2P
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a’By
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a’B,
a’B,
¢’y
¢’y
¢’y
c*fy,

0
0

P
e’ By
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d*By
d*f,
c*fy,
¢’y
¢’y
¢’y
b*By
b*By
b4,
b4,
a’By
a’By
a’By
a’By,

2[4

0
0
2(~edB,; +dB,,)
2(edB,, +dB,,)
-2e0,
2ep,,
2(-abg,, +bp,,)
2(abs,, +bB,,)
2(abB,, -bs,,)
2(-abg,, +bp,,)
2(-cap,, +aB,,)
2(-caB,, -aB,,)
2caB,; ~apB.)
2(caB,, +apB,,)
2(~bcs,, +¢cB,,)
2(~bc,, ~cB,,)
2AbcB,, +cB.,)
2bcB,, +cB.,)

contraintes expérimentales li€ées a notre systeme.

3.5.

« Un aimant petit animal, avec un champ magnétique élevé (7-T) équipé d'un systeme de
gradient blindé mais présentant de gros problemes de courants de Foucault », ceci résume,
grossierement, les difficultés principales que nous avons rencontrées. Le probleme des

courants de Foucault sur notre systéme de gradient a déja été discuté. Intéressons nous

Contraintes expérimentales

0 0
0 0
28, 0
2(-deB,, +eB,,) 0
2(deB,, +eB,,) 0
0 0
0 0
2dB,, - 2eds,,
2d8,, 2edB,,
2(-acB, +ch,) 2068,
2(acB, +cB,)  2bcB,

2(_ achy,; + CIBM) =205y,
2(_ ach, - C1814) ~2bcpy,

2(-cbB, +bB,) 2abB,
2(cbB,, +bB,) -2abB,
2(-cbB, +bB,) -2abB,
2(cbB,, +bB,) 2abs,
2(-baB, +aB,) 2caB,
2(bap, +apB,,) -2caB,
2(-baB, -aB,) -2caB,
2(bap, +ap.)  2cap, |

maintenant aux contraintes liées a d’autres caractéristiques de notre systeme.
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3.5.1. Haut champ magnétique statique

L’avantage principal de travailler & haut champ magnétique est la possibilité d’obtenir un
meilleur rapport signal sur bruit permettant ainsi une meilleure résolution spatiale de I'image.
Aujourd’hui, en IRM a haut champ, on est capable datteindre des résolutions
microscopiques sur les images permettant d’explorer de nouveaux themes de recherche
comme, par exemple, I'imagerie sur cerveau de rat prématuré. Néanmoins, les difficultés

techniques associées aux hauts champs sont a considérer.

Lorsque le champ magnétique statique augmente, les temps de relaxation de I'eau dans les
tissus sont modifiés. Les temps de relaxation longitudinale T; s’allongent alors que les temps
de relaxation transversale T (et T»*) raccourcissent. Ceci nous contraint a travailler avec des
temps d’échos plus courts. Réduire le temps d’écho en diffusion entraine une réduction des
temps d'application des gradients de diffusion et donc, pour une méme valeur de b,
nécessite alors des intensités de gradients plus élevées. Comme expliqué précédemment,
les intensités de gradients de champ magnétique élevées induisent d’avantage de courants
de Foucault. Le timing de la séquence est alors beaucoup plus serré et devient un réel

compromis.

A haut champ, des temps d’acquisition trop longs induisent dans l'image des artefacts dus a
la décroissance rapide en T,*. De méme a cause de cette décroissance, les artefacts off-
resonance ou de susceptibilité magnétique sont plus souvent présents. De plus, si le temps

d’écho ne peut étre raccourci, le rapport signal sur bruit est d’avantage faible.

En imagerie rapide spirale, pour remédier aux problemes de la décroissance rapide en Ty*,
la solution est d'utiliser des « entrelacements » pour remplir I'espace-k en plusieurs
acquisitions spirales réduisant ainsi le temps d'acquisition par spirale. Le désavantage de
cette technigue est 'augmentation du temps total de I'acquisition. Pour un FOV et une taille
de matrice donnés, la trajectoire d’'un entrelacement doit atteindre, dans I'espace-k, la méme
fréquence spatiale maximale (Knax). Ainsi le systeme met moins de temps pour atteindre la
valeur K., et passe donc moins de temps dans l'espace-k, ce qui réduit les effets off-

resonance.

Enfin, les effets off-resonance sont aussi liés aux inhomogénéités de champ magnétique, ce

qui requiert un shim de qualité **2.
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Avec des temps d’acquisition longs le signal RMN est encore plus sensible aux mouvements
de I'échantillon ou encore au flux. La encore, I'imagerie spirale permet, grace a une auto
compensation des moments d’ordre faible, de réduire la sensibilité a ce genre de

problémes *°.

3.5.2. Bobines radiofréquences

Les bobines RF sont un des éléments principaux de la chaine de mesure sur lequel repose

énormément la sensibilité du signal RMN acquis.

Rappelons que nous avons utilisé deux systémes de bobines radiofréquences différents :
une bobine de volume utilisée en émission et réception, puis au cours de ce travail, une
bobine homogene pour I'émission et une bobine de surface pour la réception avec

découplage actif.

Ce second systéme s’est avéré de meilleure qualité. En effet, en comparant deux images
acquises dans les mémes conditions expérimentales, le rapport signal sur bruit est environ 3

fois meilleur dans la seconde configuration.

3.6. Contraintes in-vivo

Pour extraire des informations fonctionnelles, la qualité des images est un paramétre crucial
et en particulier en imagerie du tenseur de diffusion ou les images bruitées biaisent les
mesures de diffusion. Avant la calibration minutieuse sur le polymere et les différentes

validations sur fantémes, nous avons di optimiser les parametres pour lI'imagerie in-vivo.

3.6.1. Temps d’écho

Pour obtenir un meilleur rapport signal sur bruit in-vivo, il convient d’utiliser un temps d’écho
TE le plus court possible. Une des conséquences de la séquence TRSE est une
augmentation du TE par rapport & la séquence PGSE, a cause du rajout d’'une impulsion

180°simultanée avec un gradient de sélection de tr anche.

Le temps de relaxation transversal T, dans le cerveau de rat est de I'ordre de 45 ms a 7-T. Il
convient de choisir dans une séquence en spin echo un TE de 'ordre du T». Le TE minimum

est imposé par le chronogramme de la séquence TRSE et surtout par le premiere période
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TE/4, explicité figure 3-18, qui contient I'impulsion d’excitation 90° la premiére impulsion de
refocalisation 180° appliquées en présence des gradients de sélection de coupe. A cela

s’ajoute le premier lobe des gradients de diffusion (de durée 9).

180°
A

90° TE/4

A 4

'<—>:<—>:<—>:e:e:<—>'e:e:e:
ts 2tr  tref tr tt Oy tr tt tr s

Figure 3-18 : Chronogramme de la premiére période T  E/4 de la séquence TRSE. ts = temps de sélection
de coupe = 4 ms ; tr = temps de montée (rampe) = 0. 5 ms; tref = temps de refocalisation = 1.5 ms ; tt =
temps de tune (temps d’ajustement) = 0.5 ms.

Le chronogramme sur la premiére période TE/4 de la séguence impose, avec O; = 1.5 ms,
un temps d’écho supérieur ou égal a 42 ms. Le tableau 3-1 résume les différentes valeurs
maximales de b que 'on peut atteindre pour une intensité des gradients de diffusion (Ggj)

choisie égale & 8000 Hz/mm (proche de la valeur maximale du systeme) et en fonction du

TE et des durées d’application de gradients &;.

TE (ms) |01 = &4 (ms) | & = O3 (ms) | A14 (ms) | b (s/mm?)
42 1.5 7.0 28 1110
45 2.0 7.0 28 1350
48 2.5 7.5 29 1870
50 35 75 29 2570

Tableau 3-1 : Valeurs de b obtenue en fonction du TE pour une intensité maxima le des gradients de
diffusion (8000 Hz/mm). Le &, est maximisé en fonction du temps d’écho.

Pour les valeurs de b avec lesquelles nous travaillons in-vivo, un &; de 1.5 ms ne suffira pas

puisque nous atteignons seulement 1110 s/mm? pour une intensité maximale des gradients
de diffusion. Dans la séquence TRSE telle que nous l'utilisons, les CF induits sont fonction

de l'intensité des gradients qui les créent (c'.-a-d. deux gradients de polarité inverse, de forte
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intensité et de temps d’application trés courts appliqués 'un derriere I'autre annulent mieux

les CF que deux gradients de longue durée d’application). Ici, méme si &; est égal a 1.5 ms

(ce qui est court), &, est égal a 7 ms (ce qui est long), la compensation des CF n’est donc
pas parfaite). Ceci nous a obligé a allonger notre temps d’écho. Aprés mesure du RSB pour
différentes valeurs de TE in-vivo, nous avons opté pour un temps d’écho égal a 50 ms. Cette
valeur permet d’obtenir une bonne marge sur les intensités de gradients de diffusion puisque
la valeur maximale de facteur de gradient que nous pouvons atteindre est de b =2570

s/mm?.

3.6.2. Systéme de gradient

L'intensité maximale des gradients de champ magnétique conditionne la résolution spatiale
que le systeme est capable d'atteindre. Si I'on considére une taille de matrice donnée, la
valeur de FOV minimale associée a cette matrice que I'on peut atteindre dépend de la valeur
de fréquence spatiale maximale K.« que I'on peut atteindre, donc de l'intensité maximale

des gradients spiraux.

Nous présentons ici des images spirales sur cerveau de rat obtenues avec la séquence

TRSE sans gradients de diffusion en bobine volumique émission-réception. Les parametres
sont une matrice 128 x 128, une fréquence d'échantillonnage de 2 Us, 8 accumulations et 8

entrelacements. Le FOV varie de 40 & 60 mm et le Kna de 1600 & 1066 m™ respectivement.

Figure 3-19 : Images anatomiques spirales 128 x 128 . (a) FOV de 40 mm et K max = 1600 m™, RSB = 23. (b)
FOV de 50 mm et K max = 1280 m™, RSB = 42. (c) FOV de 60 mm et K max = 1066 m™, RSB = 63.
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Figure 3-20 : Gradients spiraux calculés théoriquem  ent pour une matrice 128 x 128, 8 entrelacements et
une fréquence d'échantillonnage de 2  ps, en fonction du FOV variable de (a) 30, (b) 40, (¢ ) 50 et (d) 60 mm.
On représente sur chaque tracé les temps caractéris  tiques du gradient : T s, correspondant au temps du

régime limité par la vitesse de commutation, T 5, correspondant au temps du régime limité par I'amp litude
des gradients.

FOV (mm)| Ts (ms)| T, (MS) | Taeq / Spirale (ms)
30 2.4 4.3 6.7
40 3.1 2.3 5.4
50 3.5 1.1 4.6
60 3.9 0.3 4.2

Tableau 3-2 : Tableau des temps caractéristiques de s gradients spiraux en fonction du FOV.

La programmation des spirales a densité variable est liée aux paramétres fixés par
I'utilisateur. Comme nous l'avons expliqué dans la partie 3 du chapitre 1, I'échantillonnage
spiral a densité variable commence par un régime limité par la vitesse de commutation
jusqu'a atteindre Gnox €t termine par un régime limité par I'amplitude maximale des
gradients. Lorsque que 'on diminue le FOV, pour une taille de matrice constante par ailleurs,
on agit donc sur les deux régimes.

Comme le montrent le tableau 3-2 et la figure 3-20,
- Plus le FOV est réduit, plus le temps d’acquisition par spirale est élevé. Ainsi,

pour une taille de matrice constante, réduire le FOV augmente les problémes off-
resonance.
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- Plus le FOV est réduit, plus le temps passé dans le régime d’intensité maximale
du gradient (Tamp) est €leve. De ce fait, pour une taille de matrice constante,

réduire le FOV revient a solliciter d’avantage le systeme de gradient.

Pour une matrice 128 x 128, le FOV minimum que I'on peut atteindre sur notre systéme est
de 50 mm. En dega de cette valeur de FOV (pour la méme taille de matrice), les images sont

inhomogenes.

La résolution obtenue est de 390 um. Cette résolution est de 'ordre de ce qu’on trouve dans

la littérature en IRM de diffusion sur le cerveau de rat.

3.6.3. Artefacts off-resonance

Dans cette partie du travail nous cherchons a minimiser les artefacts off-resonance et en
particulier des artefacts de susceptibilité magnétique observés sur nos images de cerveau
de rat & 7-T. Ces artefacts ont été observés de facon systématique chez le rat a l'interface
cerveau/boite cranienne, artefact répertorié également chez 'Homme a linterface os
corticalltissu cérébral. Chez le rat, la forme de ces artefacts type « oreilles de Mickey » est
typique des artefacts de susceptibilité magnétique. A l'interface entre deux tissus ayant des
susceptibilités différentes, il existe une distorsion du champ magnétique B, Ces
inhomogénéités de champ (traduits par I'effet T,*) vont étre a l'origine de déphasage du
signal et de décalages en fréquences qui perturbent le signal, engendrant sur I'image soit

des distorsions d'intensité soit des distorsions géométriques.

Ne possédant pas de méthodes de post-traitement permettant de minimiser ces artefacts
(cartes de champ magnétique B,), nous avons cherché a réduire le temps d’acquisition du

signal RMN par spirale en augmentant le nombre d’entrelacements (Figure 3-21).

Les images ont été acquises en bobine de volume pour I'émission et de surface pour la
réception avec un FOV de 50 mm et une matrice 128 x 128. La fréquence d’échantillonnage
est de 2 Us et nous avons réalisé 8 accumulations. Le nombre d’entrelacements varie de 8 a
32 et le nombre de points acquis par entrelacement varie respectivement de 3504 a 703.
Pour chaque image de la figure 3-21 (de (a) a (f)), le temps d’acquisition du signal RMN par

entrelacement (c’.-a-d. par spirale) est de plus en plus court. Le temps de commutation

utilisé est de 300 ps.
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Nen = 8, 3.5x10° pts
Tacq=7ms

Nen = 10, 2.8x10° pts
Tacq=5.6ms

Nen =2, 2.45x10° pts
Tacq=4.9ms

Nen = 16, 1.75x10° pts
Tacq=35ms

Nen = 20, 1.4x10° pts
Tacq=2.8ms

Nen = 32, 0.7x10° pts
Tacq=14ms

Figure 3-21 : Images anatomiques spirales d’une cou
le nombre d’entrelacements (Nen), le nombre de poin  ts échantillonnés (pts), et le temps d’acquisition du
signal par spirale (T acq). Les fleches blanches dé  signent la localisation sur les images des artefact s off-
resonance (cercles type « oreilles de Mickey »). Nous consta  tons que ces artefacts diminuent au fur et a
mesure que le temps de lecture par spirale se racco  urcit.

pe de cerveau de rat. Dessous chaque image figure

Cet artefact off-resonance disparait presque totalement pour un temps d’acquisition de 1.4
ms par spirale correspondant a 32 entrelacements. Les acquisitions réalisées avec 32
entrelacements nécessitent 4 fois plus de temps que celles réalisées avec 8. Pour nos
expériences, nous avons choisi de travailler avec 16 entrelacements, puisque bien que cet
artefact soit encore présent, il n'affecte pas les zones d'intérét de nos études in-vivo. Ce
choix est un compromis entre le temps d’acquisition total et les zones touchées par cet

artefact.

Nous avons utilisé un temps de commutation de 300 Us, en utilisant un temps de

commutation plus rapide (de I'ordre de 126 Us, minimum du systéme) le temps de lecture est

réduit. Ainsi, le nombre d’entrelacements minimum est relatif au temps de commutation

utilisé.
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3.6.4. Temps d’'acquisition

Résumons les parameétres déduits des trois limitations expérimentales précédentes : un FOV

de 50 mm, 16 entrelacements pour une matrice 128 x 128 et un TE de 50 ms.

On peut calculer le temps total nécessaire a I'acquisition du tenseur de diffusion en fonction
de ces parametres et du nombre de directions échantillonnées : 6 ou 21. Ce temps total

dépend du temps de répétition fixé a 2 s.

Tacqg = Nen X Nex X Na X TR

ou Ngp est le nombre d’entrelacements, N, est le nombre d'expériences et N, est le nombre
d’accumulations. Sachant que le temps de répétition est de 2 s, on obtient pour chaque

séquence :

Nen Nex Na Tacq
DG6 | 16 | 7 | 16 | 1h0O
IC21 | 16 | 22 | 8 | 1h30

Ces temps d'acquisition sont assez acceptables en regard de ce qui se fait pour des

mesures d'indices d’anisotropie ou d'imagerie fiber tracking.

3.7. Expérimentations préliminaires : constantes de calibration

L’intensité maximale que peut générer notre systeme de gradient (en mT/m mais souvent
exprimé pratiguement en Hz/mm) est différente pour chaque axe X, Y ou Z. En effet, chaque
axe a une géométrie propre : les bobines de gradient sont de configuration conventionnelle
de type Helmoltz opposées pour la direction Z et en arrangement de Golay (selle de cheval)
pour les directions X et Y. Les directions X, Y et Z représentent un repere absolu dont les

axes fixes sont définis par la disposition des bobines (Figure 3-22).
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Figure 3-22 : Disposition des bobines de gradient. (a) axe Z (bobines de Helmoltz), (b) axe Xet(c)ax eY

(arrangement de Golay).

De part leur géométrie, les bobines en configuration de Helmoltz présentent une meilleure
linéarité de gradient que celles de Golay ***. Ceci explique les disparités obtenues sur notre

systeme.

Les intensités maximales de gradient sur chaque axe ne sont pas aisées a déterminer et
sont une donnée fondamentale pour l'imagerie de diffusion. Dans le cadre de
l'implémentation expérimentale de notre séquence d’'imagerie, nous avons du mesurer ces
intensités maximales pour chaque axe. Les méthodes permettant cette mesure sont des
méthodes expérimentales de mesure indirecte. Dans ce travail nous avons décidé, pour
mesurer les constantes de calibration (c'.-a-d. les intensités maximales en Hz/mm) du
systeme de gradient, d'utiliser le phénomene de la sensibilité du signal RMN a la diffusion
moléculaire. Le principe repose sur la connaissance précise du coefficient de diffusion de
'eau a une température donnée. Dans une séquence PGSE, l'atténuation du signal en
présence de gradients de champ magnétique est directement liée a la valeur du coefficient
de diffusion D.

Pour réaliser une calibration précise nous avons pris plusieurs précautions. Nous avons
utilisé la séquence PGSE avec b variant de 0 & 800 s/mm’ n'utilisant aucun gradient

d’'imagerie. Les calibrations ont été réalisées avec une bobine de surface (diamétre 1 cm)
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sur un fantdme d’eau trés ponctuel donnant une trés bonne valeur de shim (largeur de raie a
mi-hauteur de 6Hz) permettant de s’affranchir des probléemes d’'inhomogénéité du champ
magneétique statique. Nous avons travaillé avec un temps d’écho de 400 ms afin d’éviter que
les effets de courants de Foucault n’affectent le signal acquis. Le temps de répétition a été
de 20 s permettant une relaxation totale de I'aimantation entre deux mesures. De plus, pour
cette gamme de valeur de b et compte tenu des longs temps de diffusion (A = 102 ms), les
intensités et les temps d’application des gradients utilisés ne sont pas tres élevés, évitant
d'avantage les problemes liés aux courants induits. Chaque axe a été calibré
indépendamment. La température a été contrblée et maintenue constante durant toute
'expérience & T = 19C. La valeur du coefficient de diffusion D correspondante a cette

température est de 19,2 x 10 mm?.s™ **°,

Pour chaque axe de gradient, neuf expériences ont été réalisées avec neuf valeurs
différentes d’intensités de gradient de diffusion exprimées en valeur digital, g(DAC). En
mesurant I'atténuation du signal correspondante pour chaque expérience, on retrouve :

% = exp(— b D) sachant que le facteur de gradient b, = y?3°G?(A - J/3)

0

Equation 3-8

Le systéme posséede une valeur maximale de gradient exprimée en Hz/mm pour chaque axe
(notée Gxmax Gymax Gzman- A cette valeur maximale correspond une valeur en DAC qui est
une unité digitale pour numériser les courants injectés (Digital to Analogue Converter unit).
Pour déterminer l'intensité d'un gradient, on calcule la correspondance en DAC de la valeur
désirée connaissant Gyay en DAC. Ainsi :

Gy (Hz/ mm)
Gy (DAC) x g(Hz/mm)

Equation 3-9

9(DAC) =

En rassemblant les équations 3-8 et 3-9, l'intensité maximale de gradient pour chaque axe

est donnée par :

S
G, (Hz/mm) = Guax(DAC) | '
g(DAC)  2mo./(a-0/3)D

Equation 3-10
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Avec, expérimentalement, TE = 400 ms, d = 5 ms, A = 102 ms, et g(DAC) variant de 0 a
15000 DAC. Notons que lintensité maximale utilisée dans cette calibration correspond
environ & Gya(DAC)/2, ce qui évite que le systeme de gradient ne soit sollicité a son

maximum.

Un ajustement quadratique moyen linéaire permet de déterminer lintensité maximale

Gwmax(Hz/mn) pour chaque axe :

Gxmax ‘ Gymax ‘ Gzmax
8780 Hz/mm ‘ 8586 Hz/mm ‘ 8770 Hz/mm

Cette méthode de détermination des constantes de calibration est efficace et reproductible.

Son importance pour réaliser des mesures précises d'imagerie du tenseur de diffusion par
RMN est indéniable.

3.8. Minimisation des courants de Foucault dans les expériences du tenseur

de diffusion

Afin de minimiser les effets de CF dans la séquence TRSE, nous avons calibré les
parameétres de cette séquence (c'.-a-d. les temps d’application des gradients de diffusion)
sur le signal d’'un polymére, et ce pour chacune des orientations des gradients de diffusion

des schémas d’échantillonnage DG6 et IC21.

Nous avons utilisé le polybutadiéne ((CH,-CH=CH-CH,),), polymére caractérisé par un
coefficient de diffusion trés lent : D = 10™® cm?/s. Avec une telle valeur de D, et si la
séquence n’'est pas perturbée par des courants de Foucault, aucune atténuation du signal
dans la gamme de valeur de b =[0-2000 s/mm?] (celle utilisée in-vivo) ne peut étre observée.

En effet, pour b = 2000 s/mm? Tlatténuation théoriquement attendue est de l'ordre de

exr(ZX1O‘6) = 1. Nous avons donc optimisé la séquence TRSE sur ce critere. Un

ensemble de signaux de précession libre ont été acquis avec les séquences PGSE et TRSE

pour comparaison.

Cette calibration tres fine a consisté d’abord a optimiser les valeurs des temps d’application
des gradients de diffusion (&). Ensuite, nous avons défini la polarit¢ des gradients

conduisant & une meilleure minimisation des CF. En effet, expérimentalement nous avons
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constaté que l'application des gradients de diffusion selon deux vecteurs colinéaires V et
—V (codant la méme direction de diffusion) n’induisait pas les mémes CF. Par exemple dans
le schéma d’échantillonnage DG6, nous avons choisi la direction (X, Y, 0) plutét que (-X, -Y,

0) qui code la méme direction.

La calibration a été réalisée en spectroscopie, c’est-a-dire sans gradients d’imagerie, mais
uniquement avec les gradients de diffusion. Les valeurs de & avant calibration ont été prises

dans la gamme imposée par le choix du temps d’écho et du facteur de gradient b pour les

applications in-vivo.

Dans un premier temps, les calibrations expérimentales ont été réalisées sur les orientations

des gradients pour lesquelles les effets des CF sur le signal du polymére étaient les plus
importants. Dans ces orientations, le paramétre 0, a été soigneusement ajusté pour
compenser les CF, avec un b de 2000 s/mm?. La figure 3-23 montre les résultats obtenus sur

le signal du polymeére en fonction des couples de valeurs (83, d4), sachant que (&1, &) sont

constants. & varie de 4.4 a 2.5 ms et, 84, de 6.6 2 8.5 ms pour 8; =3.5ms et &, = 7.5 ms.

1,2
14

o M

0,6 1

0,4 -

0,2

64 =4,41434214,1 4 13,93,83,7 363534333231 32928272625

63 =6,6/6,76,86,9 7 7,17,273747576|7,778/7,9 8 8182838485

Figure 3-23 : Atténuation du signal du polyméere ave ¢ b = 2000 s/mm? en fonction des couples de valeurs
(33, O4), pour &;=3.5mset &, =7.5ms.

La figure 3-23 nous montre que, pour & = 3.5 ms et & = 7.5 ms, le couple de valeurs optimal

obtenuest: &, =3.5mset O3=7.5ms.

Par la suite, nous avons Vérifié que cette valeur de 9, était optimale pour chacune des

orientations de gradients de chaque schéma d’échantillonnage.
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Nous avons donc mesuré le signal du polymére sans et avec les gradients de diffusion
appliqués selon les différentes directions spatiales de chacun des deux schémas

d’échantillonnage (DG6 et IC21) dans la gamme des valeurs de b = [100-2000 s/mm?).

Pour les deux séquences PGSE et TRSE, le temps TE a donc été choisi égal a 50 ms. Pour
la séquence PGSE, les parameétres 0 = 7,5 ms et A = 19,2 ms ont été choisis pour pouvoir

atteindre les valeurs de b de 75 & 2000 s/mm? avec les intensités de gradients disponibles
sur notre systéme (l'intensité maximale du systéme de gradient est de 8586 Hz/mm). Pour

cette gamme de valeur de b, G varie respectivement de 1422 a 7335 Hz/mm.

On présente le rapport entre l'aire de la totalité des spectres (deux raies) du signal du
polymére aprés TF (A) et l'aire de la totalité des spectres du signal de référence (A
correspondant & un b de 75 s/mm?), en fonction de la valeur de b (c’.-a-d. de l'intensité des
gradients de diffusion) sur chaque axe du systéme de gradients pour la séquence. Les

résultats sont schématisés sous forme d’'un graphique (Figure 3-24).

AlAo AlAg
(1) : PGSE (2): TRSE 8=8 =3.5ms, &=8=7.5ms.

N | T
- \w\\.\. i

o D= —— o2
o ! ! ! o] T T T T
100 500 1000 1500 2000 100 500 1000 1500 2000
b b
Figure 3-24 : Atténuation du signal du polymere (ra  pport des aires des spectres A/A o, A Yz
i i > 2 —=— Y+4Z
correspondant aux aires des spectres obtenus avec b variant de 500 a 2000 s/mm ° et Ao Sz
correspondant au signal de référence obtenu avec un b de 75 s/mm 2) en fonction de b avec (1) la +XZ
séquence PGSE et (2) la séquence TRSE avec parameétres op timisés. (Les résultats sur les axes X, o :’X“YY

Y, et Z sont présentés en jaune, bleu et violet resp  ectivement.

Les résultats, illustrés dans la figure 3-24, montrent dans le cas du schéma
d’échantillonnage DG6 que l'atténuation du signal du polymére obtenue avec la séquence
TRSE avec les paramétres optimisés est de moins de 2 % dans la gamme des valeurs de b
utilisées dans nos études (0-1000 s/mm?). Cette atténuation est de moins de 7 % pour des
valeurs de b variant de 1000 & 2000 s/mm?. Pour le méme schéma d’échantillonnage avec la

séquence PGSE, on observe une atténuation du signal du polymeére qui avoisine 70 %
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lorsque les gradients sont appliqués selon la direction (X,Y,0) et que la valeur de b est de
I'ordre de 500 s/mm?.

Expérimentalement, nous avons constaté qu’avec notre systéme de gradient, I'utilisation de
la séquence de maniére dissymétrique n’'apporte pas une meilleure minimisation des CF.

Ceci est également confirmé par Reese et coll. *°® qui affirment qu'une large gamme de

valeurs de 0 peut permettre I'annulation des courants de Foucault (Figure 3-23)

Finalement, les durées d’'application des gradients de diffusion optimisées dans la séquence

TRSE sontd; =0, =3.5msetd =0=7.5ms.

Nous ne présentons figure 3-24 que les résultats obtenus avec DG6 mais ils sont

équivalents en IC21. Néanmoins, avec 21 courbes la figure est encombrée.

3.9. Cyclage de phases

Dans la séquence TRSE, chaque lobe de gradient de la séquence PGSE a été remplacé par
deux lobes identiques inversés et séparés par une impulsion RF 180° Notons que cette
opération pourrait étre appliquée a chacun des nouveaux lobes de gradient pour d’avantage

tendre vers I'annulation des CF.

La séquence TRSE (90°% 180°% 1809 est une séquence a trois impulsions RF. Par
conséquent, si les calibrations des impulsions RF ne sont pas parfaites, des échos stimulés

peuvent apparaitre et interférer avec I'écho de spin.

Nous nous sommes heurtés a des problémes d’échos stimulés et d’échos de gradients dans

deux cas de figure :

- Ultilisation de la séquence TRSE en mode symétrique avec de faibles valeurs
d’intensités de gradients, correspondant & un b de l'ordre de 100 s/mm? (G =
1520 Hz/mm).

- Ultilisation de la séquence TRSE en mode dissymétrique pour toutes valeurs
de b.
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Dans ces deux cas et malgré un ajustement tres fin des impulsions RF nous avons constaté
des artefacts liés a I'apparition d’échos stimulés sur les images d'un fantdme d'eau
homogeéne. On verra sur les images que ces artefacts se traduisent par des zones
d'inhomogénéités du signal plus ou moins régulieres selon le cas. Pour remédier a ces

artefacts, il a été nécessaire de rajouter un cyclage de phase.

Le cyclage de phase permet d’annuler certains échos parasites dans une acquisition RMN. Il
consiste a réaliser différentes expériences ou les phases des impulsions RF sont changées
d’'une acquisition a l'autre. Incrémenter la phase de 180° entraine une inversion du signal,
ainsi en alternant successivement les phases des impulsions RF puis en ajoutant ou en
soustrayant le signal recu on est capable d'isoler un signal donné. Les phases des
impulsions et du récepteur varient de maniére systématique permettant d’annuler les échos
parasites tout en additionnant I'écho désiré. Cette technique nécessite donc des
accumulations, augmentant le rapport signal sur bruit mais allongeant le temps total
d’acquisition. Nous avons utilisé le cyclage Exorcycle pour une impulsion 180°, efficace dans

les séquences spin echo et les séquences a trois impulsions *°.

Pour comprendre la formation et la date d’apparition des échos stimulés dans une séquence
a trois impulsions RF, on utilise la notion de chemin de cohérence introduite par
Bodenhausen et coll. *°. Le parameétre transfert de cohérence, p, prend 3 valeurs : -1, 0 ou
1, une valeur est attribuée a chaque intervalle de précession libre qui apparait aprés chaque
impulsion RF. p vaut 0 lorsque l'aimantation est longitudinale, p vaut +1 lorsque les
aimantations sont transversales (+1 et -1 correspondent a des aimantations ayant des

fréquences de précession inverses).

Ce parametre permet d'introduire également la notion de gradients expérimentés par
'aimantation transversale avant la formation de I'écho. On calcule «les gradients
expérimentés » en sommant les pxGxJ. sur les différents intervalles de temps. La formation
de I'écho n'est effective que lorsque les phases acquises par les aimantations sont
compensées a la date de I'écho, autrement dit, lorsque le moment d’ordre zéro des gradients

est nul, ce qui correspond a une somme des « gradients expérimentés » égale a zéro.
La figure 3-25 montre les différents échos de la séquence TRSE avec les chemins de

transfert de cohérence p correspondants. Le tableau de la figure 3-25 reporte les gradients

expérimentés par chaque écho.
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o2 M4

Chemin de transfert de cohérence p, | Gradients expérimentés
intervalle T4, Ty, T3 Signal ol+ 2= 03+ M4

-1 -1 -1 FID1 0

0 -1 -1 FID2 Gxo4

0 0 -1 FID3 Gxo4

1 -1 -1 SE12 2Gx4

1 1 -1 SE13 2Gx4

0 1 -1 SE23 Gx4

-1 1 -1 SE123 0

1 0 -1 STE 2Gx4

Figure 3-25 : Représentation de la formation des éc  hos pour une séquence a trois impulsions RF.

Dans le cas de la séquence TRSE, on constate qu'a la date de formation de I'écho de spin
(noté SE123), la phase acquise n’est pas dispersée et par conséquent I'écho n’'est pas
dispersé. Ce n'est pas le cas des autres échos puisque leurs phases dépendent des

gradients expérimentés et ne sont pas compensées (c’.-a-d. moment d’'ordre zéro non nul).

Ce schéma est vrai dans le cas ou la condition 01+ &2= 03+ o4 est respectée avec des

intensités de gradients égales. En revanche, si cette condition n’est pas respéctée, on peut
observer la formation d'échos de gradients. Dans ce cas le cyclage de phase est également

nécessaire.
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Avant de comparer les résultats obtenus avec et sans cyclage de phase, introduisons la
méthode de calcul du rapport signal sur bruit (RSB). Le RSB d’'une image sera calculé en
faisant le rapport de l'intensité moyenne du signal sur une région d’intérét choisie dans la
partie la plus homogéne de I'image divisé par la déviation standard du signal d’une région

d’intérét de grande taille prise dans le bruit.

Séquence symétrique, gradients de diffusion de faib les intensités

On présente ci dessous une acquisition en mode spirale d'une image pondérée diffusion sur
un tube d’eau homogéne en coupe transversale avec un by = 100 s/mm? en utilisant la
séquence symétrique : & = O =35 ms; & =0 =75ms; A = 19,7 ms et Ggx = 1520
Hz/mm. TE/TR = 50/3000 ms.

1000

-1000

Sl

Figure 3-26 : Image réalisée sur fantdme d’eau et s ignal dans I'espace- k correspondant, sans cyclage de
phase.

1oon ™
1000

-1000. 1000

Figure 3-27 : Image réalisée sur fantbme d'eau et s ignal dans I'espace- k correspondant, avec cyclage de
phase.
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Les artefacts observés sur la figure 3-26 ont été supprimés par le cyclage de phase (Figure

3-27). Ces artefacts ne sont pas visibles sur la représentation 3D de I'espace-k.
Séquence dissymétrique

On présente ci-dessous une acquisition en mode spirale d’'une image pondérée diffusion sur
un tube d’eau homogéne en coupe transversale avec un by = 500 s/mm? en utilisant la
séquence dissymétrique : & = 3.5 ms, & = 7.5 ms,d; =6.5 ms, & =45 ms. TE/TR =
50/3000 ms. Les gradients de diffusion sont appliqués selon I'axe X (axe gauche — droite sur

limage).

1000

-1000° -1000

Figure 3-28 : Image pondérée diffusion d’un fantdme d’'eau et signal dans I'espace- k correspondant avec
b = 500 s/mm?, sans cyclage de phase.

w10

0.5
£l
1000
1000
-1000 1000
Figure 3-29 : Image pondérée diffusion réalisée sur fantbme d'eau et signal dans l'espace- k

correspondant avec b =500 s/mm 2 avec cyclage de phase.

Dans ce cas, on retrouve, dans les hautes fréquences de I'espace-k (Figure 3-28, visible sur

la représentation 3D de l'espace-k), un pic parasite selon la direction d’application des
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gradients de diffusion. L'image présente des stries dans la méme direction qui sont typiques
de l'acquisition simultanée de deux échos. Cet écho parasite est également annulé par le
cyclage de phase (Figure 3-29). On retrouve le méme type d’écho lorsque les gradients sont

appliqués selon Y, mais les stries sont dans la direction Y.

Notre séquence dimagerie du tenseur de diffusion a donc été calibrée. Nous avons
déterminé les parametres optimaux de la séquence nécessaires a nos applications. Nous
allons maintenant valider nos mesures du tenseur de diffusion et des paramétres qu’on en
déduit.

4. Validations expérimentales

Cette partie présente les résultats et validations de la séquence dimagerie spirale du
tenseur de diffusion (séquence TRSE implémentée). Nous avons utilisé différents fantomes

avant de réaliser les acquisitions in-vivo.

Le fantdme d’eau est excellent pour effectuer les premiéres calibrations de la séquence car
on connait précisément la variation du coefficient de diffusion de l'eau libre avec la
température. Pour s’assurer de la précision de la séquence, les valeurs propres du tenseur

de diffusion doivent présenter un écart type proche de zéro.

Néanmoins, le fantdme d'eau, milieu isotrope, ne permet pas de conclure sur la précision
des mesures dans un milieu anisotrope. Dans la littérature, différents fantdmes synthétiques
fibreux ont été proposés pour tester in-vitro les mesures d’anisotropie . Néanmoins, la
nature possede également ses fantdbmes anisotropes comme le céleri (trés utilis€) ou le kiwi
(moins utilisé) qui présentent tous deux des fibres orientées, permettant de tester les
mesures d’anisotropie. Nous avons opté pour l'utilisation de ces deux aliments fibreux pour

nos validations.

4.1. Validations sur fantdbme d’eau

Nous avons réalisé nos acquisitions sur un tube d’'eau de diamétre 3 cm. Les paramétres
d'imagerie utilisés sont les mémes que ceux utlisés in-vivo, mais avec moins
d’accumulations de signaux. Le temps d’écho (TE) a été volontairement égal a 50 ms, pour

un temps de répétition (TR) de 2000 ms. Pour le contrdle de la température, une sonde
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thermique a été placée a I'extrémité de I'échantillon (hors du volume d’intérét). Le shim a été

réalisé sur une tranche de 7.5 mm correspondant au volume de 5 tranches de 1.5 mm.

Apreés diagonalisation du tenseur, le programme de traitement classe les valeurs propres par
ordre croissant. Ceci nous permet de nous assurer de la précision des mesures. Il permet la
délimitation manuelle de région d'intérét (ROI) et affiche les valeurs moyennes de la
diffusivité moyenne (Dmax + Dmed + Dmin /3), la diffusivité minimale (Dmin), la diffusivité médiane
(Dmeq), la diffusivité maximale (Dnax), la fraction d’anisotropie (FA) et I'anisotropie relative
(RA) (Les fonctionnalités du programme de traitement développé par nos soins sont

présentées plus en détails paragraphe 4.4.3. de ce chapitre).

4.1.1. Parametres d’'imagerie

Les tableaux 3-3 et 3-4 récapitulent les paramétres d'imagerie et de diffusion utilisés pour

I'acquisition spirale du tenseur de diffusion avec la séquence TRSE sur le fantbme d’eau.

Temps
. Nb de points/F Entrelacements/ d’acquisition
FOV | Matrice d’échantillonnage TE/TR Accumulations Par Total
spirale | tenseur
50 128 x 50/2000 :
mm 128 2486/2ps ms 16/4 4.9 ms 15 min

Tableau 3-3 : Parameétres d’acquisition pour imagerie spirale sur fantdme d’eau.

_ _ _ , - Schéma
=0, | O,=03 ‘ Git ‘ b ‘ Nb d’expériences ‘ d'échantillonnage
3.5 7.5 2
2401 Hz/mm 500 s/mm 7 DG6
ms ms

Tableau 3-4 : Paramétres de diffusion pour séquence TRSE, DTI sur fantdme d’eau.

Le shim sur un volume de 7.5 x 50 x 50 mm? a donné une largeur de demi-raie de 10 Hz

correspondant a un T,* de 31.8 ms pour le volume.
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4.1.2. Résultats

a b

Figure 3-30 : Image de référence (a- RSB =100; b =0 s/mm 2) et image pondérée diffusion (b-RSB=32; b
= 750 s/mm 2) obtenues sur un fantéme d'eau (parameétres d'image rie du tableau 3-3 et de diffusion du
tableau 3-4).

Les résultats de la mesure de diffusion sur fantbme d'eau, obtenus a T = 25T sont
présentés dans le tableau 3-5. lls correspondent & une moyenne des parametres dérivés du

tenseur de diffusion sur la totalité des pixels de I'image.

DM Drin Dinad Dinax ‘ FA ‘ RA
22+0.15x10* | 21+0.14 x 10" | 22+0.16 x10* | 23+0.13x10™* | 0.06 + 0.03+
mm?.s? mm?2.s? mm?.s? mm?.s? 0.02 0.01

Tableau 3-5 : Paramétres dérivés du tenseur de diffu  sion a T = 25 sur un fantdme d’eau.

4.1.3. Discussion

Les valeurs de diffusivités obtenues sont assez précises et en accord avec celles obtenues

dans la littérature. De Graaf *°

présente la dépendance a la température du coefficient de
diffusion de I'eau libre. Les variations sont trés fines, une augmentation de 1<C conduit a une
augmentation de D de prés de a1 x 10* mm?s™. Dans nos expériences, I'erreur sur la
mesure a été estimée & + 0.9 x 10™ mm?.s™ (écart type des valeurs propres), Les conditions

expérimentales de notre systeme n’ont pas permis d’aller en dec¢a de cette limite.
Les images sont homogénes (Figure 3-30). On remarque un artefact de Gibbs sur le bord de

limage '*". L'artefact de Gibbs est un phénoméne visible en imagerie autour des zones ou

les variations des intensités des signaux sont brutales et il se manifeste sous forme
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d’'oscillations du signal. Cet artefact provient des propriétés de la transformation de Fourier
discréte. Ainsi, le signal d’'un pixel contamine ses proches voisins. Ces contaminations du
signal d’un pixel sur ses voisins peuvent étre limitées par I'application d’un filtre de Hamming

sur les données dans I'espace-k au détriment de la résolution spatiale.

Notez que l'artefact de Gibbs est d’autant plus important que les transitions de signal sont
brutales, ce qui n'est pas le cas in-vivo, sur le cerveau de rat, ou les variations de signal sont

beaucoup plus lentes.

Nous présentons figure 3-31, a partir des mémes données sur fantbme d’eau, des images

reconstruites avec et sans trajectoire calibrée (principe exposé paragraphe 3.5 du chapitre 1)

500 1000

-1000  -500 0 S00 1000 -1000 -500
(rm-1)

Figure 3-31 : Images spirales sur fantdme d'eau re construites a partir des mémes données avec
trajectoire théorique (a-RSB = 100) et trajectoire r  éelle calibrée (b-RSB = 97). Parametres : 2.10 3 points
échantillonnés a 2 s, un FOV de 50 mm pour une matrice 128 x 128, 16 en trelacements et 8
accumulations. En dessous de chaque image, la trajec  toire avec laquelle I'image a été reconstruite.

A partir des mémes données expérimentales, les images reconstruites avec et sans

calibration de trajectoire présentent le méme ordre de rapport signal sur bruit (100 vs. 97).
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Compte tenu que la trajectoire calibrée va plus loin dans l'espace-k que la trajectoire
théorique (c’.-a-d. elle atteint une valeur plus élevée de K. que la trajectoire théorique) le
FOV correspondant est plus petit (la taille de la matrice étant constante). L'image
reconstruite a partir de la trajectoire calibrée apparait donc plus grande (car son FOV est
plus petit) que l'image reconstruite a partir de la trajectoire théorique. Ceci vient d’'un
probléme de reconstruction. Les points acquis en dehors de l'espace-k théorique ne
devraient pas étre pris en compte pour la reconstruction de I'image, or notre programme de

reconstruction en tient compte.
4.2. Validations sur Kiwi

Un des principaux objectifs de limagerie du tenseur de diffusion est de permettre la
caractérisation de l'anisotropie des tissus imagés. Nous avons, pour tester la sensibilité de
notre séquence DTI & mesurer I'anisotropie, utilisé le Kkiwi, fruit connu pour sa structure
fibreuse. En effet, outre ses vertus vitaminiques le kiwi est un fruit comportant des fibres et
donc dans lequel on trouve un caractére anisotrope.
Lorsqu’on examine visuellement sa chair, nous constatons dans une coupe transverse que :
les fibres sont trés denses au centre, un peu moins sur la couronne interne et encore moins
sur la couronne externe. De ce fait, I'anisotropie devrait baisser au fur et a mesure qu’on
s’éloigne du centre.
On présentera trois types de résultats :

- Images acquises en 2DFT

- Images spirale du tenseur de diffusion (séquence TRSE) reconstruites a partir de

la trajectoire théorique dans I'espace-k
- Images spirale du tenseur de diffusion (séquence TRSE) reconstruites a partir de

la trajectoire calibrée dans 'espace-k

4.2.1. Parametres d’'imagerie

_ . Entrelacements/ | Temps d’acquisition
Acquisition | Matrice | FOV (mm) | TE/TR (ms) Accumulations Image 'Igenseur

2DFT 128 x 64 60 50/2000 -/8 17 min n.r.

Spirale 128 x 128 60 50/2000 8/8 2.1 min 15 min

Tableau 3-6 : Paramétres pour I'imagerie du kiwi. Pou r les images spirales reconstruites a partir des
trajectoires calibrées, il convient de rajouter le temps de la calibration. (n.r. : non réalisé).
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4.2.2. Résultats

Images de référence

On présente figure 3-32 des images de référence, c'est-a-dire obtenues sans application de
gradients de diffusion et figure 3-33 les trajectoires théoriques et calibrées.

Figure 3-32 : Images en coupe transverse du Kiwi 2D

FT (a-RSB = 348), spirale reconstruite avec
trajectoire théorique (b-RSB = 340) et spirale recon

struite avec trajectoire calibrée (c-RSB = 304).

Figure 3-33 : Trajectoire spirale théorique (a) et  calibrée (b) dans I'espace- k.

Avec des paramétres d’acquisition identiques les images spirales, obtenues en 8 fois moins
de temps paraissent plus nettes. L'image reconstruite a partir de la trajectoire théorique est

légerement plus petite en taille, et moins homogéne que I'image reconstruite a partir de la
trajectoire calibrée.
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Les inhomogénéités d'intensité sur 'image reconstruite en trajectoire théorique disparaissent

en reconstruction & partir de la trajectoire calibrée.

Les valeurs obtenues sont équivalentes en termes de rapport signal sur bruit entre I'image
2DFT (RSB = 348) et I'image spirale reconstruite a partir de la trajectoire théorique (RSB =
340) et de la trajectoire calibrée (RSB = 304). Ainsi les images spirales acquises huit fois

plus rapidement que les images 2DFT montrent un rapport signal sur bruit similaire.

Images du tenseur de diffusion

En toute rigueur dans une expérience d'imagerie spirale du tenseur de diffusion, la trajectoire
devrait étre calibrée indépendamment pour chaque expérience. En effet, chaque expérience
a un schéma de gradients de diffusion propre, et les CF induits par ces gradients qui influent
sur la trajectoire spirale dans I'espace-k ne sont pas forcément les mémes pour chaque
expérience. Nous avons donc reconstruits des images spirales pondérées diffusion a partir

de calibrations indépendantes pour chaque expérience.

On compare ci-dessous différents résultats d’'imagerie spirale du tenseur de diffusion
(séquence TRSE) :
- Acquisition spirale du tenseur de diffusion, reconstruction des images a partir de la
trajectoire théorique.
- Acquisition spirale du tenseur de diffusion, reconstruction des images a partir de la
trajectoire calibrée sur I'expérience de référence
- Acquisition spirale du tenseur de diffusion, reconstruction des images a partir de sept

trajectoires calibrées : une trajectoire pour chacune des 7 expériences du DTI

La figure 3-34 montre les régions d'intérét (ROI) étudiées :

Couronne centrale

Couronne externe

Figure 3-34 : Positionnement des ROI sur I'image de  référence du kiwi.
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Les parameétres d’'imagerie sont les mémes que ceux présentés dans le tableau 3-6. Les

parametres de diffusion étaient : schéma d’échantillonnage des gradients de diffusion DGS6,
51=0,=35msetd =8 =7,5ms;b=500s/mm? correspondant & Gg = 3395 Hz/mm. Le

temps d’acquisition du tenseur a 7 expériences est de 17 minutes.

Reconstruction a partir de la trajectoire théorique

Le tableau 3-7 montre les résultats des paramétres dérivés du tenseur de diffusion en

fonction des différentes ROI choisies sur les images spirales reconstruites a partir de la

trajectoire théorique.

(mrag/.ls'l) (m?wnzn.ns'l) (m??ds'l) (m?nn%g y| FA | RA
Centre 0.0014 0.0008 0.0014 0.0021 0.41 | 0.26
Couronne centrale 0.0015 0.0012 0.0015 0.0018 0.28 | 0.13
Couronne externe 0.0016 0.0011 0.0016 0.0020 | 0.22 | 0.17
Toute la figure 0.0016 0.0011 0.0016 0.0019 0.25 | 0.15
Tableau 3-7 : Paramétres dérivés du tenseur de diffu  sion a partir des images spirales du tenseur de

diffusion du kiwi reconstruites a partir de la traj

ectoire théorique.

Reconstruction a partir de la trajectoire calibrée

Le tableau 3-8 montre les résultats des parametres dérivés du tenseur de diffusion en

fonction des différentes ROI choisies sur les images spirales reconstruites a partir de la

trajectoire calibrée.

(mrays'l) (m?w@.ré'l) (m?wmfds'l) (m?nnfé'l) FA | RA

Centre 0.0018 0.0011 0.0011 0.0030 | 0.64 | 0.46
Couronne centrale 0.0014 0.0009 0.0013 0.0017 0.27 | 0.17
Couronne externe 0.0015 0.0011 0.0015 0.0018 0.25 | 0.15
Toute la figure 0.0015 0.0011 0.0015 0.0018 | 0.25 | 0.15

Tableau 3-8 : Paramétres dérivés du tenseur de diffu

diffusion du kiwi reconstruites a partir de la traj

ectoire calibrée.

Reconstruction avec sept trajectoires calibrées

Le tableau 3-9 montre les résultats des parametres dérivés du tenseur de diffusion en

fonction des différentes ROI choisies sur les images spirales reconstruites a partir des sept

trajectoires calibrées.
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OV | sy | O | Dy
(mm~°.s7) | (mm°.s7) | (Mmm~.s7) | (mm°.s™)

Centre 0.0020 0.0013 0.0014 0.0032 | 0.62 | 0.43
Couronne centrale 0.0013 0.0009 0.0013 0.0018 0.36 | 0.23
Couronne externe 0.0015 0.0011 0.0016 0.0020 | 0.27 | 0.16

Toute la figure 0.0015 0.0011 0.0015 0.0019 | 0.29 | 0.18

FA RA

Tableau 3-9 : Paramétres dérivés du tenseur de diffu  sion a partir des images spirales du tenseur de
diffusion du kiwi reconstruites a partir de sept tr ajectoires calibrées.

4.2.3. Discussion

Les résultats obtenus sont compatibles avec nos prévisions, a savoir, plus on s’éloigne du
centre (trés dense en fibres) plus 'indice d’anisotropie diminue avec une diffusivité moyenne

constante.

Ces résultats ne sont pas simples a commenter parce que nous n'‘avons pas de valeurs de
référence de la diffusivité moyenne sur le kiwi. Néanmoins, on peut constater que les
résultats obtenus a partir d'une seule trajectoire calibrée (Tableau 3-8) et ceux obtenus a
partir de sept trajectoires calibrées (Tableau 3-9) ne présentent pas de différences. Ainsi, si
la calibration de trajectoire est nécessaire, il convient de noter que la trajectoire calibrée avec
la séquence de l'expérience de référence est suffisante et qu'il n'est pas nécessaire de

réaliser une calibration de trajectoire par expérience.

4.3. Validations sur Céleri

Le céleri est régulierement utilisé en imagerie du tenseur de diffusion comme fantéme de
référence car il présente des fibres orientées qui lui donnent un caractére anisotrope,

permettant ainsi de valider la méthode de DTI.

4.3.1. Paramétres d’'imagerie

Les images ont été acquises avec les paramétres suivants :

Schéma d’échantillonnage des gradients de diffusion DG6, TE/TR = 50/2000 ms, b = 1000
s/mm?, &= & = 35ms ; & = & = 7.5 ms, FOV = 50 mm, 8 entrelacements, 8
accumulations. 5 tranches de 1.5 mm. Les résultats sont présentés figure 3-35. Rappelons
que l'image de fiber tracking (e) présentée ci-dessous a été reconstruite grace au logiciel
MedInria DTI Track.
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4.3.2. Résultats

Figure 3-35 : Images du céleri (a) image de référen ce, (b) image de diffusivitté moyenne, (c) carte de
fraction d'anisotropie, (d) carte couleur et (e) im  ages du fiber tracking.

4.3.3. Discussion

Les mesures sur le céleri ont conduit aux valeurs de diffusivité longitudinale, D, = 16 x 10™
mm?.s™ et diffusivité transversale Dy = 7 x 10 mm?s™ pour une FA = 0.38, ces résultats
sont en accord avec ceux trouvés dans la littérature ?° (D, = 15 x 10* mm?.s™ et D = 6.4 x
10" mm®s™?). Dautre part la carte couleur (en accord avec celle trouvée dans la

littérature '8

) montre l'orientation des fibres dans le plan, en bleu, ce qui traduit que la
diffusion des molécules d’eau se fait le long des branches de céleri. Ceci est également
confirmé par l'imagerie du fiber tracking. En effet, 'image (e) montre bien les fibres

reconstruites dans la direction du plan le long des branches du céleri (fibres bleus).

Cette derniere étape confirme la validation de notre séquence sur fantbmes : eau, kiwi puis

céleri, et conduit aux expériences in-vivo chez le rat.
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4.4. Imagerie spirale du tenseur de diffusion sur cerveau de rat sain

Nous présentons dans cette partie les résultats obtenus sur cerveau de rat sain, en imagerie
spirale a densité variable du tenseur de diffusion a 7-T. Nous confrontons les résultats
obtenus avec les deux schémas d’échantillonnage de la sphére de diffusion : DG6 versus
IC21.

4.4.1. Calibration de trajectoire

Malgré des calibrations tres précises de la séquence TRSE sur fantémes, les images in-vivo
sur cerveau de rat peuvent étre sujettes a d'autres types d'artefacts du fait de son
hétérogénéité. Dans ce paragraphe nous nous proposons, en utilisant la séquence TRSE
avec les paramétres optimisés, d’évaluer I'intérét de réaliser une calibration de la trajectoire
spirale dans I'espace-k. Pour cela, comparons les résultats obtenus sur cerveau de rat avec

et sans calibration de trajectoires.

Figure 3-36 : Images spirales de cerveau de rat rec onstruites (a) a partir de la trajectoire théorique , (b-
RSB = 80.9) a partir de la trajectoire théorique ave ¢ un délai a I'acquisition de 25 s et (c-RSB = 72.7) a
partir de la trajectoire calibrée.

La figure 3-36 montre des images reconstruites a partir de trajectoires théoriques et
calibrées. L'image 3-36-a est une image reconstruite & partir de la trajectoire théorique. On
constate que cette image a subi une rotation vers la gauche. L’image 3-36-b est une image
acquise avec les mémes parametres et reconstruite & partir de la trajectoire théorique, sauf
gue I'on a rajouté un délai de 25 ps avant I'acquisition. Cette nouvelle image ne présente
plus de rotation. Cette rotation vient du fait que, a cause des imperfections du systeme, le
démarrage des gradients spiraux n’est pas synchronisé avec le démarrage de la fenétre
d’acquisition du signal RMN. Ainsi, comme le montre la figure 3-37, les premiers points

acquis sont des zéros. Ce décalage est invisible lors du gridding et de ce fait, les points
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correspondants ne sont pas attribués a la bonne fréquence spatiale. Ceci se traduit par une

rotation de I'image apres TF.

Acquisition Acquisition

L]

délai

Figure 3-37 : (a) Cas parfait ou I'acquisition du s ignal RMN est synchronisée avec le démarrage des
gradients spiraux. (b) dans la réalité, I'acquisiti on commence avant le démarrage des gradients spirau  X.

Ainsi, en ajoutant un délai avant le démarrage de l'acquisition du signal RMN, on peut
s’affranchir de ce probléme de rotation de l'image en synchronisant le démarrage, des
gradients et de la fenétre d’acquisition. Cette rotation de lI'image est également corrigée
lorsque l'image est reconstruite a partir de la trajectoire calibrée (Figure 3-36-c). En
comparant les images 3-36-b et -c, on constate que la calibration de trajectoire n'améliore
pas la qualité de I'image : les RSB sont équivalents pour les deux images, de méme que
'homogénéité du signal et la présence des artefacts off-resonance (type « oreilles de

Mickey » paragraphe 3.6.3 de ce chapitre).

Ainsi, dans notre cas, ou la séquence pourrait étre considérée robuste face aux problémes
de CF induits, la calibration de trajectoire permet simplement d’'acquérir des images sans
délai a l'acquisition. Il convient de noter qu'il est trés difficile (voire impossible) d’effectuer
une calibration de trajectoire sur un échantillon in-vivo. En effet, une des hypothéses dans la
méthode de calibration de trajectoire repose sur le fait que les signaux de I'échantillon sont
homogénes *°, ce qui n'est pas le cas in-vivo. Ceci implique que sur le cerveau de rat, la
calibration de la trajectoire spirale doit étre réalisée sur un tube d’eau avec les mémes

parameétres que ceux utilisés in-vivo.

Etant donné que la qualité de nos images est équivalente avec et sans calibration de
trajectoire et que le délai a Ilacquisition efface le probleme de rotation exposé
précédemment, nous n'avons pas jugé utile, pour des questions de temps, de faire des

calibrations de trajectoires pour la reconstruction de nos images in-vivo. Le délai avant

I'acquisition de 25 [s a été déterminé empiriquement et s’est avéré reproductible.
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4.4.2. Paramétres d’'imagerie

Les images spirales du tenseur de diffusion sur cerveau de rat sain ont été réalisées en
bobine de volume pour I'émission et surface pour la réception. Les parameétres optimums

dérivés des calibrations ont été utilisés, ils sont présentés dans les tableaux 3-11.

(@)
FOV TE/TR Densité des Nombre de Fréquence .
. . s . Matrice
(mm) (ms) spirales a points d’échantillonnage (us)
50 ‘ 50/2000 ‘ 2 ‘ 2486 ‘ 2 128 X 128
(b)
& | & | 8 | & | pasoiution nominale (um) | Epaisseur de coupe (mm)
(ms) | (ms) | (ms) | (ms)
35 | 75 | 75 | 35 390 | 1.5
(c)
Schéma b Git Nb de Nb
d’échantillonnage | (s.mm™®) | (Hz/mm) | coupes | d'accumulations
DG6 1000 3536* 5 16
IC21 1000 5086** 3 8

Tableau 3-10 : Paramétres de la séquence TRSE pour les

d’échantillonnage de la sphere de diffusion DG6 et
communs aux deux schémas. Le tableau (c) montre les
d’échantillonnage. * : intensité des gradients lors

** . intensité des gradients lorsqu’ils sont appliq

images sur cerveau de rat, pour les schémas
IC21. Les tableaux (a) et (b) exposent les paramétr es

paramétres propres a chaque schéma

ués selon un seul axe.

gu’ils sont appliqués simultanément selon deux axes

4.4.3. Traitement des images

Rappelons que le tenseur a été déterminé par résolution du systéme linéaire par la méthode
de Cramer pour le schéma d'échantillonnage DG6 et par la méthode d’ajustement des
moindres carrés pour le schéma d'échantillonnage IC21. Les valeurs propres et vecteurs
propres ont été déduits par diagonalisation du tenseur de diffusion et classées dans l'ordre
croissant pour chaque pixel de limage. La diffusivitt moyenne (moyenne des valeurs
propres) a été calculée pour chaque pixel de limage. A la valeur propre maximale est
associé le vecteur propre qui donne la direction principale de diffusion des molécules d’eau
pour chaque pixel de I'image. Les indices d’anisotropie (FA, RA) ont été calculés grace aux

formules citées précédemment, puis représentées sous forme d'images.

Des images dites « cartes couleur » ou chacune des directions de diffusion est représentée

par une couleur ont été établies. L'ensemble de ces traitements a été réalisé a I'aide d’'un
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programme que nous avons écrit en Matlab (®Mathworks, Nattick, MA). Ce programme
permet également la délimitation manuelle de régions d’intérét. Il calcule les valeurs
moyennes des parameétres déduits du tenseur de diffusion sur ces ROI. Enfin, il est possible
de ne conserver que les pixels d’'une région d’'intérét pour n’effectuer des traitements que sur

cette région, réduisant ainsi considérablement le temps de traitement.

4.4.4. Images du fiber tracking

Le tracé des vecteurs propres principaux sur certaines régions d’'intérét ainsi que I'imagerie
du fiber tracking ont été réalisés grace au logiciel MedInria DTI Track.

Lors de la reconstruction des images du fiber tracking, seuls les voxels ayant une FA
supérieure a une valeur seuil sont considérés, permettant de réduire considérablement le
temps de traitement. Les fibres reconstruites sont affichées sous forme de lignes ou de tubes

superposés a une image.

Nous avons appliqué ce logiciel au cerveau de rat sain pour effectuer la reconstruction des
fibres dans trois régions sélectionnées auparavant : le cingulum, le corps calleux et les nerfs
craniens. Nous avons d’abord délimité ces régions a I'aide de notre programme développé
sous Matlab puis utilisé le logiciel MedINnrRiA DTI Track pour obtenir les images du fiber

tracking sur ces régions. Le seuil de FA a été fixé a 0.27.

4.45. Résultats et discussion

L’ensemble des images spirales du tenseur de diffusion sur cerveau de rat sont présentées
dans ce paragraphe et englobent les images anatomiques (Figure 3-38), les images de
diffusivité (Figure 3-39), les cartes d’anisotropie (Figure 3-38) et cartes couleurs (Figure 3-
40), les images du tracé des vecteurs propres principaux (Figure 3-40) et les images du fiber
tracking (Figures 3-41 et 3-42).

Le tableau 3-13 expose les résultats des valeurs moyennes sur 5 rats de la diffusivité

moyenne, des valeurs propres, et des indices d’anisotropie dans le cortex et le corps calleux

avec les schémas d’échantillonnage DG6 et IC21.
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Images anatomiques et cartes d’anisotropie

Anat FA RA

DG6

IC21

Figure 3-38 : Images de cerveau de rat obtenues ave c la séquence TRSE en acquisition spirale avec deux
schémas d’échantillonnage : DG6 (en haut) et IC21 ( en bas). Sont présentés les images anatomiques (a,
d) et les cartes d'anisotropie FA (b, €) et RA (¢, f).

Visuellement, les images anatomiques, tout comme les cartes d’anisotropie (Figure 3-38) ne
présentent pas de différences significatives entre les deux schémas d’échantillonnage. Le
calcul du RSB, calculé a partir de 'image anatomique et moyenné sur 5 rats, a été trouve
égal a 149 + 23 pour les images anatomiques obtenues avec le schéma d’échantillonnage
DG6 et 105 £ 16 pour celles obtenues avec le schéma d’échantillonnage 1C21. L’ensemble
des images montrent que le contraste matiere blanche (c'.-a-d. corps calleux) / matiére grise
(c'.-a-d. cortex) est trés bon. Sur les cartes d'anisotropie, le corps calleux apparait en

hypersignal du fait de son anisotropie élevée.
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DG6

IC21

Images du tenseur de diffusion

M D Dmin Dméd Dmax

Figure 3-39 : Images du tenseur de diffusion du cer veau de rat obtenues avec la séquence TRSE en
acquisition spirale avec deux schémas d'échantillon nage : DG6 (en haut) et IC21 (en bas). Sont
présentées les images de la diffusivité moyenne (a, e), les images de la diffusivité¢ minimale (b, f), les
images de la diffusivité médiane (c, g) etlesimag es de la diffusivité maximale (d, h).

Comme on pouvait s’y attendre, les images de la diffusivité moyenne (Figure 3-39-a, -e) sont
assez homogenes avec un faible contraste entre corps calleux et cortex. Cette homogénéité
est systématique et s’explique par le fait que la valeur de diffusivité moyenne est quasiment

similaire dans la matiere blanche et dans la matiere grise du cerveau de rat.

En revanche, les images de la diffusivit¢ minimale (Figure 3-39-b, -f) et de la diffusivité
maximale (Figure 3-39-d, -h), sont contrastées. On constate que le corps calleux, anisotrope,
apparait en hyposignal sur les images de la diffusivité minimale et en hypersignal sur de la
diffusivitté maximale. Ce résultat est également cohérent puisque dans les zones ou la
diffusion est anisotrope, la diffusivité minimale est plus basse et la diffusivitt maximale est
plus élevée. Visuellement, on ne distingue pas de différences significatives entre les images
de diffusivité obtenues avec les deux schémas d’échantillonnage DG6 et IC21.

Les parties apparaissant systématiquement en hypersignal sur I'ensemble des images

(cercles en hypersignal situés sous le centre du corps calleux) correspondent aux ventricules

qui contiennent du liquide céphalorachidien, milieu ou la diffusion de I'eau est libre.
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fraction d'anisotropie est supérieure a 0.27
schémas d’échantillonnage (a) DG6 et (c) IC21.

une région zoomée du corps calleux pour les

cingulum, CC : corps calleux, CN : nerfs craniens,

. Cartes couleurs pour les zones ou la

Figure 3-40

superposées a l'image anatomique obtenues avec les
Image du tracé des vecteurs propres principaux sur

schémas d’échantillonnage (b) DG6 et (d) IC21. Cg :

: caudé-putamen,

Cp

ées dans la

celles trouv

a

Les cartes couleurs (Figure 3-40) apparaissent similaires

littérature *°. Les zones anisotropes ont des couleurs vives. Rappelons que la couleur rouge

correspond a une diffusion axiale (ou gauche-droite), le vert a une diffusion haut-bas et le

bleu & une diffusion antéropostérieure.

Nous allons détailler les quatre régions citées dans la légende de la figure 3-40.

Visuellement, on ne distingue pas de différences entre les images obtenues a partir du

échantillonnage

d

éema
IC21 dans le corps calleux (noté CC sur la figure 3-40), le cingulum (noté Cg sur la figure 3-

7

d’échantillonnage DG6 et celles obtenues a partir du sch

schéma

les fibres

u

40) et les nerfs craniens (noté CN sur la figure 3-40). En effet, le corps calleux, o

dans la direction axiale, apparait en rouge. Le cingulum et les nerfs craniens

z

sont orientées

ou les fibres sont orientées dans la direction antéropostérieure, apparaissent en bleu.
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En revanche, dans le caudé-putamen (noté Cp sur la figure 3-40) on distingue des variations
de teinte selon le schéma d'échantillonnage utilisé pour Iacquisition du tenseur.
Anatomiquement, des fibres orientées haut-bas provenant du cortex bifurquent dans le
caudé-putamen pour rejoindre le cervelet et sont alors orientées dans la direction
antéropostérieure. Cette région est donc formée de paquets de fibres qui bifurquent et qui se
croisent. Sur les images obtenues a partir du schéma d’échantillonnage DG6 (Figure 3-40-
a), cette partie apparait en vert plus ou moins claire, ce qui traduit une orientation haut-bas.
En revanche, sur les images obtenues a partir du schéma d’échantillonnage 1C21 (Figure 3-
40-b), cette partie apparait en turquoise (c’.-a-d. un mélange de vert et de bleu) ce qui traduit
a la fois une orientation haut-bas et une orientation antéropostérieure. Compte tenu de
I'architecture du caudé-putamen, cette deuxieme représentation parait plus en accord avec
la réalité.

Nous en concluons que dans les régions anisotropes « simples » (c'.-a-d. sans croisement ni
bifurcations marquées de paquets de fibres), les résultats provenant des deux schémas
d’échantillonnage DG6 et IC21 sont équivalents. En revanche, dans les régions ou des
paquets de fibres se croisent, le schéma d’échantillonnage a 21 directions spatiales serait

plus sensible que celui & 6 directions. Cette conclusion est en accord avec la littérature *°*’.

Le tracé des vecteurs propres principaux dans le corps calleux ou l'on distingue bien

I'orientation axiale des vecteurs est relativement identique pour les deux schémas

d’échantillonnage (b et d).
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Imagerie fiber tracking

Figure 3-41: Images du fiber tracking du cerveau de rat au niveau du cingulum (en haut), du corps
calleux (au milieu) et des nerfs craniens (en bas) reconstruites a partir des données acquises avec le
schéma d’échantillonnage DG6. Le zoom est réalisé a  partir d’'une carte couleur sur laquelle on a isolé les

régions d'intérét.
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Figure 3-42: Images du fiber tracking du cerveau de rat au niveau du cingulum (en haut), du corps
calleux (au milieu) et des nerfs créniens (en bas) reconstruites a partir des données acquises avec le
schéma d’échantillonnage IC21. Le zoom est réalisé  a partir d'une carte couleur sur laquelle on aisol  é les
régions d'intérét.

Sur les images de fiber tracking (Figures 3-41 et 3-42), pour le tracé des fibres dans le
cingulum tout comme le tracé des nerfs craniens, on ne distingue pas de différences

visuelles entre les tracés obtenus a partir des acquisitions avec le schéma d’échantillonnage
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DG6 et les tracés obtenus a partir des acquisitions avec le schéma d’échantillonnage IC21.

Comme attendu, on retrouve une orientation antéropostérieure dans ces deux régions.

En revanche, pour le corps calleux, il y a des différences notables entre les résultats obtenus
a partir des acquisitions selon I'un ou l'autre des deux schémas d’échantillonnage, et ces
différences se situent surtout aux extrémités. Les fibres tracées a partir des données issues
de l'acquisition avec le schéma d’échantillonnage DG6 sont plus conformes aux résultats

publiés dans la littérature *°.

Sur les fibres tracées a partir des données issues de
l'acquisition avec le schéma d’échantillonnage IC21, on constate un arrét brutal du paquet de

fibres alors que dans la réalité, le corps calleux se prolonge.

L'imagerie du fiber tracking qui est une représentation en 3D se fait a partir de toutes les
coupes et non d’'une seule coupe. Or, une des limites de notre technique d’acquisition a 21
orientations spatiale est la taille des données acquises. En effet, dans ce cas, pour des
probléemes de mémoire vive de I'ordinateur couplé au spectrometre il n'est pas possible sur
notre scanner de faire des acquisitions de plus de trois coupes. Les acquisitions obtenues a
partir du schéma d’échantillonnage a 21 directions comptent 3 coupes, alors que celles
obtenues a partir du schéma d’échantillonnage a 6 directions en comptent 5. Nous pensons
que cette différence dans le tracé des fibres du corps calleux vient d’'un manque
d’'informations spatiales qui est du a la faible valeur du nombre de coupes acquises avec le
schéma d’échantillonnage a 21 directions. En effet, il se peut que certaines fibres démarrent
dans un plan de coupe pour lequel nous n’avons pas de données avec les acquisitions du

schéma d’échantillonnage IC21 alors que nous en avons pour DG6.

Les fibres du corps calleux tracées a partir des données issues de l'acquisition avec le
schéma d’échantillonnage DG6 sont en accord avec les atlas de cerveau de rat et les

résultats publiés.

Il nous est difficile, a partir des images de fiber tracking, de conclure sur les différences de
résultats obtenus a partir des deux schémas d’échantillonnage DG6 et IC21. Les différences
obtenues ici semblent étre liées a un nombre de coupes différent pour les deux acquisitions.
De plus, avec aucun des deux schémas, nous n'avons réussi a imager des fibres dans la
caudé-putamen (parce que cette région n'est pas assez anisotrope) ce qui aurait permis de
confirmer ou d'infirmer les différences observées entre les résultats des deux schémas

d’échantillonnage sur les cartes couleur dans cette région.

- 145 -



Le tableau 3-11 montre les conditions expérimentales de l'imagerie du fiber tracking des

travaux publiés sur le cerveau de rat.

Champ | Temps d’acquisition | Résolution nominale | In-vivo/in-vitro | Année | Réf
15T 2h 47 X 47 x 50 pm® In-vivo 2004 | ¥
176 T 14 h 117 x 117 x 250 ym® In-vitro 1999 | *
94T 12 h 250 x 250 x 250 pm’® In-vitro 1999 | *
- 2h 109 x 156 x 250 pm® In-vivo 1999 | *°

Tableau 3-11 : Conditions expérimentales de limage rie du fiber tracking des travaux publiés sur le
cerveau de rat.

Les premiers travaux d’imagerie du fiber tracking ont été effectués sur l’Homme en 1999 **°.
Parallelement, 4 travaux (& notre connaissance) sur le cerveau de rat récapitulés dans le
tableau 3-11 ont été publiés. Comme nous pouvons le constater sur les données du tableau
3-11, les conditions expérimentales de ces travaux sont tres différentes, au niveau de la
valeur du champ magnétique (de 1.5 a 17.6 T), au niveau de la condition du rat (in-vivo ou
in-vitro) mais également au niveau du temps total d’acquisition des données du tenseur de
diffusion qui varie de 2 h a 14 h. Ces durées d’acquisition sont nettement supérieures a
celles que nous montrons dans ce travail puisque nos données sont acquises en 1 h avec un
RSB qui excéde largement 100.

Le tableau 3-12 expose les résultats trouvés dans la littérature sur les mesures de diffusion

et d’anisotropie dans le cerveau de rat.

Méthode DM (x 10* mm®.s™) FA RA Réf
MB MG MB MG MB MG
3D MP-RAGE 10.9+0.16 9.50+0.25 0.50+£0.02 0.26 +0.02 0.15+0.01 0.07 £0.01 e
STEAM 6.90+£0.30 6.90+0.30 0.54 £0.05 0.16 £ 0.05 120
PGSE 0.50-0.80 £0.01 0.25+0.01 121

Tableau 3-12 : Résultat de la littérature en imager ie du tenseur de diffusion sur cerveau de rat: val  eurs de
diffusivité moyenne et d’indices d’anisotropie obte nues dans le corps calleux et dans le cortex.

Le tableau 3-13 présente les moyennes obtenues sur 5 rats des parametres dérivés du
tenseur de diffusion (diffusivité moyenne, valeurs propres, indices d’anisotropie) mesuré a

partir des deux schémas d’échantillonnage (DG6 et IC21) dans le cortex et le corps calleux.
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DM (x10%) | Dimin (¥10%) | Dimea (x10) |  Drax (x10) FA RA
mm .S mm .S mm .S mm .S
Corpng'e“X 732+037 | 3.63+0.93 | 537+0.85 13 + 0.50 059+0.03 | 0.39+0.02
Cortex
DGE 8.05+0.30 | 6.24+0.34 | 7.53+0.08 10 +0.75 0.27 +0.03 0.16 + 0.02
Corplscczallleux 735+0.97 | 424+053 | 4.98+1.25 13+ 1.53 0.57+0.04 | 0.37+0.03
Cortex
c 21 8.19+041 | 6.31+0.20 | 8.01+0.44 10 +0.70 0.24 +0.03 0.14 + 0.02
Tableau 3-13 Parametres dérivés du tenseur de diff usion acquis avec les deux schémas

d’échantillonnage DG6 et IC21 moyennés sur 5 rats s  ains. Sont présentées les valeurs moyennes + la
déviation standard obtenues dans le cortex etle co  rps calleux de la diffusivité moyenne (DM), des val  eurs
propres (D min, Dméd, Dmax), €t des indices d’anisotropie (FA et RA).

Le tableau 3-12 montre que les valeurs d’indices d’anisotropie trouvées dans la littérature
sont trés variables et souvent dépendantes de la méthode de mesure. Par exemple, selon la
méthode d’acquisition, les valeurs de RA dans le corps calleux varient de 0.15 & 0.80. Au
niveau de la diffusivité moyenne, nos valeurs sont en accord avec la littérature, dans le corps
calleux comme le cortex. Au niveau des indices d'anisotropie, il est donc difficile de

comparer les valeurs obtenues puisqu’il n’existe pas vraiment de valeurs standards.

Pour nos acquisitions le contraste (c'.-a-d. la différence entre les valeurs d'indices
d’anisotropies) entre matiére blanche et matiére grise est satisfaisant. Des tests statistiques
pour données non appariées ont été réalisés pour comparer les résultats des mesures
obtenues avec le schéma d’'échantillonnage DG6 a ceux obtenus avec le schéma
d’échantillonnage 1C21. Dans le tableau 3-13, pour I'ensemble des valeurs mesurées,
aucune différence significative n'a été constatée. Ainsi, les paramétres dérivés du tenseur de

diffusion sur cerveau de rat obtenus a partir des acquisitions avec les deux schémas

d’échantillonnage, DG6 et IC21, ne présentent pas de différences.

La séquence TRSE du tenseur de diffusion a donc été calibrée avec minutie et les
validations expérimentales sur fantdbme sont en accord avec la littérature. Les résultats
obtenus sur cerveau de rat sain, tant au niveau des valeurs de diffusivité que de I'imagerie
du fiber tracking témoignent de la précision des mesures obtenues avec la séquence
implémentée tout au long de cette thése. Ce chapitre montre que nous possédons
désormais une séquence d’'imagerie rapide du tenseur de diffusion qui permet des mesures
précises et reproductibles. Cette implémentation a été complétée par le développement de
programmes de reconstruction des images dérivées du tenseur de diffusion. Enfin, nous
avons su nous approprier les techniques et logiciels d’'imagerie fiber tracking. La qualité de

nos images a permis d’aboutir a I'imagerie du fiber tracking a partir d’acquisitions d'une
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durée d’'une heure, ce qui pourrait représenter un point fort de ce travail compte tenu des

temps répertoriés dans la littérature.

Le propre de l'imagerie biomédicale est de mettre en place des techniques d’imagerie qui
permettent de répondre a des questions biologiques et médicales. C'est ainsi que le
développement méthodologique de cette thése a été inscrit dans la thématique du

traumatisme cranien récemment initié au laboratoire.
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Chapitre 4. Applications de la diffusion sur le pet it animal

L'état de l'art des applications de l'imagerie du tenseur de diffusion a été traité dans le
chapitre 2. Il existe de nombreuses applications possibles pour I'imagerie du tenseur de
diffusion sur modéles animaux. Nous avons appliqué I'imagerie du tenseur de diffusion sur
des modéles animaux développés au sein du laboratoire. La premiére application concerne
I'imagerie du tenseur de diffusion post-radiothérapie microfaisceaux chez la souris saine. La
seconde concerne le modéle de traumatisme cranien chez le rat, avec d'abord la
caractérisation de I'eedéme cérébral post-traumatique puis une étude sur les modifications
d’anisotropie liées au traumatisme avec notre technique d’'imagerie spirale du tenseur de
diffusion. Enfin, nous avons évalué l'effet d’'un agent neuroprotecteur dans le cadre de

I'oedeme cérébral post-traumatique.

1. Caractérisation de I'cedeme cérébral post-radioth  érapie

microfaisceaux chez la souris saine

1.1. Introduction et position du probleme.

122

La radiothérapie microfaisceaux (MRT, ) est une nouvelle technique d’irradiation des

tumeurs cérébrales qui utilise le rayonnement synchrotron X. Contrairement a la
radiothérapie conventionnelle, cette technique utilise un fractionnement spatial des faisceaux
d’irradiation (microfaisceaux) conduisant donc a un fractionnement spatial de la dose
d’irradiation déposée. Ce fractionnement pourrait considérablement réduire les dommages
sur le tissu sain *2. L’hypothése avancée est que les cellules endothéliales situées entre les
zones irradiées (c'.-a-d. entre les microfaisceaux) seraient capables de restaurer la
microvascularisation cérébrale et/ou réparer les Iésions de la barriere hémato-encéphalique

(BHE) dans les zones irradiées.

La radiothérapie conventionnelle des tumeurs cérébrales peut induire une nécrose et un
cedéme cérébral dans le tissu sain avoisinant la tumeur. Cet cedeme peut étre caractérisé

124

par I'imagerie du tenseur de diffusion *=* (modifications de la diffusivité moyenne).

A notre connaissance, aucune étude de I'eedéme cérébral radio induit par la MRT n’avait été

réalisée. Dans ce travail, nous nous proposons d’évaluer la présence ou non, d'un cedéme

cérébral post-radiothérapie microfaisceaux en étudiant les effets précoces (1 jour — 1 mois)
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de la MRT sur le cerveau de souris saine. Pour ce faire, nous avons utilisé I'imagerie du
tenseur de diffusion combinée a la microgravimétrie spécifique, méthode de référence pour

la mesure du contenu en eau cérébrale.

1.2. Matériel et méthode

1.2.1. Irradiation

Lirradiation a été réalisée a 'ESRF (European Synchrotron Radiation Facility, Grenoble,
France) sur des cerveaux de souris saines. Les souris irradiées étaient des swiss NUDE

agées de 5 semaines et pesant entre 14 et 24 g. Avant d'étre irradiées, elles ont été

anesthésiées avec un mélange xylazine/kétamine (0,1%/1%, 10 Pl par g).

Lirradiation s’est faite par rayons-X dans la direction antéropostérieure par 18
microfaisceaux de 25 um de largeur et séparés de 211 um centre a centre (Figure 4-2). Sur

chaque souris, seul 'hémisphere cérébral gauche a été irradié avec deux doses différentes
d’irradiation : 312 Gray et 1000 Gray (Gy).

1.2.2. Imagerie du tenseur de diffusion

A différents délais post-irradiation (1, 7, 14, 21 et 28 jours, n = 5 souris pour chaque délai et
chaque dose), les souris ont été anesthésiées avec un mélange xylazine/kétamine
(0,1%/1%, 10 pl par g) puis placées dans un cadre stéréotaxique. Leur température a été

maintenue a 37 £ 0.5C grace a un serpentin d’eau ¢ haude placé sous I'abdomen.

Cette premiére étude a été réalisée avant que la séquence d’'imagerie rapide spirale ne soit
opérationnelle. C’est pourquoi ici nous utilisons une séquence PGSE d’imagerie du tenseur
de diffusion avec acquisition cartésienne 2DFT. Les gradients de diffusion ont été appliqués
dans six directions différentes de I'espace selon un schéma tétraédrique (c’.-a-d. selon les
directions spatiales définies par les vecteurs [(1,0,0); (0,1,0); (0,0,1); (1/42)(1,1,0);
(1N2)(1,0,1) ; (1/N2)(0,1,1)] dans le référentiel (O,X,Y,Z) de 'aimant). Le facteur de gradient
b a été choisi égal a 500 s.mm™. Pour s'affranchir des problémes de CF, nous avons au
préalable réalisé des calibrations sur un fantéme d’eau. Nous avons optimisé le délai entre la
fin de l'application du premier lobe de gradient de diffusion et I'impulsion de refocalisation
(Figure 4-1, délai 1) ainsi que le délai entre la fin de I'application du second lobe de gradient

de diffusion et le début de I'acquisition du signal RMN (Figure 4-1, délai 2).
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Figure 4-1 : Schéma de la calibration de la séquence = PGSE.

Nous avons donc fixé la valeur de b égal & 500 s.mm™ par rapport a ces calibrations. En
effet, pour obtenir cette valeur de b, nous utilisons des valeurs de gradients de champ

magnétique peu élevées, permettant de réduire les effets des CF

Les images du tenseur de diffusion ont été réalisées a 7-T avec bobine de surface congue
spécialement pour le cerveau de souris (diamétre 12 mm, congue au laboratoire) en

émission-réception, avec les parametres suivants :

TE/TR ‘ b ‘ o A nbxe FOV | Matrice | Matrice Résolution ‘ N
(ms) (s.mm'z) (ms) | (ms) | (coupe-mm) | (mm) | (acquise) | (interpolée) (um)
40/2000 ‘ 500 ‘ 8 ‘ 20 ‘ 5x1.5 ‘ 12 ‘ 64 x 32 ‘ 128 x 128 ‘ 94 ‘ 4

Tableau 4-1 : Parameétres de la séquence d'imagerie d  u tenseur de diffusion PGSE.

Les valeurs moyennes de diffusivit¢ moyenne (<DM>) ont été calculées sur différentes
régions d'intérét (ROI) choisies dans I'hémisphére irradié et symétriguement dans
I'hémisphére sain (Figure 4-2) en utilisant un programme écrit en IDL (Interactive Data
Language). Des histogrammes de distribution des valeurs de DM par pixel pour chaque

hémisphére (‘sain’ et ‘irradié’, figure 4-2) ont également été tracés *%.

Hémisphére Hémisphére
irradié non irradié

Figure 4-2 : Schéma d’irradiation microfaisceaux (tr  aits jaunes) et positionnement des ROI sur le cerve  au
de souris. Cortex irradié (orange) et cortex sain ( rouge), zone d'irradiation prise dans I'hémispheére irradié
(gris) et son symétrique dans I'hémisphére sain (ja  une).
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1.2.3. Microgravimétrie spécifique

La microgravimétrie **° est une technique de référence pour déterminer le contenu en eau
basée sur la gravité spécifique des tissus. La technique consiste a placer les échantillons
dans une colonne de gradient constituée d’'un mélange de kérozéne et de bromobenzéne. La
solution obtenue est de densité linéairement variable ; la hauteur d’équilibre au sein de cette

colonne permet ainsi de déterminer la gravité spécifique des échantillons de tissus.

Dans cette étude, le contenu en eau cérébrale a été déterminé, pour les mémes temps
post-irradiation que les expériences IRM. Aprés sacrifice des animaux, des biopsies
cérébrales de 2 & 4 mm?® ont été prélevées dans le cortex sur chaque hémisphére (‘sain’ et
‘irradié’), et déposées au sommet de la colonne de gravimétrie. La hauteur d’équilibre des
biopsies a été notée a la deuxieme minute aprés immersion comme décrit par Marmarou et
coll. **°. La correspondance entre la hauteur d’équilibre et la gravité spécifique a été calculée
pour chaque colonne par un étalonnage préalable au moyen de quatre a six solutions de
sulfate de potassium (K,SO,) de densités variables et connues. Le contenu en eau cérébrale

a été calculé a partir de la formule de Fatouros et coll. **’ :

% H,0 = 462,6/S,G, — 362,6
Equation 4-1

ou S,G;, représente la gravité specifique de I'échantillon de tissu cérébral.

1.2.4. Représentation des résultats et statistiques

Les résultats sont présentés par leur moyenne * déviation standard. Les tests statistiques
ont été réalisés avec le logiciel StatView. Un test de Wilcoxon a été appliqué (test non
paramétrique pour données appariées - chaque souris étant son propre témoin) pour
comparer les résultats de diffusivitt moyenne intragroupe (‘Hémisphére Sain’ vs
‘Hémisphere Irradié’) et un test de Mann-Whitney unilatéral (test non paramétrique pour
données non appariées) a été réalisé pour lanalyse statistigue des résultats de
microgravimétrie spécifique. Le seuil de significativité a été fixé a p = 0.05. (*: différence

significative (p < 0.05)).
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1.3. Résultats

1.3.1. Diffusion

5 souris (sur 60) décédées pendant I'expérimentation par overdose d’anesthésique ont été

retirées de I'étude. Les résultats sont présentés sous forme de moyennes de la diffusivité

moyenne (<DM>) des souris par dose et par temps, sur les figures 4-3-a et —b. De plus, des

histogrammes de DM pour chaque hémisphére (‘sain’ et ‘irradi€’) sont présentés en figure

4-4-a, -b, et —c.

0.00075+

0.000504

000254

<DM>(mm%§5

0.00000+

0.00075+

0.000504

.000254

<DM>>Unm%sﬁ)

0.00000+

;

ZIHS

J+1

J+1

J+7

Délais post-irradiation

J+7

Délais post-irradiation

Figure 4-3 : Moyenne sur toutes les souris de la di
choisies : cortex hémisphere ‘sain’ (CxHS-rouge), ¢
hémisphére ‘sain’ (ZIHS-jaune) et zone irradié hémi
irradiation a (a) 312 Gy et (b) 1000 Gy.

J+14

J+14

J+21

J+21

(a) 312 Gy

J+28

(b) 1000 Gy

J+28

ffusivité moyennes + déviation standard dans les RO I
ortex hémisphere ‘irradié’ (CxHI-orange), zone irra  diée
spheére ‘irradié’ (ZIHI-noir) a 1, 7, 14, 21 et 28] ours post
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Figure 4 -4 : Histogrammes des valeurs de DM dans I'hémisphere ‘s ain’ (noir) et ‘irradié’ (gris), (a) J+1 et (b)
J+14 post irradiation a 312 Gy. (¢) J+1 postirradi  ation a 1000 Gy.

A J+1 post-irradiation a 312 Gy, une baisse significative de <DM> (p < 0.05) a été observée
dans I'hémisphere ‘irradié’ dans le cortex (-9%, p<0.05) ainsi que dans la zone d'irradiation
(-4.5%, p<0.05) par rapport aux régions controlatérales dans I'hémisphere ‘sain’ (Figure 4-3-
a).

Les résultats présentés sous forme d’histogramme montrent un déplacement latéral de la
courbe de I'hémisphére ‘irradié’ par rapport a la courbe de I'hémisphére ‘sain’, et ce
systématiquement sur toutes les souris (5/5) (Figure 4-4-a). Le volume de la lésion a été
estimé en multipliant le nombre de pixels de l'aire hachurée sur la figure 4-4-a par la
résolution spatiale . A J+1, le volume lésé a été estimé a 29,7 +11,1 ul en moyenne
(calculé sur la tranche centrale pour chaque souris), ce qui représente 25,4 + 10,6% du

volume total du cerveau sur la tranche.

Pour les autres délais (1 semaine a 1 mois), aucune différence significative des valeurs de
<DM> entre les hémispheres ‘sain’ et ‘irradi€’ (p > 0.05) n'a été détectée. Ce résultat est
également visible sur les histogrammes qui ne montrent pas de différences entre
hémisphéres ‘sain’ et ‘irradié’ (Figure 4-4-b). Par exemple, 1 semaine post irradiation 312
Gy, <DM> = 6.46 + 0.3 x 10 mmz2.s™*dans le cortex ‘irradié’ et 6.48 + 0.5 x 10™* mmz2.s™ dans

le cortex ‘sain’.

Apres irradiation a 1000 Gy, aucune différence significative (p > 0.05) n’'a été observée sur
les valeurs de <DM> entre I'hémisphére ‘irradié’ et 'hémisphére ‘sain’ dans les différentes
ROI examinées (Figure 4-3-b) et aucune différence entre les histogrammes des deux

hémisphéres (Figure 4-4-c) et ceci pour tous les délais post irradiation.
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1.3.2. Contenu en eau cérébrale

La figure 4-5 présente les résultats du contenu en eau cérébrale des hémispheres ‘irradiés’

versus ‘sain’.
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Figure 4 -5 : Différences entre le contenu en eau cérébrale ( CEC) moyen dans I'’hémisphére ‘irradié’ et
I'hémisphere ‘sain’ a 1, 7, 14 et 28 jours post irr  adiation a 312 et 1000 Gy.

Aprés irradiation & 312 Gy et pour tous les délais post irradiation, aucune différence
significative n’est observée entre les valeurs obtenues dans les deux hémisphéres. Les
valeurs de contenu en eau cérébrale sont comprises entre 76.4 + 0.3% et 78.4 + 0.9% dans

le cortex ‘irradié’ et entre 76.1 + 0.5% et 77.9 + 0.95% dans le cortex ‘sain’.

1 jour apres irradiation a 1000 Gy, une augmentation significative (de 0.68 * 0.31%)
(p <0.05) du contenu en eau cérébrale a été observée dans le cortex de I'hémisphere
‘irradié’ par rapport au cortex de I'hémisphere ‘sain’. Aucune différence significative n'a été

observée apres ce délai.

1.4. Discussion et conclusion
Aprés irradiation a 312 Gy, la baisse de la <DM> a J+1 traduit la présence d’'un cedeme
cellulaire ® radio induit dans I'hémisphére ‘irradié’ qui semble étre résorbé a J+7. Cet
cedeme ne s’accompagne pas d’'une augmentation significative du contenu en eau cérébrale
malgré une tendance a la hausse des valeurs du contenu en eau cérébrale dans
I'hémisphere ‘irradié’. La différence entre les deux histogrammes permet de quantifier le
volume de la lésion en moyenne a 25.4% du cerveau ce qui est en accord avec la surface

128

irradiée qui correspond a environ 25% du cerveau. Préalablement, Serduc et coll. ont

montré en microscopie biphotonique qu’il n'y avait pas diffusion de Sulforhodamine B, (petite
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molécule fluorescente, 0.58 kDa) a travers la BHE aprés irradiation a 312 Gy (c.-a-d.
absence de rupture de la BHE). Considérant qu'un cedéme vasogénique s’accompagne
d’une rupture de la BHE 2 notre étude semble corroborer ce résultat. Un cedéme cérébral

52 Les radiations

est généralement du a une perturbation de I'osmorégulation cellulaire
ionisantes sont connues pour induire des modifications structurales et biochimiques dans les
protéines et membranes cellulaires. Un déréglement des pompes ioniques cellulaires induit
par lirradiation microfaisceaux entrainant un afflux d’ions et de soluté dans les cellules
pourrait étre a l'origine de la formation de I'oedéme cytotoxique. Ce gonflement cellulaire est

connu pour entrainer une baisse de <DM> **%,

Pour tous les délais post irradiation a 1000 Gy, aucune différence significative n’apparait, ni
sur les valeurs de <DM>, ni sur les histogrammes entre hémisphéres ‘irradié’ et ‘sain’.
Pourtant a J+1, on distingue une augmentation significative du contenu en eau cérébrale
dans le cortex de 'hémisphére ‘irradié’ par rapport a celui de 'hémisphére ‘sain’ traduisant la
présence d’'un cedéme cérébral dans I'hémisphére ‘irradié’ (Figure 4-5). Serduc et coll. *?® ont
observé en microscopie biphotonique, une diffusion de Sulforhodamine B a travers la BHE
dans le cortex pariétal de la souris nude entre 12 heures et 14 jours aprés irradiation & 1000
Gy. Leur étude révéle donc la présence d’'un cedeme vasogénique, et 'augmentation du
contenu en eau cérébrale corrobore la présence de I'eedéme cérébral radio induit. Nous
pensons que I'absence de différence significative entre les valeurs de <DM> peut traduire la
présence d'un cedéme mixte. En effet, I'oedéme vasogénique, qui est avéré ici, est
caractérisé par un afflux dions et de soluté du milieu intracellulaire vers le milieu
extracellulaire et se traduit donc par une augmentation de la <DM> °2%% Or, les radiations
ionisantes pouvant induire un déréglement des pompes ioniques, cette absence de
significativité, et la présence avéré d’'un cedéme vasogénique, semble indiquer dans notre
cas la présence d'un cedeme mixte (vasogénique et cellulaire). La hausse de DM due a

I'cedéme vasogénique serait contrebalancée par la baisse due a I'cedeme cytotoxique.

En conclusion, cette étude révéle la présence d’'un cedéeme cytotoxique mineur et rapidement
résorbé apres irradiation a 312 Gy. L'irradiation a 1000 Gy semble induire la présence d’'un
cedéme mixte (vasogénique et cellulaire) qui se résorbe également. L'absence de formation
d’'un cedeme cérébral important dans le tissu sain apres irradiation par MRT, peut constituer

un avantage important du traitement des tumeurs cérébrales par MRT.
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2. Caractérisation de I'oedéme cérébral post-traumat ique sur un

modele de rat traumatise.

Dans cette thématique, trois hypothéses ont guidé et orienté le déroulement de ce travalil :

1. La diffusivité moyenne est un critere de choix pour caractériser et détecter
précocement I'cedeme cérébral post-traumatique.

2. Les paramétres dérivés du tenseur de diffusion (indices d'anisotropie, imagerie fiber
tracking) apportent des informations supplémentaires concernant les modifications
post-traumatiques des microstructures cérébrales.

3. La sensibilité des mesures de diffusivitt moyenne permet d'évaluer I'effet d'un

neuroprotecteur sur I'évolution de I'oedeme cérébral post-traumatique.

Avant de détailler chacune des étapes relatives a ces 3 hypothéses nous nous proposons
d’expliquer les enjeux du traumatisme cranien et l'intérét des développements de modéles
animaux. Nous décrirons ensuite le modéle de traumatisme cranien chez le rat développé au

sein de notre laboratoire par le Pr. Jean-Francois Payen et utilisé dans cette étude.
2.1. Introduction et position du probléme

Le traumatisme cranien est une des premieres causes de mortalité chez I'adulte jeune (15-
25 ans) ce qui en fait un probleme majeur de santé publique. Chez les traumatisés craniens,
'cedéme cérébral joue un réle central dans le pronostic et la thérapeutique. Si I'imagerie
précoce de I'cedéme cérébral post-traumatigue commence a étre documentée, la place de

'IRM est sirement destinée a grandir dans cette indication, et notamment I'imagerie de

diffusion.

L'IRM de diffusion permet de détecter les lésions secondaires accompagnant le traumatisme
cranien grave, en particulier 'cedéme cérébral. Une des causes primaires de I'apparition de
'o,edeme cérébral post-traumatique est la création de Iésions axonales diffuses. Ce sont des
lésions primaires post-traumatiques de cisaillement-étirement des axones qui siegent au
niveau de la substance blanche et qui réalisent une véritable rupture de continuité. Elles sont

dues a un mouvement de décélération-accélération brutale sans choc direct.
Leurs conséquences sont doubles : d’'une part, elles participent & la formation de I'oedéme

cérébral, d'autre part, elles sont responsables de séquelles neurologiques propres (état

végétatif, coma) en raison de la «déconnection» de certaines zones fonctionnelles
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importantes. A divers degrés de sévérité, les lésions axonales diffuses sont quasiment
toujours présentes chez les traumatisés craniens graves. En pratique clinique, ce sont
souvent ces lésions qui donnent un cedeme cérébral précoce et massif avec un haut risque
de mortalité ”’.

On peut classer le type d’cedéme cérébral en deux catégories * : cedéme intracellulaire
(OCI) et cedeme extracellulaire (OCE).

L'OCE est di a l'augmentation de perméabilité de la barriere hématoencéphalique, qui
provoque un passage d'eau et de solutés dans le secteur extracellulaire. L'OCE se traduit
par une augmentation de la diffusivité moyenne . En effet, il est admis que, 'augmentation
du contenu en eau dans le secteur extracellulaire ou la mobilité des molécules est plus

grande induit une augmentation de la diffusivité moyenne 2.

L'OCI est secondaire a I'accumulation intracellulaire d’eau et d’'ions (sodium, calcium) et
serait & l'origine d’une diminution de la diffusivitt moyenne "3. Si les raisons de cette
diminution sont encore mal comprises plusieurs hypothéses ont été avancées. De nombreux
facteurs entrent en jeux dans la restriction des molécules d’eau. Outre I'hypothese la plus
courante du gonflement cellulaire induisant une réduction de I'espace extracellulaire et donc
une moins grande mobilité des molécules connu sous le nom de tortuosité de I'espace
extracellulaire, de nombreux autres processus physiopathologiques peuvent rentrer en ligne
de compte dans cette diminution de mobilité incluant 'augmentation de la viscosité

intracellulaire .

L'intérét du modéle animal réside dans la compréhension des mécanismes

7

physiopathologiques notamment précoces " qui sont inaccessibles en clinique, et dans

I'essai de nouvelles thérapeutiques neuroprotectrices *%°.

On distingue deux grands types de modéles animaux utilisés :

- Les modéles de lésion focale (fracture, contusion, hématome, cedéeme focal),
générés par divers processus physiques tels que percussion de fluides (fluid percussion), de
solides (rigid indentation, controled cortical impact, weight drop), brQlure thermique
(cryogenic injury). Ce sont des modeéles assez simple qui permettent une interprétation aisée
puisque le sujet est son propre témoin par comparaison coté sain / cote lésé.

- Les modeles avec lésions encéphaliques diffuses par accélération-décélération
angulaire qui induisent un cedéme cérébral dans les deux hémispheres sans lésion focale.
lIs integrent la notion de Iésions axonales diffuses et sont probablement plus proche de la

réalité clinique.
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Les premiéres études sur de lintérét de l'imagerie de diffusion pour la pathologie
traumatique ont été réalisées sur des modeéles animaux par I'équipe de Marmarou .

Ilto et coll. ®® ont étudié tout d’abord les variations de la diffusivité moyenne in-vivo dans des
modeles d'cedémes de type parfaitement connu : un modéle d’cedéme purement
vasogénique (obtenu par infusion de liquide céphalorachidien) et un modéle purement
cellulaire a la phase précoce (obtenu par occlusion artérielle). lls ont constaté une élévation
de la diffusivité moyenne dans I'cedéme vasogénique et une chute de la diffusivité moyenne

dans I'cedéme cellulaire.

Par la suite, Ito et coll. ®® ont étudié la diffusivité moyenne dans I'cedéme cérébral diffus du

84

modele impact-acceleration et ont constaté un abaissement dés la premiére heure,

concluant a une origine cellulaire de I'cedeme cérébral post-traumatique dans ce modele.

Barzo et coll. ont étudié dans le méme modele traumatique les variations de la diffusivité
moyenne dés les premiéres minutes du traumatisme et pendant une période prolongée (4
semaines). lls ont remarqué une élévation de la diffusivitt¢ moyenne pendant la premiére
heure, puis une chute en dessous des valeurs de mesurées chez le rat sain au dela de la 18
heure qui persiste 4 semaines %, Dans une étude antérieure qui examinait, dans le méme
modele, la perméabilité de la barriere hématoencéphalique (BHE) par RMN avec injection de
gadolinium, Barzo et coll. notaient une ouverture fugace pendant les 30 premiéres minutes
suivant le traumatisme #. De ces 2 observations, I'auteur conclut & un cedéme initialement

vasogénique par ouverture de la BHE (1° heure) suivi par un cedéme cellulaire.

Par la suite, d’'autres équipes ont également décrit des abaissements précoces de la
diffusivité moyenne (premiéres heures) dans des modeles divers chez le rat (Iésions diffuses

et focales) %

Dans le cadre de Iésions focales induites par percussion de fluide, Albensi et coll. **
observent une baisse précoce (1 — 2 heures) de la diffusivité moyenne suivie d’'une hausse
dans les semaines qui suivent. Ces modifications plus tardives sont corrélées avec des

données histologiques révélant des zones Iésées entrainant des déficiences neurologiques.

Les modéles animaux classiques ne reproduisent souvent qu’un seul type de Iésion primaire
(Iésion focale, ou lésions axonales diffuses, ou hémorragie méningée...) et ne sont qu’un
reflet incomplet des modifications physiopathologiques complexes observées chez le sujet
cérébro-lésé. De ce fait aucun modéle n’est parfait, et ceci peut expliquer certaines

différences au niveau des résultats obtenus. Néanmoins, toutes les équipes travaillant sur
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des modeéles expérimentaux de traumatisme cranien soulignent, outre les informations sur la
nature de I'cedéeme, la précocité des anomalies de diffusion par rapport a 'imagerie RMN
conventionnelle et proposent l'imagerie de diffusion pour I'évaluation précoce du risque

ocedémateux.

A notre connaissance, il N’y a pas eu d’études sur les modifications d’anisotropie suite & un

traumatisme cranien dans un modele de lésions axonales diffuses chez le rat.
2.2.  Traumatisme cranien
2.2.1. Modele de traumatisme cranien

Le modéle que nous avons utilisé est un modéle de lésions encéphaliques diffuses chez le
rat, décrit par I'équipe de Marmarou et appelé modéle impact-acceleration ®. Ce modéle
réalise des lésions axonales diffuses et un cedéme cérébral diffus sans Iésion focale (c’.-a-d.
ni hémorragie, ni fracture). Sa validation a compris des études biophysiques et
histologiques ***. Le traumatisme est induit par la chute d’un poids sur la téte de I'animal
(Figure 4-6). Le dispositif permettant de réaliser le traumatisme est constitué d'une masse
métalligue de 500 g dont la chute d’'une hauteur de 1,50 m est guidée par un tube de
plexiglas. Le rat repose sur un lit de mousse synthétique dont la densité a été étudiée pour
permettre un mouvement de flexion-extension de la téte au moment de I'impact, sans que ce
mouvement soit extréme au point de provoquer des lésions cervicales. Une pastille placée
sur le crane du rat joue le réle de casque et permet avec la structure du lit de mouse de
diffuser I'énergie cinétique a I'ensemble du cerveau créant des Iésions diffuses sans lésions

focales 8.
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Figure 4-6 : Dispositif de réalisation du traumatis  me cranien selon le modéle impact-aceleration de
Marmarou

2.2.2. Préparation des animaux

Avant la réalisation du traumatisme, le rat est préparé selon le protocole ci-dessous qui
nécessite 1 h a une 1 h 30.

Le rat (Wistar male, 350-4509) est endormi par anesthésie inhalée a I'lsoflurane (5% dans
60% air - 40% oxygene) dans une cage d'induction, puis I'anesthésie est entretenue au
masque, en ventilation spontanée, avec le méme gaz halogéné tout le temps de la
procédure d'équipement chirurgical (1.5-2% dans 60% air - 40% oxygene). Le contrdle
thermique est réalisé grace a une sonde rectale et une couverture chauffante électrique.
Aprés exposition du crane (vertex), une pastille métallique est collée (colle cyanoacrylate)
entre les sutures coronale et lambdoide (Figure 4-7).
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290 g Male Wistar

Figure 4-7 : Schéma du positionnement de la pastill e métallique au sommet du crane du rat 8,

Le rat est ensuite équipé de cathéters artériel et veineux fémoraux, pour permettre la
surveillance en continu de la pression artérielle, la réalisation de gazométries artérielles et
I'entretien de I'anesthésie par relais intraveineux. Enfin, le rat est trachéotomisé et la
ventilation est prise en charge par un respirateur pour petits animaux par un mélange 60%
air - 40% oxygeéne (®SAR-830, BIOSEB). L’anesthésie par inhalation est alors relayée par
une anesthésie intraveineuse (alphachloralose, bolus 80 mg/ kg puis 26,7 mg/ kg/ h en
continu) associée a une curarisation (pancuronium, bolus 0,5 mg/kg puis 0,2 mg/kg/h en
continu).

Cette mise en condition a pour objectif de permettre la surveillance et le contrble des
parameétres systémiques (tension, ventilation, température) pouvant influer sur la formation
de I'cedéme. L’anesthésie intraveineuse a l'alphachloralose est préférée en raison de son
respect de la vasomotricité cérébrale (risque de majoration, de I'oedéme par vasodilatation
cérébrale due aux gaz halogénés, et du volume sanguin cérébral). Le rat est curarisé pour
faciliter la ventilation mécanique ce qui permet également de prévenir tout artefact de

mouvement.

2.3. Matériel et méthode

Le protocole expérimental pour chaque rat comporte trois étapes: la premiere étape
concerne la préparation de l'animal avec ou sans induction du traumatisme cranien, la
seconde étape concerne les expériences d'imagerie du tenseur de diffusion et la derniere

étape concerne les mesures de microgravimétrie spécifique.
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2.3.1. Protocole expérimental

Premiere étape :

Deux groupes de rats sont étudiés : un groupe dit groupe ‘Trauma’ qui a subi le protocole
expérimental précédent avec induction du traumatisme cranien, et un groupe dit groupe
‘Sham’ de rats témoins subissant exactement la méme préparation sans induction du

traumatisme cranien. Chaque groupe est constitué de n =5 rats.

Deuxiéme étape :

Les acquisitions d'imagerie du tenseur de diffusion duraient 6 heures aprés le traumatisme.
La premiére heure était consacrée a la fin de la préparation du rat (retrait de la pastille
métallique, suture du crane), a la mise en place du rat dans I'aimant et aux opérations
« d’accord / adaptation », images de repérage et shim.

Ces acquisitions ont été réalisées avec la séquence TRSE avec acquisition spirale de
'espace-k développée dans cette thése. Nous avons alterné des acquisitions selon le
schéma d’échantillonnage DG6 et selon le schéma d’échantillonnage IC21. L’ensemble des
paramétres des séquences, en fonction du schéma d’échantillonnage utilisé, est explicité
dans le tableau 3.11 du paragraphe 4.4.2. du chapitre 3. Trois acquisitions du tenseur de
diffusion étaient réalisées a trois temps (H1, H2 et H3) post-traumatique, le temps H = 0
correspondant a l'induction du traumatisme, tel que, les images en DG6 ont été réalisées a
1h (H1) et 4h30 (H3) post-traumatique, et I'acquisition en IC21 s’est déroulée a 2h30 (H2)
post-traumatique. Les coupes (transversales) ont été judicieusement choisies entre le milieu
du cerveau (sous la pastille) et I'avant du corps calleux (partie jugée la plus dense en termes
de matiere blanche). Durant toute I'expérimentation, les parameétres physiologiques du rat

étaient contrélés (PaO,, PaCO,, T¢ pH, taux d’hémoglobine).

Troisieme étape :

6 heures apres le traumatisme, le rat était sacrifié par une injection intraveineuse de chlorure
de potassium et le cerveau était immédiatement prélevé. Le cerveau était alors déposé dans
une matrice a cerveau de rat préalablement refroidie dans la glace. Aprés quelgues minutes
de durcissement du cerveau (froid), 2 coupes transversales de 1 mm d'épaisseur était
réalisées centrées comme la coupe centrale de RMN. Les biopsies de cerveau de 1 mm de
diameétre prélevées grace a un trocard dans le cortex et le caudatum, étaient immédiatement
immergées dans la colonne. Le protocole de microgravimétrie spécifique est le méme que
celui explicitée dans la partie 1 de ce chapitre pour I'étude menée sur les souris irradiées par
MRT.
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Le chronogramme du protocole expérimental est résumé sur la figure 4-8.

Induction du DTI DTI DTI Sacrifice de
traumatisme DG6 1C21 DG6 I'animal
Préparation — — I L At
de ranimal Acquisition 1 Acquisition 2 Acquisition 3 Graymetne
A A AL A spécifique
1h00 ! 1h00 1h30 1h00
1 »
R
| | | | H1 | | Hi2 ! ! ! H3 ! ! !
l l l l l l | | | | | | | |
T T T T T T T [ [ [ [ [ [ ™
0 1h 2 2h30 4 4h30 5h30 6h
Gaz du Gaz du Gaz du Gaz du Gaz du
sang sang sang sang sang
Figure 4-8 : Chronogramme du protocole expérimental de I'étude sur le modele de traumatisme cranien

chez le rat

Le traitement des images a été réalisé avec le programme Matlab décrit au paragraphe
4.4.3. du chapitre 3. Les images du tracé des vecteurs propres principaux et du fiber tracking
ont été reconstruites grace au logiciel MedInria DTI Track comme explicité au paragraphe
4.4.4. du chapitre 3.

2.3.2. Analyse statistique

Deux types d’analyses statistiques ont été réalisés. Un test de Mann-Whitney a été appliqué
(non paramétrique, données non appariées) pour comparer les résultats intergroupes
(‘Sham’ vs ‘Trauma’) des données RMN et microgravimétriques. Le méme test a été utilisé
pour comparer les résultats obtenus sur chaque groupe avec les deux schémas
d’échantillonnage différents (‘Sham’ en DG6 vs ‘Sham’ en IC21 et ‘Trauma’ en DG6 vs
‘Trauma’ en 1C21). Un test ANOVA mesures répétées (Analyse de variance pour mesures
répétées a deux voies (‘groupe’ x valeurs répétées)) a été effectué pour étudier
statistiquement les variations temporelles (H1 a H3) de chaque groupe (‘Sham’ et ‘Trauma’).
Ces tests ont été réalisés grace au logiciel StatView (°StatView SE Program, SAS Institute
Inc., Cary, NC). Le seuil de significativité a été fixé a p = 0.05. Les résultats présentés
correspondent & la moyenne * déviation standard des 5 rats de chaque groupe (*:

différences significatives, NS : différences non significatives).

2.4. Reésultats

Pour les deux groupes de rat, la largeur de ¥ raie obtenue en shim sur une tranche de 7.5

mm, était de I'ordre de 27 a 32 Hz, sans différence significative entre les deux groupes.
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Les RSB calculés sur I'image de référence ont été trouvés, en moyenne, pour l'acquisition en
DG6 égaux a 143 + 21 et 139 + 18 pour les rats des groupes ‘Sham’ et ‘Trauma’
respectivement, et, pour I'acquisition en IC21 égaux a 102+14 et 98+12 pour les rats des

groupes ‘Sham’ et ‘Trauma’ respectivement.

2.4.1. Résultats des parametres physiologiques

Le tableau 4-2 résume les paramétres physiologiques mesurés avant, pendant, et aprés
I'imagerie (comme explicité dans la figure 4-8) moyennés sur le temps et sur le nombre de

rats pour chaque groupe.

Groupe | Poids (Kg) | PaO, (mmHg) | PaCO, (mmHg) pH T°(C) |Hémo (g/l)
‘Sham’ 394433 186.40+30.63 34.07+4.00 7.38+0.02 | 37.0+0.4 | 12.47+£1.27
‘Trauma’' | 416+51 180.54+19.45 32.51+4.12 7.40+0.05 | 36.9+0.3 | 12.65+0.32
Sign. NS NS NS NS NS NS

Tableau 4-2 : Moyennes + déviation standard des par ametres physiologiques (Poids, Pa0 5, PaCOy, pH, T¢,
Hémoglobine) des rats ‘Sham’ et des rats ‘Trauma’ su  r la durée de I'expérimentation (6H).

A partir de ces données, aucune différence significative entre les parameétres physiologiques
des rats du groupe ‘Sham’ par rapport a ceux du groupe ‘Trauma’ n'est observée. On peut
confirmer que ces paramétres étaient stables pour chaque rat au cours du temps, et
gu'aucune différence significative n'a été observée entre les deux groupes. De ce fait les
données complétes étant assez volumineuses, nous ne présentons ici qu’'un condensé des

résultats.

2.4.2. Résultats en microgravimétrie spécifique

Zones ‘Sham’ ‘Trauma’ Variation
Cortex 785+04% | 79.4+1.1%* | +1.1%
Caudatum | 77.9+0.6% | 78.6 +0.9% * | + 0.9%

Tableau 4-3 : Moyennes + déviation standard des con  tenus en eau cérébrale des rats ‘Sham’ et des rats
‘Trauma’.

Tout d’abord, les résultats de nos mesures obtenues dans le groupe de rats ‘Sham’ sont
cohérents avec ceux de la littérature (cortex = 78,2% a 78,6% d’eau, caudatum = 76,8% a
77,5% d’eau ), ce qui valide la méthode de mesure. Dans le groupe de rats ‘Trauma’, on
observe une augmentation significative du contenue en eau cérébrale mesuré, dans le
cortex (+ 1.1%, p = 0.017) et dans le caudatum (+ 0.9%, p = 0.030), par rapport au groupe

de rats ‘Sham’.
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2.4.3. Résultats en imagerie du tenseur de diffusion
2.4.3.a. Diffusivité

La figure 4-9 présente les résultats des diffusivités mesurées dans (a) le cortex et dans (b) le
corps calleux des deux groupes ‘Sham’ et ‘Trauma’.

14,00

a. Cortex x . %
12,00 A ,_‘ ,_‘ ,_‘
*
_IT_ . % % * *
v 10,00 A
N
E
£
¥ 800 * % *
‘C_>| O Moy 'Sham'
X B Moy 'Trauma'
N—
o 600
=
=
0
£ 400"
[a)
2,00 A
0,00
H1 H2 H1 H2 H3 H1 H2 H3
DM Dmin Dimed Drmax
16,00
b. Corps calleux % x
alsil
12,00 4
g
‘v 10,00
N
= NS * *
= 8,00 - OMoy 'Sham
< @ Moy 'Trauma'
o
i
X 6,00
M)
=
>
‘S 4,00
S
£
a 2,00 A
0,00
H1 H2 H3 H1 H2 H3
i Dimed Dimax

Figure 4-9 : Valeurs moyennes + déviation standard d  es diffusivités dans (a) le cortex et dans (b) lec  orps
calleux des deux groupes ‘Sham’ et ‘Trauma’.
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Une baisse significative (p < 0.05) de la diffusivité moyenne mais également des diffusivités
minimale, médiane et maximale a été détectée dans le cortex et le corps calleux des rats du
groupe ‘Trauma’ par rapport au groupe ‘Sham’ des la premiére heure suivant le traumatisme.
Cette baisse a également été observée pour les deux autres temps d’acquisition (H2 et H3).
Aucune différence significative entre les résultats obtenus a partir des deux schémas
d’échantillonnage (DG6 et IC21) n’a été observée. Enfin, aucune évolution temporelle n'a été
remarquée sur les valeurs de diffusivité dans le cortex et le corps calleux des deux groupes

de rats ‘Sham’ et ‘Trauma’.

En moyenne sur les trois temps de mesure, une baisse de la diffusivité moyenne de 25.5% a
été détectée dans le cortex du groupe ‘Trauma’ par rapport au groupe ‘Sham’ et une baisse
de 41% dans le corps calleux. Si on analyse la baisse moyenne des différentes valeurs de
diffusivité pour chaque région d’intérét, on constate que cette baisse est assez identique
pour I'ensemble des valeurs de diffusivité dans le cortex, alors qu’elle est plus dispersée
dans le corps calleux. En effet, la baisse de Dmin, Dmsd €t Dmax €St de 28%, 23% et 25%
respectivement dans le cortex contre 36%, 32% et 46% respectivement dans le corps

calleux.

2.4.3.b. Anisotropie et ellipsoides

La figure 4-10 présente les valeurs de la fraction d’anisotropie obtenues dans le cortex et le

corps calleux des rats ‘Sham’ et ‘Trauma’.
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Figure 4-10 : Valeurs moyennes + déviation standard de la fraction d'anisotropie (FA) dans le cortex et le
corps calleux des deux groupes ‘Sham’ et ‘Trauma’.
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Dans le cortex, les tests statistiques n’'ont pas révélé de différence significative entre les
valeurs de fraction d'anisotropie obtenues chez les deux groupes de rats, pour aucun des

temps de mesure (H1 a H3).

Dans le corps calleux on observe une baisse significative de la fraction d’anisotropie

(p < 0.05) pour tous les temps de mesure de l'ordre de 17%.

De méme que précédemment, les deux schémas d'échantillonnage (DG6 et 1C21),
conduisent a des résultats similaires puisqu’aucune différence significative n'a été observée

et aucune évolution temporelle n'a été détectée.

La figure 4-11 présente les ellipsoides de diffusion dont le volume est définie par les valeurs
propres (Dmin, Dmed €t Dimax). Ces ellipsoides schématisent les résultats obtenus en moyenne

dans les deux ROI, cortex et corps calleux, pour chaque groupe de rats (‘Sham’ et

‘Trauma’).
‘Sham’ ‘Trauma’
Cortex -
(Dmin. Vmin)
max) (Dmédv Vméd)
Corps
calleux

Figure 4-11 : Ellipsoides de diffusion des deux grou pes de rats ‘Sham’ et ‘Trauma’, dans le cortex et le
corps calleux.

Cette représentation sous forme d’ellipsoides montre, dans le cortex, une diminution globale

de la diffusivité sans changement de forme entre ‘Sham’ et ‘Trauma’.

En revanche, dans le corps calleux, I'ellipsoide montre une diminution globale de son volume

et une forme plus arrondie sur dans le groupe de rat ‘Trauma’ que dans le groupe de rats

- 168 -



‘Sham’. La diminution de volume traduit la baisse de diffusivité, alors que modification de la
forme traduit la baisse de la fraction d’anisotropie.

2.4.3.c. Cartes couleur et tracé des vecteurs propres principaux

La figure 4-12 représente les cartes couleurs obtenues sur le corps calleux, sur un exemple
de rat ‘Sham’ et sur un exemple de rat ‘Trauma’, pour lesquels les acquisitions ont été
réalisées avec le schéma d’échantillonnage DG6. La figure montre également, le tracé des

vecteurs propres principaux sur un zoom centré autour du corps calleux de ces mémes rats.

‘Sham’

‘Trauma’

Figure 4-12 : Cartes couleur du corps calleux sur ¢ erveaux de rat ‘Sham’ et ‘Trauma’. Images dutracéd es
vecteurs propres principaux sur un zoom centré auto ur du corps calleux des mémes rats. Le rectangle en
pointillés blanc pointerait une zone de Iésions. Le zoom est réalisé sur une carte couleur.

Dans le corps calleux, il est difficile, a partir des cartes couleur, de faire une analyse fine
entre le rat sham et le rat trauma. Ces cartes couleur ne présentent pas beaucoup de

différences entre les deux groupes si ce n'est une légére variation de teinte de rouge. En
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revanche, les images du tracé des vecteurs propres principaux montrent des différences.
Dans le corps calleux, les vecteurs propres sont orientés de maniére axiale au centre pour
les deux rats. Néanmoins on distingue sur I'image du rat ‘Trauma’ une réelle discontinuité
dans cette direction (cadre en pointillés blancs) qui pourrait traduire une césure de fibres au
niveau du corps calleux. Dans cette partie du corps calleux, la couleur rouge est plus vive
chez le ‘Sham’ que chez le ‘Trauma’ qui, sur les cartes couleurs traduirait une baisse d

‘anisotropie.
2.4.3.d. Images du fiber tracking
On présente dans la figure 4-13 les images du fiber tracking obtenues sur deux exemples de

rats ‘Sham’ et ‘Trauma’. Cette imagerie a été réalisée au niveau du corps calleux, et

reconstruite a partir d’acquisitions réalisées avec le schéma d’échantillonnage DG6.

Figure 4-13 : Images de fiber tracking d'un cerveau de rat au niveau du corps calleux d’'u  n rat ‘Sham’ et
d’un rat ‘Trauma’. La fléeche blanche pointerait une zone de lésions.
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2.5. Discussion et conclusion

Cette étude montre l'intérét de I'imagerie du tenseur de diffusion pour la caractérisation et la
détection de maniéere précoce de I'oedéme cérébral post-traumatique chez le rat, ainsi que la
possibilité grace a lI'imagerie fiber tracking de détecter des Iésions axonales au niveau du

corps calleux.

Rappelons que la séquence d’'imagerie utilisée dans cette étude a été calibrée et validée sur
cerveau de rat sain (Chapitre 3). Les valeurs de RSB obtenues chez les rats des groupes
‘Sham’ et ‘Trauma’ sont du méme ordre de grandeur que celles obtenues chez le rat sain

(> 100, fonction du schéma d’échantillonnage).

Par rapport aux modeéles animaux de Iésions focales, I'intérét du modéle impact-acceleration

est qu'il est plus proche de la réalité clinique.

La baisse de diffusivité moyenne observée dans le groupe ‘Trauma’ par rapport au groupe
‘Sham’ est du méme ordre de grandeur que ce qui a été observé par I'équipe de Barzo %.
Cette baisse de diffusivité moyenne est corrélée & une augmentation du contenue en eau

cérébrale dans le cerveau du rat traumatisé mesurée par microgravimétrie spécifique.

La combinaison de ces deux parameétres confirme la formation d’'un cedeme cérébral de type

cellulaire aprés le traumatisme 22,

Suite au traumatisme, un déreglement des pompes
ioniques transmembranaires conduit a une accumulation d’ions et de solutés dans les
cellules, et donc a un gonflement cellulaire qui se traduit par une baisse de la diffusivité
moyenne °2. Dans notre étude ceci est observé dans le cortex et le corps calleux des rats

traumatisés.

Notre étude, par rapport a celles réalisées sur le méme modeéle de traumatisme créanien,
apporte une information supplémentaire sur I'anisotropie du milieu en mesurant le paramétre
fraction d’anisotropie. Une variation significative de ce paramétre n'a été observée qu'au
niveau du corps calleux ou une baisse moyenne de I'ordre de 17% a été mesurée chez le rat
traumatisé par rapport au rat témoin. Cette variation suggére une modification de la
microstructure du corps calleux qui pourrait étre un gonflement au niveau des axones ou des

|ésions des fibres de la matiere blanche.

Ces variations de diffusivité et d’anisotropie sont clairement illustrées par les ellipsoides de
diffusion (Figure 4-11).
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Chez I'Homme, on trouve divers études sur I'imagerie du tenseur de diffusion appliquée au

traumatisme cranien 8103104132

103 ont montré

Dans les cas de traumatismes bénins, Arfanakis et coll. & et Inglese et coll.
des baisses de FA dans la matiére blanche 24h aprés le traumatisme. Néanmoins, leurs
résultats concernant les variations de diffusivité moyenne sont différents. Dans I'étude
d’Arfanakis, ces modifications d’anisotropie ne sont pas corrélées a des modifications de
diffusivité moyenne. En revanche, Inglese montre une faible augmentation de la diffusivité

moyenne associée a la baisse de FA.

Pour Arfanakis, la baisse de FA pourrait étre reliée a un gonflement axonal ou un
désalignement des membranes axonales, modifiant ainsi I'anisotropie de diffusion. Inglese
avance I'hypothése de modifications des structures axonales entrainant une augmentation
de la diffusivité perpendiculairement aux fibres, ce qui ferait varier a la fois la diffusivité

moyenne et I'anisotropie.

Dans ces deux cas de traumatisme bénin, les variations des paramétres déduits du tenseur
de diffusion permettent de déceler des modifications tres subtiles dans la matiére blanche,
qui n'apparaissent pas avec les techniques conventionnelles, confirmant [l'intérét de

I'imagerie du tenseur de diffusion dans la pathologie traumatique méme bénigne.

Suite & des traumatismes plus séveres, Huisman et coll. **2 montre des baisses d’anisotropie
et de diffusivitt moyenne dans la matiére blanche. Dans cette étude le délai entre le
traumatisme et la réalisation des images du tenseur de diffusion n’excede pas 7 jours. Pour
l'auteur, les variations de ces deux parametres sont liées a une perte de l'intégrité des
structures de la matiére blanche. L'ampleur de ces variations est corrélée au score de
Glasgow des patients traumatisés. L'auteur conclue ainsi que l'imagerie du tenseur de

diffusion peut étre révélateur de la sévérité du traumatisme et des Iésions associées.
Notons que I'échelle de Glasgow est une échelle d’évaluation neurologique qui va de 3
(coma profond) a 15 (patient totalement conscient). Le score de Glasgow permet, dans un

contexte d’'urgence, de définir la meilleure stratégie thérapeutique pour le patient.

Le traumatisme induit dans notre modéle animal est un traumatisme sévere. Les

modifications observées sont en accord avec celles de Huisman et coll. **2.
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Dans notre étude, un autre résultat marquant jamais documenté sur le cerveau de rat a notre
connaissance, a été apporté par I'imagerie fiber tracking. Sur les images de fiber tacking, on
distingue tres clairement et de fagon systématique que la reconstruction des fibres au niveau
du corps calleux du cerveau de rat ‘Sham’ ne montre aucune discontinuité, alors que cette
méme reconstruction montre une discontinuité trés nette dans le corps calleux du rat
‘Trauma’ (Figure 4-13, fleche blanche). On distingue le méme type de césure au niveau du
corps calleux du rat traumatisé sur les images des tracés de vecteurs propres principaux
(Figure 4-12, rectangle en pointillés blancs). Cette discontinuité peut s’expliquer par
'apparition, suite au choc mécanique, de ruptures au niveau des fibres de la matiere

blanche.

En effet, a cause de la différence de densité des tissus qui les composent, la matiere
blanche et la matiere grise ne réagissent pas de la méme facon au choc. Ceci se traduit part
un étirement et un cisaillement a la jonction matiere blanche / matiére grise, créant ainsi des

lésions axonales diffuses .

Un des criteres d’arrét de la reconstruction des fibres en imagerie du fiber tracking est la
modification marquée entre deux voxels voisins de l'indice d’anisotropie. Ici, les différences
d’anisotropie entre certains voxels sont assez élevées pour faire apparaitre une rupture de

fibres.

Bien évidemment, ces résultats devront étre confrontés aux images obtenues en
microscopie optique par marquage de la myéline. Malgré l'absence de validations
histologiques, plusieurs éléments nous confortent dans notre analyse des résultats.

D’abord, ces observations ont été systématiques dans le cerveau de rat traumatisé.

Ensuite, les fibres rompues se situent sur la partie supérieure du corps calleux, a la jonction
corps calleux / cortex cérébral, ce qui est en accord avec la théorie des lésions provoquées
par un mouvement d’'accélération / décélération, qui apparaissent a la jonction matiere
blanche / matiere grise.

De plus, les images montrent des ruptures de faisceaux de fibres et non pas d'une fibre
isolée, qui pourrait alors venir d'un probleme a I'acquisition.

Enfin, la cohérence du reste des fibres reconstruites sur les images est un autre argument
en notre faveur : il N’y a aucune raison que les fibres s’arrétent a ce niveau la et pas ailleurs.

Récemment, Ducreux et coll.

ont rapporté une étude sur deux cas de traumatisme
cranien étudiés en imagerie du tenseur de diffusion et en imagerie fiber tracking. Le premier

patient présentait un score de Glasgow a 7 sur 15, les résultats montrent, dans le corps
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calleux, une faible baisse de diffusivité moyenne associée a une forte baisse de la fraction
d’anisotropie deux jours aprés le traumatisme. L'imagerie fiber tracking ne révéle pas, dans
ce cas, de ruptures de fibres dans le corps calleux. La baisse de diffusivité moyenne est
reliée a la présence d’'un cedéme cellulaire, alors que la baisse d’'indice d’anisotropie serait
due a une modification des structures des fibres sans ruptures apparentes.

Le second patient présente une score Glasgow a 4 sur 15, dans ce cas, les résultats
montrent, dans le corps calleux, une augmentation de diffusivité moyenne toujours associée
a une forte baisse de la fraction d’anisotropie un jour aprés le traumatisme.

Dans ce cas, I'imagerie fiber tracking montre des ruptures de fibres dans le corps calleux. La
hausse de diffusivité moyenne est corrélée a une forte perte axonale.

La encore, l'auteur conclue que I'imagerie du tenseur de diffusion peut étre révélateur de la

séveérité du traumatisme et des Iésions associées.

L'étude publiée par Ducreux et coll. montre des résultats contrastés par rapport aux nétres.
Néanmoins, dans notre étude, nous sommes en présence de deux phénomenes : 'edeme
cellulaire qui entraine un gonflement cellulaire et induit également un gonflement au niveau
des axones d’'une part, et la rupture des fibres du corps calleux d’autre part. La présence de
I'cedéme cellulaire pourrait nous empécher de voir une augmentation de DM, qui serait du a

la perte axonale.

En définitive ce travail confirme les deux premieres hypotheses émises au début du
paragraphe 2 de ce chapitre. La diffusivité moyenne peut devenir un critere de choix pour
caractériser I'oedéme cérébral post-traumatique et détecter précocement sa formation. Les
parameétres dérivés du tenseur de diffusion permettent d'apporter des informations
supplémentaires concernant les modifications des microstructures cérébrales suite au

traumatisme cranien.

Cette étude montre donc l'apport de l'imagerie du tenseur de diffusion a I'étude du
traumatisme cranien et ouvre de nouvelles perspectives non invasives pour la détection des
lésions traumatiques séveres et la prise en charge des patients dées les premieres heures

apres le traumatisme.
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3. Imagerie de diffusion pour I'étude de I'Erythrop oiétine comme

agent neuroprotecteur post-traumatique chez le rat

3.1. Introduction et position du probléme

Dans les accidents de traumatisme cranien, les thérapeutiques actuelles permettent de
traiter de facon symptomatique I'oedéme cérébral par injection de solutés osmotiquement
actifs, mannitol ou sérum salé hypertonique, mais aucun traitement étiologique n’a encore pu

étre validé dans ce cadre patrticulier.

Récemment, plusieurs études ont pu mettre en évidence un effet neuroprotecteur de
I'érythropoiétine, que ce soit dans le cadre d'une atteinte ischémique ou traumatique

médullaire 13+1%°,

Le but de cette étude est double, d’'une part étudier la sensibilité des mesures de diffusion
pour I'évaluation de I'effet d'un neuroprotecteur sur I'évolution de I'cedéme cérébral post-
traumatique. D’autre part, évaluer l'efficacité de I'Erythropoiétine humaine recombinante
(rhEpo) concernant son effet anti-cedémateux cérébral sur le méme modeéle expérimental de
lésions traumatiques diffuses chez le rat. Les criteres d’évaluation sont basés sur la relation
entre I'oedéme cérébral et le coefficient de diffusion apparent, ainsi que sur la quantification
de I';edeme cérébral par la mesure du contenu en eau cérébrale par microgravimétrie

spécifique.
3.2. Modele de traumatisme cranien et groupes de rats

Le modéle de traumatisme créanien utilisé est le méme que celui décrit au paragraphe 2 de
ce chapitre : modéle impact-acceleration. La rhEpo (Epoétine alfa : Eprex®) a été utilisée, en
administration intraveineuse directe, a 30 minutes post-traumatique, a une dose de 5000
Ul/kg (groupe ‘Epo-trauma’). Dans le groupe ‘Epo-sham’, le méme délai a été respecté, soit

30 minutes apres la fin de la préparation de I'animal.

Dans cette étude trois groupes de rats ont été expérimentés. Un groupe de rats traumatisés
qui a recu une injection de rhEpo qu'on nomme groupe ‘Epo-Trauma’ (n = 10 rats), un
groupe de rats traumatisés mais qui n'a pas recu d’injection de rhEpo hommé groupe
‘Trauma’ (n = 11 rats), enfin un groupe témoin n'ayant pas subi de traumatisme mais

recevant une injection de rhEpo nommé groupe‘Epo-sham’ (n = 5 rats).
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3.3. Matériel et méthode

D’un point de vue chronologique, cette étude s’est déroulée sur plusieurs mois et a débuté
alors que la ségquence d'imagerie rapide du tenseur de diffusion n’était pas encore utilisable
pour une étude de ce type. Dans cette étude nous cherchions a mesurer le coefficient de
diffusion apparent corrélé a la microgravimétrie spécifique. Ainsi le tenseur n'a pas été

acquis dans son intégralite.

Cette étude a également été réalisée sur notre systeme 7-T avec une bobine RF homogéne
en émission et réception. Les images pondérées diffusion ont été acquises avec la méme
séquence PGSE 2DFT (acquisition cartésienne de I'espace-k) que pour la premiere
application présentée dans ce chapitre (c’.-a-d. calibrée de la méme maniere, paragraphe 1
de ce chapitre). Trois expériences, avec gradients de diffusion appliqués dans les trois
directions orthogonales de I'espace selon X, Y puis Z ont été réalisées. Les parameétres

d’acquisition sont résumés dans le tableau 4-4.

TE/TR b 0 A nb x e FOV | Matrice | Résolution Na
(ms) (s.mm? | (ms) | (ms) | (coupe-mm) | (mm) (acquise) (um?)
50/2500 500 9 23 5x15 40 128 x 64 94 4

Tableau 4-4 : Parameétres de la séquence d’'imagerie d  u tenseur de diffusion PGSE.

Les valeurs moyennes du coefficient de diffusion apparent (<CDA>) ont été calculées sur
différentes régions d’intérét (ROI) choisies dans le cortex et le caudatum par un programme
écrit en IDL (Interactive Data Language). La microgravimétrie spécifique a été réalisée selon

le méme protocole que décrit dans les paragraphes 1 et 2 de ce chapitre.
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3.4. Résultats

La figure 4-14 montre I'évolution temporelle des valeurs de coefficient de diffusion apparent

au sein du cortex cérébral pour les trois groupes ‘Epo-sham’, ‘Epo-trauma’ et ‘Trauma’.
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Figure 4-14 : Evolution des <ADC> au sein du cortex  (valeurs moyennes # DS ; * p < 0,05 ‘Epo-trauma’ vs
‘Trauma’)

La figure 4-15 montre les valeurs du contenu en eau cérébrale mesurées dans le cortex et le

caudatum pour les trois groupes ‘Epo-sham’, ‘Epo-trauma’ et ‘Trauma’.
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Figure 4-15 : Valeurs mesurées par microgravimétrie  du contenu en eau cérébrale au sein du cortex et du
caudatum a 6h post traumatisme (valeurs moyennes + DS ; *p < 0,05 ‘Epo-trauma’ vs ‘Trauma’)
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A partir de la figure 4-14, on constate que les valeurs du coefficient de diffusion apparent
sont significativement plus basses dans le cortex cérébral des rats du groupe ‘Trauma’ (p <

0.05), que dans le cortex cérébral des deux autres groupes ‘Epo-trauma’ et ‘Epo-sham’.

Ces valeurs sont corrélées aux résultats de microgravimétrie (Figure 4-15) qui montrent une
augmentation significative (p < 0.05) du contenue en eau cérébrale dans le cortex des rats

du groupe ‘Trauma’ par rapport aux groupes ‘Epo-trauma’ et ‘Epo-sham’.

Ces deux observations confirment comme précédemment la présence d’'un cedeme cérébral
cellulaire dans le cerveau de rat traumatisé.
Les valeurs de coefficient de diffusion apparent et de contenu en eau cérébrale sont

conformes a celles mesurées dans I'étude précédente (paragraphe 2 de ce chapitre).

Par ailleurs, et de facon systématique, les valeurs de coefficient de diffusion apparent et de
contenue en eau cérébrale sont similaires (p > 0.05) dans le cortex cérébral des rats des
groupes ‘Epo-trauma’ et ‘Epo-sham’. Ces valeurs sont conformes a celles obtenues dans le
cerveau des rats sains. Cette observation confirme l'absence d’'cedéme cérébral post-

traumatique chez les rats traumatisés traités par rhEpo.

Des résultats similaires ont été obtenus dans le caudatum.

3.5. Discussion et conclusion

Tous les résultats présentés ci-dessus sont en faveur d’'un effet anti-cedémateux de I'Epo.
En effet, les différences significatives retrouvées en gravimétrie entre les groupes ‘Trauma’
et ‘Epo-trauma’ indiquent clairement une réduction du contenu en eau cérébrale post-

traumatique dans le groupe traité par Epo.

Dans cette étude, les valeurs de coefficient de diffusion apparent constatées dans le cerveau
du groupe ‘Epo-trauma’ sont équivalentes a celles mesurées dans le cerveau de rat sain.
Elles sont significativement différentes par rapport au groupe ‘Trauma’ mais de méme ordre

de grandeur que celles du groupe témoin (groupe ‘Epo-sham’).

Pour contrbler I'absence d’effet de I'Epo et des excipients contenus dans I'Epoétine alfa sur
le contenue en eau cérébrale et sur les données d'IRM de diffusion en dehors de tout
contexte traumatique, nous avons comparé le groupe ‘Epo-trauma’ avec le groupe ‘Epo-

sham’. Cette comparaison ne conduit a aucune différence significative, ce qui permet
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légitimement de penser que les effets observés au sein du groupe ‘Epo-trauma’ sont bien
dus a l'action directe de I'Epo sur I'cedéme cérébral post-traumatique. Pour parfaire cette
étude et ces résultats, il serait intéressant de les compléter par un groupe traumatisé dans
les mémes conditions, mais recevant les excipients de I'Epoétine alfa, afin de s’affranchir

d’'un éventuel effet des autres composants de la solution.

Dans le cadre de la pathologie traumatique, cette étude a pu montrer, grace a la conjugaison
des données d'IRM de diffusion et de microgravimétrie, que I'Epo était un agent
thérapeutique capable de réduire la formation de I'cedeme cérébral post-traumatique
précoce. Les mécanismes d'action a l'origine de cet effet, encore mal connus, seraient dus
vraisemblablement a un blocage des mécanismes cellulaires a l'origine de cet cedeme. En
outre, cette étude nous permet de confirmer la troisieme hypothese qui a guidé notre travalil
a savoir, la sensibilité des mesures de diffusion permet d’évaluer 'effet d’'un neuroprotecteur

sur I'évolution de I'cedeme cérébral post-traumatique.

L’cedéme cérébral post-traumatique est le principal responsable de la mortalité du traumatisé
cranien contre lequel il nexiste actuellement aucun traitement étiologique. Cette étude
expérimentale pourrait donc étre a l'origine d’'une nouvelle voie de recherche, précurseur

d’'une modalité thérapeutique étiologique unique dans le cadre de la traumatologie cérébrale.
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Conclusion générale

Cette these montre la puissance et le potentiel de I'outil « imagerie du tenseur de diffusion »
dans le domaine biomédical en tant que microsonde non invasive sensible aux différentes
variations de la microstructure des tissus. Un des principaux atouts de I'imagerie du tenseur
de diffusion est la quantité d’informations récoltées grace a cette seule technique : diffusivité
et direction principale de diffusion des molécules d’eau, caractérisation de I'anisotropie des

tissus et représentation en 3D des fibres de la matiére blanche.

Néanmoins pour I'exploitation fine des données obtenues il faut étre vigilant car, si la théorie
de I'imagerie du tenseur de diffusion ne parait pas extrémement complexe, la mise en place

d’'une séquence de mesure robuste est fastidieuse.

Ce travail de thése peut étre considéré comme un travail en deux parties, comportant, une
premiere partie développement méthodologique pour l'implémentation de la séquence
d'imagerie spirale a densité variable du tenseur de diffusion et le développement des
programmes de reconstruction et de traitement d'images, et une seconde partie destinée aux

applications de la méthode dans un modele de cerveau de rat traumatisé.

Dans ce travail expérimental, le choix de la séquence RF et des schémas d’échantillonnage
de la sphére de diffusion ainsi que 'acquisition spirale de I'espace-k répondait a des criteres
liés d’'une part, a notre installation 7-T et d’autre part a I'expérimentation sur le cerveau du
petit animal a haut champ magnétique. La séquence twice refocused spin echo a été utilisée
pour minimiser les effets des courants de Foucault sur le signal, courants de Foucault qui se
sont avérés importants sur notre systeme de gradients. L’'acquisition spirale de I'espace-k a
été choisie pour ses capacités d’'imagerie rapide afin de minimiser le temps total d’acquisition
du tenseur de diffusion qui peut nécessiter, dans le cas de limagerie a haute résolution
angulaire, un grand nombre d’expériences différentes (jusqu'a 22 dans notre cas). Ce
balayage spiral de I'espace-k a été préféré a la technique d’'imagerie echo planar pour son
insensibilité aux artefacts de mouvement et de flux. Dans le cadre de la technique d'imagerie
spirale, I'échantillonnage spiral & densité variable apporte en plus un sur-échantillonnage du

centre de I'espace-k porteur de I'essentiel de I'information de I'image.

L'ensemble de ces développements ont conduits a un tres bon rapport signal sur bruit (de

I'ordre de 130) sur les images de référence.
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Par ailleurs deux schémas d’échantillonnage de la sphere de diffusion ont été implémentés
et comparés, et les analyses des parameétres scalaires n'ont pas révélé de différences
significatives. En revanche, les acquisitions selon le schéma d'échantillonnage a 21
directions spatiales ont mis en avant les limites de notre systéme : la capacité « mémoire
vive » de l'ordinateur couplé au spectrometre s’est révélée limitée et il n’a pas été possible
d’acquérir plus de 3 coupes dans le cas de ce schéma. Cette limitation a eu des
conséqguences directes sur la reconstruction des images du fiber tracking a partir de ces
données puisque le logiciel utilisé (MedIinria DTl Track développé par Pierre Fillard)

nécessite un volume de données importantes pour obtenir la reconstruction des fibres.

Une partie de ce travail a concerné le développement de programmes de reconstruction des
images du tenseur de diffusion, et d'extraction des images dérivées du tenseur (cartes
d’anisotropie, cartes couleur). De méme nous avons du concevoir des programmes
permettant de convertir le format de nos données d’'imagerie au format du logiciel MedINRIA

DTI Track, mais également des autres logiciels de fiber tracking testés.

Nous possédons désormais sur notre installation 7-T un outil performant et complet pour
I'acquisition du tenseur de diffusion et I'exploitation et la visualisation des données. Ceci
nous a permis d’étudier en détails le modéle de traumatisme cranien chez le rat, et pourrait
étre utilisé pour I'étude des deux autres modeéles animaux maitrisés au sein du laboratoire, a

savoir I'ischémie cérébrale et les tumeurs cérébrales.

Grace a une seule acquisition, nous avons pu, chez le rat, caractériser précocement
I'o,edeme cérébral post-traumatique (par des modifications de diffusivité), détecter les Iésions
axonales diffuses (par des modifications de l'anisotropie et des ellipsoides de diffusion) et
visualiser ces lésions (grace aux images des vecteurs propres principaux et du fiber
tracking). L'étape méthodologique précédente a donc été capitale pour permettre de mesurer

des modifications sur certains parametres trés fins dans le cerveau de rat.

Cette étude montre donc bien I'intérét de posséder en clinique des séquences d’'imagerie

rapide du tenseur de diffusion, notamment dans I'indication du traumatisme cranien.

Pour la suite de ce travail au sein de l'unité mixte INSERM/UJF U594, d’autres optimisations
peuvent étre apportées, notamment développer des séquences a plusieurs valeurs de b, ou
encore optimiser le parameétre « temps de diffusion » pour une meilleure différenciation des

valeurs propres extrémes du tenseur de diffusion, importante en termes de fiber tracking.
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Dans cette thése, des images de fiber tracking chez le rat ont été obtenues a partir de
données acquises en une heure, temps inférieur aux temps trouvés dans la littérature. Cette
possibilité ouvre de nouvelles voies d’'investigation sur des souris transgéniques, modeéles de
la maladie d’Alzheimer ou de la sclérose en plaques, qui pourrait permettre de mieux
comprendre les processus de démyélinisation et se révéler importante pour explorer des

thérapeutiques.

Notons pour terminer que cette thése résulte d’'un véritable travail d'équipe et n'aurait pu voir
le jour sans la contribution des physiciens, médecins et biologistes qui ont participé a cette
étude. Citons les principaux, Marine Beaumont, physicienne, qui a développé l'imagerie
spirale ; le Pr. Jean-Francois Payen et ses internes en anesthésie, Olivier Carle, Gilles
Francony et Olivier Verdonck qui ont mis au point le modele de traumatisme crénien chez le
rat et qui, avec Régine Farion, responsable des expérimentations animales du laboratoire,
ont supervisé la partie médicale de ces expérimentations. Enfin, Hana Lahrech qui a
supervisé I'ensemble de ces travaux de recherche et Christoph Segebarth directeur du
laboratoire qui, en plus du reste, nous permet a tous de pouvoir travailler dans de bonnes

conditions.
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Liste des symboles et abréviations

Ne sont répertoriés dans cette liste que les symboles et abréviations utilisés tout au long du

manuscrit.

A Atténuation du signal pondéré diffusion

ADC, DM,<D><D’> Coefficient de diffusion apparent, diffusivité moyenne
a Densité de la spirale

ay Indices affectés lors du calcul de [b]

[b] Matrice d’'atténuation par expérience

[B] Matrice d’atténuation généralisée

éo Champ magnétique statique

51 Champ magnétique radiofréquence

b Facteur de gradient

b, Elément de la i*™ ligne et j°™ colonne de la matrice [b]
B(x,t) Variations du champ magnétique statique

BHE barriére hématoencéphalique

Bay Pondération en diffusion du couple a,y

CEC Contenu en eau cérebrale

CC, Cx, Corps calleux, Cortex

CF Courants de Foucault

Cg, Cp, CN Cingulum, Caudé-putamen, Nerfs craniens

X Susceptibilité magnétique du milieu considéré

D], [D] Tenseur de diffusion

D Coefficient de diffusion a une dimension

D, Diffusivité paralléle

Di Diffusivité orthogonale

Dj Elément de la i*™ ligne et j*™ colonne du tenseur de diffusion
DG6 Schéma d’échantillonnage Dual Gradient 6 directions
D:D Produit scalaire du tenseur de diffusion

D:D Premier indice d’'anisotropie proposé par Basser et Pierpaoli
Dins Dmeds Dmax Valeurs propres

DTI Diffusion tensor imaging

01, O, O3 et Oy Temps d’'application des gradients de diffusion (TRSE)
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o Temps d'application des gradients de diffusion

X, Kg Pas de I'échantillonnage radial et de I'échantillonnage angulaire
A Temps séparant I'application des gradients de diffusion
ABg Inhomogénéités de champ magnétique statique
AGD(t) Terme de phase accumulée

AD? Déphasage quadratique moyen

EPI Echo planar imaging

Epo Erythropoiétine

& Nombre aléatoire égala + 1

FA fraction d’anisotropie

FID Free induction decay (signal de précession libre)
FOV Field of View

At) Phase du signal RMN

G Gradient de champ magnétique

Gt Intensité du gradient de diffusion

gm Intensité de gradient maximale

4 Rapport gyromagnétique

H Proton de I'eau

IC21 Schéma d’échantillonnage Icosahedral 21 directions
IRM Imagerie par résonance magnétique

1(x,y) Image dans le domaine spatial

ks Constante de Boltzmann

K(kxKy) Vecteur position dans I'espace de Fourier

Kmax Fréquence spatiale maximum dans I'espace-k

L Moment cinétique

A Pas du déplacement élémentaire dans une dimension
M Masse de la molécule

MG, MB Matiére grise et blanche

M, Moment d’ordre n

MRT Radiothérapie microfaisceaux

Myy Aimantation transversale

M, Aimantation longitudinale

M 0 Aimantation macroscopique

m(x,y) Image dans le domaine spatial
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5 2 X" o

3

OCl, OCE
P(A)
PGSE
0

RA
RF
RMN
RO
RSB
Yo,
S,P,R
S
S(kx.ky)
Sm

SG, pGet rG

S

g
t,t

T

T

Lait

Tes, Tea
TE
TR
TRSE
T1

T2

Moment magnétique

Constante de décroissance des courants de Foucault
Taille de la matrice pour reconstruction de I'image

Nombre de tours de la spirale

Viscosité du milieu

Edeme cérébral intracellulaire, extracellulaire
Distribution des molécules lors de la diffusion

Pulsed gradient spin echo

Angle total parcouru par la spirale

Anisotropie relative

Radiofréquence

Résonance magnétique nucléaire

Région d'intérét

Rapport signal sur bruit

Densité de spins

Slice, Phase, Read

Signal de I'expérience i

Signal RMN dans le domaine fréquentiel

Vitesse de commutation maximale des gradients (Slew rate)
Intensités des gradients de diffusion

Signal de I'expérience de référence

Signal non affecté par la diffusion

Temps

Tesla

Température absolue

Temps de diffusion

Temps pour parcourir la spirale en fonction du régime
Temps d’écho

Temps de répétition

Twice refocused spin echo

Temps de relaxation longitudinale

Temps de relaxation transversale

Temps de relaxation transversale (avec prise en compte des

inhomogénéités de champ magnétique statique)
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VDS Variable density spiral

min® Vinedr  Vinax Vecteurs propres
Wy Pulsation de Larmor
X, Y, Z Axes du référentiel de I'aimant
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ANNEXES

Annexe 1 : Théorie de I'imagerie de diffusion.

Déplacement :

n

Z(n7)=>2¢

i=1

Equation A1-1

Carré du déplacement :

n 2
[z(n7)]? = {Z/Lsi} =(Ae, + Ae, + Ae, +..+ g, Ag, + Ae, + Ag, +..+ A€,
i=1

[Z(nT)? = 2P (g,6, + .6, + 6,6, +.. 4 6,6, + £,6, + 6,6, +..+ £,€,)

Equation A1-2

Moyenne quadratigue du déplacement :

n n
Zz(nr)—zz & ] % ou é’é‘ représente la moyenne du produit€; ;. L'équiprobabilité de
i=1 j=1

déplacement dans une direction et dans la direction opposée traduite par & =*1 implique
n n JR—
que la moyenne des » > &€, =n (En effet, & =+1, donc &, =0 lorsque i# jet
i=1 j=1
&€&, =1lorsque i = |, les termes croisés s'annulent).
Alors : Z2(n7) = nA?

Equation A1-3

Phase accumulée :

aufnr)=)GZ(n7)

Equation Al1-4

La phase acquise at=nrest:

) = rdw(nr)

Equation A1-5

- 205 -




Ainsi la phase accumulée par I'aimantation transversale a t = nrest la somme successive

des phases acquises durant les cheminements successifs de la particule :
A®(n7) = or)+ dp2r) + ...+ ol (n - 1)r) + dgfn7)
A®(n7) = 1007) + 10027 ) + ...+ 100 (n - 1)7) + 10N )

A®(nr)= rzn: damr)

m=1

Equation A1-6

Or,
aufmr) = 162(mr) = 46" Ae
i=1
Equation A1-7
D’ou,
A®(nr)= yGr)lZn:Zm:q
m=1 i=1

AD(nT) = yCTA(g, + (g, +&,)+ (g, +&, + &) +..+ (g, + &, + 5, +...+&,))

AD(nT)=)GTA(g, +(m-1)g, +(M-2)e, +...+ (26, ,) + &,)

A®(n7) = yGr/]iZ;:(n +1-i)g,

Equation A1-8

Distribution Gaussienne :

Selon le théoréme central limite, pour de grands échantillons la distribution de la moyenne

empirique standardisée peut étre assimilée a une Gaussienne. Alors,

exiiB%) = [ P(ao)expiad)d(ac)

Equation A1-9

Et comme la distribution P(AGD) est une Gaussienne,

1 - AD?
P(AD®) = ex
(o) \V2AD? F{ 202 ]

Equation A1-10
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On obtient donc :

oxiad) = [ - ex ‘A“fjexp(mq:)d(m)

2?20

Equation A1-11

Pour la lisibilité du calcul, posons
X =AD

C = AD?

Alors,

o) = [ exf X" Jexol)

Equation A1-12

La résolution de cette équation a été réalisée grace au logiciel Mathematica. En
mathématiques, la fonction d'erreur (aussi appelée fonction d'erreur de Gauss) est une
fonction utilisée en analyse. Cette fonction se note erf et fait partie des fonctions dites

spéciales. Elle intervient, dans les solutions de I'équation précédente.

On obtient alors :

W = {— % ex{%)erfi(?&—? ﬂi:

Equation A1-13

Avec

[erfi(c\/;_g ﬂ - {erf('iz'_g(jﬂ} 0K - 10, 08T ~ 1

Equation A1-14
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On obtient donc

e

2

Equation A1-15

Ainsi en reprenant la notation précédente, on obtient :

2
exaiACD ) = ex;{— A(; ]

Equation A1-16

En reprenant alors I'équation A1-8 élevée au carré, on obtient :

A2 = (JGTA)* Y (n+1-i)

n
i=1

Equation A1-17

En considérant n grand, on peut alors écrire :

) ] s o
n+1-i)? = jZ:MDml_,
3 (i) = 3 =22 '

i=1 j=1
Equation A1-18
Dou :
3

ADZ = yZGZTZ/]Zn—
3

Equation A1-19

n3

Sachant que D = )I2/2T ett = nr, les équations A1-19 et A1-17 donnent :

expliA®) = ex;{—éyszDﬁj

Equation A1-20
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Annexe 2 : calcul de la matrice [ b] pour chaque expérience

A chaque expérience d'imagerie du tenseur de diffusion correspond une matrice
d’'atténuation du signal qui regroupe tous les facteurs de gradients b qui correspondent a
cette expérience. Explicitons ces calculs pour chacun de nos deux schémas

d’échantillonnage.

Rappelons la méthode de Conturo et coll. qui consiste a affecter un couple d’indice
(a,y O [1...4]) a chaque gradient bipolaire (c’.-a-d. refocalis€) contenu dans la séquence et a
calculer le facteur de gradient associé noté [y . Les indices sont affectés comme suit: 1
pour les gradients de diffusion, 2 pour les gradients de lecture, 3 pour les gradients de phase
et 4 pour les gradients de coupe. Enfin, Gy correspond a l'atténuation propre induite pas les
gradients 0, et [y est un terme croisé d'atténuation qui vient de l'influence des gradients a

ety. Les termes qui sont présents dans la séquence TRSE sont :

- B qui correspond a la contribution des gradients de diffusion
- B qui correspond a la contribution des gradients de coupe

- Buaqui correspond a la contribution croisée des gradients de diffusion et

de coupe.

Dans cette partie nous abandonnons les axes X, Y et Z pour les axes S, P et R
correspondant, en IRM 2DFT, aux axes d’application des gradients de coupe, phase et
lecture respectivement. Pour l'acquisition spirale, les axes de phase (P) et de lecture (R)
sont équivalents. Pour bien comprendre le mode de définition de la matrice, fixons l'ordre

des axes :

S SP SR
[b]=|sP P PR
SR PR R

Commencons par les matrices [b] liées a I'application de gradients de diffusion dans une

seule direction.
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Matrice [ b] dans la séquence TRSE lorsque les gradients de di  ffusion sont appliqués

selon la direction de coupe :

180 180

90 TE/A TE/2

l

ALY oo T
L VP

\ AN
AT

A
> <

o O O
o O O

Pour bien comprendre le remplissage de la matrice, explicitons ce premier cas simple. Sur
'axe S (correspondant a la premiére ligne premiere colonne de la matrice) on a un premier
terme (11 qui correspond a la contribution des gradients de diffusion, un second terme [,
qui correspond a la contribution des gradients de sélection de coupe et un troisieme terme

Sha qui est un terme croisé diffusion / coupe. Ce dernier apparait sur I'axe S puisque tous les

gradients sont appliqués selon cet axe.

Matrice [ b] dans la séquence TRSE lorsque les gradients de di  ffusion sont appliqués

selon la direction de phase :
Echo

180 180

TE/2 TE/4

90 TE/4

Nl

A\ AN
AT
A 4

A
»ld
L

ﬂ44 ﬂl4 O
Al bo]=| £y B O

\ —
/—\ ’ O 0 O
P T T U VVW

Pour ce second cas, sur 'axe S (correspondant & la premiére ligne premiére colonne de la

matrice) on trouve un terme [Sy4 qui correspond a la contribution des gradients de sélection
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de tranche. Sur I'axe P (correspondant a la deuxieme ligne deuxiéme colonne de la matrice)
on trouve le terme i1 qui correspond a la contribution des gradients de diffusion. Enfin sur
les axes SP (correspondant a la deuxieme ligne premiére colonne et a la premiére ligne
deuxiéme colonne de la matrice) on trouve un terme [i4 qui est un terme croisé diffusion /

coupe. Ce dernier apparait dans les termes diagonaux puisque tous les gradients auxquels il

est rattaché sont appliqués selon deux axes différents.

Matrice [ b] dans la séquence TRSE lorsque les gradients de di  ffusion sont appliqués
selon la direction de lecture :

Echo

180 180

90 TE/A TE/2 TE/4

l

\ AN
AT

A
> <

Y

Bu O PBu
S U b=l 0 0 o0

. A‘,Wl B. O B,
A [ N
IR

Dans ce cas le remplissage est similaire sauf que les gradients de diffusion sont appliqués

selon I'axe R.

Continuons avec les matrices [b] liées a I'application de gradients de diffusion dans plusieurs
directions simultanées. Nous insérons des variables (S, p, ) qui tiennent compte, des
intensités des gradients appliqués simultanément qui ne sont pas forcément égales sur les
différents axes d’application. Notons donc sG, pG et rG les intensités des gradients
respectivement selon S, P et R. s, pet r traduisent l'intensité du gradient normalisée mais
également son signe, eton a :

Equation A2-1

Nous n’expliquons pas les matrices qui sont présentées ci-dessous puisque la méthode de
remplissage est toujours la méme. Nous allons juste expliciter le cas des termes croisés

diffusion / diffusion. Précisons juste que lorsque les gradients de diffusion sont appliqués
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simultanément sur des axes il convient de rajouter des termes croisé diffusion / diffusion

parmi les éléments diagonaux de la matrice.

Matrice [ b] dans la séquence TRSE lorsque les gradients de di  ffusion sont appliqués
simultanément selon les directions de coupe et de p hase :

Echo

180 180

90 TE/A TE/2 \ TE/A4

A\ AN

A
> <

SZ,811 + Bu 2861, SpBit PP
AL bl=| sBrpA. A

P \//—\ \_//—\ |/ Mwl 0 0
LY

S

Matrice [ b] dans la séquence TRSE lorsque les gradients de di ~ ffusion sont appliqués
simultanément selon les directions de coupe et de | ecture :

Echo

180 180

90 TE/A TE/2 TE/4

<
Nl

A\ AN
A"
y

A
»ld
Bl

/—\ SZ:811 +B,+2806, 0 stB,+rB,
A bol=| 0 0o o

\___/ \_/ W Srﬂll + rﬂ14 0 r 2/811
P vV
[

R N
e —

NN
U

Matrice [ b] dans la séquence TRSE lorsque les gradients de di  ffusion sont appliqués

simultanément selon les directions de phase et de | ecture :
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A\ A

180 180
o0 TE/A 4 TE/2 , TE/4
1844 pﬁl4 r.1814

/--\ [bPR] = pﬁ14 pzﬁll prﬂll

/—\ /—\ MVW B PrBy T°fy
P - U
A . il
L U

Rappelons enfin la matrice [ b] dans la séquence TRSE lorsque les gradients de

diffusion sont appliqués simultanément selon les tr ois directions :

Echo

180° 180°
o  TE/4 TE/2 A TEA

»
»

A

\ 4

A
\ 4
A
A 4

ANV S — I
i
g™
[\ [\
[

(

rG\l_/

52:811 + B, +288, spBy+pBy, StB,+rpB,
[bSPR] = spB,, + PBu pzﬂn pri,
StB, + 1B, pri, r 2,811

-213 -



Annexe 3 : Cyclage de phase, Exorcycle .

-X -X -X
90% K \ TE/4 K \ 180% K \
-Y k/ »Y —» -Y »Y —> -Y »Y
\ 4 v \ 4
X X X

-X -X
TE/4 K \ TE/4 m
—> Y »Y —» -Y »Y
v
N
1805, 180, 180°, 180°,
v v v v

-X -X

-X
-Yf\>Y-Y‘ I } »Y -YK\>Y -YKJ:Y
v W v v
X

X X X

v v v v
v v v v
-X -X -X -X

Figure A3-1 : Diagramme vectoriel de I'aimantation du cyclage de phase EXORCYCLE.
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Pulse 1 (90°) Pulse 2 (180° Pulse 3 (180Y) Récepte
Expérience 1 X (0) X (0) X (0) X (0)
Expérience 2 X (0) X (0) Y (90°) -X (180°)
Expérience 3 X (0) X (0) -X (180°) X (0)
Expérience 4 X (0) X (0) -Y (270°) -X (180°)

Tableau A3-1 : Cycle de la phase des pulses etdur écepteur dans le cyclage de phase Exorcycle.

Le récepteur est donc respectivement selon X, -X, X, -X, ainsi le signal désiré est accumulé
quatre fois alors que les signaux parasites résultant d’imperfections de l'aimantation (les
angles des impulsions RF ne sont pas parfaits) couplés aux gradients de diffusion sont

annulés.

Annexe 4 : Interfaces graphiques

L’interface graphique qui calcule la forme optimisée des spirales en fonction des paramétres
de l'image désirée a été présentée dans la partie sur I'imagerie spirale pour expliquer la
représentation des spirales. Nous présentons ici l'interface graphique de reconstruction et
d’affichage des images anatomiques et pondérées diffusion, ainsi que celle de reconstruction
et d’'affichage des images du tenseur de diffusion, des cartes d’anisotropie et des cartes de

couleur. Ces interfaces ont été programmées en Matlab.
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Sujet : Imagerie spirale du tenseur de diffusion a 7-T : Application au cerveau de rat
traumatisé.

Résumé : L'objet de cette thése était de mettre en place une séquence robuste d'imagerie
rapide du tenseur de diffusion par RMN sur un imageur petit animal 7-T. Nous avons mis en
place une séquence Twice Refocused Spin Echo afin de s’affranchir des problemes de
courants de Foucault. Nous avons préféré une acquisition spirale de I'espace-k a EPI pour
son insensibilité aux artefacts de mouvement et de flux tres importants en diffusion. Nous
avons développé un logiciel sous Matlab pour la reconstruction des images du tenseur de
diffusion et la visualisation des cartes d'anisotropie et cartes couleurs. Enfin nous avons
utilisé un logiciel développé a I'INRIA de Nice-Sofia Antipolis (MedINRIA DTI Track) pour
visualiser I'affichage des vecteurs propres et effectuer le « fiber tracking » a partir des datas
collectées sur notre imageur 7-T sur cerveau de rat.

Une fois la technique et les méthodes de reconstructions validées sur différents fantdmes et
sur cerveau de rat sain, nous I'avons appliqué a un modéle de rat traumatisé étudié au sein
du laboratoire et traumatisé selon la méthode impact-accélération. L'objet de I'étude était de
caractériser 'cedeme cérébral post traumatique de maniere précoce grace a I'imagerie du
tenseur de diffusion. Cette technique nous a permis de caractériser le type d'cedéme
cérébral post-traumatique par des madifications de la diffusivité moyenne. Des modifications
d’anisotropie dans le corps calleux du cerveau de rat traumatisé ont montré la présence de
lésions axonales diffuses. Enfin, I'imagerie fiber tracking a permis de détecter des Iésions
axonales au centre du corps calleux du cerveau de rat traumatisé.

Subject: Spiral diffusion tensor imaging at 7-T: Ap plication on traumatic rat brain.

Abstract: The purpose of this thesis was to implement a robust fast diffusion tensor
imagines sequence on a 7-T small bore system. We implemented a Twice Refocused Spin
Echo sequence in order to cancel eddy currents problems on our system. Spiral k-space
acquisition was preferred to EPI for its insensitivity to motion and flow artifacts, very
important in diffusion imaging. We developed software (in Matlab) to reconstruct spiral
diffusion weighted and tensor images as well as maps of tensor derived parameters:
anisotropy indices, and color maps. We used a free software (MedINRIA DTI Track)
developed by P. Fillard from INRIA Nice-Sofia Antipolis in order to track white matter fibers in
the rat brain.

After preliminary calibrations as well as validations on different phantoms and healthy rat
brain, the implemented sequence was applied to traumatic rat brain injury. In this model,
developed in our laboratory, the traumatism was induced by impact-acceleration method.
The aim of this study was to early characterize post-traumatic cerebral edema by the mean
of diffusion tensor imaging. Variations of mean diffusivity in the traumatic rat brain provided
information about the type of cerebral edema induced by traumatic brain injury. Modifications
of anisotropy indices in corpus callosum of traumatic rat brain provided evidence for
presence of diffuse axonal injury. Fiber tracking in the corpus callosum of rat brain showed
axonal rupture on the center of traumatic rat corpus callosum.
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