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Résumé

Le paysage des thérapies inhalées connaît de profondes évolutions depuis les deux dernières
décennies, avec pour objet la considération nouvelle du poumon comme un site de transfert des
agents thérapeutiques vers le compartiment sanguin. Cette approche originale est apparue par
la combinaison de développements théoriques et pratiques multiples impliqués dans la mise au
point de nombreux médicaments, depuis le traitement de la douleur et du diabète jusqu’à la
vaccination et le traitement de certains cancers.

La quantité effective de médicament délivrée par aérosols est pondérée par de nombreux
facteurs dont le mode et les conditions d’inhalation, les propriétés physiques des gaz en jeu, la
morphologie des voies respiratoires ou encore les propriétés physico-chimiques des particules
véhiculées. Les développements en cours ces quatre dernières années ont été conditionnés par
des résultats encore mal compris, soulignant les limites des connaissances sur le transport et le
dépôt d’aérosols dans le poumon. Ces manques mettent en avant le besoin d’outils performants
pour l’évaluation du dépôt de particules dans les voies respiratoires.

Les techniques d’imagerie permettent à la fois l’évaluation spatiale et quantitative du dépôt,
avec pour seules références aujourd’hui, les techniques de médecine nucléaire. Outre l’aspect
ionisant de ces techniques, elles bénéficient d’une sensibilité de détection encore inégalée. Elles
demeurent néanmoins limitées par des résolutions spatiale et temporelle faibles, rendant le plus
souvent difficile tant l’interprétation du dépôt que le rôle joué par les principaux mécanismes
de clairance dans les voies aériennes. Depuis la fin des années 1990, les techniques de réso-
nance magnétique imagent des noyaux hyperpolarisés (hélium-3 et xenon-129) et établissent
de nouveaux standards dans l’exploration de la fonction pulmonaire.

Cette thèse établit, sur la base de l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, une nouvelle modalité
d’imagerie pour détecter et quantifier le dépôt d’aérosols dans les voies aériennes.

Dans un premier temps, et dans un contexte où l’imagerie par résonance magnétique ne
s’était pas encore penchée sur la problématique des aérosols thérapeutiques, un vaste travail
d’investigation a été mené pour évaluer la sensibilité de l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé au
dépôt d’aérosols marqués à base d’oxyde de fer superparamagnétique. Le second volet de ce
travail s’est porté sur la validation de notre méthode d’évaluation, et sur le développement de
la quantification du dépôt d’aérosols. Nous avons enfin pu tester la reproductibilité de notre
méthode d’évaluation du dépôt in vivo chez le rat, grâce à la réalisation d’une plateforme de
ventilation et d’administration de gaz et d’aérosols dédiée, SAGAS.

Mots clés : Aérosols, poumons, IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, imagerie quantitative.
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Abstract

Inhalation therapy has broadened its field of application over the last two decades by consi-
dering the lung not only as an organ to cure, but also as a portal toward systemic circulation.
This new approach is being made possible by the emergence of biotherapeutics and a greater
understanding of the absorption properties of the lung. Systemic delivery across the oronasal
route was then investigated for a number of indications including migraine, diabetes, pain, and
cancer.

However, progress into the market of systemic aerosolized drug delivery has been slowed
down to-date by a number of confounding factors including rapid clearance, instability, long-
term toxicity, and dosing issues. Final drug distribution in such complex geometries strongly
depends on a variety of parameters like the aerosol administration protocol, particle size,
density, and physicochemical properties, as well as the airway geometry. Independently of drug
formulation and pharmacokinetic considerations, these parameters determine the deposition
distribution throughout the lung.

Quantification and spatial localization are primordially needed to better control and optimize
drug concentration at specific or less- and nonspecific sites. Nuclear medicine techniques are
currently the only available modalities that combine both aerosol quantification and regional
localization. They are considered as reference techniques even though they remain limited
by their spatial and temporal resolutions as well as by patient exposure to radiations. With
regard to lung imaging, hyperpolarized helium-3 MRI has been developed as a powerful tool
to quantitatively characterize the parenchyma and the organ function and morphology. The
technique is innocuous and provides millimeter and sub-second resolutions with rather high
signal to noise ratios.

In this thesis, a new imaging modality was developed on the grounds of hyperpolarized
helium-3 MRI to probe and quantify aerosol deposition in the airways.

In the first part of the thesis, I describe the potential of helium-3 MRI to probe aerosol
deposition by using superparamagnetic contrast agents. The second part mainly focuses on
the validation of this new modality by comparing it to a reference technique, single photon
emission computed tomography (SPECT), and computational fluid dynamics. The last part of
the manuscript is dedicated to aerosol administration and in vivo measurements in rat lungs.
This experiment was possible by designing and building an MR compatible gas administrator
and ventilator dedicated to small animals, SAGAS (Small Animal Gas Administration System).
Its complete hardware and software description is presented in the same chapter.

Key words : Aerosol deposition, lung, hyperpolarized helium-3 MRI, quantification.
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Introduction

La médecine moderne a vu apparaître la dénomination « aérosol » pour la première
fois dans le vocable pharmaceutique en 1932 [4]. Il désignait un ensemble de particules
élémentaires en suspension dans un fluide, dédié au traitement par inhalation des ma-
ladies respiratoires. Cette pratique pourtant millénaire ne s’est véritablement répandue
qu’à partir des années 1950, avec l’apparition des premiers inhalateurs portatifs pour le
traitement de pathologies obstructives stables, majoritairement l’asthme et les broncho-
pneumopathies chroniques obstructives (BPCO).

Le paysage des thérapies inhalées, alors essentiellement destinées au traitement du
poumon, a cependant connu de profondes évolutions depuis les deux dernières décen-
nies, avec un changement d’objet visant à considérer le poumon non plus comme un site
de traitement, mais véritablement comme un site de transfert des agents thérapeutiques
vers le compartiment sanguin [95, 186, 96]. Cette approche originale est apparue par la
combinaison de développements théoriques et pratiques multiples, dont une meilleure
connaissance des propriétés d’absorption du poumon et l’administration de protéines
et peptides thérapeutiques impliqués dans la mise au point de nombreux médicaments
[46, 159]. Le caractère indolore et non-invasif de cette voie d’administration, la vaste
surface d’échange avec le compartiment sanguin associé à une forte vascularisation, la
biodisponibilité accrue du tissu pulmonaire comparée à l’absorption gastro-intestinale
[188, 166] et enfin la faible épaisseur corrélative de l’épithélium alvéolaire sont des pro-
priétés de choix pour l’administration de médicaments [164, 167]. La voie fut ouverte à
des domaines d’application très larges, depuis le traitement de la douleur et du diabète
jusqu’à la vaccination et le traitement de certains cancers [49, 191, 199, 46].

Quelle que soit la cible visée dans l’organisme, l’efficacité des traitements est condi-
tionnée par la proportion de principe actif parvenant effectivement à la région à traiter
et par la proportion d’effets secondaires associés. La quantité effective de médicament
dépend de nombreux facteurs dont le mode et les conditions d’inhalation, les propriétés
physiques des gaz en jeu, la morphologie des voies respiratoires ou encore les proprié-
tés physico-chimiques des particules véhiculées. Les voies aériennes sont des structures
complexes difficiles à modéliser, tant théoriquement qu’expérimentalement. Les déve-
loppements en cours ont été conditionnés ces quatre dernières années par des résultats
encore mal compris en termes de clairance, de dosage et de toxicité [24, 49]. Ils soulignent
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les limites des connaissances sur le transport et le dépôt d’aérosols dans le poumon. Ces
manques mettent en avant le besoin d’outils performants pour l’évaluation du dépôt de
particules dans les voies respiratoires.

Les techniques d’imagerie s’imposent alors en permettant à la fois l’évaluation spa-
tiale et quantitative du dépôt, avec pour seules références aujourd’hui, les techniques
de médecine nucléaire. Passé l’aspect ionisant de ces techniques, elles jouissent d’une
forte sensibilité de détection encore inégalée. Cependant, elles demeurent limitées par
des résolutions spatiale et temporelle faibles, rendant le plus souvent difficile tant l’in-
terprétation du dépôt dans les différentes générations de bronche, que le rôle joué par
les principaux mécanismes de clairance dans les voies aériennes qui redistribuent les par-
ticules déposées sur les temps d’acquisition élevés de la technique. Bien que l’imagerie
par résonance magnétique (IRM) soit considérée comme un outil de référence dans les
domaines du pronostic et du diagnostic médical, elle constitue en ce domaine un terrain
pratiquement vierge d’investigation [28].

En utilisant les propriétés quantiques des noyaux atomiques (principalement le noyau
d’hydrogène), l’IRM, à l’innocuité éprouvée, ne cesse de démontrer sa richesse depuis
la description de l’anatomie jusqu’à l’investigation du fonctionnement des organes. De-
puis 1973 [125], au fil des progrès et innovations, l’image est devenue tridimensionelle,
dynamique, fonctionnelle, hautement résolue dans l’espace et le temps, et l’information
mesurée s’est diversifiée en balayant un spectre d’indicateurs de plus en plus étendu.
La densité de noyaux, les temps de relaxation, la diffusion, la position, la vitesse, mais
également les propriétés mécaniques des tissus sont autant de paramètres rendus quan-
tifiables qui attestent aujourd’hui de la polyvalence et de la puissance de cette technique
d’imagerie. Récemment, elle s’est également enrichie de nombreux outils pour quantifier
les données mesurées, notamment les composés à base de fer [55, 54, 52], et dispose de
résolutions spatiale et temporelle supérieures à l’ensemble des techniques de médecine
nucléaire.

À la frontière de la physique atomique et de l’imagerie par résonance magnétique,
l’imagerie de noyaux hyperpolarisés (hélium-3 et xenon-129) a relevé un nouveau défi,
depuis la fin des années 1990, en apportant des outils méthodologiques pour l’exploration
de la fonction pulmonaire. Les voies aériennes étant principalement remplies de gaz,
l’IRM conventionnelle est limitée dans cette région de l’organisme par la faible densité
de noyaux, et par les forts effets de susceptibilité magnétique intervenant à l’interface
entre le gaz et le parenchyme pulmonaire. Ainsi, l’IRM des gaz hyperpolarisés a pu
établir de nouveaux standards dans l’exploration du poumon sain ou malade [6, 148, 1].
Cette technique fournit des images en trois dimensions de la ventilation des poumons
[48], des images dynamiques de la fonction respiratoire [115, 194], mais également des
images paramétriques sur les temps de décroissance du signal [72] ou sur la diffusion du
gaz [144, 168, 151], permettant ainsi de sonder la structure et la fonction du poumon.
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Cette thèse établit, sur la base de l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, une nouvelle mo-
dalité d’imagerie pour détecter et quantifier le dépôt d’aérosols dans les voies aériennes.
Le présent manuscrit aborde les travaux menés autour de cet objectif commun sous diffé-
rents axes, théoriques et expérimentaux, depuis l’élaboration de la méthode de détection
par IRM jusqu’à la validation de la technique sur fantômes et son application chez le
petit animal. Ce manuscrit suit ces développements en trois parties et six chapitres.

Dans un premier temps, nous situons le contexte propre à l’usage des thérapies inha-
lées. Afin de disposer des éléments anatomiques de base nécessaires à la compréhension
des mécanismes de dépôt dans cette géométrie complexe, le premier chapitre décrit briè-
vement les structure et fonction des voies aériennes humaines. Le second chapitre dresse
un état des lieux de la science des aérosols à destinée thérapeutique, depuis leurs modes
de production jusqu’à leurs différents domaines d’application. Ce chapitre permet éga-
lement de passer en revue les principaux outils méthodologiques utilisés actuellement
pour évaluer le dépôt d’aérosols.

La seconde partie étudie dans quelle mesure l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé peut
être sensible au dépôt d’aérosols. Le chapitre 3 décrit les fondements physiques de l’IRM
associée à l’utilisation des gaz hyperpolarisés et introduit les notations et termes d’usage.
Le chapitre 4 décrit les développements méthodologiques et les voies d’investigation
considérées qui ont posé les bases de la détection du dépôt d’aérosols par IRM de
l’hélium-3 hyperpolarisé. Les premiers résultats sur fantômes et chez le petit animal
sont présentés et discutés au travers de l’analyse de différents indicateurs, portant essen-
tiellement sur les temps de relaxation des noyaux atomiques (longitudinal, transverse)
ainsi que sur l’information de phase du signal acquis en hélium-3.

La troisième et dernière partie est consacrée à la validation de l’IRM par contraste
de phase de l’hélium-3 hyperpolarisé comme outil d’étude pour l’évaluation du dépôt
d’aérosols dans les voies aériennes. Nous présentons dans le chapitre 5 une étude quanti-
tative du dépôt d’aérosols par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé et la confrontons à deux
modalités théorique et expérimentale d’investigation dans la région extrathoracique. Le
chapitre 6 étudie la sensibilité et la reproductibilité in vivo de la méthode d’évaluation
du dépôt d’aérosols sur le petit animal, décrivant, pour cela, le développement et la
réalisation d’une plateforme de ventilation et d’administration de gaz dédiée.
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Chapitre 1

Appareil respiratoire

Les voies aériennes humaines sont organisées en structures complexes. La
compréhension des mécanismes de dépôt d’aérosols dans cette géométrie
particulière demande une bonne connaissance de son rôle ainsi que de sa
topologie. Ce chapitre a pour objectif de donner une vue d’ensemble non
exhaustive de l’appareil respiratoire, des différentes structures le composant
ainsi que de leurs fonctions.

1.1 Généralités
L’ appareil respiratoire humain à pour fonction essentielle la réalisation des échanges

gazeux entre le sang de l’organisme et l’air atmosphérique (Fig. 1.1.1). Ces échanges
alimentent le sang en dioxygène et permettent l’élimination du dioxyde de carbone. L’air
passe par les cavités nasales ou buccale avant de traverser le pharynx puis le larynx. Cet
ensemble constitue les voies aériennes extrathoraciques (voies supérieures). L’air parvient
ensuite au niveau de la trachée qui se divise en deux bronches souches, pour se subdiviser
de nombreuses fois jusqu’à former les bronchioles terminales. Cet ensemble constitue les
voies aériennes trachéobronchiques. Enfin, l’air accède aux bronchioles respiratoires. Elles
contiennent les alvéoles, siège des échanges gazeux avec les capillaires sanguins irriguant
le poumon. Cette région est aussi appelée parenchyme pulmonaire ou région alvéolaire.
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Chapitre 1 Appareil respiratoire
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Figure 1.1.1 : Vue schématique de l’appareil respiratoire humain, adaptée de [127].

1.2 Anatomie et fonction

1.2.1 Région extrathoracique
La région extrathoracique s’étend de la zone d’inspiration jusqu’à l’entrée de la trachée

(Fig. 1.2.1). Elle comprend les cavités nasales (également appelées fosses nasales), la
cavité buccale (encore dénommée cavité orale), le pharynx et le larynx.

Les cavités nasales

Prolongées en avant par le nez et en arrière par le pharynx, les cavités nasales sont
deux espaces creusés dans l’os maxillaire et remplis d’air, au milieu de la face (Fig. 1.2.1).
Elles permettent de réchauffer l’air inhalé jusqu’à la température de 37°C (température
corporelle) et d’en assurer la saturation en eau. Elles contiennent également les organes
impliqués dans l’olfaction. Sur les côtés latéraux, trois paires de cornets dirigent l’air
vers l’épithélium olfactif. Les cornets divisent les voies respiratoires nasales en passages,
semblables à des sillons, forçant l’air turbulent à s’écouler autour de la plus grande surface
possible de tissu. Elles assurent ainsi un rôle de filtre grâce à une multitude de cellules
sécrétrices de mucus, de glandes et de cellules ciliées. Ceci constitue un mécanisme
important de défense des poumons contre les agressions extérieures.
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La cavité buccale

La cavité buccale est divisée en deux parties, le vestibule et la cavité buccale prope-
ment dite, séparées par l’arcade dentaire (Fig. 1.2.1). La cavité buccale humaine a pour
fonctions principales l’alimentation et la communication. Elle constitue également une
voie d’entrée, de passage et de conditionnement de l’air (température, saturation en eau)
dans l’appareil respiratoire.

Le pharynx

Situé en arrière des cavités nasales et orales, le pharynx est un conduit musculaire et
membraneux collabable subdivisé en trois parties (Fig. 1.2.1) :
– le nasopharynx ou rhinopharynx,
– l’oropharynx ou buccopharynx
– le laryngopharynx

Prenant la forme d’un entonnoir ou d’une demi-gouttière appliquée contre le rachis
cervical, il est au carrefour des voies respiratoires et digestives. Il intervient également
dans les fonctions phonatoire et auditive.

Le larynx

Le larynx est un conduit ostéo-cartilagineux rigide positionné au niveau de la gorge
(Fig. 1.2.1). Intermédiaire entre le pharynx et la trachée, il abrite les cordes vocales. Il
est impliqué dans la fonction respiratoire, joue également un rôle dans les fonctions de
déglutition et de production des sons. Sa fermeture, lorsque l’épiglotte vient se plaquer
contre le larynx, protège les voies aériennes inférieure de l’intrusion de corps étrangers.
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Figure 1.2.1 : Vue schématique de l’anatomie de la région extrathoracique.
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1.2 Anatomie et fonction

1.2.2 Régions trachéobronchique et alvéolaire

Permettant l’acheminement de l’air depuis la trachée vers le parenchyme pulmonaire,
ces régions ont été décrites par Weibel [213] comme un arbre dichotomique asymétrique
composé d’environ 23 générations (Fig. 1.2.4).

La région trachéobronchique

La région trachéobronchique comprend les 14-16 premières générations de bronche.
Trachée et bronches sont de structures analogues, composées d’anneaux cartilagineux
maintenus en place par une gaine fibreuse. Les anneaux sont unis en chaque extrémité
par des fibres musculaires lisses disposées transversalement. La trachée se divise en deux
bronches souches principales au niveau de la carène, chacune entrant dans un poumon
(gauche ou droit) (Fig. 1.2.2). Le tronc souche droit se divise en trois bronches lobaires
correspondant aux trois lobes du poumon droit. La bronche principale gauche se divise en
deux bronches lobaires correspondant aux deux lobes du poumon gauche. Les bronches
lobaires se divisent ensuite en bronches segmentaires correspondant à la systémisation du
parenchyme pulmonaire. Elles donnent naissance aux bronchioles puis aux bronchioles
terminales, les plus petites générations de bronches, dépourvues de cartilage et assurant
la transition vers la région alvéolaire (Fig. 1.2.5(a)). La région trachéobronchique est une
zone où domine la convection gazeuse.

Trachée

Carène
Lobe 

Supérieur

Lobe 
Moyen

Lobe 
Inférieur

Bronches segmentaires

Bronche souche
Bronches lobaires

Figure 1.2.2 : Vue schématique des premières générations de l’arbre bronchique en
direction du poumon droit.
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Chapitre 1 Appareil respiratoire

La région alvéolaire

La région alvéolaire (également appelée région acinaire ou distale) rassemble les géné-
rations 16 à 23 correspondant à la zone de respiration (Fig. 1.2.4 et 1.2.5(b)). Dans cette
région, le nombre d’alvéoles s’ouvrant dans la bronchiole respiratoire est si important
qu’il n’y a plus réellement de structure bronchiolaire : on parle alors de canal alvéolaire
(Fig. 1.2.5(c)). Chaque canal alvéolaire se divise lui même deux à trois fois. Chaque
canal alvéolaire final s’ouvre sur deux ou trois sacs alvéolaires. À ce niveau, le muscle
disparaît, l’armature est uniquement constituée de fibres de collagène ou élastiques. Les
fibres élastiques permettent aux alvéoles de se gonfler lors de l’inspiration et de se dé-
gonfler lors de l’expiration tandis que les fibres collagènes limitent la distension des murs
alvéolaires et, par suite, évitent leur rupture.
Les alvéoles sont des sacs de diamètre environ égal à 200µm, constitués de cellules

à la forme fine et allongée, les pneumocytes de type I associés aux pneumocytes de
type II (Fig. 1.2.3). Ces derniers assurent la sécrétion d’un surfactant, dont la principale
fonction est de réduire la tension superficielle à l’interface air/liquide située en surface
des alvéoles. Le surfactant facilite l’expansion des alvéoles à l’inspiration et permet de
les maintenir ouvertes pendant la phase d’expiration. Il joue également un rôle dans la
perméabilité alvéolaire et dans les mécanismes de défense contre les micro-organismes.

Figure 1.2.3 : Schéma en coupe des cellules d’une alvéole.

La structure histologique des alvéoles est adaptée à leur fonction essentielle : l’échange
dioxygène/dioxyde de carbone. Ces échanges sont conditionnés par les différences de
pression partielle des gaz qui règnent dans les compartiments alvéolaire et sanguin [214].
Les poumons humains comptent environ 300 millions d’alvéoles. La surface d’échange

de l’ensemble représente environ 130m2 pour 12000L d’air filtrés et 6000L de sang
perfusés par jour.
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1.2 Anatomie et fonction

Figure 1.2.4 : Description des régions trachéobronchique et alvéolaire d’après le modèle
de Weibel [213]. Schéma repris de Grippi [99].

Figure 1.2.5 : (a) Moulage représentant la transition entre bronchioles terminales et
bronchioles respiratoires et (b) Image d’un moulage d’acinus obtenue en microscopie
électronique à balayage . On peut observer une bronchiole de transition (tb) conduisant
vers les bronchioles respiratoires. La grande flèche indique l’espace laissé par l’artère
pulmonaire venant alimenter l’acinus. La petite flèche indique une marque de séparation
dans le parenchyme. (c) Image d’un canal alvéolaire, D, entouré d’une densité importante
d’alvéoles. Adapté de [214].
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Chapitre 2

Aérosols : théorie et thérapies

Le présent chapitre dresse un état des lieux concernant la science des aé-
rosols à destinée thérapeutique, depuis les modes de production jusqu’au
différents domaines d’application de ces derniers. Nous porterons une atten-
tion particulière aux méthodes de caractérisation et d’évaluation du dépôt
dans les voies aériennes.

2.1 Définition
Un aérosol désigne un ensemble de particules d’une substance donnée en suspension

dans un milieu gazeux. Ces particules peuvent être de tailles et de formes diverses,
de nature solide (poudre) ou liquide (gouttelettes). Le site de dépôt des aérosols dans
les voies respiratoires dépend principalement de leurs propriétés aérodynamiques. Ces
propriétés sont déterminées par la taille, la forme et la densité des particules constituant
l’aérosol. Ces particules n’étant pas toujours sphériques, il est parfois difficile de définir
simplement leurs tailles. On introduit alors la notion de diamètre aérodynamique (AD,
Aerodynamic Diameter), correspondant au diamètre d’une sphère ayant la même vitesse
de chute que la particule et une masse volumique égale à 1 g/cm3.

Caractérisation de la taille des particules

On définit f (x) comme la densité de probabilité particulaire qu’une particule d’un
aérosol ait pour diamètre x. Le nombre de particules de l’aérosol ayant un diamètre
compris entre x et x + dx est alors Npf (x) dx, où Np est le nombre total de particules
dans l’échantillon considéré. Np étant fini, f peut être mesurée par différentes techniques.
Étant donné le nombre important de particules considérées, f peut être définie comme
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une fonction analytique continue passant par le nombre fini de points où f est connue.
La distribution log-normale est souvent employée à cet effet. Elle est définie par :

f(x) = 1
x
√

2π ln σg
exp

[
− (ln x− ln xg)2

2 (ln σg)

]
(2.1.1)

où xg est le diamètre médian sur le nombre de particules (CMD, Count Median Num-
ber ) et σg est l’écart type géométrique (GSD, Geometric Standard Deviation), c’est-
à-dire l’étendue de la distribution de particules autour de cette valeur médiane. Cela
revient à écrire :

xgˆ

0

f (x) dx = 1/2 (2.1.2)

ln σg =


∞̂

0

(ln x− ln xg)2 f (x) dx


1/2

(2.1.3)

On définit enfin la distribution cumulative en nombre qui donne le nombre de parti-
cules N ayant un diamètre inférieur à une valeur d :

N (d) =
dˆ

0

Npf (x) dx (2.1.4)

De façon similaire, on peut aussi définir la densité de probabilité massique, fm, d’un
échantillon d’ aérosols telle que la masse de particules ayant un diamètre compris entre
x et x+ dx soit Mpfm (x) dx, où Mp est la masse totale de particules dans l’échantillon
considéré. Dans le cas d’une distribution log-normale :

fm (x) = 1
x
√

2π ln σg
exp

[
− (ln x− ln xm)2

2 (ln σg)2

]
(2.1.5)

où xm est le diamètre aérodynamique médian sur la masse des particules (MMAD,
Mass Median Aerodynamic Diameter), ce qui revient à dire que la moitié de la masse des
particules de l’échantillon est composée de particules ayant un diamètre x ≤ xm. σg est
le GSD. On montre dans le cas d’une telle distribution que 16% de la masse totale des
particules de l’échantillon est composé de particules ayant un diamètre compris entre
0 et xm/σg et que 84% de la masse totale des particules est composée de particules de
diamètres compris entre 0 et xm × σg .
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2.1 Définition

Enfin, par analogie avec l’ Eq. 2.1.4, la distribution cumulative en masse pour les
particules de diamètre inférieur à une valeur d est définie par :

M (d) =
dˆ

0

Mpfm (x) dx (2.1.6)

Dans le cas d’un échantillon contenant des particules sphériques de même masse vo-
lumique, si la densité de probabilité particulaire est de type log-normal, alors la densité
de probabilité massique est aussi log-normale 1. On peut démontrer qu’elles ont le même
GSD et que le MMAD s’exprime en fonction du CMD selon :

xm = xg exp
[
3 (ln σg)2

]
(2.1.7)
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Figure 2.1.1 : Distributions particulaire et massique pour un échantillon d’aérosol de
CMD = 3, 5µm et de GSD = 1, 5. Selon l’Eq. 2.1.7, MMAD = 5, 73µm.
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Figure 2.1.2 : Distributions particulaire et massique cumulées pour un échantillon d’aé-
rosol de CMD = 3, 5µm, de MMAD = 5, 73µm, et de GSD = 1, 5.

1. On démontre en effet que si f (x) est log-normale, alors xkf (x) l’est aussi. On applique cette règle
dans le cas de particules sphériques, sachant que la masse d’une sphère de diamètre x est proportionnelle
à x3.
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Les distributions particulaire et massique sont tracées sur la Fig. 2.1.1 pour un aérosol
de CMD = 3, 5µm et de GSD = 1, 5. Le MMAD est calculé à partir de l’Eq. 2.1.7
et donne MMAD = 5, 73µm. Les distributions cumulées sont également représentées
Fig. 2.1.2. On remarque que 50% de la masse totale est occupée par des particules de
diamètre supérieur à 5µm alors qu’elles ne correspondent en nombre qu’à 11% du nombre
total de particules. Cet aérosol est caractérisé par la distribution des tailles de particules
et non par une taille unique de particule. On dit de cet aérosol qu’il est « polydisperse ».
Un aérosol « monodisperse » est caractérisé par une taille unique de particules, ce qui
est rarement le cas dans la réalité de production des aérosols, ou par un écart type très
faible, de l’ordre de GSD v 1.

2.2 Aérosolthérapie
L’aérosolthérapie désigne l’administration par les voies aériennes de médicaments sous

forme d’aérosols. La hiérarchie des voies aériennes donne accès à divers sites d’action
(extrathoracique, trachéobronchique, alvéolaire). Si la grande majorité des aérosols est
destinée à agir localement dans le traitement de certaines maladies pulmonaires (asthme,
BPCO, fibrose, mucoviscidose), les développements se multiplient pour franchir la bar-
rière alvéolocapillaire et permettre l’accès à la circulation systémique. Toutefois, la com-
plexité des mécanismes de dépôt en fonction des propriétés aérodynamiques des aérosols
(taille, forme, densité) et de leurs caractéristiques biochimiques (fonctionnalisation, so-
lubilité), rendent leur ciblage difficile à maîtriser.

2.2.1 Action locale
On caractérise par action locale le traitement in situ des maladies du poumon par l’ad-

ministration d’aérosols. L’accès direct aux bronches procuré par ce mode de traitement
augmente l’effet et la rapidité d’action des médicaments délivrés, tout en minimisant la
dose totale administrée et les effets secondaires potentiels.

2.2.1.1 Maladies pulmonaires traitées par les thérapies inhalées

Asthme

L’asthme est une maladie inflammatoire des bronches que caractérise une obstruction
des voies aériennes supérieures et qui provoque une gêne respiratoire à l’expiration. La
crise d’asthme est réversible spontanément ou sous l’action d’un traitement médicamen-
teux. La maladie est définie par trois mécanismes caractéristiques :

– une inflammation des bronches,
– une diminution du diamètre des bronches (bronchoconstriction),
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– une hyper-activité bronchique qui se traduit par une production importante de
mucus.

L’asthme est une des maladies chroniques les plus répandues dans les pays développés [20,
74].

BPCO

La Broncho-Pneumopathie Chronique Obstructive (BPCO) est un groupe de mala-
dies chroniques systémiques d’origine respiratoire et atteignant les bronches. Au niveau
respiratoire, la BPCO est caractérisée par une obstruction lente et progressive des voies
aériennes et des poumons. Elle est associée à une distension permanente des alvéoles
pulmonaires avec destruction des parois alvéolaires. La BPCO est caractérisée par la
diminution non complètement réversible des débits expiratoires [59]. Il s’agit principa-
lement de la bronchite chronique et de l’emphysème. La BPCO atteint les adultes de
plus de 40 ans et sa fréquence augmente avec l’âge. La BPCO est la cinquième cause
de mortalité dans le monde. L’Organisation Mondiale de la Santé (OMS) prévoit qu’en
2020, cette affection sera la troisième cause de mortalité par maladie dans le monde.

Fibrose pulmonaire

Le terme fibrose désigne les maladies où les tissus cicatriciels remplacent les tissus
sains. La fibrose pulmonaire est une maladie chronique qui fait suite à une inflammation
des poumons. Elle se caractérise par la formation de cicatrices fibreuses. La maladie
connaît des formes bénignes et d’autres plus invalidantes. La fibrose interstitielle touche
5 millions de personnes dans le monde. Vingt milliers en meurent par an [21, 140].

Mucoviscidose

La mucoviscidose est une maladie génétique affectant de nombreux organes. Elle est
liée à des mutations entraînant une altération de la protéine CFTR (Cystic Fibrosis
Transmembrane Conductance Regulator), canal ionique dont la fonction est de réguler
le transport du chlore à travers les membranes cellulaires. Son dysfonctionnement pro-
voque une augmentation de la viscosité du mucus et son accumulation dans les voies
respiratoires et digestives. La maladie touche de nombreux organes mais les atteintes
respiratoires sont prédominantes et représentent l’essentiel de la morbidité. Dans la po-
pulation caucasienne, la mucoviscidose est la plus fréquente des maladies génétiques
héréditaires graves. Elle touche environ un enfant sur 2 500 naissances en Europe et en
Amérique du Nord. La fréquence des hétérozygotes, porteurs sains de la maladie, y est
d’environ 1/252, soit 4% de la population générale occidentale [94].
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2.2.1.2 Médicaments administrés en aérosols

Les médicaments destinés au traitement local des poumons ont fait l’objet d’une des-
cription exhaustive dans les travaux de Vecellio et al. [159]. Nous résumons ici les rôle
et indication des principaux agents thérapeutiques actuellement utilisés.

Bronchodilatateurs

Un bronchodilatateur est un médicament destiné à traiter ou à prévenir la broncho-
constriction. Les bronchodilatateurs augmentent le calibre des bronches en relâchant les
fibres musculaires lisses bronchiques. Les β2-adrénergiques et les anticholinergiques sont
les deux classes de médicaments bronchodilatateurs utilisés en aérosol. Les deux princi-
pales indications sont l’asthme et la BPCO. L’administration par inhalation est préférée
dans la très grande majorité des cas pour son effet ciblé et la minimisation des effets
secondaires systémiques. En effet, une quantité très faible est absorbée à partir des voies
aériennes et du tractus digestif, ce qui limite tous les effets systémiques généraux. La
voie veineuse est utilisée en cas d’urgence lorsque les inhalations ne sont plus efficaces.

Corticoïdes

L’asthme étant reconnu comme une maladie inflammatoire, une large place a été faite
aux corticoïdes, aussi bien dans le traitement des crises aiguës qu’en traitement de fond.
Les corticoïdes inhalés présentent l’avantage d’agir spécifiquement sur l’inflammation
bronchique. En dehors des asthmes légers, les corticoïdes administrés en aérosols-doseurs
sont recommandés à tous les stades de l’asthme. Administrés en nébulisation, ils sont
réservés au traitement de l’asthme sévère, uniquement chez l’enfant, en particulier le
nourrisson incapable d’utiliser les autres modes d’administration par voie inhalée. Dans
la BPCO, la corticothérapie inhalée a une place encore mal définie. Actuellement, il n’y
a aucun argument pour la recommander systématiquement.

Antidégranulants

Le cromoglycate de sodium a été largement utilisé dans le traitement préventif de
l’asthme, notamment chez les enfants et les jeunes adultes traités pour asthme allergique.
Le cromoglycate de sodium est caractérisé par son excellente tolérance. Il se présente
sous forme de capsules pour inhalation, de poudre pour aérosol et sous la forme de solu-
tion pour inhalation en nébulisation. Le nédocromil inhibe la libération ou la synthèse
des médiateurs pro-inflammatoires. Il se présente sous la forme d’aérosol-doseurs. Ses
indications sont les asthmes légers à modérés. Ce médicament ne remplace pas les corti-
coïdes inhalés dans le traitement de l’asthme mais il permet dans certains cas de mieux
contrôler les symptômes. Ces produits, pour certain en arrêt de commercialisation, sont
en pratique de plus en plus remplacés par les corticoïdes inhalés.
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Anti-infectieux

La voie aérosol permet l’administration des antibiotiques directement au site de l’in-
fection tout en limitant la toxicité systémique. Elle est principalement indiquée chez
les patients atteints de mucoviscidose et chez les sujets porteurs de bronchectasies. Les
antibiotiques utilisés sont les aminosides (principalement gentamicine, tobramycine et
amikacine), la colistine, et les bêtalactamines. Dans le cas de la mucoviscidose, l’éf-
ficacité des aérosols d’antibiotiques est mesurée tant sur le plan de la diminution du
nombre d’hospitalisations que sur celui de l’amélioration de la fonction respiratoire, dès
lors qu’ils sont administrés en traitement d’entretien [159]. La pentamidine en aérosol
constitue le traitement de deuxième ligne, en cas d’échec ou d’intolérance du traite-
ment par triméthoprime-sulfaméthoxazole, pour la prévention primaire ou secondaire
des pneumocystoses 2.

Mucolytiques

À ce jour, la désoxyribonucléase recombinante humaine (rhDNase) (Pulmozyme®,
Roche, France) est le seul produit de cette catégorie qui dispose d’une autorisation
de mise sur le marché (AMM) pour la nébulisation. Les autres composés tels que le
MESNA 3 ou l’acétylcystéine sont utilisés en instillation trachéale. L’acétylsystéine en
aérosols fait l’objet d’une autorisation nationale en Suisse (Solmucol Aérosol®, IBSA,
Suisse). La rhDNase est exclusivement indiquée chez les personnes atteintes de mucovis-
cidose. Elle améliore la fonction respiratoire et les symptômes dus à l’atteinte des voies
aériennes tels que la dyspnée, la toux et la congestion. Les études menées ont permis de
préciser l’influence de la fonction pulmonaire sur le dépôt de la rhDNase. Le dépôt pul-
monaire des aérosols de rhDNase est inversement corrélé au volume expiratoire maximal
seconde 4 (VEMS).

2.2.2 Action systémique
L’utilisation des voies aériennes comme porte d’entrée vers la circulation systémique

constitue une alternative de choix à l’administration de médicaments par voies orale où
intraveineuse. De nombreux projets sont en cours de développement, couvrant des do-
maines d’application très larges depuis le traitement de la douleur, du diabète, jusqu’au
traitement de certains cancers.

2. La pneumocystose est une infection opportuniste due à un micro-organisme, Pneumocystis jiroveci.
L’infestation est très courante dans la population générale, de l’ordre de 70%, mais ne conduit à une
maladie pulmonaire que lorsque le taux de lymphocytes T CD4+ circulants est inférieur à 200/mm3. Les
deux types de patients concernés sont les greffés sous immunosuppresseurs et les patients séropositifs
VIH au stade SIDA.

3. MESNA est un acronyme pour 2-MercaptoEthane Sulfonate sodium(NA)
4. Volume d’air expiré en une seconde au cours d’une expiration forcée effectuée après une inspiration

maximale.
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2.2.2.1 Le poumon comme organe d’absorption

L’architecture du poumon repose sur des structures et des régions bien différenciées. En
particulier, la région alvéolaire se distingue des voies aériennes supérieures comme étant
une zone d’échanges optimale vers le compartiment sanguin. Disposant d’une surface
totale supérieure à 100m2contre quelques m2 dans les régions convectives, d’un volume
généralement compris entre 2,5 et 3 L contre 150mL dans l’ensemble des générations
de bronches, d’un épithélium dont l’épaisseur est réduit à 0,2µm contre 50 à 60µm
en moyenne dans l’arbre trachéobronchique, elle offre des conditions relativement bien
adaptées au transport de médicaments vers la circulation systémique.
Les aérosols bénéficient en outre des taux d’absorption les plus élevés derrière l’admi-

nistration par voie intraveineuse [166], et leurs biodisponibilités 5 sont sensiblement plus
élevées que celles des médicaments empruntant la voie digestive. Cela s’explique tant
par la faible activité métabolique régnant dans le poumon que par une quantité réduite
de transporteurs exprimés en surface des membranes cellulaires, susceptibles d’expulser
et d’éliminer les agents déposés [124]. Les voies d’absorption dans le poumon varient en
fonction de la nature des médicaments mais aussi en fonction de leurs sites de dépôt.
Elles incluent des mécanismes de transport actifs et passifs, comme les transports para-
cellulaire et trans-cellulaire, la formation de pores, le transport de vésicules, ou encore
le drainage lymphatique [117, 86, 100, 118].

Types de médicaments

L’absorption systémique au moyen des thérapies inhalées touche une grande variété
de molécules, notamment les peptides et les protéines [164]. L’épithélium alvéolaire est
hautement perméable à l’eau, aux gaz et aux substances lipophiles, et de façon plus
limitée vis-à-vis des composés hydrophiles [187]. Les molécules lipophiles (hydrophobes)
traversent ainsi rapidement l’épithélium par diffusion passive alors que les molécules
hydrophiles ne franchissent l’épithélium que par transport cellulaire actif (endocytose-
exocytose). Par conséquent, les molécules lipophiles sont absorbées dans des intervalles
de temps très courts [164], quelques secondes à quelques minutes, alors que les molécules
hydrophyles ont des temps d’absorption sensiblement plus longs [166].

Obstacles au transport

Les cellules alvéolaires peuvent aussi représenter une barrière au transport de médi-
caments [193, 135]. Les alvéoles contiennent des macrophages qui éliminent les contami-
nants organiques et inorganiques ayant échappé au filtre des voies aériennes supérieures.
Les macrophages peuvent éliminer les agents déposés en les transportant vers l’escalier

5. La biodisponibilité est la proportion d’une substance qui va effectivement agir dans l’organisme
par rapport à la quantité absorbée.
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muco-ciliaire, vers le circuit lymphatique, ou par dégradation enzymatique [161]. L’ac-
tion de ces enzymes dépend de la nature des agents thérapeutiques, les petits peptides
étant rapidement hydrolysés tandis que la majorité des autres molécules ne sont pas
métabolisées. Pour comparaison néanmoins, les quantité et variété d’enzymes pouvant
métaboliser les particules déposées sont significativement moins importantes dans le
système pulmonaire que dans l’appareil digestif [220].

2.2.2.2 Les projets en développement

Les médicaments candidats aux thérapies inhalées sont nombreux et touchent une
grande diversité d’applications (Tab. 2.1). Les peptides et protéines semblent de plus en
plus efficaces [167, 213, 117, 86, 100, 118, 96, 158, 195, 169, 215, 75, 193, 187, 135, 161,
220, 182, 165] et bénéficient de biodisponibilités dépassant celles offertes par les adminis-
trations transdermique ou orale (absorption via l’appareil gastro-intestinal). Parmi les
protéines en cours de développement, on trouve la calcitonine, l’hormone de croissance,
les immunoglobulines ou encore les facteurs de croissance hématopoïétiques (G-CSF).
Les avantages de la voie inhalée pour ces macromolécules ont récemment fait l’objet
d’un important travail de synthèse [166, 164, 167, 49, 191, 199]. Les études réalisées
montrent que leurs taux d’absorption sont intrinsèquement liés à leurs poids moléculaire
[121, 167].

Pourtant, malgré le fort potentiel présenté par les thérapies inhalées, la progression
des mises sur le marché a été fortement ralentie ces dernières années par certains résul-
tats encore mal compris : clairance rapide, problèmes d’instabilité [24], risques immuno-
gènes [24], toxicité à long terme, problèmes de dosages [49]. À titre d’exemple, la mise
sur le marché en 2006 de l’insuline inhalée (Exubera®) par les laboratoires Pfizer fut
rapidement suivie par son retrait en 2007. Quelques 6 cas de cancer ont été recensés sur
les 4740 patients qui ont utilisé Exubera en phase d’essai clinique, contre 1 seul cas pour
les 4292 patients ayant utilisé un placebo. Si les risques de déclaration du cancer sont
encore difficiles à établir, des problèmes de dosage, de maîtrise de la rapidité d’action de
l’insuline et le mode d’utilisation compliqué des générateurs d’aérosols ont entrainé le re-
trait de ce médicament en thérapies inhalées. En 2011 toutefois, la compagnie irlandaise
Aerogen annonce un partenariat avec la compagnie califonienne Dance Pharmaceuticals
pour le développement d’une nouvelle génération d’insuline inhalée [42].

2.2.3 Générateurs d’aérosols
Aérosols-doseurs avec gaz propulseur

Les aérosols-doseurs fonctionnent sur le principe de l’atomisation. Le médicament est
contenu dans un flacon avec un gaz propulseur. Un système de valve doseuse se remplit
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Médicaments Indication
Phase

clinique

Petites molécules

Additifs à base d’ acide nitrique Hypertension pulmonaire Phase II

Amikacine Pneumonie Phase II

Amphotéricine Infection pulmonaire fongique Phase III

Apomorphine Dysfonction érectile Phase IIa

Epinéphrine Anaphylaxie Phase I

Fentanyl Traitement de la douleur Phase IIb

Iloprost Transplantation cardiaque Phase III

Nitroglycérine Hypertension pulmonaire Phase II

Prochlorpérazine Migraine Phase II

Ribavirine Infection virale Autorisé*

Sumatriptan Migraine Préclinique

THC (Dronabinol)
Sclérose en plaques, migraine,

cancer, VIH
Phase II

Treprostinil Hypertension pulmonaire Phase II

Protéines et peptides

Anologues à LH-RH
Endométriose, cancer de la

prostate
Préclinique

Calcitonine Ostéoporose Préclinique

Cetrorelix LH-RH antagoniste Préclinique

Cyclosporine Immunosuppresseur Phase 0

Érythropoïétine Anémie Préclinique

Facteur de coagulation Hémophilie Préclinique

Héparine Prévention de la thrombose Préclinique

Hormone de stimulation follliculaire Traitement de la fertilité Préclinique

Hormone parathyroïde Ostéoporose Préclinique

Immunoglobulines
Modulation de la réponse

immunitaire
Préclinique

Immunomodulateur (Sargramostim) Cancer métastatique, Sarcome Phase II

Insuline Diabète Autorisé**

Interféron-bêta Sclérose en plaques Préclinique

Analogues au Glucagon (GLP-1) Diabète Phase I

*Seulement pour les jeunes enfants soufrant d’un virus respiratoire syncytial

**Ce médicament a été retiré du marché en 2007. De nouveaux développements

sont en cours pour une mise sur le marché prochaine [42].

Table 2.1 : Exemples de médicaments en cours de développement en 2007 pour admi-
nistration en thérapies inhalées. Extrait de [46].
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de médicament et le déclenchement de la valve permet au gaz contenu dans le flacon
de propulser le médicament sous forme de gouttelettes. L’avantage des aérosol-doseurs
réside dans le fait que la totalité de la dose contenue dans la valve doseuse est disponible
pour le patient. Cette dose sous forme de gouttelettes arrivant très rapidement dans
la bouche du patient (30m · s−1) est majoritairement constituée de grosses particules
supérieures à 10µm. Une grande partie de l’aérosol est arrêtée par impaction dans les
voix aériennes supérieures. La bonne utilisation des aérosols-doseurs permet néanmoins
d’optimiser la pénétration de l’aérosol dans l’arbre bronchique.

Inhalateurs de poudre

Le médicament sous forme de poudre est contenu dans des gélules ou dans un réser-
voir. Après armement de l’inhalateur, le médicament est aspiré par le flux d’air induit
par l’inspiration du patient. Pour obtenir une bonne efficacité du système, des débits
inspiratoires de pointe compris entre 30L ·min−1 et 120L ·min−1 sont nécessaires. Cette
forte inspiration a pour effet de désagréger la poudre et de lui assurer une bonne disper-
sion. Dans certains cas, ces systèmes disposent d’une fonction de sélection de particules,
assurant aux patients l’inhalation des particules les plus fines. Ces systèmes génèrent des
aérosols variables en fonction des débits inspiratoires. Du fait des variations des débits
de pointe des patients, les quantités d’aérosol et les tailles des particules inhalées sont
moins constantes qu’avec un aérosol à gaz propulseur.

Nébuliseurs pneumatiques

Les nébuliseurs pneumatiques fonctionnent au moyen d’une source d’air comprimé,
le plus généralement issu d’un compresseur ou d’une prise d’air murale. L’air introduit
dans le nébuliseur atomise la solution médicamenteuse contenue dans le réservoir du né-
buliseur, et les gouttelettes générées sont éclatées sur un déflecteur, puis sélectionnées.
Les plus grosses sont arrêtées par impaction sur les parois pour être recyclées sous forme
de solution, et les plus petites sont administrées au patient. Le débit d’air introduit
dans le nébuliseur détermine le diamètre aérodynamique médian en masse (MMAD)
de l’aérosol et la quantité d’aérosol générée. Il est donc essentiel d’utiliser le bon débit
d’air avec le bon nébuliseur. Un compresseur non adapté peut augmenter ou diminuer
le MMAD de l’aérosol d’un facteur 2, modifiant ainsi la distribution spatiale de dépôt
de l’aérosol dans les voies aériennes. Les nébuliseurs pneumatiques sont adaptés pour
nébuliser toutes sortes de médicaments (solutions, suspensions, huiles) en grande quan-
tité. Leurs principaux inconvénients sont liés au temps de nébulisation, au bruit qu’ils
peuvent générer lorsqu’ils sont en fonctionnement, et à l’encombrement que représentent
certains compresseurs.
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Nébuliseurs ultrasoniques

Le principe de fonctionnement des nébuliseurs ultrasoniques repose sur la vibration à
haute fréquence d’un cristal piézoélectrique. Le médicament, dilué en solution aqueuse,
est contenu dans un réservoir. La vibration du cristal, de l’ordre du mégahertz, crée
un phénomène de cavitation qui induit la génération de gouttelettes à partir de la so-
lution médicamenteuse. L’aérosol est ensuite administré au patient par une ventilation
continue, ou stocké dans la chambre du nébuliseur avant d’être inhalé. Deux sortes de
nébuliseurs ultrasoniques sont commercialisées, avec et sans interface d’eau. Les nébu-
liseurs sans interface d’eau présentent l’inconvénient d’être difficiles d’entretien et de
chauffer, ce qui peut poser problème pour des médicaments thermosensibles. Les nébu-
liseurs à interface d’eau comportent des réservoirs jetables qui garantissent une bonne
hygiène de l’aérosolthérapie. L’eau située entre le cristal et le médicament limite par
ailleurs la hausse de température. La variation de la fréquence de vibration influe di-
rectement sur la taille des particules. Les nébuliseurs ultrasoniques sont silencieux et
capables d’aérosoliser rapidement de grandes quantités de médicament. Ils ne nébulisent
pas les huiles et les suspensions. Leurs principaux inconvénients sont liés à l’encom-
brement de certains modèles, à une relative fragilité et aux élévations de température
constatées en particulier pour les nébuliseurs sans interface d’eau.

2.3 Mécanismes et évaluation du dépôt d’aérosols

2.3.1 Mécanismes du dépôt d’aérosols
Le dépôt des aérosols dans les voies pulmonaires intervient selon 3 principaux méca-

nismes [141] :
– impaction inertielle,
– sédimentation,
– diffusion brownienne.

Impaction inertielle

À l’approche d’un obstacle, d’une courbe ou encore d’une constriction, les forces
d’inertie subies par une particule en mouvement dans un fluide peuvent lui faire quit-
ter les lignes de courant de l’écoulement et frapper la surface placée dans sa trajectoire
(Fig. 2.3.1). Ce phénomène d’impaction est prépondérant dans les voies extrathoraciques
ainsi que dans les premières générations de l’arbre bronchique.
La probabilité d’impaction dépend principalement de la vitesse du fluide et de la masse

de la particule. Le nombre de Stokes (Stk), nombre sans dimension (Eq. 2.3.1), peut être
utilisé pour déterminer le comportement d’une particule dans un fluide face à un obstacle.
Il représente le rapport entre l’énergie cinétique de la particule et l’énergie dissipée par
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Figure 2.3.1 : Dépôt par impaction inertielle à un embranchement bronchique.

frottement avec le fluide et permet notamment de déterminer si la particule va contourner
l’obstacle en suivant le mouvement du fluide ou si elle va percuter l’obstacle.
On définit le nombre de Stokes de la manière suivante :

Stk =
ρgd

2
pv

18µgL
, (2.3.1)

avec :
ρg : masse volumique du fluide
dp : taille de la particule
v : vitesse du fluide
µg : viscosité dynamique du fluide
L : longueur caractéristique

Sédimentation

La vitesse des particules en mouvement dans l’arbre bronchique décroît de façon im-
portante de génération en génération. Le débit du fluide étant constant, cette réduction
de la vitesse des particules est la conséquence de l’augmentation de la section transverse
totale lors de leur progression vers la région distale. L’attraction gravitationelle et la
résistance de l’air finissent par annuler la flottabilité des particules (leur tendance à de-
meurer en suspension dans l’air) jusqu’à entraîner leur dépôt (Fig. 2.3.2). Ce phénomène
est prépondérant depuis les générations intermédiaires jusqu’aux dernières générations
de bronche et touche essentiellement les particules dont le diamètre aérodynamique est
supérieur à 0,5µm.

Figure 2.3.2 : Dépôt par sédimentation le long des parois des voies aériennes.
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Diffusion brownienne

Le phénomène de diffusion brownienne traduit le déplacement aléatoire de petites
particules (généralement ≤ 0, 5µm) constamment soumises à des chocs avec les molé-
cules du fluide environnant (Fig. 2.3.3). Einstein a formalisé la diffusion brownienne en
déterminant la moyenne quadratique du déplacement total de ces particules

〈
X2
diff

〉
en

fonction du temps t : 〈
X2
diff (t)

〉
= 2dDgt, (2.3.2)

avec :
d : dimension du mouvement,
Dg : coefficient de diffusion des particules.
Le coefficient de diffusion des particules dans un gaz est donné par :

Dg = kBT

3πµgdp
(2.3.3)

avec :
kB : constante de Boltzmann (kB = 1, 38× 10−23 J.K-1)
T : température
µg : viscosité dynamique.
Dans l’air, pour des petites particules (dp = 1µm), à la température corporelle (T =

310K), et pour une durée courte d’inhalation (t = 2 s), on calculeDg = 2, 5×10−11 m2·s-1

et la distance totale parcourue due à la diffusion Xdiff ≈ 1, 2 × 10−5m. La diffusion
devient le mécanisme prédominant du dépôt d’aérosols dans les générations de bronches
les plus profondes et dans les alvéoles.

Figure 2.3.3 : Dépôt par diffusion.

2.3.2 Évaluation du dépôt pulmonaire
L’éfficacité d’un aérosol thérapeutique est hautement liée au contrôle de son dépôt dans

une région choisie du poumon. Pour le développement d’un aérosol donné, l’évaluation
du dépôt pulmonaire est donc incontournable et fait l’objet d’approches diverses.
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L’évaluation de la taille des particules et de la fraction respirable répondent aux cri-
tères des autorités de santé et permettent une première estimation de la répartition du
dépôt dans l’arbre pulmonaire.
La pharmacocinétique et le lavage bronchoalvéolaire permettent la quantification des

éléments chimiques déposés dans le poumon ainsi que de ceux entrés dans le comparti-
ment systémique.
Les techniques d’imagerie viennent compléter les approches précédentes en fournissant

une information à la fois quantitative et spatiale de la répartition du dépôt.

2.3.2.1 Évaluation de la taille des particules et de la fraction respirable

La taille des particules émises par un dispositif d’inhalation est évaluée selon des
techniques et des critères de qualités définis par la Pharmacopée Européenne et selon les
recommandations de l’Agence Européenne du Médicament (EMEA) [44] ou de la Food
and Drug Administration (FDA) [29]. Ces techniques permettent de mesurer de façon
standardisée la dose délivrée, la fraction respirable, le diamètre aérodynamique médian
en masse (MMAD) et l’écart type géométrique (GSD). La fraction respirable correspond
à des tailles de particules inférieures à 5µm, les particules de taille supérieure se déposant
en majorité par impaction dans l’oropharynx.
L’une de ces techniques est basée sur le fractionnement et la collecte des particules sur

des impacteurs à multi-étages (Fig. 2.3.4) permettant une modélisation approximative
de l’arbre bronchique. Le principe de fonctionnement de ces impacteurs est de faire pas-
ser un flux d’air véhiculant le nuage de particules émis par le dispositif d’inhalation au
travers de tamis superposés (plateaux d’impaction). Ceux-ci sont constitués de plaques
percées d’orifices de diamètres décroissants à chaque étage de l’impacteur. Ces impac-
teurs permettent un échantillonnage sélectif selon la taille et la densité des particules
aérosolisées. L’évaluation du dépôt pulmonaire sur ces impacteurs a pour objectif essen-
tiel de répondre aux exigences réglementaires des autorités de santé mais ne représentent
qu’une estimation, le plus souvent une surestimation, du dépôt pulmonaire [18, 156].
Une autre approche expérimentale consiste à mesurer la taille des particules par dif-

fraction laser. Lorsqu’un faisceau laser éclaire une particule, celle-ci diffracte la lumière
et les franges de diffraction résultantes peuvent être mesurées. La taille des particules
influe directement sur l’intensité du rayonnement diffracté et sur l’angle de diffraction.
Plus une particule est petite et plus l’angle de diffraction est important. La diffraction
laser permet la mesure de tailles de particules comprises entre 0,05 et 900µm, ce qui la
rend particulièrement adaptée à la caractérisation des aérosols.
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Figure 2.3.4 : Schéma de principe d’un impacteur multi-étages.

2.3.2.2 Pharmacocinétique et prélèvement bronchoalvéolaire

Pharmacocinétique

La pharmacocinétique appliquée à l’estimation du dépôt pulmonaire détermine la
quantité totale de médicament atteignant la circulation systémique [93, 62]. Elle repose
sur l’analyse de prélèvements sanguin ou urinaire au moyen de méthodes sensibles et
spécifiques (notamment la spectrométrie de masse) indispensables à la détection des
faibles concentrations circulantes des médicaments inhalés.
Toutefois, l’analyse pharmocinétique n’est le reflet du dépôt pulmonaire que si les

concentrations sanguines mesurées sont issues du transfert des médicaments au travers
du poumon. Un médicament inhalé est absorbé au niveau du tractus respiratoire mais
il peut l’être également par le tractus digestif après déglutition de la fraction déposée
dans l’oropharynx, ou drainage par la clairance muco-ciliaire bronchique. Pour remédier
à ce biais, l’absorption intestinale peut être bloquée par l’administration préalable de
charbon activé [204]. Dans le cas de certains médicaments, l’absorption systémique est
beaucoup plus rapide par la voie pulmonaire que par la voie digestive [76], et dès lors,
une mesure effectuée dans la première demi-heure suivant le début de l’inhalation suffit
à considérer que cette mesure est directement proportionnelle à l’absorption au niveau
des voies aériennes [111, 131, 201, 200].
Il est important de noter que l’analyse pharmacocinétique évalue la fraction du mé-

dicament effectivement transportée dans le compartiment sanguin et non la fraction
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déposée après inhalation, information qui peut être obtenue grâce aux méthodes d’ima-
gerie disponibles en médecine nucléaire [19]. Les écarts mesurés, de l’odre de 20% en
général, peuvent atteindre des proportions encore plus importantes [19].
Aussi, malgré la haute sensibilité des techniques de mesure, les études menées recourent

parfois à des doses supérieures aux doses recommandées pour assurer l’obtention de
profils pharmacocinétiques de qualité [63].

Prélèvement bronchoalvéolaire

Les aérosols destinés à une action locale peuvent faire l’objet de mesures au sein même
de l’environement pulmonaire, complétées ensuite par une mesure de la concentration
plasmatique.
La quantification du dépôt pulmonaire est alors effectuée par lavage bronchoalvéolaire

(BAL). Celui-ci est réalisé sous anesthésie locale, par l’introduction d’un bronchoscope
dans le lobe moyen droit ou dans le lobe supérieur gauche des volontaires. Une solution
saline est déposée dans la génération de bronche la plus lointaine et possiblement acces-
sible, puis recollectée [130] dans le but de l’analyser. Cette technique permet d’extraire
les cellules, les protéines solubles, les lipides et autres composés chimiques constituant
l’épithélium pulmonaire.

2.3.2.3 Imagerie du dépôt d’aérosols

Les techniques d’imagerie sont les seuls outils capables de donner une représentation
spatiale et quantitative de la distribution du dépôt de médicaments dans les voies aé-
riennes. Les méthodes de détection en médecine nucléaire font actuellement office de
référence.

Méthodes de détection en médecine nucléaire

Scintigraphie planaire

La scintigraphie planaire est la méthode d’imagerie la plus largement répandue pour
l’évaluation des thérapies inhalées [149, 157]. Les préparations thérapeutiques sont mar-
quées avec un radioisotope, généralement le 99mtechnétium, puis administrées en in-
halation chez un volontaire. Les désintégrations successives du radioisotope entraînent
l’émission de rayonnements γ détectés au moyen d’une gamma caméra. Celle-ci dispose
de collimateurs sélectionnant les photons γ frappant ses détecteurs orthogonalement à
leur surface. Connaissant la position d’impact des photons γ sur les détecteurs, il est
possible de reconstruire une image de projection en 2 dimensions de la distribution de la
radioactivité dans le thorax du volontaire imagé (Fig. 2.3.5). Des facteurs de correction
sont appliqués à la quantité de rayonnement mesurée en fonction des données de calibra-
tion de la caméra, du temps d’acquisition et de l’atténuation par les tissus biologiques
[175].
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Figure 2.3.5 : Imagerie scintigraphique planaire réalisée après administration de salbu-
tamol, un bronchodilatateur, pour deux distributions de taille de particules différentes :
a. Distribution de taille des particules comprises entre 5 et 15 µm. b. Distribution de
taille des particules comprises entre 30 et 90nm. Extrait de [12].

Dans la majorité des cas, le radioisotope n’est pas fixé au principe actif mais incor-
poré dans la préparation thérapeutique [203, 190]. Dans le cas d’une préparation pour
nébulisation, une faible quantité de radioélément est mélangée à la solution à nébuliser
[192, 38]. Dans le cas des poudres (MDI, DPI), le marquage est réalisé par adsorption du
radioélément à la surface des particules [155]. Il faut s’assurer alors que le radiomarquage
est homogène et qu’il ne modifie pas la distribution de taille des particules.
Les images sont analysées en définissant des régions d’intérêt comme correspondant

aux régions trachéobronchique et alvéolaire. Le choix du nombre [66, 173, 65, 209, 3],
de la taille et de la forme de ces régions d’intérêt n’est pas standardisée et peut varier
de façon importante [3], rendant les comparaisons difficiles entre les différentes études
menées.
Le principal inconvénient de cette technique réside dans le caractère bidimensionnel

des images, rendant difficile la discrimination spatiale du dépôt. Les contours du poumon
sont parfois difficiles à délimiter et le niveau de détails des images est restreint par la
faible résolution spatiale dans le plan, autour de 10-15mm [190]. La nature ionisante de
cette méthode d’imagerie doit également être prise en considération.

Tomographie d’émission monophotonique (TEMP)

La tomographie d’émission monophotonique (communément appelée SPECT, Single
Photon Emission Computed Tomography) repose également sur la détection du rayon-
nement γ émis par un radioisotope. En revanche, la gamma camera tourne autour du
patient durant l’acquisition et permet, après reconstruction au moyen d’algorithmes de
rétroprojection, d’obtenir une représentation tridimensionnelle du dépôt d’aérosols dans
les voies aériennes (Fig. 2.3.7).
Comparée à la scintigraphie, la SPECT permet une visualisation qualitativement plus
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Figure 2.3.6 : Exemples tirés de la littérature réprésentant différentes stratégies de
détermination des régions d’intérêt pour la quantification du dépôt d’aérosols dans les
poumons. Adapté de [3].

grande de la distribution du dépôt d’aérosols, autorisant l’analyse de volumes d’intérêt
dans toutes les directions de l’espace [83]. La résolution spatiale est équivalente à celle
de la scintigraphie, autour de 5-15mm. La SPECT, lorsqu’elle est couplée à un scanner
X (CT, Computed Tomography) bénéficie d’une identification optimale des structures
anatomiques, notamment des contours des poumons et des voies aériennes extrathora-
ciques.
Les données acquises en SPECT couplées à l’utilisation de modèles morphométriques

des voies aériennes ont permis de calculer une estimation du dépôt par génération de
bronche [83, 82, 174]. Ce type de calcul tente de pallier la faible résolution spatiale de
la méthode mais reste encore difficile à valider. Il nécessite par ailleurs une inversion
du problème difficile à implémenter pour définir, pour chaque génération de bronche, la
répartition du dépôt surfacique en fonction d’une quantité d’activité connue [85, 84].
Cette méthode offre la possibilité d’une meilleure discrimination régionale du dépôt

d’aérosols [171] mais souffre pourtant d’un certain nombre de limitations [30]. Elle de-
mande en particulier des temps d’acquisition plus longs (15-30min) pendant lesquels
la distribution du radioaérosol dans le poumon est susceptible de varier, du fait de
la clairance muco-ciliaire où de son passage dans la circulation systémique. Ce temps
d’acquisition peut être réduit en utilisant des équipements disposant de 2 ou 3 têtes
de détection. Cette technique d’imagerie nécessite des quantités de radioéléments plus
élevées que pour une scintigraphie conventionnelle et peut être couplée à une imagerie
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Figure 2.3.7 : Images SPECT du dépôt d’aérosols pour des particules de granulométries
différentes, « fine » (MMAD ≤ 2,5µm) et « coarse » (2,5µm ≤ MMAD ≤ 10µm).
L’information en 3 dimensions (à droite, représentation en coupes transverses) permet
de distinguer des différences difficilement visibles sur une image en projection (à gauche),
notamment entre les premières générations de bronches et la région distale du poumon.
Extrait de [190].
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CT, également source de rayonnements ionisants, ce qui peut être limitant sur le plans
éthique et règlementaire, surtout lors d’études menées chez l’enfant [78].

Tomographie par émission de positons (TEP)

L’imagerie tomographique par émission de positons (TEP) requiert le marquage des
préparations thérapeutiques au moyen de radioisotopes émetteurs β+ (positons) avant
d’être administrées par inhalation. Les positons émis s’anihilent avec les électrons ren-
contrés sur leur passage et libèrent simultanément 2 photons γ de haute énergie (511 keV)
séparés d’un angle de 180°. La caméra TEP dispose d’une couronne de détecteurs mesu-
rant les paires de photons émises dans des fenêtres de coïncidence spatiale et temporelle,
autorisant ainsi le traitement tomographique des données. L’utilisation d’algorithmes de
reconstruction permet la représentation en trois dimensions de la distribution d’activité
chez le volontaire imagé (Fig. 2.3.8).

Figure 2.3.8 : Examen TEP réalisé chez un patient asthmatique après inhalation d’un
aérosol de 18F-FDG. MMAD= 1,5 µm. Coupes axiale (gauche), frontale (centre) et
saggitale (droite) de 6mm d’épaisseur. Extrait de [67].

La TEP réalise l’imagerie d’isotopes organiques parmi les plus fondamentaux, tels que
le carbone (11C), l’oxygène (15O) ou encore le fluor (18F). Ces atomes peuvent être di-
rectement substitués à ceux composant les molécules d’intérêt thérapeutique [126, 128],
garantissant un marquage idéal et autorisant un suivi fonctionnel. En effet, ce type
de marquage autorise l’évaluation de la biodistribution ou encore la mise en place in
vivo d’études pharmacocinétiques. Toutefois, la gamme de radioéléments disponibles
est limitée et les conditions d’imagerie ne sont pas toujours pratiques, ceux-ci dispo-
sant de demi-vie très différentes, variant de quelques minutes (2min pour l’15O, 20min
pour le 11C) à quelques heures (environ 2 h pour le 18F). L’imagerie du 18F-FDG (18F-
Fluorodeoxyglucose), sans marquage d’une molécule thérapeutique particulière, est uti-
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lisée pour déterminer la distribution des aérosols pulmonaires selon différentes gammes
de tailles de particules [162].
Cette méthode, comme la SPECT, autorise une discrimination régionale en 3 dimen-

sions du dépôt d’aérosols [67]. La résolution spatiale est sensiblement meilleure que celle
obtenue en SPECT et en scintigraphie, entre 4 et 6mm, pour des temps d’acquisition
compris entre 10 et 20min selon les caractéristiques des imageurs [67].
Du point de vue logistique, la mise en place des examens TEP est lourde et coûteuse.

Les services hospitaliers de tomographie par émission de positons sont souvent monopo-
lisés par leur activité clinique [190]. Les sites de production des radionucléides, au moyen
de cyclotrons, sont des entités complexes qui doivent être situées à proximité géogra-
phique des lieux d’examen. La radiochimie du marquage des molécules thérapeutiques
pour la TEP est une discipline spécifique qui requiert un personnel qualifié.

2.3.2.4 Conclusion

Les voies aériennes humaines ne constituent plus uniquement une destination de
traitement mais véritablement un moyen de transport du médicament vers la circu-
lation systémique [164, 46]. Si la perspective du choix entre administration locale et
administration systémique des médicaments fait l’objet de nombreux développements
[167, 213, 117, 86, 100, 118, 96, 158, 195, 169, 215, 75, 193, 187, 135, 161, 220, 182, 165],
elle pose surtout la question de la maîtrise des sites de distribution des aérosols. Une
meilleure compréhension et, par conséquent, une meilleure maîtrise du ciblage du dépôt
demandent de disposer d’outils d’évaluation adaptés à cette problématique, capables
d’apporter une information quantitative et régionale sur le dépôt pulmonaire.
La pharmacocinétique renseigne sur la fraction totale de médicament entrée dans le

compartiment systémique mais ne donne pas d’indication sur la fraction déposée dans
le poumon [19]. Par ailleurs cette approche ne donne aucune information quant à la
répartition régionale du dépôt d’aérosols.
La caractérisation des aérosols donne une mesure de la distribution de taille des par-

ticules à partir de laquelle on estime la répartition du dépôt pulmonaire (région ex-
trathoracique, trachéobronchique, alvéolaire). Pour un type d’aérosol et un protocole
d’inhalation donnés, cette approche répond aux critères de qualité définis par les autori-
tés de santé mais ne constitue pas une mesure régionale et quantitative fiable du dépôt
pulmonaire [18, 156].
L’imagerie du dépôt d’aérosols permet d’obtenir une information à la fois régionale

et quantitative. Les techniques de référence utilisent les méthodes de détection de la
médecine nucléaire (Scintigraphie, SPECT, TEP) pour leur sensibilité et leur spécifi-
cité. Ces techniques font cependant l’objet d’un certain nombre de limitations, induites
notamment par l’exposition des patients à des rayonnements ionisants, par le manque
de standardisation des pratiques d’évaluation du dépôt [66, 173, 65, 209, 3] ou encore
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par l’influence du radiomarquage sur les propriétés physiques des aérosols inhalés [17]. À
cela s’ajoute des temps d’acquisition généralement longs (entre 5 et 30min selon les tech-
niques) et une résolution spatiale limitée (de 5 à 15mm) qui restreignent les possibilités
d’utilisation et d’interprétation des images réalisées.
L’émergence de nouvelles techniques contribuent à faire tomber ces limitations. L’ima-

gerie par résonance magnétique (IRM) associée à l’utilisation de nanoparticules d’oxyde
de fer ouvre de nouvelles perspectives dans l’investigation du dépôt pulmonaire [139,
218]. La résonance magnétique nucléaire appliquée à l’imagerie de l’hélium-3 hyperpo-
larisé établit également de nouveaux standards dans l’exploration du poumon sain ou
malade [6, 148, 1]. Cette technique fournit des images en trois dimensions de la ventila-
tion des poumons [48], des images dynamiques de la fonction respiratoire [115, 194], mais
également des images paramétriques sur les temps de décroissance du signal [72] ou sur la
diffusion du gaz [144, 168, 151], permettant ainsi de sonder la structure et la fonction du
poumon. L’imagerie par résonance magnétique de l’hélium-3 hyperpolarisé rivalise avec
les outils de visualisation actuels en autorisant à la fois une résolution spatiale voisine de
celle de la scanographie par rayons X (de l’ordre du millimètre), supérieure à celle des
techniques de médecine nucléaire, et une résolution temporelle supérieure à l’ensemble
de ces techniques d’imagerie. Ce travail de thèse s’est porté sur le développement de
l’imagerie de l’hélium-3 pour la cartographie et la quantification du dépôt d’aérosols
dans les voies aériennes.
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Chapitre 3

Résonance magnétique de l’hélium-3
hyperpolarisé

La compréhension des mécanismes du dépôt pulmonaire constitue un enjeu
majeur de la science des aérosols, depuis les problématiques environnemen-
tales jusqu’à la démocratisation des thérapies inhalées pour des applica-
tions de plus en plus innovantes (administration systémique). Ce travail de
thèse s’est porté sur le développement de l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé
pour l’évaluation du dépôt d’aérosols dans les voies aériennes. Le présent
chapitre décrit les fondements théoriques et pratiques de la technique.

3.1 Bases physiques de l’IRM
L’imagerie par résonance magnétique (IRM) repose sur le phénomène de résonance

magnétique nucléaire (RMN) décrit en 1946 par Bloch [15] et Purcell [177]. Ce phé-
nomène est principalement exploité comme outil d’étude spectroscopique de la matière
(spectroscopie RMN) dans des disciplines aussi diverses que la physique, la chimie (chi-
mique organique, chimie inorganique, science des matériaux) ou encore la biochimie
(structures moléculaires). Il permet l’observation des propriétés quantiques magnétiques
des noyaux atomiques dans les phases gaz, liquide ou solide.
La première image, en deux dimensions, fut réalisée en 1973 grâce à l’introduction

du codage spatial au moyen d’un gradient de champ magnétique (gradient de lecture),
en s’inspirant des méthodes de reconstruction d’images utilisées en tomodensitométrie
[125]. L’introduction de gradients de champ magnétique supplémentaires dans les autres
dimensions de l’espace instituèrent par la suite les fondements de cette technique d’ima-
gerie. Le codage de phase [122] et la sélection de coupe [138] permirent en effet la

41



Chapitre 3 Résonance magnétique de l’hélium-3 hyperpolarisé

réalisation d’images en trois dimensions et introduisirent également l’utilisation de la
transformée de Fourier (TF) pour l’analyse du codage du signal [122].
Cette technique d’imagerie est aujourd’hui largement répandue en routine clinique

et en recherche biomédicale. Elle permet l’obtention d’images hautement résolues dans
les domaines spatial et temporel, autorisant l’investigation de l’anatomie et de la fonc-
tion des organes sains ou malades. Les développements et les performances de l’IRM
ne cessent de progresser et permettent l’exploration de thématiques de plus en plus di-
versifiées, comme l’analyse de l’activité cérébrale (IRM fonctionnelle), le suivi des fibres
composant la substance blanche cérébrale (IRM de diffusion), l’étude des flux (imagerie
en contraste de phase), l’étude de la dynamique pulmonaire (IRM des gaz hyperpolari-
sés), jusqu’à l’exploration de la matière à l’échelle nanométrique (microscopie à force de
résonance magnétique) [57].

3.1.1 La résonance magnétique nucléaire
La mesure du signal RMN repose sur l’aimantation d’une population de noyaux ato-

miques. Lorsqu’ils sont soumis à un rayonnement électromagnétique, les noyaux peuvent
absorber l’énergie du rayonnement, puis la retransmettre lors de mécanismes de relaxa-
tion (longitudinale, transversale). L’énergie mise en jeu lors de ce phénomène correspond
à une fréquence très précise, la fréquence de résonance (fréquence de Larmor), dépendant
du rapport gyromagnétique du noyau et du champ magnétique.

3.1.1.1 Aimantation à l’équilibre

Un noyau atomique est caractérisé en particulier par son moment cinétique de spin ~I
auquel est associé le moment magnétique µ = γ~I (γ est le rapport gyromagnétique du
noyau) [25]. Pour un spin demi-entier, tels que le possèdent les noyaux de l’hydrogène et
de l’hélium-3, le nombre quantique de spin Izne prend que deux valeurs demi-entières :
±Iz~ (avec ~ = h/2π, et h ' 6, 62 · 10−34J·s, constante de Planck). L’application d’un
champ magnétique d’amplitude B0 lève la dégénérescence entre les deux états quantiques
de spin. Ils sont alors distants en énergie de∆E = hf0 , où f0 est la fréquence de transition
ou encore la fréquence de résonance :

f0 = − γ

2πB0 (3.1.1)

On parle également de pulsation de Larmor ω0 = 2πf0 = −γB0 .
Les fréquences de résonance diffèrent en fonction des noyaux et, aux intensités des

champs magnétiques des imageurs, se situent dans la gamme des radiofréquences (RF).
Les fréquences de Larmor correspondant aux noyaux qui ont été utilisés dans cette thèse
sont données dans le Tableau 3.1 pour un champ magnétique de 1,5T.
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Noyau γ (rad·T-1·s-1) |f0| à 1,5T (MHz)
1H 2, 675 · 108 63,87

3He −2, 038 · 108 48,65

Table 3.1 : Rapport gyromagnétique des noyaux d’hydrogène et d’hélium-3 [87] et leur
fréquence de résonance à 1,5T.

Du fait de son abondance dans les tissus, le principal noyau étudié en RMN est l’hy-
drogène 1H, mais d’autres noyaux d’intérêt biologique comme le fluor 19F, le phosphore
31P, ou encore le sodium 23Na peuvent également être considérés. L’hélium-3 et le xénon-
129, des isotopes stables, à l’état gazeux dans les conditions ambiantes de température
et de pression, sont particulièrement appropriés à l’imagerie des voies aériennes.
Nous utiliserons dans la suite du manuscrit le terme spin pour décrire un noyau de

spin ~I. Nous décrirons ainsi un ensemble de noyaux par un ensemble de spins. Lorsque
l’on considère un ensemble Ns de spins 1/2 dans un champ magnétique ~B0, les deux
états d’énergie possible ±1/2~ caractérisent des populations de spins parallèles (+1/2)
n↑ et antiparallèles (−1/2) n↓ avec le champ magnétique. La diférence relative de ces
populations définit la polarisation nucléaire P :

P = n↑ − n↓
Ns

, (3.1.2)

où Ns = n↑ + n↓. A l’équilibre thermique, les populations parallèle et antiparallèle
suivent la loi de Boltzmann et la polarisation peut être donnée par :

P ' γ~B0

2kbT
(3.1.3)

avec :
kb : la constante de Boltzmann
T : la température
L’équation 3.1.3 indique que la polarisation peut être augmentée soit en diminuant

la température de l’échantillon, ce qui n’est pas envisageable in vivo, soit en augmen-
tant l’intensité du champ magnétique, ce qui est réalisé en pratique dans la limite des
technologies disponibles et en définitive des règles de sécurité physiologique in vivo. Ty-
piquement, la polarisation de l’hydrogène dans le champ magnétique 1,5T d’un imageur
clinique est de l’ordre de 5 · 10−6.

La polarisation nucléaire se traduit par une aimantation macroscopique m0, résultant
des moments magnétiques élémentaires, colinéaire au champ magnétique ~B0. L’aiman-
tation est la grandeur physique observée par RMN. En notant ns = Ns/V la densité de
noyaux dans le volume V , elle peut s’écrire sous la forme :
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m0 = γ~
2 nsP (3.1.4)

La mesure étant effectuée de fait sur un ensemble de spins contenus dans le volume
V ; on notera M0 = m0V le moment magnétique total résultant.
D’une manière générale, la RMN repose sur la polarisation existante dans un champ

magnétique à l’équilibre thermique (équilibre de Boltzmann), mais elle a parfois recours
à des polarisations hors équilibre obtenues par manipulation radiofréquence ou encore
des techniques d’hyperpolarisation (comme par exemple dans le cas de l’hélium-3 et du
xénon-129) qui préparent les noyaux dans un état de polarisation beaucoup plus éle-
vée, entrainant ainsi une augmentation importante du signal RMN. L’hyperpolarisation
consiste en effet à produire une polarisation supérieure à celle obtenue à l’équilibre ther-
mique. Pour les noyaux hyperpolarisés, la polarisation correspond donc à un état hors
équilibre thermique, indépendante de la température et du champ magnétique. Elle peut
atteindre des valeurs proches de 1 et conduire à une augmentation de plus de six ordres
de grandeur du signal RMN.

3.1.1.2 Aimantation hors équilibre

Le moment magnétique total ~M résultant d’un ensemble de spins soumis à un champ
magnétique ~B0 a un mouvement décrit par l’équation introduite par Bloch [15]. Dans le
repère orthonormé

(
O, ~X,~Y,~Z

)
, nous avons :

d ~M

dt
= γ ~M ∧ ~B + M0 −Mz

T1
~Z − Mx

~X −My

T2
~Y (3.1.5)

Par convention, la composante statique du champ magnétique est orientée selon l’axe
~Z. T 1 est le temps de relaxation de l’aimantation longitudinale (colinéaire à ~Z ) et T 2

est le temps de relaxation de l’aimantation transversale (normale à ~Z ). Mx , My , M z

désignent les composantes de ~M dans le repère
(
O, ~X,~Y,~Z

)
.

La détection du signal RMN est réalisée en perturbant le moment magnétique à l’équi-
libre ~M = M0 ~Z (Fig. 3.1.1.a), puis en mesurant son retour à l’équilibre (Fig. 3.1.1.c). En
appliquant un champ radiofréquence ~B1 = B1 cos(ω0t) ~X − B1 sin(ω0t)~Y à la fréquence
de Larmor, normal au champ statique ~B0 = B0 ~Z, le moment magnétique est mis hors
équilibre. Si ~B1 est appliqué pendant une durée τ , le moment magnétique bascule de
l’angle de nutation α (Fig. 3.1.1.b) :

α = γB1τ (3.1.6)
Le moment magnétique retourne dès lors à sa position d’équilibre dans un mouvement

de précession autour de B0 (Fig. 3.1.1.c) à la fréquence de Larmor. Le mouvement est
complexe et caractérisé par un temps de relaxation longitudinal T1 et tranversal T2.
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Ainsi, après un basculement de 90°, le mouvement du moment magnétique est donné
par :

Mz = M0

[
1− exp

(
− t

T1

)]
(3.1.7)

Mt = M0

[
exp

(
− t

T2
+ iω0t

)]
(3.1.8)

Dans cette expression,Mt = Mx+ iMy décrit les composantes du moment magnétique
dans le plan tranversal en notation complexe.

3.1.1.3 Acquisition du signal RMN

Le mouvement de précession du moment magnétique est celui d’un dipôle magnétique.
Le champ magnétique de ce dipôle oscillant, proportionnel à la composante tranversale
Mt, est détecté par un circuit résonant, appelé bobine ou antenne radiofréquence. La
force électromotrice induite dans la bobine par le flux magnétique du dipôle est mesurée
au cours du temps : c’est le signal de précession libre amorti (FID, free induction decay).
En notation complexe, il est de la forme :

S(t) ∝ ω0M0 sin (α) exp
(
− t

T2
+ iω0t

)
(3.1.9)

Une antenne radiofréquence est un circuit RLC (résistance, inductance, capacité) ac-
cordé à la fréquence de Larmor, capable de convertir le champ RF créé par les dipôles
magnétiques en une différence de potentiel qui est ensuite amplifiée puis échantillonnée.
Elle est caractérisée par un facteur de qualité Qc = ω0Lc/Rc où Lc et Rc sont respec-
tivement l’inductance et la résistance du système. En pratique, Qc est mesuré comme
étant la bande passante à -3 dB : ∆ω0 = ω0/Qc.
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Figure 3.1.1 : Le moment magnétique à l’équilibre (a) est basculé d’un angle α dans
le plan transversal (b). Il revient ensuite à l’équilibre (c). On observe alors la FID (d)
représentée dans le plan complexe. Extrait de [51].
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3.1.2 Imagerie par résonance magnétique
Dans un champ magnétique homogène, le signal RMN provient de l’ensemble des

spins de l’échantillon. La notion d’imagerie traduit invariablement la nécessité de coder
spatialement le signal afin d’obtenir une représentation de l’échantillon dans l’espace. En
IRM, le codage est réalisé en faisant varier spatialement l’intensité du champ magnétique
statique par l’intermédiaire de gradients de champ magnétique constants. La fréquence
de résonance des spins, intrinsèquement liée à la valeur du champ magnétique, est alors
dépendante de leur position. L’ensemble des fréquences spatiales est regroupé dans le
plan de Fourier, autrement appelé espace des k, à partir duquel l’image est reconstruite.

3.1.2.1 Gradients et plan de Fourier

Le gradient de la composante longitudinale du champ magnétique utilisé en IRM pour
la localisation du signal est noté ~G = −−→gradBz. Ce gradient, appliqué selon une direction
de l’espace impose une variation de la composante longitudinale du champ magnétique
~B = Bz

~Z. A la position ~r on a :

Bz = B0 + ~G · ~r (3.1.10)
Cette variation spatiale de l’intensité du champ magnétique se traduit par une va-

riation de la fréquence de résonance des spins (Eq. 3.1.1). Une fréquence de résonance
différente est alors affectée à chaque position ~r.
L’espace des k est caractérisé au temps t par le vecteur ~k [134] :

~k (t) = γ

tˆ

0

~G (τ) dτ (3.1.11)

pour lequel l’origine des temps coïncide avec l’impulsion RF basculant l’aimantation.
Pour une distribution d’aimantation dépendant de la position m (~r), en négligeant les

effets de relaxation et avec une sensibilité uniforme dans l’espace, le signal observé est
de la forme :

S
(
~k
)
∝ sin (α)

V̂

0

m (~r) exp
(
i~k · ~r

)
dv (3.1.12)

Dans cette expression le signal est exprimé dans le repère tournant. Cette relation
résume tout le principe de la localisation en IRM. Cette somme sur tout le volume V de
l’aimantation est la transformée de Fourier (TF) de la distribution spatiale d’aimanta-
tion. En possédant suffisamment d’informations sur la valeur de S en diverses positions
de l’espace des k, on peut calculer la distribution spatiale de l’aimantation m (~r) par
simple transformée de Fourier inverse.
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Dans la pratique cette information est acquise en faisant varier les gradients (Eq.
3.1.11). Trois grands principes d’application des gradients sont utilisés : la sélection de
coupe, le gradient de lecture et le codage de phase. Nous décrirons l’application de ces
gradients en prenant l’exemple d’une séquence d’imagerie en écho de gradient.

3.1.2.2 Séquence d’écho de gradient

Une séquence d’imagerie décrit l’évolution temporelle des impulsions radiofréquences
nécessaires au basculement de l’aimantation dans le plan transversal et à la manipu-
lation des spins, ainsi que l’application des gradients permettant le codage spatial ou
les pondérations recherchées dans le signal. Elle est communément représentée par un
chronogramme (Fig. 3.1.2).

Gphase

Gcoupe

Glect

Signal

RF

TR

TE

Tobs

préphasage

codage de 
phase

coupe

Plan de Fourier

k
x

k
y

Figure 3.1.2 : Chronogramme d’une séquence écho de gradients (gauche) et trajectoire
correspondante dans le plan de Fourier (droite). Adapté de [51].

On notera la différence entre le repère de l’imageur, qui définit chacun des 3 axes «
physiques » de gradient, et la représentation des axes dans une séquence qui peuvent
être appliqués dans n’importe quelle direction. Par convention, l’axe de lecture est en
général noté x, l’axe de codage de phase, y, et l’axe de sélection de coupe, z.

Sélection de coupe

Le basculement sélectif de l’aimantation dans une coupe est réalisé par la combinaison
d’un gradient et d’une impulsion RF. La forme utilisée le plus communément est un sinus
cardinal apodisé. La bande passante de l’impulsion correspond à l’épaisseur choisie [101].
On notera α l’angle de basculement et ∆z l’épaisseur de coupe.
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Pour une bande d’émission BW , l’amplitude du gradient dépend de l’épaisseur de la
coupe souhaitée :

Gcoupe = 2πBW
γ∆z (3.1.13)

La remise en phase des aimantations est ensuite réalisée par un gradient de refocalisa-
tion. Le profil de coupe n’est généralement pas parfaitement rectangulaire car la durée
de l’impulsion RF est nécessairement finie dans le temps. De plus, le profil de l’aimanta-
tion transversale basculée correspond au sinus de l’angle de basculement, ce qui induit
une modification non-linéaire du profil de coupe. En pratique, pour des petits angles de
basculement (α < 30°), l’approximation linéaire de la fonction sinus suffit pour décrire
correctement le profil de coupe qui correspond alors à la forme de la bande d’émission
[101].

Gradient de lecture

L’acquisition du signal est réalisée pendant l’application du gradient de lecture. On le
considère constant, d’amplitude Glect. On note FOV (Field Of View) le champ de vue
spatial, FOVx, , FOVy, , FOVz, selon les trois directions d’application des gradients. Le
signal ainsi codé s’étend sur une bande passante limitée et l’amplitude du gradient est
déterminée par la fréquence d’échantillonnage fe :

Glect = 2π
γFOVx

fe (3.1.14)

Le signal est échantillonné pendant le temps d’observation Tobs avec le temps d’échan-
tillonnage te = 1/fe. Ainsi, le nombre d’échantillons Nx acquis lors de la lecture donne
la taille selon la direction du gradient de lecture du plus petit élément de volume ou «
voxel » accessible FOVx/Nx. Lorsque l’aire du gradient de lecture parcourue est nulle
( k = 0 ) (Eq. 3.1.11), il se produit un écho de gradient. Le temps d’écho séparant le
centre de l’impulsion RF et l’écho de gradient est noté TE.

Codage de phase

L’image bidimensionnelle est obtenue grâce au codage de phase. Dans la direction
perpendiculaire à la sélection de coupe et à la lecture, celui-ci confère aux spins un
décalage de phase dépendant de la position de ces derniers et causé par l’application
transitoire d’un gradient de champ. Le gradient de codage de phase est incrémenté Ny

fois, avec différentes valeurs espacées de 2π/FOVy. Chaque pas de codage est répété
après TR, le temps de répétition de la séquence. Le temps d’acquisition total d’une
image 2D est donné par Tacq = NyTR.
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Acquisition du plan de Fourier

Le plan de Fourier peut être échantillonné de manière cartésienne, c’est-à-dire selon
une grille orthogonale. La transformée de Fourier discrète (TF) du signal échantillonné
est ensuite effectuée pour obtenir l’image.
La vitesse et la trajectoire de balayage de l’espace des k peut cependant être modifiée

dans le but de réduire le temps d’acquisition (imagerie rapide et ultra rapide) 3.1.3 :
– Acquisition partielle du plan de Fourier,
– Acquisition simultanée de plusieurs lignes de l’espace k,
– Acquisition de l’intégralité du plan de Fourier pendant une seule excitation RF,
– Balayage en spirale(s)
– Balayage radial
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Figure 3.1.3 : Modes de balayage du plan de Fourier. (a) Acquisition d’un demi-plan
de Fourier, (b) acquisition de plusieurs lignes par TR, (c) balayage de tout le plan de
Fourier pendant une excitation, (d) balayage en spirale, (e) balayage radial. Extrait de
[114].
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3.2 Résonance magnétique nucléaire de l’hélium-3
hyperpolarisé

À l’équilibre de Boltzmann, à la température corporelle et dans un champ magnétique
de 1,5T, la polarisation nucléaire des noyaux d’hydrogène P ' 5 ·10−6, soit 5 ppm. Dans
l’organisme, cette très faible polarisation est compensée par l’abondance des noyaux,
permettant de faire l’imagerie de la grande majorité des tissus organiques. Le poumon,
rempli de gaz à 90%, fait toutefois exception à la règle car la faible densité de protons qui
y règne ne permet pas de faire l’imagerie des voies aériennes. En effet, par comparaison
avec l’état liquide, il y a dans un gaz une perte en densité de noyaux d’un facteur proche
de 2, 5 · 103. Par ailleurs, la différence de susceptibilité à l’interface entre le gaz et le
tissu se traduit, dans le champ magnétique de l’imageur, par des gradients de champ
magnétique locaux importants et des durées de vie du signal de RMN très courtes.
L’IRM conventionnelle ne parvient donc que difficilement à imager les tissus entourant
l’organe (Fig. 3.2.1.a).

Figure 3.2.1 : Imagerie par résonance magnétique du poumon. (a) IRM du proton,
P ' 5 ·10−6, (b) IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé (image réalisée au sein du laboraoire),
P = 1 · 10−1.

Une voie originale, à la frontière de la physique atomique et des techniques de ré-
sonance magnétique, a cependant été ouverte en 1996 [9] par quelques équipes de re-
cherche, aux États-Unis [136], en Allemagne[73] et en France [48], avec la publication
des premières images de poumons humains par résonance magnétique de l’hélium-3 hy-
perpolarisé. De tels résultats reposent sur le rapport de cinq ordres de grandeur entre la
polarisation hors d’équilibre du gaz d’hélium-3, obtenue par pompage optique, et les po-
larisations thermiques obtenues dans les aimants traditionnels d’imagerie par résonance
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magnétique. Ce facteur permet ainsi de compenser la faible densité atomique des gaz
dont on peut alors obtenir une image.

Cette technique fournit des images en trois dimensions (Fig 3.2.1.b) de la ventilation
des poumons [48] mais aussi des images dynamiques de la fonction respiratoire [115, 194],
ou encore des images paramétriques sur les temps de décroissance du signal [72] ou la
diffusion du gaz [144, 168, 151] afin de sonder la structure ou la fonction du poumon.

3.2.1 Hyperpolarisation de l’hélium-3
3.2.1.1 Hélium-3

L’hélium-3 est un isotope stable de l’hélium. Son noyau étant constitué de deux protons
et d’un neutron, il présente un spin nucléaire 1/2. Sa masse molaire est de 3,016 g·mol-1.
Sa viscosité dynamique est de 17µPa·s à 293 K [202]. Son coefficient d’auto diffusion est
de l’ordre de 2·10-4 m2·s-1 [202] et d’inter diffusion dans l’azote de 0,8·10-4 m2·s-1 à 1 atm
et 293K [13]. L’hélium est très peu soluble dans l’eau (pression partielle de gaz à 1 atm
de 7·10-6 à 308 K [129]. Il ne passe donc pas dans le sang mais reste confiné dans les
espaces aériens lors d’une inspiration.

3.2.1.2 Hyperpolarisation par échange de métastabilité

L’hélium-3 polarisé hors équilibre de Boltzmann est utilisé dans divers domaines de la
physique [10]. La méthode appliquée dans ce travail utilise les collisions dites d’échange
de métastabilité entre les atomes d’hélium-3 dans l’état métastable 23S1 et dans l’état
fondamental 11S0 [212, 189, 39]. Une autre méthode de polarisation, par échange de
spins [104], est également assez largement répandue car sa mise en œuvre est plus ai-
sée. Toutefois celle-ci demeure contraignante avec des processus de polarisation pouvant
atteindre plusieurs dizaines d’heures.
Le principe de la méthode d’échange de métastabilité (Fig. 3.2.2) peut être résumé en

trois grandes étapes :
1. Une décharge RF crée une grande variété de niveaux excités dans l’hélium-3. Leur

désexcitation (cascade radiative) conduit au peuplement de l’état métastable 23S1.

2. Les atomes dans l’état métastable sont orientés électroniquement par pompage op-
tique en utilisant la transition 23S1-23P à λ =1083 nm. Grâce au couplage électro-
nucléaire (couplage hyperfin), la polarisation est transférée aux noyaux des atomes
métastables.

3. Lors d’une collision d’échange de métastabilité, un atome dans l’état fondamental
He(11S0) et un atome métastable polarisé nucléairement He↑(23S1) échangent leur
état d’excitation électronique [69, 70]. L’atome He dans son état fondamental se
trouve alors polarisé nucléairement.
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Figure 3.2.2 : Représentation des niveaux atomiques de l’hélium-3 intervenant dans le
pompage optique par échange de métastabilité. Extrait de [2].

La structure des niveaux impliqués dans la transition atomique 23S1-23P est illustrée
dans la figure 3.2.3. L’état métastable 23S1 comporte deux niveaux hyperfins F = 3/2

et F = 1/2 séparés de 6,74GHz dans un champ magnétique de l’ordre du mT, soit six
sous-niveaux Zeeman notés Ai (i = 1, ..., 6) par ordre croissant d’énergie. Le niveau 23P
a cinq sous-niveaux hyperfins (deux niveaux F = 1/2, deux niveaux F = 3/2 et un niveau
F = 5/2), soit dix-huit sous-niveaux Zeeman notés Bj (j = 1, ..., 18) par ordre croissant
d’énergie.
Habituellement, le pompage optique par échange de métastabilité de l’hélium-3 est

effectué à température ambiante dans un champ magnétique statique de l’ordre du mT.
Les meilleures performances du pompage optique en termes de polarisation nucléaire
stationnaire et taux de production de l’aimantation sont obtenues en excitant la tran-
sition C8 (23S1, F = 1/2 → 23P0, F = 1/2) ou la transition C9 (23S1, F = 3/2 → 23P0,
F = 1/2). Le choix de la raie excitée est effectué selon la pression du gaz [153, 92] :
pour un gaz de pression inférieure à 1mbar, le laser pompe est accordé sur la transition
C8 alors qu’il est accordé sur la transition C9 pour des pressions de l’ordre de 1mbar.
Des polarisations nucléaires de l’ordre de 80 à 90% [14, 153] sont atteintes à des pres-
sions de l’ordre du mbar grâce au développement de laser dédiés au pompage optique
[47, 37, 91, 207]. Les taux de production de l’aimantation par unité de temps dépendent
fortement de l’intensité laser incidente ainsi que de l’intensité de la décharge excitatrice
[92, 43, 217].
L’hyperpolarisation par échange de métastabilité est choisie en raison de son efficacité

en termes à la fois de polarisation et de temps de production de l’aimantation. Elle
présente aussi l’avantage de ne pas faire intervenir dans le processus d’autres espèces
atomiques comme le rubidium pour l’échange de spin.
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Figure 3.2.3 : Diagramme montrant les positions énergétiques des sous-niveaux Zeeman
de l’état métastable 23S1 (Es) et de l’état excité 23P (Ep) dans l’hélium-3 dans un champ
magnétique de l’ordre du mT. Les sous-niveaux, A1 à A6 et B1 à B18 sont classés par
ordre croissant d’énergie. Les transitions C8 et C9 couplent respectivement les niveaux :
23S1, F = 1/2→23P0, F = 1/2 et 23S1, F = 3/2→23P0, F = 1/2. Adapté de [2].
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3.2.2 Imagerie de l’hélium-3
3.2.2.1 Evolution du moment magnétique total

L’état hyperpolarisé est un état hors équilibre. Par conséquent, après une excitation
RF, à l’inverse d’un système initialement à l’équilibre comme, plus haut, l’hydrogène,
le retour du moment magnétique total à l’équilibre thermique conduit à une perte de
moment magnétique total et ainsi une diminution de la polarisation du gaz. Dans le cas
des gaz hyperpolarisés l’équation d’évolution du moment magnétique total est exprimée
en modifiant dans l’équation de Bloch (Eq. 3.1.5) le retour à l’équilibre qui n’est plus
le moment magnétique total initial M0 mais le moment magnétique total à l’équilibre
négligeable devant M0 et que nous pouvons prendre nul :

d ~M

dt
= γ ~M ∧ ~B − Mz

T1
~Z − Mx

~X −My
~Y

T2
(3.2.1)

La relaxation de l’aimantation longitudinale est alors caractérisée par une décroissance
exponentielle, et non plus une croissance exponentielle, de temps caractéristique T1 qui
correspond à un retour à l’équilibre thermique où l’aimantation est considérée comme
nulle.

3.2.2.2 Perte par angle

Par construction, l’aimantation obtenue grâce à l’hyperpolarisation est non renouve-
lable. En partant d’un système dans un état initial hyperpolarisé, le basculement d’un
angle α réduit le moment magnétique total disponible d’un facteur cos (α). Ce phéno-
mène de dépolarisation RF est schématisé sur la Figure 3.2.4.
En imagerie, la perte par angle induit un filtrage supplémentaire du plan de Fourier

dans des séquences multi-coups à angle de basculement constant [223]. Des stratégies
d’optimisation de l’ordre d’acquisition des lignes ont été proposées pour l’imagerie par
écho de gradient. L’utilisation d’angles de basculement variables a également été propo-
sée afin d’augmenter le rapport signal/bruit (RSB) et/ou d’égaliser l’intensité du signal
mesurée lors de chaque excitation.

3.2.2.3 Relaxation longitudinale

On distingue différentes sources de relaxation de l’aimantation longitudinale. Le phé-
nomène de relaxation aux parois est principalement dû à l’état de surface du contenant
et, plus particulièrement, à la présence d’impuretés sur les parois (phénomène complexe
impliquant la relaxation par adsorption, le paramagnétisme résiduel de la paroi et la dif-
fusion du gaz dans les parois). Des traitements de surface permettent d’allonger le temps
de relaxation Twall

1 du gaz dans des cellules de verre, de quelques dizaines à quelques
centaines d’heures [108]. Au contact des tissus biologiques, ce temps est réduit à quelques
minutes [60].
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3.2 Résonance magnétique nucléaire de l’hélium-3 hyperpolarisé

Figure 3.2.4 : Le moment magnétique à l’état hyperpolarisé (a) est basculé d’un angle
α dans le plan transversal (b). Il précesse (c) pour atteindre un état moins polarisé (d).
Extrait de [51].

57
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Un deuxième phénomène est lié à la diffusion dans un champ magnétique inhomogène
[108] et caractérisé par le temps Tgr

1 :

1
T gr1

= κ

(
dBt

dr

1
B

)2 1
P0

(3.2.2)

avec
P0 : valeur de la pression
κ : constante dépendante de la géométrie du contenant
B : intensité du champ magnétique principal
dBt

dr
: inhomogénéité du champ magnétique

Placé au centre de l’imageur, à pression atmosphérique, ces effets sont limités et consi-
dérés comme négligeables (Tgr

1 de l’ordre de quelques heures). À faible pression, dans le
champ de fuite de l’imageur, ou encore en présence des gradients de codage spatial, ce
phénomène de relaxation peut être relativement important.
La relaxation, caractérisée par T1

dd due à l’interaction dipolaire entre atomes d’hélium-
3 [154] est en pratique négligeable (T1

dd de l’ordre de 800 heures).
Enfin, l’effet prépondérant in vivo est celui de l’oxygène, fortement paramagnétique.

Cet effet dépend de la température et de la pression d’après la loi phénoménologique
proposée par [181] :

TO2
1 = k

T 1,42

PO2

(3.2.3)

avec
T : température
PO2 : pression partielle en oxygène
k = 7, 48 · 10−4 s·K−1,42·atm (une constante)
Le temps T1 regroupe ces différentes sources de relaxation qui ont alors des poids

différents lors de la production, du transport ou de l’acquisition IRM :

1
T1

= 1
Twall1

+ 1
T gr1

+ 1
T dd1

+ 1
TO2

1
(3.2.4)

En résumé, dans le champ magnétique de l’imageur, la durée de vie de l’aimanta-
tion dans les poumons in vivo est limitée à une quinzaine de secondes, majoritairemnt
déterminée par l’effet paramagnétique de l’oxygène moléculaire.

3.2.2.4 Relaxation transversale

La relaxation transversale (3.2.2.1) est fortement influencée par les imperfections du
champ magnétique, que celles-ci soient globales et associées aux inhomogénéités du

58
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champ magnétique statique de l’imageur ou qu’elles soient locales et associées aux gra-
dients de champ résultants des différences de susceptibilité entre le gaz et le parenchyme
pulmonaire. Pour un gaz hyperpolarisé dans un champ parfaitement homogène, T0

2 est
égal à T1 . Dans la pratique, différentes valeurs de T*

2 entre 5 et 30ms ont été observées à
1,5T dans les poumons. Ces valeurs, observées in vivo chez le petit animal et chez l’hu-
main par différents auteurs dépendent du degré ’inflation pulmonaire, de la technique
de mesure, de la méthode de reconstruction et du volume caractéristique, c’est-à-dire du
voxel, dans lequel ce temps est observé [16, 34, 211, 183, 61].
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Chapitre 4

Sensibilité de l’IRM de l’hélium-3
hyperpolarisé au dépôt d’aérosols

L’évaluation du dépôt d’aérosols dans les voies aériennes doit répondre à
deux critères fondamentaux, la sensibilité et la spécificité de la méthode
de détection, qui constituent par ailleurs les atouts majeurs des techniques
d’imagerie aujourd’hui utilisées en médecine nucléaire (techniques de réfé-
rence). Les développements conduits au cours de cette thèse ont eu pour
objectif d’allier les performances de l’IRM en termes de résolutions spa-
tiale et temporelle à une technique originale de mesure pour répondre à ces
critères d’exigence. Nous décrivons dans ce chapitre les développements mé-
thodologiques et les voies d’investigations considérées qui ont posé les bases
de la détection du dépôt d’aérosols par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé.

4.1 Marquage des aérosols
En IRM, le signal recueilli à la fréquence de Larmor d’un noyau atomique donné lui

est spécifique. L’IRM de l’hélium-3 permet donc d’observer des atomes d’hélium-3 dans
les voies aériennes mais ne permet pas d’imager un aérosol donné.
En revanche, pour chaque élément de volume de l’image (appelé voxel), le signal IRM

est par définition proportionnel à la densité d’aimantation dans le voxel pondérée par la
séquence d’impulsions RF et d’impulsions de gradients selon les temps de relaxation lon-
gitudinal et transversal propres des atomes dans le poumon (T1, T2). Cette pondération
particulière est à la source du contraste que l’on observe en IRM.
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En IRM, l’utilisation d’agents de contraste vise à améliorer la spécificité de la technique
en modifiant les vitesses de relaxation longitudinale et transversale des spins, permettant
ainsi de mettre en évidence certains tissus ou phénomènes physiologiques grâce à un
contraste accru des images réalisées. L’agent de contraste ne produit pas lui même de
signal : il agit à la manière d’un catalyseur de relaxation pour les noyaux avoisinants.
Le marquage des aérosols au moyen d’un agent de contraste est le point de départ
des développements qui ont été mis en place dans cette thèse afin d’évaluer le dépôt
pulmonaire.

4.1.1 Propriétés magnétiques des agents de contraste
L’effet observé des agents de contraste repose sur leurs propriétés magnétiques. La

plupart des corps acquièrent une aimantation (aimantation induite) lorsqu’ils sont sou-
mis à un champ magnétique externe (Eq.3.1.4). Le magnétisme induit se manifeste sous
deux principales formes :
– L’aimantation induite faible, qui concerne les corps diamagnétiques et paramagné-
tiques.

– L’aimantation induite forte avec une modification importante du champ magné-
tique dans lequel est placé le corps, qui concerne les agents ferromagnétiques et
superparamagnétiques.

4.1.1.1 Aimantation induite faible

Diamagnétisme

Le diamagnétisme est présent chez les molécules dont les électrons sont tous appariés.
La matière diamagnétique soumise à un champ magnétique externe réagit faiblement en
créant un champ magnétique contraire. Les matériaux diamagnétiques sont très légère-
ment repoussés par un champ magnétique, mais on considère souvent qu’ils n’ont pas de
propriétés magnétiques particulières, l’effet étant très faible. Les agents diamagnétiques
ne sont pas utilisés comme agents de contraste car leurs effets sur les temps de relaxation
T1 et T2 sont trop faibles.

Paramagnétisme

Le paramagnétisme désigne le comportement de molécules qui ne possèdent pas d’ai-
mantation spontanée mais qui, sous l’effet d’un champ magnétique extérieur, acquièrent
une aimantation dirigée dans le même sens que ce champ d’excitation. Un matériau pa-
ramagnétique possède une susceptibilité magnétique de valeur positive (contrairement
aux matériaux diamagnétiques), en général assez faible.
Le paramagnétisme est présent chez les molécules possédant un moment magnétique

électronique non nul, résultant de la présence d’électrons non appariés. Plusieurs ions
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métalliques possèdent cette caractéristique. Plus le nombre d’électrons non appariés est
important, plus le moment magnétique électronique est important et plus les propriétés
magnétiques sont grandes. Les éléments classés dans les métaux transitionnels (Mn3+,
Fe2+, Fe3+) et les métaux de la classe des lanthanides (Gd3+) ont un grand nombre
d’électrons non appariés et sont donc d’efficaces agents de contraste.
L’ion Gadolinium (Gd3+), avec 7 électrons non appariés, possède le moment magné-

tique électronique le plus important, ce qui explique son utilisation largement répandue
en IRM. Le gadolinium libre étant très toxique, il est incorporé dans un complexe stable
(chélate) qui permet de maintenir ses propriétés paramagnétiques tout en en réduisant la
toxicité. Les chélates sont de type linéaire ou cyclique, inertes et stables dans l’organisme.
La première démonstration des complexes de gadolinium comme agent de contraste IRM
était la mise en évidence de la rupture de la barrière hémato-encéphalique. Ils sont main-
tenant utilisés en prise de contraste dynamique dans le diagnostic des tumeurs cérébrales,
des tumeurs de la moelle épinière, des os, des parties molles, du foie.

4.1.1.2 Aimantation induite forte

Ferromagnétisme

Le ferromagnétisme désigne la propriété qu’ont certains corps de s’aimanter très for-
tement sous l’effet d’un champ magnétique extérieur et, pour certains (ferromagnétiques
durs), de garder une aimantation importante même après la disparition du champ ex-
térieur. Les substances ferromagnétiques sont des solides cristallins dont les moments
magnétiques électroniques s’orientent parallèlement les uns par rapport aux autres (Fe,
Co, Ni). Sous l’action d’un champ magnétique, les domaines cristallins tendent à s’orien-
ter dans le même sens, ce qui renforce le champ magnétique existant.

Superparamagnétisme

Le superparamagnétisme est un comportement des matériaux ferromagnétiques qui
apparaît lorsqu’ils sont sous la forme de petits grains ou de nanoparticules. En l’absence
de champ magnétique appliqué, les différents domaines magnétiques peuvent s’orienter
aléatoirement sous l’influence de l’agitation thermique, contrairement au ferromagné-
tisme où ceux-ci restent orientés selon une même direction dans le réseau cristallin.
Dans cet état, un champ extérieur peut aimanter les grains, comme dans un matériau
paramagnétique. La susceptibilité magnétique de molécules superparamagnétiques est
beaucoup plus grande que celle des matériaux paramagnétiques.
Les agents de contraste superparamagnétiques utilisés en IRM sont généralement com-

posés d’un cœur de nanocristaux d’oxyde de fer (Fe2O3, et Fe3O4) entouré d’une coque
en carboxydextran (polysaccharide). Ils sont généralement mieux connus sous l’appel-
lation SPIO (SuperParamagnetic Iron Oxides), USPIO (Ultrasmall SPIO) et SPION

63



Chapitre 4 Sensibilité de l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé au dépôt d’aérosols

(SPIO Nanoparticles). Les agents de contraste superparamagnétiques sont surtout uti-
lisés comme marqueurs de l’activité macrophagique dans le suivi des métastases hépa-
tiques, ganglionnaires, ou dans le cadre d’études de certaines maladies inflammatoires.
Les effets sur le signal IRM sont tels qu’ils ont permis de démontrer la faisabilité de
détection de cellules uniques [88, 197]. Un travail de revue par Corot. et al [41] dresse
le bilan des avancées réalisées dans ce domaine.

4.1.2 Choix d’un agent de contraste
Les agents de constraste couramment utilisés en IRM sont paramagnétiques ou super-

paramagnétiques. Les propriétés magnétiques ont une influence plus ou moins marquée
sur les mécanismes de relaxation des noyaux environnants, principalement caractérisée
par la notion de relaxivité.

4.1.2.1 Relaxivité

La relaxivité désigne la capacité des agents de contraste à raccourcir les temps de
relaxation transversal et longitudinal des noyaux pour une température et un champ
magnétique donnés. Elle est définie comme l’accroissement de la vitesse de relaxation
des atomes d’hydrogène normalisée par la quantité d’agent de contraste utilisée (Eq.
4.1.1).
En présence d’un agent de contraste, les temps de relaxation observés TObsi (longitu-

dinal : i = 1, transversal : i = 2) résultent des propriétés intrinsèques des tissus (contri-
bution diamagnétique : TDiai ) et de l’intéraction avec l’agent de contraste (contribution
TACi ). Ils s’expriment sous la forme :

1
TObsi

= 1
TDiai

+ 1
TACi

(4.1.1)

avec 1
TAC

i
= ri [AC], relaxivité de l’agent de contraste (en s-1mM-1 )

L’efficacité des agents de contraste sur les vitesses de relaxation varie dans une cer-
taine mesure proportionnellement à leur concentration. Le tableau 4.1 donne quelques
exemples de relaxivités mesurées sur l’hydrogène pour des agents de contraste parama-
gnétiques à base de gadolinium et superparamagnétiques à base d’oxyde de fer, à 1,5T
et 37°C. Les relaxivités mesurées pour les agents de contraste superparamagnétiques
sont généralement bien supérieures à celles des agents de contraste paramagnétiques.

4.1.2.2 Effet sur le signal IRM

Les agents paramagnétiques induisent un effet T1 prédominant pour de faibles doses
(doses usuelles) alors que les agents superparamagnétiques induisent un effet T ∗2 , l’effet
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Agent de contraste r1 (s-1mM-1) r2 (s-1mM-1)

paramagnétique
Gd-DTPA 3,9 5,3
Gd-BOPTA 8,1 18,7

superparamagnétique
Ferumoxtran-10 AMI-227 9,9 65
Ferucarbotran SHU-555A 9,7 189

Table 4.1 : Relaxivités r1 et r2 mesurées pour des agents de contraste paramagnétiques
[172] et superparamagnétiques [145, 179] à 1,5T, 37°C.

Figure 4.1.1 : Effets prédominants des agents de contraste paramagnétiques et superpa-
ramagnétiques sur le signal IRM en fonction de leurs concentrations, pour des paramètres
de séquence donnés (TE, TR). Adapté de [26].
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T1 n’étant visible qu’à très faible dose (Fig. 4.1.1). L’effet T ∗2 des agents paramagnétiques
n’intervient que si leur concentration est très élevée ou si le TE est long.
Les différences de susceptibilité magnétique entre les composés superparamagnétiques

et leur environnement proche expliquent la prédominance de l’effet T ∗2 . Leur présence
induit des inhomogénéités locales de champ magnétique qui se traduisent par un dé-
phasage additionnel des spins et une atténuation corrélative de signal localisée. Cette
perte de signal provoque un obscurcissement sur l’image, accentuant le contraste dans
les zones de présence de l’agent de contraste (hyposignal) (Fig. 4.1.2).

Figure 4.1.2 : Effet des SPION sur une image de poumons de souris par IRM de
l’hélium-3 hyperpolarisé. (A) Souris contrôle sans injection de produit de contraste. (B)
Modèle de tumeur humaine de la prostate chez la souris après injection des SPION.
Extrait de [22].

Les agents de contraste superparamagnétiques présentent des avantages certains sur
les agents de contraste paramagnétiques pour l’évaluation du dépôt d’aérosols par leur
relaxivité élevée. L’effet T ∗2 engendré offre une sensibilité et une spécificité accrue pour
leur détection par IRM. Ils ont notamment montré leur efficacité dans une étude récente
comme agent de contraste de l’hélium-3 hyperpolarisé pour la détection de métastases
pulmonaires, in vivo, chez la souris [22] (Fig. 4.1.2). Dans cette étude, l’agent de contraste
utilisé comme marqueur de l’hormone de libération de la lutéinostimuline (LHRH) est
injecté dans le péritoine de l’animal, puis drainé vers les noeuds lymphatiques situés à
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proximité du poumon. Lors de l’imagerie des poumons par IRM de l’hélium-3 hyperpola-
risé, la perte de signal engendrée par la présences d’oxydes de fer superparamagnétiques
révèle alors clairement la localisation des métastases pulmonaires.
Notre choix s’est porté sur le marquage des aérosols au moyen d’agents de contraste su-

perparamagnétiques, le Ferumoxtran (Sinerem®, Guerbet, France) d’abord utilisé dans le
cadre d’études préliminaires, puis le Ferucarbotran (Cliavist®, Bayer Schering Pharma,
Germany) utilisé pour l’ensemble des autres expériences menées dans le cadre de cette
thèse. Leurs propriétés relaxométriques sont indiquées dans le tableau 4.1.
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4.2 Imagerie du dépôt d’oxydes de fer
L’utilisation originale des agents de contraste à base d’oxydes de fer comme marqueurs

IRM des thérapies inhalées constitue aujourd’hui un terrain pratiquement vierge d’inves-
tigations [28]. Les agents de contraste superparamagnétiques sont couramment utilisés
en IRM conventionnelle, en pratique clinique tout comme dans la recherche biomédicale,
et leur efficacité en fonction de leur composition, de leur concentration, ou encore de
leur mode d’absorption dans l’organisme est relativement bien connue [41]. Elle pose
en revanche nombre d’interrogations lorsqu’elle associe une administration sous forme
d’aérosols par voie inhalée à l’imagerie d’un gaz hyperpolarisé dont la diffusion est de 5
ordres de grandeur plus élevée que pour l’hydrogène des tissus organiques. La sensibilité
atteignable et les stratégies d’acquisition sont remises ici en question. Nous décrivons ici
les matériels et méthodes mis en place pour répondre à ces interrogations.

4.2.1 Matériel d’imagerie
4.2.1.1 Imageur

Les expériences effectuées au cours de cette thèse ont été principalement menées au
CIERM (Centre Inter Etablissement de Résonance Magnétique), anciennement situé au
Centre Hospitalier Universitaire de Bicêtre, sur un appareil clinique de 1,5T (Achieva®,
Philips Medical Systems, Pays-Bas). Cet imageur est équipé d’un aimant horizontal
cylindrique supraconducteur possédant une homogénéité de 0,07 ppm sur une zone sphé-
rique centrale de 30 cm de diamètre (Fig. 4.2.1).

Figure 4.2.1 : Imageur Philips Achieva 1,5T installé au CIERM.

Lors des expériences, l’imageur était raccordé à un T/R switch développé et fabriqué
au sein de l’unité, assurant la commutation entre émission et réception du signal RF
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pour une même antenne, autorisant ainsi l’acquisition du signal RMN de l’hélium-3 sur
un imageur clinique.

4.2.1.2 Antenne

Les expériences (in vitro et in vivo) ont été réalisées avec une antenne dédiée au petit
animal de type Helmholtz, fabriquée au sein du laboratoire, dont la conception est basée
sur le principe des lignes de transmission (Fig. 4.2.2) [196]. Cette antenne, de diamètre
interne Din = 8 cm, possède deux bracelets circulaires de 10 cm de diamètre, espacés
de 6 cm. Son facteur de qualité est de 600 à vide et 340 lorsqu’elle est chargée par un
petit animal (rat). Le signal capté par l’antenne est récupéré par couplage inductif avec
un troisième bracelet résonateur circulaire de plus faible facteur de qualité (coupleur).
L’accord fin en fréquence de l’antenne est effectué en changeant légèrement la distance
entre les deux bracelets principaux. L’adaptation est optimisée de la même façon par la
variation géométrique du couplage inductif en déplaçant le troisième bracelet. L’antenne
est positionnée dans l’aimant de telle sorte que le champ radiofréquence ~B1 coaxial soit
perpendiculaire au champ ~B0.

Figure 4.2.2 : Antenne petit animal double-bracelet utilisée pour l’IRM de l’hélium-3
à 1,5T.

4.2.2 Bases méthodologiques
4.2.2.1 Accord et adaptation de l’antenne

Les imperfections ou variations du champ magnétique principal B0, le positionnement
de l’antenne dans le champ et le déplacement par inadvertance des bracelets résonants
peuvent être à l’origine de décalages entre la fréquence de résonance de l’antenne, celle
de l’échantillon étudié et la fréquence d’émission RF. L’accord en fréquence de l’antenne
est réalisé avant chaque expérience en ajustant l’espacement des bracelets résonants sur
un spectre de réflexion de l’antenne. Puis la fréquence de l’émission RF est plus finement
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réglée par l’acquisition de FID sur une cellule scellée cylindrique en verre contenant de
l’hélium-3 à basse pression (2,67 ou 20mbar) préalablement hyperpolarisé à 50 ou 70%.
L’acquisition est alors réalisée sur une bande passante relativement étroite (1 kHz) qui
peut être élargie en cas de désaccord important.
L’adaptation de l’antenne est également sujette à des variations lorsque celle-ci est

chargée (fantôme, petit animal) ou lorsque l’anneau de couplage est déplacé. Avant
chaque expérience, l’adaptation de l’antenne est vérifiée et si besoin ajustée.
Les opérations de réglage et d’optimisation de l’accord en fréquence et de l’adaptation

de l’antenne sont réalisées au moyen d’un pont de réflectométrie (interne à l’IRM ou
ajouté en externe). Il permet de calculer la puissance dissipée en mesurant les puissances
transmise et réfléchie par l’antenne :

Pdissipée = PD − PR =
(
U2
D − U2

R

R

)
× 10− G

10 =


(
UDcc

2

)2
−
(
URcc

2

)2

R

× 10− G
10 (4.2.1)

avec
PD : puissance instantanée transmise
PR : puissance réfléchie
UDcc et URcc : tensions crête-crête
UD et UR : tensions maximales mesurées sur le pont
R : résistance de charge (50Ω)
G : atténuation du pont

4.2.2.2 Calibration angulaire

En IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, la perte par angle décrit le raccourcissement de
l’aimantation longitudinale provoqué par les excitations RF (Fig. 4.2.3). Puisque l’ai-
mantation intitiale M0 n’est pas renouvelée, les séquences d’imagerie déterminent un
compromis d’utilisation de la réserve d’aimantation disponible, entre nombre d’excita-
tions et valeur de l’angle appliquée lors de chaque excitation. Typiquement, l’angle opti-
mal, αOpt, sera choisi en fonction du nombre d’impulsions RF, NRF , appliquées pendant
la séquence de telle sorte que l’aimantation résiduelle soit M0e

−1 à la fin de l’acquisition
des données :

αOpt = arccos (exp (−1/NRF )) (4.2.2)
Ainsi il est primordial de s’assurer de la bonne réalisation de l’angle paramétré lors des

séquences réalisées. L’absence de régénération de l’aimantation longitudinale rendant in-
utilisables les séquences de calibration d’angle habituellement utilisées pour l’hydrogène,
d’autres types de séquences sont utilisées.
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Figure 4.2.3 : Schéma représentant la décroissance de l’aimantation longitudinale à
chaque impulsion RF : perte par angle.

La séquence type utilisée pour calibrer l’angle de basculement sur du gaz hyperpolarisé
est une séquence rapide constituée d’une série de FID consécutives de forme rectangu-
laire, répétées avec le même angle α . Après le premier basculement de l’aimantation
(Fig. 4.2.3), le maximum du signal, S0, c’est-à-dire l’amplitude de la FID à l’origine,
vaut :

S0 = M0 sinα (4.2.3)

Dans l’hypothèse, vérifiée ici, d’un temps total d’acquisition court devant T1, lors du
n-ième basculement, le maximum du signal obtenu Sn peut s’écrire :

Sn = S0 cosn (α) (4.2.4)
Lorsqu’on ajuste la courbe des maxima du signal en fonction du nombre d’excitation

RF, on obtient une exponentielle décroissante : exp (−n/T ), où T est le temps caracté-
ristique, en unité de TR, de la perte par angle.
En faisant le rapport de deux points consécutifs de la courbe, on peut en déduire

l’angle de basculement effectif α :

Sn
Sn−1

= cosα = exp (−1/T ) (4.2.5)

soit α = arccos [exp (−1/T )] , (4.2.6)
où T est déterminé par l’ajustement des maxima du signal à une exponentielle dé-

croissante. Un algorithme développé sur Matlab par Emmanuel Durand réalisait cette
opération, au cours de nos expériences, pour calibrer l’angle effectif à l’angle implémenté
dans la séquence.
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4.2.2.3 Homogénéité spatiale de B1

La mesure de l’homogénéité de distribution du champ B1 permet de dresser la carte
de perte par angle et, réciproquement, de sensibilité de l’antenne sur un champ de vue
donné. Pour mesurer l’homogénéité de B1 de l’antenne petit animal utilisée au cours de
nos expériences, un sac cylindrique aux dimensions de l’antenne a été rempli d’hélium-
3 hyperpolarisé (T1 estimé à une dizaine de minutes), puis glissé dans l’antenne petit
animal (Fig. 4.2.4.a). Une séquence 3D en écho de gradient a ensuite été appliquée
avec plusieurs dynamiques consécutives. Les paramètres de séquence utilisés sont les
suivants : FOV = (288× 96× 96)mm3, voxel = (4× 4× 4)mm3, TE/TR=1,73/4ms,
α=2°, nombre de dynamiques= 64. La perte par T1 est considérée comme négligeable
car le temps d’acquisition total (30 s) est faible comparé à T1dans le sac (estimé à plus
de 10min). Ainsi, on obtient des images pour lesquelles l’atténuation, d’une image à
l’autre, n’est due qu’à la perte par basculements RF. En appliquant l’analyse menée
pour la calibration de l’angle ci-dessus en chaque voxel de la matrice sur l’ensemble des
dynamiques ici, il est aisé de déterminer sur l’ensemble du champ de vue la carte des
angles de basculement (Fig. 4.2.4.b).
Sur l’exemple considéré (Fig. 4.2.4.b et c), nous remarquons la relative homogénéité des

angles de basculement sur l’ensemble du FOV avec αmoyen = 1, 5°± 0, 17°. Sur la coupe
centrale, l’écart-type n’est que de 11%. L’essentiel de l’écart provient de la légère dérive
qui apparaît à mesure que l’on s’éloigne des bracelets résonants (sources d’excitation
RF). Par ailleurs, l’angle effectivement mesuré est en moyenne 25% plus faible que
l’angle paramétré initialement. Pour un angle machine donné, nous avons fixé la valeur
de la puissance envoyée dans l’antenne afin de ne jouer que sur la durée de l’impulsion
RF. Cette solution garantit une bonne correspondance et une bonne linéarité entre angle
paramétré et angle mesuré. Toutefois, pour de petits angles de basculement (α ≤ 5°),
c’est-à-dire des durées d’impulsion courtes (τ ≤ 32µs) l’émission RF de l’imageur atteint
difficilement la puissance de consigne, ce qui se traduit par une surestimation de l’angle
effectivement réalisé.
La carte 3D de distribution des angles ainsi obtenue permet de corriger, sur les images

acquises par la suite, de la perte par angle régionale et de fait de la sensibilité relative
de l’antenne. Ce dernier point est critique en relaxométrie de l’hélium-3 hyperpolarisé
pour laquelle l’atténuation du signal constitue la base de la mesure.
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Figure 4.2.4 : Carte de distribution des angles de basculement (carte de B1) pour
un fantôme placé dans l’antenne petit animal obtenue sur 64 dynamiques : FOV =
(288× 96× 96)mm3, voxel = (4× 4× 4)mm3, TE/TR=1,73/4ms, α=2°. (a) Position
du fantôme dans l’antenne. (b) Coupe coronale centrale, αmoyen = 1, 5°±0, 17°. (c) Deux
profils d’angles de basculement sélectionnés sur la carte (b) (S/I supérieur, inférieur et
D/G droite, gauche).
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4.2.3 Étude préliminaire du dépôt de fer
Au commencement de ce travail de thèse, nous ne disposions pas d’éléments de la

littérature attestant de l’effet de particules d’oxyde de fer sur le signal de l’hélium-3
hyperpolarisé. Nous souhaitions donc savoir, dans un premier temps, si nous étions dans
la capacité de mesurer l’effet de ces particules en IRM de l’hélium-3. Nous avons ex-
ploré plusieurs voies d’investigation, afin d’abord d’analyser l’effet des oxydes de fer
superparamagnétiques sur le signal, puis de déterminer les indicateurs qui pourraient
nous permettre d’obtenir une quantification absolue du dépôt. Dans la suite du manus-
crit, nous utiliserons régulièrement la terminologie « fer » pour désigner les agents de
contraste superparamagnétiques que nous avons utilisés.

4.2.3.1 Approche globale

En IRM de l’hydrogène, la différence de susceptibilité magnétique entre les agents
de contraste superparamagnétiques et les atomes environnants induit des modifications
locales du champ magnétique statique, qui ont pour effet de décaler la fréquence de
résonance des spins. Nous nous sommes employés à mesurer ce même phénomène en
IRM de l’hélium-3, en réalisant des séries de FID puis en calculant la transformée de
Fourier du signal de précession libre amortie en présence ou non d’oxydes de fer.

Méthodes

Nous avons prélevé 5mL d’azote dans une seringue de 20mL (BD Plastipak 20mL,
BD Medical, États-Unis), que nous avons complétée d’hélium-3 hyperpolarisé (seringue
Contrôle). Nous avons placé la seringue contrôle au centre de l’antenne petit animal,
dans l’imageur, pour l’acquisition d’une série de FID (Fig. 4.2.5.a).
Nous avons préparé une solution nébulisable essentiellement composée de sérum phy-

siologique (0,9% NaCl), marquée avec un agent de contraste superparamagnétique (Sine-
rem®, Guerbet, France) pour atteindre une concentration en fer (arbitrairement fixée) de
0,22 g·L-1. Nous avons nébulisé la solution dans une chambre uniquement remplie d’azote,
pour éviter toute présence d’oxygène paramagnétique, au moyen d’un générateur d’aé-
rosols ultrasonique (35-B, Devilbiss, Washington DC, USA). Nous avons ensuite prélevé
5mL de nébulisat dans une seringue (seringue Test) de 20ml. Nous avons complété
le volume restant avec de l’hélium-3 hyperpolarisé puis remplacé la seringue Contrôle
dans l’imageur par la seringue Test. Nous avons acquis une nouvelle série de FID (Fig.
4.2.5.b).
Enfin, les deux seringues (Contrôle et Test) ont été placées ensemble dans l’antenne

pour l’acquisition d’une dernière série de FID (Fig. 4.2.5.c).
L’imageur était utilisé en mode spectroscopique, avec les paramètres suivants : sé-

quence en écho de gradients, matrice 800×20 dynamiques, FOV=400×40×320mm3,
TE/TR = 2,4/11ms, α =10°, Bw/pix=73Hz. Nous avons utilisé une séquence à TE
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Figure 4.2.5 : Représentation dans l’espace fréquentiel des décalages induits par la
présence d’oxyde de fer superparamagnétique. (a) FID sur la seringue Contrôle, remplie
d’hélium-3 hyperpolarisé. (b) FID sur la seringue Test, mélange entre aérosols à base
d’oxyde de fer et d’hélium-3 hyperpolarisé. (c) FID sur les 2 seringues (Contrôle et Test).

court afin de suivre au mieux la décroissance du signal en T ∗2 , et de garder un RSB élevé.
Après application d’une transformée de Fourier sur les signaux mesurés, nous obtenons
les spectres en fréquence propres à chaque situation.

Résultats et discussion

Les résultats sont présentés sur la Figure 4.2.5. Cette approche est intéressante car elle
permet de saisir concrètement l’effet de la présence d’un agent de contraste superpara-
magnétique sur l’hélium-3 hyperpolarisé. On remarque d’abord le décalage en fréquence
de 60Hz du signal de la seringue Test avec celui de la seringue Contrôle (Fig. 4.2.5.a
et b). On observe également que l’amplitude du pic provenant de la seringue Test est
plus faible que celui de la seringue contrôle (Fig. 4.2.5.c). Cette atténuation résulte du
raccourcissement de la durée de vie du signal de l’hélium-3, T ∗2 , en présence de l’agent
de contraste superparamagnétique. Nous notons un décalage de 100Hz des pics pour la
seringue Contrôle accompagnée de la seringue Test. Cet écart avec le premier décalage
constaté de 60Hz peut être attribué à une position différente de la seringue Contrôle
dans le champ magnétique principal, ou encore à des effets de couplage avec la seringue
contenant l’agent de contraste placée à proximité.
Cette première expérience est encourageante car elle nous permet d’attester des ef-

fets des agents de contraste superparamagnétiques formulés en aérosols sur le signal de
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l’hélium-3. Si cette première approche nous donne un aperçu de la sensibilité de notre
outil de mesure, elle reste toutefois limitée dans la mesure ou elle ne donne pas d’infor-
mation régionale ni de quantification absolue du dépôt.
Dans la suite de cette étude, nous avons porté nos efforts sur la localisation spatiale

du dépôt, la caractérisation des effets du fer en différentes proportions sur les temps de
relaxation T1 et T ∗2 , et sur la compréhension de mécanismes plus fondamentaux comme
le rôle joué par la diffusion du gaz dans l’environnement proche d’une source ponctuelle
de fer déposé.

4.2.3.2 Localisation d’une source ponctuelle

Nous avons évalué ici la possibilité de détecter un dépôt ponctuel d’oxyde de fer
superparamagnétique dans une géométrie simple. Nous avons observé l’effet provoqué
par la forte relaxivité de l’agent de contraste sur le signal de l’hélium-3 (amplitude et
phase), à l’endroit du dépôt.

Méthodes

Nous avons réalisé un montage comprenant une seringue de 40mL (BD Plastipak
40mL, BD Medical, États-Unis), à laquelle était connecté un ensemble de raccords me-
nant à un robinet 3-voies (Fig. 4.2.7.A). Un dépôt d’agent de contraste (Sinerem®,
Guerbet, France) de 10µL pour une concentration en fer de 0,22 g·L-1 a été disposé sur
un bouchon alternativement connecté puis déconnecté au robinet 3-voies. Pour chaque
étape, le montage initialement vidé puis nettoyé à l’azote était rempli d’hélium-3 hyper-
polarisé (polarisé à 10% sur site), mis à la pression atmosphérique, puis hermétiquement
fermé avant de lancer la séquence d’imagerie.
Pour cette expérience, nous avons utilisé une séquence 2D d’écho de gradient à 2

échos entrelacés qui permet de calculer une carte de variation du champ magnétique
statique B0 (δB0). Le chronogramme de la séquence est donné sur la figure 4.2.6. Cette
séquence entrelace l’acquisition de la même ligne du plan de Fourier pour 2 temps d’écho
différents (TE1et TE2), avec une excitation RF pour chaque écho. Les deux images ainsi
formées sont pondérées l’une par rapport à l’autre en fonction du déphasage des spins
(pondération T2

*) qui s’est produit dans l’intervalle de temps ∆TE = TE2 − TE1 :

∆Φ = γ ×
∆TEˆ

0

δB0 · dt (4.2.7)

Il est dès lors possible de calculer la carte de variation du champ magnétique statique
selon :

δB0 = ∆Φ
γ ·∆TE (4.2.8)
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Figure 4.2.6 : Chronogramme de la séquence en écho de gradient à 2 échos entrelacés.
Les impulsions RF et de gradient sont identiques pour les deux échos. Seul le délai entre
l’impulsion RF et l’application des gradients d’imagerie diffère et permet de caractériser
l’évolution libre des spins dans le champ magnétique statique environnant. En IRM de
l’hélium-3, le second écho est aussi pondéré par la perte par angle cosα.

Les paramètres de la séquence utilisée sont les suivants : matrice 76×76, FOV =
76×76×120mm, TE/TR=3,6/8,5ms, ∆TE = 2ms, α =4,5°.

Résultats et discussion

L’image de module correspondant au temps d’écho TE1 ainsi que la carte de variation
du champ magnétique B0 sont respectivement présentés sur la fig. 4.2.7.B et 4.2.7.C.
Sur ces deux représentations, nous pouvons clairement distinguer l’effet du dépôt de fer
qui se traduit par une modification locale du champ magnétique et une perte de signal
associée (flèches).
La quantité d’oxydes de fer déposée est suffisamment importante pour « éteindre »

complètement le signal de l’hélium-3. Elle est en revanche trop importante pour donner
une information sur la dynamique de l’effet du dépôt, à la fois sur l’image de module et
sur la carte de B0.
Nous avons représenté ici les images reconstruites par l’IRM. Ces images font l’objet de

plusieurs traitements automatisés (filtrage, correction de phase, interpolation, seuillage)
qui demeurent opaques à l’utilisateur. Pour remédier à cela, nous nous sommes par la
suite placés en amont du processus de traitement des données par le reconstructeur Phi-
lips et avons réalisé le post-traitement des images à partir de l’exportation des données
brutes (raw data). Ces données brutes ont en réalité déjà subi des phases de base de
correction des imperfections de l’imageur : correction de l’offset continu, correction du
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Figure 4.2.7 : Localisation du dépôt de fer dans un fantôme simple. (A) Schéma du
montage expérimental. (B) Image de module et (C) Carte de δB0.

profil d’amplification et correction de phase aléatoire.

4.2.3.3 Étude dans l’acinus de Kitaoka

Les algorithmes de Kitaoka [119] permettent de modéliser l’acinus pulmonaire comme
une structure labyrinthique branchée où l’on ne franchit qu’une seule fois chaque point
de passage (Fig. 4.2.8).
Les travaux récents de Habib et al. [102, 103] se sont inspirés des algorithmes de

Kitaoka pour construire un modèle physique de l’acinus pulmonaire afin d’étudier l’at-
ténuation du signal RMN causée par la diffusion du gaz (Fig. 4.2.9).
Cette étude a permis de valider par l’expérience les simulations numériques décrivant

l’atténuation du signal RMN pour différents régimes de diffusion dans l’acinus pulmo-
naire.
Nous avons adapté ce modèle pour étudier l’effet de sources ponctuelles, à l’image

de dépôts localisés dans l’acinus, sur le signal de l’hélium-3 hyperpolarisé. Nous avons
volontairement utilisé des gammes de concentration très différentes pour mesurer la
sensibilité de l’IRM à l’effet des oxydes de fer superparamagnétiques.
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Figure 4.2.8 : Principe de l’algorithme labyrinthique de Kitaoka, expliqué en deux di-
mensions sur une matrice 3×3. Le point de départ est situé en bas à gauche. Pour chaque
étape, les cellules actives sont indiquées par un carré noir et les directions possibles par
des flèches. Lorsque plusieurs directions sont possibles, la direction sélectionnée est in-
diquée par une flèche plus large. Après l’étape 8, un labyrinthe branché est élaboré. Les
intersections sont représentées par des ◦, les points d’arrivée par des •. Adapté de [119].

Figure 4.2.9 : Représentation du modèle d’acinus utilisé dans les travaux de Habib et al.
(A) Moulage d’un acinus pulmonaire humain [214]. (B) Géométrie branchée d’un modèle
d’acinus réalisé selon les algorithmes de Kitaoka [119]. La flèche blanche désigne le point
d’entrée dans le modèle. (C) Réalisation du modèle en résine époxy par stéréolithographie
[102, 103].
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Méthodes

Nous avons fait réaliser par stéréolitographie un cube selon la topologie décrite pour
un acinus pulmonaire sain dans les travaux de Habib et al. [103]. Nous avons placé
6 ouvertures à l’extrémité de certains parcours du labyrinthe (Fig. 4.2.10), refermées
ensuite avec des bouchons Luer-lock®. Le montage a été placé dans l’IRM, puis le cube
a été nettoyé à plusieurs reprises par des épisodes successifs de remplissage à l’azote puis
de mise sous vide. L’hélium-3 hyperpolarisé a été injecté dans le cube sous vide puis une
première série d’images a été acquise.

Figure 4.2.10 : Représentation du cube de Kitaoka réalisé pour les expériences de dépôt
de fer. (A) Géométrie branchée sur laquelle apparaît la disposition des 6 ouvertures
ajoutées. (B) Réalisation du modèle en résine époxy par stéréolithographie.

Nous avons ensuite déposé différentes quantités de fer (Sinerem®, Guerbet, France)
sur des bouchons neutres que nous avons disposés au niveau des ouvertures réalisées.
L’intérieur du cube a fait l’objet de plusieurs nettoyages (azote, vide) avant l’acquisition
de nouvelles images.
Nous avons utilisé une séquence d’écho de gradients 3D à 2 échos entrelacés, comme

décrite dans l’expérience précédente, avec les paramètres suivants : matrice 56×28×31,
FOV = 112×56×62mm, TE/TR=3,8/9,1ms, ∆TE = 2ms, α =3,12°.
Le RSB des images a été calculé en faisant le rapport du module du signal sur l’écart

type du bruit mesuré sur la partie réelle de celui-ci. Nous avons calculé les cartes de
variation du champ magnétique statique en présence et en l’absence de fer avec pour
objectif de ne garder que la contribution du fer. Pour ce faire, nous avons légèrement
modifié l’équation 4.2.8 en réalisant au préalable la soustraction des cartes de phase
pour un même temps d’écho, mais correspondant aux deux conditions expérimentales
différentes en présence et en l’absence des dépôts de fer. La contribution au champ
magnétique des dépôts de fer peut s’écrire directement sous la forme :
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δB0fer = ΦTEi
fer − ΦTEi

réf érence

γ · TEi
, où i = 1, 2 (4.2.9)

Ainsi, la carte de variation de champ dérivée de la soustraction de ces cartes de phase
permet de ne garder que les effets induits par le dépôt de fer sur le champ magné-
tique statique. Pour que cette opération soit possible, il est primordial que les cartes
soustraites, correspondant à des conditions d’expérience différentes, soient spatialement
normalisées. En effet, la modification non prise en compte de la position du fantôme lors
des acquisitions successives aurait pour conséquence un calcul de la carte de δB0 erroné.

Résultats

Les résultats présentés sont donnés au niveau des bouchons 1, 2 et 3 (Fig. 4.2.11).
Les bouchons 4 et 5 ne sont pas représentés car les dépôts trop importants qui ont été
réalisés ont entrainé une perte totale de signal. Le bouchon 6 n’est pas représenté car
des défauts de fabrication du fantôme (problème d’occlusion avec la résine époxy) ont
bloqué l’accès du gaz à l’extrémité attenante.

Figure 4.2.11 : Représentation de la région étudiée (en jaune) dans le cube de Kitaoka
pour différentes quantités de fer déposées sur les bouchons 1, 2 et 3. Les quantités
déposées sont exprimées en nanogramme (ng) de fer.

Le RSB maximum a été évalué à 35 pour la série d’images sans dépôt. Il tombe
respectivement à 8,6 et 11 pour les images correspondant aux deux séries de dépôts
réalisées. Pour mesurer l’effet T ∗2 induit par la présence des dépôts d’oxyde de fer, nous
avons d’abord envisagé de réaliser la cartographie de T ∗2 du signal de l’hélium-3 dans le
fantôme. Toutefois, le RSB faible des images avec dépôts de fer, associé à l’acquisition
de seulement 2 échos entrelacés, sont des facteurs limitants pour ce type de traitement.
Il est également compliqué de comparer directement les images de module pour des

expériences d’imagerie de l’hélium-3 réalisées séparément. En effet, la quantité d’aiman-
tation administrée pour chaque expérience est susceptible de varier, notamment quand
le gaz hyperpolarisé est issu de sessions de polarisation différentes, ou simplement par
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effet T1 dans l’intervalle de temps qui sépare deux expériences. Ainsi, nous avons fina-
lement calculé l’atténuation provoquée par les dépôts d’oxyde de fer en normalisant le
signal par rapport au maximum mesuré à chaque acquisition. Nous avons ensuite calculé
le rapport des matrices de module à TE1 entre les expériences comportant des dépôts
de fer et l’expérience de référence sans dépôt.

Figure 4.2.12 : Cartes d’atténuation du signal mesurées dans la région indiquée Fig.
4.2.11 pour (A) des dépôts de 110, 220 et 1100 ng de fer et (B) des dépôts de 0,58, 0,12
et 0,06 ng de fer.

Les résultats présentés Fig. 4.2.12 montrent une atténuation plus importante (entre
50 et 100%) du signal pour des quantités déposées estimées entre 110 et 1100 ng de fer
(Fig. 4.2.12.A). En revanche, si l’atténuation est moins importante sur la figure 4.2.12.B
(entre 10 et 55%), elle n’évolue clairement pas de manière linéaire avec la quantité de
fer déposée.
L’information de phase, traduite par la carte de variation de B0 présentée Fig. 4.2.13.A

montrent des variations importantes, jusquà 3 ppm, induites par la présence de forts
dépôts. La carte présentée Fig. 4.2.13.B montre des variations très faibles autour de 0,
relatives à des dépôts beaucoup moins conséquents sur les bouchons 1, 2 et 3.

Figure 4.2.13 : Cartes de variation de B0 mesurées dans la région indiquée Fig. 4.2.11
pour (A) des dépôts de 110, 220 et 1100 ng de fer et (B) des dépôts de 0,58, 0,12 et
0,06 ng de fer.
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Discussion

La non linéarité de l’atténuation mesurée en fonction de la quantité de fer déposée
(Fig. 4.2.12) peut s’expliquer de différentes manières. D’abord, pour considérer que l’effet
de la quantité de fer agisse linéairement sur le champ magnétique statique, il faudrait
véritablement que le dépôt soit une source ponctuelle dont la pondération en masse
seule varierait au cours des expériences. Or, pour chaque expérience, le dépôt est effec-
tué manuellement sur les bouchons tests au moyen d’une micropipette, entrainant des
étalements du fer qui ne sont pas parfaitement ponctuels.
Ensuite, nous ne nous sommes pas assurés de maintenir une valeur de pression du gaz

constante à l’intérieur du cube pour chacune des expériences menées. Or la diffusion de
l’hélium-3 étant fortement influencée par la valeur de pression, celle-ci a pu jouer un rôle
dans l’atténuation du signal observée.
Enfin, il est important de rappeler que l’effet escompté des agents superparamagné-

tiques sur le module des images repose sur une perte du signal de l’hélium-3 (raccour-
cissement du T ∗2 ). Ainsi, si l’on garde comme indicateur l’information de module, le
processus de traitement des données vise à quantifier un phénomène qui amène le signal
à diminuer de façon importante jusqu’à tomber dans le bruit, ou à un niveau d’inten-
sité proche du bruit. La mesure qui peut en être faite, utilisée pour des calculs divers
(atténuation, T ∗2 ), est par conséquent sujette à un facteur d’imprécision beaucoup plus
important à mesure que le RSB est dégradé. Pour pallier ce phénomène, il pourrait être
intéressant de multiplier le nombre d’échos entrelacés pour améliorer la dynamique de
mesure, tout en s’assurant de rester dans un régime ou le RSB reste élevé. Ce fut un des
objets de recherche du travail de thèse de Kyle Hill [109, 110].
La mesure du déphasage des spins induit par la présence des dépôts d’oxyde de fer est

une alternative qui permet de disposer d’une dynamique de mesure bien meilleure que
celle offerte par l’étude du module (Fig. 4.2.14).

Plan transverse

ΔΦ= π/2

30%

M0

perte d’amplitude de M0

déphasage

Figure 4.2.14 : Illustration de la sensibilité de mesure entre observation de la perte
d’amplitude du signal (rouge) et mesure du déphasage des spins (vert). Une perte de
30% du signal est caractérisée par un déphasage de l’ordre de π/2.
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En effet, l’amplitude deM0 varie proportionnellement au sinus de l’angle de déphasage.
À titre d’exemple, une perte d’amplitude de 30% du signal est caractérisée par un angle
de déphasage de π/2 qui autorise une plus grande dynamique de mesure. C’est par ailleurs
l’information que nous avons utilisée lors de l’analyse des variations de B0. Dans le cas
présenté Fig. 4.2.13.B, la très faible variation de B0 nous laisse penser que la sensibilité
de mesure n’est pas optimale. En effet il est possible d’ajuster la sensibilité de la mesure
de phase en modifiant le temps d’observation TE, en étendant par exemple la mesure
à une amplitude de déphasage plus importante pour des quantités d’agent de contraste
moins importantes dans la limite du RSB.

Les résultats de cette expérience laissent apparaître un bilan positif, notamment avec
l’utilisation de l’information de phase (carte de δB0) comme indicateur du dépôt de fer,
et une première estimation de la sensibilité de la méthode de détection pour différentes
quantités d’agent de contraste. Ils posent la nécessaire optimisation des conditions expé-
rimentales et des paramètres de séquence. En particulier, la mesure à pression constante
et l’ajustement du temps d’écho semblent des éléments essentiels à une interprétation
pertinente des images réalisées.

4.2.3.4 Effet des aérosols sur les temps de relaxation T1 et T ∗2
L’objet de cette étude était d’explorer d’autres indicateurs de la présence des aérosols

sur le signal de l’hélium-3 dans un fantôme simple. Plus précisément, nous ne nous
sommes plus placés dans le cadre d’une source ponctuelle de dépôt de fer, mais nous
avons mesuré conjointement le T1 et le T ∗2 de l’hélium-3 en présence d’aérosols pour des
concentrations différentes de fer. Pour chaque expérience réalisée, nous avons comparé
la mesure à un fantôme témoin dans lequel il n’y avait pas d’aérosols.

Méthodes

Mode opératoire

Dans un premier temps, nous avons réalisé l’expérience pour un aérosol ne comportant
pas d’agent de contraste superparamagnétique. Nous avons nébulisé une solution com-
posée de sérum physiologique (0,9% NaCl) dans un environnement azoté afin d’éviter
toute présence d’oxygène, puis nous avons prélevé 15mL de nébulisat dans une seringue
(aérosol 1). La seringue a ensuite été complétée par 15mL d’hélium-3 hyperpolarisé.
Une autre seringue (témoin 1) a été remplie de 15mL d’azote, puis complétée par 15mL
d’hélium-3 hyperpolarisé.
Nous avons ensuite préparé une autre solution, également composée de sérum phy-

siologique, à laquelle nous avons incorporé un agent de contraste superparamagnétique
(Cliavist®, Bayer Schering Pharma, Allemagne). Le marquage a été réalisé pour une
concentration en fer dans la solution atteignant [Fe] = 0,53 g·L-1. Nous avons nébulisé
la solution dans un environnement azoté, puis nous avons prélevé 15mL de nébulisat
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dans une seringue (aérosol 2). La seringue a ensuite été complétée par 15mL d’hélium-
3 hyperpolarisé. Une seringue témoin (témoin 2) a été remplie de 15mL d’azote, puis
complétée par 15mL d’hélium-3 hyperpolarisé.
Nous avons enfin préparé une solution pour laquelle nous avons doublé la concentration

en fer et ainsi atteint [Fe] = 1,06 g·L-1. Nous avons nébulisé cette solution dans une
atmosphère azotée, puis nous avons prélevé 20mL de nébulisat dans une seringue (aérosol
3). La seringue a ensuite été complétée par 20mL d’hélium-3 hyperpolarisé. Une seringue
témoin (témoin 3) a été remplie de 20mL d’azote, puis complétée par 20mL d’hélium-3
hyperpolarisé.
Nous avons utilisé une séquence d’écho de gradients 3D à 2 échos entrelacés avec les pa-

ramètres suivants : matrice 52×27×10, FOV = 104×54×100mm, TE/TR=3,7/8,8ms,
∆TE = 2ms, α =2,5°. Pour chacune des séquences, le T1 a été mesuré par l’acquisition
de 5 dynamiques avec un intervalle de temps de 1min.

Détermination de T1

En IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, la perte d’aimantation longitudinale est la consé-
quence des phénomènes de relaxation des noyaux d’hélium-3 hyperpolarisé dans un en-
vironnement donné, à laquelle s’ajoute les pertes par angle induites par la séquence
d’imagerie. La calibration angulaire permet d’avoir une bonne estimation de l’angle de
basculement effectué et il devient alors possible de corriger le signal mesuré de la perte
par angle :

SnRF
corr = Smes

cosnRF−1 (α) (4.2.10)

avec :
nRF : nombre d’excitations RF
α : valeur de l’angle de basculement
Ainsi nous pouvons considérer la décroissance de l’aimantation longitudinale dans le

temps comme suivant une loi exponentielle décroissante selon :

Scorr = S1
corr exp

(
− t

T1

)
(4.2.11)

L’ajustement exponentiel de la fonction 4.2.11 permet de déterminer la constante de
temps T1. Pour chacune des expériences réalisées, la valeur moyenne et l’écart type
propres aux T1 mesurés ont été calculés.

Détermination de T ∗2

Le signal mesuré au temps d’écho TE1 peut s’exprimer sous la forme :

85



Chapitre 4 Sensibilité de l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé au dépôt d’aérosols

STE1 = S0 exp
(
−TE1

T ∗2

)
(4.2.12)

L’entrelacement des échos, pour les séquences que nous avons utilisées, permet d’ex-
primer le signal au temps d’écho TE2 sous la forme :

STE2 = S0 cos (α) exp
(
−TE2

T ∗2

)
(4.2.13)

Ainsi, le rapport ST E1
ST E2

permet d’isoler le terme T ∗2 qui peut alors s’exprimer sous la
forme :

T ∗2 = TE2 − TE1

ln
(

ST E1
ST E2 cos(α)

) (4.2.14)

À partir de la première dynamique des images acquises, nous avons appliqué le calcul
donné Eq. 4.2.14 dans le but d’avoir une estimation du T ∗2 moyen de l’hélium-3, pour
l’ensemble des coupes où le signal des seringues était mesuré, et pour les différentes
compositions d’aérosol étudiées.

Cartes de variation de B0

Nous avons également calculé les cartes de variation de B0 afin de pouvoir comparer la
sensibilité de mesure donnée par la cartographie du T ∗2 obtenue à partir de l’atténuation
de l’amplitude du signal et la cartographie du champ magnétique statique obtenue à
partir de la phase du signal. Pour chaque expérience, nous nous sommes servis de la
seringue témoin comme image de référence, et nous avons procédé comme décrit Eq.
4.2.9. Il nous a été ainsi possible de dresser une carte des perturbations du champ
magnétique statique induites par la présence des aérosols marqués.

Résultats

Mesure de T1

Après ajustement des courbes présentées Fig. 4.2.15, nous avons calculé un T1 moyen
de 1min 40 s±0, 60 s pour la seringue contenant l’aérosol 1 (sans fer) et 1min 42 s±0, 34 s
pour la seringue témoin 1.
Pour l’expérience suivante, nous avons mesuré un T1 de 1min 50 s±0, 65 s dans la se-

ringue contenant l’aérosol 2, contre 1min 55 s±0, 88 s dans la seringue témoin 2 (Fig.
4.2.16). Nous remarquons une légère atténuation du T1 pour la seringue contenant l’aé-
rosol marqué, atteignant un écart de 5% avec celui mesuré pour la seringue témoin.
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Pour la dernière expérience, nous avons mesuré un T1 de 3min 2 s±0, 8 s dans la se-
ringue contenant l’aérosol 3, contre 4min 24 s±3, 7 s dans la seringue témoin 3 (Fig.
4.2.17), soit une différence de près de 25%. On note ici une décroissance sensible du T1,
pour la seringue contenant l’aérosol 3.

Figure 4.2.15 : (A) Images de module et (B) graphique représentant la valeur moyenne
normalisée en fonction du temps du signal de l’hélium-3 dans la seringue contenant
l’aérosol 1 ainsi que dans la seringue témoin 1. Coupe axiale centrale pour 5 dynamiques
séparées de 1min sur un FOV = 104×54×100mm avec voxel = (2× 2× 10) mm3,
TE/TR=3,7/8,8ms, ∆TE = 2ms, α =2,5°.
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Figure 4.2.16 : (A) Images de module et (B) graphique représentant la valeur moyenne
normalisée en fonction du temps du signal de l’hélium-3 dans la seringue contenant
l’aérosol 2 ainsi que dans la seringue témoin 2. Coupe axiale centrale pour 5 dynamiques
séparées de 1min sur un FOV = 104×54×100mm avec voxel = (2× 2× 10) mm3,
TE/TR=3,7/8,8ms, ∆TE = 2ms, α =2,5°.

Figure 4.2.17 : (A) Images de module et (B) graphique représentant la valeur moyenne
normalisée en fonction du temps, pour chaque dynamique, du signal de l’hélium-3 dans
la seringue contenant l’aérosol 3 ainsi que dans la seringue témoin 3. Coupe axiale
centrale pour 5 dynamiques séparées de 1min sur un FOV = 104×54×100mm avec
voxel = (2× 2× 10) mm3, TE/TR=3,7/8,8ms, ∆TE = 2ms, α =2,5°.
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Mesure de T ∗2 et cartes de variation de B0

Nous avons mesuré une durée de vie moyenne du signal, T ∗2 , de 3,4±0, 2ms pour
la seringue comprenant l’aérosol 1 (sans fer), qu’il faut comparer à un T ∗2 moyen de
3,9±0, 8ms mesuré sur la seringue témoin 1. La figure 4.2.18.A présente les cartes de T ∗2
réalisées pour cette expérience au-dessus des cartes de variation de champ magnétique
statique B0 présentées Fig. 4.2.18.B. Les cartes de T ∗2 sont relativement homogènes sur
l’ensemble des coupes. Les cartes de δB0 sont également homogènes, sans perturbation
notable du champ magnétique statique.

Figure 4.2.18 : (A) Cartes de durée de vie du signal d’hélium-3, T ∗2 , et (B) cartes de
variation de B0 pour l’expérience réalisée avec l’aérosol 1 et la seringue témoin 1. Quatre
coupes axiales centrales sur un FOV = 104×54×100mm avec voxel = (2× 2× 10) mm3,
TE/TR=3,7/8,8ms, ∆TE = 2ms, α =2,5°.

L’expérience réalisée avec l’aérosol 2 révèle des durées de vie du signal assez proches de
celles mesurées pour l’expérience précédente, avec une mesure moyenne de 3,8±0, 5ms
dans la seringue témoin 2, et 3,7±0, 7ms dans la seringue contenant l’aérosol 2. La
figure 4.2.19.A ne montre pas de différence entre les cartes de T ∗2 mesurées pour les deux
seringues. Celles-ci sont relativement homogènes - avec un écart-type inférieur à 15%
- malgré la présence de particules superparamagétiques. On note en revanche que les
cartes de δB0 (Fig. 4.2.19.B) ne sont pas homogènes, avec des perturbations du champ
magnétique statique qui peuvent s’élever jusqu’à 0,5 ppm.
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Figure 4.2.19 : (A) Cartes de durée de vie du signal d’hélium-3, T ∗2 , et (B) cartes de
variation de B0 pour l’expérience réalisée avec l’aérosol 2 et la seringue témoin 2. Quatre
coupes axiales centrales sur un FOV = 104×54×100mm avec voxel = (2× 2× 10) mm3,
TE/TR=3,7/8,8ms, ∆TE = 2ms, α =2,5°.

Les mesures de durée de vie du signal d’hélium-3, T ∗2 , relevées pour la seringue conte-
nant l’aérosol 3 montrent clairement des différences avec celles relevées pour la seringue
témoin 3 (Fig. 4.2.20.A). On note une valeur moyenne de 6,1±0, 4ms pour celle conte-
nant l’aérosol contre 8,8±0, 7ms dans la seringue témoin, soit un écart de 31%. La va-
leur de T ∗2 mesurée pour chacune des seringues est homogène sur l’ensemble des coupes
imagées. Les valeurs de T ∗2 mesurées ici diffèrent de celles mesurées pour les deux expé-
riences précédentes car le volume de remplissage en gaz des seringues était également
différent, avec pour conséquence un rapport surface/volume inférieur prolongeant sensi-
blement la durée de vie du signal. Les cartes de δB0 présentent des variations notables
(Fig. 4.2.20.B), jusqu’à 1 ppm, avec une distribution des inhomogénéités qui peut varier
spatialement selon les coupes.
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Figure 4.2.20 : (A) Cartes de durée de vie du signal d’hélium-3, T ∗2 , et (B) cartes de
variation de B0 pour l’expérience réalisée avec l’aérosol 3 et la seringue témoin 3. Quatre
coupes axiales centrales sur un FOV = 104×54×100mm avec voxel = (2× 2× 10) mm3,
TE/TR=3,7/8,8ms, ∆TE = 2ms, α =2,5°.

Discussion

Mesure de T1

Les mesures de T1 nous permettent de remarquer que les gouttelettes d’aérosols en
l’absence de fer (Fig. 4.2.15) n’ont quasiment aucun effet sur la relaxivité des atomes
d’hélium-3. Nous remarquons une très légère baisse de T1 avec l’aérosol 2 et une dimi-
nution beaucoup plus marquée avec l’aérosol 3, pour lequel la concentration en fer dans
la solution nébulisée a été doublée. Une fois de plus, l’effet mesuré des aérosols marqués
sur le signal ne varie pas de façon linéaire. Les variabilités dans le mode opératoire (pré-
lèvement des aérosols, pression à l’intérieur des seringues), ou tout simplement la non
linéarité des effets provoqués par l’agencement particulier d’une multitude de dipôles
magnétiques sur les noyaux d’hélium-3, peuvent expliquer ce phénomène.
Nous notons également une différence non négligeable pour les valeurs de T1 mesurées

dans l’expérience avec l’aérosol 3 (≈ 3-4min), et celles mesurées dans les 2 précédentes
expériences (< 2min). Ce phénomène peut s’expliquer par un rapport surface/volume
qui décroît à mesure que le volume de remplissage des seringues est augmenté. Ainsi, les
noyaux d’hélium-3 sont moins affectés par les phénomènes de relaxation aux parois, ce
qui a pour effet d’allonger le T1.
Les variations observées, notamment avec l’aérosol 3, sont un bon indicateur des quan-

tités de fer nécessaires à une bonne sensibilité de mesure par IRM. La mesure de T1 est
donc un indicateur qui permet de mesurer l’effet des aérosols marqués sur le signal de
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l’hélium-3.
En revanche, ce mode opératoire est rendu possible in vitro mais apparaît peu réali-

sable in vivo. L’effet des aérosols marqués (pour les gammes de concentrations testées)
reste faible, et celui-ci serait par ailleurs mis en concurrence avec différents mécanismes
de relaxation longitudinale pour les spins nucléaires d’hélium-3 telle que l’oxygène pa-
ramagnétique et les gradients de champ magnétique induits par les différences de sus-
ceptibilités aux interfaces air-tissu à l’intérieur du poumon. Ces deux mécanismes de
relaxation domineraient in vivo l’évolution du moment magnétique total de l’hélium-3
hyperpolarisé. Pour l’expérience réalisée ici, nous nous sommes placés dans des condi-
tions presque optimales, où nous avons pu limiter les mécanismes de relaxations autres
que ceux associé aux aérosols et aux parois des seringues. Toutefois, nous n’avons pas pu
limiter la diffusion presque libre des atomes d’hélium-3 et les cartes de T1 ne donnent pas
ici une mesure régionale dans chaque voxel, mais seulement une mesure globale moyen-
née dans la seringue par diffusion sur une échelle de temps inter-dynamique (1min). La
distance parcourue par les atomes d’hélium-3, alors de 168mm, couvre l’ensemble de la
seringue. Ce dernier point explique l’homogénéité des cartes obtenues.

Mesure de T ∗2

Les mesures de T ∗2 ne font pas apparaître d’effet particulier des aérosols lorsque ceux-
ci ne contiennent pas de fer (Fig. 4.2.18). Les cartes de variation de B0 confirment ce
constat, avec des valeurs essentiellement nulles ou proches de 0. De façon similaire à ce
qui a pu être mesuré lors de l’investigation du T1, le T ∗2 de l’hélium-3 en présence de
l’aérosol 2, contenant pourtant du fer, ne diffère pas de celui mesuré pour la seringue
témoin 2. Les cartes de variation de B0 semblent en revanche indiquer des hétérogénéités
que la mesure de T ∗2 ne permet pas d’apprécier (Fig. 4.2.19). Ce constat est amplifié pour
la seringue contenant l’aérosol 3 (Fig. 4.2.20). Bien que les cartes de T ∗2 montrent une
baisse significative de l’ordre de 30%, celle-ci est relativement homogène sur l’ensemble
des coupes représentées. Or les cartes de variation de B0 montrent des perturbations qui
ne sont pas homogènes spatialement, qui pouraient être un indicateur de la répartition
des particules de fer nébulisées dans les seringues imagées. Nous pouvons constater que
ces inhomogénéités varient d’une coupe à l’autre.
Nous pouvons donc dire que la mesure du T ∗2 est sensible à la présence des aérosols

marqués, et que nous parvenons à mesurer leurs effets dans les gammes de concentrations
de fer testées. Cet indicateur est toutefois dépassé par l’établissement des cartes de
variation du champ magnétique statique qui, par leur plus grande sensibilité, autorisent
une véritable discrimination spatiale de la distribution des aérosols dans les fantômes
(Fig. 4.2.14). L’information délivrée par la phase, à l’origine du calcul des cartes de
variation de B0, apparaît être l’outil de choix pour évaluer la présence d’aérosols marqués
avec des oxydes der fer superparamagnétiques. L’effet de la diffusion ne joue plus ici sur
la même échelle de temps inter-dynamique mais sur une échelle de temps, bien plus
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réduite, donnée par le temps d’écho (TE1=3,7ms, TE2=5,7ms). La distance parcourue
par les atomes d’hélium-3, alors comprise entre 1,3 et 1,6mm, est bien inférieure à la
taille du voxel, (2× 2× 10) mm3.
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4.2.3.5 Preuve de concept sur le petit animal

Les expériences menées précédemment font émerger l’information portée par la phase
du signal d’hélium-3, au travers du calcul des variations de B0, comme indicateur privi-
légié du dépôt d’aérosols superparamagnétiques. Nous avons testé cette méthode d’éva-
luation in vivo sur le petit animal, pour différentes administrations d’aérosols.

Méthodes

Deux rats mâles Sprague-Dawley ont été anesthésiés avec un mélange kétamine-
xylazine, puis trachéotomisés afin d’insérer dans la trachée une canule pour l’admi-
nistration de gaz et d’aérosols (Fig. 4.2.21). Une solution de sérum physiologique a été
marquée avec un agent de contraste superparamagnétique (Sinerem®, Guerbet, France),
jusquà obtenir une concentration en fer [Fe] de 0,22 g·L-1. Cette solution a ensuite été
nébulisée avec un nébuliseur ultrasonique (35-B, Devilbiss, États-Unis).

Figure 4.2.21 : Schéma illustrant un rat anesthésié et trachéotomisé disposé sur son lit
de maintien avant d’être placé dans l’IRM.

Le rat n°1 a été placé dans l’IRM et raccordé à un ensemble de tubulures dont l’une
était connectée a un capteur de pression (Fig. 4.2.22). Nous lui avons administré ma-
nuellement un premier bolus d’hélium-3 hyperpolarisé à partir d’une seringue de 20mL,
jusqu’à atteindre une pression de 28mbar, pour l’amener à la capacité pulmonaire totale.
Une fois le bolus administré, le rat a été placé en apnée puis une première série d’images
a été réalisée. Nous avons ensuite prélevé 10mL d’aérosol que nous lui avons administré
via la canule, puis nous lui avons imposé une apnée de 10 s. Cette apnée avait pour but
de laisser à l’aérosol un temps minimal pour se déposer à l’intérieur des poumons de
l’animal. Une fois l’apnée terminée, nous avons patienté quelques secondes puis nous
lui avons administré un second bolus d’hélium-3 hyperpolarisé (P=22mbar). Enfin, une
seconde séquence d’imagerie a été lancée après une nouvelle mise en apnée de l’animal.
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Figure 4.2.22 : Rat placé dans l’antenne IRM et raccordé à un ensemble de connecteurs
pour l’administration des fluides (He-3, aérosols) et la surveillance de la pression.

Le rat n°2 a été placé dans l’IRM et raccordé au même ensemble de tubulures que
pour le rat n°1. Une première série d’images a été réalisée après administration d’un
bolus d’hélium-3 hyperpolarisé (P= 28mbar). Nous avons ensuite prélevé 1mL d’aéro-
sol que nous avons mélangé à 9mL d’air. Le mélange a été administré au rat via la
canule, puis l’animal a été maintenu durant 15 s en apnée. Une seconde administration
d’hélium-3 a été réalisée (P=30mbar) et suivie d’une séquence d’imagerie. Nous avons
à nouveau réalisé un mélange comprenant 1mL d’aérosol complété de 9mL d’air que
nous avons administré à l’animal. Une dernière séquence d’imagerie a été réalisée après
administration d’un dernier bolus d’hélium-3 hyperpolarisé (P=27mbar).
Nous avons utilisé une séquence d’écho de gradients 3D à 2 échos entrelacés avec les

paramètres suivants : matrice 40×40×19, FOV = 80×80×30mm, TE/TR=3,9/9,2ms,
∆TE = 2ms, α =2,4°.
Le RSB des images a été calculé en faisant le rapport du module du signal sur l’écart

type du bruit mesuré sur la partie réelle de celui-ci. Les cartes de variation de B0 de
référence (sans dépôt) ont été calculées à partir des 2 échos correspondant à l’image
réalisée sans administration préalable d’aérosols, selon l’équation 4.2.8. Un algorithme
de dépliement de phase, ZπM [64], a été appliqué sur ces jeux de données. Les cartes de
variation de B0 après administration des aérosols ont été calculées selon l’équation 4.2.9,
à TE1, et ont ainsi permis de ne garder que la contribution du fer sur la perturbation du
champ magnétique statique. Ces données n’ont pas requis l’utilisation d’algorithmes de
dépliement de phase. Pour le rat n°2, la soustraction des cartes de δB0 calculées après
chaque administration d’aérosols a été également calculée.
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Résultats

Rat 1

Le RSB maximum sur les images avant dépôt est estimé à 37. Il tombe à 32 sur les
images acquises après administration de l’aérosol. Les images de module acquises avant
administration des aérosols sont présentées Fig. 4.2.23 pour le temps d’écho TE1. La
résolution spatiale isotrope de 2mm des images nous permet de distinguer assez bien la
trachée et les deux bronches principales.
L’erreur moyenne sur la mesure de phase avant administration d’aérosols vaut 0, 051±

0, 033 rad. Les cartes de variation de B0 attenantes sont présentées Fig. 4.2.24. L’erreur
moyenne sur la mesure des variations de B0 vaut 0, 05 ± 0, 02 ppm. Les cartes sont
relativement homogènes et présentent des valeurs majoritairement nulles ou proches de
0 sur l’ensemble des coupes présentées. On remarque toutefois certaines régions où ces
valeurs, bien qu’homogènes, sont supérieures à 0 et se distinguent nettement de la ligne
de base.
L’erreur moyenne sur la mesure de phase après administration de 10mL d’aérosols

vaut 0, 054 ± 0, 035 rad. Les cartes de variation de B0 attenantes sont présentées Fig.
4.2.25. L’erreur moyenne sur les cartes de variation de B0 vaut 0, 05 ± 0, 03 ppm. Des
perturbations notables du champ magnétique statique apparaissent sur l’ensemble du
volume, particulièrement élevées au niveau de la trachée, des deux bronches principales,
dans les parties inférieures du poumon ou encore aux limites du volume, pouvant at-
teindre jusqu’à 2 ppm.

Figure 4.2.23 : (A) Images de module des différentes coupes acquises pour le rat 1 avant
administration d’aérosols. (B) reconstruction volumique des poumons à partir des images
de module. Séquence d’écho de gradient 3D à 2 échos entrelacés : Matrice 40×40×19,
FOV = 80×80×30mm, TE/TR=3,9/9,2ms, ∆TE = 2ms, α =2,4°.

96



4.2 Imagerie du dépôt d’oxydes de fer

Figure 4.2.24 : Cartes de variation du champ magnétique statique B0, calculées à partir
de l’équation 4.2.8, pour l’ensemble des coupes acquises sur le rat 1 avant administration
d’aérosols.

Figure 4.2.25 : Cartes de variation du champ magnétique B0, calculées à partir de
l’équation 4.2.9, pour l’ensemble des coupes acquises sur le rat 1 après administration
de 10 mL d’aérosols.
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Rat 2

Le RSB maximum sur les images avant dépôt est estimé à 107. Il tombe à 21 sur les
images acquises après la première administration d’aérosols. Les images de modules ac-
quises à TE1 avant administration des aérosols sont présentées Fig. 4.2.26. La résolution
spatiale isotrope de 2mm des images nous permet encore de différencier clairement la
trachée et les premières générations de bronches.
L’erreur moyenne sur la mesure de phase avant administration d’aérosols vaut 0, 044±

0, 01 rad. Les cartes de variation du champ magnétique B0 de référence sont présentées
Fig. 4.2.27. L’erreur moyenne sur la mesure vaut 0, 04 ± 0, 03 ppm. Les perturbations
sur le champ magnétique statique sont relativement homogènes et présentent des valeurs
majoritairement proches de 0 sur l’ensemble des coupes présentées. Comme pour le rat
n°1, on remarque des zones d’homogénéité de valeur moyenne supérieure à 0.
L’erreur moyenne sur la mesure de phase après administration d’un premier mélange

d’aérosols vaut 0, 11 ± 0, 03 rad. Les cartes de variation de B0 correspondantes sont
présentées Fig. 4.2.28. L’erreur moyenne sur la mesure des perturbations de B0 vaut
0, 07 ± 0, 03 ppm. L’échelle de représentation à été ajustée entre -1 et 1 ppm afin de
mieux observer la dynamique des perturbations sur le champ B0. On remarque des
perturbations sur l’ensemble du volume, particulièrement importantes dans la trachée,
aux limites du volume et au niveau des premières générations de bronches (Fig. 4.2.26).
Après administration d’un second mélange d’aérosols, le RSB maximum sur les images

atteint 17. L’erreur moyenne sur la mesure de phase vaut 0, 084 ± 0, 03 rad, et l’erreur
mesurée sur les cartes de variation de B0 vaut en moyenne 0, 05 ± 0, 025 ppm. Les per-
turbations de B0 deviennent plus intenses au niveau de certaines régions, notamment au
niveau des bronches principales (Fig. 4.2.29). Ces changements, parfois légers et difficiles
à percevoir, sont mis en relief par la différence des cartes de δB0 entre la première et la
seconde administration d’aérosols (Fig. 4.2.30). Celle-ci montre particulièrement claire-
ment les endroits ou le dépôt d’aérosol s’est accumulé lors de la seconde administration.
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Figure 4.2.26 : (A) Images de module des différentes coupes acquises pour le rat 2
avant administration d’aérosols. (B) Reconstruction volumique des poumons à partir
des images de module. Séquence d’écho de gradient 3D à 2 échos entrelacés : Matrice
40×40×19, FOV = 80×80×30mm, TE/TR=3,9/9,2ms, ∆TE = 2ms, α =2,4°.

Figure 4.2.27 : Cartes de variation du champ magnétique statique B0, calculées à partir
de l’équation 4.2.8, pour l’ensemble des coupes acquises sur le rat 2 avant administration
d’aérosols.
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Figure 4.2.28 : Cartes de variation du champ magnétique B0, calculées à partir de
l’équation 4.2.9, pour l’ensemble des coupes acquises sur le rat 2 après administration
d’un premier mélange d’aérosols (1mL aérosols + 9mL air).

Figure 4.2.29 : Cartes de variation du champ magnétique B0, calculées à partir de
l’équation 4.2.9, pour l’ensemble des coupes acquises sur le rat 2 après administration
d’un second mélange d’aérosols (1mL aérosols + 9mL air).
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Figure 4.2.30 : Cartes de différence entre les cartes de δB0 calculées après administra-
tion d’un second mélange d’aérosols (Fig. 4.2.29) et les cartes de δB0 calculées après une
première administration d’aérosols (Fig. 4.2.28).

Discussion

La cartographie des variations du champ magnétique B0 donne la mesure locale du
champ magnétique statique généré par les dépôts d’aérosols marqués en fer et administrés
par voie inhalée in vivo dans les poumons de rat. Nous voyons clairement que pour
les deux rats testés, les cartes calculées post-administration se distinguent des cartes
de référence par la présence de perturbations régionalisées, témoins de la présence de
nanoparticules de fer. Les perturbations observées au niveau des premières générations de
bronches soulignent en l’occurence l’importance du phénomène de dépôt par impaction.
Cette série d’expériences nous a permis d’identifier les optimisations qui pourraient être
faites et nous a permis de porter un regard critique sur les manques et éventuellement
les limites de la méthode utilisée.
Les cartes de référence ne sont pas, sur l’ensemble, centrées sur B0 ni de fait homo-

gènes. Les écarts apparaissant dans ces cartes résultent de l’application de l’algorithme
de dépliement. Ils pourraient être évités par l’adaptation des TE et ∆TE des séquences
aux déphasages attendus afin de limiter les repliements. Nous pourrions aussi plus sim-
plement nous limiter à l’acquisition d’un seul écho car notre approche ne nécessite plus
finalement l’acquisition de 2 échos entrelacés (Eq. 4.2.9). Par la suite, la réduction du
nombre d’excitations RF induite ainsi sur l’acquisition d’un seul écho nous permettrait
soit un gain substantiel en résolution (augmentation du nombre d’excitations RF pour
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un même écho) soit une amélioration du RSB (augmention de l’angle de basculement).
Nous avons ici un échantillon de 2 rats, pour lesquels nous n’avons pas suivi exactement

le même protocole d’administration des aérosols. Cet échantillon, trop restreint, ne nous
permet pas de mener d’étude statistique sur les mesures qui ont pu êtres réalisées mais
il pose la faisabilité et les voies d’optimisation de la technique.
En termes de reproductibilité du mode d’administration des fluides (aérosols, hélium-

3), nous disposions d’une surveillance de la pression relativement précise mais peu stable,
et sujette à des fluctuations rapides parfois très importantes en fonction du comporte-
ment de l’animal. Ainsi, l’administration manuelle qui était faite au petit animal ne
nous permettait pas de contrôler les volumes envoyés avec précision. Le manque de re-
productibilité associé à ce mode d’administration a des conséquences importantes sur
l’interprétation qui peut être faite des résultats. En termes de traitement des données,
cela influe directement sur la pertinence des cartes de variation de B0 calculées. En effet,
les degrés d’inflation différents des poumons qui ont été obtenus lors de chaque expé-
rience se traduisent par des cartes de phase qui ne sont pas directement superposables et
qui nécessitent des opérations de recalage d’images. Cette étape induit inévitablement
des biais que nous pourrions éviter si nous disposions d’un système reproductible d’ad-
ministration. Au delà de l’aspect du traitement des données, la variabilité introduite
par un mode d’administration manuel influe également sur les conditions de pression
des fluides à l’intérieur des poumons de l’animal et change par définition les conditions
opératoires de chaque expérience. En particulier, une variation des volumes alvéolaires
implique une diffusion et une durée de vie du signal de l’hélium-3 différentes.
Il est aussi important de rappeler que les résultats obtenus n’apportent pas vérita-

blement de quantification du dépôt d’aérosols. Nous sommes parvenus à mesurer les
perturbations du champ magnétique statique induites par l’inhalation d’un nébulisat
marqué par de l’oxyde de fer, mais nous ne pouvons pas dire à quelles quantités de
fer correspondent ces variations de B0 mesurées et où celles-ci ont été véritablement
déposées dans les poumons. Il faudrait pour cela pouvoir remonter, à partir des cartes
3D de champ magnétique, aux sources magnétiques qui l’ont généré. Il s’agit d’un pro-
blème inverse mal posé pour lequel le nombre de dipôles magnétiques déposés sur les
parois des poumons est différent du nombre d’équations déterminant la valeur du champ
magnétique résultant et disponible en chaque voxel de la carte de champ magnétique
mesurée. Des travaux récents s’intéressent à la quantification de sources magnétiques
en IRM et montrent différentes approches possibles pour la résolution de ce problème
inverse [55, 52, 54, 132, 53].
Enfin, pour valider notre méthode d’évaluation, il nous faudrait disposer d’outils de

comparaison pour pouvoir corroborer la mesure que nous réalisons par IRM. D’un point
de vue expérimental, cela implique la réalisation d’expériences avec plusieurs modali-
tés d’imagerie, dont l’une constituerait une méthode de référence pour la quantification
absolue des quantités déposées. Dans le domaine des aérosols pharmaceutiques, les tech-
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niques de détection en médecine nucléaire font, en l’occurence, office de référence. D’un
point de vue strictement numérique, cela pourrait être implémenté avec des outils de
simulation en mécanique des fluides, sur des modèles connus et éprouvés que nous pour-
rions valider ensuite par l’expérience. Les voies aériennes profondes sont particulièrement
compliquées a modéliser et peu ouvertes à l’imagerie, mais les voies aériennes supérieures
ont fait l’objet de nombreuses études à la fois théoriques et expérimentales [198, 79, 120].

Les résultats obtenus lors de cette série d’expériences sur le petit animal témoignent
tant de la réussite d’élaboration d’une méthode d’investigation du dépôt d’aérosols que
du fort potentiel présenté par l’IRM de l’hélium-3 utilisé à cette fin. La sensibilité de
détection liée à l’usage de l’information de phase permet en effet ici de révéler la ré-
gionalisation du dépôt dans le poumon de rat à l’échelle du millimètre. Ces résultats
préliminaires constituent un socle d’expériences qui nous permet aussi de mettre en
relief les limites et manques que nous nous efforcerons par la suite de combler. Ils défi-
nissent les stratégies décrites dans la troisième partie de ce manuscrit en vue d’optimiser
et surtout de valider notre méthode d’évaluation du dépôt d’aérosols.
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Chapitre 5

Approche multimodale dans les voies
aériennes extrathoraciques

Le précédent chapitre décrit l’élaboration d’une voie originale d’investiga-
tion du dépôt d’aérosols par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé. Le processus
de validation de cette méthode impose que celle-ci puisse être quantitative
et comparée à d’autres techniques d’évaluation, notamment des techniques
de référence, qui attesteront ou non de la pertinence de la mesure par IRM.
Nous présentons ici une étude quantitative du dépôt d’aérosols par IRM
de l’hélium-3 hyperpolarisé, confrontée à deux modalités théorique et ex-
périmentale d’investigation du dépôt de particules dans les voies aériennes
extrathoraciques.

5.1 IRM de l’hélium-3 et SPECT
Les techniques de détection en médecine nucléaire font actuellement office de référence

pour l’évaluation du dépôt d’aérosols (voir 2.3.2.3). Nous avons comparé la mesure qui
peut être réalisée en SPECT à celle que nous réalisons en IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé
dans la région extrathoracique humaine.
La région extrathoracique définit les conditions d’entrée des aérosols dans l’appareil

respiratoire. Elle peut être considérée comme un filtre, spécifique de la morphologie,
caractérisant la transmission des aérosols vers l’arbre trachéobronchique. Cette géométrie
a fait l’objet d’études approfondies dans le cadre d’investigations en médecine nucléaire
[98, 97] ainsi que dans le cadre de simulations numériques du dépôt de particules [143,
224, 79, 221, 5]. Nous avons considéré cette géométrie car elle était également l’objet
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d’études préalablement menées par le Centre de Recherche Claude Delorme (CRCD,
Air-Liquide, France) en collaboration avec l’Equipe de Biomécanique Respiratoire et
Cellulaire (IMRB, INSERM, Créteil, France) et l’IR4M [137, 184, 185]. Nous bénéficions
ainsi du savoir-faire du groupe gaz médicaux en mécanique des fluides pour simuler le
dépôt de particules dans une réplique numérique de cette géométrie (voir 5.2). Par
ailleurs, cette géométrie offrait une large gamme de comparaisons possibles avec les
résultats de la littérature.

5.1.1 Méthodes
5.1.1.1 Fantôme bouche-trachée

De nombreux modèles de région extrathoracique (ET) existent dans la littérature.
Certains sont construits à partir de l’agencement de formes géométriques simples (tubes,
coudes...) [205, 90, 142, 222]. D’autres, plus réalistes, sont créés à partir de données
issues de l’imagerie médicale [36, 107, 98, 23, 113]. Nous avons porté notre choix sur
un modèle réaliste, résultant de l’assemblage d’une cavité orale [35] et d’un modèle des
voies ET nasales [45]. La cavité orale provient d’une impression dentaire réalisée sur un
homme vivant. L’ouverture de la bouche est d’environ 50%. La région ET nasale a été
reconstruite à partir d’images CT haute résolution. Les deux modèles ont été segmentés
puis réunifiés en une seule géométrie (Fig. 5.1.1.B). Le fantôme ainsi obtenu a été réalisé
par stéréolithographie (Fig. 5.1.1.C). Le chemin moyen emprunté par le gaz y est de
270mm de l’entrée de la bouche à la sortie de la trachée.

Figure 5.1.1 : (A) Image CT haute résolution présentant les principales régions ana-
tomiques de la région ET. (B) Maillage 3D représentant l’assemblage de la cavité orale
(mauve) et de la zone oropharynx-larynx-trachée (noir). (C) Réalisation par stéréolitho-
graphie du fantôme bouche-trachée.
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5.1.1.2 Protocole de dépôt

Préparation d’une solution nébulisable

Nous avons réalisé le double marquage d’une solution de 200mL de sérum physiolo-
gique. Pour ce faire, nous avons introduit un radiotraceur à base de technétium (99mTc)
dans la solution, pour une activité mesurée de 2,5GBq. Nous avons ensuite ajouté un
agent de contraste superparamagnétique (Cliavist®, Bayer Schering Pharma, Allemagne)
pour atteindre une concentration en fer [Fe] = 0,78 g·L-1. La solution a ensuite été né-
bulisée au moyen d’un générateur d’aérosols ultrasonique (35-B, Devilbiss, États-Unis).

Administration de l’aérosol

Le montage réalisé pour l’administration est représenté Fig 5.1.2. Le nébuliseur était
raccordé a une conduite droite de diamètre interne 22mm. L’entrée du fantôme bouche-
trachée (cavité orale) était raccordée à l’extrémité de la conduite. La sortie du fantôme
était reliée à une pompe péristaltique (Bravo Plus 1-60 L·min-1, TCR Tecora, Italie)
fournissant un débit d’aspiration constant. Une série de quatre filtres antibactériens
était disposée en sortie du fantôme afin d’éviter la contamination du circuit de pompe
par l’aérosol radioactif. Le débit d’aspiration a été fixé à 30L·min-1, valeur assimilable
à des conditions d’inspiration physiologiques déjà étudiées dans la littérature pour ce
même type de géométrie [98, 97]. Ce débit permettait aussi d’utiliser la pompe dans
un régime de rotation élevé, atténuant ainsi les phénomènes d’oscillation propres aux
pompes volumétriques. Le débit programmé sur la pompe a été calibré au moyen d’un
débitmètre étalon à lame de savon (mini-BUCK M30, A.P. BUCK, Inc., États-Unis).
Nous avons administré l’aérosol dans le fantôme bouche-trachée durant 10min.

Figure 5.1.2 : Schéma du dispositif d’administration des aérosols dans le fantôme
bouche-trachée.
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5.1.1.3 Imagerie

SPECT-CT

L’imagerie SPECT du fantôme a été réalisée immédiatement après administration
de l’aérosol. Les acquisitions ont été réalisées sur un imageur SPECT-CT (SPECT-CT
Symbia®, Siemens Medical, Allemagne), situé dans le service de médecine nucléaire de
l’Hôpital Bicêtre. Nous avons utilisé les paramètres suivants : 64 projections de 30 s, ma-
trice 256×256×69, FOV = 615×615×166mm. L’acquisition SPECT a été suivie d’une
acquisition CT 3D afin de disposer de repères géométriques pour localiser les zones de
dépôt dans le fantôme. La résolution spatiale de la SPECT est donnée par la réponse
impulsionnelle du système d’imagerie. Nous avons pu en faire une estimation en mesu-
rant, orthogonalement à la paroi du fantôme, la largeur à mi-hauteur du signal pour
le maximum d’intensité mesuré dans le fantôme. Celle-ci a été mesurée à 11mm. Nous
avons pu ensuite dégrader la matrice d’acquisition pour obtenir une taille de voxel de
4×4×4mm3 et ainsi obtenir une matrice comparable à l’acquisition faite en IRM, sans
pour autant affecter la résolution native de la modalité.
Par la suite, le fantôme a été placé en quarantaine durant trois jours, temps nécessaire

à la décroissance de l’activité du radiomarqueur. La période radioactive du technétium
étant d’environ six heures, il subsistait moins de 6,3% du technétium 99m initial après
24 h.

IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé

Nous avons utilisé une séquence d’écho de gradients 3D à 4 échos entrelacés avec les
paramètres suivants : matrice 48×16×13, FOV = 192×64×52mm, TE/TR=2,6/35ms,
∆TE = 10ms, α =2°. L’acquisition de 4 échos entrelacés nous a permis, pour une même
acquisition, d’étendre la dynamique de mesure de l’information de phase. Nous avons
dans un premier temps réalisé l’imagerie du fantôme avec dépôt. Le fantôme a ensuite
été retiré de l’IRM puis nettoyé afin de faire disparaître le fer déposé sur les parois. Une
acquisition de référence a pu ainsi être réalisée par la suite.
Le RSB des images a été calculé en faisant le rapport du module du signal sur l’écart

type du bruit mesuré sur la partie réelle de celui-ci. Les cartes de référence de variation
du champ magnétique statique B0 ont été calculées à partir des deux premiers échos
entrelacés de l’acquisition réalisée sur le fantôme sans dépôt d’aérosols. Un algorithme
de dépliement de phase, ZπM [64], a été appliqué sur ces jeux de données. Les cartes de
variation de B0 après administration des aérosols ont été calculées à partir des cartes de
phases extraites des temps d’écho extrêmes.
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5.1.1.4 Quantification absolue du dépôt d’aérosols

SPECT

La caméra SPECT mesure, pour chaque projection, les photons γ issus des désintégra-
tions successives du radioélément. La quantité de rayonnement, exprimée en « nombre de
coups », est directement proportionnelle à la quantité d’activité présente dans l’échan-
tillon observé. Un facteur de correction est appliqué en fonction des données de calibra-
tion de la caméra et du temps d’acquisition.
Une solution de calibration de 5mL de technétium 99m, pour une activité de 1,9GBq,

a été préparée. Nous avons calibré la caméra SPECT en prélevant différentes quantités
(i.e. différentes activités) de radioélément que nous avons placé dans un compteur γ
(Tab. 5.1). Nous avons ensuite disposé les quantités prélevées dans la caméra SPECT
puis réalisé l’imagerie en projection des différentes sources. En tenant compte de la
constante de décroissance radioactive du technétium 99m, il était possible de corréler
l’activité mesurée par le compteur γ au nombre de coups enregistré par la caméra (Fig.
5.1.3).
On appelle T1/2 la durée au bout de laquelle le nombre de radionucléides présents dans

l’échantillon est réduit de moitié. La constante radioactive de l’élément peut s’écrire sous
la forme :

λ = ln 2
T1/2

(5.1.1)

L’activité corrigée de la décroissance radioactive au temps t peut s’écrire :

A(t) = A0 exp (−λ · t) (5.1.2)

Volume prélevé
(µL)

50 100 250 500

Activité initiale
(MBq)

18,2 78,98 111 145,9

Activité corrigée
(MBq)

15,99 70,09 99,08 134,30

Signal SPECT
(nbre de coups)

375 000 1 600 000 2 263 000 3 090 000

Table 5.1 : Mesure d’activité et signal SPECT pour différents prélèvements dans la
solution mère de calibration.

Comme cela est présenté Fig. 5.1.3, l’activité réelle mesurée par la γ caméra après
calibration était donnée par la relation :

Activité (MBq) = 4, 4 · 10−5 × Nbre de coups mesurés
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Figure 5.1.3 : Graphe représentant la relation entre activité mesurée par le compteur
γ (MBq) et signal mesuré par SPECT (nbre de coups).

Connaissant la concentration en activité dans une solution mère donnée (en MBq·mL-1),
il était dès lors possible de quantifier le volume de solution correspondant à l’activité
enregistrée par la caméra. Dans le cas de notre étude du dépôt d’aérosols dans le fantôme
bouche-trachée, nous avions :

[Activité] = 13, 5MBq ·mL−1

La concentration en fer dans la solution mère étant également connue, il était aisé
d’estimer à quelle quantité de fer déposée correspondait l’activité qui avait pu être en-
registrée par la caméra SPECT.

IRM de l’hélium-3 - Inversion du problème

Les mesures que nous réalisons par IRM nous permettent de dresser les cartes des
variations du champ magnétique statique B0 occasionnées par le dépôt d’oxyde de fer.
Dans une première approximation, le dépôt d’aérosols peut être considéré comme un

ensemble de goutelettes sphériques induisant chacune un champ magnétique dipolaire.
Les variations du champ magnétique statique sont alors données par la somme de ces
champs magnétiques dipolaires :

δ ~B(~r) =
N∑
n=1

µ0

4π |~r − ~rn|3

(
3 (~mn · (~r − ~rn)) (~r − ~rn)

|~r − ~rn|
− ~mn

)
(5.1.3)

avec
~mn : le moment magnétique dipolaire de la nième gouttelette localisée en ~rn
µ0 : la perméabilité du vide
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N : le nombre total de gouttelettes
Le moment dipolaire ~mn est parallèle au champ magnétique statique le long de l’axe

z de l’aimant : ~B0 = B0~ez.
Il est également proportionnel à la masse de fer wn contenue dans les gouttelettes

d’agent de contraste superparamagnétique :

~mn = wnm0~ez (5.1.4)
avec
m0 : le moment dipolaire du ferrofluide par unité de masse
Les cartes de variation du champ magnétique statique que nous mesurons corres-

pondent à la projection de δ ~B (~r) sur l’axe z :

δ ~Bz (~r) =
N∑
n=1

wn
µ0m0

4π |~r − ~rn|3

(
3(~ez · (~r − ~rn))
|~r − ~rn|2

− 1
)

(5.1.5)

Pour reconstruire la distribution spatiale des gouttelettes de ferrofluide, i.e. leur po-
sition ~rn et leur masse en fer wn, l’équation 5.1.5 doit être inversée. Cette inversion est
rendue possible si nous faisons l’hypothèse que chaque voxel définissant les parois in-
ternes du fantôme contient une seule gouttelette, positionnée en son centre, dont seule
la concentration en fer varie. Pour la résolution spatiale dont nous disposons, cette hy-
pothèse peut se justifier car les variations spatiales du champ magnétique statique ne
sont pas mesurées au sein d’un seul et même voxel.
La résolution du problème inverse est ainsi réduite à la détermination de la masse de

fer wn (n ∈ [1, N ]) dans chacun des voxels couvrant les parois du fantôme. L’équation
5.1.5 peut alors être écrite comme un produit de matrices :

∆Bz = H ·W (5.1.6)
avec
∆Bz : le vecteur de dimension M représentant le champ magnétique à l’interieur du

volume considéré aux positions ~Rm : ∆Bz,m = δBz

(
~Rm

)
, m ∈ [1,M ]

M : le nombre de voxels à l’intérieur du volume
W : le vecteur de dimension N représentant les masses de fer wn, Wn = wn, n ∈ [1, N ]
N : le nombre de voxels couvrant les parois du fantôme
H est alors défini comme la matrice de dimension M ×N selon :

Hm,n = µ0m0

4π
∣∣∣~Rm − ~rn

∣∣∣3
3

(
~ez ·

(
~Rm − ~rn

))2

∣∣∣~Rm − ~rn
∣∣∣2 − 1

 (5.1.7)

La géométrie du fantôme donne la position des voxels ~Rm et ~rn, définissant par consé-
quent la matrice H, tandis que les cartes de variation du champ magnétique statique
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mesurées décrivent le vecteur ∆Bz.
Le nombre N de voxels couvrant les parois étant différent du nombre M défini à

l’intérieur du volume, la matrice H ne constitue pas une matrice carrée. L’inversion
directe de la matrice H (Eq. 5.1.7) est donc impossible. Toutefois, N étant généralement
plus petit que M , le nombre d’inconnues wn est inférieur au nombre d’équations posées
et l’équation 5.1.7 peut être résolue comme un problème d’optimisation contraint pour
lequel les éléments W doivent être positifs.
Dans le cas du fantôme bouche-trachée, nous avions N=1364 et M=2037. La taille

des voxels était de 4×4×4mm3, et le moment dipolaire magnétique par unité de masse
vaut m0 =79mA·m2·g-1 à 1,5T. La carte de distribution en masse du fer sur les parois
du fantôme a pu être établie à partir des cartes de variation de B0 mesurées.
Le champ magnétique résultant de cette distribution de champs dipolaires calculée a

été simulé puis comparé au champ magnétique initialement mesuré. Une analyse voxel
à voxel a été menée en calculant le coefficient de variation entre les différentes cartes
de variation de B0. Pour chaque voxel, la moyenne et l’écart type entre les deux cartes
de variation du champ ont été calculés. Le coefficient de variation est représenté par le
rapport entre l’écart type et la moyenne dans chaque voxel.

5.1.2 Résultats
5.1.2.1 Imagerie

SPECT

La figure 5.1.4 présente la projection en 2 dimensions des images de dépôt acquises en
SPECT, avant (A) et après (B) dégradation de la matrice d’acquisition, afin de pouvoir
faire correspondre les matrices de données SPECT à celles acquises par la suite en IRM
de l’hélium-3. Les images sont superposées à une image CT définissant les contours du
fantôme.
Les figures 5.1.4.C et5.1.4.D sont extraites des travaux de Grgic et al.[97] et pré-

sentent des acquisitions en scintigraphie planaire du dépôt d’aérosols radiomarqués dans
des géométries réalistes similaires, pour des distributions d’aérosols et des conformations
géométriques des voies aériennes extrathoraciques différentes. Fig. 5.1.4.C, l’administra-
tion a été réalisée avec un aérosol monodisperse et un diamètre de particules de 5µm.
Fig. 5.1.4.D, l’administration a été réalisée avec un aérosol monodisperse et un dia-
mètre de particules de 3µm. Le débit d’administration des aérosols était programmé à
90L·min-1.
On constate un dépôt visiblement plus important Fig. 5.1.4.C, que l’on peut attri-

buer en grande partie à une augmentation du phénomène d’impaction, directement lié
à la taille plus importante des particules aérosolisées et au débit d’administration plus
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important. La géométrie des fantômes conditionne également grandement la nature du
dépôt, en modifiant notamment les conditions d’écoulement.
On dénote quelques similitudes (flèches de couleur) avec l’acquisition que nous avons

menée. On remarque en l’occurence des zones d’accumulation du dépôt au niveau de
l’épiglotte (flèches bleues) ainsi que dans la zone de constriction où sont situées les cordes
vocales (flèches rouges et vertes). Pour l’ensemble des cas présentés, il est également
important de noter que le signal représenté dépasse souvent les limites physiques du
fantôme.

Figure 5.1.4 : (A) Image SPECT 2D projetée du dépôt d’aérosols dans le fantôme
bouche-trachée, superposée à une image CT décrivant les contours du fantôme. Taille
de voxel= 2,4×2,4×2,4mm3. (B) Image SPECT du dépôt d’aérosols dans le fantôme
après dégradation de la matrice d’acquisition (A). Taille de voxel= 4×4×4mm3. (C) et
(D) Images 2D projetées du dépôt d’aérosols dans des géométries réalistes, d’après les
travaux de Grgic et al.[97]

Le dépôt d’aérosols mesuré en SPECT est présenté Fig. 5.1.5 pour huit coupes cen-
trales dans le fantôme bouche-trachée, après dégradation des matrices initialement ac-
quises, pour une taille de voxel de 4×4×4mm3. Les images SPECT sont superposées
aux images CT pour mieux situer les zones de dépôt dans la géométrie. On remarque
des zones d’hyperintensité au niveau de l’épiglotte ainsi que dans la zone de constriction

115



Chapitre 5 Approche multimodale dans les voies aériennes extrathoraciques

où sont disposées les cordes vocales. De façon moins marquée, on remarque la présence
de signal au niveau de la trachée ainsi que dans l’oropharynx et dans la bouche. On
constate d’une manière générale que le signal représenté sur les images peut dépasser de
façon importante les limites physiques du fantôme (images CT).

Figure 5.1.5 : Images SPECT du dépôt d’aérosols radiomarqués dans le fantôme
bouche-trachée (nombre de coups). Représentation de huit coupes centrales superpo-
sées avec les coupes CT du fantôme correspondantes. Les images CT permettent de
distinguer les parois du fantôme.

IRM de l’hélium-3

Le RSBmaximummesuré pour l’acquisition dans le fantôme sans dépôt est RSBmax=49.
Dans le fantôme avec dépôt, RSBmax=30. La figure 5.1.6 présente les images de modules
pour huit coupes centrales acquises dans le fantôme sans dépôt d’aérosols. Nous pou-
vons distinguer l’épiglotte (flèches oranges) ainsi que la constriction des voies aériennes
au niveau des cordes vocales (flèches blanches). Nous remarquons une atténuation im-
portante, jusqu’à la disparition totale du signal au niveau de la bouche. La taille du
fantôme, de l’ordre de 200mm, étant relativement importante par rapport à l’antenne
utilisée (antenne petit animal), cette perte de signal est essentiellement due la sensibilité
de l’antenne dans les régions physiquement les plus éloignées.
Les cartes de référence des variations du champ magnétique statique sont homogènes

et présentent des valeurs nulles ou proches de zéro, témoins de l’absence de fer déposé
sur les parois du fantôme (Fig. 5.1.7). Les cartes de variation de B0 avec dépôt sont
présentées Fig. 5.1.8. Des modifications importantes du champ magnétique statique ap-
paraissent dans les zones de constriction des voies aériennes, comme celle située entre la

116



5.1 IRM de l’hélium-3 et SPECT

bouche et l’oropharynx (flèches blanches, 0, 4 ≤ |δB0| ≤ 0, 5 ppm), ou encore celle située
à l’emplacement des cordes vocales (flèches vertes, 0, 3 ≤ |δB0| ≤ 0, 5 ppm). Nous re-
marquons également d’importants changements au niveau de l’épiglotte (flèches bleues,
0, 3 ≤ |δB0| ≤ 0, 45 ppm), ainsi que dans la trachée (flèches rouges, 0, 4 ≤ |δB0| ≤
0, 5 ppm). Des perturbations notables sont également observées pour les coupes situées
aux extrémités représentées (flèches oranges, 0, 4 ≤ |δB0| ≤ 0, 5 ppm), correspondant
aux zones de passage vers les sinus pyriformes.
L’erreur moyenne sur la mesure de la phase vaut 0, 03 ± 0, 02 rad, pour l’acquisition

réalisée sans dépôt, et 0, 05 ± 0, 04 rad, pour l’acquisition avec dépôt d’aérosols dans le
fantôme. Les cartes d’erreur associées à la mesure des variations du champ magnétique
statique sont représentées Fig. 5.1.9. Nous pouvons ainsi observer une erreur relative-
ment faible (≈ 0,05 ppm) dans les régions de fort RSB et une erreur importante, jusqu’à
0,4 ppm, mesurée dans les régions de faible RSB en limite de sensibilité de l’antenne.
Aussi, l’interprétation des cartes de variation de champ magnétique devra-t-elle être pon-
dérée dans les zones de plus faible RSB comme dans la bouche où encore à l’extrémité
de la trachée.

Figure 5.1.6 : Images de module acquises en IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé sur le
fantôme bouche-trachée sans dépôt de fer. Représentation des huit coupes centrales
disposant du RSB le plus élevé.
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Figure 5.1.7 : Cartes de variation du champ magnétique statique B0 de référence (en
ppm) dans le fantôme bouche-trachée. Représentation des huit coupes centrales.

Figure 5.1.8 : Cartes de variation du champ magnétique statique B0 (en ppm) engen-
drées par le dépôt de fer dans le fantôme bouche-trachée. Représentation de huit coupes
centrales.

Figure 5.1.9 : Cartes d’erreur sur la mesure des variations du champ B0 (en ppm)
obtenue à partir des cartes d’erreur de phase.
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5.1.2.2 Quantification

SPECT

La quantification du dépôt d’aérosols à partir de l’imagerie SPECT est présentée
Fig. 5.1.10. Les cartes présentent la quantité de fer déposée, en µgFe·voxel-1, calculée
à partir de l’activité mesurée dans le fantôme. Pour chaque coupe, les images sont su-
perposées à l’imagerie CT définissant les contours du fantôme. Les images révèlent,
comme sur l’examen SPECT, des zones de surintensité au niveau de l’épiglotte (27 ≤
mFe ≤ 40µgFe·voxel-1), au niveau de la constriction où sont situées les cordes vocales
(18 ≤ mFe ≤ 35µgFe·voxel-1), ainsi que dans la trachée (10 ≤ mFe ≤ 26µgFe·voxel-1).
La masse totale de fer déposée sur l’ensemble du volume est estimée à 2,5mg.

Figure 5.1.10 : Quantification du dépôt d’aérosols à partir de l’imagerie SPECT
(Fig.5.1.5) dans le fantôme bouche-trachée (en µgFe·voxel-1). (A) Projection 2D sur l’en-
semble du volume. (B) Représentation pour les huit coupes centrales. Les images sont
superposées à l’image CT (pourtour grisé) afin de situer le dépôt dans la géométrie.

IRM de l’hélium-3

La résolution du problème inverse permet de cartographier la distribution du dépôt,
en µgFe·voxel-1, sur les parois du fantôme (Fig. 5.1.11). Les dépôts les plus importants
sont estimés au passage entre la cavité orale et l’oropharynx, au niveau de l’épiglotte,
puis plus bas au niveau des cordes vocales et de la trachée (flèches blanches). Dans un
voxel, ils atteignent respectivement 27µg, 30µg, 36,5µg et 39µg. Le dépôt calculé après
inversion du problème laisse également apparaître un dépôt important dans la cavité
orale (flèche rouge), peu vraisemblable compte tenu du manque de signal et de l’erreur
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importante sur la mesure du champ B0 dans cette région du fantôme. La masse totale
de fer déposée sur l’ensemble du volume est estimée à 2,3mg.

Figure 5.1.11 : Cartes de distribution du dépôt de fer sur les parois du fantôme bouche-
trachée obtenues après résolution du problème inverse à partir des cartes de variation
de champ magnétique statique (Fig. 5.1.8) (en µgFe·voxel-1). (A) Projection 2D sur
l’ensemble du volume. (B) Représentation pour huit coupes centrales.

Les cartes de variation de B0 simulées après inversion du problème ont été comparées
aux cartes de variation que nous avons mesurées. La figure 5.1.12 présente les cartes de
variation de B0 mesurées (A) et simulées (B) dans une coupe centrale du fantôme. D’un
point de vue qualitatif, on note de fortes similitudes entre les deux cartes. L’analyse
voxel à voxel indique aussi une bonne correspondance entre les deux séries de cartes sur
l’ensemble du volume, avec un coefficient de variation inférieur ou égal à 7% pour 90%
des voxels comparés (Fig. 5.1.13).
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Figure 5.1.12 : Cartes de variation du champ magnétique statique B0 (en ppm) dans
une coupe centrale du fantôme. (A) Carte mesurée à partir de l’imagerie IRM. (B) Carte
simulée à partir de la distribution en masse du dépôt de fer sur les parois du fantôme,
après inversion du problème.

Figure 5.1.13 : Graphe représentant la quantité de voxels comparée (en %) en fonction
du coefficient de variation calculé (en %), pour l’ensemble des cartes de variation de B0
mesurées et simulées.
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5.1.3 Comparaison entre modalités
La masse totale quantifiée à partir de l’acquisition SPECT, 2,5mg, est relativement

proche de celle mesurée à partir des acquisitions IRM, 2,30mg. La différence observée
peut être imputée à l’absence de signal mesurée en IRM au niveau de la cavité orale,
essentiellement causée par la faible sensibilité de l’antenne utilisée dans cette région.
Par ailleurs, l’accumulation de dépôt au niveau des sinus piriformes a également obstrué
le passage de l’hélium-3 hyperpolarisé, entrainant également l’absence de signal IRM
dans cette région, y interdisant par conséquent la quantification du dépôt. De façon plus
générale, l’erreur de mesure importante qui peut être faite dans les zones de faible RSB
sur les acquisitions IRM conduit nécessairement à des incertitudes sur la quantification-
même du dépôt de fer.
Des différences notables entre les deux modalités apparaissent au niveau de la trachée.

Le fantôme a été imagé en position droite lors de l’acquisition SPECT, puis basculé ho-
rizontalement pour l’acquisition IRM. Les zones de dépôt qui n’avaient pas encore séché
après l’acquisition SPECT ont pu couler pendant le délai de quarantaine du fantôme.
Par gravité, les dépôts ont ainsi pu se déplacer vers la trachée, modifiant la distribution
des dépôts d’aérosols avant l’IRM
La haute sensibilité de l’imagerie SPECT est ici affectée par une réponse impulsionnelle

lui conférant une résolution spatiale inférieure (proche d’un facteur 3) à celle obtenue
en IRM . Cela se traduit notamment par la présence de signal en dehors des limites
physiques du fantôme. L’image de projection permet ainsi de distinguer les structures
anatomiques principales faisant l’objet de dépôt, mais l’information tomographique est
peu utile car elle ne permet pas véritablement de discriminer le dépôt dans l’anatomie en
fonction de la coupe selectionnée. Dans les voies aériennes supérieures, la scintigraphie
planaire est encore adaptée à la taille et à la relative symétrie de la morphologie en jeu
[98, 97]. Mais l’imagerie SPECT ne serait pas pertinente lors d’investigations dans des
géométries de taille plus réduite, comme dans les générations de bronches moyennes et
profondes ou encore chez le petit animal. Des algorithmes de déconvolution et des outils
utilisant les simulations de Monte-Carlo peuvent être utlilisés afin de contourner cette
limitation, intrinsèque à cette modalité d’imagerie [178, 7, 133].
Le temps total d’acquisition par IRM est ici de 78,5 s. L’acquisition d’un seul écho, pris

au TE optimal, réduirait le temps d’acquisition d’un facteur 4, soit une durée d’acquisi-
tion de 19 s, tout en maintenant la même résolution spatiale de 4mm. En comparaison, le
temps d’acquisition de la SPECT est ici de 32min pour une résolution spatiale effective
de 11mm.
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5.2 IRM de l’hélium-3 et simulations CFD
Le dépôt de particules est conditionné par la manière dont les particules sont véhiculées

au sein de la géométrie traversée. La caractérisation des mécanismes de transport des
aérosols est un critère déterminant dans l’interprétation qui peut être faite du dépôt.
Les outils numériques de mécanique des fluides permettent de résoudre les équations de
l’écoulement des gaz dans des géométries complexes et de caractériser le transport et
le dépôt de particules. Nous avons confronté la mesure de dépôt que nous réalisons par
IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé à des simulations numériques conduites dans le fantôme
bouche trachée.

5.2.1 Étude de l’écoulement
Dans un premier temps, l’écoulement a été caractérisé dans le fantôme bouche-trachée.

Les méthodes utilisées et les résultats obtenus font l’objet d’une description détaillée dans
les travaux de thèse de Julien Sandeau [184]. Des simulations numériques menées par
Julien Sandeau ont permis de dresser les profils de vitesse dans la géométrie du fantôme
pour différentes gammes de débits d’air. Les calculs réalisés résolvent les équations de
mécanique des fluides dans cette géométrie complexe en prenant en compte l’état, le
régime d’écoulement ainsi que la turbulence. La vélocimétrie 3D de l’écoulement du gaz
a été expérimentalement réalisée par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé. Les mesures de
vitesse expérimentales réalisées par IRM ont ensuite été comparées aux résultats des
simulations numériques.

5.2.1.1 Simulations numériques

Équations de la mécanique des fluides

La détermination de l’écoulement d’un fluide, dans un volume donné, consiste en
l’établissement des champs de pression et de vitesse en tout point du volume. Il s’agit
de la résolution des équations de Navier-Stokes [27].
La première traduit la conservation de la masse, c’est l’équation de continuité. Pour

un gaz incompressible de masse volumique ρg (kg·m−3) et de viscosité µg (kg·m−1·s−1)
uniformes et constantes, elle s’écrit selon la convention d’Einstein :

∂ui (r, t)
∂xi

= 0 (5.2.1)

avec
u (r, t) (u1 (r, t) , u2 (r, t) , u3 (r, t)) : le vecteur vitesse (m · s−1)
r (x1, x2, x3) : le vecteur position ( m)
t : le temps (s)
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La seconde traduit la conservation de la quantité de mouvement. Pour chacune des
composantes ui (r, t) (i = {1, 2, 3}) du vecteur vitesse, elle s’écrit :

ρg
∂ui (r, t)

∂t
+ρg

∂ (ui (r, t)uj (r, t))
∂xj

= −∂p (r, t)
∂xi

+µg
∂

∂xj

[
∂ui (r, t)
∂xj

+ ∂uj (r, t)
∂xi

]
(5.2.2)

avec
p (r, t) : la pression (Pa)
En posant 1 :

u+
i = ui

U

x+
i = xi

D

t+ = t4πfr

p+ = p
ρgU2

où U (m · s−1) et D (m) sont des constantes de vitesse et de longueur et fr (s−1) la
fréquence respiratoire, les équations 5.2.1 et 5.2.2 peuvent s’écrire :

∂u+
i

∂x+
i

= 0 (5.2.3)

1
Sr

∂u+
i

∂t+
+
∂
(
u+
i u

+
j

)
∂x+

j

= −∂p
+

∂x+
i

+ 1
Re

∂

∂xj

[
∂u+

i

∂x+
j

+
∂u+

j

∂x+
i

]
(5.2.4)

avec

Re = ρgDU

µg
(5.2.5)

Sr = 4πfrD
U

(5.2.6)

Re est le nombre de Reynolds du gaz et Sr, le nombre de Strouhal de l’écoulement
supposé sinusoïdal monofréquence.
Le choix des valeurs pour U et D n’est pas évident étant donné la complexité de la

morphologie étudiée. La valeur de U a été choisie égale à la vitesse moyenne dans la
trachée et D égale au diamètre hydraulique moyen de la trachée, soit U = Q/St où Q
est le débit de gaz inhalé (en m3 · s−1), St la section moyenne de la trachée (en m2), et
D = 4St/Pt, avec Pt le périmètre moyen de la trachée (en m).

1. On omettra désormais d’indiquer la dépendance en position et en temps (r,t)
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En tout point de la géométrie et à tout instant, les équations 5.2.3 et 5.2.4 forment un
système de quatre équations aux dérivées partielles à quatre inconnues (p, u1, u2, u3).
Du fait de la complexité de la géométrie, il n’est pas possible de résoudre analytique-
ment ce système. Les méthodes numériques, par discrétisation du temps et de l’espace,
permettent, à l’aide d’algorithmes itératifs, d’approcher la solution à chaque instant
et en tout point définis par la discrétisation. On parle alors de mécanique des fluides
numérique (ou CFD, Computational Fluid Dynamics).

Régimes d’écoulement

Le nombre de Reynolds Re caractérise le rapport entre forces d’inertie liées à l’accéléra-
tion convective (second terme du premier membre de l’équation 5.2.4) et forces visqueuses
(second terme du second membre de l’équation 5.2.4). Les valeurs faibles de Re sont as-
sociées à des écoulements dits « laminaires » et les valeurs élevées à des écoulements dits
« turbulents ». La valeur critique Rec correspond à la transition laminaire-turbulent et
dépend essentiellement de la géométrie. Un écoulement turbulent se caractérise par des
fluctuations aléatoires de pression et de vitesse sur de petites échelles de temps et des
structures tourbillonnantes d’échelle de longueur très variables.
Dekker a mesuré la valeur de débit d’air critique Qcair (associée à Rec) à partir duquel

des structures tourbillonnantes apparaissent dans des modèles larynx-trachée (prélevés
sur cadavres) [58]. Ces mesures donnent une valeur moyenne Qcair ≈ 100 mL · s−1,
communément admise dans la littérature. On peut en déduire le nombre de Reynolds
critique correspondant Rec≈ 460.
Chez l’humain, les valeurs de débit physiologiquement possibles lors d’une inhalation

sont situées entre 240 et 2 450mL·s-1. Cela correspond à des nombres de Reynolds com-
pris entre 1100 et 11 250, dépassant ainsi la valeur de Reynolds critique Rec. Le régime
d’écoulement lors de l’inhalation peut donc être laminaire, turbulent ou proche de la
transition laminaire-turbulent.
Le caractère turbulent de l’écoulement, avec la présence de tourbillons de grandeur

différente, complique le calcul des champs de pression et de vitesse. Aussi, le calcul
d’écoulements turbulents passe par le choix d’un modèle de turbulence.

Modèles de turbulence

Afin de s’affranchir des fluctuations de pression et de vitesse génératrices de tour-
billons, les équations 5.2.1 et 5.2.2 sont moyennées. Pour cela, on décompose la pression
et les composantes de la vitesse selon :

p = p+ p′ (5.2.7)

ui = ūi + u′i (5.2.8)
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avec ¯désignant l’opérateur de moyenne et le signe ′ correspondant aux fluctuations
(de moyenne nulle par définition).
Les équations 5.2.1 et 5.2.2 peuvent s’écrire alors :

∂ūi
∂xi

= 0 (5.2.9)

ρg
∂ūi
∂t

+ ρg
∂ (ūiūj)
∂xj

= − ∂p̄

∂xi
+ ∂

∂xj

[
µg

(
∂ūi
∂xj

+ ∂ūj
∂xi

)
− ρgu′iu′j

]
(5.2.10)

Un nouveau terme apparaît , −ρgu′iu′j, souvent appelé contrainte de Reynolds. L’esti-
mation de ces contraintes est nécessaire pour fermer le système formé par les équations
5.2.9 et 5.2.10. Cette estimation est donnée par les modèles de turbulence.
Parmi les modèles existant, les modèles les plus répandus sont les modèles de type

k − ε et k − ω. Ces modèles utilisent l’approximation de Boussinesq :

− ρgu′iu′j = 2µT
(
∂ūi
∂xj

+ ∂ūj
∂xi

)
− 2

3kδij (5.2.11)

avec
µT : la viscosité turbulente (kg·m−1·s−1)
δij : le symbole de Kronecker
k = 1

2u
′2
i : l’énergie cinétique turbulente (m−2·s−2)

Cette approximation est utile du point de vue du calcul car elle considère qu’il existe
une analogie entre fluctuations turbulentes et agitation aléatoire des molécules de gaz
[216].
L’équation 5.2.10 peut ainsi s’écrire :

ρg
∂ūi
∂t

+ ρg
∂ (ūiūj)
∂xj

= − ∂p̄

∂xi
+ ∂

∂xj

[
(µg + µT )

(
∂ūi
∂xj

+ ∂ūj
∂xi

)
− 2

3kδij
]

(5.2.12)

Afin de fermer le système, il est donc nécessaire d’écrire une équation pour µT et k.
Les modèles de turbulence se différencient selon le choix des équations retenues.
Étant donné que nous nous intéressons aux couches proches de la paroi afin de déter-

miner ensuite le dépôt de particules, un modèle de type k− ω a été choisi, car il s’avère
plus précis dans le calcul de l’écoulement aux couches limites [147, 216].
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Maillage du modèle

Le maillage surfacique ayant servi à la réalisation physique du modèle a été affiné
pour le calcul CFD (Fig. 5.2.1). Une fois le maillage surfacique construit, un maillage
volumique a été élaboré pour la détermination de l’écoulement dans le volume (Fig.5.2.2).
Pour disposer d’une bonne résolution du calcul au niveau des couches limites, le nombre
de cellules dans la zone proche des parois a été densifié.

Figure 5.2.1 : Construction du maillage de calcul surfacique. En blanc, le maillage
géométrique surfacique. En rouge, le maillage affiné pour le calcul. Extrait de [184].

La précision du maillage dans lequel le calcul CFD est réalisé est un paramètre in-
fluençant fortement la pertinence des résultats que l’on peut obtenir. Un maillage peu
précis ne rend pas compte de toutes les structures de l’écoulement et peut fausser le cal-
cul effectué. À l’inverse, un maillage extrêmement précis demandera un temps de calcul
relativement important sans que le gain d’information relatif soit véritablement signi-
ficatif. Un compromis a été trouvé pour un maillage de calcul dont les caractéristiques
sont données Tab. 5.2.
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Figure 5.2.2 : Coupe réalisée dans le maillage volumique. On distingue l’empilement
des couches de prismes à partir du maillage surfacique et les tétraèdres venant remplir
le volume. Extrait de [184].

maillage M
Nc (× 1000) 4081
s (mm2) 0,09
a (mm) 0,5
h (mm) 0,001
np 8

Table 5.2 : Caractéristiques du maillage utilisé pour les calculs menés dans le modèle
bouche-trachée. Nc est le nombre de cellules et np,le nombre de couches de prismes
superposées à partir des surfaces frontières. s est la surface moyenne d’une face, h la
hauteur de la première couche de prismes et a est une longueur caractéristique d’une
face à la surface frontière.
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5.2.1.2 Vélocimétrie 3D par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé

Des mesures de vitesse ont été effectuées dans le fantôme bouche-trachée en imageant
des écoulements de mélanges gazeux contenant de l’hélium-3 hyperpolarisé. Cette tech-
nique, mise en place au sein du laboratoire [51], a été initialement testée sur un fantôme
des premières générations de l’arbre bronchique [56]. Elle a été adaptée ici pour carto-
graphier les trois composantes spatiales de la vitesse dans l’ensemble du fantôme lors
d’une seule acquisition.

Principe

La vitesse peut être codée sur la phase de l’aimantation au moyen de gradients de
champ magnétique. Au cours de la précession de Larmor, lors du retour à l’équilibre
des spins, la phase accumulée par l’ensemble de spins, dont la position est donnée par
~r (t) , pendant l’application du gradient d’encodage ~G(t) selon la direction ~G(t)/G, T
est donnée par :

∆Φ (~r) = γ

T̂

0

(
B0 + ~G(t) · ~r(t)

)
dt (5.2.13)

Une mesure de référence, en l’absence de gradient d’encodage, définit en tout point
l’origine des phases : Φ0 = γ

´ T
0 B0dt

On peut en déduire l’expression de la phase en fonction du gradient appliqué :

∆Φ (~r) = γ

T̂

0

~G(t) · ~r(t)dt (5.2.14)

Au premier ordre du mouvement, la position peut être donnée par le développement
limité suivant : ~r (t) ' ~r0 + ~u0 (r) t
avec ~r0 = ~r (t = 0) et ~u0 (r) = ~u (r, t = 0)
Avec l’application d’un gradient bipolaire tel que

´ T/2
0

~G (t) dt = −
´ T
T/2

~G (t) dt, on
obtient :

∆Φ (~r) = γ

T̂

0

~G (t) · ~u0 (~r) tdt (5.2.15)

En considérant le mouvement des spins comme uniforme pendant le temps T , on en
déduit la relation de proportionnalité entre la phase accumulée et la vitesse des spins
selon les trois axes :
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∆Φi (~r) =

γ
T̂

0

~Gitdt

 ~ui (~r) où i = {1, 2, 3} (5.2.16)

La phase mesurée sur le signal est ainsi linéaire avec la vitesse des atomes d’hélium-
3. Après soustraction de la phase de la mesure de référence Φ0, la différence de phase
résultante est bien proportionnelle à la vitesse. De façon analogue à la définition du
champ de vue d’une image, le FOV , il est possible de définir un champ de vitesse, le
FOS, selon les trois dimensions FOSi,(i = {1, 2, 3}) tel que FOSi=max (ui) - min (ui)
décrive l’intervalle des phases [−π, π] :

FOSi = 2π
γ
´ T

0 Gitdt
où i = {1, 2, 3} (5.2.17)

On trouve alors :

ui(r) = FOSi
∆Φi (r)

2π où i = {1, 2, 3} (5.2.18)

Ainsi, dans l’hypothèse d’un mouvement uniforme à l’échelle du voxel et de la durée
d’application du gradient d’encodage, la mesure en contraste de phase permet de car-
tographier les composantes de la vitesse des spins selon les directions de l’encodage du
mouvement.

Séquence

La séquence utilisée est décrite Fig. 5.2.3. Il s’agit d’une séquence d’écho de gradient
à quatre échos entrelacés adaptée pour l’encodage de la vitesse.
Le premier écho sans gradient d’encodage de la vitesse détermine la phase de référence.

Les échos suivants disposent de gradients d’encodage de la vitesse pour chacune des
directions de l’espace. Par la suite, la carte des phases de référence est soustraite aux
cartes des phases correspondant à l’encodage de la vitesse dans les trois directions de
l’espace, permettant ainsi de calculer la vitesse comme décrit Eq. 5.2.18.
Les paramètres qui ont été utilisés sont les suivants : matrice 92×48×20, FOV =

184×96×40mm, FOS = 3,6×7,9×7,9m·s-1, TE/TR=8,6/20ms, écho asymétrique f =
0,19.

Dispositif expérimental

Les expériences de vélocimétrie dans le fantôme bouche-trachée ont été menées à
l’IR4M sur un IRM 0,1T (MAG 0,1T, Sopha-Imaging, France) à la fréquence de l’hélium-
3 : 3,9MHz. Il s’agit d’un aimant résistif refroidi par circuit hydraulique. Les systèmes
de gradient de l’imageur permettent d’atteindre une amplitude de 14mT·m-1. L’émis-
sion RF est assurée par une antenne thorax de type « selle de cheval » (saddle coil).
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Figure 5.2.3 : Chronogramme de la séquence de vélocimétrie IRM. Lors de l’encodage
de vitesse, un gradient bipolaire est successivement appliqué selon les trois directions de
l’espace (ici en vert) pour estimer la phase accumulée par rapport à la phase de référence
(sans gradient bipolaire).

La réception était réalisée par une antenne double bracelet, analogue à l’antenne petit
animal décrite précédemment (voir chapitre 4, Matériel d’imagerie) de type Helmoltz
positionnée de telle sorte que le champ RF B1 soit perpendiculaire au champ B0 de
l’imageur.
Le gaz d’hélium-3 a été polarisé en Allemagne à l’Université de Mayence à des taux

voisins de 65% et a été transporté par avion de Francfort à Paris, conditionné à 3 bars
dans des cellules de 1 L. Ces dernières voyagent au sein d’un solénoïde qui maintient un
champ magnétique afin d’autoriser une durée de vie du moment magnétique total de
près de 120 h dans ces conditions.
Le montage expérimental est schématisé Fig. 5.2.4. Un sac Tedlar® de 20L était rem-

pli d’un mélange contenant moins de 5% d’hélium-3 hyperpolarisé, complété à l’azote.
Le contenu du sac était ensuite aspiré par une pompe à double membrane fournissant un
débit constant d’aspiration de 250mL·s-1. Le débit d’administration du gaz était mesuré
en continu au moyen d’un débitmètre massique compatible avec l’IRM (AWM700, Ho-
neywell International Inc., États-Unis). Le débitmètre était calibré au début de chaque
expérience en mesurant le passage d’azote extrait d’une seringue de calibration de 3L
(Hans Rudolph Inc., États-Unis).
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Figure 5.2.4 : Schéma du montage expérimental de vélocimétrie IRM dans le fantôme
bouche-trachée.

5.2.1.3 Résultats et discussion

Influence du débit

La figure 5.2.5 représente les cartes de vitesse calculées par CFD dans l’air pour trois
débits différents (Q = 250, 500 et 1000mL·s-1), pour la coupe centrale du fantôme en vue
sagittale. Les vitesses maximales sont localisées dans ce qui est communément nommé
le jet laryngeal, créé au niveau de l’épiglotte et entretenu lors de son passage dans le
larynx par la restriction des voies aériennes au niveau des cordes vocales (glotte). Le
jet laryngeal a fait l’objet d’études diverses [141] car il est la cause principale du dépôt
d’aérosols dans une région où l’impaction inertielle est prédominante. Les particules en
suspension sont en effet entrainées par l’écoulement puis accélérées par le jet laryngeal
conduisant à leur dépôt sur les parois, pondéré selon la courbure rencontrée, la vitesse et
la taille des particules. L’obstacle que constitue la paroi avant le passage de la glotte, alors
que le jet laryngeal se trouve confiné sur la paroi postérieure avec des vitesses calculées
très élevées, représente un lieu préférentiel de dépôt. Après passage de la glotte, le jet
s’oriente vers la paroi antérieure de la trachée. Ce résultat a également été observé dans
la littérature [40, 113].
Les profils de vitesse adimensionnés u+ ont également été tracés en plusieurs sections

du modèle (Fig. 5.2.6). On remarque une similitude très nette entre les profils pour les
différents débits étudiés. Elle trouve son origine dans les forces centrifuges auxquelles le
gaz est soumis lorsqu’il parcourt les nombreux virages et coudes de la région ET. Cette
similitude s’estompe lorsque l’écoulement devient stationnaire [112]. Ce comportement
justifie la cartographie des vitesses par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé à un seul débit :
Q = 250mL·s-1.
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Figure 5.2.5 : Cartes de vitesse u+ (en m·s-1) calculées pour différents débits d’air. (A)
Q = 250mL·s-1. (B) Q = 500mL·s-1. (C) Q = 1000mL·s-1. Extrait de [184].

Comparaison entre mesure et calcul

Les trois composantes spatiales et le module des vitesses sont présentés Fig. 5.2.7 à
5.2.10 pour sept coupes centrales prises dans le fantôme bouche-trachée après mesure
par IRM de l’hélium-3 et calcul CFD, pour un débit d’administration de gaz 250mL·s-1.
Les cartes sont relativement similaires malgré des différences observées notamment au
niveau du larynx, pour les vitesses les plus importantes. La modification observée de la
géométrie en IRM peut s’expliquer par les délais qui pouvaient intervenir entre codage
de vitesse et codage de position [184]. En effet, durant l’acquisition IRM, le codage
de vitesse était effectué avant le codage de position. Un délai s’écoulait alors, pouvant
entrainer une image légèrement déformée du fantôme.
La composante u1 est dirigée suivant l’axe de la trachée (Fig. 5.2.7). Comme cela est

prédit par le calcul, on observe de faibles valeurs dans la bouche. Les valeurs les plus
élevées sont mesurées au niveau de la glotte, au centre du larynx, dans le coude situé
en amont de la glotte, puis après le passage des cordes vocales. Les valeurs calculées
apparaissent plus élevées que celles mesurées dans la région du larynx.
La composante u2 est dirigée suivant l’axe de la cavité orale (Fig. 5.2.8). On remarque

un maximum positif de vitesse au niveau de la cavité orale puis un maximum négatif au
niveau du larynx, décrivant le changement de direction de l’écoulement. Si la correspon-
dance des valeurs entre mesure et calcul semble correcte, on note toutefois des valeurs
plus importantes pour la mesure par IRM de l’hélium-3 à la sortie du larynx.
La composante de vitesse u3 est orthogonale au plan observé (Fig. 5.2.9). Une admi-

nistration parfaitement dirigée dans l’axe de la bouche supposerait que l’on mesure des
vitesses proches de 0 dans cette direction. Les vitesses sont certes plus faibles mais il
apparaît cependant des vitesses allant jusqu’à 1m·s-1, qui ont été prises en compte dans
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Figure 5.2.6 : Profils de vitesse calculés à différents endroits du modèle pour différents
débits d’air. Q = 250mL·s-1, Q = 500mL·s-1 et Q = 1000mL·s-1. Extraits de [184].

le calcul CFD. Pour cette direction toutefois, les cartes de vitesse mesurées et calculées
diffèrent.
La représentation des cartes du module de vitesse du gaz (Fig. 5.2.10) permet de

vérifier régionalement la similitude entre théorie et expérience. Les vitesses les plus
élevées, situées au niveau de l’épiglotte puis en amont de la glotte, attestent la présence
du jet laryngeal.

Malgré quelques différences observées, les propriétés générales de l’écoulement (direc-
tion, ordre de grandeur des vitesses) calculées par CFD sont confirmées par la mesure
IRM dans une reproduction du modèle de bouche-trachée. Cette étude conforte le modèle
d’écoulements gazeux déployé à travers les voies extrathoraciques. Elle pose les bases du
transport d’aérosols dans ces voies.
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Figure 5.2.7 : Cartes de vitesse u1, selon l’axe de la trachée, (en m·s-1) mesurées par
IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé (haut) et calculées par CFD (bas).

Figure 5.2.8 : Cartes de vitesse, u2, selon l’axe de la cavité orale, (en m·s-1) mesurées
par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé (haut) et calculées par CFD (bas).
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Figure 5.2.9 : Cartes de vitesse, u3, selon la normale au plan image, (en m·s-1) mesurées
par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé (haut) et calculées par CFD (bas).

Figure 5.2.10 : Cartes du module de vitesse du gaz, u+ (en m·s-1), mesurés par IRM
de l’hélium-3 hyperpolarisé (haut) et calculés par CFD (bas).
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5.2.2 Étude du dépôt de particules
L’estimation par CFD du dépôt de particules en suspension dans un fluide est donnée

par la résolution conjointe des équations de l’écoulement et des équations du mouvement
des particules. Après avoir caractérisé l’écoulement, comme cela a été abordé dans la
section précédente, le dépôt a été simulé dans le modèle pour des conditions similaires
à l’expérience d’administration dans le modèle physique. Les résultats obtenus ont été
comparés à l’imagerie SPECT et IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé.

5.2.2.1 Simulations numériques

Les écoulements turbulents chargés de particules sont modélisés selon deux principales
approches, Eulérienne et Langrangienne [77].
L’approche Eulérienne modélise l’aérosol comme un mélange de deux fluides : d’une

part le gaz, et d’autre part les particules considérées dans leur ensemble comme un milieu
continu (on parle de nuage de particules). La résolution des équations de l’écoulement de
ce mélange de deux fluides permet d’obtenir les grandeurs (pression, vitesse) moyennées
sur des volumes élémentaires. Cette approche ne permet pas une détermination exacte
de la trajectoire des particules ni du lieu de dépôt de ces dernières.
Dans l’approche Lagrangienne, l’équation du mouvement est résolue pour chaque par-

ticule. Cette approche, coûteuse en temps de calcul, permet néanmoins de suivre la
particule depuis son point de départ jusqu’à son point d’arrivée. Le choix du nombre de
particules et, par conséquent, du nombre de trajectoires calculées est en général défini
pour l’obtention d’un résultat de dépôt indépendant du nombre de particules injectées.
L’approche Lagrangienne a été utilisée ici pour la détermination du dépôt de particules
dans le fantôme bouche-trachée.

Couplage

Différents types de couplage existent selon l’importance de l’influence du mouvement
des particules sur le gaz. Le couplage unidirectionnel (one-way coupling) suppose que
seul l’écoulement du gaz a une influence sur la trajectoire des particules. Le couplage
bidirectionnel (two-way coupling) prend en compte l’influence du mouvement des par-
ticules sur l’écoulement. Le couplage quadridirectionnel (four-way coupling) considère
l’ensemble des interactions possibles lors du mouvement de plusieurs particules dans un
écoulement de gaz. Le choix du type de couplage est fonction de la concentration des
particules dans le gaz.
La concentration des aérosols est en général faible, voire très faible. Aussi, la plupart

des calculs CFD d’écoulement d’aérosols dans la région extrathoracique ont-ils été effec-
tués selon l’hypothèse d’un couplage unidirectionnel. Ce choix a également été fait ici. Il
permet de découpler la résolution des équations de l’écoulement de celle des trajectoires
des particules.
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Équation du mouvement

On consière le cas d’une particule sphérique de diamètre 1 ≤ dp ≤ 10µm et de
masse volumique ρp =1000 kg·m-3, correspondant aux propriétés typiques d’une parti-
cule aqueuse issue d’un nébuliseur.
Les principales forces qui agissent sur le mouvement de la particule sont la force de

traînée FD et le poids FP [81]. La deuxième loi de Newton peut s’écrire :

mp
dup
dt

= FD + FP = −1
8ρgCDπd

2
p |up − u| (up − u)−mpg (5.2.19)

avec
up : le vecteur vitesse de la particule
u : le vecteur vitesse du fluide
mp : la masse de la particule
g : le vecteur gravité
CD : le coefficient de trainée
Le coefficient de trainée dépend donc du nombre de Reynolds de la particule Rep défini

à partir de dp :

Rep = ρgdp |up − u|
µg

(5.2.20)

Plusieurs expressions CD = f (Rep) existent. Elles ont été obtenues à partir de mesures
expérimentales. On utilise les expressions déterminées par Morsi et al. [152] :

CD = a1 + a2

Rep
+ a3

Re2
p

(5.2.21)

avec
a1, a2 et a3 : des constantes définies selon Rep .

Nombre de Stokes

Pour les petites valeurs de Rep (Rep ≤ 0, 1), on a CD = 24/Rep et on retrouve
l’expression de la force de Stokes pour la force de trainée :

FD = −3πµgdp (up − u) (5.2.22)
Dans le cas où la force de gravité est négligeable (cas des petites particules), on peut

résoudre l’équation 5.2.22 :

π

6ρgd
3
p

dup
dt

= −3πµgdp (up − u)

dup
dt

= −(up − u)
τp

138



5.2 IRM de l’hélium-3 et simulations CFD

dup
(up − u) = −dt

τp

up − u = (up − u)t=0 exp
(
− t

τp

)
avec τp le temps de relaxation de la particule défini comme suit :

τp =
ρgd

2
p

18µg
(5.2.23)

Lorsque l’on introduit une particule sans vitesse initiale dans un écoulement, la gran-
deur τp désigne le temps nécessaire à ce que la particule se déplace à la vitesse de
l’écoulement.
Si l’on considère le temps τs caractéristique de l’écoulement :

τs = W

L
(5.2.24)

avec
W : vitesse caractéristique de l’écoulement (en m·s-1)
L : longueur caractéristique de l’écoulement (en m)
Il est utile d’introduire ici le nombre de Stokes Stk défini comme le rapport :

Stk = τp
τs

=
ρgd

2
pW

18µgL
(5.2.25)

Dans les situations où Stk � 1, soit τp � τs, la particule s’adapte rapidement à
l’écoulement et est donc susceptible de suivre les lignes de courant sans se déposer.
Quand Stk � 1, soit τp � τs, le temps nécessaire à la particule pour se conformer
à l’écoulement est plus grand que celui qui caractérise l’écoulement. Par conséquent,
tout changement dans la géométrie aura une influence sur l’écoulement de la particule.
On retrouve le mécanisme de dépôt par impaction inertielle pour laquelle le nombre de
Stokes intègre les principales grandeurs physiques.

Estimation de la force de trainée

L’expression de la force de trainée fait intervenir la vitesse du fluide, u. La résolution
des équations de Navier-Stokes avec un modèle de turbulence ne permet de calculer que
la vitesse moyenne du fluide, ū. Or, l’influence des fluctuations turbulentes sur le dépôt
n’est pas négligeable. Il est donc nécessaire de modéliser les fluctuations de vitesse u′,
ce que permet le modèle d’interaction avec des structures tourbillonnantes EIM (Eddy
Interaction Model).
Le modèle EIM représente l’influence des structures turbulentes sur les fluctuations

de vitesse par une loi normale gaussiennne γ :
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u′i = γ
√
u′2i où i = {1, 2, 3} (5.2.26)

avec
1 : composante axiale, dans le sens de l’écoulement
2 : composante normale à la paroi
3 : composante transverse
Soit, en supposant les fluctuations spatiales de vitesse comme isotropes :

u′1 = u′2 = u′3 = γ

√
2
3k (5.2.27)

On peut en déduire l’estimation du champ des fluctuations u′i grâce au champ de k,
connu grâce à la résolution des équations de l’écoulement moyen.
On définit ensuite deux temps caractéristiques :
– τe (s), caractéristique de la durée de vie d’une structure tourbillonnante :

τe = CL
ω

(5.2.28)

avec CL =0,15, une constante
– τSt (s), le temps mis par une particule pour traverser une structure tourbillonnante :

τSt = −τp ln
[
1−

(
Le

τp |up − u|

)]
(5.2.29)

avec Le : l’échelle de grandeur de la structure tourbillonnante
L’expression de l’équation 5.2.29 peut s’expliquer intuitivement à l’aide de valeurs

limites. Si Le approche τp |up − u|, c’est-à-dire si l’échelle de longueur de la structure
tourbillonnante est de l’ordre de la distance nécessaire à la particule pour se conformer
à l’écoulement, alors la particule tend à rester dans la structure tourbillonnante et on
a bien τSt qui tend vers des valeurs importantes. Si Le tend vers 0, alors, la taille de la
structure tourbillonnante tend à devenir plus petite, la particule est susceptible de la
traverser au bout d’un temps plus court, et on a bien τSt qui tend vers 0.
À un instant initial ti = 0, γ prend une valeur selon la loi de probabilité qui la définit.

Les fluctuations de vitesse sont modélisées selon l’équation 5.2.27, la force de trainée
peut être calculée et l’équation du mouvement (Eq. 5.2.19) peut être résolue.

Caractérisation de l’aérosol

L’aérosol produit par le nébuliseur que nous avons utilisé lors de nos expériences de
dépôt a été caractérisé au Centre de Recherche Claude Delorme, Air Liquide. Ainsi, la
distribution de tailles des particules générée par ce nébuliseur a pu être mesurée pour
être intégrée dans les paramètres du calcul CFD.
La caractérisation a été réalisée par diffraction laser (Helos/BF with Inhaler disper-

sion module, Sympatec GmbH, Allemagne) selon le même protocole d’administration
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qui avait été mis en place lors des expériences de dépôt dans le fantôme bouche-trachée.
Une pompe périlstatique (Bravo Plus 1-60 L·min-1, TCR Tecora, Italie) était connec-
tée en sortie du dispositif expérimental, fournissant un débit d’aspiration constant de
500mL·s-1.
Une solution nébulisable composée de sérum physiologique (0,9% NaCl) a été prépa-

rée, sans ajout de traceurs pour l’imagerie (technétium-99m, oxyde de fer superparama-
gnétiques). L’influence des traceurs sur la taille des particules nébulisées a été considérée
comme négligeable, leur concentration étant faible. La caractérisation de l’aérosol est
réalisée par dix mesures successives de 60 s, à partir desquelles les tailles de particules
mesurées sont distribuées en proportion sur 24 diamètres différents. Cette opération a
été répétée trois fois.
La masse volumique de la solution de sérum physiologique étant très proche de celle

de l’eau pure, nous avons considéré que le diamètre des particules nébulisées était égal
au diamètre aérodynamique (AD). Les mesures nous ont permis d’établir la distribu-
tion de tailles des gouttelettes selon une loi log-normale, après analyse de la diffraction
de la lumière selon la théorie de Lorenz-Mie. Nous avons utilisé un indice de refrac-
tion complexe de 1,33+0i. Le diamètre aérodynamique médian en masse (MMAD) et
l’écart type géométrique (GSD) ont été estimés à partir de l’ensemble des données ac-
quises. L’aérosol a été caractérisé comme polydisperse avec MMAD =5,04±0,28µm et
GSD =1,78±0,01µm. Les distributions cumulée et non cumulée de tailles des particules
mesurées sont présentées Fig. 5.2.11.a.

Figure 5.2.11 : Distribution non-cumulée de taille des particules utilisée dans le calcul
CFD (en bleu) superposée aux distributions non cumulée (en noir) et cumulée (en rouge)
mesurées par diffraction laser.

Les calculs de trajectoire des particules ont été réalisés pour 2 400 particules, réparties
selon 17 diamètres déterminés à partir des données de caractérisation de l’aérosol (Fig.
5.2.11.b).
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Post-traitement

Les simulations, réalisées pour un nombre fini de particules, permettent de quantifier
le dépôt d’aérosols en fonction du nombre total de particules lancées dans les simulations.
Dans le but de comparer les résultats obtenus à la quantification faite par IRM, les

fractions déposées ont été multipliées par la quantité totale de fer qui a été déterminée
par IRM et la résolution spatiale de 1,2×1,2×1,2mm3 obtenue pour le calcul CFD a
également été dégradée à celle de l’IRM : 4×4×4mm3.

5.2.2.2 Comparaison entre mesures et calcul

La distribution du dépôt de particules calculée par CFD est présentée en projection
2D sur la Fig. 5.2.12. Les cartes de dépôt résultantes (en µgFe·voxel-1) sont représentées
Fig. 5.2.13, après dégradation de la résolution spatiale, pour les huit coupes centrales du
fantôme bouche-trachée. Les simulations mettent en évidence des dépôts prononcés au
niveau de l’épiglotte et à l’abord des cordes vocales (flèches blanches). Le dépôt calculé
est particulièrement important dans le coude situé en amont des cordes vocales. Les
valeurs de dépôt sont comprises entre 0 et 40µg de fer dans l’ensemble du volume. Nous
avons observé toutefois deux voxels pour lesquels le dépôt mesuré atteint respectivement
171 et 345µg au niveau de l’épiglotte et dans la trachée. L’accumulation de dépôt peut
engendrer des hausses locales, mais on s’attend toutefois à obtenir une distribution rela-
tivement continue du dépôt à l’échelle de plusieurs voxels et non des valeurs singulières
aussi élevées. Dans cette ligne, l’échelle de représentation de la quantité de dépôt ne les
prend pas en compte : elle a été volontairement fixée à un maximum de 40µg·voxel-1.

Figure 5.2.12 : Distribution du dépôt de particules obtenue par CFD en projection
2D dans le fantôme bouche-trachée en vue sagittale, superposée à une projection de la
géométrie.
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Figure 5.2.13 : Cartes de dépôt de fer sur les parois du fantôme bouche-trachée cal-
culées par CFD (en µgFE·voxel-1). (A) Projection 2D sur l’ensemble du volume. (B)
Représentation des huit coupes centrales.

Le calcul CFD est comparé à la mesure du dépôt par IRM et SPECT Fig. 5.2.14.
Les cartes de dépôt de fer ont été projetées sur la surface 3D segmentée délimitant les
parois du fantôme. On remarque un grand nombre de similitudes (flèches vertes) entre
les trois modalités avec un fort dépôt au passage coudé de la bouche à l’oropharynx,
au niveau de l’épiglotte, où les recirculations sont importantes, et à la transition entre
le larynx et la trachée, autour de la constriction des cordes vocales, zone d’écoulement
turbulent. Pour les trois modalités, le dépôt le plus important apparaît juste en amont
des cordes vocales, à l’entrée de l’œsophage qui est de fait, face au jet laryngeal, une
zone d’impaction évidente.
Un certain nombre de discordances apparaissent également. On note principalement

des différences entre l’IRM et les deux autres modalités au niveau de la bouche et de
la trachée (flèches rouges). Comme cela a pu être indiqué précédemment, le manque
de signal lors de l’acquisition IRM, i.e. l’erreur importante de mesure qui a pu être
réalisée, au niveau de la bouche, rend la quantification dans cette région difficilement
comparable aux autres modalités. La différence observée au niveau de la trachée entre le
calcul CFD et les deux autres modalités pourrait avoir pour origine une sous-estimation
de la turbulence dans cette région en sortie des cordes vocales.
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Figure 5.2.14 : Représentation 3D des cartes de dépôt de fer projetées sur la surface du
modèle bouche-trachée, (A) à partir de l’activité mesurée en SPECT, (B) à partir des
cartes de variation du champ magnétique statique mesurées par IRM, et (C) à partir
des simulations CFD du dépôt de particules.
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5.3 Conclusion
Nous avons présenté dans ce chapitre une approche originale de quantification absolue

du dépôt d’aérosols à base d’oxyde de fer, réalisée à partir des cartes de variation du
champ magnétique statique B0 mesurées dans les voies aériennes par IRM de l’hélium-3
hyperpolarisé. Cette approche a été confrontée à une modalité d’imagerie de référence
dans le domaine des aérosols, la SPECT, qui corrobore la mesure faite par IRM.
L’IRM de l’hélium-3, modalité non ionisante, dispose de la sensibilité lui permettant de

détecter le dépôt d’aérosols, avec des résolutions spatiales et temporelles qui surclassent
la modalité SPECT. La haute sensibilité de cette dernière est en l’occurence défavorisée
par des temps d’acquisition relativement long et par une résolution spatiale qui rend peu
pertinente l’analyse tomographique du dépôt. L’optimisation des séquences IRM permet
d’envisager des résolutions de l’ordre du millimètre en une vingtaine de secondes, com-
patible avec une apnée. La résolution de la SPECT est limitée à plusieurs millimètres
en plusieurs dizaines de minutes, impliquant un moyennage sur plusieurs cycles res-
piratoires. L’utilisation d’imageurs SPECT précliniques autoriseraient des résolutions
spatiales plus élevées mais au prix de champs de vue réduits et de temps d’acquisi-
tion pouvant dépasser 1 h30min [146], inadaptés à l’imagerie du dépôt pulmonaire chez
l’homme.
Une comparaison complète a également été menée entre IRM de l’hélium-3 et calculs

numériques, de l’écoulement du gaz vecteur au dépôt de particules. La caractérisation de
l’écoulement dans les voies aériennes extrathoraciques révèle de nombreuses similitudes
entre les deux modalités, et permet en particulier de comprendre le dépôt au travers des
mécanismes de transport de l’aérosol. L’idenfication du jet laryngeal, principale cause du
dépôt dans les voies extrathoraciques, permet de comprendre la concentration du dépôt
au niveau de l’épiglotte, sur la paroi postérieure du larynx en amont de la glotte, puis
sur la paroi antérieure de la trachée.
Le dépôt de particules calculé par CFD corrobore la mesure IRM mais rappelle tou-

tefois l’importance de l’estimation de la turbulence dans cette géométrie complexe.
La mesure du dépôt d’aérosols par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé a été validée par

différentes modalités. Cette méthode permet, de façon non invasive et sans recours aux
rayonements isonisants, de discriminer la régionalisation du dépôt dans des géométries
complexes avec des performances dépassant celles offertes par la technique de référence
qu’est la SPECT. Les particules d’oxyde de fer ferromagnétique ou superparamagnétique
ne sont pas toxiques ni carcinogènes [206]. Elles sont déjà pleinement utilisées en magné-
topneumographie pour étudier la clairance alvéolaire à long terme [150]. La sensibilité
de la technique avancée ici ainsi que ses résolutions spatiale et temporelle atteignables
ne nécessitent pas l’administration de doses plus importantes dans une application in
vivo.
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Chapitre 6

Validation expérimentale sur le petit
animal

La validation de l’IRM comme outil d’étude du dépôt d’aérosols nécessite
la mise en place de protocoles expérimentaux reproductibles, autorisant,
d’une part, la calibration des acquisitions sur une carte de référence et,
d’autre part, la comparaison des acquisitions menées sur différents sujets
ou fantômes. Dans le cas de l’IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, et comme
cela a pu être souligné lors de notre première étude du dépôt d’aérosols
sur le petit animal (chapitre 4), les conditions d’administration du gaz
traceur jouent un rôle déterminant dans la pertinence et la reproductibilité
des mesures effectuées. Nous présentons dans ce chapitre le développement
d’une plateforme d’administration de gaz et d’aérosols ainsi que la première
étude du dépôt d’aérosols par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, in vivo, chez
le petit animal, réalisée au moyen de cette plateforme.

6.1 Conception d’une plateforme d’administration de
gaz pour le petit animal

Chez le petit animal, le contrôle des paramètres de ventilation s’avère indispensable
et largement répandu pour l’étude de la fonction respiratoire. Au-delà du maintien des
constantes physiologiques de l’animal, le recours à des respirateurs permet d’intervenir
sur les paramètres de ventilation (pression, volume, fréquence respiratoire) et d’examiner
ainsi en détail le fonctionnement du poumon. Dans le cadre d’investigations ayant recours
à l’imagerie médicale, les respirateurs permettent aussi de limiter de façon importante
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les effets non désirés induits par les mouvements respiratoires sur la qualité des images
acquises (mise en apnée, gating respiratoire).
Dans le cas nous concernant, le contrôle des paramètres de ventilation associé à celui

de l’administration de gaz polarisé répondait à un besoin de contrôle et de reproduc-
tibilité indispensables à toute étude menée sur le petit animal. Il devait en l’occurence
pallier la variabilité des mesures réalisées, occasionnée par l’administration manuelle des
gaz et aérosols, tant au niveau intra-sujet qu’au niveau inter-sujet. Ce besoin était éga-
lement fortement présent dans les différentes thématiques de recherche du laboratoire
associant IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé et étude sur le petit animal (cartographie de
la diffusion apparente, ADC, cartographie de la durée de vie du signal, T ∗2 , cartographie
des propriétés mécaniques du parenchyme pulmonaire). Le type de ventilation, le gaz
ventilatoire, le mode d’administration et le degré d’inflation du poumon conditionnent
en effet largement le résultat de ces mesures en imposant en premier lieu une carte de
champ magnétique propre à l’organe et à son état. Celle-ci résulte de la différence de
susceptibilité magnétique aux interfaces entre le gaz et le tissu. Elle conduit à la carto-
graphie T ∗2 et définit une référence pour la cartographie de dépôt ultérieur. En deuxième
lieu, ces conditions mettent en jeu un ensemble de volumes aériens qui restreignent la
diffusion des atomes d’hélium-3 dans le gaz alors présent. Elles influencent la carto-
graphie ADC. En dernier lieu, ces conditions sollicitent les propriétés mécaniques du
parenchyme pulmonaire, à la base de la fonction-même du poumon. La cartographie
des modules viscoélastiques en est de fait une mesure assez sensible. La maîtrise de ces
conditions pose en somme la ligne de base de toute tentative d’étalonnage et, par suite,
de quantification de l’ensemble de ces modalités IRM.
Nous avons dans un premier temps dressé l’inventaire des dispositifs existants mais au-

cun ne pouvait répondre complètement aux besoins spécifiques conjugués de ventilation
mécanique et d’administration d’hélium-3 hyperpolarisé et d’aérosols. Par conséquent,
nous nous sommes orientés vers la réalisation de notre propre plateforme d’administra-
tion pour ainsi répondre de façon adaptée à nos thématiques de recherche.

6.1.1 Contexte
6.1.1.1 Administration de gaz hyperpolarisé

L’administration de gaz hyperpolarisé dans un environnement magnétique et RF n’est
pas une pratique nouvelle et d’autres équipes ont déjà apporté des solutions à cette
problématique. On a pu recenser dans la littérature trois principales approches.
La première n’utilise pas de respirateur. Le petit animal est anesthésié puis connecté à

un dispositif d’administration du gaz [71]. L’administration est suivie d’une apnée pour
l’acquisition des images IRM. Cette approche est simple et efficace, avec toutefois un
nombre de fonctionnalités réduit et l’absence de contrôle de l’insertion de l’administra-
tion dans le cycle respiratoire de l’animal.
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La seconde associe un ventilateur commercial à un module d’administration spéci-
fiquement conçu pour le gaz hyperpolarisé. En règle générale, le gaz, stocké dans un
sac Tedlar®, est confiné dans une enceinte pressurisée et une vanne contrôlée permet
l’administration du gaz à l’animal via le ventilateur [33, 208, 116].
On répertorie dans le commerce essentiellement deux dispositifs de ventilation compa-

tibles IRM et dédiés au petit animal, les modèlesMRI-1 Ventilator (CWE Inc., Ardmore,
États-Unis) et flexiVent (SCIREQ, Scientific Respiratory Equipment, Inc., Canada). Le
premier est un ventilateur petit animal traditionnel, disposant d’une vanne d’adminis-
tration non magnétique, que l’on place dans l’aimant au plus près de l’animal. Nous
avons testé la vanne d’administration et celle-ci s’avère incompatible avec l’usage de gaz
polarisés (Fig. 6.1.1). En effet, la vanne amagnétique d’administration, métallique, s’est
révélée dépolarisante pour le gaz d’hélium-3. Le second est décrit comme compatible
avec l’utilisation de gaz hyperpolarisé [208, 116]. Ces deux dispositifs ne permettent pas
la mise en apnée de l’animal.

Figure 6.1.1 : Évaluation de la dépolarisation de l’hélium-3 suite au passage du gaz
dans la vanne pneumatique amagnétique du ventilateur MRI-1 Ventilator (CWE Inc.,
États-Unis). Deux FID sont représentées (1) avant et (2) immédiatement après passage
du gaz dans la vanne. On note une diminution de l’amplitude du signal d’un facteur 5.

La troisième et dernière approche consiste en l’élaboration de prototypes complets
d’administration et de ventilation issus des développements de quelques équipes de re-
cherche. Le plus souvent, ils sont partiellement décrits dans la littérature. Par ailleurs,
les conditions expérimentales et les objectifs visés étant spécifiques à chaque équipe, il
en résulte des stratégies d’administration relativement variées.
Un ventilateur compatible IRM permettant l’administration de gaz hyperpolarisé est

décrit dans les travaux de Hedlund et al. [106, 105]. Il s’agit d’un module d’administra-
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tion non magnétique associé à un respirateur. Ce dispositif a permis l’investigation de
la ventilation pour une large gamme de cycles respiratoires et également l’étude de la
diffusion dans le poumon de rat [68]. Cette équipe a récemment proposé une nouvelle
génération de cet administrateur [160], qui déporte le module pneumatique d’inahala-
tion de façon à s’affranchir des contraintes magnétiques et RF (cas d’un aimant 2T
préclinique). Les conduites de gaz à l’animal sont allongées, mais leur section est réduite
(0,8mm), de façon à limiter les volumes morts. L’impédance induite par la faible section
des conduites est décrite comme suffisamment faible pour permettre l’expiration sans
difficulté de l’animal. Ce dispositif est élégant et précisément conçu pour un environne-
ment magnétique préclinique, où les champs magnétique et RF sont confinés, et serait
difficilement adaptable à un environnement clinique sans majoration des volumes morts
et de l’impédance à l’écoulement, due à la faible section des conduites de gaz.
On a également pu recenser un dispositif dédié à l’imagerie dynamique du cycle res-

piratoire chez le rat et la souris, décrit dans les travaux de Chen et al. [31, 32].
On note enfin le développement d’un respirateur [50, 123] utilisé dans les travaux de

Ruiz-Cabello et al. [180] et Perez-Sanchez et al. [170] pour l’étude des propriétés de
diffusion du gaz dans les poumons de rat. Cet administrateur a aussi été utilisé dans
les travaux de Olsson et al. [163] pour l’étude de la broncho-pneumopathie chronique
obstructive (BPCO). Il s’agit d’un ventilateur couplé à un module pneumatique non ma-
gnétique réalisée en nylon. Le module d’administration comporte une vanne spécifique
pour l’administration d’hélium-3, une vanne pour l’air ou les mélanges à base d’oxygène
et une vanne assurant l’expiration de l’animal (Fig. 6.1.2). L’ajout d’une vanne d’inspira-
tion autorise la réalisation de mélanges comportant jusqu’à deux fluides, réalisés au plus
près de l’animal par le contrôle des temps d’ouverture des deux vannes d’inspiration.

Figure 6.1.2 : Représentation du module d’administration utilisé dans les travaux de
Perez de Alejo et al. (A) Photographie du module d’administration et (B) schéma des
trois vannes d’administration disposées à l’intérieur du module. Extrait de [50].

Nous nous sommes inspirés du principe de fonctionnement de ce module pneumatique
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pour concevoir une plateforme de ventilation et d’administration de gaz et d’aérosols
aux fonctionnalités étendues qui satisfassent les nécessités des cartographie du dépôt
d’aérosols, de la diffusion apparente, de la la durée de vie du signal et des modules
viscoélastiques du poumons par résonance magnétique de l’hélium-3 hyperpolarisé.

6.1.1.2 Établissement d’un cahier des charges

La conception de la plateforme d’administration répond à deux fonctions principales,
la ventilation contrôlée du petit animal et l’administration de mélanges gazeux. Nous
avons étendu les possibilités de mélange à trois gaz différents avec pour objectif, à moyen
et long terme, d’étudier l’écoulement d’aérosols pour des mélanges de gaz vecteurs com-
plexes (azote, SF6, hélium-4, oxygène) et dans le but de caractériser la diffusion des gaz
dans les poumons pour de larges gammes de densités et de viscosités.

Plus précisément, le cahier des charges de cette plateforme a été établi selon les critères
suivants :
– ventilation contrôlée du petit animal,
– compatibilité avec une vaste gamme d’animaux, allant de la souris au lapin,
– réalisation d’apnées,
– surveillance et enregistrement en temps réel des paramètres de ventilation,
– réalisation, stockage et administration de mélanges gazeux comprenant jusqu’à trois
gaz différents,

– surveillance et enregistrement en temps réel de l’état du système d’administration,
– compatibilité avec l’environnement magnétique et RF,
– compatibilité avec le stockage et l’administration d’hélium-3 hyperpolarisé,
– contrôle de la ventilation et de l’administration au moyen d’une interface utilisateur
intuitive et ergonomique.

La réalisation de la plateforme s’est articulée autour de cinq axes principaux :
– Mécanique : conception, plans et réalisation de l’ensemble des éléments de la plate-
forme

– Electronique : étude et réalisation d’un module de commande et d’acquisition
– Pneumatique : étude et mise en oeuvre de l’alimentation en fluides du système
– Logiciel : conception et réalisation d’un programme de commande et d’une interface
utilisateur

– Montage et tests : assemblage et essais en conditions réelles de la plateforme d’ad-
ministration sur fantôme puis sur le petit animal.

La plateforme d’administration a été baptisée SAGAS (Small Animal Gas Adminis-
tration System), palindrome de lettres évoquant le caractère épique du cheminement
parcouru jusqu’à l’aboutissement de ce projet.
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6.1.2 SAGAS : Small Animal Gas Administration System
6.1.2.1 Fonctionnement et installation

La conception de la plateforme SAGAS a été étudiée pour la réalisation, le stockage et
l’administration de mélanges gazeux comportant jusqu’à trois gaz différents. Le module
d’aministration évolue sensiblement comparé à ce que l’on peut trouver dans la littéra-
ture, avec quatre compartiments, dédiés au mélange et au stockage de gaz, et vingt-trois
vannes qui assurent les fonctions de ventilation, mélange et administration des gaz et
aérosols au petit animal.

Description du module d’administration

Le schéma de principe du module d’administration est présenté Fig. 6.1.3. Le module
comprend quatre caissons étanches à l’intérieur desquels sont placés des sacs Tedlar®
destinés à recevoir les gaz, les mélanges gazeux ou les aérosols.
Douze capteurs de pression sont disposés au niveau des caissons et des différents jeux

de vannes dans le but de surveiller la pression dans l’ensemble du système.
Le circuit d’administration du gaz 1 est séparé des autres circuits d’administration

afin, le cas échéant, de le remplir d’aérosols et de ne pas contaminer le système.
Par défaut et pour des raisons de sécurité, le système au repos ouvre automatiquement

le circuit d’expiration à l’atmosphère (circuit bleu clair). Les autres vannes du système
sont gardées fermées.
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Figure 6.1.3 : Schéma de principe de la plateforme d’administration SAGAS. Repré-
sentation de l’état par défaut du système.
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Fonctionnement

Inspiration

L’état du système lors d’une inspiration est présenté Fig. 6.1.4 (circuit bleu clair).
Une bouteille d’air comprimé munie d’un détendeur et d’un régulateur de pression est
connectée à la vanne n°1. Les vannes 1, 5 et 6 sont ouvertes et laissent passer le flux d’air
vers le petit animal. La quantité d’air inspiré est modulée en fonction de la pression en
sortie de la bouteille d’air et du délai d’ouverture des vannes. À la fin d’une inspiration,
les vannes 1, 5 et 6 sont fermées, et le système ouvre de nouveau le circuit d’expiration
à l’atmosphère (vanne 2), ce qui correspond au retour à l’état de repos du système (Fig.
6.1.3).
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Figure 6.1.4 : État d’ouverture des vannes du système d’administration lors de la phase
d’inspiration.

Vidange des sacs

La vidange des sacs est opérée par la mise à la pression atmosphérique des caissons et
la mise sous vide des sacs. Le processus est décrit Fig. 6.1.5 pour le sac n°2. Le caisson
est mis à pression atmosphérique grâce à l’ouverture des vannes 11 et 17 (circuit vert).
Le sac n°2 est ouvert sur le vide par l’ouverture des vannes 8 et 13 (circuit rouge). Il est
également possible de vider la ligne conduisant le gaz au petit animal par l’ouverture de
la vanne 4, tel que cela est également représenté sur la figure. Cela peut être particuliè-
rement utile si l’on souhaite éviter la présence d’un corps particulier dans la conduite,
comme par exemple la présence d’oxygène paramagnétique pour éviter de dépolariser
l’hélium-3. Lorsqu’un animal est connecté à la plateforme d’administration durant la
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phase de vidange, le circuit d’expiration est ouvert sur l’atmosphère afin qu’il puisse
respirer de façon spontanée (circuit bleu clair).
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Figure 6.1.5 : Représentation du processus de vidange pour le sac n°2 (B2, bag 2).

Remplissage des sacs

Les vannes 20 à 23 sont connectées à quatre sources de gaz différentes. Il peut s’agir
de bouteilles de gaz comprimé, d’un sac contenant l’hélium-3 hyperpolarisé ou encore
d’un sac contenant un aérosol. Les sacs sont remplis après ouverture des vannes tandis
que les caissons correspondant sont ouverts sur le vide, afin de faciliter et d’accélérer le
processus de remplissage. Les sacs sont toujours entièrement vidés avant d’être remplis.
Le degré de remplissage des sacs est conditionné par les temps d’ouverture des vannes
et la pression en sortie des sources de gaz.
Le processus de remplissage est décrit Fig. 6.1.6 pour le sac n°2. Le caisson est mis

sous vide par l’ouverture des vannes 9 et 17. Le sac est ouvert sur le gaz par l’ouverture
de la vanne attenante, ici la vanne 22. Il est possible de remplir la ligne de gaz conduisant
au petit animal par l’ouverture des vannes 4 et 13. Cela peut permettre de purger la
ligne et également de limiter les volumes morts avant administration du gaz à l’animal.

Réalisation de mélanges

Dans la littérature, la réalisation de mélanges de gaz est obtenue par l’ouverture régu-
lée de vannes d’inhalation, au plus près de l’animal. Il n’y a pas de stockage, le mélange
est réalisé à chaque inhalation. Les mélanges réalisés comportent un maximum de trois
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Figure 6.1.6 : Représentation du processus de remplissage pour le sac n°2.

gaz différents. La plateforme SAGAS comprend plusieurs possibilités selon l’orientation
choisie :
– La voie séparée provenant du sac n°1 (B1) peut être dédiée à l’administration
d’hélium-3. Ainsi, des mélanges comprenant des substances dépolarisantes, comme
l’oxygène, peuvent être réalisés dans les sacs n° 2 (B2), 3 (B3) ou 4 (B4). L’admi-
nistration de l’hélium-3 et du mélange peut être réalisée au plus près de l’animal
par l’intermédiaire des vannes 6 et 7, en limitant l’influence des substances dépola-
risantes sur la polarisation de l’hélium-3.

– La voie provenant du sac B1 peut être dédiée à l’administration d’aérosols 1. L’hélium-
3, ou un mélange à base d’hélium-3, peut alors être préparé dans les sac B2, B3 et
B4.

La versatilité offerte par la plateforme dans la modification de composition du gaz
administré à l’animal offre des possibilités multiples, notamment pour la caractérisation
de l’écoulement de fluides dans les voies aériennes.
Nous décrivons la réalisation d’un mélange comportant trois gaz différents dans le sac

B3. Le sac B3 doit être initialement vidé. Les sacs B2 et B4 sont considérés comme
remplis.
Étape 1 : l’ouverture de la vanne 21 permet un premier remplissage du sac B3 avec le

gaz 3 (Fig. 6.1.7). Le vide est réalisé simultanément dans le caisson par l’ouverture des
vannes 9 et 18.

1. Cette voie nécessite d’être intégralement nettoyée (ou remplacée) selon qu’elle véhicule l’hélium-3
hyperpolarisé ou un aérosol.

156



6.1 Conception d’une plateforme d’administration de gaz pour le petit animal

Étape 2 : le sac B2 est comprimé par l’ouverture des vannes 10 et 17, et une fraction
du contenu du sac B2 est transférée dans le sac B3 (Fig. 6.1.8) grâce à l’ouverture des
vannes 13 et 14.
Étape 3 : une fraction du sac B4 est administrée dans le sac B3 (Fig. 6.1.9). Le sac

B4 est simultanément comprimé par l’ouverture des vannes 10 et 19, et ouvert sur le sac
B3 par l’ouverture des vannes 14 et 15.
Il est impératif de veiller à ce que la somme des volumes administrés dans le sac B3

ne dépasse pas la contenance du sac.
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Figure 6.1.7 : Schéma illustrant le remplissage partiel du sac 3.
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Figure 6.1.8 : Représentation de l’administration d’une fraction de gaz contenue dans
le sac 2, dans le sac 3.
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Figure 6.1.9 : Représentation de l’administration dans le sac 3 d’une fraction de gaz
contenue dans le sac 4.
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Installation du système

La figure 6.1.10 présente l’installation de la plateforme SAGAS dans l’environnement
IRM. Le système est composé d’un module d’administration (1), d’un module de com-
mande (2) et d’un ordinateur de contrôle (3). Le module d’administration et le module
de commande ont été conçus pour pouvoir être installés dans la salle de l’aimant. Le
module d’administration est situé au plus près de l’animal, dans le centre de l’imageur
afin de réduire les volumes morts de gaz dans les conduites. La commande pneumatique
est transmise au module d’administration par un faisceau de 32 tubes FESTO® (PUN-
6×0, Festo AG & Co. KG, Allemagne) (en bleu sur la figure). Un câble spécifique a été
réalisé pour transmettre les signaux des 12 capteurs de pression situés sur le module
d’administration, au module de commande (noir). L’ordinateur de contrôle est disposé
hors de la salle de l’aimant, à proximité de la console IRM.

Alim. 
Fluides Module

d'administration

Module
de commande

Commande
pneumatique

Acquisition
de signaux

Salle de
l'aimant Antenne 

réceptrice
+

Petit animal
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Figure 6.1.10 : Schéma d’installation de SAGAS dans l’environnement IRM. (1) Module
d’administration. (2) Module de commande. (3) Ordinateur de contrôle.
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6.1.2.2 Réalisations

Nous décrivons ici les différentes étapes de réalisation qui ont permis la construction
du système d’administration.

Module d’administration

La principale contrainte était la nécessité d’un module non magnétique et non dépo-
larisant pour l’hélium-3, capable d’être disposé au centre de l’imageur, n’entraînant pas
de perturbations électromagnétiques ou radiofréquence de l’acquisition IRM.

Vannes pneumatiques

L’élément clé du module est la conception des vannes qui vont permettre la réalisation
des mélanges et l’acheminement du gaz et des aérosols au petit animal. Comme cela est
mentionné plus haut, nous avons réalisé les vannes selon la description qui en a été faite
dans les travaux de Perez de Alejo et al. [50]. Il s’agit d’un modèle de vanne pneumatique
afin d’éviter l’introduction d’éléments métalliques et d’une électronique de commande
dans le tunnel de l’aimant. Celles-ci sont commandées par air comprimé à distance avec
des électrovannes situées dans le module de commande.
La figure 6.1.11 décrit leur principe de fonctionnement. Le corps de la vanne, en teflon,

accueille un cylindre (également en teflon) percé de part en part, qui vient emprisonner
une membrane en latex. L’étanchéité est assurée par la présence de deux anneaux en
caoutchouc qui viennent presser la membrane en latex contre la paroi interne du corps de
vanne. Lorsque la pression de commande est supérieure à la pression d’entrée du gaz dans
le corps de vanne (Fig. 6.1.11.A), la membrane en latex empêche le passage du gaz vers la
sortie de la vanne : la vanne est fermée. Lorsque la pression de commande est inférieure
à la pression d’entrée du gaz dans le corps de vanne (Fig. 6.1.11.B), la membrane est
soulevée et le gaz peut alors s’écouler et sortir du corps de vanne : la vanne est ouverte.
Pour les membranes, le latex a été choisi car il offrait les temps de réponse d’ouverture
et de fermeture les plus courts, respectivement 17,5 et 7,5ms à 0,5 bar. Le vinyle, à titre
d’exemple, offrait des temps d’ouverture et de fermeture respectifs de 50 et 35ms.
Nous avons dessiné et fait fabriquer 7 éléments séparés, comprenant chacun entre 2 et

4 vannes, pour parvenir à un total de 23 vannes. Un élément de 3 vannes est représenté
Fig. 6.1.12. Des connecteurs de type Luer-lock ont été vissés sur chacune des entrées et
sorties de vannes.
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Figure 6.1.11 : Représentation en coupe du fonctionnement des vannes pneumatiques
utilisées. (A) Vanne fermée. (B) Vanne ouverte.

Figure 6.1.12 : (A) Dessin et (B) réalisation en teflon d’un élément du système com-
portant 3 vannes pneumatiques.
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Caissons et support de fixation

Un support de fixation adapté aux dimensions du lit de l’IRM a été dessiné puis réalisé
en altuglas, pour accueillir le module d’administration (Fig. 6.1.13.A). Le support est
composé d’une structure plane perforée, permettant de positionner le module à différents
emplacements, et de deux rails de fixation pour sa mise en place sur le lit de l’IRM. Il
comprend également un panneau vertical pour la fixation d’un connecteur électronique
et de deux connecteurs pneumatiques.

Figure 6.1.13 : Dessins représentant (A) le support de fixation destiné à l’accueil du
module d’administration, et (B) le coffret muni de son couvercle destiné à accueillir les
sacs B1 à B4. Les vannes (en blanc) sont positionnées sur le couvercle à titre indicatif.

Un coffret comportant quatre caissons a été dessiné (Fig. 6.1.13.B) puis réalisé à partir
d’une pièce d’altuglas (Fig. 6.1.13.C). L’altuglas a été privilégié car c’est un matériau
non magnétique dont la surface peut être polie, rendant ainsi la pièce transparente et
autorisant par la suite le contrôle visuel du bon déroulement des opérations de vidange et
remplissage des sacs à l’intérieur du coffret. Le coffret reçoit un couvercle, également en
altuglas. L’étanchéité de chaque caisson est assurée par un joint torique en viton, ensérré
dans une gorge entre le coffret et le couvercle. Un ensemble de 9 vis en inox amagnétique
permet la fixation du couvercle au coffret. Les caissons contiennent un volume de 500 cm3,
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autorisant ainsi l’administration de gaz à une large gamme d’animaux. Des sacs Tedlar®
de 200 cm3 ont été spécifiquement réalisés pour les expériences chez le rat, puis disposés
à l’intérieur des caissons.

Assemblage du module

Les différents éléments du module ont été assemblés comme cela est représenté Fig.
6.1.14. Les vannes ont été connectées avec du tube Pharmed® BPT (06508-16, Master-
Flex, France) selon le schéma décrit Fig. 6.1.3, puis fixées sur le couvercle du coffret en
altuglas. Les douze capteurs de pression (26PCFFM6G, Honeywell International Inc.,
États-Unis) ont été disposés sur l’ensemble des vannes et des caissons, puis raccordés au
connecteur électronique ITT-Cannon (DLM5-260, ITT Corporation, États-Unis ) dis-
posé sur le panneau vertical du support. La gamme de mesure des capteurs est ±24mbar.
La commande pneumatique est transmise aux vannes par l’intermédiaire de 23 tubes
Festo® (PUN-4×0, Festo AG & Co. KG, Allemagne), raccordés aux deux connecteurs
pneumatiques disposés sur le panneau vertical du support.

Figure 6.1.14 : Module d’administration de SAGAS après assemblage.

Module de commande

Le module de commande permet le contrôle des vannes du module d’administration
et l’acquisition des signaux des capteurs de pression. Le boitier présenté Fig. 6.1.15 com-
porte une alimentation électrique 12V, 23 électrovannes (Picosol®, Fluid Automation
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Systems, Suisse), une carte de contrôle et une carte d’acquisition toutes les deux dévelop-
pées par Georges Willoquet à l’IR4M. La carte de contrôle a été en effet spécifiquement
conçue et réalisée pour commander les 23 électrovannes, réliées à chacune des vannes
pneumatiques du module d’administration. Cette carte embarque un microcontrôleur
chargé du stockage et de l’envoi des informations de commande aux électrovannes. La
carte d’acquisition a été spécifiquement conçue pour recueillir les signaux des 12 capteurs
de pression disposés sur le module d’administration. La gamme de fonctionnement des
électrovannes est comprise entre 0 et 2 bar.

Figure 6.1.15 : Vue intérieure de dessus du module de commande.

La face avant du module (Fig. 6.1.16.A) comprend un interrupteur, un témoin d’al-
lumage, un bouton de réinitialisation de la carte de contrôle et deux connecteurs USB
permettant la liaison avec l’ordinateur de contrôle. La face arrière (Fig. 6.1.16.B) com-
prend le connecteur d’alimentation électrique, les connecteurs pour l’alimentation en
fluides, deux connecteurs pneumatiques pour la commande des vannes et l’administra-
tion de gaz, et un connecteur électronique ITT-Cannon (DLM5-260, ITT Corporation,
États-Unis ) destiné à la récupération des signaux des capteurs de pression.
L’ordinateur dialogue avec la carte de contrôle en lui envoyant l’information binaire

sur l’état d’ouverture des 23 vannes pneumatiques (Fig. 6.1.17) pour une configuration
donnée (l’inspiration par exemple), ainsi qu’une durée correspondant au temps d’ap-
plication de cette configuration. Les vannes peuvent être dans l’état ouvert, fermé, ou
identique à l’état précédent (inchangé). Une séquence d’administration constiste en une
succession de configurations séquentielles. À l’heure actuelle, 120 configurations décrivant
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Figure 6.1.16 : Vues des faces avant (A) et arrière (B) du module de commande.

l’état d’ouverture des 23 vannes ont été programmées. Ces configurations correspondent
aux fonctions d’inspiration, expiration, mise en apnée, remplissage des sacs, vidange,
administration de gaz à l’animal et réalisation de mélanges.

Figure 6.1.17 : Exemple illustrant l’état d’ouverture des 23 vannes pneumatiques pour
la configuration 0, inspiration (A_air) et pour la configuration 1, expiration (A_atm).

Logiciel

Un programme de contrôle de la plateforme SAGAS et une interface utilisateur ont
été développés en PythonTM par José-Manuel Pérez-Sánchez à l’IR4M. Le programme
de contrôle permet le dialogue entre l’ordinateur et les cartes de contrôle et d’acquisition
du module de commande. L’interface utilisateur permet de paramétrer et lancer la ven-
tilation du petit animal, de charger ou de programmer des séquences d’administration,
ou encore d’afficher et d’enregistrer les signaux envoyés par les capteurs de pression dis-
posés sur le module d’administration. Il comporte également un module de calibration
des capteurs.
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Description de l’interface

L’interface se décompose en 5 boutons principaux et 5 fenêtres dont on peut paramé-
ter l’affichage (Fig. 6.1.18). Dans la fenêtre « Sequences » (1), apparaissent les séquences
de ventilation et d’administration. Il est possible de créer de nouvelles séquences à par-
tir des 120 configurations actuellement disponibles, de les sauvegarder et également de
charger des séquences existantes. Dans la fenêtre « Playlist manager » (2), peuvent être
agencées différentes séquences, dans l’ordre souhaité et selon un nombre de répétitions
déterminé. Dans la fenêtre « Quick editor » (3), apparaissent les temps d’application
paramétrables de chaque configuration. La grande fenêtre de droite (4) est une fenêtre
d’affichage dans laquelle on peut observer l’édition de séquences, la calibration de cap-
teurs, ou plus simplement le schéma de déroulement d’une séquence et l’information
renvoyée par les capteurs de pression. La fenêtre « Message log » (5) permet de suivre
le bon déroulement des processus de communication entre l’ordinateur et les cartes de
contrôle et d’acquisition. Le bouton « Administration » permet de lancer une séquence
d’administration ou simplement la ventilation contrôlée du petit animal, le bouton « Ac-
quisition » permet d’afficher les données provenant des capteurs de pression, et le bouton
« Storage » permet de lancer l’enregistrement de données.

Figure 6.1.18 : Interface utilisateur du logiciel SAGAS.
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Séquences

L’édition de séquences se fait dans la fenêtre Fig. 6.1.18(4). Celle-ci se décompose
en deux parties, la première propre à l’édition des séquences et la seconde dédiée à la
visualisation des évènements programmés. La partie édition permet d’ajouter ou d’en-
lever des configurations d’états de vannes, de définir une durée d’application minimale,
maximale et une valeur par défaut. La partie visualisation affiche l’évènement vu, au
choix par l’animal, les sacs 1, 2, 3 ou 4, ou une combinaisons de ces quatres possibilités
(par exemple, animal + sac 4). Une montée en pression est schématisée par une pente
ascendante, une diminution par une pente descendante.
L’exemple présenté Fig. 6.1.19 illustre une administration de gaz à l’animal depuis le

sac 4, suivi d’une apnée. On distingue dans la partie édition (à gauche) les différents noms
de configuration de vannes et leurs délais d’ouverture. Sur le schéma de visualisation (à
droite), on peut voir le sac 4 se vider (bleu clair) et l’inflation des poumons de l’animal
suivi de l’apnée et de l’expiration (jaune). Lorsque l’on sort de l’environnement d’édition
des séquences, on peut à tout instant afficher le diagramme des évènements en cliquant
sur la séquence que l’on souhaite visualiser.

Figure 6.1.19 : Édition de séquences avec le logiciel SAGAS.
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Listes de lecture

Une liste de lecture résulte de l’agencement de plusieurs séquences. Il est ainsi possible
de programmer des protocoles d’administration, en choisissant plusieurs séquences, puis
en définissant leur ordre d’action ainsi qu’ un nombre d’occurences.
L’exemple présenté Fig. 6.1.20 montre une liste de lecture comportant 3 séquences, la

première pour le remplissage du sac 4 (Fill B4 gas4), puis un cycle respiratoire (Normal
breathing) répété à 4 reprises, suivi de l’administration du contenu du sac 4 et de la
mise en apnée de l’animal (Apnea from B4). La fenêtre de visualisation permet de bien
détailler les différentes étapes de la liste de lecture. On peut remarquer sur la fenêtre de
visualisation l’apparition du nom de chaque séquence ainsi qu’un numéro correspondant
à leur ordre d’apparition. On peut noter dans la fenêtre « Quick editor » les détails de
la séquence Normal breathing, avec la possibilité de modifier les durées des différentes
configurations d’états de vannes, dans les limites qui auront été fixées lors de l’édition
des séquences (Fig. 6.1.19).
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Figure 6.1.20 : Représentation d’une liste de lecture de séquence de ventilation et
d’administration sous SAGAS. 169
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Calibration des capteurs de pression

L’interface dipose d’une application de calibration des capteurs de pression. Les cap-
teurs utilisés étant linéaires sur leur gamme de mesure, la pression est calculée au moyen
d’un offset et d’un facteur de conversion.
L’interface (Fig. 6.1.21) permet de paramétrer une pression de calibration (valeur

connue) (1) et un nombre de répétitions à partir duquel la mesure est moyennée (2).
L’utilisateur choisit le capteur à calibrer (3) puis acquiert plusieurs points de mesure
(au moins deux) en soumettant les capteurs aux pressions de calibration. Après une
régression, l’application fournit la pente (facteur de conversion) et l’ordonnée à l’origine
(offset) de la droite passant, au sens des moindres carrés, par les points de mesure
(4), puis stocke les données de calibration. D’une expérience à l’autre, l’utilisateur peut
recharger les paramètres d’une précédente calibration ou bien recommencer la calibration
en chaque début d’expérience. Les capteurs que nous avons utilisés étant relativement
stables, leur calibration quotidienne n’était pas nécessaire.

Figure 6.1.21 : Interface de calibration des capteurs de pression. (1) Choix de la valeur
de calibration. (2) Définition du nombre de mesures pour une valeur de pression. (3)
Choix du capteur à calibrer. (4) Affichage de la droite de calibration.
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Surveillance et enregistrement de la pression

Après calibration, l’utilisateur peut surveiller et enregistrer la pression mesurée par
les capteurs de pression. L’interface dispose d’un menu d’affichage dans lequel on peut
choisir le nombre de capteurs surveillés et le nombre de fenêtres d’affichage. La figure
6.1.22 présente l’affichage des signaux de 6 capteurs dans 6 fenêtres individuelles.

Figure 6.1.22 : Affichage de la pression pour 6 capteurs dans l’interface SAGAS. Les
données affichées ont été simulées pour l’illustration.
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6.1.2.3 Montage et tests

Le système monté a d’abord été testé hors IRM sur un sac en latex simulant les
poumons de rat, puis in vivo sur le petit animal. Le système a ensuite été testé dans
l’environnement IRM. L’installation conformément au schéma Fig. 6.1.10 est présentée
Fig. 6.1.23. Les fonctions de ventilation et d’administration de gaz à partir des sacs de
la plateforme ont été testées en priorité.

Figure 6.1.23 : Installation de SAGAS dans l’environnement IRM.

Les premières images acquises chez le rat, avec SAGAS, en IRM de l’hélium-3 hy-
perpolarisé sont présentées Fig. 6.1.24 et 6.1.25. Une séquence 3D écho de gradients a
été réalisée avec les paramètres suivants : matrice 64×32×22, FOV = 80×40×27,5mm,
TE/TR=1,34/4,62ms, α =3°.

Une première série d’images a été réalisée in vivo, pour l’administration d’une dose
d’hélium-3 hyperpolarisé après un premier lavage des poumons à l’hélium-3. L’animal
était placé en apnée avant le lancement de la séquence d’imagerie. Une seconde série
d’images a été réalisée post mortem après 4 lavages successifs des poumons de l’animal
avec de l’hélium-3. L’administration de gaz à l’animal s’est faite pour une pression d’in-
flation limitée à 18mbar, afin de respecter les conditions physiologiques de respiration de
l’animal. Le RSB maximum des images a été calculé en faisant le rapport de l’intensité
maximum sur l’écart type mesuré sur la partie réelle du bruit.
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Figure 6.1.24 : Images de module acquises avec SAGAS en IRM de l’hélium-3 hyper-
polarisé in vivo dans les poumons de rat. Représentation de 6 coupes centrales.

Figure 6.1.25 : Images de module acquises avec le système SAGAS en IRM de l’hélium-3
hyperpolarisé post-mortem dans les poumons de rat. Représentation de 6 coupes cen-
trales.

Le RSB maximum pour les images in vivo est de 51 contre 83 pour les images acquises
post mortem. Le lavage répété des poumons à l’hélium-3 permet d’éliminer en grande
partie l’oxygène paramagnétique des poumons, ce qui se traduit par un gain significatif
du RSB. Les images permettent de distinguer assez nettement le parenchyme, la tra-
chée et les deux bronches principales de l’animal. Une séquence d’administration de gaz
identique a été réalisée pour les deux acquisitions (in vivo et post mortem), ce qui se
traduit par des états d’inflation du poumon rigoureusement identiques d’une acquisition
à l’autre.

6.1.2.4 Conclusion

Une plateforme de ventilation et d’administration de gaz pour le petit animal, SA-
GAS, a été réalisée. Cette plateforme permet effectivement de ventiler le petit animal,
de stocker et d’administrer un gaz à partir des sacs contenus dans le module d’adminis-
tration. Le système s’est avéré compatible avec les environnements magnétique et RF,
et avec l’utilisation d’hélium-3 hyperpolarisé. Le système de surveillance et d’enregistre-
ment des signaux des capteurs de pression nous a permis de contrôler en temps réel la
pression d’inflation imposée au rat, tout en garantissant de se placer dans des conditions
de respiration et d’administration de gaz physiologiquement viables pour l’animal. Pour
l’heure, la réalisation de mélanges n’a pas été testée.
L’utilisation du dispositif SAGAS a permis la réalisation d’images du poumon de rat en
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IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé, avec une résolution spatiale atteignant 1,25×1,25×1,25mm3,
supérieure à celle qui a avait été obtenue lors de la première étude de dépôt chez le pe-
tit animal (2×2×2mm3). La réalisation de cet outil complexe nous permet d’envisager
l’étude du dépôt d’aérosols in vivo sur plusieurs animaux, selon un protocole d’aminis-
tration déterminé et reproductible.
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6.2 Étude in vivo du dépôt d’aérosols dans les voies
aériennes du petit animal

La réalisation d’une plateforme d’administration de gaz nous a permis de considérer
l’étude du dépôt d’aérosols dans les voies aériennes du petit animal. Le dispositif SAGAS
pallie en effet le manque de reproductibilité du mode d’administration de gaz évoqué
lors de notre première étude (cf chapitre 4) et autorise à présent l’imagerie du poumon
par résonance magnétique de l’hélium-3 hyperpolarisé sur des échantillons statistique-
ment significatifs. Nous décrivons ici l’étude in vivo du dépôt d’aérosols au moyen de la
plateforme SAGAS chez le petit animal.

6.2.1 Méthodes
Le protocole opératoire décrit ici a été mené sur cinq rats mâles Wistar. Les rats ont été

anesthésiés par injection intra-péritonéale de sodium pentobarbital, puis trachéotomisés.
Chaque rat a ensuite été placé dans l’IRM, au centre de l’antenne petit animal, puis
raccordé à SAGAS. Les rats ont été ventilés mécaniquement selon un cycle respiratoire
dont la durée d’inspiration était comprise entre 0,2 et 0,4 s, suivi d’une expiration dont
la durée était comprise entre 0,4 et 0,6 s. Le cycle respiratoire était programmé pour une
pression d’inflation maximale située autour de 10mbar. Une dose d’hélium-3 était ensuite
administrée avant une apnée de 10 s, pour une pression d’inflation moyenne de 20mbar.
Une première série d’images des poumons était alors réalisée par IRM de l’hélium-3
hyperpolarisé durant la mise en apnée de l’animal.

Figure 6.2.1 : Installation du dispositif expérimental sur le lit de l’RM. Un module de
chauffage par ventilation d’air chaud (Heater system, SA Instruments, Inc., États-Unis)
a été ajouté pour le maintien en température de l’animal.
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Une solution de sérum physiologique a été marquée avec un agent de contraste su-
perparamagnétique (Cliavist®, Bayer Schering Pharma, Allemagne), jusquà obtenir une
concentration en fer [Fe] de 10 g·L-1. Pour chaque rat, un volume de 3mL de solution
a été nébulisé avec un générateur d’aérosols ultrasonique (Aeroneb® Solo, Aerogen, Ir-
lande) placé entre la sortie de l’administrateur et la trachée du petit animal. Notre choix
s’est porté sur un nébuliseur différent de celui précédemment utilisé, plus compact, pou-
vant être raccordé au milieu d’une conduite de ventilation et supportant l’utilisation
dans un environnement magnétique. Le nébuliseur utilisé est présenté Fig. 6.2.2.A. L’aé-
rosol généré par ce nébuliseur a été caractérisé par diffraction laser comme précédem-
ment décrit (chapitre 5, Caractérisation de l’aérosol). L’aérosol est polydisperse avec
MMAD =4,51±0,12µm et GSD =1,94±0,07µm. La distribution cumulée de taille
des particules mesurée est présentée Fig. 6.2.2.B.

Figure 6.2.2 : (A) Représentation du générateur d’aérosols Aéroneb® Solo et (B) Distri-
bution cumulée de taille des particules générée par le nébuliseur, mesurée par diffraction
laser.

Durant l’administration de l’aérosol, l’animal était ventilé artificiellement selon les
paramètres décrits précédemment, pour une pression maximale d’inflation des poumons
située autour de 10mbar. Une seconde série d’images était réalisée après administration
de l’aérosol avec les mêmes paramètres et dans les mêmes conditions d’administration
d’hélium-3 hyperpolarisé et d’apnée. Le montage expérimental est présenté Fig. 6.2.1 et
Fig. 6.2.3.
Nous avons utilisé une séquence d’imagerie 3D en écho de gradients avec les paramètres

suivant : matrice 64×32×22, FOV = 80×40×27,5mm, TE/TR=5/11ms, α =3,6°.
Les images 3D de module acquises avant et après l’administration d’aérosols sont spa-

tialement renormalisées entre-elles, indépendamment pour chaque rat, selon l’approche
non-linéaire de SPM8 [89] autorisant une transformation non rigide. Le degré de non-
linéarité de la transformation définit d’une part la variation du degré d’inflation des
poumons de l’animal. Les paramètres des cinq matrices de transformation affine résul-
tantes définissent d’autre part les translations et les rotations de l’organe entre les deux
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Figure 6.2.3 : Installation du dispositif de nébulisation dans la conduite d’administra-
tion, sur le chemin entre SAGAS et l’animal.

acquisitions IRM, avant et après admnistration d’aérosols, suivant l’expression :

T ·R =


1 0 0 t1
0 1 0 t2
0 0 1 t3
0 0 0 1



r11 r12 r13 0
r21 r22 r23 0
r31 r32 r33 0
0 0 0 1

 , (6.2.1)

où T est la matrice de translation selon les trois axes et R, la matrice de rotation selon
les trois axes. Les angles de rotation correspondant sont donnés par :

r2 = arcsin (r13)
r1 = arctan 2 (r23/ cos (r2) , r33/ cos (r2))
r3 = arctan 2 (r12/ cos (r2) , r11/ cos (r2))

(6.2.2)

Les vecteurs de translation ~t (t1, t2, t3) et les angles de rotation (r1, r2, r3) sont utilisés
pour évaluer les performances de SAGAS [8].
Pour les 5 rats, les cartes de variation du champ magnétique statique induite par le

dépôt d’aérosols ont été calculées, avant renormalisation spatiale, à partir des acquisi-
tions réalisées avant et après administration des aérosols, suivant l’équation 4.2.9 décrite
au chapitre 4. Le RSB maximum des images a été défini comme le rapport du module
du signal maximum sur l’écart type du bruit mesuré pour sa partie réelle. Pour mener
une comparaison des résultats inter-sujet sur la base du voxel, les images et les cartes de
variation du champ magnétique ont toutes été finalement normalisées spatialement sur
les images 3D de module acquises avant l’administration d’aérosol avec SPM8. Les cartes
de variation du champ magnétique ont été ensuite masquées en commun. La moyenne
et l’écart type entre les cartes de variation du champ B0 de chaque rat ont été calculés
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dans chaque voxel, puis le coefficient de variation défini comme le rapport de l’écart type
sur la moyenne.

6.2.2 Résultats et discussion
Aucun terme non-linéaire n’a été nécessaire pour recaler les images de module aquises

avant et après administration d’aérosols. L’administration d’hélium-3 qui précède l’apnée,
pendant laquelle l’acquisition IRM est réalisée, a ainsi préparé l’animal dans le même
état d’inflation pour les deux acquistions IRM. La transformation affine résiduelle re-
flète uniquement les déplacements du poumon entre les deux acquisitions, c’est-à-dire les
translations et les rotations que l’animal et donc l’organe a subies entre les deux images.
Les translations des poumons entre les deux acquisitions IRM sont données par unité de
voxel et en mm pour les cinq animaux dans les matrices ci-dessous :

TRat 1...5 =

 2, 06 0, 85 1, 77 1, 43 −0, 86
−0, 52 0, 40 0, 84 1, 25 2, 18
0, 13 0, 50 −0, 12 0, 15 −0, 38

 voxel, (6.2.3)

soit, TRat 1...5 =

 2, 57 1, 05 2, 21 1, 79 −1, 07
−0, 65 0, 50 1, 05 1, 56 2, 72
0, 17 0, 63 −0, 15 0, 19 −0, 47

mm. (6.2.4)

Les déplacements selon la normale aux coupes sont négligeables. Ils n’excèdent pas
0, 63 mm et leur valeur absolue moyenne est 0, 32 mm. Ces faibles valeurs traduisent en
fond la reproductibilité du processus complet d’administration d’aérosols et de gaz. La
position de l’animal dans cette direction est en effet fixée par le lit sur lequel il repose. Un
tel référentiel n’existe pas dans les autres directions. Le déplacement absolu moyen dans
les deux autres directions est de 1, 52 mm et le déplacement peut atteindre 2, 72 mm.
Ces valeurs sont un peu plus élevées que la taille du voxel (1, 25 mm). Elles peuvent
être attribuées soit aux manipulations réalisées sur les vannes près de l’animal soit, tout
simplement, aux mouvements propres de l’animal dans l’antenne.
Les angles de rotation des poumons selon les trois directions de l’espace sont repris en

degré dans la matrice :

RRat 1...5 =

 2, 06 0, 85 1, 77 1, 43 −0, 86
−0, 52 0, 40 0, 84 1, 25 2, 18
0, 13 0, 50 −0, 12 0, 15 −0, 38

 °. (6.2.5)

Leurs faibles valeurs confortent la reproduction par SAGAS de l’état pulmonaire des
animaux d’une apnée à l’autre. La valeur absolue moyenne des angles est de 0, 84°et
ceux-ci demeurent inférieures à 2, 18°.
Les images de module sont représentées Fig. 6.2.4 (A) avant et (B) après normalisation

spatiale pour les 5 rats de l’étude, selon les vues coronale, axiale, et sagittale.
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Figure 6.2.4 : Images de module acquises sur les 5 rats avant dépôt, (A) avant et après
(B) normalisation spatiale. Représentations coronale (1) et axiale (2) pour une coupe
centrale prise dans les poumons, sagittale (3) pour une coupe prise dans le poumon droit.

La normalisation spatiale non rigide permet de recaler les formes et les structures
des 5 poumons et autorise ainsi leur comparaison régionale. On remarque la bonne
correspondance des images sur les vues coronale et axiale et quelques écarts sur les vues
en coupe sagittale.
Les cartes de variation de B0 sont présentées en vue coronale Fig. 6.2.5 pour 6 coupes

prises dans l’ensemble du volume pulmonaire des 5 rats. D’une manière générale, on peut
observer des variations distribuées dans la globalité du parenchyme. Toutefois, les plus
fortes perturbations du champ magnétique sont localisées à proximité des 2 bronches
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principales (flèches rouges) et à la périphérie du poumon (flèches blanches). Le rat 3
présente les variations les plus conséquentes.

Figure 6.2.5 : Cartes de variations de B0 (en ppm) présentées en vue coronale pour les
5 rats étudiés. Les cartes représentent un échantillon de 6 coupes prises dans l’ensemble
du poumon.

On retrouve des tendances similaires sur les images présentées Fig. 6.2.6 pour 7 coupes
balayant le poumon dans le plan axial. Des variations importantes apparaissent en pé-
riphérie postérieure à proximité des bronches principales (flèches rouges). Les variations
maximales sont situées sur la partie antérieure des poumons (flèches blanches).
La figure 6.2.7 présente les cartes de variation de B0 pour 6 coupes prises dans le

plan sagittal. On peut remarquer la prédominance des variations de champ sur la partie
antérieure des poumons de l’animal (flèches blanches).
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Figure 6.2.6 : Cartes de variations de B0 (en ppm) présentées en vue axiale pour les 5
rats étudiés. Les cartes représentent un échantillon de 7 coupes balayant l’ensemble des
poumons.

Figure 6.2.7 : Cartes de variations de B0 (en ppm) présentées en vue sagittale pour les
5 rats étudiés. Les cartes représentent un échantillon de 6 coupes prises dans l’ensemble
des deux poumons.
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La figure 6.2.8 donne les pourcentages de voxel, moyennés sur les 5 rats, pour lesquels
la valeur absolue des perturbations du champ magnétique statique B0 sont non-nulles
(jaune) et supérieures à 0,5 ppm (marron), pour quatre principales régions du poumon,
antérieure (A), postérieure (P), supérieure (H, head) et inférieure (F, feet). Il est im-
portant de noter que même si l’on observe des variations sur l’ensemble de ces régions
(plus de 80% des voxels présentent des valeurs non nulles), les perturbations les plus im-
portantes prédominent dans la partie antérieure des poumons, tandis qu’elles semblent
distribuées de façon plus homogène entre partie supérieure et inférieure. Lors de l’ad-
ministration des aérosols, on peut émettre l’hypothèse d’un dépôt préférentiel dans les
régions antérieures, à l’origine des perturbations maximales mesurées.

Figure 6.2.8 : Graphe présentant l’occurence (en %) des variations de B0, en valeur
absolue, pour des valeurs supérieures à 0 (jaune) et à 0,5 ppm (marron) et situées dans
quatre régions distinctes du poumon, (A) antérieure, P (postérieure), (H) supérieure et
(F) inférieure.

En termes de reproductibilité, on observe sur les figure 6.2.5 à 6.2.7 des perturbations
du champ B0 plus importantes pour les rats 1, 3, 4 et 5 que pour le rat 2, avec des
valeurs particulièrement élevées pour le rat 3. La distribution des variations de B0 pour
l’ensemble des voxels des 5 rats est présentée Fig. 6.2.9. On remarque des tendances
similaires entre les différentes distributions, et on retrouve une distribution des pertur-
bations plus importantes pour le rat 3, tandis qu’elles demeurent sensiblement moins
importantes pour le rat 2, avec notamment un nombre élevé de valeurs nulles et proches
de 0.
Le coefficient de variation inter-voxel pour les 5 rats est présenté Fig. 6.2.10. On

remarque deux principales tendances. La première permet de constater que pour plus
de 80% des voxels, le coefficient de variation est inférieur à 15%. En revanche, pour 20%
des voxels restants, on remarque un coefficient de variation pouvant aller jusqu’à 60%.
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Figure 6.2.9 : Distribution non-cumulée des perturbations de B0 (en ppm) pour les 5
rats de l’étude.

Figure 6.2.10 : Distribution cumulée des coefficients de variation inter-voxel (en %)
pour les 5 rats étudiés.

Cela traduit les disparités apparaissant entre les différents rats, attestant d’une aug-
mentation locale et non homogène des perturbations du champ B0 lorsque les dépôts
dans les voies aériennes sont plus importants, comme cela est le cas pour le rat 3 par
exemple.

6.2.3 Conclusion
L’évaluation in vivo du dépôt d’aérosols dans les voies aériennes par IRM de l’hélium-

3 hyperpolarisé a été menée chez 5 rats sains. Le calcul des cartes de variation de B0
induite par le dépôt d’aérosols à base d’oxyde de fer a permis de localiser les principales
régions de perturbation du champ magnétique statique et d’identifier de premières zones
importantes du dépôt pour une résolution spatiale isotrope de 1,25×1,25×1,25mm3 et
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un temps d’acquisition total (avant + après dépôt) inférieur à 10 s. Pour l’ensemble
des rats étudiés, il apparaît une prédominance du dépôt dans la région antérieure des
poumons, alors qu’il est plus difficile de conclure quant à la distribution supérieure-
inférieure du dépôt. Ces résultats s’accordent à la position allongée, sur le dos du rat et
la plus grande facilité que l’animal a naturellement pour recruter les régions alvéolaires
antérieures[219, 11, 210, 80, 176]. La gravité semble être négligeable, à ce stade, dans
les mécanismes de transport et de dépôt. Comme cela avait pu être remarqué lors de
notre étude préliminaire du dépôt d’aérosols chez le rat (voir chapitre 4), les perturba-
tions observées au niveau des premières générations de bronches soulignent également
l’importance du phénomène de dépôt par impaction. Aux conditions d’administration et
aux tailles des aérosols en jeu, le dépôt serait donc a priori proximal et distal et répon-
drait en effet au résultat de l’impaction dans les premiers embranchements de l’arbre
bronchique et à la sédimentation prédominants dans les régions alvéolaires distantes. Les
voies aériennes intermédiaires ne joueraient ici qu’un rôle secondaire de transmission.
La plateforme SAGAS nous a assuré une très bonne reproductilibilité de la prépa-

ration de l’état pulmonaire intra-sujet et inter-sujet. Avec un contrôle des paramètres
de pression, le protocole d’administration de gaz est reproduit pour les différents rats.
La normalisation spatiale des jeux d’images nous a permis de caractériser cette repro-
ductibilité et de nous affranchir des différences morphologiques entre les poumons des
différents rats. Nous avons pu ainsi mener la première comparaison voxel à voxel en IRM
de l’hélium-3 hyperpolarisé et poser les premiers résultats in vivo de la distribution du
dépôt d’aérosols dans les poumons. Celle-ci suit les mêmes tendances régionales d’un
animal à l’autre. Les différences résiduelles pourraient être imputées à la fois aux diffé-
rents modes respiratoires des animaux pendant l’administration d’aérosols et au mode
d’adminstration qui n’exclut pas la présence de condensats obstructifs sur les parois des
conduites d’inspiration. Le transport des aérosols vers les poumons en est alors modifié
pour chaque animal.
Cette étude ouvre une voie originale d’investigation du dépôt d’aérosols dans les voies

aériennes et une véritable standardisation du protocole d’administration de gaz au petit
animal. Elle rend possible in vivo l’évaluation du dépôt d’aérosols marqués par IRM
de l’hélium-3 hyperpolarisé. Associée à une extrapolation de la méthode de quantifica-
tion du dépôt décrite au précédent chapitre, cette voie d’investigation pourrait, à moyen
terme, supplanter les voies d’investigation de référence en médecine nucléaire, par des ré-
solutions spatiale et temporelle bien meilleures et par une innocuité assurée par l’absence
de rayonnements ionisants. Cela pourrait en l’occurence permettre l’évaluation du dépôt
d’aérosols lors d’études longitudinales, répétées sur de courts délais de temps, ce que
n’autorisent pas à l’heure actuelle les techniques de médecine nucléaire, en particulier
pour la réalisation d’études sur de jeunes enfants.
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Conclusion et perspectives

La diversification de l’usage des thérapies inhalées, avec la considération récente du
poumon comme organe de transfert vers la circulation systémique, a mis en exergue
l’importance du ciblage des agents thérapeutiques en fonction des effets et applications
visés. La complexité du système respiratoire, la difficulté de sa modélisation, le manque
corrélatif, en somme, de connaissances des mécanismes de transport et de dépôt des
aérosols soulignent par ailleurs l’apport fondamental des techniques d’imagerie pour
l’obtention d’une information à la fois régionale et quantitative et l’orientation de la
recherche et des développements dans le domaine. Dans ce contexte, la détection en
médecine nucléaire fait office de référence pour sa sensibilité, mais pâtit de résolutions
spatiale et temporelle faibles, limitant l’analyse et l’interprétation qui peut être faite
de la distribution régionale des aérosols et de son évolution dans le temps. L’imagerie
par résonance magnétique de l’hélium-3 hyperpolarisé apporte de nouvelles perspectives
dans l’exploration pulmonaire et rivalise avec les techniques d’imagerie actuelles, au-
torisant des résolutions spatiales voisines de la tomographie par rayon X, supérieures
aux techniques de médecine nucléaire, et disposant de résolutions temporelles dépassant
l’ensemble de ces modalités. Les travaux rapportés dans cette thèse s’inscrivent dans
cette problématique et proposent une voie originale d’évaluation et de quantification du
dépôt d’aérosols dans les voies aériennes par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé.

Dans un premier temps, et dans un contexte où l’imagerie par résonance magnétique
ne s’était pas encore penchée sur la problématique des aérosols thérapeutiques, un vaste
travail d’investigation a été mené pour évaluer la sensibilité de l’IRM de l’hélium-3 hy-
perpolarisé au dépôt d’aérosols marqués à base d’oxyde de fer superparamagnétique.
Nous avons porté notre attention sur différents indicateurs : les temps de relaxation
longitudinal et transverse des noyaux d’hélium-3, respectivement T1 et T ∗2 , et l’informa-
tion portée par la phase du signal d’hélium-3, pour différentes gammes de concentration
en fer. Les résultats préliminaires obtenus in vitro et in vivo indiquent que chacun des
paramètres testés mesurent des variations lors de la présence de fer, avec toutefois des
nuances en termes de sensibilité et de discrimination spatiale. En l’occurence, l’effet in
vitro des aérosols marqués sur le temps de relaxation T1 des noyaux d’hélium-3 est faible
et global en rapport avec la diffusion. Il serait inévitablement dominé in vivo par d’autres
mécanismes de relaxation, en particulier ceux induits par la présence d’oxygène para-
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magnétique et par les différences de susceptibilité aux interfaces air-tissu à l’intérieur du
poumon. Concernant le T ∗2 , l’effet du fer sur le signal de l’hélium-3 s’avère plus impor-
tant que les effets observés sur le T1, mais est toutefois supplanté par l’effet mesuré sur
les cartes de variations du champ magnétique statique B0, obtenues à partir de l’infor-
mation de phase. La sensibilité offerte par cette dernière autorise en effet une véritable
discrimination spatiale de la distribution du fer, en dépit de la diffusion rapide du gaz
traceur, alors que les cartes de T ∗2 présentent des valeurs plus homogènes sur l’ensemble
des fantômes imagés. Ainsi, le calcul des cartes de variations de B0 est l’approche qui a
été privilégiée, en particulier pour sa sensibilité, pour la détection du dépôt d’aérosols
marqués dans les voies aériennes.

Le second volet de ce travail s’est porté sur la validation de notre méthode d’évalua-
tion, et sur le développement de la quantification du dépôt d’aérosols. Nous avons pu
comparer la mesure faite par IRM de l’hélium-3 hyperpolarisé à une modalité expérimen-
tale de référence, la tomographie d’émission monophotonique (SPECT), et théorique, le
calcul numérique en mécanique des fluides (CFD), autorisant la résolution des équations
de la mécanique des fluides et du transport de particules, dans un fantôme des voies
aériennes extrathoraciques. Une approche mathématique originale a été mise en oeuvre
pour quantifier l’aérosol déposé sur les parois du fantômes, permettant de déterminer la
distribution de dipôles magnétiques à partir des cartes de variation du champ magné-
tique statique B0. Les résultats obtenus montrent une bonne correspondance entre les
différentes modalités, confirmant la pertinence de l’information mesurée par IRM, tant
sur le plan de la régionalisation du dépôt que sur la quantification qui a pu être menée.

Nous avons enfin pu tester la reproductibilité de notre méthode d’évaluation du dépôt
in vivo chez le rat, grâce à la réalisation d’une plateforme de ventilation et d’administra-
tion de gaz et d’aérosols dédiée, SAGAS. Cette plateforme, développée spécifiquement
pour l’environnement magnétique de l’IRM et pour l’utilisation de gaz hyperpolarisés,
nous a en effet permis de contrôler les paramètres d’administration de gaz de façon
à respecter les constantes physiologiques de l’animal, tout en gardant des conditions
d’administration constantes d’un animal à l’autre (contrôle de la pression d’inflation des
poumons). Les résultats obtenus présentent des distributions voisines du dépôt d’aérosols
dans les poumon des cinq animaux imagés, et une première analyse régionale montre
une prédominance du dépôt dans la région antérieure des poumons. L’interprétation
de cette régionalisation particulière est délicate et dépendante de paramètres multiples
(cycle respiratoire, nature de l’aérosol, position de l’animal, composition du gaz vecteur),
et nécessiterait de pouvoir être complétée par d’autres études menées dans des conditions
expérimentales différentes. C’est l’objet d’un projet lancé cette année sur des animaux
asthmatiques et emphysémateux. La plateforme SAGAS est un élément central dans la
mise en place de telles expériences et permettra dans l’avenir, grâce au contrôle de la
composition des fluides administrés et du cycle respiratoire imposé, de véritablement
caractériser et standardiser non seulement l’évaluation in vivo du dépôt d’aérosols dans
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les voies pulmonaires mais aussi l’ensemble des études précliniques qui nécessitent des
conditions respiratoires contrôlées et reproductibles.

La médecine nucléaire est actuellement la technique d’imagerie de référence permet-
tant, seule, de cartographier la quantité d’aérosols thérapeutiques marqués déposés dans
les poumons. Au cours de cette thèse, nous avons mis au point un nouvel outil métho-
dologique, non ionisant, disposant de résolutions spatiale et temporelle surpassant celles
des techniques disponibles. Sa mise en œuvre pourrait avantageusement remplacer, et
pour le sujet et pour l’étude, ces dernières. L’IRM par contraste de phase de l’hélium-3
hyperpolarisé devrait, à court et moyen termes, ouvrir un véritable champ expérimental
de validation et de détermination des modes de distribution des aérosols dans l’arbre
respiratoire en premier lieu et dans les régions aériennes distales en second lieu. En ef-
fet, chez le petit animal, la résolution spatiale offerte ici sur un IRM clinique autorise
déjà une discrimination du dépôt entre régions proximale et distale du poumon, en trois
dimensions, qu’il est difficile de réaliser sur les appareils de médecine nucléaire utili-
sés aujourd’hui chez l’humain - y compris les appareils tomographiques. En outre, bien
au-delà des performances de la médecine nucléaire, la résolution temporelle de l’IRM,
associée à la relative permanence des oxydes de fer dans l’environnement pulmonaire,
permettrait également d’envisager le suivi longitudinal des particules déposées, immé-
diatement après leur administration, avant, pendant, après et lontemps après l’entrée en
action des mécanismes de clairance pulmonaire. Enfin, l’IRM par contraste de phase de
l’hélium-3 hyperpolarisé nous permet d’envisager à plus long terme le suivi dynamique
du transport-même des aérosols du nébuliseur au poumon.
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