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. Notations

AAA
AAT
AHA
AoDist
Balanced FFE
BNP

C/B

DA

ECG

EM

ETT
FEVG
FIESTA
FLASH
FOV
FWHM
GD-DTPA
GRAPPA
GVF

IR

IRM
MESA
MMP

MO

MPR

NS
NSTEMI

Anévrisme de I'Aorte Abdominale

Anévrisme de I’Aorte Thoracique

American Heart Association

Distensibilité aortique locale calculée papédance bio-électrique
Balanced Fast Field Echo

Peptide natriurétique B (B-type Natriuretic )

Rapport contraste sur bruit

Dissection Aortique

ElectroCardioGramme

Espérance-Maximisation ou Expectation-Maximisati

Echocardiographie TransThoracique

Fraction d'Ejection du Ventricule Gauche

Fast Imaging Employing Steady State Acqiaisit

Fast Low-Angle Shot

Champ de vue (Field Of View)

Full-Width Half Maximum

GaDolinium-DieThylenetriamine Pentaacetimd\

Generalized Autocalibrating Partially Pedimaging Acquisition

Gradient Vector Flow

Inversion Récupération (Inversion Recovery)

Imagerie par Résonance Magnétique

Multi-Ethnic Study of Atherosclerosis

Métalloprotéinases matricielles

Microvascular Obstruction

Multi-Planar Reformating

Non significatif (associé a la valeur de p extistique)

Non ST-segment Elevation Myocardial Infapcti
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Nt-pro-BNP fragment N terminal du pro-BNP

NYHA New York Heart Association

PA Petit Axe (du ventricule gauche)

PCA Persistence du Canal Artériel

PILS PartiallyParallel Imaging with Localized Sensitivities

PSV Peak Systolic Velocity

PDV Peak Diastolic Velocity

PSIR Phase-Sensitive Inversion Recovery (Phasdtiseni)

PMO Persistent Microvascular Obstruction

QIR Quantified Imaging Resource (logiciel QIR)

S/B Rapport signal sur Bruit

SCA Syndromes Coronaires Aigus

SENSE SENSitivity Encoding

SMASH SiMultaneous Acquisition of Spatial Harmaic

SR Saturation Récupération (Saturation Recovery)

SSFP Steady State Free Precession

STEMI ST-segment Elevation Myocardial Infarction

SV Sinus de Valsalva

TE Temps d’Echo
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VPN Valeur Prédictive Négative
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. Avant-propos

Ce document présente mes activités de recherctelealomaine de I'imagerie médicale et
plus particulierement dans le domaine de I'lmagerée Résonance Magnétique (IRM)

cardio-vasculaire. Celles-ci ont débuté au cours nie thése au laboratoire LPPCE
(Laboratoire de Physiopathologie et PharmacologidiGvasculaire Expérimentales, EA

2979, Pr Rochette) de I'Université de Bourgogne9gt2999) et se poursuivent en tant que
MCU-PH (depuis 2000) au sein du laboratoire LEZl{aratoire Electronique, Informatique

et Image, UMR CNRS 5158, Pr Meriaudeau) de I'Ursitérde Bourgogne et du Service de
Spectroscopie-RMN du CHU de Dijon. Mes travaux elgherche s’articulent principalement

autour de I'extraction automatisée de parametratoariques et fonctionnels en IRM du coeur
et de l'aorte. Plus précisément, ces travaux #aM’portent sur les thématiques suivantes :

- Etude de la fonction cardiaque

- Etude de la désynchronisation cardiaque

- Etude de la perfusion myocardique et de la viabilit

- Etude de I'élasticité de I'aorte

- Etude du flux sanguin et détermination de zonestdEss au niveau de la paroi de
l'aorte

- Maétrologie des sinus de Valsalva

Ces différents points sont détaillés dans la prespartie de ce document.

Mes travaux concernant le traitement d'IRM du caumt présentés dans le chapitre I. La
guantification automatique de la fonction cardiacper IRM, constituant une aide au
diagnostic importante, fut la thématique de mesaua de thése (chapitre 1.4). Ceux-ci
portaient sur la segmentation automatique du \ané&igauche a partir de coupes petit-axe
acquises en ciné-IRM. La méthode développée, basée la logique floue et la
programmation dynamique, permet une segmentatitomaique des contours endocardique
et épicardique sur chaque image de chaque couptgneainsi possible le calcul automatique
du volume du ventricule gauche au cours du cyclei@ague, des volumes diastolique et
systolique et par conséquent de la fraction d’'&actlu ventricule gauche. Je continue ces
travaux dans le cadre d’'une étude multicentriq@estiée conjointement par le CNRS et
'INSERM et impliquant de nombreux laboratoiresnitais) sur les méthodes de détection
automatique des contours du cceur sur des séqueinéssiues d’'images, ainsi que sur les
méthodes d’évaluation et de validation de ces satatiens. Actuellement, des
meéthodologies permettant de comparer plusieurs adéth d’estimation d’'un parametre
d’intérét clinigue sans connaitre de valeur deregfée (i.e. sans gold standard) sont étudiées.
Le chapitre 1.5 présente nos travaux sur I'étudenduvement local du cceur par IRM, pour
étudier certaines pathologies telles que la déspnidation cardiaque. Des réglages
spécifiques sur des séquences ciné-IRM conventilesnent permis d'obtenir des données
appropriées a I'étude du mouvement local du coaudgmméthodes de flux optique basées
sur la phase du signal. Nos travaux sur I'étudé&adeerfusion par IRM sont détaillés dans le
chapitre I.5. Nous montrons qu’une automatisatiorirditement des images de perfusion au
premier passage du produit de contraste permeéwadaation en routine clinique de I'étude
de la perfusion du myocarde. De plus, l'utilisatidiimages acquises dix minutes apres
injection de ce produit permet la quantification ldeviabilité myocardique en évaluant la
taille et le degré de l'infarctus du myocarde. Mawvaux ont entre autre montré les liens entre

11
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la taille de l'infarctus et I'hnyperglycémie. De gluceux-ci ont montré que l'obstruction
micro-vasculaire persistante est une valeur praqosimportante.

Ensuite, nos travaux concernant le traitement d’l&&M’aorte sont présentés dans le chapitre
Il. Nos recherches sur I'évaluation automatiséd'@asticité aortique sur des populations a
risques (entre autres des patients porteurs de@yed liés au systeme cardio-vasculaire) ont
éte intégrés dans des études plus vastes (comprggmimformations cliniques, biologiques,
d’'imagerie et de génétique), certaines en colldlwra avec I'APHP, le College de France
(INSERM U36), le laboratoire LISA et le CHU d’Anger(chapitre 11.3). Nous avons
développés des outils permettant le calcul aut@matide la compliance aortique, de la
distensibilité et de la vitesse de I'onde de flaxi (vitesse de I'onde de pouls) a partir de
séquences IRM appropriées. Nos travaux sur I'étlud8ux sanguin par IRM sont présentés
dans le chapitre II.4. L’évaluation de I'élasticité la paroi, ainsi que la modélisation du flux
sanguin, seront intégrées dans la représentatioed@orte, pour associer la déformation de
'aorte a 'amplitude et I'orientation du flux samg, dans le but de rechercher des zones de
fragilité, dites de « stress ». L'étape de recarsion 4D de I'aorte a partir de séquences de
ciné-IRM s’effectue en étroite collaboration aveddboratoire MOIVRE de I'Université de
Sherbrooke (Québec, Canada). Des premiers résudiatourageants concernant la
segmentation automatique de la lumiére de l'aorte dgja été obtenus. Le chapitre 1.5
concerne nos travaux sur une métrologie fiablerétipe des sinus de Valsalva a partir
d’acquisition d’'images selon un plan perpendicelarl’axe de l'aorte. Le développement
d’'une méthode automatique de segmentation des dm\falsalva permet une mesure précise
des difféerentes longueurs entre les commissurss;uspides et le centre des sinus (lui aussi
localisé automatiquement).

Dans le chapitre 1ll, nous présentons le logiciR éveloppé au sein de notre laboratoire et
qui reprend les principaux développements techsigégaillés dans les chapitre | et Il

La seconde partie de ce document résume l'ensenblenes activités d’encadrement
d’étudiants, d’enseignement, d’animations scienidis ainsi que mes fonctions hospitalieres.

L’ensemble de ces travaux de recherche ont étéutdsen étroite collaboration avec les
étudiants que j'ai encadrés (ou co-encadrés) etange part du travail exposé ici leur revient.

12
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. Activités de recherche - La place de
I'IRM dans l'étude du coeur et de
I'aorte.

Une image est une représentation planaire (et datimensionnelle) d’'une scene ou d’un
objet situé en général dans un espace tridimensioQuelle que soit leur origine, elles sont
toujours numeérisées en images d'intensité et cérésd comme des matrices a deux
dimensions. Un pixel (contraction de "picture eleteest le nom associé a une unité de base
de l'image. Cette unité correspond a un pas derdlisation. L’information élémentaire
associée a chaque pixel est transcrite en niveagride(ou en couleur). Un pixel est
caractérisé par sa position dans l'image et paalsar (c’'est-a-dire son niveau de gris).

Le traitement d'image est né de l'idée et de laemsité d'assister ou de remplacer
'observateur humain par la machine. Les étapesaitement artificiel d’'une scéne visuelle

se découpent en quatre : l'acquisition, le prémagnt, I'analyse et linterprétation. Le

prétraitement et notamment la segmentation d'uagémest un traitement de bas niveau, car
les objets sont définis comme des groupes de pigeisont des propriétés communes.

L'interprétation est un traitement de haut nivebas, objets sont classés suivant leurs
propriétes.

Jusqu’en 1896, aucun moyen n’existait pour exanooemesurer le monde intérieur du corps
humain vivant. La découverte des rayons X par Rémtggt le point de départ de I'imagerie
meédicale et a déclenché un long processus de iéatioh de la médecine et de la physique,
la chimie et l'ingénierie (1). L'imagerie médicaleconnu un essor considérable ces dernieres
décennies, notamment grace aux progres a la foisphgsique, en électronique et en
informatique. L'imagerie médicale est certainemam des domaines de la santé qui connait
actuellement les évolutions technologiques les pligurantes. Avec l'avenement des
acquisitions en trois dimensions et de la modétisatces évolutions créent de nouveaux
besoins liés a 'augmentation de la production dies dont il faut faciliter la lecture et
'analyse, ainsi que l'archivage et la circulatighinsi, la complexification des techniques
d'imagerie médicale s’accompagne d'un accroissemeassif de données. La recherche
médicale devient un tres gros demandeur en traiterd@mages pour améliorer les
diagnostics faits a partir de nombreuses imagegei@ant, malgré les efforts déployés pour
leur traitement numérique, l'interprétation médécalibjective est toujours la méthode la plus
répandue dans les services cliniques. L'absenceéatleode completement automatisée limite
I'extraction de parameétres quantitatifs et reprdifiles pour chaque patient, nécessaires a un
suivi efficace.

Parmi les méthodes d'imagerie les plus couramnraptoyées en médecine, I'IRM est une
technique d'imagerie non-invasive, dépourvue d'eff@isant. Les intensités de champ
magneétique utilisées en clinique semblent dépowrdleffet biologique néfaste. L'IRM est
fondée sur les principes de la Résonance Magnétiueléaire (RMN) (2) décrits
initialement en 1946 par Bloch et Purcell. Les peges applications datent de 1973 (3).
Damadianret al. ont fait la premiére démonstration d'images dypg@u niveau du thorax en
1978 (4). Depuis, I'IRM a pris sa place parmi leshhiques d'imagerie plus anciennes et
reconnues.
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Le principe de I'IRM consiste a observer les tisfuslogiques a travers les propriétés
magneétiques de I'un de leur constituant majoritaleenoyau d’hydrogene (proton). En effet,
celui-ci posséde un moment magnétique (et il efimniddmme étant un dipdle magnétique).
Placé dans un champ magnétique éleve, de l'ordregla, il s’oriente selon une direction
privilégiée en fonction du champ magnétique priatipa somme des moments magnétiques
de chaque proton entraine la création d'un vectewacroscopique d’aimantation,
correspondant a I'aimantation résultante en chamiet des tissus analysés. Comme cette
aimantation est proportionnelle a la quantité detqms présents, et que les tissus se
distinguent par leur contenu en eau, ces aiman&tiésultantes correspondant a I'anatomie
des tissus. En pratique, au cours d’un examen d,IRIVelaxation de cette aimantation, aprés
un phénoméne de résonance magnétiqgue, est mesbeéghénomene est obtenu en
appliguant une onde radio-fréquence en plus du phaagnétique principal. Ce mécanisme
entraine la création d'une nouvelle aimantationultéste, ayant une composante
longitudinale (dans I'axe du champ magnétique mpedy et une composante transversale
(perpendiculaire a la précédente). Lors de I'adeét’'onde radio-fréquence, cette aimantation
va disparaitre et les protons vont retrouver léat @équilibre. Le temps mis par les protons
pour revenir a I'état d’équilibre est définit comneetemps de relaxation longitudinale, ou
temps T1. Le temps de relaxation transversaleemps T2, représente le déphasage entre les
dipbles magnétiques et donc la décroissance demi@asante transversale d’aimantation. Ces
deux temps de relaxation dépendent fortement datiare des tissus. La pondération d'une
image consiste a modifier les parameétres d’acdoisile I'image pour favoriser un facteur
participant au contraste dans I'image. Les deuxdpmtions les plus courantes sont les
pondérations T1 et T2. Pour un champ magnétiquadlda signal dans I'image pour chaque
tissu dépend du temps T1 (ou T2) des protons aanide ce tissu. Pour créer une image, un
motif composé d’'une excitation suivie d'une reléoatest appligué de nombreuses fois a la
suite. Les deux principaux parametres sont le tesep®pétitions (TR) qui est le temps entre
deux excitations radio-fréquences, et le tempshdi§d E), qui est le temps entre I'excitation
et la restitution de I'énergie.

L’application de I'onde radio-fréquence apportel’daergie. Lors de I'arrét de I'émission de
cette onde, cette énergie est restituée et comdspo retour a I'état d’équilibre des protons.
Celle-ci peut étre enregistrée sous forme d’'uneeomi@ns le plan de Fourier. Le plan de
Fourier correspond donc a l'espace ou sont enrégsstles données brutes. Le signal
enregistré est par nature complexe au sens matiggémat'est a dire qu'il comporte une
composante réelle et une composante imagindearegistrement de plusieurs lignes dans le
plan de Fourier, suivi de l'application de la trimmmée de Fourier inverse, permet d’avoir
une image des tissus en fonction de leurs caratititries magnétiques. Ce procédé fournit les
coefficients de Fourier réels et imaginaires cqoeslant aux données brutes. Les images
module et de phase sont calculées a partir deasdfoients. L'image module est utilisée la
plupart du temps et correspond a la racine caredla domme des carrés des coefficients de
Fourier réels et imaginaires. L'image de phaseugbsée dans des cas particuliers, comme
pour I'imagerie codée en vitesse de flux. La séqaatiacquisition d’image la plus classique
est sans doute la séquence en écho de spin. @ettiérd se décompose en une impulsion
d'excitation, une période de déphasage des pr@endant un temps TE/2, une impulsion
d’'inversion du signal avec un rephasage pendaneémps TE/2, puis la lecture du signal au
temps TE. Elle permet d’avoir facilement des imagesc des pondérations T1 ou T2.
L’inconvénient majeur de cette séquence est un getdfgcquisition relativement long lié a
des TR longs.
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Considérée initialement comme une technique d'imagessez lente, I''RM fut I'objet de
développements concernant la mise en place de hesiv&quences d’acquisition plus
rapides. Parmi ces nouvelles séquences, cellegodedtho de gradient ont permis de réduire
le temps d'acquisition d'une image et ainsi, develbes applications ont vu le jour, en
particulier I''magerie fonctionnelle dynamique adgganes en mouvement tels que le coeur ou
l'aorte. Le principe des séquences en écho de egradiffere principalement de I'écho de
spin au niveau de I'impulsion d’excitation qui gdtis rapide (permettant la diminution du
temps TR) et de I'absence d'impulsion de rephasidgeagerie des organes en mouvement
est un nouveau défi qui ne concerne pas seulert@M,Imais aussi les techniques basées
sur les rayons X, la scintigraphie et I'échographie

L’'IRM est une technique tomographique permettaobténir des coupes anatomiques selon
une orientation libre du plan d'acquisition. Ladligation spatiale est réalisée en assignant a
chaque position une fréquence de résonance spéxiflen modifiant légerement le champ
magnétique principal, la fréquence de résonancmsns varie proportionnellement a cette
modification de champ magnétique. En pratique, wadignt de champ magnétique est
appligué sur le champ magnétique principal. L'ingporh radio-fréquence ne concernant que
les protons qui ont une fréquence de résonanceifigpéc la modification du champ
magnétique sélectionne les protons qui vont étrecemés par cette impulsion
radiofréquence, sans affecter les protons des saagjacentes (qui donc ne donneront pas de
signal). Une impulsion radio-fréquence n'a pas diéguence unique. Elle couvre une
certaine bande passante. L'épaisseur de coupeéksieden faisant varier la largeur de la
bande passante de I'impulsion radio-fréquence. iAingjuement les protons qui font partie
de cette coupe vont participer a la création aedge.

L'IRM offre de nombreux avantages pour l'exploratioardiaque (5). Tout d’abord, la
synchronisation de l'acquisition avec I'onde R @ridtéve et de grande amplitude) de
I'électrocardiogramme (ECG), permet d’obtenir desages a différents temps du cycle
cardiaque. De plus, la manipulation des gradiemsmpt d’avoir des plans de coupes
tomographiques selon les axes principaux du coededaorte. Enfin, des séquences de plus
en plus rapides rendent l'acquisition d'images pnéa possible, limitant ainsi les artefacts
dus aux mouvements respiratoires. Dans certaineditems, I'IRM peut fournir un excellent
contraste spontané entre les tissus et le fluxusangn I'absence d’agent de contraste. En
particulier, l'utilisation de séquences ciné-IRMnstitue de nos jours la technique de
référence pour étudier la fonction cardiaque. Cdaet) le nombre important de données
générées durant un examen nécessite I'utilisationtits informatiques pour extraire les
parametres physiologiques du cceur, tels que lemmlde la cavité du ventricule gauche,
I'épaisseur du myocarde, la masse myocardiquefeddtion d’éjection du ventricule gauche,
pour ne citer que les plus courants. En effetrdgeiment manuel des images est long et
fastidieux et se limite souvent en routine cliniggequelques images. Ces images sont
généralement choisies visuellement comme étanminiages acquises en diastole et en systole.
L'utilisation de I'ensemble des données nécesaitmise au point de méthodes de traitement
automatique, avec notamment une segmentation atitpraades contours endocardique et
épicardique du ventricule gauche. De plus, les llertes résolutions spatiale et temporelle
gue peuvent procurer les séquences ciné-IRM peznidtétude locale du mouvement de la
paroi. Cependant, cette évaluation, qui peut étre nouvel outil pour [|'étude de
'asynchronisme intra-ventriculaire gauche, nédesaussi la mise au point de méthodes
automatisées pour une quantification précise. lisation de produits de contraste
paramagnétiques, couplée a des séquences fortepmemdérées en TI1, entraine un
rehaussement important du signal au passage dwiprdel contraste. Une utilisation en
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imagerie cardio-vasculaire est I'étude de la pésfuslu myocarde au premier passage du
produit de contraste. L’acquisition relativememdae entraine de nouveau une production
importante de données, qui nécessite 'automatisatii post-traitement si I'on ne veut pas se
limiter a une évaluation visuelle et subjective ldeperfusion myocardique. L’acquisition
d'images dix minutes apres injection du produit amtraste, permet I'évaluation de la
viabilité du cceur. L'étude de ses images, qu'etlé sisuelle ou semi-automatique, doit
permettre de pronostiquer le degré de récupéradies patients aprés un infarctus du
myocarde aigu.

L'IRM n’est peut étre pas la technique d’imageri prédilection pour I'étude de l'aorte,
cependant, son co6té non irradiant (par rapport tof@odensitométrie par rayons X) et la
possibilité d’avoir de I'imagerie cinétique, ou éeden vitesse de flux, font de cette technique
un examen de choix. En plus de considérations amais, l'utilisation de séquences
cinétigues permet I'étude de I'élasticité de I'aprpar lintermédiaire du calcul de la
compliance aortique, de la distensibilité aortiguede la vitesse de I'onde de flux (ou vitesse
de l'onde de pouls). Ces séquences sont soit dpgeisées cinétiques avec d’excellentes
résolutions spatiale et temporelle, soit des sémpgenodées en vitesse de flux. La nature de
ces séquences ne permettant pas I'évaluation desté&ges élastiques de I'aorte de maniére
visuelle ou par un traitement manuel, il est néamessl’automatiser le traitement des données.
De plus, I'utilisation de ségquences codées ensatéle flux permet d’apprécier le mouvement
global du flux sanguin en 3D durant un cycle cajdeaet d’en déduire des paramétres tels
que la vitesse maximale du flux sanguin, la fractie régurgitation (ou de reflux, selon la
section de l'aorte étudiée), le débit sanguin ofofene du flux (flux hélicoidal, laminaire ou
turbulent). La capacité de I'IRM de pouvoir acquétes plans de coupe selon n'importe
guelle orientation permet I'étude des sinus de Matsavec précision, sans effet de volume
partiel. L’automatisation de la mesure du diaméteximal de I'aorte au niveau des sinus de
Valsalva permet d’éviter la variabilité inter-obsateur.

Notre contribution a ces aspects de I'IRM cardisetdaire est détaillée dans ce document.
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I. Etude du coeur par IRM

I.1. Le coeur : Anatomie et
physiopathologie.

I.1.1. Le coaur et le ventricule gauche
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aortiqgue
veine cave
supérieure tronc
pulmonaire
oreillette
oreillette gauche
droite valve
valvule aortigue
pulmonaire vilve
mitrale
valve cordages
tricuspide ventricule
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2000 e-Cardialogie

Figure 1 : Anatomie du cceur.

Le cceur est un organe musculaire creux. Son mestl@ppelé myocarde du grego;
muscle et-carde cceur. Le cceur occupe le médiastin dans la cagacijue (6). Il présente
un grand axe presque horizontal dirigé en avanthduax au niveau du cinquiéme espace
intercostal gauche. Il repose en partie sur le hdegme et sa pointe est orientée vers la
gauche. L'orientation de ce grand axe varie sedoforime du thoraxQuand le thorax est
étroit, I'axe se rapproche de la verticale et larcest allongé de haut en b&siand le thorax
est large, I'axe se rapproche de I'horizontales etcbur est allongé transversalement. La base
du cceur correspond aux deux oreillettes et I'apexanmet du ventricule gauche (VG)
(Figure 1). La premiere fonction du cceur est d'@me pompe assurant le transport de
l'oxygene aux différents tissus du corps humaigeu sang et I'acheminement du sang vers
les poumons pour étre ré-oxygéné. Cette fonctippse sur plusieurs €léments synergiques
que sont les cavités, les valves et le myocardemuscle cardiaque est principalement
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développé au niveau des ventricules, qui doivestttéf le sang dans le systéme artériel avec
une plus haute pression pour le VG que pour lerioethé droit (VD) et ainsi le distribuer a
I'ensemble du réseau des artéres de l'organismecdle a en outre besoin lui-méme d'étre
alimenté par des vaisseaux nourriciers qui assulanperfusion myocardique. Cette
vascularisation est assurée par les deux arteremaices droite et gauche qui naissent au
niveau des sinus de Valsalva, c'est-a-dire a laeate I'aorte.

P QR S T

Figure 2 : Electrocardiogramme d'un cycle cardiagdede P : Contraction des oreillettes. Onde QRS :
Contraction ventriculaire. Onde T : Phase de rejsaition (relaxation) des ventricules.

Le cceur se contracte de maniére rythmique sansuleSmextérieur. Le noeud sinusal
commande le rythme cardiaque (rythme sinusal).ylobeccardiaque a une durée moyenne de
800 ms. Il se divise en deux phases : la diastbla systole. La diastole est la phase de
remplissage de la chambre ventriculaire. Elle dumaron 500 ms. La phase de systole est la
phase d'éjection du sang dans l'aorte. Elle dundérem 300 ms et consiste a transmettre
I'énergie de la contraction myocardique a la mass®uine circulante. L’ensemble du cycle
cardiaque est orchestré par l'activité électrigu&ctivité électrique du coeur peut étre
détectée et enregistrée a la surface du thoraxmpatectrocardiographe sous forme d’ECG.
Sur un ECG, une suite d'ondes est représentativeaycle cardiaque (Figure 2). L'onde P
correspond a la contraction des oreillettes. Le plere QRS est associé a la contraction
ventriculaire. L'onde Q correspond a la dépolaisatdu septum, I'onde R au début de la
dépolarisation ventriculaire et I'onde S a la fie ¢ta dépolarisation ventriculaire. La
dépolarisation est l'inversion de la polarité éigae des fibres musculaires. L'onde T
correspond a la phase de repolarisation (la rae@aatdes ventricules. L'onde de
repolarisation atriale est masquée par I'onde QR8omespond a la repolarisation des
oreillettes.

Le VG est I'élément le plus important du myocarchks, il assure a lui seul environ 80 % du
travail mécanique cardiaque. Ainsi, la plupart demsamens d'imagerie cardiaque se
concentrent uniqguement sur le VG. L’endocarde spoad a la tunique interne du cceur. Elle
sépare la cavité cardiaque du muscle cardiaquepiddéde est la tunique externe du
myocarde. Elle sépare le muscle cardiaque du pddacd&ar convention, on décrit quatre
parois au VG : la paroi antérieure, la paroi ld&ra paroi inférieure et le septum.

La cavité du VG est hérissée de salillies muscuappelées colonnes charnues. On classe les
colonnes charnues en trois ordres. |l y a deuxntas charnues de premier ordre, appelées
les piliers du cceur ou muscles papillaires (Fidyr€es piliers sont de forme conique et sont
unis par leur base a la paroi ventriculaire austieasal environ du VG. lls naissent aux
extrémités de la face latérale. Le pilier antérieait au niveau de la paroi antérieure et le
pilier postérieur au niveau de la paroi inférieude. petits cordages tendineux se détachent de
leur sommet pour rejoindre les bords de la valalgiculo-ventriculaire. Les colonnes
charnues de deuxieme ordre sont unies a la pandiim@aire par leurs deux extrémités et
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sont libres dans le reste de leur étendue. Lesnpek charnues de troisieme ordre sont de
simples sailllies de la paroi ventriculairAinsi, la paroi latérale est parcourue par de
nombreuses colonnes charnues surtout au niveaa Hdaske du ventricule. Puis la surface
ventriculaire tend a devenir réguliere et présemigiement quelques colonnes charnues du
troisieme ordre. Au niveau de la base du ventrigaleche, le septum est lisse, pour devenir
aréolaire quand on se rapproche de I'apex. En, éffedurface de I'apex est recouverte d'un
réseau de colonnes charnues de deuxiéme et treisigdres. Ces colonnes charnues sont trés
proches de la paroi, de sorte gu’elles donnentl@cieun aspect aréolaire.

Modéle a 17 segments

G
N

1. Base. Antérieur 7. Médian. Antérieur 13. Apical. Antérieur
2. Base. Antéro-septal 8. Médian. Antéro-septal 14. Apical. Septum
3. Base. Inféro-septal 9. Médian. Inféro-septal  15. Apical. Inférieur
4. Base. Inférieur 10. Médian. Inférieur 16. Apical. Latéral
5. Base. Inféro-latéral 11. Médian. Inféro-latéral  17. Apex

6

. Base. Antéro-latéral 12. Médian. Antéro-latéral

Figure 3 : Représentation en ceil de beeuf des Iviesstg, d’'apreés Cerqueied al
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Figure 4 : Représentation schématique des 17 segnmeyocardiques selon Cerqueied al, avec les 3
territoires coronaires correspondants (LAD = artinterventriculaire antérieure ; RCA = artére ca@ios
droite ; LCX = artére circonflexe).

Depuis les débuts de l'imagerie cardiaque non imeasde nombreux modéles de
segmentation du VG ont été décrits avec une grdisparité d’une technique a l'autre, mais
egalement en fonction des applications attenduresyudine clinique ou en recherclizevant
cette disparité, ’American Heart Association (AHA)roposé en 2002 un modele standard
de segmentation du VG a 17 segments, facilemdidaltie en routine, applicable pour toutes
les techniques d’imagerie non invasive, basé sucdmstatations de séries autopsiques (7).
Dans ce modele, le VG est découpé en 3 plans dui@dongueur plus l'apex : les plans
basal, médian et distal, 'apex correspondant amnset du VG. Dans ce modéle, les plans
basal et médian correspondent a 35% chacun du eatoyocardique, alors que le plan distal
et 'apex correspondent a 30%. Les plans basakdian sont divisés en 6 segments alors que
le tiers distal est divisé en 4 segments (aved@nym unique segment pour I'apex), ceci afin
que tous les segments présentent des volumes calolggr(environ 6% du volume
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myocardique pour chaque segment) (Figure 3). Ceelaogermet donc d’obtenir des
segments de taille physiologiguement significatiypdys facilement comparables d'une
technique a l'autre. Il permet également une répartplus simple des segments entre les 3
principaux territoires coronaires de perfusion (ffgg4), sans tenir compte évidemment de la
grande variabilité inter-individuelle de ces dersieLa vascularisation artérielle du cceur et
particulierement du VG, répond a un certain degréydtématisation. Classiquement, I'artére
coronaire droite irrigue la paroi inférieure du \(@nsi que la partie inférieure du septum),
'artere circonflexe irrigue la paroi latérale, f@are interventriculaire antérieure prend en
charge la vascularisation des parois antérieuréalgept apicale (Figure 5). Ainsi, sur la
modélisation du VG a 17 segments, on peut attribugiaque artere coronaire un groupe de
segments myocardiques.

Figure 5: Territoires coronaires. A) Territoire d&rtére interventriculaire antérieure (IVA). B)rtioire de

l'artére coronaire droite (CD). C) territoire darfere circonflexe. SIV= septum interventriculaiBBapres
Latrémouilleet al

Un moyen d'apprécier la contraction myocardiquereagerie est de s'intéresser aux moments
du cycle cardiague ou I'épaisseur du myocarde dsimale et maximale (images
télésystolique et télédiastolique). Il est ainssgible d'en déduire I'épaisseur diastolique et
I'épaisseur systolique, puis par différence, I'egiasement absolu et enfin, I'épaississement
relatif :

Epaississement absolu
100

Epaissement relatif =
P ! Epaisseur diastolique

Le calcul de ces paramétres peut se faire pouochades 17 segments de la paroi du VG.

Le volume ventriculaire gauche est un parameétreortapt qui reflete la surcharge du

ventricule gauche ainsi que ses qualités contesctijuand on considére le volume

ventriculaire gauche télésystolique. Ainsi, un vouventriculaire gauche télésystolique élevé
est un élément de mauvais pronostic apres infamdtusnyocarde (8). En effet, en cas

d’insuffisance cardiaque, le volume ventriculairéeadance a augmenter pour garantir un
volume d’éjection systolique constant. Un autre emogonsiste a évaluer le volume de sang
éjecté rapporté au volume diastolique du VG. Leupatre calculé est la Fraction d'Ejection
du Ventricule Gauche (FEVG) :

Volume diastolique — Volume systolique

FEVG = %X 100
Volume diastolique

Au sein du CHU de Dijon, toutes ces données smutmées dans une fiche de compte-rendu
(Figure 6).
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CENTRE HOSPITALIER UNIVERSITAIRE DE DIJON

EXPLORATION I.LR.M CARDIAQUE

NOM : DATE EXAMEN :
VTD VTS FE (%
174 mL 99 mL 43
93 mL/m? 53 mL/m?* N
EPAISSEURS EPAISSEURS EPAIZSISSEMENT EPAISSIESEMENT
DIASTOLIQUES (mm) SYSTOLIQUES fmm) ABSOLY fmm) RELATIF (%4)

B OO

VA Droite Crc,
Surface corporelle (m®) = 1 67 |
Fitisseiir 6 Eoupe Y = 7 Masse myocardique (g) = 147 >
Espace intercoupe (mm) = 6 Masse myocardique (/m®) = 73 (&

Figure 6 : Exemple de compte-rendu d'un examerMitRrdiaque.

De nombreux travaux portant sur des volontairesssaint permis d’établir des valeurs
normales pour le volume du ventricule gauche estali@ et en systole et pour la fraction
d’éjection. Les valeurs concernant les volumesevdrid’'une étude a l'autre et on peut
remarquer que la fourchette des volumes est assewley De plus, plusieurs études ont
montré une différence significative chez 'lhommeckéz la femme. Toutefois, une fraction
d’éjection moyenne est globalement supérieure % &Mez une personne ayant une fonction
cardiaque normale (Tableau 1). En particulier, Hhitis et al. ont montré que le volume
diastolique est plus élevé chez 'homme que chéenane 160 + 29 mL vs. 135 + 26 mL et
on trouve les mémes résultats pour le volume sgsiI(50 + 16 mL vs. 42 £ 12 mL) (31).
La normalisation de ces valeurs par la surfacearetie efface cette différence entre les
hommes et les femmes. La surface corporelle estidébmme étant la surface externe de la
peau recouvrant le corps. Plusieurs formules peemiete calcul de celle-ci a partir de la
taille et de la masse de la personne. Les fornigeBubois et de Boyd sont généralement
considérées comme étant les plus précises.

La surface corporelle se calcule avec la formul®deois selon I'équation suivante (32):
Surface corporelle (m?) = 0,0007184 x (Poids(kg))%*?5 x Taille(cm)®7?5
Elle se calcule avec la formule de Boyd selon l&@un suivante (33):

Surface corporelle (m?)
= 0,0003207 x (Poids(g))%7?85-001888xlog (Poids(9)) x Tqgjlle(cm)*?
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La masse est en kg et la taille en cm. Une déimipilus simple est celle de Mosteller (34) :

Taille (cm) X Poids(kg)a

Surface corporelle (m?) = \/

3600
Auteurs Nombre de Volume Volume Fraction
sujets diastolique systolique (mL) d'éjection (%)
(mL)
Sechtemet al. (9) 10 101 £ 20 31+10 695
Buseret al. (10) 10 85+7 30+3 64 +2
Semelkaet al. (11) 11 113 £ 15 408 65
Futija et al. (12) 10 122 + 28 42 +13 66+5
Sakumaet al. (13) 12 98 + 21 32+9 67 6
Dulceet al. (14) 10 121 + 26 43+ 14 65+6
Herregodset al. (15) 12 121 £12 37+6 705
Cottin et al. (16) 10 102 + 20 43+9 58+6
Marcus et al. (17) 57 134 +9 41 +11 70+ 4
Benjelloun et al. (18) 18 120 £ 20 39+9 67+4
Caputo et al. (19) 18 109 + 20 42 £ 12 61+6
Jarvinen et al. (20) 8 151 +19 51+5 67+4
Nachtomy et al. (21) 10 91 £ 22 33£9 63+8
Van der Geest et al. (22) 10 113+ 16 39+8 66 +4
Cain et al. (23) 41 153 + 30 63 +17 59+0
Chez 'hnomme
Cain et al. (23) 35 118 £ 19 43 +11 64+0
Chez la femme
Teoet al. (24) 60 117 + 33 50 +22 58 +8
Natori et al. (25) 400 142 + 34 47 £19 677
Chez 'hnomme
Natori et al. (25) 400 109 + 22 31+10 72 +6
Chez la femme
Alfaki et al. (26) 30 168 + 33 61+ 16 64+5
Chez I'homme
Alfaki et al. (26) 30 135+19 49 + 11 64 +4
Chez la femme
Clay et al. (27) 20 181 £ 30 71+18 61+6
Chez I'homme
Clay et al. (27) 20 145 + 21 53+12 64 +5
Chez la femme
Sandstedezt al. (28) 18 118 + 27 40 + 13 68 +5
Chez I'homme
Sandstedest al. (28) 18 96 + 21 29+9 675
Chez la femme
Malayeri et al. (29) 50 121 £+ 29 42 + 15 65+7
Hoganet al. (30) 21 156 + 34 51+13 67 £6

Tableau 1 : Valeurs normales des volumes télédiasto et télésystolique et de la fraction d'éjanti€Ces
valeurs ont été obtenues en IRM avec un traitemamiuel. Liste non exhaustive.

Une autre étude sur les valeurs normales de laécduiventricule gauche sur une importante
cohorte de témoins a été obtenue a partir de BetMESA (Multi-Ethnic Study of
Atherosclerosis) (25). Les données obtenues sonvadeurs absolues (Tableau 1) ou
pondérées par la surface corporelle. Dans ce saramdNatoret al. trouvent une différence
significative entre les hommes et les femmes (406ts dans chaque groupe), sauf pour le
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volume d’éjection. Les valeurs sont 74 £+ 15 mL/ns? 64 + 11 mL/m2 pour le volume
diastolique, 24 £ 9 mL/m2 vs 18 £ 5 mL/m2 pour @ume systolique et 35 £ 6 %/m2 vs 43 +
6 %/m2 pour la fraction d’éjection.

L’épaisseur de la paroi du muscle cardiaque vaaaviton 10 mm en diastole a 16 mm en
systole chez les sujets sains, ces valeurs flucarefonction du segment concernée.

I.1.2. L'insuffisance cardiaque

En 2006, aux Etats-Unis, les maladies cardiovaseslaont la premiére cause de mortalité et
sont responsables de 26 % des déces (35). Cepetalaatix de mortalité des maladies
cardiovasculaires a baissé entre 1997 et 2007 (36).

I.1.2.a. L'ischémie et I'infarctus du myocarde

Syndrome Coronaire Aigu

— ECG —
SCA ST- SCA ST+
lfMa'qé‘fﬁ'éﬂﬁé’Sq“e?l 1
Angor NSTEMI STEMI

instable

Figure 7 : Classification des syndromes coronaiggs.

Dans les conditions normales, le cceur extrait uaetibn importante de I'oxygéene du sang
artériel et la consommation veineuse en oxygendaése. Le travail cardiaque dépendant
des apports en oxygéne au coceur, une augmentatitandienande en oxygene, notamment
lors d’'un exercice physique, doit étre assuréelpaigmentation du débit coronarien. Le
myocarde étant un muscle dont le métabolisme esttagut aérobie, toute inadéquation entre
les besoins et les apports en oxygene se traduitrischémie myocardique. Une ischémie
est donc un déficit de la perfusion sanguine papoe aux besoins métaboliques du
myocarde, la plupart du temps lié a I'occlusiontipde (voire totale) d’'une artére. Cela
entraine une dysfonction de la zone ischémiée &t phrticulierement, dans le cas du
ventricule gauche, une altération de la fonctiontiaztile. L'ischémie se répartit de facon
hétérogene au sein de la zone ischémiée. L'infardtumyocarde (IDM) se définit comme
une nécrose myocardique d’origine ischémique de gu2 cm2. L'IDM est donc le résultat
d'une ischémie régionale, conséquence le plus swud¥ene thrombose coronaire aigué,
c'est-a-dire I'occlusion aigué d’une artere coromgiar la formation d’un thrombus. Premiére
cause de mortalité dans les pays Occidentaux 80 déceés par an en France), sa gravité
est essentiellement liée a deux risques : le riggjtial d'arythmies ventriculaires Iétales et le
risque secondaire de complications, tant en phigse &ju'au stade des séquelles ; c'est tout
particulierement le cas de l'insuffisance cardiadugerisque de complications est étroitement
lié a la masse myocardique détruite, donc de lle @¢ la nécrose, qui dépend essentiellement
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de 3 facteurs: la taille de la zone ischémiéegdueée de l'ischémie et son intensité. La
nécrose cellulaire résultant de l'infarctus apgdaaai niveau de I'endocarde pour s’étendre
progressivement vers I'épicarde (37). Les syndroooegnaires aigus (SCA) font référence a
une multitude de symptémes cliniques engendrésipetnémie myocardique aigué, incluant
angor instable et 'IDM. Ces deux entités clinegu ont vu leur définition évoluer
récemment. Actuellement les SCA sont classés duada de 'ECG initial en SCA avec sus-
décalage persistant du segment ST (SCA ST+) ou S@& sus-décalage du segment ST
(SCA ST-) (Figure 7) (38,39). Cette élévation dgrsent ST traduit le plus souvent une
occlusion compléete de l'artére concernée et s'apamme quasi-systématiqguement d’une
élévation des taux de marqueurs biologiques spéei§ de la nécrose myocardique, constatée
dans les heures suivant le début des symptémesSCASST+ sont qualifiés le plus souvent
sous I'acronyme anglophone STEMI (pour « ST-Segraémtation Myocardial Infarction »).
Concernant les patients SCA ST- (présentant le ptussent une occlusion partielle de
I'artere concernée), la présence d’'une nécrose anglimpie n’'est pas certaine. En I'absence
d’élévation significative des taux de marqueursidgimues de la nécrose dans les heures
suivant I'admission hospitaliere du patient, onierdt le diagnostic d’angor instable. Par
contre, en cas d’élévation significative, on padlédDM sans élévation du segment ST,
qualifié de NSTEMI (pour « Non ST-Segment Elevatityocardial Infarction »). Cette
classification initiale sur la base de 'ECG esimardiale pour la prise en charge
thérapeutique. Dans le cas des STEMI, la reperniude I'artere concernée, par fibrinolyse
et/ou angioplastie transluminale, est une urgehéeapeutiqug40). En effet, la taille de
I'infarctus peut étre significativement réduitdesmyocarde ischémique est revascularisé dans
des délais suffisamment précoces ; la récupératoa bien sdr d'autant plus compléte que
I'intervention sera rapide. Des thérapies d’'urgaeteeeperfusion du myocarde sont mises en
ceuvre afin de rétablir le flux sanguin le plus daphent possible. Parmi les stratégies
frequemment utilisées, citons la fibrinolyse destira dissoudre le caillot et I'angioplastie en
urgence destinée a rétablir le calibre normal a¢die coronaire. Dans le cas des NSTEMI, le
recours a un geste de revascularisation invasif @ge précoce dans le cas d’'une stratégie
thérapeutique invasive, ou différé apres stabiisatles symptomes dans le cadre d'une
stratégie conservatrice (41).

On peut citer comme marqueurs biologiques les ioegsatkinases, les troponines et la
glycémie a la phase aigué du SCA. Parmi ces mars|inenlogiques, le peptide natriurétique
B (BNP pour « B-type Natriuretic Peptide) est uptme de 32 acides aminés secrété par les
cardiomyocytes ventriculaires. La sécrétion de BidRait en réponse a une augmentation des
contraintes hémodynamiques entrainant une augnantii stress myocardique et donc un
étirement des fibres myocytaires. Le BNP a esdimtient un effet natriurétique et
vasodilatateur, avec pour but de diminuer la praghat la postcharge ventriculaires. La
principale utilisation du dosage du BNP et du fragimterminal de ce peptide, le Nt-pro-
BNP, concerne actuellement le diagnostic et le ggba de linsuffisance cardiaque. La
glycémie mesurée a l'admission pour IDM, a la phagpié, est un facteur de mauvais
pronostic, méme chez les patients non diabétig4ey. (Néanmoins, les meécanismes
physiopathologiques impliqués dans les effets didétde I'’hyperglycémie a 'admission sont
mal connus.

Une dysfonction ventriculaire gauche a la phasaiéaide linfarctus est évaluée le plus
souvent par le calcul de la FEVG. Cette derniete@ssidérée depuis de nombreuses années
comme un facteur pronostique majeur en post-infardklle fut évaluée avec une valeur seuil
de 40% (43-45) pour distinguer une fonction pathiojee. Si I'étendue de la zone nécrosée
est importante, on va constater trés précocemeist,lal troisieme heure apres I'IDM, une
dilatation du VG qui n’évoluera pratiquement plugraht la premiere semaine (46). Cette

24



Habilitation a diriger des recherches - Alain Lalan- Université de Bourgogne - 2012

dilatation est adaptative, tendant a maintenirdieitdcardiaque malgré la perte d’'une partie du
capital contractile. Ceci explique sans doute poaoirtp dilatation ventriculaire gauche et plus
précisément le volume télésystolique du VG, estiedgant considéré comme un facteur
pronostique majeur et serait méme un meilleur tacmrédictif de survie que la FEVG
(8,47,48). En plus de la fonction systoligue du & @ phase aigué, I'évaluation de la FEVG
et surtout des volumes ventriculaires a distanda gdase aigué a également son intérét. Elle
renseigne effectivement sur I'importance des phémas tardifs de remodelage ventriculaire,
qui vont entrainer s’ils sont trop importants unelétion vers l'insuffisance cardiaque
chronique, principale cause de morbidité et de afitgta long terme (49).

En angiographie, il est possible, aprés désobsirude I'artere coronaire coupable, d’évaluer
visuellement la qualité de la reperfusion de ladit®re. En pratique, on peut quantifier
visuellement la qualité de la reperfusion a I'aitiescore TIMI, Thrombolysis In Myocardial
Infarction (50) (Tableau 2). La présence d’'un flliMI égal a 0 ou 1 aprés désobstruction
témoigne donc d’'une trés mauvaise reperfusionagcempagne d’'un taux de mortalité post-
infarctus éleve, supérieur a 10% (moins de 5% srdedlux TIMI 3) (51).

TIMI O Absence de passage de produit de contrastiel de la Iésion

TIMI 1 Passage de produit de contraste au-delaadédion mais sans opacification
compléte du lit d’aval

TIMI 2 Opacification compléte du lit d’aval avew ralenti

TIMI 3 Opacification compléte du lit d’aval avea® normal

Tableau 2 : Scores TIMI a partir de I'angiographie

La détermination de I'épaisseur du muscle cardiaguéiastole et en systole, ainsi que son
épaississement entre la diastole et la systolenseh modele a 17 segments, permet de
guantifier la contraction du muscle cardiague endiétecter les anomalies locales. On peut
classer les segments en deux types distincts :séggnents normaux et les segments
dyskinétiques (ensemble des anomalies de la ctiomanyocardique). Il y a plusieurs types
de dyskinésies : les segments hypokinétiques ocofdraction est réduite, les segments
akinétiques ou il N’y a aucune contraction, I'exgian systolique paradoxale lorsque certains
segments anormaux ne peuvent pas maintenir laotensiisculaire exigée lors de la systole et
les segments hyperkinétiques qui ont une contracigérieure a la normale. Il est a noter
qgue lors d’'une diminution anormale de la contractdu ventricule gauche, les segments
adjacents sains peuvent présenter une hyperkimésmpensatrice. Apres un infarctus du
myocarde, I'expansion de la zone infarcie entrddcalement un amincissement de la paroi
ventriculaire gauche.

Les troubles de la cinétique segmentaire faisaite st une nécrose myocardique ont
longtemps été considérés comme irréversibles. Cepenles améliorations de la cinétique
aprés revascularisation chirurgicale ont totalemesrhis en cause ce dogme: il est
actuellement admis que les anomalies de la cirgétdyuventricule gauche sont en grande
partie corrigées si la perfusion myocardique estargée. Cette capacité du myocarde a
récupérer une fonction normale apres une ischénoimde et bréve ou aprés levée d’'une
ischémie myocardique prolongée a fait naitre leceptde viabilité myocardique résiduelle,
en opposition au concept de nécrose irréversiblemiscle cardiaque. Cette viabilité
myocardique repose sur deux états intermédiaidas sidération myocardique (52) et
I'hibernation myocardique (53). Ces anomalies s@gressives dans un délai de plusieurs
heures a plusieurs semaines selon la sévérité eur@e de Iischémie. Les territoires
concernés sont susceptibles de récupérer partmtieou totalement dans les heures ou les
jours suivants. Le « no-reflow » se définit comraddence de perfusion myocardique malgré
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la restauration compléte du flux coronaire en amB#t), en raison de I'apparition

d’anomalies de la microcirculation dues a des auderses (cedeme des cellules
endothéliales, dépb6ts de leucocytes et/ou de &bobstruant les vaisseaux capillaires,
embolisation distale, dysfonction vasculaire, padun de radicaux libres). Ce phénoméne
concernerait environ 25% des patients aprés rétatient d'un flux TIMI 3 dans I'artére

concernée et est considéré comme un facteur deaisgoronostic en termes de morbidité et
mortalité (55). La situation est donc complexe, wissant quelquefois a un tissu
myocardique ou coexistent des zones de nécrosesizanes saines et il peut y avoir
plusieurs types d’atteinte du myocarde : myocaréerosé, hibernant ou sidéré. Le tissu
myocardigue sauvegardeé a l'issue de la reperfusioonaire peut par ailleurs avoir souffert
et présenter un cedéme avec augmentation de I'ebgaicken interstitiel.

Le tissu musculaire myocardique peut perdre selitégide souplesse et de contractilité en se
transformant partiellement en tissu fibreux, apddéose (56,57). La fibrose est donc un

phénomene pathologique dans lequel le tissu fibreemt remplacer le tissu myocardique

normal dans de nombreuses pathologies telles quenie@cardiopathies hypertrophiques,

certaines myocardiopathies dilatées et dans les édNdhase chronique. La fibrose peut-étre
présente dans le tissu myocardique non atteint'ipéarctus, en particulier dans les zones

présentant une hypertrophie compensatrice. La débmentraine un raidissement du muscle
cardiaque.

I.1.2.b.L'asynchronisme

Un dysfonctionnement de la contraction des venggpeut se manifester sous la forme
d'hétérogénéité du délai entre I'activation électei et la contraction mécanique des différents
segments. On parle alors d'asynchronisme cardig@eteasynchronisme réduit l'efficacité
hémodynamique de la contraction cardiaque et pggitaser une insuffisance cardiaque. I
existe plusieurs types d'asynchronisme cardiaquasyhchronisme auriculo-ventriculaire
peut étre lié a une dysfonction du nceud sinusabatli noeud auriculo-ventriculaire, ce qui
conduit & un délai d’activation entre les oreidstet les ventricules. Lorsqu'il existe un délai
entre le début de la contraction du VG et du VDparle d'asynchronisme inter-ventriculaire.
Dans ce cas la, le septum se déplace vers le V@& &vaontraction. Enfin, 'asynchronisme
intra-VG se caractérise par la contraction prénégtwou tardive de certaines zones du VG.
L'intérét de la quantification de l'asynchronismeside dans la pose de stimulateurs
cardiaques bi-ventriculaires capables de resyndeoites ventricules (58). Ces dispositifs
ont permis d’améliorer significativement les partiee fonctionnels, le remodelage
ventriculaire gauche, de diminuer le nombre d’hiadigiations et la mortalité (59). Les
critéres pour la pose d'un stimulateur cardiaqué e insuffisance cardiaque en stade Il ou
IV de la classification NYHA (Tableau 3), avec unaction d’éjection du ventricule gauche
inférieure a 35 % et un élargissement de la dure€RBRS supérieure a 120 ms (60). Les
recommandations actuelles mises a jour en 2018msléht aux patients peu symptomatiques
(NYHA 1I) mais avec une largeur du QRSL50 ms, ainsi qu’aux patients NYHA Il et IV en
fibrillation auriculaire avec un QRS 130 ms, sous réserve d'un électro-entrainement
permanent, si nécessaire en ablatant le nceudvaimioiculaire. Ces recommandations sous-
entendent que la durée du QRS, reflet de I'asymitmue électrique, reste un marqueur de
'asynchronisme mécanique (61-64). Cependant, insrteavaux ne retiennent pas de lien
entre ces deux types d’asynchronisme (65—-67). Gistordance pourrait expliquer d’'une
part le taux de patients non-répondeurs a la tieidg resynchronisation cardiaque (TRC),
estimé a 30 %, d'autre part la proportion élevéepdeents a QRS fins présentant un
asynchronisme meécanique, évaluée quant a elle &ttreet 40 %. La présence d'un
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asynchronisme intra-ventriculaire a été proposéance critere alternatif de sélection (68—
70).

| (Iéger) Pas de limitation : les efforts physiquegbituels ne provoquent pas [de
fatigue, dyspnée ou palpitations inhabituelles.
Il (Iéger) Il existe une petite limitation des cajés physiques : le patient n’a pas|de

symptémes au repos, mais des efforts normaux puaradatigue, dyspnée
ou palpitations.

[l (modére) | Il existe une limitation évidente de ¢apacité d’effort : le patient se sent
toujours bien au repos mais un effort minime pradéja des symptémes.

IV (sévere) Le patient ne peut plus effectuer aueffiort sans éprouver de symptémes :

les symptomes de linsuffisance cardiaque sont gégsents au repos |et
s’aggravent au moindre effort.

Tableau 3 : Classification NYHA de l'insuffisancardiaque.

De nombreux criteres échographiques existent pealuér I'asynchronisme et donc pour
prédire la réponse a une TRC (71) en utilisanédifites modalités, telles que le mode TM
(Temps-Mouvement), le doppler tissulaire (TDI owssLie Doppler Imaging), le suivi de la
déformation des parois myocardiques (basé sur2B 8train » ou « speckle tracking ») et
I'échographie tridimensionnelle. Les critéeres mésyour un asynchronisme intra-VG sont :

- SPWMD (Septal-Posterior Wall Motion Delay) > 183 : le délai de contraction entre les
parois septale et postérieure (étudié en coupesteanale petit axe, au niveau des muscles
papillaires) est supérieur a 130 ms.

- Ts-(lateral-septal) > 60 ms : le délai de corttaacentre les parois septale et latérale durant
la phase d'éjection (étudié en « 4 cavités » pdrcbDleur) est supérieur a 60 ms.

- LPEI (Left ventricular Pre-Ejection Interval) #Q ms : le temps de pré-éjection du VG, qui
correspond au temps entre le début du QRS et lat digbl'éjection au niveau du VG, étudié
en Doppler pulsé est supérieur a 140 ms.

- TMSV 16 SD (Standard deviation of the time to tlagional left ventricle minimum systolic
volume for 16 segments) > 10% : La différence ehé@art-type du temps correspondant au
volume systolique minimal de chacun des 16 segnthndG calculé en échographie 3D est
supérieure a 10%.

Les conséquences prejudiciables d'une implantatgans bénéfice comparées aux
complications classiques et au colt de telles plwes, ainsi que les limites relatives de
'apport de I'échographie soulignées par I'étudeOFRECT (71), incitent a la recherche et
'évaluation de la pertinence d’autres outils pcaméliorer la sélection des patients
répondeurs a la TRC.

I.2. Généralités sur I'IRM du ccaur

I.2.1. Orientation des plans de coupe

L'orientation du plan de coupe en IRM cardiaquepéstordiale. La position du cceur dans le
thorax entraine une obliquité de ses axes quiaghle selon les individus. Quatre axes sont
généralement étudiés a savoir : le grand axe «iésa», le grand axe « 3 cavités », le grand
axe « 2 cavités » et le petit axe (PA), qui corvesient a des plans trés précis. Lors d'un
examen d’'IRM, I'exploration du cceur commence pacduisition d’'une coupe selon le grand
axe « 2 cavités » du VG (appelé aussi grand axeaBr passant par le grand axe du coeur au
niveau de I'apex et par la jonction atrio-ventraitg (Figure 8a). On définit ensuite un grand
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axe « 4 cavités » (appelé aussi grand axe horiy@Rtgure 8b) passant aussi par le grand axe
du cceur au niveau de l'apex et par la jonctioroatentriculaire. Le grand axe « 4 cavités »
est perpendiculaire au grand axe « 2 cavités uretes plan sont théoriquement visibles les
deux ventricules et les deux oreillettes. Le grard « 3 cavités » passe par le milieu de la
valve aortique et la racine de l'aorte. Plus p&uient, ce plan de coupe doit passer par I'apex
du VG et par le centre des valves mitrale et aoetiqui sont alors visualisées simultanément
(Figure 8c) On définit le PA du VG comme étant le plan perpealdiire aux grands axes « 2
cavités » et « 4 cavités » (Figure 8d). Le granel @ cavités », le grand axe « 4 cavités » et
le petit axe forment un repére orthogonal. Lorgudiés multi-coupes du VG, on acquiert une
série de coupes petit axe de la base du VG vayex.d_es coupes PA peuvent étre réparties
en trois groupes : les coupes basales, médianagpiocales, d'apres le modéle standard a 17
segments proposé par I’AH#&n 2002 (7).
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Figure 8 : Orientations des plans de coupe en IRMiaque. a) Grand axe 2 cavités, b) grand axevidésac)
grand axe 3 cavités, d) petit axe.

I.2.2. Imagerie parallele

L'imagerie parallele fait référence a l'acquisiteimultanée, autrement dit en paralléle, de
données provenant de différentes antennes. Cesnastsont dites en réseau phasé, c’est a
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dire disposées cbte a cbte. Chaque antenne didpasan propre canal de réception du signal
et donne des informations différentes mais comphdanes sur le patient. L'utilisation la plus
courante de l'imagerie parallele consiste a reaginstune image a partir des images brutes
des antennes. En IRM cardiaque, ces antennes dduiiésedent généralement huit canaux.
En combinant les images des antennes, l'image ubtgosséde approximativement la méme
amplitude que si l'on avait utilisé une seule améecouvrant la méme surface. Chaque
antenne ayant une position et une sensibilité rgiffies, les données acquises par une antenne
sont différentes des autres.

Antenne 1 Antenne 2 Antenne 3 Antenne 4

Antenne 5 Antanne & Antanne 7 Antanne 8

Figure 9 : Cartes de sensibilité estimée des aatearpartir d'IRM au niveau du thorax.

La matrice d'acquisition de chacune de ces anteniess pas compléete, I'acquisition a été
accélérée en n’enregistrant pas toutes les ligaas Bespace k, c'est-a-dire dans le plan de
Fourier. On acquiert une ligne sur deux, ou surtrgugour réduire le temps d’acquisition
d'une image. Si on se contente d'effectuer la fomnmge de Fourier inverse de la matrice
ainsi acquise, il se produit un phénoméne de maglid. Plusieurs algorithmes de
reconstructions d'images a partir d'IRM multicanaxstent (72). On peut citer SMASH
(SiMultaneous Acquisition of Spatial Harmonics) \,7/SENSE (SENSitivity Encoding) (74),
PILS (Partially parallel Imaging with Localized S#tivities) (75) et GRAPPA (Generalized
Autocalibrating Partially Parallel imaging Acquisit) (76). Les méthodes SENSE et
SMASH nécessitent le calcul au préalable de catéesensibilités (Figure 9). La méthode
PILS utilise un profil de sensibilités unidimensi@h Enfin, la méthode GRAPPA ne
nécessite pas d'information sur la sensibilité atlgennes, mais utilise une méthode d'auto-
calibration basée sur des lignes de données addgdiles. En pratique clinique, deux
algorithmes sont actuellement utilisés, la méth8B&SE, qui opéere dans le domaine spatial
et la méthode GRAPPA, qui opere dans le domainquéntiel. Ces deux types de
reconstructions offrent une qualité similaire ehtsalu point de vue visuel, globalement
équivalentes.

La méthode SENSE utilise des cartes de sensibpiés reconstruire lI'image. Les cartes de
sensibilités réelles des antennes ne sont pas esnmais il est possible de les estimer. Cette
estimation est obtenue en divisant les images dguehantenne par une image "uniforme".
Cette image est soit acquise a l'aide de I'antermps entier, soit calculée a partir de la
somme des carrés du signal de toutes les anteenkmadge (77). L'acquisition des images
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des antennes avec wham; de vue FOV) réduit (définissant Iéacteur d'accélératiode
I'algorithme) provoque un aefact d repliement. L'intensité du signalun pixel de l'imag:
provient a la fois du signadle sa position initiale et du signal émanars parties repliées
Iimage. C'est donc la sone des signaux a la position initiale et ceux provenant c
repliement.Cette somme ede plus pondérée par la sensibilité de I'ane a chacun de ¢
pixels.

Image reconstruite

Antenne 1 Antenne 2

Antenne 4
Antenne 5 Antenne 6
Antenne 7 Antenne 8
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Contrairement a la technique précédente, la métkRIBPPA ne nécessite pas de calcul de
sensibilité, mais utilise un petit nombre de ligrsegoplémentaires au centre de l'espace k
d'une antenne. Ces lignes servent de modele ptouver les coefficients a attribuer aux
signaux de chaque antenne pour reconstituer lessaignes intermédiaires. L'acquisition de
ces lignes supplémentaires correspond a I'autbedion des antennes

La Figure 10 montre un exemple d'images brutesine-l&RM acquises en apnée provenant
de huit antennes.

I.2.3. Séquences utilisées en imagerie
cardiaque

I.2.3.a.Séquences synchronisées a I’'ECG

Le cceur est un organe en mouvement cyclique. lbigge d'IRM n’étant pas une imagerie
instantanée, l'acquisition du signal doit étre $yoaisée au mouvement cardiaque. En
pratique, cette synchronisation est effectuée #wvade R de 'ECG, car celle-ci est la plus
facile a détecter et correspond a un moment péigifailu cycle cardiague.

Il existe deux types de synchronisation, la syneisation prospective et la synchronisation
rétrospective. Lors de la synchronisation prospecia détection de I'onde R déclenche une
salve d'acquisitions. La fenétre d’acquisition ceidoit étre plus courte que la durée
moyenne de l'intervalle RR (en général 90 % du &ydl en résulte que la couverture du
cycle n'est pas compléte. La résolution temporetiefixe et dépend du TR de la séquence
(nombre d’'images variable selon le patient). Lachyonisation rétrospective est basée sur un
enregistrement continu et séparé du signal etEleG avec une mise en correspondance de
information aprés acquisition. La résolution teonglle dépend de la longueur de l'intervalle
RR (nombre d’'images fixe). L'avantage de cette épe est de couvrir le cycle cardiaque
en entier. Cette synchronisation est trés senaibldéfaut de synchronisation a I'ECG.

Figure 11 : Mauvaise détection de I'onde R de I'EG$3 triangles rouges correspondent au déclenafteshee
la séquence.

Parmi les artefacts liés aux séquences cinétigugsa notamment les artefacts dus a la
synchronisation a 'ECG. Une mauvaise synchrorosatiue a un probleme technique (signal
ECG trop faible par exemple ou mauvaise détecteahde R) ou a des irrégularités de
rythme du patient, entraine I'enregistrement d&diimation de facon irréguliere (Figure 11).
Les lignes d'une méme image ne sont pas acquiseséate moment du cycle cardiaque,
rendant la série d’'images généralement non-inttiple

I.2.3.b.Séquences utilisées pour lI'étude de la
fonction cardiaque

Pour I'étude de la fonction cardiaque, les séquera®tiques de type écho de gradient sont
généralement utilisées et permettent I'étude dygaenides mouvements du cceur et de la
fonction contractile du myocarde. Ces séquencesgtéent I'acquisition en apnée, ce qui
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supprime les artefacts dus la respirationLes séquences écho deidient rapides ave
destruction de I'aimantatioransverale résiduelle (séquence FLASHast Low Angle Sho

sont historiquement lgslus ancienns (78). Nous avons utilisédans nis premiers trava,

une séquence FLASH 2D2gmenté Le terme segmenté signifie qiplusieurs lignes ¢
données brutes (c'estd@re plusieurs échos) sont mesurées patle cardiaque, afi
d’accélérer I'acquisition etle permettre I'apnée. Dans cette séquenétat d’équilibre de
'aimantation longitudiale est utilisé.L’aimantationtransversale résidue est détruite aval
chaque impulsion par un sger. Un spoiler, ou gradient spoiler, consien une impulsion d
gradient ayant une amplitu et/ou une durée suffisantes pobtenir ur déphasage td de

'aimantationtransverse. Cepoiler est activé apres I'écho, de mana ceque I'aimantation
transverse soit détruite av. I'impulsion de I'excitation suivante (2Afin d’améliorer la
résolution temporelle lors da reconstruction des images a partir desiées brutes acquis
avec une résolution minimede 100 ms, ¢ a recour a la technique de wrtage de vuewview

sharing) (79)Avec cette amlioration, a résolution temporelle des imes est de 50 n(80).

Cette valeur est tres proches 45 m, valeur qui correspondla valeurmaximale adéqua
pour I'évaluation de la fractn d’éjection chez dipatients n’ayant pas (tachycardi (81).

Figure 12: Comparaison entre uiséquence a) FLASH et une séquence b) trueFIs fort contraste obter
avec la séquence trueFISP est dx différences de ratios T2/T1 du sang et du myae

Les séquences actuellemettilisées pour I'étude dynamiqde la fonctin cardiaque sont ¢
type écho de gradient a tat d'équilibre(séquences de type SSFBteady State Free
Precession). Ces séquencdsyeloppées par les constructewssnt rommeées séquenc
TrueFISP (True Fast Imagy with Stead-state Precisionpar Sienm:ns, FIESTA (Fast
Imaging Employing Steac State Acquisition)par General Eledt et Balanced FFE
(Balanced Fast Field Echpar Philips Ces séquences sont égalemeagéessur I'écho de
gradient, mais au lieu de cuire la composante transversale résiduear application d’ul
spoiler, cette dernierest refcalisée par application d’un gradient rephair, qui est en fait u
deuxieme gradient de codade phase de polal inversée. Ainsile signd obtentprovient de
'addition cohérente de I'ainntation transversale résiduelle et de I'airation basculée dau
le plan transverse lors denfipulsionradio-fréquenceC’est le principeles séquens FISP,
qui renforce le sigal des tisus a T2 lcg (liquides). Dans la séquenceu€FISP, qui est ur
variante de la précédente, s les gradients sont équilibrés de facon étriqu¢, ce qui rend
cette séguence moins seng aux artefacts de mouvement et renforc signal des liquides
en mouvement (82)Ce tyre de séquences s'est révélé plus perint par rapport au
séquences en écho de gent classiques en termede rapport signl/bruit (S/B) et de
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contraste T2/T1 permettarde bien différencier le sang (en hypenal), I'endocarde «
I'épicarde (en isosignal) air que la graisse (en hypersigi (83) Figure 12). Contrairement
aux séquences FLASH quiivent maintenir un TR relativement élevéun angle de bascu
peu élevé pour éviter un saturation trop importante du signal,s séquences SS
fonctionnent mieux avec d TR les plus courts possis et des angle de bascule les pli
éleveés possibled. en résulteque cette séquence présente de meilleusolutions temporell
et/ou spatiale et qu'elle edésormais considérée comme la techr de référence pour
I'étude de la cinétique cardjue

Figure 13 : Artefact de « ofesonaice » au niveau de la paroi inférieure du coeur.

Les artefacts d’offesonane (banding artifact)traduisent une excition hétérogene des
protons liéea des irrégularits locales du champ magnétique. lls appsent sous forme ¢
bandes sombregénéralemnt dans les régions présentun signal élvé (a graisse ou le
sang par exemple) (Figure)13es séquences SSFP sont plus sensibtes artefac que les
séquences FLASH 2DCes wtefacts sont plus marqués pour les havamps magnétiqu,
car ils sont proportionneBs|’'ntensité du champ magnétic (84).

I.2.3.c.Séquences utilisées pour lI'étude de la
perfusion myocardique

L'étude de la perfusn du nyocarde par IRM se divise en di; I'imagerie de perfusion d
premier passage d’'un prodde contraste dane myocarde et I'imagerieardive a I'équilibre
plusieurs minutes apres l'inction du produit de contras

Les agents de contraste @és pour I'imagerie de perfusion sont desits paramagnétiqu
présentant un effet T1 préndérant. Une diminution dtempsT1 aure pour effet, sur de
images fortemenpondérée:en T1, un rehaussement important dwnal. Ces agents (
contrastes a baste chélate de gadolinium ont été proposés dés leut de I'imagerie di
cceur (85,86). Le gadoliniunsous sa forme ionique & esttoxique et ne peut pas &
utilisé par voie intraveineu: directe. Il est donc nécessaire de l'adnrer sous une formr
complexée stable. Leshélates de gadolinium sont formés de rcules de chélatel
englobant l'ion gadoliniuni87). Les différentes formes comneeles diferent par la natur
du chélateunnais toutes cemolécules ont une masmoléculaire faibleet diffusent a travers
la paroidu capillaire dans liquide interstitie (88). L'intégration du @dolinium dans un
molécule de chélateur cserve soneffet paramagnétique. Apreinjection par voie
intraveineuse, la concentran plasmatique de ces agents décroit r2rrent en raison du
passage dans le liquide intdtiel, puis plus lentement par élimination ale sous l'effet de
33



Habilitation a diriger desecherche- Alain Lalande -Université de burgogne- 2012

filtration glomérulaire.Les fremieres applications ont concerné l'imie de l'infarctus u
myocarde. En effet, il a ét@pidement moné que les agents de cadte extrcellulaires
s'accumulaient dans l'espanterstitiel et que, de ce fait, ils permettaide mieux visualise
le tissu infarci. L'apparitiorde séquences rapides et ultra-rapides permis I'étude c la
cinétique de passage intmatocardiquedu produit de contraste avec désolutions spatiale
et temporelle suffisantes gr approcher la perfusion tissulaire du rcarde (89). Dans le
myocarde, le chélate de dolinium diffuse dans différents compaents liquidiens(le
plasma, le milieu interstitietpaisni dans les cellules sanguines ni dais myocyte:

Figure 14: Imagerie de perfusic myocardique au premier passage du produit citraste. a) Image ava
I'arrivé du produit de contrate, lnyocarde et la cavité sont en hyposignal. b) Aeidu produit de contras
dans le ventriculerdit, entrainantin rehaussement de signal important dans la&a) Arrivée du produit d
contraste dans la cavité du venule gauche. d) Arrivée du produit de contrastesde myocarde. Les zoni
normalement perfusées apparaiit enhypersignal, és zones hypoperfusées commiparoi antér-latérale au
niveau sous-endocardique resten hyposign:.

L'imagerie de la perfusioimyocardiquede premier passageepose essentiellement si
I'utilisation de séquences rides synchronisées a 'ECG, associées 2 injection erbolus
de chélates de gadoliniunafin d’étudier I'apparition puis la distrition de l'agent d
contraste au cours du tem@&gure 14).Dans des conditions norma avant l'arrivée du
produit de contraste dans cceur, ce dernier apparait foncé sur leages. le signal du
myocarde augmente rapiaent au moment du passage de l'ageer contraste dans

circulation coronaire, puis (s le milieu extravasculaire du myocardeur ensuite diminue
progressivement au fur et nesure que I'agent de contraste quie miieu extravasculair
pour retourner dans le sect vasculaire et étre éliminé par voie rénaependant, certain:
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régions du myocarde vont présenter, lors de laelwisale, un rehaussement du signal
moindre et/ou retardé en cas de pathologies (Fifjddd, traduisant une diminution ou une
abolition de la perfusion dans ce territoire. Laédude I'imagerie est variable mais doit étre
supérieure a au moins une minute afin de bien évdki premier passage de l'agent de
contraste dans le myocarde. Elle peut durer plusirde minutes afin de pouvoir analyser la
phase de wash out, c'est-a-dire de I'éliminatioliadgent de contraste du myocarde.

Les trois types de séquences les plus courammdigésitsont les suivants : séquence
turboFLASH, séquence multiecho de gradient (EPl)séguence SSFP. La séquence
turboFLASH repose sur méme principe que la séqueb&&SH, sauf que I'application de TR
extrémement courts permet d’avoir une image rapahtm_ utilisation d’angle de bascule
trés petit procure un contraste naturel des imagesiensité de protons. La séquence est
précédée d’'une impulsion préparatoire pour avodr pondération T1. Cette impulsion est soit
une impulsion 180° (séquence de type « « InverdRétupération » (IR)), soit d’'une
impulsion 90° (séquence de type « Saturation Réatipé » (SR)). La durée entre
impulsion de préparation et le début de la ségeenirboFLASH (appelée Tl pour Temps
d’Inversion) est variable (jusqu’a 400 ms) et g@tes longue dans le cas d’'une impulsion IR.
Afin d’optimiser la sensibilité aux agents de caste, ce temps Tl est ajusté pour annuler le
signal du myocarde sans produit de contraste.

Les séquences EPI utilisent des gradients de pEdanverses répétés trés rapidement pour
générer plusieurs échos par impulsion radio-frégeerElles présentent une résolution
temporelle ou spatiale supérieure aux seéquenceé®RUASH, offrant ainsi la possibilité
d’acquérir un plus grand nombre de plans de coppesycle cardiaque. Cependant, cette
technique est limitée par sa grande sensibilité atefacts de susceptibilité magnétique et
nécessite de plus des gradients trés puissantseqpeuvent étre implémentés sur tous les
imageurs.

Les séquences de type SSFP sont applicables agémeade perfusion, associée a une
impulsion de préparation (le plus souvent de tydR). SElles se sont réveélées plus
performantes que les séquences turboFLASH et EBRErene de rapport S/B et de contraste,
notamment entre le sang et le myocarde (83). Cegpendes séquences sont plus sensibles
aux artefacts de « off-resonance », traduisantexo#ation hétérogéne des protons liee a des
irrégularités locales du champ magnétique. Cedaatte sont plus marqués pour les hauts
champs magnétiques.

La séquence turboFLASH est actuellement la pluség pour I'imagerie de perfusion du
myocarde, car elle est moins sensible a certaitefaats que les autres séquences (90).
L’artefact le plus frequent et le plus problématigest I'artefact « dark rim ». Il s’agit de
'apparition de bandes sombres au niveau sous-andigce (en fait a la frontiere entre le
myocarde et la cavité VG). Celles-ci régressent ideapent et prédominent
perpendiculairement a la direction ou la résolutipatiale est la plus faible (le plus souvent la
direction du codage de phase) (91). Cet artefastpgut simuler une hypoperfusion sous-
endocardique, est vraisemblablement multifactoeielest favorisé par l'effet de volume
partiel, la susceptibilité magnétique induite parfdrtes concentrations de gadolinium, les
mouvements et une mauvaise résolution spatial®Z1l es principales solutions pour éviter
ce type d'artefacts sont donc d’optimiser la résotuspatiale (notamment par le biais de
'imagerie parallele) et d'utiliser de faibles cemtrations d’agent de contraste (pas plus de
0,1 mmol/kg).

Méme si, dans la chronologie d'un examen par IRMagerie tardive survient aprés I'étude
du premier passage du produit de contraste, eigBus simple a réaliser et historiquement la
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plus ancienne (86Pix minutes environ apres l'injecticdu bolusd'un chiate de gadolinium,
le signal myocardique se rerce dans le territoire infarci sur les imagondérées en TOn
peut émettre I'hypothése dlusieurs mécanism, comme l'altération ¢ la parc capillaire,
laugmentation du volumelu liquide interstitil (93) et éventuellerent la rupture de
menbranes cellulaires qui \gmentnt le volume de diffusion du chée de gadolinm et
donc le signal myocardiquea mise en évidence du renforcement dwal myocardique e:
obsevée dans les jours quuiven linfarctus du myocarde chez I'hcne et chez I'anim
(94-98). La perspective itéressante r un plan préque concern¢les lien entre le
renforcement du signal la récupération fonctionnelle des =2s akinétiques c
hypokinétiques. En effet|RM peut mettre en évidences zones dumyocarde viabls au
sein de régions akinétiques hypokintiques (99)L’IRM est aussi biemdaptée a I'étude ¢
no-reflow. Celui-ci appartiien hyposignal sur l'imagerie tard et on peutobserver la
chronologie des phénomenpropres aux différentes strates de tissuscardiqus (100,101)

- Rehaussement transire puis diminution du signal dans le myade sair

- Rehaussement procssif et plus intensdu signal danda zore correspondant ¢
myocarde infarci c'est I'nypersignal tardif de l'infarct.

- Eventuelle plage s endocardique d'hyposignal persistiau liveau di territoire
nécrosé (infarct cor et correspondant au -reflow (zone demnauvais pronostic
Cette zone est entowrd’une zone d’hypersignal tardif.

La persistance d'un aspede ncreflow durant plusieurs minutes arise l'uilisation de
séquences offrant de bieneilleures performances que l'imagerie amique au premie
passage.

a) b) C)
Figure 15 :Imagerie de rehausment tardifdans le as d’un infarctus du myocar récen Le myocarde
normalement perfusé apparait hyposignal.On note I'hypersignakcorrespondanty la zone d'infarctu
(indiquée par les fleches blanche¢Séquences a) TurboFLASH et PSIR ( b) Image plitude et c) image d
phase) pour le méme plan de co.

En 2001, Simonettet al. ont proposé une technique associant uneience turboFLASH
segmentée (dont la rapid d’acquisition est plus aptée aux exprations cardiaque
synchronisées a 'ECG) ptédée d'une impulsion préparatod’IR avec un intervalle de
tempsTI, ceci afin d'augmater la pondération = (102) (Figure 15a)Le réglage appropri
de ce paramétre Tl permefannuler le signal du myocarde sain et dire ressortir la zon
d’infarctus en hypersignaln créant un différentiel de signal maxl entreles parties
nécrosées et les parties sa du myocarc. L'acquisition sefait en apné. Les séquences
de type TrueFISP'offrent pas de meilleurs résultats termesde contnste et de résolutic
spatiale que les séquendesboFLASF. Elles sont de plussomme nas l'avons déjévu,
susceptibles aux artefacts «leff-resonance ». Iles offrent cependana possibilité d’étre
réalisées en respiration librans leur versio« single shot » (103).
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Figure 16 : Evolution de l'intensité du signal emndtion du temps immédiatement apres une impulsion
d’'inversion-récupération dans le myocarde nécrédé myocarde normal. Seule I'amplitude du sigrstl e
prise en compte dans la séquence turboFLASH classpas sa polarité.
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Figure 17 : Principe de l'acquisition PSIR (Phasesstive Inversion Recovery). La séquence turboRHAS
«classique» est lancée apres limpulsion inversé@mpération (avec un intervalle de temps Tl (Temps
d’Inversion)). La séquence de référence correspardpour la mesure de la phase est lancée lorsyde c
cardiaque suivant, lorsque la repousse de I'ainiantéongitudinale est quasi-compléte. D’aprés Kelhet al.

Le principal inconvénient des séquences d’IR estéleessité d’optimiser le Tl pour chaque
patient, mais aussi en cours d'examen, puisqudgiealspeut varier compte tenu de la
cinétique d’élimination du gadolinium. L’'autre inogénient est I'absence de différence de
signal selon la polarité de I'aimantation longitale (Figure 16), c’est a dire que deux tissus
dont les aimantations longitudinales sont de mémgplitude mais de polarité opposée
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apparaitront avec la mémenalité et seront donc indiscernables. En :, la technique PSIR
(PhaseSensitive IR) a été pposée par Kellmaet al. (104). Hle permst de reconstituer |
partie réelle de I'image, rennt le contraste entle myocarde nécrosé le myocarde viable
moins dépenaht du TI. En gatique on peut s’affranchir de tout réglag Tl avec ce type ¢
séquence (105)Cette techrque nécessite I'acquisition d'une image référence pour
mesure de la phasd-igure 17). En associant linformation dedeu» images (image
d’amplitude et image de rélence), il est possible de restaurer la polau signal et ainsi ¢
reconstruire une image tent compte del’'amplitude et de la polaé (Phas-sensitive)
(Figure 15).

[

Figure 18: Exemple d'infarctus réent. a) et b) Images pondérées en T2 avec relment du signal au nivez
de l'infarctus, correspondant a doedéme. c) et d) Images PSIR aprés injection g'toduit de contraste. C
note I'hypersignal correspondanila zone 'infarctus (indiquée par les flechesvec ine petite zone de -
reflow visible sur 'image en granaxe 4 cavité

Les séquences d’'IRM fortaent pondérés en T2 permettent d'identir la présence d'e:
dans les celluledPar extensn, ces séquences peuvent localisecedéne intre tissulaire qui
peut étre lie a un IDM aiguisualisésous la forme d’umehaussementie signe (106,107).
Cette zone d'cedéme estnsidére comme une zone a risque (1L08omme I'cedéme
disparait entre un et deux iis aprés I'lDM,on peut observer des dif:nces entre un IDI
aigu et un IDM chronique.
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La Figure 18montre un exmple d’infarctus aigiprésentanun hypersgnal sur les image
pondérées en T2 ainsi gui hypersignal dans les mémes régionr les images PSI
acquises 10 mirtas apres iraction d’'un produit de contraste. On peumarquer sur I'imag
PSIR en grand axe « 4 cavitésine zone de no-reflow.

I.3. Automatisation de I'évaluation de
la fonction cardiaque

L’exploration fonctionnelledu myocarde en IRM reposprincipalenment sur deux types
d’études : I'éude de la contction globale et segmentaa partir deségiencescinétiques et
I'étude de la perfusion myardique aprés injection de produits de caste (5). Les images
réalisées en cinlRM en apnée permettent I'étude morphologiguu cceur ainsi qu
'appréciation des cinétiqgeglobale ¢ segmentaire au cours du cy cardiaque. Sur c
images, il est possible de isurer la surface de la cavité cardiaque, | que I'épaisseur d
myocarde a differents momts du cycle cardiaque, en particulier enstole et en systo
L’examen de perfush en IRV est simple dans le principe, mais I'est icoup moins dans
réalisation, aussi bigpour I'acquisition que pour l'interprétation.’LRM de perfusiorest un
examen adéquatour I'étudede la taille de I'IDM etde la valeur pronstique du n-reflow
(109,110). Cette techniquesartoutpermis de mettre en évidence unation étroite entre |
présence d'un nceflow et l'importance du remodelage ventricub en pos-infarctus
(111,112) Il reste cependara préciser laaleur pronostique ajoutée du-reflow par rapport
a d’autres parametres biétabli, comme la taille de I'infarctud.’imagerie dynamique c
perfusion myocardique per:t la détection de I'ischémie myocardiqua mise en évidenc
d'un défaut de perfusion mcardique en IRM au cours d’'un stress ‘macologique a ur
sensibilité etune spécificité3quivalentes a la tomographie par émissde positons pour |
diagnostic de maladie coraire (113,114).Les aspects concernant lide de la perfusio
myocardique par IRM serombordés dans le chapil.5.

Figure 19: Utilisation de la méthde de Simpson pour le calcul du volume du V(: Volume de la cavité
E : Epaisseur de coupe.:S$urfacemesurée sur la coupe i.

En I'absence d’une véritab acquisition tridimensionnelle, le ventricujauche est modéli
en IRM a partir de coupesn deux dimensions. Plusieurs méthodesété proposées po
calculer ce volume et celleabituellemer retenue en IRM est la méthe de Simpsons. E
effet, cette méthode utilis la supériorit¢ de I'RM qui permelutilisation de coupes
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tomographiques jointives. La mesure repose surdifeh des surfaces de la cavité
ventriculaire sur les coupes PA, la somme étantiptigle par I'épaisseur de coupe (Figure
19). Nous avons montré que le fait de ne considfreme coupe sur deux permet de réduire
la durée de I'examen, ainsi que le nombre d’apdégsatient, sans modification significative
dans le calcul des volumes télédiastolique et ystésque (16). De plus, le plan des valves
est souvent situé entre deux coupes. Comme la daygas basale ne peut pas étre prise en
compte a cause de la présence de la racine agroqueonsidére la coupe petit axe la plus
basale ou le myocarde a la forme d’'un anneau. llem® manquant a la base est modélise
par un cylindre. La surface de la base du cylirefteégale a la surface calculée sur la coupe
la plus basale. Sa hauteur est égale a la dis&mtce la coupe la plus basale et le plan des
valves.

A partir des volumes télédiastolique et télésygtadi la FEVG peut étre calculée. La FEVG
est un des indices pronostiques les plus importdans les maladies coronariennes (44). Le
calcul de ce parametre est dépendant de la meseawmse des volumes diastolique et
systolique du ventricule gauche. Bien que I'IRMrpette la mesure du volume de la cavité
du ventricule gauche de facon non invasive, leutale la FEVG par IRM en routine clinique
est limitée par le nombre important d'images a w#rer pour chague examen. Bien que les
séries d’'images couvrent 'ensemble du cycle cqudiala plupart des auteurs basent leur
calcul sur une sélection visuelle des images detamet de systole, dans le but de réduire le
temps de traitement. On peut ainsi déterminer denfgprécise les volumes diastolique et
systolique en tracant manuellement le contour emdiogue sur chaque image petit axe.
Cependant, le mouvement du coeur d’'un patient soiffi’'une insuffisance cardiaque peut
étre hétérogéne. La détermination des temps ddoltiast de systole devient difficile.
Plusieurs équipes ont développé des algorithmes-agimmatiques ou automatiques de
détection du contour endocardique. La diminutionteaps de traitement, par rapport a un
traitement manuel (en considérant 'ensemble depe&s), ne doit pas étre la caractéristique
principale de ces méthodes. En effet, le contouerab doit surtout étre le plus proche
possible du tracé manuel (115,116). La thématigeelad segmentation automatique du
ventricule gauche est particulierement attractivedaelittérature a ce sujet est importante,
comme peut le témoigner une recherche sur Pubmmeal recherche avec les mots « mri
automatic left ventricle » propose 100 résulteEs).particulier, des suites logicielles payantes
telles que MASS (Medis, Leiden, Pays-Bas) ou Ard&emens Medical Systems,
Allemagne), ou gratuite telle que Segment (Lunced&), ou encore a distribution restreinte
telle que QIR (Université de Bourgogne, cf. chapitt) disposent d’outils de segmentation
automatique du ventricule gauche. Petitiean et Badmt fait une revue de 70 méthodes
semi-automatiques ou automatiques de segmentatimeratricule gauche a partir de coupes
petit axe (117). Une classification classique pausegmentation d'images médicales inclus
le seuillage, les approches frontieres ou régitmglassification basée sur le pixel et les
meéthodes basées sur les atlas (118). De nombrapgesches utilisent de I'informatica
priori et/ou des interactions avec l'utilisateur. Souyerta consiste soit a indiquer le centre
du ventricule gauche sur une image, soit a tragrusllement un contour sur une image de
référence. Cependant, certaines méthodes utilgeatd’informationsa priori concernant la
forme du ventricule gauche, sa position par rappast autres organes, son orientation, le
signal des différentes structures, etc. On pewtselales méthodes de segmentation entre
celles qui utilisent pas ou peu de connaissancgia@i (information a priori et/ou
initialisation de la méthode par l'utilisateur) etlles qui en utilisent beaucoup. Dans la
premiere classe, on retrouve les méthodes baséds signal dans I'image, souvent basées
sur des seuillages, sur des opérateurs classiguastéelction de contour ou sur des techniques
de programmation dynamique (21,22,119-125). Aipdé I'’histogramme des niveaux de
gris de I'image, il est possible de définir un sewitre le signal du sang et celui du myocarde
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(21,126). A partir de ce principe, Nassenstdial. utilisent un accroissement de région en 3D
pour segmenter la cavité du ventricule gauche tr gl coupes petit axe (127). Jody al.
prennent en compte le décalage entre deux coupesssives, qui peut étre di a une légéere
différence de I'apnée de la part du patient (12®yes avoir segmenté la cavité du myocarde
sur chaque plan de coupe avec une méthode basks siveaux de gris et le groupement de
pixels qui ont des propriétés communes, les cogpes recalées les unes par rapport aux
autres a partir des régions détectées. Dans laodttie van der Geest al., la détection
premiere du contour épicardique permet de défine tégion d’intérét pour la détection du
contour endocardique (avec l'utilisation d’'un skgé optimal) (22). Fuwet al. utilisent
notamment une méthode basée sur les ondelettes (A@3styet al. utilisent une technique
de programmation dynamique avec recherche dansapihg en pondérant chague nceud avec
les informations spatio-temporelles (125). Des angtautilisent des méthodes basées sur la
classification des pixels, soit par utilisation deélanges de gaussiennes, soit par
agglomération de pixel (clustering). Dans le prentias, ce sont souvent des algorithmes
d’espérance-maximisation (« expectation-maximisatioou EM) qui sont utilisés pour
ajuster un histogramme avec un meélange de gaussi€hf9). Les algorithmes d’agrégation
de pixels sont soit en logique classique (130}, soilogique floue (131). L'utilisation de la
logique floue est détaillée a la fin de cette rebiiographique. Certaines méthodes utilisent
des modéles de contours dynamiques : l'ajustemémi dontour grossier au contour
endocardique est effectué par un processus denddtion itératif qui converge vers un
minimum (132-136). Ces modeles déformables néeesdiinitialisation du contour initial,
qui est souvent manuelle, au moins sur la premidege de la série. Ben Ayesl al.
prennent en compte I'effet de volume partiel efdgedifférentes structures, initialisé a partir
du contour initial (obtenu manuellement) sur lanpgge image (137). Ammaet al. ont
notamment développé une méthode de segmentatiake g les level-sets (138). Les
modeles déformables peuvent étre étendus en 3B-1439. C’est le cas pour Schaeeeml.

qui utilisent un modele tridimensionnel déformalgeenant en compte les contraintes
spatiales et temporelles (142). De nombreux autetilisent dans leur modéles déformables
le champ du flot de vecteur gradient (Gradient Wedflow, ou GVF) (140,143,144).
Manozakiset al. ont utilisé une méthode utilisant une minimisatide B-spline par les
moindres carrés (145). Zhet al. prennent en compte la spécificité de chaque cas po
ameliorer la segmentation, c'est-a-dire qu’ils peatt en compte la forme spécifique du caeur
de chaque sujet et la déformation hétérogéne pgessitves un infarctus du myocarde (146).
La méthode est basée sur un algorithme dynamiquerétiiction de déformation couplée
avec une correction qui prend en compte I'enserdbkimages dans un sens, puis ensuite
dans l'autre. Le fait que la forme globale du caseivarie pas énormément d’un individu a
'autre entraine le développement important de ook utilisant beaucoup de connaissances
a priori, entre autres celles basées sur des modeles a@dfi@sn Le principe consiste a
modifier la fonction d’énergie en introduisant usureau terme qui incorpore des contraintes
anatomiques, comme par exemple la distance a urelmate réeférence (147,148). Pour
prendre en compte I'aspect temporel de la segnentatles approches basées sur une
formulation bayésiennes sont proposées (149,153 .nhodeles de formes actives consistent
a appliquer un modéle sur une image, puis a esti@serotations, translations et étirements
par la méthode des moindres carrés. Une améliardoces modeles consiste a prendre en
compte le niveau de gris des pixels (151) et untension du modele avec une dimension
temporelle a été proposeée par Lelievedal. (152). Largement utilisé pour la segmentation
du cerveau, les atlas le sont aussi pour la segtm@mtdu coeur (153,154). Contrastant avec
les hypothéses retenues dans la plupart des méthoatéains pixels appartiennent a plusieurs
tissus différents, comme une conséquence de I'dffietolume partiel. Par conséquent, le
contour entre plusieurs tissus est plus lisse gueahsition brutale attendue. La détection de

41



Habilitation a diriger des recherches - Alain Lalan- Université de Bourgogne - 2012

contour basée sur les propriétés du niveau dedgripixel devient donc moins fiable. Les
méthodes basées sur la logique floue (155) peupesridre en compte lincertitude de
linformation attachée a chaque pixel (156). Cesthodes ont l'avantage de rendre
l'incertitude associée au contour endocardiqueiexpldans I'algorithme. Des algorithmes de
classification floue (fuzzy clustering, ou fuzzyn@an clustering) peuvent étre utilisés pour
classifier les pixels selon leur niveau de grissddes classes prédéfinies (131). Le principal
inconvénient de cette méthode est que le nombret eeaclasses doit étre connu. Satlal.

ont proposé un systeme expert utilisant la gestetiincertitude (avec la logique floue) et la
théorie de Dempster-Shafer (157). Il est largensentzenu que les piliers doivent étre inclus
dans la cavité myocardique et donc ne doivent paspés en compte lors de la segmentation
(14,158,159). Cette contrainte entraine généraleomandivergence entre un tracé manuel et
un contour détecté automatiquement. La méthodelagwee par Coustgt al. utilisent des
opérateurs de morphologie mathématique pour gésepiliers (125). De méme, la méthode
développée par El Berbaet al. prend en compte la présence des piliers, en thsaint dans

la cavité a l'aide d’outils de morphologie mathéimag: (144,160).

l

Transposition of the image intc

polar coardinate systemn

F=ANBMNC

I Dvnamic programming I

Figure 20 : Diagramme résumant les différenteseitaje la détection automatique du contour du \eméri
gauche effectuée sur chaque image. D’apres Laleinale
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a) b) © )

Figure 21 : Passage en coordonnées polaires. V@triviele Gauche. VD: Ventricule droit. PL : Paroi
Latérale. Pl : Paroi Inférieure. S : Septum. PArdP Antérieur. P : Poumon. F : Fc

Nous avons développé une méthode automatique eéetidét du contour endocardique du
ventricule gauche. Notre méthode, basée sur lglegiloue et la programmation dynamique,
permet une segmentation automatique du contourcandigue sur chaque image de chaque
coupe, rendant ainsi possible le calcul automataiugolume du ventricule gauche au cours
du cycle cardiaque, la détermination des volumastdiique et systolique et par conséquent
de la fraction d’éjection (161-163). Cette méthpdet se résumer avec le diagramme de la
Figure 20. Le traitement est effectué de la coagaus basale a la coupe la plus apicale. Pour
chaque plan de coupe, on considére en premierdénagquise juste apres l'onde R. Chaque
image est transposée du repére cartésien en coge®ipolaires. En prenant le centre de la
cavité du ventricule gauche comme origine du systémcoordonnées cartésiennes, la forme
circulaire du contour endocardique devient apprativement une ligne verticale en
coordonnées polaires (Figure 21). Ensuite, trorampatres sont associés a chaque pixel. Le
premier dépend du niveau de gris du pixel. En efést points du contour endocardique ont
approximativement le méme niveau de gris. Une fms niveau de gris de référence
déterminé, celui-ci est comparé au niveau de grishdhque pixel dans I'image. La différence
entre ces niveaux de gris définit le premier pateenpour chaque point. La comparaison
entre le niveau de gris de chaque pixel et le nivdEagris de référence se fait en coordonnées
polaires car la détermination du niveau de grisréférence est plus aisée, notamment au
niveau du septum (absence de piliers). Cependamtiveau de gris de référence n’est pas le
méme sur I'ensemble de I'endocarde, a cause dégeré hétérogénéité du signal. Ainsi des
pondérations sont nécessaires pour adapter ceunigleagris de référence le long de
'endocarde. Le second parameétre dépend de lanmm&s#un contour au niveau du point
considéré. Il est basé sur I'application de I'opguade Kirsh (qui est un filtre de détection de
contour basé sur le gradient) sur I'image pour déteous les contours (164). Le troisieme
parameéetre modélise l'information récupérée surdga précédente. Le contour déterminé sur
une coupe permet de définir une région d’intérétl'smage suivante. Dans le contexte de
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'IRM cardiaque, la principale information dépend diveau de gris du pixel. Les deux

premiers parametres, dépendant du niveau de grjExélj sont précis mais incertains. De

plus, on n’est pas sur que le contour détectées@ittement le contour endocardique voulu.
Pour prendre en compte ces incertitudes, un saendre flou est créé pour chaque

parameétre. Un sous-ensemble flou est défini pafametion d’appartenance qui indique avec

guel degré chaque élément appartient a cet ense@bleegré d’appartenance prend une
valeur entre 0 et 1. Plus le degré d’appartenastpreche de 1, plus I'élément a de certitude
d’appartenir au sous-ensemble flou. On définit é¢au d’'un sous-ensemble flou comme

'ensemble de tous les éléments appartenant de falgsolue au sous-ensemble flou, c'est-a-
dire tous les éléments qui ont un degré d'appanmaégal a 1. Le support d’'un sous-

ensemble flou est I'ensemble des éléments qui ppaent au sous-ensemble flou, c'est-a-
dire les éléments qui ont un degré d’appartenaifféggeht de O.

™

Figure 22 : Exemple de détection du contour endbgae. Représentation graphique des sous-ensembles
flous associés a chaque pixel. a) Sous-ensemhleafisocié au niveau de gris du pixel, b) sous-ebigefiou
associé a la présence d’'un contour, ¢) sous-ensdtoblassocié a la région d’intérét.

Concernant le premier paramétre, les pixels desouos cardiaques ont un niveau de gris
proche du niveau de gris de référence, mais pagabbirement égal. Pour prendre en compte
cette incertitude, un sous-ensemble flou, représpat une fonction triangulaire (centrée sur
le niveau de gris de référence), est associé aereigr parametre. Ainsi, le noyau de ce sous-
ensemble flou est seulement constitué des poirtstayn niveau de gris exactement égal au
niveau de gris de référence. Le deuxieme parandépend de la présence d’'un contour et
correspond a I'application de I'opérateur de Kirsecin I'image. Celui-ci est modélisé par un
sous-ensemble flou, lui aussi de forme triangulade sous-ensemble flou simule le résultat
de la convolution du filtre avec I'image initialen e&oordonnées polaires. D’'une coupe a
'autre, le cceur est positionné a peu pres au mEm@acement. Ainsi, a partir du contour
endocardique détecté sur une coupe, on peut démrmne région d’intérét pour la coupe
suivante. La taille de cette région d’intérét depdn déplacement possible du contour d’'une
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coupe a l'autre. Les points situés en dehors de o&gion ne sont pas pris en compte lors de
la recherche de contour. Ce parameétre est repé&gamtun sous-ensemble flou de forme
trapézoidale, centré sur le contour détecté swolpe précédente. Le noyau de ce sous-
ensemble flou correspond au déplacement « normaldise « attendu », d’'un contour d’'une
coupe a l'autre. Le support de ce sous-ensembile dtorespond a tous les déplacements
possibles de ce contour, méme les plus inattendus.

Figure 23: Exemple de détection du contour endaogaed a) Représentation graphique du sous-ensefahle
des points du contour endocardique, b) résultd geogrammation dynamique avec recherche dansaphg
sur la matrice floue, c) contour endocardique détaffiché sur I'image en coordonnées cartésiennes.

La Figure 22 présente un exemple des sous-ensefidiigsassociés a I'image de la Figure
21. L’intersection des trois sous-ensembles flomsné le sous-ensemble flou des points du
contour endocardique. On définit la matrice flossaeiée comme la matrice des degrés
d’appartenance de chaque point au sous-ensemblal@® points du contour endocardique.
Le contour est détecté sur cette matrice a l'aidened technigue de programmation
dynamique avec recherche dans un graphe. La forangécydiere de la programmation
dynamique utilisée est adaptée a la recherche dws plus ou moins rectilignes. En
coordonnées polaires, les contours cardiaques @ost ou moins paralleles a I'axe des
ordonnées. L'ensemble des noeuds de départ et ibtsales noeuds d’arrivée doit étre le
méme, car on traite un contour fermé. La principhféiculté est la gestion des piliers. Une
modification de la méthode de programmation dynamigermet d’exclure la plupart des
piliers, méme sur les images de systole, ou lésrpisont accolées a la paroi du myocarde (et
ou il n'y a pas de différence de signal, ni de sd#j@n visible sur I'image entre ces deux
structures). En effet, sur une image en coordonm@&dgires, une brutale déviation des
abscisses des points détectés dans le graphersh@ment provoquée par la présence d'un
pilier. Dans ces régions, une interpolation estatfée pour éviter les préesumés piliers. Une
interpolation linéaire en coordonnées polairesaspond a un arc de cercle en coordonnées
cartésiennes. Aprés le passage des coordonnéasepaax coordonnées cartésiennes, on
visualise le contour détecté sur I'image initidla. Figure 23 présente les derniéres étapes de
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notre méthode deétectionautomatique Celle-ci permet le traitemerde I'ensemble des
imagesd’un cycle cardiaqu entie, de la coupe la plus basale a laupe la plus apica
(Figure 24) La seule intervation de l'utilisateur est I'indication d’un nt proche du centtr
de la cavité du ventricule uche sur la premiére image consid. Nous avons dévelopy
une méthode conhtementautomatiqgue avec une détection autonue de ce poil, en
utilisant la transformée delough adaptée pour la détection de c¢ (165). Cependant,
I'utilisation de la transforme de Hough augmente considérablementmps de calcul et
détection automatique du:ntre de la cavité du ventricule gauchest pas toujours u
succes. €tte méthode cométement automique a donc été abandong, car l'intervention
de l'utilisateur reste trés sple et non contraignante. Finalemera surface de la cauvil
cardiaque est calculée suhaque coup. On peut en déduire le vone de la cavité d
ventricule gauche a chaqueonent du cycle cardiaque.

Figure 24: Exemple de détectioautomatique du contour endocardique sur une de coupes petit a
(séquence FLASH 2D). D’apres landeet al

Notre méthode de segmenon a étéamélioréeen utilisant un préfiltragc de I'image par de
opérateurs d’ouverture et cermeture. Cette méthodprésentégar El Berbai et al. a pour
but de transformer l'imag en une image de ilions homogénest ainsi d’améliore
l'inclusion des piliersdans la cavitr (144,160). Une ouverture surcique suivie d’un:
fermeture surfacique (16§)ermet de fusionner les muscles papilla a I'intérier d’'une
région de niveau de gris plélevéeFigure 25. Cette méthode s’avere:s efficace saidans
certains cas de systole don ne peut pas dtinguer visuellement lséparation entre ¢
piliers et le myocarde.

Les images de ciné-IRMynchroni€es a 'ECGnt été acquises en ap:avec une séquence
de type FLASH 2Dsur une IRM al,5 T (Magnetom VisionSiemers Medical Solution
Allemagne) équipée dhe antenne rése-phasé dédiee a limage thoraciqu. Les
parametresi’acquisition sor. les suivani: TR/TE = 9 ms/4,4ns, angk de bascule :15°,
épaisseur de coupe = 5 minlignes par segment. Lianatrice d'acquisitn est de 108 x 256
pixels a 144 x 256 pixelselon le patient (pour un champ de vue (F(de 350 a 450 mm
correspondant de 12 a 16cles cardiaques par plan de co La résolution temporellea

46



Habilitation a diriger desecherche- Alain Lalande -Université de burgogne- 2012

I'acquisition est de 100ns par phaseet de 50 ms par phase a la restructior, grace a la
technique de partage de \i®).

Figure 25 : Filtrage d'ungmage ¢n orientation petit ax(a) par une ouverture surfgue (b) suivie d’'une
fermeture surfacique (c). D’apr& Berbariet al.

A partir de cet algorithme,ious avons montré que le traitement awatique des examel
d'IRM cardiaque estpossile en routine clinique et fournit uneesure de la fractio
d’éjection trés proche de Iventriculographiescintigraphiquea I'équilibre (80). La valeur
pronostiquale la FEVG calalée en ventriculographie a I'équilibre surs patients atteints «
maladie coronarienne avaiéja été établ (167) La détermination vigelle des images ¢
diastole et de systole estcile et rapide,ce quipermet un calcul [écis de la fractio
d’éjection. Cependant, la ection dutempsde systole ne se basanas sur une onde
'ECG (comme I'onde Roour la diastole), le choix du temps de systoeut étre error. En
effet, les mouvementde la valve mitralesont généralement suivisir des coupes grand a
et ces mouvements ne sq@as toujours parfaitement visibl De plus comme différents
plansde coupes ne sont pacquis simultanément, de petites variationns la durée du cyc
peuvent apparaitre d’une aiisition a I'autre. Enfin, dans le cas d’asyronisme, le choix d
temps de systole peut deiir difficile, car la contraction maximala’est pas au méme
moment pour toutes les pis. Une mauvaise sélectiodu temps de ystoleentraine une
surestimation du volume sylique et donc une sousstimation de la frction d’éjectior Or,

il a été montré que le volunsystolique esun parametrenajeur de prédtion de survie apres
IDM (8,168). En considérat I'ensemble du cycle cardiaque, on peonstruire de fago
fiable des courbes d’évoluth du volume de la cavité cardiaque au ¢ du cycle cardiaqu
et donc en déduire de facorécise Is temps de diastole et de systdtgy(ire26). Quand on
se limite aux patientdont la sélection d temps de systolest le mére entre la méthode
automatique et la sélectionanuele, il y a une excellente corrélation e les deux méthod:
pour le calcul des volumest de la fraction d’éjection, avec une légsurestimation de |
mesure manuelle du volumliastolique pour des valeurs supérieures § mL.
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Figure 26: Courbe d'évolution duolume de la cavité du VG au cours du cycle capak. D'aprés Lalandet al
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I.4. Etude de la désynchronisation
cardiaque par IRM

L'intérét d'une quantification de la désynchrongsaintra VG par IRM s'explique par le fait
gue, en se basant sur les criteres classiques,d@8%atients ne répondent pas aux thérapies
de resynchronisation ventriculaire (pas d'amélioratle I'état du patient aprés avoir recu un
défibrillateur). De plus, il existe de patients quiésentent un QRS fin (durée du QRS
inférieure a 120 ms) et qui présentent une déspnddation intraventriculaire VG.
Inversement certains patients ont un QRS largeééddu QRS supérieure a 120 ms) et ne
présentent pas de désynchronisation. De ce fastyrithronisme électrique n'implique pas
toujours un asynchronisme mécanique. L'échocardigge permet une étude de la
désynchronisation mécanique par la technique ded@ardiographie transthoracique (ETT)
en coupe parasternale. L'échographie présente dapecertaines limites, a savoir :

- I'échogénicité imparfaite du patient (qualité dedgerie obtenue trés variable d'un
patient a lI'autre)

- la résolution spatiale de l'image qui dépend deélgquence ultrasonore d'exploration.
Si la fréquence est augmentée, le signal obtenplestprécis (et 'une image obtenue
est plus fine, moins pixellisée), mais en contréparles ultrasons sont alors
rapidement absorbés dans les tissus examinés pérngettent plus d'examiner les
structures profondes. La résolution spatiale dépeandsi de l'axe de la sonde
ultrasonore par rapport a la structure a étudiarrésolution est meilleure si la
structure est perpendiculaire a la sonde).

- la variabilité inter-opérateurs : la qualité desgas et de leur interprétation dépend de
'expérience de I'opérateur.

Bien que la technique d’'imagerie de référence pétude de la désynchronisation cardiaque
soit I'échographie, la quantification de la désymctisation cardiaque peut étre effectuée a
partir de I'IRM, en calculant I'écart temporel dentraction entre les différentes parois du
ventricule gauche. L’avantage de I'IRM est de saithir des limites de I'échographie, tout
en pouvant étudier les mouvements des différensggsip dans tous les axes du cceur.
L'utilisation de séquence de type «tagging » sembppropriee mais nécessite des
acquisitions spécifiques et un post-traitement irtggd. Nous proposons de quantifier le
mouvement local du muscle cardiaque a partir deues@mps d'IRM cinétiques
conventionnelles (séquence ciné-IRM de type SSFiR$ées pour I'étude de la fonction
cardiaque (169). L’algorithme utilisé pour la déi®e du mouvement dans les images de
ciné-IRM est un algorithme de flux optique basélayshase (170,171). Cet algorithme a été
développé dans le cadre de la these de Marie Xavierlogiciel concu a été utilisé lors de la
these de Médecine de Sophiane Houamria.

I.4.1. Estimation du mouvement local du
coeur par des techniques de flux
optique

Le mouvement local du coeur est estimé grace a ddwnes de flux optiquée flux optique

est la représentation du mouvement apparent damséouence d’'images sous forme d’un
champ de vecteurs. L’estimation du flux optiquesiste en la mesure pour chaque pixel de
image le vecteur caractérisant le déplacemerdedpixel entre deux images. Les hypothéses
pour I'estimation du flux optique sont les suivante
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- La conservation des données, qui suppose quensitéedes pixels reste constante au
cours du temps.

- La cohérence spatiale, qui repose sur la cohérdnarouvement entre deux pixels
d’'un méme voisinage.

La contrainte de conservation des données peug@bramée de la fagon suivante :
[(x,y,t) =I(x + 0x,y + 0y, t + 0t)
ou I(x,y,t) est l'intensité du pixel a la positigxy) dans I'image au temps t.

Une des méthodes de flux optique les plus promstesemble I'adaptation d’'une méthode
développée par Fleet et Jepson, basée sur I'imagdakse (172). Cette technique utilise des
filtres orientés pour détecter le mouvement danlée de Fourier (Filtres de Gabor).
L'algorithme est basé sur I'équation générale du fiptique, mais au lieu de considérer
l'intensité des pixels, on s'intéressera a la pdassignal. La phase et I'amplitude du signal
sont estimées a partir de la réponse de filtreGaleor 3D orientés. A partir de la phase, on
peut déduire le gradient de phase dans chacungirgetons (x,y,t). Notre étude a consisté a
modifier et a adapter cette méthode de flux optiasée sur la phase du sigmalur
I'estimation du mouvement du cceur (169-171). Lesgies de ciné-IRM ont été acquises en
apnée, avec une synchronisation a I'ECG rétroygegour couvrir 'ensemble du cycle
cardiaque.Des réglages concernant l'acquisition des imagds penmis d'obtenir des
séquences d'images plus appropriées a l'étude dweanwent par des méthodes de flux
optique. Ces modifications ont notamment permimé&horation des résolutions spatiale et
temporelle de la séquence d’'imagerie. L’équatiorcatgrainte de conservation des données
suppose que le déplacement entre deux images sivasesst petit (environ 1 ou 2 pixels par
image). Ainsi, pour garantir un déplacement raista entre deux images consécutives, la
fréequence d’acquisition des images a été adapgeasetjuence utilisée est de type SSFP sur
une IRM a 3 teslas (Trio TIM, Siemens Medical Siolnt Allemagne) avec une antenne
réseau-phasé a 8 canaux dediée a I'imagerie caadimilaireL'imagerie paralléle avec un
algorithme GRAPPA a été appliquée. Le facteur éldcation du GRAPPA a été fixé a 2.
L'application du GRAPPA engendre une acquisitiars papide des données aux dépends de
la qualité dimage qui est un peu diminuée (76)s lparamétres d’acquisition sont les
suivants : TR/TE = 2,51 ms/1,84 ms, angle de basel0°, épaisseur de coupe = 6 mm, 60
phases par cycle cardiague, durée de l'apnée =74=@rrespondant a 20-25 battements
cardiaques. Les matrices d'acquisition sont d'env200 x 300 pixels. La taille du pixel varie
de 1,0x1,0 a 1,2x1,2 mmz2. La résolution tempornelteyenne est de 10 a 25 ms/phase. Les
matrices d'acquisition n‘ont pas été interpoléasgcAune résolution temporelle de 10 ms et
une distance entre deux pixels de 1,2 mm, le déplent d’'un pixel entre deux images
consécutives correspond a une vitesse de 12 cm/s.

Une étude du bruit spécifique des images d’'IRM eula possibilité daméliorer le
prétraitement des images et par conséquent ledtatssud’estimation du mouvement.
Généralement, le bruit dans les images d'IRM st loi de Rice (173). Ce bruit provient du
bruit complexe Gaussien dans le domaine fréquemeghs le cas d’antennes IRM en réseau
phasé, la reconstruction des données acquises ayetim parallele suivant une méthode
GRAPPA entraine la création d’'un bruit qui suit ulstribution de Raileygh pour le fond de
limage (174). De plus, la densité de probabilégd vers une distribution Gaussienne quand
le rapport S/B est supérieur a 3. Le rapport S/Bein du myocarde dans une image d'IRM
est supérieur a 10. Ainsi, les images d'IRM sonivent pré-filtrées avec un filtre gaussien.
Cependant, ce filtrage entraine un floutage deadenet par conséquent, réduit le contraste
entre le signal et le fond de I'image. Pour ce#tisan, nos images ont été pré-filtrées avec
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l'algorithme proposé par McGibney (175). Cette méth considére que le bruit suit une
distribution de Rayleigh.

L’algorithme initial de Fleet et Jepson utilise banc de filtres de Gabor 3D complexe
impliquant des colts de calcul élevés dus au ditrapatiotemporel (176) et ne donnant
gu'une faible densité de mouvement estimé. La tierde mouvement dans une image
s'exprime comme le pourcentage de pixels ou l'esibm du mouvement a été possible par
rapport au nombre de pixels dans limage. Pourud¥soce probleme, Bruno et Pellerin
proposent un nouvel algorithme, utilisant seulemenfiltrage spatial des images, suivi d’'un
calcul différentiel du premier ordre au niveau tengb entre deux images successives (177).
Notre méthode consiste en un filtrage a 'aideilliee$ de Gabor 2D complexes suivi d’'une
différenciation de second ordre pour déterminergieslients de phase temporels. De plus,
une décomposition pyramidale par filtrage gauspesse-bas a été utilisée (178) : les niveaux
0, 1 et 2 couvrent respectivement les fourchetéesitgsses 0 — 1,25, 1,25 -2,5et 2,5 - 5,0
pixels par imageCela garantit la prise en compte de vitesses Ribletlevées du myocarde.
Pour garantir une confiance suffisante dans la reeslu flux optique, une contrainte
supplémentaire sur les vélocités estimées a étééajo

Figure 27 : Codage couleur du flux optique en famctle I'orientation du vecteur mouvement.

Le flux optique estimé est représenté par un chaegioriel a deux dimensions. Pour
ameéliorer la visualisation de ce champ de mouvespamt codage couleurs, en fonction de
I'orientation du vecteur a été utilisé (Figure 2 codage couleur donne visuellement de
I'information sur la direction du mouvement, ménansl le cas de déplacements trés faibles.
Enfin, un vecteur nul differe d'une mesure non lgalCelui-ci sera représenté par un point
tandis qu’une mesure non fiable le sera par un vide

Dans un premier temps, notre méthode a été vatideedes images synthétiques. Comme |l
n'y a pas de séquence synthétique du coeur en mememi soit facilement disponible, nous
avons créé une séquence d’'images synthétiquestituéasde 30 images comprenant deux
phases de mouvement, reflétant le mouvement cargidasique, a savoir une phase de
contraction suivi d’'une phase d’expansion. L'obpplj présente un mouvement non-rigide,
est une sphére : son rayon évolue linéairementars @u temps (un pixel par image). Nous
avons comparé notre méthode sur ces images sypbstia des méthodes classiques de
mesure de flux optique. Le parameétre le plus coorant utilisé pour mesurer la performance
du flux optique est la mesure de I'erreur anguldid), qui est calculée entre la vitesse
correcte (réelle) Yet la vitesse estimée.\dans un espace a trois dimensions (179):
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De plus la densité du flux optique est évaluéechiaque image comme un pourcentage de
vecteurs vitesse non nuls au sein de lI'image. LldeBa 4 montre les résultats obtenus avec
les différentes méthodes.

Technique Densité du flux optique EA moyenne
Horn et Schunck (180) 100% 12,6°+11 4°
Horn et Schunck avec un contrainte sur
'amplitude du gradient local 55% 4,9°6,7°
(méthode de référence)

Fleet et Jepson (avec un filtrage 3D) (172) 13% °#B5°
Fleet et Jepson maodifié (avec un filtrage 2D) 52% 7°5 8°
Notre méthode (169-171) 36% %350°

Tableau 4 : Résultats de différentes techniqudkid@ptique appliquées a la séquence d'image syinties. La
densité réelle du mouvement est de 48 %.

La méthode initiale de Horn et Schunck, en raismtaccontrainte de régularisation appliquée
sur un fond uniforme, donne de médiocres résultatsuse du mouvement détecté au-dela des
contours de la sphere (i.e. sur le fond noir), mémeéabsence de mouvement dans cette zone.
Pour pallier ce probleme, une contrainte sur |'éombe du gradient local permet de s'assurer
gu'il y a suffisamment d'information locale poureuastimation fiable du mouvement. En
l'occurrence, les gradients sont supposés nule $and noir de la séquence synthétique de la
sphére. Comme le mouvement est rarement détectie gand, la densité du mouvement
estimé diminue (54,8%), se rapprochant ainsi dketesité réelle du mouvement (48,1%). Il y
a également une baisse importante de 'EA moye@Gerte méthode sera considérée comme
la méthode de référence. La méthode de Fleet edodemodifiée donne des résultats
statistigues proches de la méthode de référencmlernent, il n'y a pas de difféerence
significative entre la méthode de référence etenatéthode développée avec la contrainte
additionnelle pour supprimer les mesures peu f&@able
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Figure 28: Impact du bruit ricien (a) et des vaoias d'intensité (b). En noir, la méthode de réféecet en
blanc notre méthode. D'apres Xavieaét
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Une seconde étude, effectuée sur les images signtbgt a porté sur la robustesse de la
meéthode en présence de bruit ricien et de variaioensité entre les images successives.
Nous avons comparé notre méthode avec la méthod&fétence. Concernant le bruit ricien,
'EA est évaluée en fonction de I'écart type duibmcien appliqué a l'image. Pour la
technique de référence, le mouvement est d’autastgerturbé que le bruit est important. En
ce qui concerne notre méthode, 'EA passe seuleae®,2° a 7,5° au lieu de 3,6° a 37,1°
pour la méthode de référence (Figure 28a). Conntrea variations d’intensité, 'EA est
évaluée en fonction du pourcentage de variationtetisité dans les images successives
(Figure 28b). Lorsque des variations d'intensitiéeeles images successives d'une séquence
d'images interviennent, la qualité du flux optigde la méthode de référence se détériore
(avec une EA moyenne passant de 3,6° a 25,1°F qlar notre méthode ne parait pas altérée
('EA moyenne est stable, avec des valeurs trashpsode 3,2°)1 convient de noter que I'EA
moyenne de la méthode de référence augmente coafdieldent en raison d'une
surestimation de l'amplitude du mouvement, bien kpreentation du mouvement paraisse
rester correcte. De maniére plus générale, sidansidére les deux études (bruit ricien et
variations d'intensité), la moyenne et I'écart-tgf@el'EA peuvent apparaitre anormalement
élevés pour la méthode de référence, mais il fatérmque ces résultats sont obtenus sur des
images volontairement tres dégradées.

Figure 29 : Exemple de détection du flux optiquewsie IRM en orientation petit-axe.

Nous avons appliqué notre méthode sur des imagesientation petit axe (Figure 29) et
grand axe (Figure 30). A partir des vecteurs désedes mesures des vitesses de déplacement
de la paroi myocardique ont été évaluées chez jeisssains (4 hommes et 7 femmes, age =
39 + 17 ans) pour différents segments du VG armpdidne coupe basale en orientation petit
axe (Tableau 5). L’'analyse quantitative est efféeta partir de régions d’intérét du myocarde,
positionnées pres de I'endocarde. La vitesse mesesé la projection du vecteur vitesse
perpendiculairement & I'endocarde. Les vitesses swesurées en pixels par images et
convertis en centimeétres par seconde en fonctisrr@olutions spatiales et temporelles. Les
vitesses estimées en pic de systole sur la pastépeure d'un coeur normal (5,1 £ 0,9 cm/s),
concordent avec les valeurs obtenues en échoceagiug (181-183). Plus particulierement,
en Doppler tissulaire couleur, Miyatake al. ont obtenu des vitesses de 5,1+1,0 cm/s sur la
paroi postérieure du VG, étude menée sur septssgjgt ne présentaient pas de maladie
cardiaque (183). Sur une étude précédente en IRMqukage de la vitesse (séquence de type
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velocity mapping, cf. chapitre 11.3.3) menée s@mte et un sujets sains, la vitesse calculée
était de 9,0 + 3,0 cm/s (184) au niveau de la pposiérieure du VG en début de systole.
Cette différence avec les valeurs calculées aviae moéthode peut provenir de la différence
de technique d’'imagerie utilisée pour calculengssses.

PSV (cm/s) PDV (cm/s)
Antérieur 47+1,0 40+1,0
Latéral 46 +0,7 50+1,0
Postérieur 51+0,9 6,1+15
Septum 2905 3,1+0,9

Tableau 5 : Vitesses estimées sur 11 témoins smirlSV (Peak Systolic Velocity) et PDV (Peak Diksto
Velocity) sur une coupe basale en orientation pett

Figure 30 : Exemple de détection du flux optiquewsie IRM en orientation grand axe 3 cavités.

I.4.2. Vers une quantification de Ila
désynchronisation cardiaque par IRM

Dans le domaine des applications cardiologiquesialyselocale du mouvement cardiaque
devrait permettre I'accés a un parametre clef desdffisance ventriculaire gauche : la
désynchronisation de la contraction des parois argligues, en faisant une estimation de
'écart temporel de contraction entre deux parbians ce but, une technique de suivi de
points d’intérét dans les images a l'aide des tawutlu flux optique a été mise en place. Le
suivi de mouvement entraine généralement l'accuionlad'erreurs entre les images
successives (Figure 31a). La méthode permettanbri@ction des erreurs accumulées au
cours du temps est basée sur le calcul du maxineumaisemblance proposée par Lesdesma-
Carbayo et al. (185). Le principe consiste a cairsiddeux courbes, la premiére permet le
suivi des points de la derniere vers la premieragende la séquence, la seconde permet le
suivi des points de la premiére vers la derniergiende la séquence et de corriger I'erreur en
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fonction de ces deux coles. Les points swis reviennent a leur osition initiale La
correction des courbes pest d'éviter I'accumulation d'errss particulizrement impctante
sur les derniéres imageslle perme notamment d’éviteque le point (site a I'accumulatio
d'erreurs) ne reste bloguwlens des structures proches du myocardes que les muscle
papillaires (Figure 31b).

Figure 31 : Suivi de 6 pointsu caurs du cycle cardiag sans corrections (a) atvec orrection d'erret (b).
Les cercles jaunes correspondaux positions initiales sélectionnées par I'opgua Les disques colore
correspondent a la position en fir cycle. Ml : Muscles papillires.
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Figure 32 : Courbes da@éplacemnt absol ol la mesure de la désynchronisationrespond a I'écart ¢
temps entre les sommets désux courbes (¢ et de vélocité radiale couvrant lecle cardiaqueou la
désynchronisation en début de tole est mesurée comme I'écart de temps entpassage par zéro

chacune des courbes ascenddh). Chaque courbe est exprimée en pourcentage derval F-R (719 ms)
pour les parois septale et latéralbtenues a yrtir de coupes en petit axe d’un exame¢un coeur normalAt
est le délai temporel. La FE a étésurée en IRM a 72 %. D’apres Xawet al.

Les vitesses de déplacerr de la paroi dicceur au cours du temp®n évaluées pour
différents segments et repentées sous forme de cour La premiéerecourbe modélise
distance au point d'origine:orrespondant a la distance entre le poiorigine situé sur |
premiére image de systole la séquence (début de I'e R) et le point da position courant
au temps t (Figure 32d)a partie ascendante de la courbe corresponcphase de systole |
point s'éloignedu point initial), la partie descendante correspond gu elle a la phase ¢
diastole. Par conséquetd,sommet de la courbe est le moment ou le vement s'inverse. L
deuxieme courbe,dénomnée courbe des vitesses radialesprresoond aux vitesse
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perpendiculaires a I'endocarde (Figure 32b). Laonat'orthogonalité vis-a-vis de I'endocarde
nécessite de connaitre sa position et sa forma. é&a, nous nous basons sur le centre de
gravité du VG, calculé a partir de la position demints d'intéréts sous forme de trois paires
de points. Une paire est constituée d'un poineetah correspondant sélectionné sur la paroi
opposéeSur cette courbe, en fonction du sens du mouvenhentitesse est soit positive
(contraction) soit négative (relaxation).
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Figure 33 : Courbes de déplacement absolu ou lamaete la désynchronisation correspond a I'écatedms
entre les sommets des deux courbes (a) et de t&loadiale couvrant le cycle cardiaque ou la
désynchronisation en début de systole est mesuréene I'écart de temps entre le passage par zéro de
chacune des courbes ascendantes(b). Chaque catirbepemée en pourcentage de linterval R-R (78 m
pour les parois septale et latérale obtenues & parcoupes en petit axe d’un examen d’un cceunabnt

est le délai temporel. La FE a été mesurée en IRBW%. D'aprés Xavieet al

En résumé, l'allure des courbes est cohérentelaveouvement du cceur : deux phases sont
visibles, la phase de contraction (systole) etecdd relaxation (diastole). Chacune de ces
phases présente un pic de vitesse. L'évolutioné@hlagement absolu et de la vitesse radiale
au cours du cycle cardiaque pour les parois septdi@érale sur des images en orientation
petit axe est présentée pour un coeur normal (Fi@2e et un cceur présentant un

asynchronisme sévéere (Figure 33). Les délais temtgpomesurés sur les courbes de
déplacement a la fin de la systole sont de 79 nus lgocoeur normal et de 305 ms pour le
coeur désynchronisé. Les délais temporels mesurékeswcourbes de vitesses radiales en
début de systole sont de21 ms pour le coeur notnalal £06 ms pour le coeur désynchronisé.

Actuellement, un protocole de quantification ded@synchronisation cardiaque a partir
d’'IRM réalisé avec le service de Cardiologie du CH& Dijon est en cours. Les résultats
obtenus en IRM seront comparés avec ceux obtenéxtecardiographie. Le but de notre
étude est double :

- Evaluer la méthode de quantification de la désymmuiBation cardiaque dans une
population d’insuffisants cardiaques atteints deliocanyopathie dilatée d’origine non
ischémique, comparée a une population de sujetsanor

- Comparer la pertinence des paramétres ECG, échogeghiques et IRM dans la
réponse a la resynchronisation cardiaque.

Le protocole prévoit I'étude d'une population deigmés non coronariens répartis en 3
groupes :

- un groupe de sujets dont le coeur est considéré eomanmal suite a I'examen IRM.
lls serviront de référentiel en IRM pour vérifiauayl'étude de la désynchronisation en
IRM ne donne pas de faux positifs (sujets consglar®drt comme désynchronisés).

- un groupe de patients non-ischémiques présenta@R$fin (inférieur a 120 ms).
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- un groupe de patients non-ischémiques présenta@Rslarge (supérieur a 120 ms).

Les patients du troisieme groupe seront amenésnéfibier d’'une stimulation multi-site
(défibrillateur ou pace-maker) avec mise en placmel sonde ventriculaire gauché le
sinus coronaire lorsque cet abord est réalisabdesDe cas contraire, la sonde sera mise en
place par voie épicardique (abord chirurgical, pami-thoracotomie). Les patients
resynchronisés seront suivis régulierement au eeagr Cardiologie du CHU de Dijon, et
seront évalués cliniguement (avec évaluation diesiY HA) et par échographie (calcul de la
FEVG et du volume télésystolique ventriculaire deaué 6 mois). L’étude sur une population
de sujets non coronariens permettra de limitepleblemes liés a la présence de segments
totalement akinétigues empéchant la mesure denisgnisme.

Le protocole d'acquisition en échographie, podudié de I'asynchronisme intraventriculaire
gauche, consiste a étudier le délai de contraaitne les parois septale et postérieure en
coupe parasternale petit axe au niveau des mupel@tiaires. Le parametre utilisé pour
étudier I'asynchronisme mécanique est le SPWMD .uela validation de ce critére en 2002
(186), d'autres études ont confirmé sa pertinernaesda prédiction de la réponse a la
resynchronisation (187,188). Ce critere a été tetén fait de sa comparabilité avec la
recherche d’asynchronisme a partir de ciné-IRM, darpermet de confronter des
déplacements radiaux.

Logiciel de quantification de la désynchronisation cardiaque

v N Détection de mouvement
Images | Pré-traitement Flux optique !
Cine-IRM : :
SSFP E ( s . Estimation locale | !
uppression i
‘| du bruit ricien du mouvement | |
en PA dans l'image :
(basale /médiane) :
et GAH L. &

|5 o

Analyse du flux optique

.

Mesure du délai
de contraction
pariétal

(ms) i

Etude des mouvements
du myocarde
sur modeéle 6 segments

Quantification
de la désynchronisation

Figure 34 : Schéma de I'application développée paumesure de la désynchronisation pariétale. PAtit

Axe. GAH : Grand Axe Horizontal.

Les images de la séquence ciné-IRM de type SSFbhtsémitées par une application
développée sous Matlab (Figure 34). Cette apptioatomprend plusieurs modules dont le
premier permet de supprimer le bruit ricien. Le oset module estime localement les
mouvements dans les images par notre méthode ®eofitique. Le champ de vecteurs
mouvements ainsi obtenu est ensuite utilisé posui de points d'intérét au cours du temps
(troisieme module). L'analyse de ces données paar#extraire des parameétres de mesure
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de la désynchronisation pariétale (quatrieme module programme permet de suivre
plusieurs points de I'image au cours du temps,fidladér des courbes représentant leur
évolution (vitesse, déplacement,...) et de détezmia désynchronisation entre deux points
placés sur le myocarde a partir de ces courbeolditon. Les points a suivre seront placés
par l'utilisateur sur la premiére image de la sége®ia l'interface graphique de l'application

développée.

Parmi les paramétres que nous pouvons calculertia gies courbes, voici ceux retenus pour
évaluer une désynchronisation cardiaque :

- A partir des courbes de distance au point d'origoadécul de I'écart de temps entre
deux points appartenant a deux segments opposé6 dligure 32a et Figure 33a).

- A partir des courbes de vitesse radiale, calculédart de temps entre les passages par
zéro de la partie de la courbe ascendante (FitveeBFigure 33b).

Les premiers résultats obtenus a partir de 20 gatid1l QRS large et 9 QRS fin) montrent
une bonne corrélation entre les mesures d’asyn@menradial par IRM et le paramétre
échographique d’asynchronisme SPWMD (r=0,85, p<D,0dl y a une différence
significative dans les mesures de désynchronisg@nRM entre les patients a QRS fin et
les patients a QRS large. Actuellement, l'analysdistigue concernant la réponse a la
resynchronisation cardiague des patients implantést pas possible a cause de l'effectif
réduit (9 patients), notamment dans le sous grdegepatients non répondeurs (2 patients sur
les 9).

Un autre avantage de I'lRM est de pouvoir dételadibrose sur des images de perfusion
acquises 10 minutes apres injection d’'un produitalgraste a base de gadolinium (séquence
de type PSIR par exemple, cf. chapitre 1.2.3.c).quantification du degré de fibrose est
prédictive de la réponse a la TRC. La localisatiercette fibrose permet de guider la mise en
place de la sonde ventriculaire gauche lors deplamtation de triple chambre pour une
stimulation optimale. En effet, la présence deofdierest un facteur de mauvais pronostic de la
réponse a la TRC.

I.5. Etude de la perfusion
myocardique et de la viabilité

L’'imagerie du myocarde reperfusé aprés occlusiaora@re peut permettre de faire la part
entre les différentes composantes du tissu myapagedilans le but de préciser les dégats et
d’apprécier le potentiel de récupération myocareiqu

Outre l'analyse visuelle des images de perfusioresgnce ou absence d’anomalies de
perfusion) qui peut suffire dans certains cas (natant lorsque le but est simplement
d’affirmer ou d’infirmer la présence d’une obstinat microvasculaire), il existe deux types
d’approches pour I'analyse des images : une appreemi-quantitative, basée sur une étude
de I'évolution du signal en fonction du temps ek uapproche quantitative, utilisant des
modeles physiologiques basés sur I'analyse conmpamtale prenant en compte a la fois la
distribution du traceur dans les différents compents biologiques, mais également les
échanges de protons entre milieux (189,190). Cepe#ntapproche quantitative est difficile
a appliquer, compte tenu de certaines contrain@sqdisition (notamment un haut débit
d’injection afin d’obtenir une fonction d’entréetopale) et de I'absence de relation linéaire
entre l'intensité du signal et la concentratior’dgent de contraste. De plus, ils n’ont pas fait
la preuve de leur supériorité, en termes de diagnosar rapport aux approches semi-
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guantitatives. La premiére partie de ce chapitrésgmte I'analyse semi-quantitative de
I’évolution du signal en fonction du temps pour @@ zone du myocarde. Notre travail est
parti de I’hypothese qu’en analysant la courbeidétigue de I'agent de contraste au sein du
myocarde durant un temps suffisamment long pourvrdode premier passage, puis
'accumulation ou le lavage (appelé aussi « wadh»wpde I'agent de contraste au niveau du
myocarde, il devait étre possible de faire la patte les différentes états physiopathologiques
du myocarde aprés IDM. L’'acquisition prolongée dmurbes interdit la réalisation des
acquisitions en apnée et rend donc obligatoire léalisation en respiration libre. Dans ces
conditions d’acquisition, la construction de cesirbes nécessite de recaler les images pour
corriger les mouvements respiratoires. Ce recadagematique est la condition primordiale
pour l'automatisation et donc la généralisationl’desage des courbes de perfusion pour
I'analyse du myocarde en post-infarctus.

La taille de la zone nécrosée est évidemment uteda@ronostique majeur. L'IRM apres
injection de chélates de gadolinium peut égalendédr utilisée pour évaluer la taille de
linfarctus, a condition de réaliser des séquenspécifiques. Ces séquences, fortement
pondérées en T1, sont réalisées en général 10eniaptes injection et permettent de mettre
en évidence des régions dans le myocarde qui pgefgaime accumulation des chélates de
gadolinium importante et prolongée, sous forme diypersignal (191). Ces zones sont tres
bien corrélées a I'étendue de la nécrose en ptatins évaluée histologiquement (192,193).
Du fait de son excellente résolution spatiale, MIRpermet également de détecter plus
facilement les zones dinfarctus sous-endocardiquar rapport aux techniques
scintigraphiques (194). Cette particularité de MRermet ainsi de s’intéresser au degré de
transmuralité des infarctus et non plus simplenaddeur étendue. Ainsi, il a été démontré par
IRM que le nombre de segments myocardiques prédente atteinte transmurale était un
facteur prédictif du remodelage ventriculaire ppugssant que la taille de l'infarctus et la
présence d’obstruction microvasculaire (195). L'IR&4t devenue a I'heure actuelle la
technique de référence pour I'évaluation de ldetalle I'infarctus (192-194) et sa valeur
pronostique est également bien établie (109,198)sdconde partie de ce chapitre abordera
'analyse du signal tardif myocardique par IRM etamment sa comparaison avec certains
parametre biologiques, comme le taux de Brain Natic Peptide (BNP et plus
particulierement le Nt-Pro-BNP) ou la glycémie adinission. La valeur pronostique des
parametres de perfusion au décours d'un IDM avesans €lévation du segment ST sur
'ECG sera aussi étudié.

I.5.1. Les courbes d’évolution du signal
au cours du temps

Couramment, le moyen de distinguer une zone myapsdsaine d’'une zone atteinte est
I'étude du rehaussement tardif, qui, s'il est prigsest un indicateur de zone pathologique
(209,193,197,198). L'inconvénient majeur de cefipr@che est qu’elle ne permet pas de
différencier un hypersignal di a une hypoperfusitum hypersignal di a une perfusion
normale couplée a une stagnation locale du prattuitontraste. Pourtant, l'identification de
zones d'hypoperfusion tissulaire est primordiaks; on sait que cette hypoperfusion est
associée a une mauvaise récupération de la fonctintractile du myocarde. L'analyse du
premier passage du bolus dans le myocarde s'alréraré possibilité de compléter I'analyse
du rehaussement tardif. Aprés injection du bolusgddolinium, une série d’'images, en
général en coupes petit axe, couvrant le coeupogstise pendant un temps pouvant aller de
moins d’'une minute a huit minutes, suivant la ségaeutilisée. Cela permet, pour une zone
donnée du myocarde, d’apprécier la cinétigue duuytode contraste, par l'intermédiaire
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notamment de courbes de I'évolution du signal an de myocarde au cours du temps, par
régions d’intérét (Figure 35). Ces courbes peuéart découpées en deux parties distinctes :
le premier passage (« wash in »), qui est le reietarrivée de I'agent de contraste dans la
région explorée et le « lavage » (« wash out ajjuisant I'évacuation progressive du traceur.
Différents parametres peuvent étre extraits dealis® de ces courbes, comme la pente
initiale, le temps de transit moyen ou I'amplitud@ximale du signal. En pratique, c’est
'étude de la pente initiale qui est le plus uéilimotamment pour le dépistage de I'ischémie
myocardique (199). Rogert al. (200) ont proposé une classification en quatreilfesnde
courbes (Figure 36) : les courbes dites « Normalagec un wash in rapide et un wash out
décroissant et progressif ; les courbes dites «okymvec un wash in faible suivi d’'un wash
out sans élimination du produit de contraste (ceufdblement croissante) ; les courbes
« Hyper » avec un wash in normal puis un wash ans £limination du produit de contraste
(courbe faiblement croissante) ; et enfin les cesiriites « Comb », qui sont un mélange des
courbes « Hypo » et « Hyper », avec un wash imtiaét un wash out sans élimination du
produit de contraste.
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Figure 35 : Courbe d'évolution du signal au counsteimps lors du passage du produit de contraste ldan
myocarde. Deux parties se distinguent : I'arrivéagh in) et I'évacuation (wash out) de I'agent datraste.
A.U. = unité arbitraire (Arbitrary Unit). D’aprésointeet al
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Figure 36 : Exemple des quatre types de courbgsldiéon du signal au cours du temps proposés paers 59
et al
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Dans le cadre de la these d’Alexandre Comte, neossaproposé et validé une classification
en trois familles, inspirée de celle de Rogetsal. (201). Un moyen de combiner les
informations fournies par le premier passage duset le rehaussement tardif réside dans
'analyse des courbes d'évolution du signal auscdurtemps et plus particulierement dans
analyse du wash out. Cette étude du wash outezgtue possible a la condition que
l'acquisition des images aprés le premier passagbotus soit suffisamment longue. Les
parametres d’acquisition de la séquence turboFLAI®kl images de perfusion au premier
passage apres injection d’'un produit de contragteldlinium-DTPA (Magnevist) a 0,2
mL/kg) sont les suivants pour cette étude : TR/TESms/1,7 ms, épaisseur de coupe = 12
mm avec un espace inter-coupe de 3 mm, la matia=uisition est de 96 x 128 pixels
(interpolée en 256 x 256). Trois a quatre plansalges en petit axe couvrent le ventricule
gauche. C’est une séquence fortement pondérée ,eavéd un Tl = 400 ms pour annuler le
signal du myocarde sans produit de contraste. brage est acquise tous les deux cycles
cardiaques, pour avoir une résolution temporellsixl@ huit intervalles RR pour chaque plan
de coupe. Soixante images sont acquises pour cldguale coupe. La durée d’acquisition
est d’environ 8 minutes. La méthode de classemest aburbes d'évolution du signal
proposée est basée sur une modélisation du wagfapuhe fonction mono-exponentielle. Ce
classement en trois classes permet d'identifiezde@es du myocarde avec no-reflow ou low-
reflow et propose un pronostic de récupération segments hypokinétigues analysés
(épaississement absolu de moins de 2 mm). La méthHedclassification est basée sur la
logique floue permettant de traiter des courbes\gsiiellement, seraient classées de maniere
ambigué. Une des premieres étapes de notre medisode corriger I'hétérogénéité du signal
dans I'image due a l'utilisation d’antenne résedasg. En effet, le signal est légerement
diminué dans la partie inféro-latérale du cceurpeentation petit axe, car c’est la région la
plus éloignée de I'antenne. Le signal dans chaggem du cceur a été ajusté avec un facteur
de correction, obtenu a partir d'une base de dann@ais, le cceur est segmenté en huit
régions et les courbes d'intensité du signal sdmérmes pour chaque région. Les courbes
peuvent étre séparées en deux parties; la pastiespondant a l'arrivée du produit de
contraste et la partie correspondant au lavages'@téresse particulierement a la partie
concernant le lavage. Pour les courbes normaldéi partie commence au début de la
décroissance du signal, apres le pic maximal deolabe. Pour les autres courbes, on
considére le point de départ défini sur une condrenale. On suppose qu’il y a au moins une
courbe normale par plan de coupe. La courbe dgéagat ensuite représentée par un modele
mono-exponentiel en considérant le point de déhamash out au temps t=0 (Figure 37) :

wash(t) = Ae

Le parametre A fournit des informations sur l'arhpdie de signal maximal (wash in) et le
parametre\ renseigne sur la pente du wash out. Ce secondnpae a l'avantage d’étre
indépendant de la concentration de gadolinium dthéeerogénéité du signal dans I'image.
Le parametre A permet de différencier une courbdYRO », le parametrd permet de
différencier une courbe « NORMAL ». Comme il y a ghevauchement important des
données entre les ensembles, on utilise une dtagrih des courbes basée sur la théorie de la
logique floue. En effet, chaque segment du myocael# recéler des zones normales et
pathologiques. Ainsi chaque courbe peut ne pasrtgppaclairement a une classe bien
définie. Notre méthode de classification floue dgisd en deux étapes : une étape
d’apprentissage, permettant de déterminer la fonctil’appartenance de chaque sous-
ensemble flou définissant chacune des catégori@secétape de traitement, correspondant au
calcul du degré d’appartenance de chaque courlbague sous-ensemble flou. L'utilisation
de la logique floue permet de s’affranchir de défim type de courbe intermédiaire, comme
le type « COMBO » définit par Rogeet al. (200). Chaque fonction d’appartenance est
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représenté@ar une gaussieie, car 'ensemble des valeurs de /de A pour chaque sous-
ensemble flowsuit une distriution gaussienr (Figure 38). Le calcul ddegré d’appartenant
d’une courbe a une classenée « HYPO », « HYPER » ou NORMAL ») se fait selon la
formule suivante :

dclasse = min {GAUSSCIasse,A(A) H GAUSSC]asse,}\O\)}

La classification est obtenwen retenant le degré d’appartenance le plevé parmi les troi
calculés.
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Figure 37: Exemple de représenion de la partie lavage de la courbe de perfuaiogremier passage par
modele monaxponentiel, avec leparamétres suivantA) A ~26 etA <0, B) A ~65 elA > 0. D’aprés Comte
et al
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Figure 38: Fonction gaussienne pcchaque sot-ensemble flou associé aux parameétreet A. D'aprés Comtet al
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Notre classification a étéomparé: avec larécupération contractile myardique de atients
ayant subi un infarctus Cetx ont eu deux examens d’'IRM e premer dans la semaine
suivant I'IDM et le secondix mois apres I''lDM Dans notre étude, les ymets du myocarde
classés comme « HYPOayant un épaississement du myocarde inféra 2 mm (c'e-a-dire
82% des segments class@4¥PO ») ne récupéerent pas. Les segmentiokinétiques classe
comme « HYPER » ou NORMAL » récupérent généralement deciagatisfaisant:

Figure 39: Utilité du recalage de Irégion d'intérét. Une région d'intérét bien posiiéesuite a un recalage (a)
et mal positionnée (lpur I'image farnit des courbes différent(c-d).

Le choix a été fait d'une auisition longue qui empéche toute aprLa synchronisation
'ECG permet une acquisitit des images au méme moment du cycleiaque.Le myocarde
a doncthéoriqguement la mée forme d’une image I'autre pour un plan e coupe. Par contr
la respiration du patiengnirainant des mouvements du cceur, se lit par une positio
différente de celuéi d’'une image a l'autre. Il est donc nécessaire recaler les régior
d’intérét sur chaque image la série (Figure 39)Comme le recalage muel est fastidieux
dépendant de I'utilisateur, 6 méthodes automatiques de recalage o développée Yang
et al.ont proposé une méthe de recalage en pant par I'espace de Fder avec des régior
d’intérét qui sont des contcs actifs(202). Dans le domaine temporelelzescawet al. ont
utilisé un recadge avec uniodel adaptatif combina une approche b;ée sur une carte
potentiels (203)La méthodeprésentée par Bid: et Valée consiste a dlacer (2 translatior
et 1 rotation) une zone ewmbant le cceur, d’'une image a l'autre enote, pour chaque
position, la valeur moyene du carré des différences entre les Is des deux zoni
comparées (principe de Iméthode ds moindres carrés). La valeminimale donne I
position optimale pour le relagt (204).

Nous avons développé pieurs néthodes de recalagevec commehypothese quiles
mouvements du cceur sonans le plan de coupe peaxe (thése d’Alexandre Comte. En
effet, les conséquences deaibles mouvements du cceur dans la cion ape-base sont
masquées par le volume el induit par I'épaisseur de coupe qui de 12 mr, avec un
espace inter-coupe de 3 m@haque méthode a été appliquée pour cer automatiquennt
les courbes d’évolution du jnal au cours du temps dans les zones docarde définies pe
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les segmentations du VG €7 et 25 segments. Le segment apical n'as pris en compte
ne délivre donc pas de cou.

Accroissement de région Fermeture (morphologie mathématique)

Détection de I'interface coeur-poumon Filtre laplacien

Retour en coordonnées Passage du contour en
cartésiennes coordonnées polaires

Figure 40: Diagramme résumarles différentes étapes de la détection de I'fater entre le coeur et
poumon sur une image de perfusen petit axe. D’'aprés Corret al

Dans la premiere méthodée mouvement du cceur est suivi gréau mouveme de
l'interface coeur-poumon, qust une structure anatomique bien défisur les coupes pe
axe (205). Cette interfacestidentifiee apres détection du pourrgauche [Figure 40). Celui-
ci est détecté grace a une hode d’agrégation de points. Sur une imde la série, une zol
du poumon est indiquée peutilisateur. A partir de cette zone, sur che image de série,
les pixels d’'intensité voisinproches de cette zone sont ajo (un seuiladaptatif est étab
jusqu'a obtenir tout le poum qu, par son intensité faible sur toutes leiages de la sé|, est
démarqué des autres strucs. La détection air obtenue est une imagle poumon avec d
trous. Les opérateurs de mhologie mathématique vont permettrecomble ces trous. Le
principe de la morphologienathématique est de comparer les objeune image avec u
objet de référence appelé ment siucturant. Cette comparaison d’ols se fait grace a di
opérateurs élémentaires glest possible de combir (206). Lesopérateaurs les plus souve
utilisés sont la dilatation, lrosion, I'ouverture et la fermeture. P combler les trous, o
utilise plusieurs fermeture: Sur lI'image obteni, un filtre laplacienest appliqué pour
identifier la zone corresporant au poumc. Une étape supplémentaiavec un passage
coordonnées polaires pernuit sélectionneuniquement l'interface coeypoumon a partir du
contour détectéD’une image a la suivante, cette interface est reposit2e par rapport a ut
interface de référenceuivant deux méthod : une méthode utilisa le barycentre de
interfaces (une translation't I'autre recalant ces interfaces par la:hode des moindre
carrés (une translation et urotation)
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La seconde méthode permettant le suivi du coeuredionage a la suivante est basée sur le
recalage du contour endocardique. Le contour emdiogee détecté sur I'image en cours est
recalé par rapport au contour endocardique deglanmé'intérét tracée par I'utilisateur sur une

image de référence. La méthode de détection dwepehdocardique utilisée est celle décrite
dans le chapitre 1.3. Le but du recalage est desémole déplacement du plan (qu’on limite a

une translation) permettant de repositionner letaxamendocardique de référence sur le
contour endocardique détecté sur I'image courdmesecteur translation est obtenu a I'aide

d’'une adaptation d’'une opération de morphologiehérattique entre les deux contours, le
« Hit and Miss » (207,208). Les courbes fourniesqedte seconde méthode coincident avec
celles fournies par la premiére méthode qui estigal

Une autre approche plus simple est I'évaluatiofiélendue des anomalies de perfusion, soit
par mesure planimétrique (mesure de la surfaceademalies de perfusion rapportée a la
surface myocardique, pour chaque plan de coupi)sealon le modele a 17 segments (Figure
3). Dans ce dernier modele, on quantifie I'étendamsmurale de I'hypoperfusion dans
chaque segment myocardigue selon un score de:@&4as d’anomalie ; 1 = hypoperfusion
ne dépassant pas 25% de la surface du segmentityBoperfusion concernant entre 26 et
50% de la surface du segment ; 3 = hypoperfusiocermant entre 51 et 75% de la surface
du segment ; 4 = hypoperfusion concernant plusc@e de la surface du segment (Figure 41).
Il est ensuite possible d’établir un score glotmalbpeérfusion en additionnant les scores des 17
segments (209). Cette méthode, relativement sinmtealement développé pour I'imagerie
tardive, permet ainsi une évaluation de I'étendlobaje des anomalies de perfusion pour
chaque patient, alors que l'analyse des courbeged®sion est plus appropriée pour une
approche segmentaire. En régle générale, cettgsgnsé fait sur une seule série de coupes et
non sur la séquence entiere, négligeant ainsi tacttae dynamique de l'imagerie de

perfusion.
3 4
2

Figure 41 : Attribution d'un score pour chaque segimdu myocarde selon I'étendue transmurale de la
perfusion. 0 = pas d’'anomalie ; 1 = hypoperfusiendépassant pas 25% de la surface du segment; 2 =
hypoperfusion comprise entre 26 et 50% de la serthc segment ; 3 = hypoperfusion comprise entret51
75% de la surface du segment ; 4 = hypoperfusiam plois de 76% de la surface du segment.

I.5.2. Imagerie de rehaussement tardif

Certaines régions du myocarde peuvent présenteale@ntissement de la phase d’évacuation
(wash out) des chélates de gadolinium, voire uagnsttion (85,86). C’est le cas du myocarde
infarci, qui de ce fait va avoir un signal en porati&n T1 augmenté par rapport au myocarde
viable, visible quelques minutes aprés injectiontrdceur. Les mécanismes d’accumulation
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des chélates de gadoliniusort probablement liés &augmentation di volume du liquide
interstitiel, voire ala ruptue des membranes cellulaires, qui augtent le volume de
diffusion du traceur (93). €te propriété va étre exploitée pour réalisne imagerie précis
de l'infarctus, grace a des:quences fortement pondérées en T1 rés quelques minut
apres les séquences de peon

I.5.2.a.Analyse des images de rehaussement
tardif

Si les mesures daanimétrie s'averent étre un moyen fiable pour le dl de I'étendue de
zone en hypersigngP6,210, un traitement manuel est trés colteux temps, expliqual
I'intérét de la plupart des édecins de se tourner vers une cotatiGuelle de 0 a 4 ¢
I'étendue transmurale da kone en hypersigné194,211).Cette coteion s'effectuepour
chaque segment myocardi¢, ce qui donnune indication locale de I'endue de linfarctu:
En revanche, aucune métlie de cotation n'a été proposée pour cer de maniere pl.
globale I'étendue de l'infarts. En smmant les scores obtenus sur tiles plans de cou,
conformément aux recommdations dd’AHA (7), on obtient un indicglobal de I'étendue
de l'infarctus.Le but de noe étude fut de montrer si I'établissemerun tel score visu
donnaitdes résultats compzbles a la planiméti, en terme d'étendue (rehaussement d'ul
part et de reproductibilité ditre pal (209) (these d’Alexandre Comtd)a population étudié
comportait 60 patients ayt eu un IDM peu avant IRM. Les images tardivesont été
acquises en apnée dix mins apres injection d’'un produit a base de ¢inium (gadoliniun-
DTPA (Magnevist)). L’ensable du VG a été couvert avec une sérieiages en orientatic
petitaxe. La séquence d’'imerie est une séquet inversion-récupe@tion fortement pondére
en Tlavec adaptation du Thour obtenir une annulation optimale du al du myocarde se
(la valeur du TI varie entre 0 et 350 msPour cette étudee$ paramets de cette séquen
sont les suivants : TE = 3Ms, épaisse de coupe = 8 mravec un espce inte-coupe de 7
mm, la matrice d’acquisitiolest d 165 x 256 pixelgpour un FOV de 50 mn. Les images
sont acquises en apnée 10iutes apres injection du produit de contr:

Basal Mid-cavity

Figure 42: Estimation de I'étende de la zone en hypersignal de la base vers I'dpeVG avec une méthoc
planimétrique et une estimation uelle. La zone de rreflow est incluse dans la zonn hypersigne Avec la
méthode planimétrique, 36% duyocarde est en hypersignal. On mesure 37 % docarde en hypersign
avec la méthode visuelle, c'estlide (Somme des score (25)) / (Somme maxinpossible 68)) x 100.
D’aprés Comteet al.
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L’'analyse des images est effectuée en deux ét&jmpsé 42). Premiérement, un score de 0 a
4 est attribué visuellement a chague segment daoldélisation en 17 segments (sauf le
segment correspondant a Il'apex). Deuxiéemement, chmque image, les contours
endocardique et épicardique, ainsi qu’éventuellémanzone d’hypersignal, sont tracés
manuellement. Durant le tracé du contour endocaejites piliers sont inclus dans la cavité
du myocarde. Les zones de no-reflow sont incluses th zone d’hypersignal. Le volume du
myocarde, ainsi que celui de la zone en hypersigmait calculés comme étant la surface
mesurée sur chaque image multipliée par I'espatre deux coupes. Les résultats ont montre
une excellente corrélation et une excellente caterare (suite & un graphe de Bland-Altman
(212)) entre les deux méthodes. Cette étude déemgntune estimation visuelle de la zone
d’hypersignal sur les IRM acquises 10 minutes aprgstion d’'un produit de contraste est
adaptée a la quantification de l'atteinte du mydeaaprés IDM.

Figure 43 : Images réalisées chez un patient agantn infarctus inférieur, montrant la persistadaeme

large zone d’hyposignal au sein de I'hypersignedifaavec présence de no-reflow. a ) Image pedit du

VG. b) Image grand axe 2 cavités du VG.

Il subsiste parfois sur les images de rehaussetaett, des zones d’hyposignal persistant au
sein de la zone nécrosée (Figure 43). Ces zonggabignal sont visibles chez certains
patients présentant déja des anomalies de perfgps@moce mais sont généralement moins
étendues qu’au premier passage (100,213). Ellebleetrdonc bien liées au phénoméne de
no-reflow et leur présence a également une valeungstique (196). Ainsi, dans certains cas,
les zones d’obstruction microvasculaire visiblescpcement sur les images de perfusion vont
persister sur les images de rehaussement tardi§ que dans d’autres cas ces anomalies de
perfusion vont progressivement disparaitre (Figd#g. Reste a savoir l'intérét de ces
anomalies de perfusion persistantes, par rapparhgpoperfusions transitoires. Les données
de la littérature sont discordantes a ce sujet. efal. ont trouvé une meilleure corrélation de
I’hypoperfusion précoce avec la taille de l'infargt la FEVG et le score TIMI par rapport a
I'hyposignal tardif (214). A I'inverse, des étudasis récentes sont en faveur d’'une meilleure
corrélation entre I'hyposignal tardif et le remaatg ventriculaire gauche (101,111).

Dans nos étude, le recrutement de la populatiotédait que parmi les patients hospitalisés
dans le Service de Cardiologie du CHU de Dijonn'at concerné que des patients ayant
bénéficié d’'une angioplastie primaire dans les @drés suivant le début des symptémes pour
les STEMI, dans les 72 heures pour les NSTEMI, adacs les deux cas reperfusion
visuellement complete de I'artére concerné (scokél post-procédure = 3).
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FP(<2min) FP(3min) FP(4min) FP(5min)  LGE

Figure 44 : Images de perfusion précoce (FP = st Hhass ») réalisées dans les deux minutes suivant
I'injection du produit de contraste, puis a 3,45eminutes post-injection, et Images de réhausse taedif
(LGE = « Late Gadolinium Enhancement ») réaliségsde méme plan 10 minutes apres injection. agmat
présentant un IDM antérieur, avec présence d’'une gthypoperfusion précoce encore visible a 10 e

b) Patient présentant un IDM septal avec présehoedzone d’hypoperfusion précoce disparaissantesur
images tardives. D'aprés Coclettal

Dans un premier temps, les examens ont été réaligésin aimant présentant un champ
magnétique de 1,5 T avec une séquence IR-turbo HLA&mentée (102). Ensuite, nous
avons eu la possibilité de faire les examens aégaesce PSIR sur un champ a 3T (séquence
IR-turbo FLASH PSIR segmentée (104)). Cette séquemermet de s’affranchir de tout
réglage de Tl (105). L'utilisation de cette nougedequence pose cependant la question de la
reproductibilité de la mesure de la taille de larnée, en comparaison avec les images ne
tenant compte que de I'amplitude du signal. On padt cette reproductibilité est bonne a 1,5
T, a condition d’optimiser le Tl pour chaque pati€h05,215), mais rien n’est slr pour un
champ magnétique principal plus élevé, compte tlaieffets des hétérogénéités des ondes
radiofréquences sur I'annulation du signal du mydeaparticulierement important a 3 T.
Nous avons publié une étude comparant a 3 T lagmwécdes images PSIR (images tenant
compte de la polarité, cf. chapitre 1.2.3.c) pgsp@t aux images d’amplitude (216). Cette
étude a été effectuée dans le cadre de la thesexddre Cochet sur les IRM de 30 patients,
dont 27 ayant une pathologie ischémique et 3 undiagathie dilatée. Les images ont été
acquises dix minutes apres injection du produitaraste et les parameétres de la séquence
PSIR utilisée sont les suivants pour cette étutR/TE = 3,5 ms/1,42 ms, angle de bascule =
20°, épaisseur de coupe = 8 mm avec un espacecoipe de 2 mm, la matrice d’acquisition
est de 175 x 256 pixels, pour un FOV de 240 x 35@.nhe Tl a été adapté pour avoir le
signal du myocarde sain sur les images d’amplitlella séquence PSIR. Sur chaque d’'image
d’amplitude (image turboFLASH classique) et de P@hage tenant compte de la polarité du
signal), les contours du myocarde et de la zortgyparsignal (quand elle est présente) ont été
tracés manuellement. Les zones de no-reflow smhisas dans la zone en hypersignal. Le
volume du myocarde, ainsi que celui de la zone ygefsignal, ont été calculés comme la
surface sur chaque image multipliée par I'espadeeeteux coupes. Les rapport S/B et
contraste sur bruit (C/B) ont été calculés en preda signal moyen dans la zone en
hypersignal (sans prendre le no-reflow) et le digmayen du myocarde. Une région
supplémentaire au centre de la cavité du VG a atéstonsidérée pour évaluer I'écart type
du bruit. Les parametres suivants ont donc étéiléac

Signal moyeng,pe

S/Bgone =
IBzone = Feart typegru
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C/B _ Slgnal moYyeNzone en hypersignal ~— Slgnal moyenMyocarde sain
Ecart typegy

Le pourcentage de myocarde en hypersignal est ¢k @3+ 16 % avec les images en
amplitude et de 27,9 % + 16,9 % avec les imageRPIBY a une excellente corrélation entre
les deux approches et les graphes de Bland et Al{&12) montrent une légere surestimation
obtenue sur les images PSIR, qui reste faible erpacaison des valeurs obtenues (moyenne
des écarts = 4,1 %) et qui n'a aucune conséquemda gestion des patients. Le S/B moyen
et le C/B moyen sont significativement plus élesés les images PSIR que sur les images
d’amplitude. Cette étude montre donc que les im&f&R sont bien adaptées pour évaluer
I'atteinte de I'IDM sur des images acquises a 3E. jius, cette technique d’imagerie est
préférable car elle fournit un C/B plus élevé emgrenyocarde sain et les zones concernées
par un IDM.

I.5.2.b.Comparaison avec le BNP et la glycémie
a I'admission

Le systeme des peptides natriurétique et partieutient le BNP (cf chapitre 1.1.2.a), a un
réle important dans le cadre des SCA, notammernéemne de stratification pronostique. La
sécrétion de BNP est liée au stress myocardigad’étirement des fibres myocytaires. C’est
donc logiqguement qu’un lien a été trouvé entrealextcirculant de BNP, la FEVG et les
volumes ventriculaires. Nous avons effectué undedtwr la relation éventuelle entre le taux
de BNP et la taille de la nécrose. Méme s'il n'&xigpas de relation strictement
proportionnelle entre les taux circulants de BNEleeNt-pro-BNP, il n’y a pas de difféerence
significative entre les deux molécules concernanir lintérét diagnostic et pronostic.
Cependant le Nt-pro-BNP semble plus courammerisétgour des raisons pratiques, car les
méthodes de dosage sont plus reproductibles (ZI&$t donc ce dernier que nous avons
etudié sur 82 patients hospitalisés pour un preibibt aigu (218) dans le cadre de la thése
d’Alexandre Cochet. Ces patients ont eu une IRMeedéeux et sept jours aprés I'IDM. La
fonction ventriculaire gauche, la perfusion au peFnpassage et I'imagerie tardive ont été
étudiées. Les séquences utilisées sont une séqeeA&H 2D segmentée pour la fonction
(épaisseur de coupe de 5 mm, espace inter-couft® den, résolution temporelle de 50 ms
par image), une séquence turboFLASH pour la penfugu premier passage (une image tous
les deux cycles cardiaques pour chaque plan deecdmm d’épaisseur avec un espace
inter-coupe de 3mm) et a 10 minutes (le Tl estt@jpsur annuler le signal du cceur sain). Ce
sont les séquences classiques deécrites dans less agtiudes. L'évaluation s’est faite
visuellement selon un modeéle a 17 segments. Ledtagsmontrent qu'’il existe un lien étroit
entre I'étendue de la nécrose myocardique et Ig thu Nt-pro-BNP a la phase aigué de
I'IDM, indépendamment de la FEVG. Ceci pourrait géiger qu’'a la phase aigué, le stress
myocardique est plus directement lié a I'importadeela nécrose alors qu’a distance, il est
surtout en rapport avec I'importance du remodeldMmheureusement, I'absence d'IRM de
contrble a distance de I'IDM ne nous permet pasatdirmer cette hypothése. Par ailleurs,
des études expérimentales ont montré que les fdsts myocardiques qui colonisent la
cicatrice d’infarctus sécrétent directement le BMRe Nt-pro-BNP, ce qui pourrait également
expliqguer au moins en partie cette étroite relaéintre le Nt-pro-BNP et |a taille de la nécrose
(219,220). De plus, il N’y a pas de lien signifitantre le taux de Nt-pro-BNP et I’hyposignal
présent sur les images de premier passage du pmewontraste, bien que ce parameétre
prédit une irréversibilité de I'atteinte cardiacetesoit de mauvais pronostic (109,200,221).

L’hyperglycémie mesurée lors de I'admission du guatidans le service hospitalier est un
facteur de mauvais pronostic, indépendamment dgpdlglycémie chronique, mais les
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mécanismes sont mal connus. Une étude a suggénmelatien étroite entre I’hyperglycémie
a l'admission et I'obstruction microvasculaire («ckbvascular Obstruction » ou MO) (222).
Cependant, les relations éventuelles entre I'hypeégie et I'étendue de la nécrose ne sont
pas clairement établies. Nous avons comparé laégle a I'admission chez des patients
STEMI a I'étendue de I'IDM évaluée par IRM aveceiciion de produit de contraste (223)
(thése d’Alexandre Cochet). Cent treize patientss@mtant un premier IDM aigu de type
STEMI ont été inclus dans cette étude. Des échamgilde sang ont été prélevés lors de
'admission du patient dans le service cliniquetanament pour mesurer leur glycémie.
L'IRM a été effectuée entre trois et sept jourseadiDM. Les séquences utilisées sont les
mémes que pour I'étude sur le Nt-pro-BNP. L'évahrats’est faite visuellement selon un
modéle a 17 segments. Les patients ont été classéteux groupes selon leur taux de
glycémie a lI'admission. L’hyperglycémie est défimemme un niveau de glucose dans le
sang supérieur a 7,8 mmol/L (140 mg/dL), en acemeL les recommandations de la société
américaine sur le diabéte (224).

Les deux principaux éléments mis en évidence [t éaude sont les suivants :

bY

- Une relation étroite entre la glycémie a I'adnuss et I'étendue de I'obstruction
microvasculaire mesurée sur les images de perfumiopremier passage. Cependant, cette
relation semble au moins en partie liée a la tddld’infarctus.

- Une relation étroite entre la glycémie a I'adnueset la taille de la nécrose. Cependant cette
étude ne permet pas de préciser si cette hyperglgagn est la cause ou la conséquence.

Néanmoins, ce travail souligne en tout cas l'irt@aentiel de mettre en place des thérapies
ciblant I'hnyperglycémie, des la phase aigué defdlictus, méme pour une hyperglycémie
modeérée. L'IRM pourrait jouer un réle dans I'évalaa de ces stratégies thérapeutiques.

I1.5.2.c.STEMI et NSTEMI

L’'IRM de perfusion dans les deux minutes suivaimjdéction d’'un agent de contraste est un
outil validé pour le dépistage et la quantificatdmla zone d’obstruction microvasculaire. De
plus, cette obstruction microvasculaire persistelguefois sur les images de rehaussement
tardif réalisées dix minutes apres injection, seuforme d’'une zone d’hyposignal persistant
au sein de la zone nécrosée (zone que nous avassfi@e comme PMO pour « Persistent
Microvascular Obstruction»). Alexandre Cochet égaldans sa these lincidence des
anomalies de perfusion au premier passage du prdeéucontraste et 10 minutes apres
injection du produit de contraste, ainsi que leateur pronostique respective (225). Cent
guatre-vingt-quatre patients ont été inclus dante cgude. Les séquences utilisées sont les
mémes que pour I'étude sur le Nt-pro-BNP. Nous awvatilisé des mesures planimétriques
pour I'évaluation des anomalies myocardiques (M®IOPet taille de I'IDM) au lieu des
scores visuels selon un modele a 17 segments. idelpe planimétrique nous a semblé plus
appropriée pour quantifier des zones de PMO g&méait tres limitées (la plupart
représentent moins de 5% du volume myocardique; dmins d’un segment sur un modeéle a
17 segments). De plus, il a déja été demontré gaaleux méthodes donnaient des résultats
comparables pour évaluer I'étendue de la nécrdd®) (2

Ce travail nous renseigne donc sur les élémenasis :

- La grande fréquence de la présence d’anomaliepediision dans une population de
patients STEMI reperfusés (dans les 7 jours suikaargperfusion) : 68% pour MO, 46% pour
PMO.
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- L’obstruction microvasculaire est un facteur mstique majeur dans le post-infarctus,
indépendamment de la taille de la nécrose et dadtcteurs prédictifs bien établis comme
les scores de pronostic.

- La présence d’obstruction microvasculaire peasigt, observée 10 minutes apres injection
semble étre un facteur prédictif plus performard luprésence d’obstruction microvasculaire
lors du premier passage du produit de contrastri(&i45).
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Figure 45: Courbes de survie selon la techniqu&ai#dan-Meier en fonction de la présence a) d’olusion
microvasculaire (MO) ou b) d’obstruction microvalsire persistante (PMO). D'aprés Cochesl

L’incidence des IDM de type NSTEMI n’a cessé d’aegwer ces derniéres années, compare
aux STEMI (226). Nous nous sommes intéressés alkluw pronostique de I'obstruction
microvasculaire évaluée par IRM, dans une populatle patients présentant un premier
NSTEMI, en insistant sur la comparaison entre lasnalies de perfusion durant les
premiéres minutes suivant l'injection (MO) et I'rogignal persistant sur les images de
rehaussement tardif (PMO) (227). Soixante et ureptt ont été inclus dans cette étude. lls
ont eu une IRM dans la semaine qui a suivi leur |@type NSTEMI sur une machine a 3T.
Les séquences utilisées sont une séquence SSFkerfséqTrueFISP) pour la fonction
cardiaque (épaisseur de coupe de 5 mm, espacecinipe de 10 mm), une séquence
turboFLASH pour la perfusion au premier passage (siages couvrant le cceur en
orientation petit axe acquises sur deux cyclesi@qoas, images de 8 mm d’épaisseur avec un
espace inter-coupe de 2 mm) et une séquence PSIRgsimages de rehaussement tardif.
Ces séquences sont proches des séquences déenteded autres études. Des mesures
planimétriques ont été effectuées, comme pourd@&frécédente. L'étendue de I'obstruction
microvasculaire a été calculée sur les images @enipr passage, deux minutes apres
l'injection, puis a trois, quatre et cing minutepré&s injection du produit de contraste.
L’étendue du PMO a été évaluée sur les images segUi0 minutes aprés injection. La
principale conclusion de cette étude est que le PAOcommun chez les patients avec
NSTEMI, méme avec si l'artere incriminée a été ries&e avec succes. Cette donnée semble
étre un parametre pronostique prédictif majeurs ploportant que le MO. La présence de
PMO est indicatrice d’'un risque plus élevé d’éveaprta majeurs apres NSTEMI. Durant la
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semaine suivant 'IDM de type NSTEMI, I'IRM permahe simple détection de l'atteinte
microvasculaire, par la présence ou non de PMQesumages de type PSIR, elle peut donc
étre utilisée pour évaluer la réussite de I'angisf) coronaire percutanée.

I.6. Projets

I.6.1. Méthodes d’évaluation non
supervisées de la segmentation du VG

La segmentation automatisée et robuste (avec emdon minimale de [l'utilisateur) des
structures cardiaques demeure un verrou technalegigur I'exploitation quantitative des
examens cardiaques, que ce soit en IRM, en scg@¥er ou en échocardiographie. De
nombreuses méthodes sont proposées dans la Uit it restent difficiles a comparer et a
évaluer. Notre laboratoire participe actuellemericad’autres, a une étude multicentrique sur
des méthodes de détection automatique des cordawrseur a partir de séquences cinétiques
d'images (IRM, tomodensitométrie, échographie etpedvision, scintigraphie). Les autres
laboratoires concernés par cette étude sont le(L#boratoire d’Imagerie Fonctionnelle,
Paris), LTSI (Rennes), CREATIS (Centre de RechereheAcquisition et Traitement de
'Image pour la Santé, Lyon), ESIEE (Ecole Supésed'Ingénieurs en Electronique et
Electrotechnique, Marne la Vallée), ERIM (Equipe Becherche en signal et Imagerie
Médicale, Clermont-Ferrand), LAMSEA (LAboratoire sdeSciences et Matériaux pour
I'Electronique et d’Automatique, Clermont-Ferranel) LIMOS (Laboratoire Informatique,
Modélisation et Optimisation des Systémes, Clerpk@ntand). Cette collaboration s’inscrit
dans le cadre des actions ASICOMIM, IMPEIC puis MEYPAL du GDR STIC Sante,
organisées conjointement par le CNRS et 'INSERMt€ action commune a pour but
d’évaluer et de comparer les performances de diftés méthodes de segmentation des
structures cardiaques sur une base de donnéedigggerUn premier objectif de ce groupe a
étée de créer une base de données commune dimagdi®-gasculaires afin de pouvoir
comparer les techniques de segmentation dévelompessin des différents laboratoires sur
ces mémes images. Une méthode de validation comuteiri@ segmentation a été mise au
point (228). La plateforme développée integre awjbwi une base de données d’images
cardiagues multi-modalités avec expertise. Le appEment de la méthode de validation
commune a également permis de mettre en évideaddiffeeultés inhérentes a la définition
de critéres et de méthodes d’évaluation adaptéesjemant une réflexion générale sur les
différentes approches proposées dans la littéradnex ou sans segmentation de référence.

Le deuxieme objectif est I'évaluation et la validat de méthodes de segmentation, ainsi
gu'une comparaison de différentes méthodes d’étialuaCet axe comporte notamment
'étude de méthodologies permettant de comparesiglos méthodes d’estimation d’'un
parametre d’intérét clinique, sans connaitre dewralle référence (i.e. sans gold standard). En
effet, la comparaison d’algorithmes de segmentasiandes bases d’images communes est
une question cruciale et d’actualité. La plupas dpproches font 'hypothése d’'une méthode
de référence, celle-ci étant le plus souvent appquar la délimitation de la structure réalisée
par un expert, ou un compromis obtenu a partirédeltats provenant de différents experts.
Dans une premiére étude (229,230), nous proposoradre méthodologique pour effectuer
ces comparaisons en lI'absence de référence passégn linéaire en I'absence de vérité, a
partir de I'approche développée par Hopeiral. (231,232). Cette approche est modifiée en
définissant une nouvelle figure de mérite (233)eat proposant une classification des
différentes méthodes a partir d’'une analyse de faitgyapres une procédure de « bootstrap »
sur I'ensemble des échantillons. L'ensemble est emisceuvre pour comparer différentes
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méthodes de segmentatiolu ventricule gauche en IRM en vue dimer laFEVG. Le
principe de & méthodologie st e suivant : On dispose @Rgjeux de donrzes a partir desque
M meéthodes fournisséhiestimation d'un biomarqueula valeur réell&, de ce biomarqueur
est inconnue mais sa densde probabilité sur la population cP jeux de donnés suit une
loi f connue, & support finChaque méthode réalise une estimation iire du biomrqueur
Q, vérifiant I'equatiorBpm = emQp + b+ €pm

em 1 7

05 Opm = apm O, + by + &5,

0 05 1
Gold Standard ®

Figure 46: Estimation de la régssion linéaire droite en rouge) d'unenéthode vi-a-vis du gold standard
(pointillés bleus). ks pointillés royes représentant I'éc-type lié a la régression linéa. D’aprés Frouiret al

Le terme d'erreug,y suit un: loi normale centrée de varia oy et les erreurs faites pars
différentes méthodes sont iependantt. Sous ces hypotheses, il est pole d’écrir¢la loi de
probabilit¢ conjointe P&, Q) et de maximiser le logarithme : la vraisemblanc
conduisant a I'estimation d&,, b, et g, pour chacune deldl méthodes (Figure 46). Cette
meéthodologie a été mise eauvrc en considérant comme paraméfyéa fraction d’éjectior
estimée a partir de différers méthodesM=7) de segmentation du veicule gauch (deux
segmentations faites par ¢ expertstrois méthodes senaititomatique etdeux méthodes
completement automatique®yous avons utilisé la base de donnéesnie par le challeng
MICCAI en 2009, en retent les 0 études P=30) des phases de vaition et de test «
line », incluant des cas sa et différents cas pathologiques. Chaquamencomporte une
acquisition IRM (séquenceSFP) comportant une dizaine de coupes axe ducceur, avec
20 phases par cycleardiagie. Pour I'estimatioide la FEVG les tems de diastole et ¢
systole et donc les imagsesr lesquelles la segmentation devait se , ont été imposeés at
différents participants pourue la variabilité dans les résultats obtene soit pas li€ a ces
choix. On retrouve des veurs attendues comme résultats, -a-dire que les meilleur
résultats sont obtenus aves tracés manuel (méthodes M1 et M7) & plus mauvais ave
les segmentations compléenent automatiques (méthodes M4 et) (Figure 47). En
conclusion, & méthode d’éuuationnon superviséetilisant la figure d mérite « écart a
diagonale » permet de coarer differentes mhodes de qualité diffénte. Cette premiere
étude doit étre renforcée encluant plus d’algorithirs adomatiques o sem-automatiques
ainsi qued’autres tracés exyis.

Une étudeactuellement en surs a pour but de modifier I'algorithm8TAPLE, proposé par
Warfield et al. (234), qui, apartir de plusieurs segmentatiomsppose le contour le plus
probable. Nos premiers teg®35’ se sont focalisés sur la segmentaticuneimage de ciné-
IRM d’'un examen de la bie MICCAI De maniéreoriginale, nous pposons de prend
comme forme de référen celle qui minimise la somme des m'es des différence
symétrigues avec les saentations en entr, en exploitant demaniére combiné
l'information mutuelle et I'ntropie jointe. La minimision est effectéee par le biais de
modéles déformableé parti- de plusieursformes segmentées sur la ne imag (a partir de
plusieurs algorithmes)l'objectif est de calculer une forme de réince qui permet c
mutualiser les informationgout en étar robuste faceaux segmentatios aberrante¢ (Figure
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48). Cette étude préliminairdoit étre étendua un examen en entiguuis € tous les examens
de la base MICCAI)mais auss inclure des tracés manuels (et dres algorithmes d
segmentation automatisée).
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Figure 47: Estimation de la réession linéaire des sept méthodesa-is du gold standard. Le premit
guadrant regrsente I'estimation 2 la densité de probabil (PDF)de la fraction d’éjetion sur I'échantillor
de 30 jeux de données. D’'aprésiuinet al.

Figure 48: Segmentation moyere robuste (en rouge) a partir de 7 segmentatiemsaune),en utilisant la
méthode STAPLE. D’aprés JehBessoret al

Le développement des ‘thodes d'évaluation permettrde compre les différents
algorithmes développédans les différents laboratoires impliqués 1s cette étude. C
algorithmes pourront utiliseles données disponibles et mises en con sur la plateform
communeDe plus plusieursutils d’évaluation quantitatir seront mis a ispositior :

- Les outils popres aujroupt, basés sur des mesures classiques
- Les outils mis en comun par le challenge MICCAI 20
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- La méthode STAPLE (234) qui permet d’estimer lestaors les plus probables sans
recourir a une segmentation experte.

- La méthode GEWAGS proposée par Bustdal. (236), permettant aussi de comparer,
sans meéthode de référermeoriori, différentes méthodes d’estimation de parameétres
physiologiques, tels que les volumes de cavitésatdion d’éjection, etc.

Ces deux derniéres approches font actuellemenjet'aliiétudes complétes a partir des
données provenant des différents laboratoires gqugs (segmentations expertes et méthodes
semi-automatiques et/ou automatiques).

1.6.2. Estimation automatisée de
I'atteinte microvasculaire sur Iles
images PSIR

Concernant l'imagerie de rehaussement tardif, Bdgat contraste entre les zones
d’hypersignal et le myocarde normal facilite I'iddtion de méthodes quantitatives semi-
automatiques ou automatiques (237-239). Malgrés Iparformances, ces méthodes peuvent
difficilement tenir compte des zones d’hyposignaérgistant au cceur de la zone
d’hypersignal, qui sont d’un grand intérét diagimost pronostic.

De plus, méme si les zones en hypersignal soréfaent distinguables sur les images d'IRM
de perfusion tardive (avec des séquences de typR)P&ertaines régions sont parfois
hétérogenes et plus difficilement interprétablesugilement. Si I'on considére le cceur de
linfarctus comme la région en hypersignal, avendereflow éventuellement présent, on peut
définir une zone supplémentaire, la zone périphérige linfarctus, comme une zone
intermédiaire entre le myocarde sain et le coeufimfarctus. L'importance de cette zone
périphérique est corrélée a des arythmies venairad et a une augmentation de la mortalité
chez les patients ayant eu un IDM (240). Actuelletnie traitement des images d’IRM tardif
est souvent fait de fagcon manuelle ou semi-autgueatet ne prend pas en compte cette zone
périphérique. Dans un travail précurseur, Kemal. ont définit la zone d'infarctus comme
étant la région avec une intensité de signal sepéria deux fois I'écart-type du signal du
myocarde moyen (193). Ensuite, il a été démonte lgucritere FWHM (Full-Width Half
Maximum), définissant comme seuil la moitié du sigmaximal de la zone d’'IDM, est plus
précis (237)Ces précédentes méthodes sont des méthodes semiaéiques nécessitant
I'intervention de l'utilisateur.

L’absence de cohérence spatiale est la princigaléel de ces méthodes, avec comme
conséguence beaucoup de faux positifs. Pour rés@edprobleme, Hset al. ont proposé un
algorithme plus sophistiqué qui incorpore I'écagpd du signal, le seuil FWHM et une
analyse des caractéristiqgues régionales, appeléséthode FACT (Feature Analysis and
Combined Threshold method) (238). Des publicati@tentes ont utilisé des techniques de
segmentation pour localiser la zone d’infarctusne® les level-set (241), les classifications
de type k-means (242), le mélange de distributdmsauss et de Rice (243), le mélange de
distributions de Gauss et de Rayleig (244) etlidgtion de carte floues (245). Peu d'études
abordent I'étape de la quantification de I'hétérogte de l'infarctus. Deux méthodes de
segmentation de la zone périphérique ont été pémspda premiére utilise un seuillage a
partir de I'écart-type du signal (240), la secolaleritere FWHM (246).

Nous sommes actuellement en train d’évaluer uneeileumeéthode, développée dans notre

équipe lors du stage de Master Recherche de Vanyéahhdria, qui prend en compte les

zones d’hétérogénéité et la continuité d'une coaupiautre d'une zone détectée (Figure 49)
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(247). L'étape de prétraitement consiste en unenaagation de la résolution de I'image, en
une amélioration du contraste, en un décalage eriggdur compenser le mouvement
éventuellement présent d’'une image a l'autre etirefissage de l'image. La détection de la
zone de l'infarctus est effectuée a partir de ladéisation du signal par deux gaussiennes,
correspondant respectivement a la zone en hypealsig a la zone normale du myocarde. La
zone de l'infarctus est définie par le seuil FWHM k& gaussienne représentant la zone
infarcie (c'est-a-dire les régions qui ont un siggupérieur a 50% du signal maximum de la
zone en hypersignal). Ensuite, une analyse dextéasdiques régionales est effectuée en
utilisant des opérateurs de morphologie mathématiopur détecter les zones de reflow,
présentes au niveau des zones en hypersignal.does zle no-reflow sont définies comme
étant entre I'endocarde et les zones en hypersighalyant un signal faible. Les zones

périphériques sont segmentées en utilisant unenitpod de classification floue. Les points

considérés sont ceux qui ont un niveau de grisr@yréau signal moyen de la gaussienne
représentant la zone normale et inférieur au setilisé pour la zone d’infarctus. Une

pondération spatiale est utilisée en fonction deolsition de chaque pixel vis-a-vis de la zone
d’infarctus.

Infarct segmentation

Hosmal Hypar-entanced

HE Threshold

Input: imazes snd

Pre-processing Intensity histogram GMM clustering Feature analysis

myacardium contour

Mo-reflow segmentation Peri-infarct segmentation Infarct core segmentation

Intensity Spatial constraint e a— EVWHM
threchalding Spatialweightsd FCM Spatial weight esture analysis
thresholding

thresholding

— Representation

Quantification

of infarct areas

b

b A

s Aresimm?)
» Volume (mm?)
s %of myocardium

Labeled Cantour Bull's eve view

Figure 49 : Schéma résumant notre méthode de seégfoenautomatique et de quantification des imaidges
perfusion tardives. D’aprés Valindri al

Le volume de chaque zone est calculé erf minen pourcentage du myocarde. Actuellement,
cette méthode est testée sur des images PSIR praveiexamens d’'IRM dans la semaine

suivant I'IlDM. Notre méthode est comparée a d’aimeethodes décrites dans la littérature
(193,238,240,246) ainsi qu’a une évaluation maeuddl chaque zone. Dans ce dernier cas,
nous nous abstiendrons d’évaluer la zone périph€rigar sa délimitation visuelle est trés

difficile. Les résultats obtenus seront prochaineneenfrontés a la clinique.
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I.6.3. Flux optique multicanaux en IRM
cardiaque

En imagerie multi-canauxalreconstruction d’'une image IRM & urstant donné se fe
directement dans le plan (Fourier, pr combinaison des images ohues avec plusieu
antennes. Il nous semble iressant d'utiliser des méthodes fréquents de calcul du flu
optique pour détecter les uvements cardiaques dansplan de Fouielr, avant méme la
reconstruction des imagefans le domaine spati L'objectif principal est d’estimer I
mouvement directement aartir desdonnées brutes des antennk%dée est de pouvoir
s'affranchir en partie des arithmes de reconstructicdont dépend foement la qualité d
limage. De plus, le bruit preent dans les images d'IRM provient d'unt gaussien présent
l'acquisition dans lglan de Fourie sur chaque canal (174). Il pdraionc plus aisé d
travailler sur les images bris des antennes que sur les images recaes, puisque le bruit
est plus simple a appréher. L'estimation du flux optique peut s'inspr des travaux sur
flux optique appliqué aux 1ages multidimensionnelles, en particulies travaux réalisé
pour estimer le mouveme sur des images coule (248-250) Les rravaux sur le flu
optique a partir de sourcesmineuses distinctegst intéressant dans lens ou on trouve d
similitudes avec les imageaulticanaux d'IRN (250). La spéificité de I'algorithme consist
a introduire la notion de ssibilité de chaque pixel pour chagantenre et a combiner les
résultats obtenus swchaqu: antenn. Cette sensibilité a été préalement estimée pot
chaque antenne. La techne de calcul ¢s cartes de sensibilités destennes est la mén
que celle utilisée dans la nhode de reconstruction SEN/(cf. chapitrel.2.2). Les premiers
résultats obtenus sudes inages synthétiques montrent qu’il n'y pas de différence
significative entre les méodes classiques et les méthodes multux. Les méthode
multicanaux ont été testéesdr ces images brutes d'IRM du coquovenent dechuit antennes
d’'une méme séquence. Dpemiers résultat(Figure 50)semblent cooborer les résulta
obtenus a partir des imagsgnthétiques. Les images de chacurs anennes paraissent
effet plus simples a traiteque l'image reconstruiteCes premiers rsultats doivent éti
confirmés par des tests suzmentairesCette étude est faite en étroitollaboration avec |
laboratoire d'Imagerie Adagtive Diagnostiue et Interventionnelle (IADINancy).

Figure 50: Flux optique estimé axc I'algorithme développé pour les images d'IRMti-canaux et appliquéyg
aux images brutes des antennes.
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I.6.4. Ciné-IRM chez le petit animal

L'utilisation de modéles animaux, comme la souns le rat et notamment des animaux
modifiés génétiguement, permet d’étudier les aisircardiaques. En particulier cela permet
d’'une part de tester des protocoles cliniques foprévention ou pour de nouvelles thérapies
mises en place suite a un infarctus du myocaragaitid part d’évaluer la cardio-toxicité de
certains traitements, notamment des anti-cance@esnierement, I'utilisation de I'imagerie
pour petit-animal permet I'étude de la fonctiondiaque. En particulier, on peut citer les
meéthodes échographiques ou par IRM avec des chanagsétiques élevés (251).

La précision de I'lRM en fait l'outil de référengmur I'étude de modéles murins et rend
possible I'étude du remodelage du cceur chez l¢ geimal. Cependant, il est nécessaire
d’utiliser une instrumentation différente de cellglisée classiquement en imagerie chez
’homme. L’indispensable augmentation de la résofutspatiale requiert I'acquisition de
systemes de gradients trés intenses. La dimingtiorapport signal sur bruit, induite par la
réduction de la taille du voxel, nécessite la me&e place d'une véritable stratégie
d’optimisation de la sensibilité. La miniaturisatiodu matériel et le développement
d’antennes adaptées a de hauts champs et dédképérimentation animale rendent possible
I'exploration de cceurs de petite taille (252). VBraanet al. ont ainsi obtenu une imagerie de
cceur de qualité chez des souris agees de 3 jodmete ventricule gauche ne pesait que 10
mg (253). De tels résultats ne sont possibles géeegau développement d’antennes
spécifiques dont le diametre et la longueur soaptikes a I'animal. Des gradients de hautes
fréquences permettent l'acquisition rapide de sécgee avec une excellente résolution
spatiale.

Nous collaborons actuellement avec I'Université Steerbrooke (Québec, Canada) et son
Centre d'Imagerie Moléculaire de Sherbrooke poumiae au point de séquences FLASH
pour I'étude de la fonction cardiaque chez le patimal. Le Centre d’lmagerie Moléculaire
de Sherbrooke dispose d'un aimant 7 T (Varian alo Alto, Etats-Unis) permettant
d’obtenir des images statiques avec une résolpatiale de 100 pm x 100 pm x 100 pum.
Des antennes spécifiques du rat, de la souris eedieau de la souris sont disponibles. En
parallele, une IRM petit animal sera installée eébu d’année 2012 a Dijon dans le cadre du
projet IMAPPI (Integrated Magnetic resonance AndsifPon emission tomography in
Preclinical Imaging - IRM et TEP couplées en imageré-clinique) déposé dans le cadre de
l'appel a projet "Equipement d'Excellence" (EquipBes Investissements d'Avenir (Grand
Emprunt National). Nous nous intéressons aux ségseRLASH pour I'étude cinétique du
cceur en utilisant des champs élevés. En effestipmtiquement impossible d'utiliser des
séquences de type SSFP car les artefacts de offarese sont beaucoup plus élevés avec un
champ magnétique élevé, rendant les images de $giP extrémement bruitées, donc
ininterprétables. Actuellement la mise au point sisguences se fait sur des rats. Les animaux
sont anesthésiés puis positionnés dans un tubeomtention. Un systeme de chauffage
(couverture chauffante ou air chaud par exemplentieat la température corporelle de
'animal. Les mouvements respiratoires et 'TECGtsamregistrés en continu. Le signal ECG
est recueilli au moyen d’électrodes aiguilles sowsnées positionnées au niveau des
membres (254). Une fois I'animal positionné dafRM, une série de coupes de repérage est
réalisée, suivie d'une acquisition selon l'oriemtat« 4 cavités » du coeur. Ensuite, une série
de coupes jointives, espacées de 1 mm (corresptmaadeur décrite dans la littérature pour
la souris) ou de 1,5 mm, sont obtenues de la bdapex. Pour chaque niveau de coupe, une
vingtaine de phases sont obtenues par cycle camliafjes contours endocardique et
épicardigue sont dessinés manuellement pour chamupe, pour les images en diastole et en
systole. On obtient ainsi le volume de la cavit@m&stole et en systole, la fraction d’éjection,
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le volume du myocarde et par déduction la massecargimue. Actuellement, nous
effectuons une étude inter-observateurs sur le2traanuel, afin de nous assurer de sa
reproductibilité. Cette étude sera faite sur umegBau moins une dizaine de cas d’'imagerie.
La valeur de la masse myocardique calculée serpa@a a la valeur réelle du myocarde de
'animal, apres sacrifice de celui-ci et pesée duatucule gauche (255). Cette étude est en
cours sur cing animaux dédiés a d’autres étuddsrdtle sacrifice est prévu. Cette premiere
phase de I'étude a pour but de mettre au poirddgsences d’'imagerie cinétique.

En plus de la mesure précise de la masse et aad¢idn du ventricule gauche, I'IRM avec
injection de produit de contraste permet aussialia®r la perfusion myocardique et la taille
de l'infarctus apres ligature coronaire. Nous nia/@as encore testé ce type de séquences.
Un autre aspect sera la fusion d'images en multatiéd c'est-a-dire de fusionner les images
fonctionnelles apportées par la TEP et les imagesoaiques plus précises apportées par
'IRM. Une fois I'ensemble des séquences d'imagestele post-traitement validés, des
protocoles de recherche sur des modéles cardiatea®s du petit animal seront possibles.
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I1. Etude de I'aorte par IRM

II1.1. Introduction

Les maladies de l'aorte et des gros vaisseaux Emiculierement séveres, notamment les
anéevrismes de l'aorte thoracique (AAT), les digsest aortiques (DA) et les anévrismes de
'aorte abdominale (AAA). Les maladies de l'aori®kiient insidieusement et connaissent, a
un stade évolué, un pronostic extrémement somdi& Ik rupture ou a la dissection. L'enjeu
est donc de prévenir I'évolution de la maladie.degil d’'alerte est actuellement fixé sur le
diamétre aortique, mais ce parametre semble cargéyce qui conduit a rechercher d’autres
critéres plus pertinents, notamment des criténestionnels.

II.2. L'aorte : Anatomie et
physiopathologie

I1.2.1. Considérations anatomiques

Aortic arch

Ascending
thoracic aorta

Sinotubular
junction

Aortic root
(Sinuses of
Valsalva)

Annulus
Descending
thoracic aorta

Abdominal
aorta

Figure 51 : Anatomie de l'aorte. D'aprées Isselbache

L’'aorte est chez 'homme la plus grande artere digps: Elle nait de l'orifice aortique du
ventricule gauche. Son trajet permet de distingleeix segments : I'aorte thoracique et |'aorte
abdominale. Par ailleurs, l'aorte thoracique préesedans son trajet trois segments
caractéristiques : l'aorte ascendante, la crogtie|a@® et |'aorte descendante (Figure 51).
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L’aorte thoracique peut se diviser de la facon auig :

Les sinus aortiques ou sinus de Valsalva (ou seg@awonstituent la partie initiale de
l'aorte. lls forment un renflement et sont limités bas par I'anneau aortique et en
haut par la jonction sino-tubulaire (reliant lesus a I'aorte ascendante). Les sinus de
Valsalva doivent leur nom a Antonio Maria Valsali®66-1723), médecin italien,
qui en fit le premier I'étude approfondie. L’anneaartique est fermé pendant la
diastole par trois valvules sigmoides semi-lunafte®e pour chaque sinus, fixée sur
'anneau), concaves vers le haut et dont le bore présente un renforcement fibreux.
Les extrémités ou se rencontrent les valvules appélées commissures. Une racine
aortique normale se compose de 3 sinus associgtaat ale valvules, ou cuspides.
Cette morphologie est appelée tricuspidie ou vaicaspide et permet une occlusion
optimale de l'anneau artériel en diastole, ainsumueffacement idéal de chaque
valvule au temps de la systole. Les arteres commanaissent aux niveaux des
cuspides et ont donné leur nom aux trois cuspidasspide coronarienne droite,
cuspide coronarienne gauche et cuspide non coemmari(Figure 52). La cuspide non
coronarienne est la plus grande en terme de sudacke périmetre et la cuspide
gauche est la plus petite. Cette asymétrie, prapxetrois cuspides, peut jouer un réle
important dans la fonction globale de la valve.r@exet al. ont montré que le stress et
les tensions dus a la déformation de l'organe dueamycle (« strain ») a cause de
laugmentation physiologique de la pression sonisptlevés dans la cuspide non
coronarienne que dans la cuspide gauche (256). Dansas de certaines
malformations congénitales, la base de I'aortecgepose uniqguement de deux sinus
(257) (cf. chapitre 11.2.2.c).

L’aorte ascendante (ou segment 1) a une longudte 6éret 8 cm chez l'adulte. Elle
fait suite a 'orifice aortique du VG, puis ensuétiée est quasiment verticale.

L’aorte horizontale (ou segment 2) a une longueu? & 9 cm chez l'adulte et donne
naissance d’avant en arriere au tronc artériel himacéphalique, puis a l'artere
carotide gauche et enfin a I'artere sous-clavieogel

L’aorte thoracique descendante (ou segment 3)uasiment verticale au contact de la
colonne vertébrale. Elle mesure de 23 a 27 cm thdalte et se termine au hiatus
diaphragmatique qui livre passage a l'aorte abdal®in

Cuspide droite

Commissure Commissure

Cuspide postérieure

. usni ¥
{(non coronarien) Cuspide gauche

ommissure

Figure 52 : Représentation en diastole d'une Jailsespide selon un plan perpendiculaire a I'axdatmrte.
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Les données anatomiques chez I'adulte (cf. chabitré) sont les suivantes (258,259) :

- Diameétre maximal au niveau de I'anneau : 2,6 z0dphez 'homme et 2,3 £ 0,2 cm
chez la femme.

- Diameétre maximal au niveau des sinus de ValsalVa (8,4 + 0,3 cm chez 'homme
et 3,0 + 0,3 cm chez la femme.

- Diametre maximal au niveau de I'aorte ascendahfé cm/m2 a 2,1 cm/m?2

- Diamétre maximal au niveau de I'aorte descendahfe@ cm/m2 a 1,6 cm/m?2

Giulisano et al. ont aussi mesuré le diamétre des différents setgmam I'aorte sur 50
sujets (260):

- Diametre moyen au niveau de l'aorte ascendant&+ 2,5 cm
- Diametre moyen au niveau de I'arche aortique )46 cm

- Diametre moyen au niveau de l'isthme aortique #2025 cm

- Diametre moyen au niveau de l'aorte descendantg+ 0,5 cm
- Diametre moyen au niveau du diaphragme : 2,1 €£®4

L’'aorte abdominale se trouve a gauche de la veave inférieure, en avant de la colonne
vertébrale. La totalité des vaisseaux irriguant deganes abdominaux naissant de l'aorte
abdominale, la topographie vasculaire la plus feétg est (de haut en bas) : le tronc
cceliaque, l'artere mésentérique supérieure, lesearténales, les arteres gonadiques et l'artere
mésentérique inférieure. L'aorte se termine enrdpifant en deux branches: les artéres
iliaques qui irriguent le bassin et d’ou parterst gteres irriguant les membres inférieurs. Le
diamétre normal de l'aorte abdominale sous-rénslecempris entre 1,2 et 2,2 cm chez la
femme et entre 1,4 et 2,4 cm chez 'lhomme.

L’'arbre vasculaire, au niveau des grosses artéreseaorganisation en trois couches :
lintima, la média et I'adventice de la lumiéreagdériphérie. Les propriétés mécaniques de la
paroi aortique dépendent essentiellement de sa amedbnt les trois composants
fondamentaux sont I'élastine, le collagene et Ibees musculaires lisses. L'élastine est
responsable des propriétés élastiques de la paercellagene de sa rigidité. L'élastine est le
composant de la paroi aortique qui dépend le piusde.

I1.2.2. Les pathologies de I'aorte

I11.2.2.a. Anévrisme de l'aorte

Le terme anévrisme vient du grec « aneurusma ssiguifie dilatation. On distingue deux
types morphologiques : les anévrismes saccifornoes excentriques) et fusiformes (ou
cylindriques) (Figure 53) (261). L’anévrisme est@Brme si la dilatation est asymétrique,
aux dépends d’'une partie seulement de la circaoméérartérielle. L'anévrisme est fusiforme
en cas de dilatation symétrique qui englobe I'eriderde la circonférence artérielle. Les faux
anévrismes sont constitués d'une poche anévrisohahe,la paroi externe ne contient aucun
elément constitutif d'une paroi aortique, mais reeive faite de tissus de voisinage ou de
tissus fibreux. Cette poche communique avec ladmmaortique par un orifice plus ou moins
grand, appelé "collet” dont la nature dépend degitee. L’anévrisme disséquamist une
poche constituée dans I'épaisseur de la paroadéerk et qui fait suite a une dissection puis
un décollement de la paroi.
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Figure 53 : Classification des anévrismes de l@obans les vrais anévrismes, la paroi artérigte e
distendue mais elle constitue la paroi de I'anéwveis Dans les faux anévrismes, la structure externe
n'est pas composée de la paroi aortique. L'anéwidimséquant fait suite & une dissection de l'aorte
D’aprés Copstead et Banasik.

Les anévrismes de l'aorte thoracique (AAT) représanenviron 20 % des anévrismes de
l'aorte. lls sont définis par une augmentation danttre aortique qui devient supérieur a
35mm, ou deux fois supérieur au diametre de l'aad@cente. L'évolution naturelle de
anévrisme est une augmentation inéluctable de caibre suivant la loi de Laplace

conduisant a la rupture, inévitable sans prisehemge. La loi de Laplace quantifie la tension
appliguée sur les parois de l'aorte, qui est ptapuorelle a la pression artérielle et au rayon
de la surface de section de l'aorte :

Tension pariétale = Pression artérielle X Rayon de l'artére

On comprend alors que I'évolution spontanée d'uévrisame est l'augmentation de son
diamétre. Cette évolution peut étre précédée dfissaration. Le risque de dissection ou de
rupture de l'aorte augmente avec la taille de Naiséne (262). La mesure de la taille
maximale de I'anévrisme est un facteur pertinensuigi de I'AAT. L’augmentation de la
taille de I'anévrisme est directement liée a un fmgue de rupture, plus élevé gqu’un risque
de dissection. La dissection peut avoir lieu poes @névrismes plus petits, car dautres
facteurs peuvent exister (comme les maladies d@ssisticonjonctifs, tels le syndrome de
Marfan ou la valve bicuspide), tandis que la ruptde I'aorte est directement liée a la taille
de I'anévrisme. Papet al. ont montré qu’une taille d’anévrisme supérieute5acm n’est pas
un parametre prédictif fiable de la dissectionigad (263). La plupart des personnes qui ont
un anévrisme aortique thoracique n'‘ont aucun sym@tdSouvent, les anévrismes se
développent lentement et passent inapercus. La udéde des anévrismes est
majoritairement fortuite. Les facteurs de risqueagipaux sont le tabagisme, I'hypertension
artérielle et I'hypercholestérolémie. Le risquedéeelopper un anévrisme aortique thoracique
augmente avec l'age. Les antécédents familiauxiéfesns thoraciques et autres maladies
peuvent eégalement étre des facteurs de risqueélrmme fusiforme est le plus commun.
Dans ce cas, la dilatation intéresse la totalittadgrconférence de l'aorte, donnant un aspect
ovale a l'anévrisme. L’anévrisme est plus souverds@gnt dans l'aorte horizontale ou
descendante. Différentes étiologies sont obserdéed la fréquence varie avec la localisation
de 'anévrisme (264) :

- Les anévrismes dystrophiques avec insuffisanceiqaertsouvent associée. Cette
étiologie atteint principalement l'aorte ascendarita maladie annulo-ectasiante
représente la cause la plus fréequente. Au débutplmerve un aspect en bulbe
d’oignon s’étendant au premier tiers de l'aortesglAAT progresse sur I'ensemble
de l'aorte ascendante. Cette atteinte est généealedecouverte suite a des signes
d’insuffisance aortique. Il existe aussi des atesirgénétiques comme par exemple le
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syndrome de Marfan, avec dans ce cas des mutadiorgene de la fibrilline. Par
rapport a la maladie annulo-ectasiante, la distensiortique, dans ce second cas,
progresse ensuite sur I'aorte horizontale et dekuds.

- Les anévrismes athéromateux. C’est un remanienefiintima de la paroi aortique
par accumulation segmentaire de corps gras dépasés paroi. Cette étiologie atteint
plutét I'aorte descendante.

- Les anévrismes sur dissections aortiques chroniques

- Les anévrismes post-rupture aortique. Cette catisenta principalement l'aorte
horizontale. En effet, lors d’'une situation de déadion brutale (choc frontal en
voiture par exemple) I'essentiel des forces méassgest transmis a la région de
l'isthme aortique, avec un effet de cisaillementr@waorte descendante solidement
fixée a la colonne vertébrale et 'aorte horizoatantrainée vers I'avant par le poids
du cceur. La rupture qui s’ensuit peut se limitdinrdima et la média et rester sous
adventicielle, avec constitution d’'un hématome gutique et d’'un faux anévrisme
secondaire.

- Les anévrismes inflammatoires. Les artérites infletoires affectent les vasa
vasorum et peuvent aussi léser la média.

Figure 54 : Opération de la racine aortique avetseovation de la valve selon la procédure de Tiaed.
La prothése est représentée en blanc sur I'imagkatie. D'aprés Isselbacher.

Tous les anévrismes de l'aorte thoracique n'impbges un traitement chirurgical. Un
facteur essentiel dans la décision d’opérer egolidivité du diametre maximum de I'ectasie.
Le traitement chirurgical varie avec la topograptéel’anévrisme. D’'une fagon générale, il
comprend la mise a plat de I'anévrisme et son racgphent par une prothése en Dacron de
taille appropriée. Quand I'anévrisme concerne @nede l'aorte, la chirurgie classique est
'opération de Bentall, qui consiste a remplacevaddve aortique malformée et de la partie
proximale de l'aorte ascendante par un tube contenae greffe de valve mécanique
artificielle suivi par la réimplantation des artei@ronaires dans le greffon (265). Cependant,
une valve meécanique présente beaucoup d’inconv&niem particulier chez les jeunes
sujets : impossibilité de pratiquer des sports an piolents, risques importants lors d'une
grossesse, complications thromboemboliques et ewisddu traitement anticoagulant.
Alternativement, de nouvelles techniques chirulgeae sont développées pour conserver les
valves, quand celles-ci sont anatomiquement nosretlgue la régurgitation est secondaire a
la dilatation de la racine de l'aorte. Les prensdentatives d’opération de "remodelage” ont
ete effectuées des 1983 par Magdi Yacoub. Lorsette opération, la base du tube aortique
est découpée par 3 incisions et les valves sorstuesua I'extrémité du tube. En 1992, Tyrone
David a publié sa technique dite "d'inclusion” devhlvule native dans un tube en dacron
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(Figure 54) (266,267). Lors de cette opératiorhdae du tube n’est fendue qu’'a un endroit,
les valves cousues a l'intérieur du tube, 'ensenddént renforcé par un fil qui fait le tour de
la racine de I'aorte. Dans tous les cas, les camramaont réimplantées dans le tube en Dacron.
Le taux de rupture de l'aorte des patients a risgue opérés, est élevé, de I'ordre de 21% a
74% (268-270).

On parle d'anévrismes de l'aorte abdominale (AAAystiue le diametre de l'aorte
abdominale infra-rénale représente 1,5 fois le diaende I'aorte abdominale normale (271).
Chez 'hnomme, le diametre normal de cette aortecestpris entre 1,5 et 2,4 cm. On parle
d’anévrisme pour des valeurs supérieures a 3 castladmis que la valeur seuil de 5,5 cm,
décisionnelle pour une prise en charge chirurgica# la meilleure pour I'ensemble des
patients (272). Cependant, des études ont mon&dequsque associé a un diametre de 5 cm
chez la femme correspond a un risque associé anorette de 6 cm chez 'lhomme (273,274).
Actuellement, au CHU de Dijon, tout patient préaentun diametre supérieur a 5 cm est
opéré de facon préventive, afin d’éviter tout res@ie rupture. Les AAA représententde 1 a 3
% des déces chez les hommes agés de 65 a 85 ankeslgays développés et le nombre de
patients traités chirurgicalement ne cesse dautgne(l75). L'anévrisme de l'aorte
Abdominale est le plus fréquent des anévrismesadeté. Il concerne 5% des hommes de
plus de 60 ans. Il est beaucoup plus rare chegntenke. Le tabac est le principal facteur de
risque de développer un AAA, le vieillissement étanssi un facteur contributif. La plupart
des patients atteints d’AAA sont asymptomatiquedaetiécouverte de la pathologie est
généralement fortuite. Le probleme majeur concé&greAAA rompus qui conduisent a une
mortalité élevée, allant jusqu’a 80%, dépendandélai d’'intervention et du profil du patient
(276). L’'AAA est une pathologie dite non spécifiquer elle n’est pas la conséquence directe
de causes telles que les traumatismes, les infisctooi les maladies inflammatoires. Par
ailleurs, I'athérosclérose présente certaines isudés avec les AAA mais évolue de fagon
différente vers des lésions thrombo-occlusives \2i5n'existe pas de profil type d’AAA
permettant de classer les patients en stades diéwolde la pathologie. La conséquence est
gu’aujourd’hui, I'intervention chirurgicale est $&&ule issue pour éviter I'évolution inéluctable
vers la rupture de I'anévrisme et le déces du pa(r2,277).

Deux types d’interventions chirurgicales sont ploles :

- La chirurgie ouverte conventionnelle, avec ouvertde I'abdomen et pose d'une
prothése de l'aorte.

- Le traitement par voie endovasculaire, qansiste a monter la prothése destinée a
traiter l'aorte par l'intérieur des vaisseaux, easgant par les arteres fémorales. Ce
traitement a un risque opératoire beaucoup plublefaimais nécessite que la
morphologie de l'aorte s’y préte.

Deux études épidémiologiques ont clairement mobditgsence de bénéfices, en terme de
survie a long de terme, de l'opération préventivezc des patients atteints de petits
anévrismes (3 a 4,5 cm) (278,279). De plus, ladigpide I'expansion de 'AAA étant un

autre facteur de risque, il doit étre pris en cangé la méme maniére que le diametre
maximal. De la méme maniere, la forme de I'anéveigst un parametre important a prendre
en compte. L'anévrisme fusiforme est le type lesphourant d’AAA. Les anévrismes

sacciformes représentent un risque de rupture g que les anévrismes fusiformes. En
utilisant une modélisation informatique, Vapal.ont montré que le stress pariétal augmente
de facon significative dans un renflement asyme&i(80) et que l'influence de 'asymétrie

est aussi importante que le diametre. Fillingeal. ont étendu ce concept en calculant le
stress pariétal en utilisant un modéle a élememits d partir d'images de scanner X (281). lls
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ont montré qu’il y a un stress plus élevé au nivelaula paroi dans les anévrismes
symptomatiques ou fissurés que dans les AAA asymatiques. Ces résultats suggérent que
le stress pariétal peut étre un parametre prédiates risque de ruptures lorsque ces
techniques d’évaluation deviendront de plus en gisigonibles (Figure 55).
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Figure 55 : Evaluation du stress pariétal au nivétan anévrisme de I'aorte abdominale a partir aljes de
scanner X. D'apres Fillinget al

Le risque opératoire doit étre comparé au risqueugture de I'anévrisme, pour des patients
dont I'espérance de vie est jugée assez longuegmuwoir profiter du bénéfice de I'opération
chirurgicale. La mortalité post-opératoire est @eal entre 1% et 5% dans le mois suivant
l'opération (282,283). Le probleme majeur actuehcmne donc la prise en charge des
patients ayant un anévrisme inférieur a 5 cm.

\

Les modifications du régime circulatoire intra-amgwal, devenu turbulent et ralenti,
aboutissent a la création d’'un thrombus intra-asgwal. Ce thrombus diminuant le calibre du
chenal ou le sang circule, il interviendrait comamemécanisme régulateur de la croissance
de I'anévrisme. Cependant, ce thrombus peut éss aliorigine d’embolies périphériques.

I11.2.2.b. La dissection aortique

La prévalence de la dissection aortique est estimeé®,5 a 5/100000 cas par an en Europe
(284). Elle correspond a une déchirure de la paooiique au sein de la média. La lésion
pariétale favorisant la dissection est la médiaes kystique qui est une dégénérescence
non spécifigue de la média. Cette Iésion est les pbouvent liée a des facteurs
environnementaux et mécaniques qui fragilisent deoipaortigue conduisant a un stress
pariétal plus éleveé (258,285). Elle peut aussienindans le cadre de syndromes vasculaires
lié au collagéne. Cette lésion, dénommeée ausse mbentrée, met en relation la lumiére
aortique que I'on nomme vrai chenal avec un nouvelanal créé au sein des tuniques
artérielles : le faux chenal. Ce faux chenal vagmsser sous l'effet du flux sanguin. On
distingue les dissections aortiques aigués (obesrda@ns les 14 jours suivant le début des
symptéomes) des chroniques. Il existe plusieurssifiegtions des dissections aortiques,
basées sur la localisation de l'orifice d’entréedetla propagation ou de I'étendue de la
dissection. Parmi celles-ci, la classification debBkey est la plus classique (Figure
56) (286) :
85



Habilitation a diriger des recherches - Alain Lalan- Université de Bourgogne - 2012

- Type | : Orifice d’entrée au niveau de 'aorte astante avec dissection s’étendant au-
dela du tronc artériel brachio-céphalique.

- Type Il: Orifice d'entrée au niveau de l'aorte exsdante avec dissection ne
concernant que I'aorte ascendante.

- Type lll : Orifice d’entrée en aval de l'origine dlartére sous-claviére gauche avec
dissection s’étendant distalement de facon variakla distingue le type llla
(dissection limitée a I'aorte descendante) et peethflb (dissection dépassant I'ostium
diaphragmatique pour s’étendre sur I'aorte abdolajn@ire sur ses branches).

Figure 56 : Classification des dissections detéaselon Debakegt al

La classification de Standford, proposée par Datyal. (287) est la plus simple et
probablement la plus pragmatique car elle répomaegpréoccupation chirurgicale vitale :

- Type A : Dissection touchant l'aorte ascendanteréspondant aux types | et Il de
Debakey).
- Type B : Toutes les autres dissections (correspusaaaix types Il de Debakey).

En effet, les dissections de l'aorte ascendanige(#y) constituent une urgence chirurgicale
car elles s’associent a une seéquence d’évolutitelefa dilatation de I'anneau aortique,
insuffisance aortique et rupture. Cette séquenoé f@venir dans les minutes ou les heures
qui suivent la dissection. A l'inverse, les disgats de type B sont généralement surveillées
et traitées médicalement, avec éventuellementda daune endoprothése.

La classification de la Task Force on aortic dissacde I'European Society of Cardiology
est plus précise (258,288) (Figure 57) :

- Type 1 : Dissection aortique classique avec manmintimale séparant vrai et faux
chenal.

- Type 2: Rupture de la media avec formation dhématome intra-mural, sans
communication avec les chenaux.

- Type 3 : Déchirure intimale minime sans hémat@xgosant au risque ultérieur de
dissection aortique classique.

- Type 4 : Rupture de plaque entrainant un ulcéméramateux pénétrant avec un
hématome habituellement sous-adventiciel.

- Type 5: Dissection traumatique ou iatrogéne it lors d’'un acte médicale ou
chirurgical).
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Figure 57: Classification retenu des dissections de l'aorte par la "Task Forcaartic dissection" di
I'European Society of Cardiology’aprésSvenssoret al

Ces classifications distingut les atteintes de l'aorte ascend et les ateintes localisées (
l'aorte thoracique descende. Les attintes de I'aorte ascendante peu: entrainer un risqu
de tamponnade cardiaqué¢ dissection des artéres coronaires engtiffisance aortiqu
massive. Cependant tous cypes peuvent se compliquer d’ischéaigu: dans les territoires
intéressés par les différentbranches naissies de l'aorte. & prise en:harge consistera ¢
un traitement endovascule en urgence. En l'absence de conations aigués, les
dissections aortiques de tyjA font néanmoins I'objed’un traitement clrurgical en urgenc

(Figure 58).

Dissection aorthue

| Complications aigués ' | Pas de complication |
|
|
T
Malperfusion Rupture Cardiaque Traitement préventif
"'.
\\ |
Mecanisme Mécanisme \ Dissection Dissection
dynamique sta;tque \ type A type B
l Endoprothése l
| Fenestration | [ Stenting | ou
Traiterment médical |

l l % endoprothése J

'

Chirurgie + traitement médical

Figure 58: Algorithme décisionrl thérapeutique dans les dissections aortiquapr&s la Société Francaise
Cardiologie.
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Les cas sporadiques de dissection aortique sowaketes plus fréquents (80 %). On connait
les principaux facteurs les favorisants : 'age9)28e sexe (285), les hommes étant plus
prédisposés, surtout avant 50 ans, et I'hnypertan@89) jouent un réle majeur. Les facteurs
de risque de l'athérosclérose (hypertension, talmbslipidémie, diabete) doivent étre
considérés comme des facteurs aggravants, pagtiealent au niveau de l'aorte thoracique
descendante. La consommation de cocaine, de crackenzore d'ecstasy fragilise
particulierement la paroi aortique principalemeat fe biais de I'hypertension induite. La
grossesse est une circonstance favorisant la tmsecsans doute par le biais de
laugmentation de la masse sanguine, de I'hypedangravidiqgue et de I'imprégnation
hormonale (290)Les aortites inflammatoires (maladie de Horton,aded de Takayashu) ou
infectieuses (syphilis, cytomégalovirus, herpésjt ssgalement décrites comme facteurs de
risque. Les traumatismes (iatrogenes ou non) eefiests isométriques, a glotte fermée,
peuvent encore provoquer des accidents aortiqgas §258).

Vingt pour cent des formes de dissection aortiquet sl’origine familiale, suggérant une
prédisposition héréditaire. Cette distinction remtipas compte du fort taux de mutaticies
novo mais seulement des cas transmissibles. La matd@dMarfan est la maladie héréditaire
du tissu conjonctif la plus fréquente (1/5000 rexiees) (291)Elle est due a une mutation du
gene de la fibrilline de type 1. Cette maladie thsu conjonctif associe des anomalies
oculaires, squelettiques et vasculaires secondailesdégénérescence des fibres élastiques
et/ou des cellules musculaires lisses. Les maaiiests vasculaires sont rapportées a une
nécrose meédiale kystique. L’évolution naturelle dite maladie est sévere, due a une
dilatation progressive de l'aorte conduisant, exbdence de prévention, a un fort taux de
mortalité sur accident aortique aigu (292). Plugsasont le syndrome de Loyes-Dietz, le
syndrome d’Ehlers-Danlos de type vasculaire, I'hoystinurie, I'ostéogenese imparfaite, la
polykystose rénale, le pseudo-xanthome élastiqle gfndrome de Williams. A coté de ces
entités responsables d’anomalies tissulaires (tegsyonctif ou élastique)la bicuspidie,
premiere cause de malformation cardiaque (cf. ¢reapi2.2.c), semble fortement impliquée,
avec un risque sur 20 de faire une dissectionqamt{(293,294). Des formes familiales non
syndromiques sont aussi répertoriées. Il faut notant citer la famille dite « famille
Bourgogne », dépistée au CHU de Dijon porteuse ed'omutation génétique (mutation du
gene MYH11), identifiée comme responsable d’acdsl@ortiques séveres et de persistance
du canal artériel (295—-297).

II.2.2.c. La bicuspidie

La bicuspidie de la valve aortique (présence de delvules au lieu de trois) est la premiére
cause de malformation cardiaque, avec une incidévaeee entre 0,9 % et 2 % au sein de la
population (avec une nette prédominance mascul@s). On distingue la vraie bicuspidie,
uniquement composée de deux valvules et la faussspidie, composée de trois cuspides,
dont deux sont fusionnées par un raphé médianaptmérest défini comme une ligne saillante
qui correspondant a I'entrecroisement de fibreslelex parties anatomiques symétriques. La
vraie bicuspidie est donc composé de deux valvalescune étant soit en position latérale (et
chacune en regard d'un orifice coronaire), soitpesition antéro-postérieure (les orifices
coronaires étant tous deux en regard de la valanotérieure). La fausse bicuspidie est la
forme la plus fréquente et parmi les trois variargessibles, la plus fréquente est celle ou ce
sont les valves coronaires qui ont fusionné. Cepeinda bicuspidie aortique ne se limite pas
a une fusion entre deux cuspides, ou la non-sépardé deux cuspides, mais provient d’'un
processus plus complexe incluant les cuspidessitess, les commissures, la position des
orifices des artéres coronaires et certainementdmposition de la paroi de laorte
ascendante. La pathogénie de la malformation catadgnest mal connue. Une cause
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génétique est la plus probable car la bicuspidigicae est hautement associée a des
anomalies congénitales de l'aorte. La bicuspidigiquee entraine souvent une dilatation de

l'aorte ascendante. C'est essentiellement la pambgenne de l'aorte ascendante qui est
concernée, avec une relative préservation de lagawrtique. Cette atteinte vasculaire est
d'autant plus sévere que la valvulopathie estfiigitive au niveau hémodynamique. De plus,

diverses malformations congénitales sont fréquemm@mesociées a une bicuspidie. Ainsi plus

de 50% des enfants présentant une coarctationaddel'sont également porteurs d'une

bicuspidie (299). D’autres complications possildest des Iésions valvulaires de type sténose
et/ou régurgitation aortique.

Les patients porteurs de bicuspidie ont des anemale flux de l'aorte ascendante. Le
rétrécissement aortique en est la complicatiorida fsréquente. Le flux a travers I'ouverture
réduite est dirigé en direction de la convexité l@®rte thoracique, ou typiqguement
I'anévrisme est localisé. En effet, la réponse fanzes exercées sur les parois vasculaires est
différente et peut se traduire par une dilatatiortiique progressive. De plus, les bicuspidies
aortiques se compliquent souvent d'une insuffisamcetique. Ces effets secondaires
entrainent des conséquences majeures car de norgaients atteints de bicuspidie auront
besoin d’une intervention sur la valve aortiquesau l'aorte. En effet, I'étude de Robeets

al. (300), menée chez 932 patients opérés pour st&amwsigue, a montré que plus de la
moitié des valves aortiques opérées (59% chez d¢esntes et 46% chez les femmes)
présentaient une malformation congénitale de typeuspidie. Les indications de
remplacement de la racine aortiqgue sont plus pescobhez les patients bicuspides (5 cm au
lieu de 5,5 cm au niveau de l'aorte thoracique rdaete).
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Figure 59 : Classification des bicuspidies aortijea fonction du nombre de valvules et de la positu
raphé dans le cas de fausse bicuspidie. D'apreerSet al

On peut différencier les caractéristigues morphiglogs et fonctionnelles et en déduire une
classification des différents types de bicuspidigne classification systématique des
bicuspidies permet notamment d’avoir une meilleapproche systématique lors d’'une
eéventuelle opération chirurgicale. Une premiéressifacation, proposée par Angeliat al.,
permet de classer les bicuspidies en fonction ¢obme de valvules et, dans le cadre de fausse
bicuspidie, de préciser la position du raphé (3Qa).classification de Sieveet al (257),
basée sur le nombre de raphés, leur topograpHa fehction valvulaire, permet de mieux
catégoriser les différents types de bicuspidie (fédh9). Cette classification, établie a partir
de 304 cas, conforte le fait que la forme la plasimune, constituant 88% des cas, est la
fausse bicuspidie. Parmi ceux-ci, le cas le plugrat (présence d'un raphé entre deux
cuspides coronariennes), représente 71 % des easraies bicuspidies ne représentent que 7
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% de I'ensemble des cda,présencdu départ d’'une coronaire dans chine des cuspis est
le cas le plus courarites autes cas sont des isses bicuspidies avec & raphés

La recherche d'une bicuspi est donc une étape imporie de I'examerde la valve aortiqu
et ce diagnostic n'est pas jours aisée en échographie. En efil reste incertain dans
quart des examens chez lilte. Cet examen peut notammeitte gén par la présence (
calcifications valvulaires.

I1.3. Généralités sur I'IRM de lI'aorte

L’'IRM est une excellente rthode d’examen pour l'aorte thoraciglL'avantage majeur ¢
cette techniqueest qu'elle yermetde visualiser loglement des dorées anatomiqueet
fonctionnelles (flux aortiquear exempl) avec une grande précision. } séquenss utilisées
permettent d’acquérir des ages dans n'importe quel plan de I'esg et selon n'import
quelle orientation, en partilier dais I'axe de l'aorte,ou perpendiciirement a celw-ci.
Comme pour I'imagerie dceeur, les séquences sont synchronisé¢ECG (cf. chapitre
1.2.3.a).

I1.3.1. Orientation des plans de
coupe

Figure 60: Plans de coupes en M de l'aorte sur des images en écho de spin.ronal oblique, b) axic
strict, c) sagittal oblique.

Les trois plans de coupe csiquss pour I'étude anatomique de l'aorteoracique sonselon
une orientation axialstricte, une orientatiorsagittale oblique dans Ie de l'aorte t une
orientationcoronale obliqueperpendiculire & I'orientation sagittaleblique (Figure 60). Les
dimensions aortiques compit parmi les critéres essentiels pour déciCun geste opératoil
en cas d’'anéwsime de l'aort. Les mesures sont faitsi possibleen diasole sur les pns de
coupe en sagittale obliqud_es points des mesures du diameétle l'aorte sont le
suivants (Figure 61) :

- L’anneau aortique
- Les sinus de Valsalva
- Lajonction sinctubulaire
- L’aorte ascendante
- L’aorte horizontale
- L’aorte descendante
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Figure 61: Mesure des diametre< niveau de l'aorte ascendante a partir de phss@upes sagittales obliqu
selon notamment la méttie décre par Roman et ¢ VG : Ventricule Gauche. OGOreillette Gauche. £
Aorte.

L’étude des sinus de Valva selon l'orientation sagittale obliqun’est pas toujour
appropriée, notammeatcawse de I'asymétrique des SV. chapitrell.2.1). Cette asymétrie
peut expliquer la dilatation plée d’un seul siny(256). Contrairement Eéchographie,’IRM
permet I'acquisition de planperpendiculaires I'axe principal de l'arte, cis plans étant
obligatoirespour étudier I'asmétrie de la racine aortic et pour avoir ur: mesure fiablpour
chaque cuspide. Powbteni cette orientation particuliére, il fautians un premier tem,,
acqueérir une série d'imageslon ui plan petit axe du V@u niveau de libasede celui-ci, sur
laquelle on visualise la chdore de chasse et la racine caorte Figure62). A partir de ce
plan, on acquiertleux plan: perpendiculaires dans l'axe de l'a, au niveau de la racin
aortique. Finalement, leplars de coupe permettatétude de la ncine aortiquesont
perpendiculaireaux deux prcédeni (Figure 63).

Figure 62 : Plans de cougeermattant d visualiser la racine de l'aorte sur des ges en cir-IRM. Le
deuxiéme (respectivement troime) plan de coupe est représenté par le tranc sur la premiel
(respectivement deuxiéme) im: Le trait jaune représente le plan perpendica a l'axe € l'aorte
permettant I'étude des sinus «/alsalva L'ordre d’acquisition des images se de gauche a droil
(représenté par les fleches bland).

91



Habilitation a diriger des recherches - Alain Lalan- Université de Bourgogne - 2012

=) ) Cuspide

Cuspide
P . droite

droite

Cuspide

gauche

Cuspides -Qo

Postérieure

Figure 63 : Imagerie des sinus de Valsalva a paeticiné-IRM selon un plan perpendiculaire a I'dre
I'aorte (trait jaune sur la Figure 62). a) Valvemale tricuspide. b) Valve bicuspide

Pour I'étude de I'élasticité de 'aorte ascendatgeshoix d’'un plan axial, au niveau du tronc

pulmonaire, permet I'évaluation de la compliancedetla distensibilité aortiques a deux

niveaux en une seule acquisition. En effet, ce plrmet de visualiser simultanément I'aorte
ascendante et l'aorte descendante. De plus, I'atialu de la vitesse de I'onde de flux au

niveau de I'arche aortique est possible a particalplan (cf. chapitre 11.4.3). Cette vitesse est
donc calculée entre I'aorte ascendante et 'aceseehdante au niveau du tronc pulmonaire.
Ce plan peut étre 1égérement oblique pour s'asgrdrest bien perpendiculaire a I'axe de

l'aorte.

L’étude de l'anatomie de l'aorte abdominale estsgms a partir des trois orientations

suivantes : axiale stricte, sagittale légeremeriqoé dans I'axe de l'aorte et coronale
légerement oblique, aussi dans I'axe de l'aorteirRme étude plus précise de la forme de
'aorte, notamment en vue d'une modélisation triglsionnelle de celle-ci, I'acquisition

d’'images cinétiques selon des plans de coupes &upplaires perpendiculaires a I'axe de
'aorte sont nécessaire. L'orientation de chaqugusition doit étre vérifiée a chaque fois
pour éviter I'effet de volume partiel. Ces sériesétiques sont la premiére étape d’'une
modélisation 3D de l'aorte abdominale, puis pareegion en 4D en prenant en compte
I'information temporelle.

I1.3.2. Séquences anatomiques et
cinétiques

La séquence de référence pour les mesures anatsrigu’aorte (en particulier pour l'aorte
thoracique) est la séquence écho de spin pondaréé.d.a lumiére du vaisseau apparait en
hyposignal et la paroi en signal intermédiaire.caisition est réalisée en apnée (Turbo Spin
Echo) ou en respiration libre (écho de spin classigCette séquence a l'avantage de
permettre une caractérisation tissulaire, la paatddr étant connue. Les variations de
contraste dans lI'image permettent de différenaertissus. Les mesures des diameétres de
'aorte sont effectuées a partir des plans utileséschographie, notamment le grand axe de
I'aorte, comme décrit par Romanal. (259) (Figure 61). Cependant, cela pose problémue p
les sinus de Valsalva qui ne présentent pas unetsie cylindrique mais trifoliée.
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L'utilisation de séquences en écho de gradientype SSFP, permet d’avoir des images de

'aorte avec le signal du sang en blanc. L'avantgge rapport aux séquences en echo de
spin, est la rapidité d’acquisition de I'informatioCependant, leur pondération T2/T1 rend

toute caractérisation tissulaire difficile. De pluses séquences sont plus sensibles a la
présence d'artefacts métalliques et aux flux tegsdes, pouvant générer des artefacts qui
dégradent I'image.

L'utilisation de séquences ciné-IRM, de type SSp&met d’évaluer le comportement de
laorte au cours du cycle cardiaque. Ces séquepeesent étre complémentaires aux
précédentes pour la mesure des diametres, caruingseévaluer a différents moments du
cycle cardiaque. En particulier, elles permetté&tttutle sans biais des SV grace a des plans
perpendiculaires a I'axe de la racine aortique ¢bapitre 11.3.1). L’étude de I'élasticité de
'aorte s’effectue a partir de séquences cinéticquest une excellente résolution spatiale et
temporelle. Car pour I'évaluation de ce paramé&ealcul de la surface de I'aorte doit étre
connu avec précision a chaque moment du cycleazgurdi

I1.3.3. Séquences codées en vitesse
de flux (velocity mapping)

Repliement

Figure 64 : Exemple de repliement (ou aliasing)une image codée en vitesse de flux. La vitessemade
théorique au niveau des parametres de la séqueépgeest inférieure a la vitesse maximale réelle dx.fl

Encore appelées cartographie de flux, ou imagenepntraste de phase, ou encore imagerie
de flux, les images acquises en séquences dediuxdlocity mapping) sont non invasives et
ne nécessitent pas d'injection de gadolinium (3Q2). cartographie des flux consiste a
mesurer la vitesse de déplacement des spins aud'seinvoxel. En effet, les séquences en
écho de gradient peuvent étre codées en phase d&rena mesurer une vitesse de
déplacement. Cette technique repose sur la prépdétdéphasage du signal IRM par les
protons sanguin en mouvement le long d’'un gradierthamp magnétique, proportionnel a la
vitesse du flux dans le champ magnétique. Les demnbtenues peuvent non seulement étre
reconstruites en images d’amplitude, donnant diesnrations anatomiques, mais également
en images de phase, fournissant une cartograpbieédiecités dans la direction sélectionnée.
Les images constituent ainsi des cartes de vitessgaque instant du cycle cardiaque. Le
principe de la séquence d'IRM consiste a acquérixdsignaux pour chaque mesure, I'un
compenseé en flux (utilisation de gradients trip@gaisymétriques qui annulent la phase des
spins), l'autre codé en flux (utilisation de grad&tripolaires asymétriques qui encodent la
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phase de maniere linéaire par rapport au flux)sdastraction de ces deux données permet
d’extraire la phase liée au flux. Ainsi, sur lesames de flux en différence de phase, l'intensité
du pixel est directement proportionnelle au déppaseccumulé. Une vitesse d’acquisition
maximale \4qest définie lors de I'acquisition du signal. A uéptiasage +180°, correspond
une vitesse +¥qet a un déphasage -180° correspond une vitesgg Axhaque déphasage,
d 0O [-180°,+180°] correspond un niveau de gris. Etrpchiaque niveau de gris on pourra
obtenir une vitesse M [-Vacg+Vacd. La Vacq doit étre legerement supérieure a la vitesse du
flux pour en obtenir une mesure optimale. Si efieteop grande, le signal obtenu sera de
mauvaise qualité, avec un rapport signal sur failile. Si elle est trop petite, un phénomeéne
de repliement (ou aliasing) survient, empéchantet@valuation quantitative du flux (Figure
64). En résumé, ces séquences cinétiques, synsésoai'lECG de type velocity mapping,
permettent, pour chague moment du cycle cardiadjaeoir une image en amplitude et une
image de phase selon une direction.

Figure 65 : Séquence codée en vitesse de fluxmapé d'amplitude (image anatomique). b) Image par
contraste de phase (codage a travers le plan ayge200 cm/s). c) Image par contraste de phase (cogiage
orientation antérieur-postérieur aveg.#150 cm/s). d) Image par contraste de phase (coelag®ientation
droite-gauche avec=150 cm/s).
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Pour avoir une représentation tridimensionnellefldy, on réalise trois séries d'images en

codage de phases, correspondant aux trois directide I'espace (droite/gauche,

antérieur/postérieur et a travers le plan), ceis woections étant perpendiculaires les unes
aux autres. Ces trois axes forment un repere asthad (Figure 65).

La surface du vaisseau sanguin peut étre déternaingzetir de I'image d’amplitude, tandis
gue la vitesse moyenne au niveau de la lumiéerégaerpeut étre mesurée en appliquant a la
méme région d'intérét, 'image de phase correspotedd.a vitesse peut étre aussi calculée
pour chaque point de la zone d’intérét. Le délstantané au niveau de la section vasculaire
considérée a un moment du cycle cardiaque peut#tse aisément déduit du produit de la
mesure de la surface et de la vitesse moyennevaawnide la section. L’intégration de tous
les débits instantanés a chaque phase du cyclegaeddonne la mesure du flux total. On
peut comparer cette donnée au volume d’'éjectionricafaire mesuré par ciné-IRM (303).
Ce type de mesures permet d'évaluer la régurgitadio niveau de l'aorte ou de l'artéere
pulmonaire (Figure 66).
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Figure 66 : Etude du débit sanguin au niveau dadme aortique avec calcul de la fraction de rgigation
(logiciel QIR).

I1.4. Etude de l'élasticité de I'aorte

I11.4.1. La compliance aortique

La rigidité aortique est reconnue comme étant ueldipteur pertinent du risque
cardiovasculaire (304-308). En effet, elle estoéigine de l'augmentation de la pression
pulsée (309,310) induisant une augmentation dedege exercée sur le ventricule gauche, ce
qui conduit a son hypertrophie et a 'augmentatiersa demande en oxygéne (311,312). Ces
deux derniers phénoménes sont des signes qui récgutincipalement linsuffisance
cardiaque (313,314), l'infarctus du myocarde (316)3les accidents vasculaires cérébraux
(317,318) et l'insuffisance rénale (319,328)n d'évaluer la rigidité de l'aorte thoraciquk, i
convient de mesurer la capacité de l'aorte a dendise pendant I'éjection ventriculaire. A
partir de 'IRM, cette quantification repose esgdi@ment sur la mesure de deux indices : la
compliance aortique (et par extension la disteligaortique) et la vitesse de I'onde de flux
(ou vitesse de I'onde de pouls) (321). L’élastid&l'aorte est surtout mesurée au niveau de
l'aorte ascendante, puisque la rigidité de sa pasbisouvent altérée en premier par les
maladies cardiovasculaires et le vieillissementmrehi322).
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Le systeme artériel se comporte comme une chandsgtie (effet Windkessel) qui amortit
le flux sanguin pulsatile lors de la systole etnpetr d'avoir un écoulement continu du sang
dans les vaisseaux a partir d’'un débit discontinlsé (Figure 67). Cet effet fait appel aux
propriétés élastiques de l'aorte qui permettentesgransion durant la systole et la restitution
du sang emmagasiné lors de la diastole. Plusiednsiiques de calcul se basent sur le modéle
Windkessel a deux éléments (323), qui représensyd®&me artériel comme une chambre
ayant une longueur finie, une vitesse de l'ondgdels infinie et affirme que la pression
diastoligue diminue de facon exponentielle, pour tamps constant, en fonction de la
résistance artérielle totale et de la complianagicaee. Ce parametre peut étre facilement
calculé en fonction de I'amplitude de la surfacd’derte et des changements de pression au
cours du cycle cardiaque selon I'équation suivante

SurfaceSystole—Surfacediastole

2
Compliance (MM = , ,
P ( /mmHg) PreSSlonsystolique - PreSSlondiastolique

La distensibilité aortique est la compliance noista par la surface minimale (surface
diastolique) :

Compliance aortique

Distensibilité (mmHg™') = Surface ;
Diastole

A 1 4

Figure 67 : Principe de la compliance aortique. tiRg®n diastolique de [I'énergie élastique
emmagasinée par la paroi aortique lors de la gy¢tflet windkessel). a) Systole. b) Diastole.
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Pour étudier l'élasticité de l'aorte thoracique, plan généralement choisi est un plan
transversal au niveau du tronc pulmonaire. Ce @tant quasiment perpendiculaire a I'axe de
l'aorte, on peut étudier sur un seul plan de cdigoete ascendante et I'aorte descendante (cf.
chapitre 11.3.1). La compliance aortique peut étresurée en IRM a partir de I'acquisition
d’'une série d’images, de type ciné-IRM, couvrantyele cardiaque dans ce plan particulier.
Le calcul de la surface de l'aorte en diastole retsgstole nécessite la détermination du
contour de celle-ci. Un tracé manuel est souvesb@é a une grande variabilité inter-
observateurs (Figure 68), rendant nécessaire &titgt automatique (ou semi-automatique)
du contour de l'aorte (324,325).
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Figure 68 : Courbes d'évolution de la surfaceatwtie au cours du cycle cardiaque, a partir désratanuels
de deux opérateurs différents et notre méthodenamitque. La différence entre les courbes est inapbet
notamment pour la détermination des valeurs magmeaminimale. D’apres Lalandt al.

Plusieurs équipes ont développé des algorithmes-agiomatiques ou automatiques de
détection du contour de l'aorte. Les premieres pu#h ont utilisé principalement des
caractéristiques locales de la distribution spatts intensités dans I'image, principalement
des méthodes de seuillages (326) et d’accroisseawniégions (327). Ladakt al. ont
développé une méthode semi-automatique de segnoantht contour extérieur et intérieur
de la paroi aortique sur des images avec le signatang en noir (325). Ruecket al.
présentent une méthode basée sur un modele déferofini dans le cadre des champs de
Markov (328). La techniqgue de minimisation globadst basée sur les relaxations
stochastiques. Cet algorithme est cependant agpigudes images d’écho de spins. Adame
et al. ont segmenté le contour interne et externe detéagdescendante sur des images en
« sang noir », en utilisant une courbe elliptigopenme modéle de contour (329). Rueoket
al. ont aussi utilisé un modele déformable en utilisas champs de Markov pour segmenter
'aorte ascendante et I'aorte descendante sumdagds en écho de spin (328). Mansardl.

ont aussi utilisé des contours actifs pour segmédiaterte de lapin (330). La limite majeure
des études précédentes concerne la séquence dienagiéisée qui limite lI'information
dynamique, ne permettant pas de fournir d’évolutieria surface de I'aorte au cours du cycle
cardiaque. Kruget al. ont développé un algorithme basé sur les contaatiés (331) qui
prend en compte I'ensemble des images obtenuesrta pgaine séquence cinétique.
L’algorithme compense les variations de niveau rie djune image a I'autre en normalisant
'amplitude du gradient de I'image. Jacksetnal. ont utilisé un filtre de Deriche aprés avoir
transposé I'image des coordonnées cartésiennasoetioninées polaires (332).

Des équipes utilisent les images codées en vigsstux, de type velocity mapping pour
évaluer l'élasticité et la tension au niveau depémoi (333-338), comme les laboratoires
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inclus dans I'étude multi-centrigues MESA (339,34bh effet, ce type de séquence permet
d’étudier a la fois I'élasticité sur les imagesrdf@itude et la vitesse de I'onde de flux sur les
images de phase. Cependant, les résolutions spati@mporelle de ce type de séquence sont
moins bonnes que pour une séquence de type SSHBlugde contraste est meilleur avec
une séquence de type SSFP que sur les images diaepd’une séquence codée en vitesse
de flux. Des méthodes de segmentation automatiqiecte développées a partir de ces
images, utilisant en général simultanément l'infation fournie par des images d’amplitude
et de phase. L’étude MESA utilise pour détectectasours de I'aorte le logiciel commercial
FLOW (Medis Medical Imaging System) (339). La segt#on proposée par Alperin et Lee
utilise I'information temporelle du flux pulsatil&lle est basée sur I'étude de la variation du
signal pour chaque point de I'image. L'évolution signal au cours du cycle cardiaque doit
avoir un comportement proche du signal di au passhgorique du sang (327). La
segmentation de la lumiére est améliorée grace seuillage adaptatif. Le logiciel gratuit
Segment, développé par le « Cardiac MR group »Ulaversité de Lund, permet le post-
traitement d'images cardio-vasculaires. En paiigculce logiciel posseéde un module
permettant la segmentation semi-automatique dentéele de I'aorte, basée sur les contours
actifs (341,342). Kozerket al. ont aussi développé une méthodologie utilisantadegours
actifs et qui s’appuie sur les images d’amplitutideephase, afin de rendre la méthode plus
robuste (343). De plus, cette méthode tient cordptéattraction du contour détecté par les
structures environnantes de l'aorte ascendantepagticulier le tronc pulmonaire. La
méthode développée par Hermental. est basée sur une surface déformable, qui prend en
compte linformation temporelle et les structuretgentes dans les images (344). La
contrainte temporelle permet de gérer la cohérenceouvement de I'aorte durant un cycle
cardiaque. De méme, d'autres contraintes empédbeobntour actif d’étre attiré par des
structures proches de l'aorte et présentant le nségmal, telle que I'artére pulmonaire. Cette
méthode de segmentation est intégrée dans le ébdiEl T-FUN (ARTerial-FUNCction) pour
lequel nous avons participé a la phase de valid4845).

Superior
veina cav:

Figure 69 : Passage des coordonnées cartésienpesiXAoordonnées polaires (B), en prenant le eetdr

l'aorte comme l'origine du repére cartésien. D'afralandeet al.

La difficulté d’'une détection automatique provigmincipalement du bruit dans I'image lors

de I'éjection du sang dans l'aorte, de la proxindibétronc pulmonaire et des artefacts de flux.

Nous avons développé une méthode de détection atitpra du contour de l'aorte sur

'ensemble des images d’'une séquence ciné-IRM pe 85FP (324). Celle-ci, basée sur le
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niveau de gris des pixels présents dans I'imagksaiia théorie de la logique floue pour
prendre en compte l'incertitude associée a ce patramLa méthode développée est inspirée
de celle concue pour la détection automatique desoars du ventricule gauche (cf. chapitre
1.3). La premiere étape consiste en une transpasite I'image des coordonnées cartésiennes
en coordonnées polaires, en prenant pour origingedare cartésien le centre de l'aorte
(Figure 69). Ensuite, trois parametres sont assoxi€éhaque pixel. Le premier dépend du
niveau de gris du pixel, le second de la présehgeabntour et le troisieme de I'information
de I'image précédente (sous forme d’'une régiontéét). Chaque parametre est représente
par un sous-ensemble flou. Une technique de pragedion dynamique est appliquée sur la
matrice correspondant a l'intersection de ces tsoiss-ensembles flous. La derniere étape
consiste a représenter le contour détecté en cooéds cartésiennes, sur I'image initiale
(Figure 70). La détection automatique du contour chaque image permet de créer des
courbes d’évolution de la surface de l'aorte aurgalu cycle cardiaque (Figure 71), d’en
déduire les valeurs maximale et minimale, ce quinge de calculer de la compliance aortique
pour I'aorte ascendante et I'aorte descendante.

|

fe

Figure 70 : Détection automatique du contour detbaascendante en coordonnées polaires (A) ettgren
coordonnées cartésiennes (B). D'aprés Lalabdé

Minimum surface = 464 mm?*
Maximum surface = 607 mm?*

Amplitude = 143 mm?

Area (mm?)
a
o

15 135 255 375 495 615 735 855 975
Time (ms)

Figure 71 : Courbe d'évolution de la surface dertéaascendante au cours du cycle cardiaque. Litauahpl
correspond a la variation maximale de la surfacapi®s Roset al.

Nous avons évalué la compliance aortique sur upelption de 16 sujets sains et 8 patients
présentant un syndrome de Marfan (324). Les imageseté acquises avec une sequence
ciné-FISP sur un appareil Siemens Magnetom VisidnTLavec les paramétres suivants :
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TR/TE = 15 ms/7 ms, angle de bascule = 20°, épaisde coupe = 7 mm, la matrice

d’acquisition est de 512 x 512 pixels, pour un F@/350 mm. L’acquisition s’effectue en

respiration libre et 40 a 60 images sont acquises pouvrir au maximum le cycle cardiague
(la synchronisation a 'ECG est prospective). Lanptle coupe est axial au niveau du tronc
pulmonaire. Plusieurs mesures de pressions diqgéolet systoligue sont acquises durant
'examen (le patient est allongé dans I'aimantestvaleurs moyennes sont retenues

Les résultats préliminaires présentés dans cettke@hontrent une amplitude de la surface de
'aorte ascendante, ainsi qu'une compliance deegrlplus élevées pour les patients atteints
du syndrome de Marfan que pour le groupe témoibl€Ba6).

Aorte Aorte
ascendante descendante
S max. (mm2) AS Compliance | Smax. (mm?) AS Compliance
(mm2) (mm2/mmHg) (mm?) (mm2/mmHg)
Patients présentan
un syndrome de 744 + 166 141 + 51 2,41 +0,69 373+86 70 +40 1,20 + 0,58
Marfan

Sujets sains 649 + 189 80 + 24 1,68 +0,4P 3388 10 62 +16 1,32 +0,39

Tableau 6 : Paramétres aortiques entre un groupgmiilents atteints du syndrome de Marfan et unpggale
sujets sains. * : p< 10

Chez les sujets sains, nos valeurs sont comparabbtedles de la littérature. Par exemple,
Forbatet al. trouvent une compliance moyenne de 1,48 mm#mn84%)( La compliance
aortique est plus élevée pour l'aorte ascendantepguir I'aorte descendante, comme l'ont
aussi démontré Mohiaddet al. avec des séquences en écho de spin chez 70saijetdage

= 47 + 11 ans) (347). Fattost al. ont trouvé une surface maximale chez des patients
présentant un syndrome de Marfan égale a 7,3 xc@Bet a 6,1 £+ 0,6 cm? chez des
volontaires sains (348). La rigidité aortique est parametre prédicteur indépendant de
AAT/DA développés dans la maladie de Marfan (339)34.e risque est réduit avec une
thérapie pam-bloquants (334). Cependant, nos résultats suaskigité de l'aorte pour la
population de patients atteints du syndrome de atadifférent de ceux trouvés dans d’autres
études. En effet, Groeningt al. ont montré une distensibilité diminuée chez 88epéd
relativement jeunes (age moyen = 31 ans) atteintsndme syndrome (333). Pour cette
pathologie, Nolleret al. ont montré que la distensibilité locale est undacindépendant de
la dilatation progressive de l'aorte thoracique ceeslante(337,350). L’évaluation de la
distensibilité a été effectuée a partir de I'inmageit’amplitude d’'une séquence codée en
vitesse de flux. Une étude plus ancienne (350)sé&mla partir d'images en « sang noir » de
type écho de spin, trouve une distensibilité pllevée chez 12 patients, comparée a 12
témoins sains, aussi bien pour l'aorte ascendane ppur l'aorte descendante (6,610
mmHg* vs 10,5.10 mmHg* pour 'aorte ascendante et 6,031®@mHg" vs 12,0.1G mmHg

! pour I'aorte descendante). D'autres études arpettechniques échographiques, présentent
des résultats montrant une diminution de la dighdité chez les patients porteurs du
syndrome de Marfan (351,352). Les divergences emserésultats et ceux d’autres équipes
peuvent provenir soit d’'une population difféerent@tfe groupe de patients est assez petit),
soit de la technique de calcul des paramétressdendiibilité, soit d’acquisitions en apnée ou
en respiration libre. En effet, la distensibilittarét la compliance normalisée par la surface
minimale, des différences peuvent apparaitre aescadrtes dilatées. De plus, I'apnée peut
modifier le comportement physiologique de l'aortelenc Iégerement modifier les résultats.
De méme, les pressions sanguines peuvent variex Eampnée et la respiration libre. Nos
premiers résultats étant discordants, il paraieseare d’inclure d’autres patients pour refaire
I'évaluation de la compliance aortique et de laetisibilité aortique avec notre méthode.
Actuellement, nous avons opté pour une acquisgi@apnée. Elle permet de s’affranchir des

100



Habilitation a diriger des recherches - Alain Lalan- Université de Bourgogne - 2012

mouvements respiratoires (et donc de réduire l&adément de I'aorte a travers le plan) et de
réduire le temps d’acquisition, mais au prix d’'umeins bonne résolution spatiale et/ou
temporelle. Chunget al. ont montré que la dégénération des fibres élastiquu niveau de
'anévrisme dans cette pathologie est la cause déiitit de contraction de la paroi aortique
(353). Ces résultats confirment ceux d’Hirataal. qui ont trouvé une corrélation inverse
entre la taille de I'anévrisme et I'élasticité dmokte (352).

11.4.2. Les valeurs normales de
distensibilité aortique

Nous avons calculé la distensibilité aortique swe population de 26 sujets sains (13 hommes
et 13 femmes), pour évaluer l'influence de I'ageletsexe sur ce parametre (354). Ce travail
a été initialement développé par Jean-Loic Rose derson Master Recherche. Concernant
l'influence de I'age, la population a été divisée @eux groupes avec un seuil a 35ans
(295,297). Il y avait 14 sujets dans le groupdus peune (7 hommes, 7 femmes, age =29+ 4
ans) et 12 sujets dans le groupe le plus agésrnes, 6 femmes, age = 42 + 7 ans). Les
images ont été acquises a I'Institut de CardiolapeMontréal (Montreal Heart Institute,
Québec, Canada) avec une séquence de type SSHR appareil Philips Intera 1,5 T avec
les parametres suivants : TR/TE = 3,1 ms/1,5 maisseur de coupe = 5 mm, la matrice
d’acquisition est de 256 x 204 pixels, interpoléesé2 x 512, pour un FOV variant de 330 a
400 mm selon le patient. La synchronisation a 'EE& rétrospective, 32 images étant
acquises par cycle cardiaque, la résolution tentipodépend donc du RR. Le plan de coupe
est axial au niveau du tronc pulmonaire. L’acgigsitdes images est faite en apnée, pour ne
pas étre dépendant du mouvement diaphragmatiqsemesures de pressions diastolique et
systolique sont acquises avant et aprés I'acquisitiurant 'examen et les valeurs moyennes
sont retenues.
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Figure 72 : Schéma présentant la méthode de segtioenautomatique des contours de l'aorte, avezxample
pour la détection du contour de l'aorte ascend@riégres Roset al.
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Dans cette étude, nous utilisons une version andééliole notre méthode automatique de
détection des contours de l'aorte (Figure 72). Eales intervention de [l'utilisateur est
lindication d’'un point proche du centre de I'aodar la premiere image de la série. Les
principales différences avec I'algorithme préseataes le chapitre 11.4.1 sont :
- L'utilisation préalable d’'un filtre gaussien poigder I'image
- L'utilisation d’un rehaussement non linéaire dunsiigdans I'image
- L'utilisation d'un filtre d’Haralick pour détectdes contours dans lI'image (355). Le
choix de ce filtre a été fait suite a une étudedit#érents filtres classiques appliqués
sur des images synthétiques possédant des castigtées proches des images d’'IRM
utilisées. Le calcul du rapport S/B et de l'indexratt a permis de différencier les
filtres (356). L'index de Pratt dépend de la difiéce entre le contour détecté et le
contour attendu (Figure 73) (357).
- L'utilisation d’outils de morphologie mathématiq(dilatation) pour définir la région
d’intérét.
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Figure 73 : Etude des différents filtres classigdesiétection de contours sur des images syntleStigyant les
caractéristiques des images d’'IRM de l'aorte. [BafRoseet al.

Notre méthode a été validée sur une image syntletn faisant varier le bruit et ensuite

appliguée sur 'ensemble des examens. Le contdaci@ésur chaque coupe d’IRM au niveau
de la paroi de l'aorte permet le calcul exact deugace de la lumiére de I'aorte, sans tenir
compte de I'épaisseur de la paroi (Figure 74). iéation de courbes d’évolution de la surface
au cours du temps permet de calculer automatiquelaelistensibilité aortique. Les résultats

obtenus sont résumés dans les tableaux suivariike@la7 et Tableau 8) :

Surface minimum (mm?) Surface minimum Distensibilité

indexée (AU) (x10° mmHg")
Population totale (n=26) 500+ 221 264+ 94 7,43t 2,83
Femmes (n=13) 395+ 74 * 301+ 128% 8,55+ 2,68
Hommes (n=13) 625+ 273 234+ 43 6,06t 2,51
Age< 35 ans (n=14) 47987 252+ 40" 8,97+ 2,69 *
Age > 35 ans 536+ 307 280+ 132 59%* 2,02

(n=12)

Tableau 7 : Distensibilité de I'aorte ascendante.
* 1 p < 0,05 entre les hommes et les femmes, owgleapes d’'age, respectivement. #: p =0,11 (NSedast

hommes et les femmes. ## : p NS entre les grolygesurface minimum indexée est définie comme léasar
minimum divisée par la surface corporelle.
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Surfaca minimun (mm2) Surface minimum Distensibilité

indexée (AU) (x10° mmHg")
Population totale (n=26) 281+ 87 150+ 33 6,24+ 2,24
Femmes (n=13) 228+ 43 * 135+ 27 * 7,20+ 1,61 *
Hommes (n=13) 344+ 84 165+ 36 5,05+ 2,40
Age< 35 ans (n=14) 292+ 63" 151+ 23* 6,63+ 2,31"
Age > 35 ans 280+ 109 148t 43 5,55+ 1,96

(n=12)

Tableau ®istensibilité de I'aorte escendan.
* 1 p < 0.05 entre les homes etles femme. # p = 0,07 (NS) entre les groupesg¥d## : p NS entre les
groupes. La surface minimuimdexé¢ est définie comme la surface minimum divisée la surface corporel

Figure 74 Exemple de détection tomatique du contour de l'aorte sur 6 images gparm une série couvrant
le cycle cardiaque. D'aprés Raxtel.

En groupant la population ns deux classes d’age, on ve une différnce, bien que cet
différence soit significativeiniquementpour l'aorte ascendante. Ceanque de puissan
statistique pour l'aorte desndante provientirement de 'age moyen lativement bas che
le groupe agéD’autres étuds ont montre des différences significes entre la distensibilit
chez des jeunes dtks et s sujets plus ac avec une diminution ¢ la distensibilitéen
fonction de I'age (358,359P’une fagon plus énérale, les valeurs destensibilité aortiqu:
obtenues sur des sujets saprovenant de plusiel études sont compiléelans le Tableau 9.
Pour des moyennes d’agesoches, on peut remarquer que les valeeuvent varier d’'un
étude a l'autre. De plusugnd l'aorte descendante est considérée, nes étudetrouvent
une valeursignificativemeniplus faible au niveau de l'aorte descente qu'au iveau de
'aorte ascendantd354,355360, alors que d'autres publierdes risultats équivaler
(333,361). Le relativemeriaiible nombre de sujs dans certaines étuc peut expliquer ces
variations.
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Auteurs Nombre Age Distensibilité de I'aorte  Distensibilité de I'aorte
de témoins  (ans) ascendante descendante
Ou et al. (361) 20 11+£8 4,2+0,5 4,3+0,6
Ou et al. (362) 20 15+5 4,2+0,5 X
Grotenhuis et al. (363) 15 16 £ 3 49+29 X
Rerkpattanapipat et al. 10 24+ 2 4,3+1;3 X
(358)
Lalande et al. (364) 21 25+5 51+1,6 X
Grotenhuis et al. (365) 20 27 +12 56+2 X
Groenink et al. (334) 6 265 6+2 4+1
Groenink et al. (333) 23 28+6 4,4+272 46+15
Roseet al. (354) 26 35+8 7,4+28 6,2+£2,2
Dogui et al. (366) 46 39+15 59+3,2 X
Dogui et al. (367) 50 40 £ 15 57+32 X
Resnicket al. (359) 10 49+5 70£1,6 51+£0,3
Murai et al. (368) 10 52 +15 8,622 X
van der Meeret al. (369) 16 557 7,4 +3,3 X
Rerkpattanapipat et al. 926 59+ 10 19+0,1 X
(étude MESA) (340)
Rerkpattanapipat et al. 10 717 22+1.2 X
(358)

Tableau 9 : Valeurs normales de distensibilité (xhtmHg") de l'aorte ascendante et de |'aorte descendante.
Classement par ordre croissant de moyenne d’age.

Redheuilet al. ont étudié I'effet de I'age sur la distensibildé I'aorte a partir de 111 sujets
asymptomatiques en calculant ce parametre parhteand’ages (370). Les valeurs gu’ils ont
trouvées sont du méme ordre que les noétres, méaliesisemblent un peu plus élevées chez
les jeunes (Tableau 10). La comparaison avec nmipilation plus agée est cependant
difficile car ce ne sont pas les mémes trancheged'a

20-29 ans 30-39 ans 40-49 ans 50-59 ans 60-69 ars/0 ans

Hommes / Femmes 10/11 6/9 16/15 97 10/4 6/8

Aorte ascendante 9,8+3,1 8,1+3]1 41+24 D 1,6 +0,9 1,3+0,8

Aorte descendante 96+24 9,3+3|2 51+2,3 39 24+11 2,3+0,8

Vitesse de I'onde| 3,5+0,5 39+1,1 5614 72+273 9,7+29 1,11+ 4,6
de flux

Tableau 10 : Valeurs de distensibilité aortiqueOxinmHg") et de la vitesse de I'onde de flux (en m/s) par
tranche d'age chez des sujets sains. D'aprés Redhal

Dans une étude multi-centriques incluant une ingmet population (étude MESA), Malayeri
et al. trouvent des valeurs équivalentes chez 989 patardc une moyenne d’age supeérieure
& 60 ans (339). IIs ne trouvent aucune différemteedes hommes (1,7. 2@ 1,2.10° mmHg

) et les femmes (1,7.T0+ 1,0.10° mmHg"). Une diminution de la distensibilit¢ est
significativement liée au tabagisme (-0,3*1@mHg", p=0,004), & I'ethnicité afro-américaine
(1,7.10° + 1,0.10° mmHg® vs 1,5.10 + 0,9.10° mmHg"), & un niveau de cholestérol plus
élevé (diminution de 0,07.f0mmHg* pour chaque tranche de 14,9 mg/dl, p=0,04), & &g

a une pression systolique élevée.

En groupant la population par sexe, la distensgébiist plus faible chez ’lhomme, mais de
facon significative uniquement pour I'aorte desaentd. La population féminine incluse dans
cette étude était avant la ménopause, a une péooda sécrétion d’hormones sexuelles
stéroidiennes est élevée. Nateti al. (371) ont démontré que les cestrogenes favorisent
'aspect élastique de la paroi aortique comparéstestosterones, expliquant les différences
d’élasticité des gros vaisseaux entre I'hnomme &trame (371,372).

104



Habilitation a diriger des recherches - Alain Lalan- Université de Bourgogne - 2012

Dans une étude multi-centriques en collaboratioacae CHU d’Angers et le laboratoire
LISA d’Angers (373), nous avons évalué la distelfis#chez 8 patients (Age moyen = 62 + 8
ans) ayant de I'athérosclérose, puis comparé niesingaa celles obtenues avec une nouvelle
meéthode de mesure de la rigidité aortique par eceiique d'impédance bio-€électrique. Cette
technique repose sur I'analyse des variations doasid'impédancemétrie générées par les
variations de conductivité de la propagation dugsdans les grosses arteres (374,375). En
pratique, le signal d'impédancemétrie est enragiatr moyen de deux paires d’électrodes
ECG raccordées a un impédancemetre. Deux électragi@siémentaires sont également
positionnées afin de recueillir le signal électrdoagraphique qui servira de base de temps au
signal dimpédancemétrie. Les variations du sigmiimpédancemétrie seront alors
directement liées a la propagation du volume dg adfintérieur de I'artére étudiée. Un filtre
tres spécifique est appliqué sur le signal dimpédaafin d'analyser uniquement les
propriétés des arteres. Sans ce filtre, il y aa¥gaht les composantes du coeur et des veines
qui interviennent.La rigidité régionale aortique peut étre détermirgéd’aide de cette
technique par I'enregistrement successif du sigtiatpédancemétrie entre deux sites. Le
temps de transit entre les deux sites peut étraitdpdr la différence entre les pics de la
dérivée du signal d'impédancemétrie pour les detes sle mesures. La vitesse de I'onde
d'impédance est déduite selon le rapport entresiamtce entre les deux sites anatomiques et
le temps de transit du signal. La rigidité aortigsereprésentée avec les valeurs suivantes :

- Les résistances locales exercées par le vaisseumopagation du flux aortique.

- Les propriétés élastiques de la paroi aortiqueeandvec la distensibilité du vaisseau
en phase systolique (et défini par I'indice AoDig&h effet, Colletteet al. ont montré
un lien entre l'aire sous la courbe d'impédanckéetergie cinétique du flux aortique
(375). Le calcul de I'énergie cinétique sur un eyardiaque, et aussi uniguement en
systole permet de déduire I'énergie emmagasinéd'gmte, et donc ses facultés
élastiques.

Les images ont été acquises au CHU d’Angers avecsaguence de type velocity mapping
sur un appareil Siemens 1,5 T (Avanto, Siemens dé&dbolutions, Allemagne) avec les
parametres suivants : TR/TE = 52,75 ms/2,47 m9sspar de coupe = 5,5 mm, la matrice
d’acquisition est de 138 x 192 pixels interpolé&bt x 512 pixels, le FOV varie de 219 mm
a 319 mm selon le patient. L'acquisition est efiéet en apnée, selon une orientation axiale
au niveau du tronc pulmonaire. La synchronisatstrrétrospective et on acquiert 20 images
par cycle cardiaque. La distensibilité aortiquecadtulée a partir des images d’amplitude. La
méthode utilisée pour calculer automatiquementdtedsibilité est la méme que pour I'étude
précédente, légerement adaptée aux -caracteristigeedimagerie d’amplitude d’une
séquence codée en vitesse de flux.

Chez ces patients, la distensibilité calculée esD84.1CG + 0,34.10° mmHg" pour I'aorte
ascendante et de 0,56°1@ 0,46.1C mmHg" pour I'aorte descendante, correspondant & une
rigidité de l'aorte compréhensible pour une popolatagée avec de I'athérosclérose. On
trouve une excellente corrélation entre le calailla distensibilité et le parametre AoDist
calculé avec la technique basée sur I'impédanceéleictrique avec un coefficient de
corrélation r = 0,93 (p=0,0022). On en déduit I'égon suivante permettant de lier les deux
parametres : AoDist = 314,5 x distensibilité — 9,68Be limite de cette étude est le faible
nombre de patients inclus qui ont eu une IRM.
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11.4.3. La vitesse de I'onde de flux

L'estimation de la vitesse de I'onde de flux (oies$e de I'onde de pouls) permet d'évaluer la
rigidité aortiqgue, sans avoir besoin des mesureprdssion artérielle. Parmi les méthodes
utilisées pour calculer ce paramétre a partir dieM, beaucoup utilisent une approche
régionale et mesurent la vitesse de l'onde de #uake deux sites aortiques (333,363).
Souvent, elle est calculée comme la distance elgne points divisée par le temps mis par
'onde de flux pour parcourir cette distance (37&). général, ce calcul est fait entre I'aorte
thoracique ascendante au niveau du tronc pulmomait@orte thoracique descendante au
niveau du tronc pulmonaire, ou au niveau du digphe (333). Une autre méthode est la
tonométrie d’aplanation, qui consiste a estimeritiesse de I'onde de flux le long du trongon
carotido-fémoral, a partir des deux ondes de pras=iregistrées sur deux sites anatomiques :
'artere carotide et l'artére fémorale. Dans ce usant nous ne détaillerons pas cette
technique. La compliance aortique et la disterigdbdlortique sont des indices locaux directs
de I'élasticité de l'aorte, alors la vitesse dentle de flux représente un index global de la
rigidité de I'arche aortique. Il y a un lien direentre la vitesse de I'onde de flux et des
parameétres d’élasticité tels que la complianceq@oet Comme la vitesse de I'onde de flux est
calculée a partir du temps que met cette ondeudepfbur passer d’un point a un autre et de la
distance entre ces points, celle-ci peut étre adéfinie par les équations de Moens-
Koertewig et Bramwell-Hill (377-379). L’équation ddoens-Koertewig permet de faire un
lien entre la vitesse de I'onde de flux (PWV ousaulvave velocity), le module d’élasticité
(ou module de Young) E, I'épaisseur de la parolahdensité du sang et le rayon de
larterer :

EXh

PWV =
20XT

Le module d’élasticité peut étre défini par :

diamétre de l'artére
"~ h x distensibilité

En remplacant le module d’élasticité dans la retajprécédente, on obtient I'équation de
Bramwell-Hill (364) :

AP XV

PWV =
p XAV

V est le volume artériel et P la pression arté@ielin remplacant le volume artériel par la
surface de l'aorte A sur I'image considérée mubiplpar I'épaisseur de coupe, I'équation

précédente devient :
PWY = AP XA A
-~ |px 44 |px Compliance

Bien que la compliance soit directement liée ailesge de I'onde de flux, les avantages de
mesurer la vitesse de I'onde de flux sont sa rapmililité et sa relative indépendance a la
pression sanguine (376). En effet, la mesure gedssion sanguine au niveau du bras, qui est
nécessaire pour le calcul de la compliance, ne gegquiune estimation approximative de la
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pression sanguine artérielle et ne la reflete pagotirs exactement (380). En pratique,
Karamanogltet al. ont montré que chez les adultes, une simple fomcte transfert peut étre
utilisée pour déterminer la pression sanguineiattéravec une précision acceptable.

Nous avons comparé les paramétres d’élasticité fiante, distensibilité et vitesse de I'onde
de flux) chez 21 jeunes sujets sains adultes si@msoins de 35 ans (11 hommes, 10 femmes,
age = 25 = 5 ans) et 8 patients jeunes de moir@sdens de la « famille bourguignonne »
(mutation du géne MYHL11, cf chapitre 11.4.4, 3 hoesn5 femmes, age = 26 + 6 ans)
provenant de la méme famille (364). Les imagesé&b@tacquises sur un appareil Siemens
Magnetom Vision 1,5 T. Le principe de la séquentiésée pour la compliance est le méme
gue celui utilisé initialement et publié dans Imgastive Radiology (cf. chapitre 11.4.1).
Concernant I'imagerie de flux, on a utilisé uneusice de type velocity mapping avec les
parametres suivant : TR/TE = 26 ms/5 ms, angleadelwe = 30°, épaisseur de coupe = 10
mm, la matrice d’acquisition est de 192 x 256 @ExélOV = 320 mm, vitesse maximale
codée Vg = 150 cm/s. Le plan de coupe est le méme que IpEude de la compliance.
Concernant I'imagerie anatomique en « sang nanytilise une séquence classique de type
eécho de spin multi-coupes. Les coupes jointivesyi@ni I'ensemble de l'aorte thoracique,
depuis les arteres carotidiennes jusqu'aux SV, awecépaisseur de coupe de 8 mm. Les
mesures de pressions diastolique et systoliqueasmpiises plusieurs fois durant 'examen et
les valeurs moyennes sont retenues. Toutes cesrsEgusONt acquises en respiration libre.

Figure 75 : Calcul de la longueur de I'aorte aipditine coupe sagittale oblique. D'aprés Collettal

Pour I'ensemble de ces sujets, le calcul de la tiamge et de la distensibilité aortiques est le
méme que pour I'étude précédente (cf. chapitre2l.4.e calcul de la vitesse de I'onde de
flux se fait en deux étapes, a partir de deux sétienages. Premierement, la longueur de
l'aorte est calculée a partir des images axialesohio de spin. L’estimation de la longueur de
'aorte peut se faire en 2D ou en 3D. Dans le peeroas, I'estimation de la longueur de
l'aorte s’effectue a partir d'une seule image maipbique acquise dans le plan sagittal. Ce
plan est choisi de telle sorte qu'il traverse leatres de la lumiere de l'aorte ascendante et
descendante (Figure 75) (333). Dans le secondac&mgueur de l'aorte est estimée a partir
de séquences d'images morphologiques axiales ehal@s acquises sur plusieurs niveaux de
coupes. Doguet al. interpolent les points indiqués sur les différenteupes par une courbe
de Bezier en 3D (366,367). L'avantage de cettersgezonéthode est qu’elle prend en compte
la morphologie complexe de la région proximale’derte. Nous avons choisi cette seconde
méthode en nous basant sur des images axialeshendécspin. Le centre de l'aorte est
indiqué par l'utilisateur sur chaque image afinvdia la longueur de l'aorte entre l'aorte
ascendante au niveau du tronc pulmonaire et I'adescendante au méme niveau (Figure
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76a). Ensuite, on considére les images acquisestidt ges séquences codées en vitesse de
flux.
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Figure 76 : Etude de la vitesse de I'onde de #)xEstimation de la longueur de 'arche de 'acrtpartir
d’'images axiales en écho de spin. b) Image codéegesse de flux (images codées en phase). gin&sin
de la différence temporelle d’arrivée de I'ondeflde entre I'aorte ascendante et I'aorte descerelddiapres
Lalandeet al.

Les contours de l'aorte ascendante et descendanteracés manuellement sur une image
d’amplitude de référence, puis ces contours saatiés sur chaque image codée en amplitude
de la série. La position de ces régions d’intéestsensuite transposée sur chaque image de
phase correspondante (Figure 76b). Le signal megeaalculé pour chaque région de chaque
image en phase, cette valeur étant associée ainfitantané. En considérant 'ensemble de la
série d’'images, on génere deux courbes d’évolumia vitesse du flux instantané au cours
du temps. L'appariement des deux courbes est amsformation mathématique basée sur
deux parametres. Le premier est une translationcquiespond a la différence temporelle
entre l'arrivée de I'onde de flux aux deux emplaeats. Le second parametre est un facteur
de normalisation qui prend en compte la Iégeredifice de forme entre les deux courbes due
a l'effet Windkessel. L'utilisation de la méthodesdmoindres carrés permet de définir ces
deux parametres, en particulier la difference tewlpo (Figure 76c). L'avantage de notre
méthode est de prendre en compte la totalité desspte chaque courbe. La vitesse de I'onde
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de flux est calculée comme le rapport entre laadist entre I'aorte ascendante et I'aorte
descendante (obtenue a partir des coupes axialiesjeenps mis par I'onde de flux pour aller
d’'un point a l'autre. La principale différence entrotre méthode et celles de la littérature est
la détermination du temps de transit de 'ondelabe éntre les deux points. A partir du méme
modele de courbes, des équipes se basent sumliegooie flux atteint la moitié de sa valeur
maximale (333,381) (Figure 77a). D’autres etuddsugent la différence temporelle a partir
de la pente de la courbe au début de la systol2-@8¥) (Figure 77b). L'écart temporel
provient du calcul de la différence temporelle éipdes pieds des ondes de vitesse. Le pied
est défini comme étant le point d'intersection eria droite horizontale qui passe par le
minimum et la droite de régression linéaire apm@gusur quelques points de la pente
ascendante. Les différentes approches de cettéedeméthode différent par le choix des
points de la partie ascendante de la courbe.
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Figure 77 : Calcul de I'écart temporel entre dendes de flux en prenant en compte a) du point dlue

atteint la moitité de sa valeur maximale (d'apréedainket al) et b) de la pente au début de systole (d'aprés
Mohiaddinet al).

Les valeurs de compliance et de distensibilité daszsujets sains ont été discutées dans les
chapitres précédents dédiés a ces parametres dtigspeent les chapitres 11.4.1 et 11.4.2).
Concernant la vitesse de I'onde de flux, les sigatas ont une valeur moyenne de 3,6 + 0,6
m/s. Ces valeurs trouvées dans notre étude sonhgsode celles proposées par d’autres
auteurs (Tableau 11). Les travaux de Redhstudl. étudient la vitesse de I'onde de flux sur
différentes tranches d’ages résument globalemsenekultats des différentes études (Tableau
10) (370). Ces données confortent les résultat®uet al, qui trouvent des valeurs plus
faibles pour une population plus jeune (362). DenméMohiaddiret al. (382) et Rogerst

al. (393) trouvent des résultats plus élevés chez population plus agée, ce qui
correspondrait a une rigidification de l'aorte avéége. Les résultats publiés par
Boonyasirinantet al. sont légerement en décalage avec les autres salleuta littérature

(387).

Des précisions sont a apporter sur quelques vasaht calcul de la vitesse de I'onde de flux
proposées par certains auteurs. Laféinal. (388) ont considéré I'équation suivante pour
calculer la vitesse de I'onde de flux :

Vinax X A

PWV =
AA
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Vmax €St la vélocité maximale du sang au niveau derddre de I'aorte. L'originalité de la
méthode de Fieldert al. est de calculer la vitesse de I'onde de flux auvee seule
acquisition sagittale le long de la direction pnppate du flux sanguin dans laorte
descendante.

Auteurs Nombre de Age (ans) Vitesse de I'onde de
témoins flux (m/s)
Ou et al. (362) 20 11+8 3,3+0,6
Mohaddin et al. (382) 10 10-19 4,3+0,7
Laffon et al. (388) 11 24,5 50+£1,1
Lalande et al. (364) 21 25+5 3,6+0,6
Groenink et al. (334) 6 265 39+04
Groenink et al. (333) 23 28+6 3,8+0,7
Fieldenet al. (389) 13 297 4,4+0,5
Grotenhuis et al. (384) 10 298 43+0,5
Collette et al. (390) 27 3317 6,2+2,0
Vulliermoz et al. (391) 13 34,3 44+0,9
Westenberget al. (392) 13 36+14 49+1,1
Taviani et al. (385) 20 37 49+0,8
Dogui et al. (366) 46 39+£15 43+1.3
Boonyasirinant et al. (387) 35 45+ 18 3,7+0,9
Mohaddin et al. (382) 10 50-59 7,2+0,2
Rogerset al. (393) 24 54 £ 15 79+23

Tableau 11 : Valeurs normales de la vitesse deld'ate flux. Classement par ordre croissant du nerndler
sujets inclus. Classement par ordre croissant denme d'age.

Ibrahim et al. ont montré que ces deux méthodes de calcul (& parhe coupe axiale ou
d’'une coupe sagittale) donnaient des valeurs sm@dg394). Cependant en s’appuyant sur
une étude inter- et intra-observateurs, les autentsmontré que la méthode utilisant des
coupes selon une orientation axiale était plusodymtible. Il est aussi a noter que les valeurs
calculées par Taviamt al. sont au niveau de l'aorte descendante (385). &fulhzet al. ont
proposé une méthode légerement différente qui getmealculer la vitesse de I'onde de flux
a partir d’'un seule localisation axiale (391). Leafcul est basé sur le rapport entre le débit
aortique durant la phase systolique et la variad@surface de l'aorte. Sur 13 sujets sains, les
valeurs trouvées (4,9 + 1,1 m/s) sont équivaleateslle trouvées avec une méthode classique
(4,4 £ 0,9 m/s). Doguet al. ont compare les différentes méthodes de déterimmet temps

de transit de I'onde de flux entre les deux loeditns sur 50 sujets sains agés de 40 £ 15 ans
(367). lls ne trouvent pas de différence signifieentre les valeurs, la fourchette de celles-ci
allantde 4,3+ 1,3 m/s a 4,7 +1,8 m/s. Les valéuwuvées par Colletet al. sont un peu plus
élevées. Cette légere discordance provient d'ucutale I'onde de flux entre lartere
carotidienne et l'artere fémorale par meéthode toftoioue et peut étre aussi de
I’hétérogénéité dans I'age des sujets. Une étuda-ommtriqgues européenne calcule la vitesse
de I'onde de flux entre l'artére carotidienne attere fémorale (395) (Tableau 12). La valeur
moyenne chez 'homme est de 8,2 m/s (age moyery dm8) et de 7,4 m/s chez la femme
(dge moyen de 39 ans). L'importante population iéeigpermet d’avoir des valeurs par
tranches d’ages, les valeurs calculées semblerélées a celles de Redheeilal. |l y a une
augmentation de la vitesse de I'onde de pouls B&ge. L’étude de Redheudt al. montre
gue la vitesse calculée par tonométrie est plugélgue celle calculée par IRM.
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Tous ces résultats montrent une certaine homog@érdes valeurs trouvées. Ceux-Ci
confirment que notre méthode est fiable et lesuralebtenues sur des sujets sains serviront
dans des études cliniques ultérieures comme valieursférence.

< 30 ans 30-39 ans 40-49 ans 50-59 ans 60-69 ans70 ans

Vitesse de lI'onde 6,2 6,5 7,2 8,3 10,3 10,9
de flux (m/s)

Tableau 12 : Valeurs de la vitesse de I'onde de flar tranches d'ages chez des sujets sains, reeson®
l'artére carotide et I'artére fémorale. D’apresg®upe de travail européen sur I'évaluation deidaité de
l'aorte.

Les résultats concernant les patients atteints eiunirome trés rare concernant la mutation
du géne MYH11 sont détaillés dans le chapitre dadié syndrome (cf. chapitre 11.4.4.b)

I1.4.4. La mutation du géene MYH11

I1.4.4.a. Mutation de la myosine du muscle
lisse

Les anévrismes et dissections aortiques (AAT/DA)etiaires rassemblent des maladies
génétiqguement hétérogénes. Parmi celles-ci, unreymal trées rare associant AAT/DA et
persistance du canal artériel (PCA) a été largem&mdié a partir d'une famille
bourguignonne. Ce syndrome est associé a une owtdili géne codant une protéine
contractile majeure et spécifique de la différetiarades cellules musculaires lisses (297).
L'étude génétique de la « famille bourguignonnepeamis de mettre en évidence en 2005
gue l'anomalie était portée par le chromosome 18-2@-p13.13 (295,296). L'analyse
génétique du locus impliqgué dans ce syndrome tendoatrer que c'est une mutation
constitutionnelle de la myosine du muscle lisseagtiresponsable de la maladie. En effet, le
géne codant la chaine lourde (MYH11) de cette pretéontractile est muté, modifiant la
stabilité de la myosine. L'examen anatomopatholagide I'aorte met en évidence de larges
zones dégénératives au niveau de la média, trésepan cellules musculaire lisses, en fibres
elastiques et en collagene, réalisant ce qu'onllappee « nécrose kystique » de la média
aortique chez ces individus. L'implication de migas déléteres du géne MYH11l dans
'association AAT/DA et PCA a fournit un premierarple du réle de protéines contractiles
produites spécifiquement par les cellules musasaiisses dans les maladies artérielles
héréditaires (297,396). Cette mutation peut étr&ereécée comme le premier cas
d’artériomyopathie génétique jamais décrite.

11.4.4.b. Diminution de l'élasticité de I'aorte

Nous avons évalué la compliance aortique et lauissilité aortique sur une population de
20 patients (symptomatiques avec une DA ou un AATasymptomatiques) et de 28 témoins
appariés appartenant a la méme famille (295). Neimns comme hypothése que les sujets
asymptomatiques pouvaient avoir des anormalitéiaeau de I'élasticité de leur aorte
(Figure 78a). Nos résultats montrent une nette rditton des valeurs de compliance et de
distensibilité, aussi bien pour les patients symatibques qu’asymptomatiques (Figure 78b et
Figure 78c). Dans cette famille, les porteurs asgmptiques présentent des le plus jeune age
(avant 35 ans) une rigidité artérielle anormaleaci&risée par une compliance et une capacité
de distension aortique tres basse (295,364). En, éffus les sujets, méme asymptomatiques,
ont une rigidité marquée mesurée lors d'IRM fonutielle. Chez les sujets agés de moins de
35 ans, I'évaluation de la compliance aortique rde séparer les sujets porteurs ou non de
la mutation du gene, en prenant comme valeur §e8limm2/mmHg (295,297,364). En effet,
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sur les 7 patients, les valeurs de compliance made 0,43 mmzmmHg a 1,28 mm2/mmHg,
alors que ces valeurs varient de 1,32 a 2,96 mnPghanez les 19 sujets sains (Figure 78f).
Une conclusion de cette étude fut de proposer aitetnent pai-bloquants pour prévenir
tout accident au niveau de l'aorte di a cette ¢albsticité. En effet, ce traitement est
recommandé en prévention d’'une dissection de Baginez les patients porteurs de maladies
géeneétiques telles que le syndrome de Marfan, lelreyne d’Ehler-Danlos et les maladies
annulo-ectasiantes (258). Cependant, les prenéstatats d’un tel traitement sur la « famille
bourguignonne » ne sont pas a I'heure actuellegoisb

4 p=0.0001 a- Pl 0001
150 4 -
X3 -
123 3 B -
= . =
- S E =
100 4 §25 E-
> ‘E'§ 514
z 3= z Mg g NS
g u 4% 34
= = E 1.5 4 2z L ™
5 2 s 2
\  HCsmbjedt . 2
50 4 1 e %90 |
T )+ 1 4 g
1 . (ﬁ{ ! »e, o8 |
| 0, . o’e et ] @
- o S o
% | o |
H+ subjeot o ;
TAABDFDA  Asymplomatic H- Subjects = ThAMRDPOA  Asymplomatic H = Subjec
o o o~ PR, He Subjects H+ Subjects n=33 H+ Subjects  He+ Sulbjects n=33
n=t n=g =g n=g
0 120 40 180 480 GO0 720
Tiane {ny)
35
d e f
x 3
38 o
7
ges] 25
3 o~
= B+ o ]
- E_ | y is
£ 2 5 i 2
Bt EZ i
sE BE g [=[=] o &y o
O% a4 T L Py
= £ E ;5 L ! [
5 £45 E* 5] - < 3
[’ * | : 1 o 1
. @ e * e 05 ﬁ |
0.5 2 e 11 [-] ®,
. [ 0s® s o .9
8 L4 o ! — . ) o
T T T 1 = H+ Subjects H- Sulbjects
20 40 80 a0 g 4 4 o = weT =10

Ags yoars) Age (years)

Figure 78 : Comparaison de I'élasticité de 'a@tdre des sujets porteurs de la mutation du génelMY(H+)

et des sujets sains (H-). a) Exemple de courbeotlifun de la surface de l'aorte au cours du cyelaliaque.
Etude de a) la compliance et b) la distensibiliéique. d-f) Etude de I'effet marqué de I'age g valeurs
d’élasticité. La valeur seuil de 1,3 mm2/mmHg seantlifférencier les patients des témoins sains @&epunes
sujets. D'aprés Khau Van Kiest al

Dans une étude complete comprenant 16 patient3 &n3oins sains appartenant a la méme
famille, nous avons étudié la compliance, la distglité et la vitesse de I'onde de flux (297).
Nous avons aussi comparé les résultats obtenus lekegatients asymptomatiques et les
patients symptomatiques. Les résultats réesumésldarableau 13 montrent que les patients
ont une diminution significative de I'élasticité tlaorte mesurée par IRM par rapport aux
témoins, alors que le diametre de l'aorte thoraeiglest pas significativement différents
entre les témoins sains et les patients. Les pat@m une diminution d’environ 66% de la
compliance de l'aorte et une augmentation de 73%a di¢esse de I'onde de flux. De plus, les
sujets jeunes asymptomatiques ont des caractéestid'élasticité de I'aorte similaires aux
patients symptomatiques. Enfin, les sujets jeursgsnptomatiques ont des caractéristiques
d’élasticité de l'aorte significativement différest des témoins sains du méme &age. La
mutation MYH11 entraine une diminution précoce @tése des propriétés élastiques de
l'aorte, cohérente avec le rble des cellules mas@d lisses qui est de maintenir les
propriétés mécaniques de I'aorte thoracique (397).
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M - M+ p? Sympt. M+ Asympt. M + p° p
Nombre 33 16 - 7 9 - -
Age (ans) 32 + 12 36 + 13 0,24 46 + 12 28+ 9 0,01 0,57
Sexe (H/F) 14/19 9/7 0,36 5/2 4/5 0,28 0,11
Diamétre  aortique 31,2 £ 2,9 34,5+ 6,4 0,20 37,3+ 7,8 32,3 £ 4,5 0,22 0,88
(mm)
Diamétre 1,88+ 0,19 1,98 = 0,31 0,42 2,16 + 0,37 1,84 £ 0,14 <0,05 0,53
aortique/surface
corporelle (cm/m?2)
Compliance aortique 1,86 = 0,71 0,63 + 0,32 <0,001 0,54 £ 0,33 0,70 £ 0,32 0,31 <0,001
(mm2/mmHg)
Vitesse de l'onde de 4,28 + 1,37 7,39 £ 3,44 <0,001 9,63 4,05 5,66 £ 1,45 0,09 0,02
flux (m/s)

Tableau 13 : Relation entre les patients atteiptéadmutation MYH11 (M+) et les témoins (M-), ettenles
patients symptomatiques (Sympt. M+) et asymptormasgAsympt. M+), concernant les parametres detdao
p? : comparaison entre M- et M+.P pcomparaison entre Sympt. M+ et Asympt. M%: pomparaison entre M-
et Asympt. M+. D'aprés Zhet al.
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Figure 79 : Etude de la distensibilité aortiquezcte jeunes patients atteints de la mutation de dé¥H11
(carrés) et des sujets sains (triangles). a) Dsgtidité aortique en fonction de I'age. La ligne@spond au seull
optimal permettant de différencier les deux groupg#\nalyse par courbe ROC. D’aprés Lalartlal

Dans une autre étude, nous avons évalué la vateilraptimale pour chacun des principaux
parametres d’élasticité calculés en IRM (la commpu&aortique, la distensibilité aortique et la
vitesse de I'onde de flux), pour une populatiordditées agés de moins de 35 ans (cf. chapitre
11.4.3) (364). Cette évaluation a été possible &hisant les courbes ROC (398—400). La
surface sous la courbe ROC donne la performangechmetre considéré. La sensibilité, la
spécificité, la valeur prédictive positive (VPP)l&tvaleur prédictive négative (VPN) ont été
calculées pour les valeurs optimales définies. €orant la compliance aortique, nous
retrouvons les mémes résultats, c'est-a-dire qiil a pas de chevauchement entre les
données des deux groupes, la valeur de 1,3 mm2/nmétaig confirmée comme valeur seuil.
En effet, les sujets sains ont une compliance marentre 1,31 mm2/mmHg a 2,87
mmz/mmHg et les sujets atteints par le syndromeumgt compliance variant entre 0,33
mm2/mmHg a 1,28 mm2/mmHg. Concernant la distenbéortique, il y a une différence
hautement significative entre les deux groupesufieigr9a). Cependant, il y a un léger
chevauchement entre les deux populations, bienaygarface sous la courbe ROC de 0,99
permette de conclure qu’il y a une excellente giéni (Figure 79b). Le seuil optimal calculé
est 2,9.16 mmHg?, associé a une sensibilité de 87,5 %, une spiééifie 90 %, une VPP de
78 % et une VPN de 95%. De plus, un jeune patientagune distensibilité inférieure a
2,5.10° mmHg® est un sujet atteint de la mutation du géne MYHE#. considérant les

113



Habilitation a diriger des recherches - Alain Lalan- Université de Bourgogne - 2012

valeurs de vitesse de I'onde de flux, il y a aus® différence significative entre les deux
groupes (Figure 80a), mais il y a un chevauchemplestimportant entre les deux populations.
La surface sous la courbe est égale a 0,88, indiquae bonne précision (Figure 80b). Le
seuil optimal calculé est de 4,4 m/s, associé asensibilité de 75 %, une spécificité de 100
%, une VPP de 100 % et une VPN de 91%. Une vakuir de 4,5 m/s semble étre adéquate
pour les jeunes patients, car tous les sujettgtdu syndrome ont une valeur d’onde de flux
supérieure a ce seuil.
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Figure 80 : Etude de la vitesse de I'onde de flugzcde jeunes patients atteints de la mutationede ¢1YH11
(carrés) et des sujets sains (triangles). a) lessi de I'onde de flux en fonction de I'age. Ladigorrespond au
seuil optimal permettant de différencier les derouges. b) Analyse par courbe ROC. D’apres Lalatdz

I1.4.4.c. La persistance du canal artériel

Le canal artériel est un élément essentiel dertalation foeto-placentaire. Il réalise un shunt
droit-gauche en reliant le tronc de l'artere pulaiom a I'aorte descendante, permettant de
dériver la circulation pulmonaire vers la circutetiplacentaire. Dans les minutes qui suivent
la naissance, sous l'effet des changements oxymési (inversion du flux et respiration
pulmonaire), le canal artériel se contracte daash&res ou les premiers jours de vie extra-
utérine, puis subit d’'importants remodelages aleatit a une fermeture permanente. La
persistance du canal artériel correspond a I'éwhgbogique résultant de I'absence de
fermeture physiologique du canal artériel a la semse. Dans la « famille bourguignonne »,
cing sujets sur 40 patients ont une PCA et daphifgart des cas, cette anomalie a échappé au
dépistage néonatal, aboutissant a une découvedieed295). Quatre cas ont été traités par
cathétérisme. Geénéralement, la PCA est déecouvareigho Doppler, mais elle est aussi
détectable en IRM (Figure 81). En effet, sur unguséce cinétique (de type SSFP), la PCA
peut étre visible, car ce type de séquence esibdemaix flux rapides et turbulents visibles
sous la forme d’un vide local de signal, ce quilestas pour la PCA. La mutation MYH11, a
l'origine de 'anomalie de la contraction des mesdlsses, pourrait expliquer la permanence
du canal artériel associé a ce syndrome.
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Figure 81: Image d'IRM de perstence du canal artériel. Les fleches indiquemeisstence du canal artér
et lu flux provoqué dans I'artéemlmonaire

I1.5. Etude du flux sanguin

I1.5.1. Modélisation 3D-4D de l'aorte
a partir d’IRM sans injection de
produit de contraste

Un atout majeur de I'lRM e de pouvoir orienter les plans d’acquisiticelon n'importe que
axe. Ainsi, l'utilisationd’une série de plans perpendiculaires a I'axe 1orte doit permettr
une reconstruction 3D de le-ci, sans effet de volume partiel, ni utation de produit d
contraste. De plus, l'utilison de séquenccinétique (de type SSIRIoit permettre un
reconstruction 4D (3D + tens) de I'aorte Au niveau dd’aorte abdomirile, nous avol opté
pour une acquisitioren resiiration libre, afin d’éviter un trop grand ombre d’apnées ¢
patient. B8 dessous du diagagme, le mouvement respiratoire est mgénant alors que la
multiplication des apnées [t devenirinsupportablgar le patient. En et, une apnée aure
été nécessaire pour I'acquion d’'une série d’'images pour chaque g Une des limite de ce
mode d’acquisitiorest le buit un peu plusmportant dans ces imagedl au mouvement
respiratoire. Les méthodele contors actifs, en particulier lesiéthodes de type lev-set,
sont devenuetres utilisées our la segmentation d’'imas médicaleg401-403). Cependant,
ces méthodes sduént de qizlques inconvénier ; dles sont souvent lades a implémente
demandent d'importantegsssource en calcul et peuvent étre instab{é84,. Une alternative
est l'utilisation de méthoderarkovienns, qui sont plus faciles implém:nter, plus stabs et
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plus rapides. Le formalisme des champs de Markomee deffectuer une segmentation
d'images en prenant en compte les interactions Bgepixels voisins. Une premiéere étude
utilisant les champs de Markov, menée en collabmraavec le laboratoire MOIVRE de
I'Université de Sherbrooke (Québec, Canada), anfbutes résultats satisfaisants pour la
segmentation automatique de la lumiére de I'acid). Nous avons développé une méthode
de segmentation qui garde les avantages des méthodekoviennes, tout en ayant un
contour lisse avec une évolution proche d’'un contatif défini par des méthodes de type
level-set. Si I'image est partitionnée en plusiedgions, le but est de classer chaque pixel
dans une classe commune avec les mémes caragtéristSi X est le champ des étiquettes,
on effectue une segmentation markovienne au semsrma a posteriorisi on calcule la
distribution P(X=x/Y=y) (que l'on simplifiera par(R/Y)), c'est-a-dire la classe la plus
probable assignée a x selon I'observation y.

On peut exprimer la probabilité posteriorid’'un champ d’étiquettes X, étant donné une
observation Y, en utilisant le théoreme de Bayes :

Y
P(*/y) = % =P(Y/x)P0)

En effet, P(Y) est constant. P(Y/X) est la fonctida vraisemblance de X. P(X) est la
probabilité a priori sur la distribution des étiquettes. D'apres leoteéne d’Hammersley-
Clifford, un champ aléatoire de Markov suit une tld@ probabilité de Gibbs donnée par
(403) :

1
P(X) = Ee‘U(") avecZ = 2 e"U(x),P(X/y) = e UM V) = Z U (x5, ¥s) Vs (Xs)

X

U est une fonction d’énergie de vraisemblanceqguke fonction d’énergia priori, ou ns est
le voisinage du point s. Dans notre méthode, st tie point voisin de s, on définit,¥xs) de

la facon suivante :
card(ny) >
V= |l a————-1
e (Ztens 5(xs,xt)

Le parameétrax est directement lié au lissage du contour. Nowsnsappliqué cette méthode
sur des examens d’'IRM de l'aorte abdominale deepttiayant des AAA inférieurs a 5 cm.
La séquence utilisée est de type SSFP sur une IRMTa(Trio TIM, Siemens Medical
Solution, Allemagne), avec une antenne réseau-ptédi€e a I'imagerie cardio-vasculaire.
Les parametres d’acquisition sont les suivants/TER= 3,4 ms/ 1,7 ms, angle de bascule =
55°, épaisseur de coupe = 5 mm, la résolutioniapatst d’environ 1 mm?2 par pixel, en
fonction du patient. La résolution temporelle mayerst d’environ 40 ms/phase. Le plan de
coupe est positionné perpendiculairement a I'axd’atete et une série de coupes couvre
l'aorte abdominale, depuis les arteres rénales ujaag début des artéres iliaques.
L’acquisition se fait donc en respiration libre.

Les coupes sont réorientées parallelement les an&sautres, pour faire un empilage
d'images. La segmentation est possible uniquemeldaste est positionnée a peu prés au
méme endroit d'un plan de coupe a l'autre. Quelgige un recalage d’image est nécessaire
lorsque l'aorte est trop tortueuse. A partir d'winp initial, le contour se développe, soumis a
des contraintes locales, vers la forme désiréetr@ioement aux méthodes markoviennes
classiques, basées sur une segmentation globate, aggoroche segmente localement une
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série d'images. Cela permet d’isoler une structuratomique, telle que l'aorte. La méthode
dépend du seul paraméime Plusa est élevé, plus le contour final sera lisse, dolos la
cohérence inter-images sera bonne. Les premidssdfsctués donnent de bons résultats sur
des séquences 4D de l'aorte abdominale (Figure 82).

Figure 82 : Segmentation automatique de la lumdgel'aorte sur une série d'images couvrant l'aorte
abdominal. D'aprés Jodoiet al.

Les segmentations automatiques du thrombus et pigrta de I'aorte s’avérent plus difficile.
Nous avons amélioré la méthode précédente poumposegmenter les contours intérieur (au
niveau de la lumiere) et extérieur (au niveau dedi). De plus, les méthodes développées
sont en général spécifiques d’'un type d’'imagerietré&dl méthode a pour but de permettre la
segmentation au niveau de la lumiere de l'aortauebhiveau de la paroi, aussi bien sur des
images d’'IRM (de type SSFP, en apnée ou en regpiréibre (imagerie 4D)) ou sur des
images de tomodensitométrie (scanner X). Ces travsmnt actuellement en cours de
publication (405). La méthode de segmentationyde graph-cut, est basée sur les travaux de
Boykov et Jolly (406,407) et a été adaptée poumseger I'aorte. Le principe du graph-cut
est de trouver la meilleure segmentation des nagmatis selon deux classes. Dans notre
cas, la fonction de colt permet de gérer les costeur des images avec peu de contraste
(comme sur certaines images de l'aorte, aussidnidiRM qu’en scanner) et de différencier la
lumiére de 'aorte. On définit le parametwesuivant pour la présence d’'un contour :

(_Sab“a_lbpl)
202

w=e€
La fonction prend en compte la direction du gradigret L, sont les niveaux de gris au niveau
des voxels voisins (en 3D ou 4D). Plus la difféeede niveaux de gris est importante, plus ce
parametre est faible. L'algorithme s’arréte d’agredes pixels pour une région quand il
rencontre de forts gradients. Le parameétrdonne plus ou moins d’importance au gradient
inter-voxel. Le parameétre accentue le résultat du gradient, notamment dacad de faible
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contraste. De plus, la localisation de structumegles de I'aorte peut entrainer des erreurs,
car les gradients entre les structures sont impixta&Ce probléme est géré en incorporant
I'information concernant la direction du gradiersng le calcul du paramétve (Figure 83).
Notre méthode est semi-automatique, car elle niéegdasieurs initialisations sur différentes
coupes et posséde, de plus, un correcteur manuielpegmet a l'utilisateur d’empécher
I'algorithme de diverger dans certains cas, notanmrwgsque image contient le départ d’'une
artére depuis I'aorte abdominale (Figure 83).

a) b)

Figure 83 : a) Représentation en 3D du résultatel'segmentation de la lumiére de I'aorte a padil 29 images
de scanner X. b) Exemples de segmentation darl@ia et de la paroi de I'aorte sur des imagescdarer X et
d’'IRM. Le dernier cas illustre un exemple de coticet manuelle. D’aprés Duquetté al

I11.5.2. Modélisation 3D-4D du flux
sanguin

L’'IRM procure la possibilité d’acquisitions tridimsionnelles codées en vitesse de flux.
L’étude du flux sanguin en quatre dimensions ctunstun nouvel outil d’analyse (408,409)
qui permet d’avoir un apercgu global du flux samgau travers de l'aorte, ainsi que son
analyse segmentaire (349). On note d’emblée dawnaies de flux chez les patients porteurs
d’'une pathologie aortique (410) et il semble quidhilité des valeurs acquises est excellente
(411). Bogrenet al. ont montré que la vitesse de flux est plus élesldez les sujets ageés
(412). Une étude portant sur treize patients ptasémne dilatation de l'aorte ascendante,
compareé a dix-neuf sujets sains, s’intéresse axxdans le plan de I'aorte et conclut qu’il y a
plus de turbulences dans la population avec amdgri€conduisant a un flux rétrograde au
niveau de la paroi interne de la crosse plus peeevec des vitesses de flux plus élevées
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(413). Cet outil a été appliqué a une populatioésentant des coarctations (414) et des
anomalies aortiques (411-413,415,416). Une étuddrmdapplication de cet outil chez un
jeune patient de 14 ans, porteur a la fois d’'ucedpidie et d’'une coarctation aortique (417).
L’article met I'accent sur les potentialités d’'uede mesure. Une autre étude met en évidence
des différences de flux entre dix sujets sains ugitrg patients présentant des anomalies
aortiques (418). Il semblerait que les anomaliefukesoient corrélées aux anomalies des SV
(419) et a la présence de valves bicuspides (€28 variations seraient responsablgsiori

d’'un remodelage pariétal pouvant conduire a ureatibn. Une étude sur dix hommes sains
s’est intéressée au flux diastolique rétrograde mprimet la vascularisation les coronaires
(421). En somme, les études sont, jusqu’alorspsurgalisées dans le plan sagittal oblique
correspondant au plan de l'aorte. Morestal. se sont basées sur une angiographie par IRM
pour avoir la forme globale de I'aorte, sur desge®cinétiques acquises dans le plan axial au
niveau du tronc pulmonaire, pour évaluer la défdimnade l'aorte au cours du cycle
cardiaque et enfin sur plusieurs acquisitions cedée vitesse de flux selon plusieurs
orientations (422). A partir de ces données, uneateode représentation des zones de stress au
niveau de la paroi de l'aorte est disponible, pnérean compte la forme et la déformation de
l'aorte, ainsi que le flux au sein de celle-ci (g 84). Ce type de représentation est
actuellement difficile a obtenir en routine clinggua cause d’'une durée d’examen allongée
pour avoir toutes les séquences et d’'un post-tnaité long et lourd. Cependant, cela pourra
devenir a I'avenir un outil utile dans le cadre ldeplanification de la chirurgie de l'aorte
thoracique (423).

speed Magnitude

om0 D3RG pe0  O0F00 12

Figure 84 : Représentation du stress pariétal éa détesse du flux sanguin, a partir d'images eggiphie,
cinétiques et codées en vitesse de flux. D'apraehbet al

Nous avons évalué l'intérét d’analyser le flux apré en comparant des sujets porteurs d’'une
maladie aortigue a des sujets sains, durant unedeéde trois ans (424) (Master Recherche
de Clotilde Billard-Philip). A travers I'analyse diux sanguin au niveau de I'aorte thoracique
ascendante, le projet proposait une analyse angwenat fonctionnelle de la paroi, chez des
patients a risque d’accident aortique aigu (maladiaulo-ectasiante, maladie de Marfan,
bicuspidie, mutation MYH11, ...) et chez des sujeti®is Une vitesse de flux anormale peut
étre liée a des propriétés élastiques anormaldsaaite. Dans certains cas, ce flux anormal
peut entrainer un stress plus important localen@otyoquant une fragilisation de la paroi.
Son étude nous permet de mieux appréhender cesliesalde I'aorte, a la fois dans leur
dépistage plus précoce, leur suivi, mais aussi Ilpwonostic. La représentation
tridimensionnelle du flux, au cours du cycle camdi@ permet d’extraire de nombreux
parametres, comme la vitesse maximale (en 3D)wstnguin, la vitesse radiale maximale
(utilisée pour étudier les contraintes au niveadadparoi), le débit sanguin instantané, la
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fraction de reflux, ainsi qu'une estimation, pouindtant visuelle, de la forme
tridimensionnelle du flux sanguin (flux laminaiteglicoidal, ou turbulent). Les images sont
obtenues dans un plan perpendiculaire a I'axeat®té au niveau du tronc pulmonaire avec
des séquences IRM codées en vitesse de flux (e wvgiocity mapping) synchronisées a
'ECG, sur une IRM de 1,5 T (Magneton Trio TIM, Biens Medical Solution, Allemagne).
La séquence est la méme que celle utilisée potudiéede la vitesse de I'onde de flux (cf.
chapitre 11.4.3), sauf que le codage de la vitessdait selon trois directions. C'est-a-dire
gu’'on effectue trois acquisitions pour la méme &ume selon chaque direction de codage
de flux (codage selon une direction a travers &npl selon une direction droite/gauche et
selon une direction antérieur/postérieur). Leseséein codage de phase assurent pour chaque
pixel, le calcul du vecteur vitesse associé auis tomposantes directionnelles. La résolution
temporelle de chaque image est d’environ 30 mart gelon le patient.

. i # -
40 ms 80 ms 120 ms 200 ms 400 ms 800 ms
Healthy subject Delay after the R-wave

40 ms 120 ms 160 ms 240 ms 360 ms 800 ms

Patient with a bicuspid valve Delav after the R-wave

Figure 85 : Modélisation du flux sanguin en 4D chee sujet sain et chez un patient présentant uhe va
bicuspide. D'aprés Lalane¢ al

Une limitation majeure de cette approche est l&sste d’'un outil de représentation adapté.
Cette représentation nécessite plusieurs traitemieibrmatiques, dont le premier est la
détection automatique du contour de l'aorte surifesges en amplitude, projeté ensuite sur
les images en phase. En effet, les images étantsasgau méme moment du cycle cardiaque,
avec la méme résolution temporelle, il est aiséegerter la région d’intérét de I'image codée
en amplitude sur 'image codée en phase. La méttiedkstection automatique du contour est
la méme que celle mise au point pour I'étude dde@elet al. (cf. chapitre 11.4.2). Une
reconstruction des vecteurs correspondant au fistantané est effectuée, avec un codage
couleur selon la direction du vecteur (425). Lanm@rdu vecteur rend compte de la vitesse
instantanée du flux au niveau du pixel sélectiorDg.réalise d’abord une représentation
vectorielle des vitesses du flux dans le plan dgeo(2D), puis une représentation 3D du
flux, permettant une vision globale de la cinétigieecelui-ci. Un affichage cinétique de cette
modélisation, sur I'ensemble du cycle cardiaquetrfth une représentation compréhensible et
adaptée des caractéristiques du flux sanguin,aoutéfinissant son mouvement (Figure 85).
La vitesse maximale du flux sanguin est déduitBethsemble des vecteurs 3D.
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Onze témoins sains et cinquante deux patients me¥geune pathologie de l'aorte ont été
recrutés pour cette étude (douze patients avecwvahe bicuspide, treize porteurs du
syndrome de Marfan, sept porteurs de la mutationHUY et dix-huit avec une maladie
annulo-ectasiante (cf. chapitres 11.2.2 et 11.{Hgbleau 14).

Vitesse de flux maximale (m/s)

Sujets sains 96 =+ 18
Patients avec une valve bicuspide 160 + 45
Patients atteints du syndrome de Marfan 107 £ 17
Patients avec la mutation du gene MYH11 75+9

Patients avec une maladie annulo-ectasiante 101 + 46

Tableau 14 : Vitesse maximale du flux sanguin délau niveau de l'aorte ascendante. D'aprés
Lalandeet al.
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Figure 86 : Vitesse maximale du flux sanguin aueaiv de l'aorte ascendante en fonction de pathaogie
touchant l'aorte ascendante. D'aprés Lalatdé

Les patients possédant une valve bicuspide ont uibesse de flux maximale
significativement plus élevée que les sujets sdias.patients avec la mutation MYH11 ont
une vitesse maximale significativement plus faidplee chez les sujets sains. Il n'y a pas de
différence significative entre les sujets sainkgtpatients atteints du syndrome de Marfan ou
les patients avec une maladie annulo-ectasiantevéecités du flux sanguin attribuées aux
témoins sont particulierement basses et donnempiéssion d’'un flux laminaire, voire
hélicoidal en télésystole (Figure 86). Cette cdatitan corrobore la relation entre vélocités
basses et risque aortique faible, cependant sgnsicativité statistique. On retrouve, pour
les patients possédant une bicuspidie, une ahératiajeure du flux, marquée par une
élévation significative des vélocités, associéees ghénomenes de turbulence. Nous avions
déja remarqué ce résultat lors dune étude prééimen (426,427). Sur le plan
physiopathologique, on interprete ce mécanisme otamonseéquence directe de I'ouverture
ogivale des sigmoides. Le flux d’aval s’en trouyteraodifié, fort d’'une puissance plus
importante. La paroi serait alors soumise a de fdugs contraintes pouvant conduire, a
terme, a un remodelage pariétal, conduisant a iagtibn de I'aorte ascendante. C’est « la
Iésion de jet ». Les complications a redouter &ier sdr la rupture aortique ou la dissection
aortique de type A. Les modifications de flux, ainsises en évidence, pourraient nous
permettre de mieux suivre les patients, a un gpkeprécoce que la dilatation aortique. En
particulier, la vitesse maximale du flux, coupléeng orientation précise du jet, pourrait aider
a évaluer le risque de dissection. Une perspedivee travail est de comparer le flux des
bicuspidies avec dilatation aortique au flux desubpidies sans dilatation aortique. En
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revanche, les modifications de flux chez les p#&igrorteurs d’'un syndrome de Marfan ne
sont pas statistiguement significatives. On peotj@er deux hypotheses :

- L’anatomie de la valve constituée, de trois cuspid®Emble similaire a celle des
témoins. De ce fait, le flux serait moins enclinsaccélérer et a entrainer des
turbulences.

- Les patients concernés dans cette étude ont béndfim dépistage génétique, des
leur plus jeune age, en raison d’'antécédents famxiliCette population rend compte
de patients a un stade infra-clinique, le dépistpge IRM intervient a un stade
particulierement précoce dans I'évolution de laadad. De ce fait, on peut supposer
gue les anomalies de flux ne concernent pas eegrggunes patients.

Les faibles valeurs de vitesse de flux obtenueg dbe patients porteurs de la mutation
MYH11, peuvent étre expliquées par une altératienladréflexion de I'onde de flux. Les
variations importantes de valeurs pour les patiprésentant une maladie annulo-ectasiante
semblent indiquer que ce parameétre n’est pas uquear pertinent de cette maladie.

Il conviendra aussi de déterminer, sur une plusdgacohorte, si les mesures effectuées a
partir du flux sanguin constituent des parametnegpendants ou non du diamétre aortique.
Si c'est le cas, il faudra ensuite vérifier que Easametres présentent effectivement un
caractére complémentaire dans I'analyse du risquiggae. Actuellement, nos recherches se
concentrent sur I'étude de la vitesse radiale etateimpact dans I'évolution d’anévrisme de
I'aorte thoracique, en particulier dans le casidadpidie aortique.

I1.6. Métrologie des sinus de Valsalva

Actuellement, lorsqu’un patient présente une dilatade I'aorte impliquant la possibilité
d’'une intervention au niveau de celle-ci et tou¢h@uns particulierement la racine aortique et
les sinus de Valsalva, la décision thérapeutiquerese en fonction des diametres de 'aorte a
différents niveaux. Pour déterminer ces diamettes,examen d’imagerie médicale est
généralement réalisé (IRM, tomodensitométrie (sea) ou échographie), permettant de
confirmer le diagnostic. Cependant, en imagerig)'akiste pas actuellement de protocole
objectif et standardisé pour I'évaluation des S& plupart du temps, les mesures sont faites a
partir d'un plan sagittal oblique dans le plan @efdosse aortique (Figure 61). Ces mesures ne
sont pas adaptées a la forme trifoliée des sineschoix d’'un plan axial perpendiculaire a
'axe de l'aorte au niveau des SV semble plus gppEgoour I'évaluation métrologique des
SV. Cependant, sur ces images, il n'y a pas deetmns sur la mesure a prendre. A notre
avis, le choix de cette mesure doit se faire datidistance maximale entre deux cuspides, la
distance maximale entre le centre et une cuspitledistance maximale entre une cuspide et
la commissure opposée. De plus, on peut se pogprelstion de savoir si cette mesure doit
correspondre exactement a celle obtenue sur unpecsagittale, sachant que les points
mesurés ne sont pas obligatoirement les mémes. tle monnaissance, il n'existe pas
actuellement de solution logicielle permettant @malyse métrologique et morphologique
automatique des sinus de Valsalva. C'est pourquais navons développé une meéthode
d’évaluation automatique des SV a partir de séenmé-IRM acquises selon un plan axial
oblique dans le petit axe de la racine de I'adfigure 87) (428—-431).

Le processus automatique de traitement des imaggeéredé d’'une sélection d’une région
d’intérét par I'utilisateur sur la premiére image kh séquence cinétique, afin de limiter la
zone considérée. Il s'agit de I'unique interactiemandée. Pour chaque image de la séquence,
une reconstruction géodésique (432) est réalisdla ségion d'intérét, a partir de son centre.
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Figure 87 : Diagramme de I'évaluation automatige ginus de Valsalva (SV) en ciné-IRM. Chaque étape
est illustrée par une image de diastole (& gauethe)e image de systole (a droite). D’'aprées Blartegal
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Une reconstruction géodésique est un outil de nudogiie mathématique qui permet de
reconstruire une zone a partir d’'une portion déeesl (un marqueur). Dans notre cas, les
intensités trop importantes qui se trouvent a éarur de la région des sinus disparaissent au
profit de pixels d’intensités plus homogenes es@ambres. A linverse, les pixels situés a
I'intérieur de la région des sinus conservent lietensité (Figure 88). Cette reconstruction
géodeésique est binarisée une premiére fois selomnnienum de variance des intensités (433).
De l'analyse de ces premiéres formes, parfois éasnest extraite une valeur robuste de
I'aire moyenne des SV (434), en utilisant la méth&RNSAC (435). En effet, I'aire des SV
varie peu sur I'ensemble du cycle cardiague. Caite de référence sert ensuite a une
reconstruction géodésique dans laquelle le seuddapté pour chaque image, afin que I'aire
binaire détectée soit la plus proche possible @ieel'de référence. Chacune des binarisations
est suivie d’'une régularisation morphologique basée une fermeture unitaire et un
remplissage de trous, afin de satisfaire aux pétgsitopologiques des SV. A partir de ces
régions binaires, une transformée de distancesgqtetedéterminer le centre des sinus par
recherche du barycentre des positions des maxinmiedsité. Cette définition évite les
problemes associés a la localisation du baryceetfermes complexes. Une étude radiale du
contour des SV permet ensuite de localiser lestpale commissures et de cuspides, qui
correspondent respectivement aux pixels des ralpmadement minimaux et maximaux. Le
nombre moyen de points par image permet de sépesepures bicuspidies des autres
morphologies. Cette méthode de segmentation etijagp sur chaque image de la série. La
somme des longueurs permet d’identifier les imadesdiastole et de systole (valeurs
minimale et maximale). Le processus fournit enfinmlesure de la longueur des segments
entre chaque point caractéristique sur I'ensembel&adéquence, en particulier en diastole et
en systole (Figure 89). Le calcul de la distandeeeles trois commissures doit permettre de
distinguer une fausse bicuspidie d’'une valve tpades calcifiée.

Figure 88 : Exemple de reconstruction géodésiquinage initiale. b) Reconstruction géodésiquezbae en
hypersignal sur I'image initiale (indiquée parléche) disparait sur la reconstruction géodés

Les images ont été acquises avec une séquencpa88FP sur un appareil Siemens Avanto
1,5 T avec les parametres suivants : TR/TE = 1,54.49 ms, épaisseur de coupe = 5 mm,
angle de bascule = 65°. La synchronisation estpeis/e et la résolution temporelle est de
27 ms par image, pour une résolution spatiale dend a 1,6 mm par pixel, selon I'examen.

Notre méthode a été testée sur quarante et umfsatigant des pathologies associées a la
racine de l'aorte, dont vingt deux souffrent d’ufilatation des SV (436). Trois patients sont
porteurs d’'une prothése suite a un remplacemela deine aortiqgue avec conservation de la
valve selon la méthode de Tirone David (267). Lages cas correspondent a d’autres
pathologies associées a la racine aortigue. D’'untte vue morphologique, vingt huit
patients ont des SV tricuspides (dont trois avexpnothese), neuf patients ont une bicuspidie
avec un raphé et quatre ont une pure bicuspidie résultats de la méthode automatique ont
été comparés avec une mesure manuelle réalisdessuimages en diastole et en systole. Il
existe une excellente corrélation et une excelleateordance (démontrée par la méthode de
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Bland et Altman (212))sans biai:, entre une mesure magile et une 1esure automatiq.
L'ordre de grandeur de Feeur entre une mesure manuelle et unesure automatigt
correspond a la résoluti@pctialedes images.

Figure 89: Résultats du traitemt automatique pour la segmentation des SV. Eles sur une image ¢
diastole (a)et une image en syst (b) appartenant & la méme séquence. Le contausides est dessiné
jaune, les distances entre chaquspide en rouge, entre chague commissure en t les distances entre
centre et chaque cuspide en vees distances entre chaque cuspide et sa conme opposée ne sont
affichées pour npas alourdir les fures.

L’évaluation fiable des SV ant cruciale dans le suivi des patiepréseitan une pathologie
associée a la racine de l'ag, notre méthodologie permet d’avoir lessures entre tous |

points caractéristiques des/. Ainsi, dans l'attente d’un consensus {a ou les mesures

retenir pour I'évaluation ¢s SV, notre logiciel fonit au praticier toutes les valeui

possibles.

I1.7. Projets

I1.7.1. Evaluation de [I’'élasticité de
I'aorte chez les patients opérés

Comme nous I'avons mont I'lRM permet de déterminer avec préon les caractéristique
anatoniques et fonctionnells principales de I'aorte. Ces données prént un grand intéré
notamment en phaggéopéntoire. Notre hypothése de recherche est (es valeurs étudiées
en IRM fonctionnelle sont arélées aux Iésions histologiques de la geortique et seraient
donc prédictives du risquée dissection aortiqu Nous sommes actilement en train d
concevoir un projet conseti a étudierles caractéristiques de l'aorthez trente patien
devant subir un remplacent de I'aorte ascendante. paralleleune andyse histologique d
la paroi prélevédors de I'mération est effectu. Une IRM fonctionrzlle sera également
réalisée chez 15 sujetémoins indemnes de pathologie aortigiNous comparerons les
valeurs obtenues en IRM fictionnelle ax lésions histologiques menmanairesafin de voir
s'il existeune corrélation inépendante du diameétre aortic L'étude hisblogique concernel
la densité en cellules musaires lisses, I'étudde I'élastine, dwcollagéne eide la fibrilline,
des métallprotéinases maicielles (MMP) et des TIMP (Tissudnhibitor of Matrix
MetalloProteinases).
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Actuellement, au CHU de Dijon, des prélevementsigoes sont déja disponibles et certains
de ces patients ont déja eu une IRM utilisable pawuantification de la compliance, de la
distensibilité et de I'onde de flux. Cependant léaible nombre ne permet pas d’avoir une
puissance statistique suffisante, mais leur existelémontre la faisabilité de I'étude.

Les buts de cette étude sont :

- L’évaluation de I'élasticité de l'aorte dans lespptations a risques, comparé a une
population saine. L'évaluation fine des propriééésstiques de la paroi aortique peut
fournir un phénotype intermédiaire qui pourraitv&eer utile pour identifier de
nouvelles prédispositions aux AAT/DA.

- L’étude de la modification éventuelle de I'éladéicide I'aorte descendante, aprés
chirurgie effectuée sur l'aorte ascendante. Cettentéielle modification peut
également étre confrontée au type d’opération (detage, réimplémentation,
opération de Bentall, cf chapitre 11.2.2)

- L’étude de l'élasticité de l'aorte en fonction dypé de valvulopathie (insuffisance
aortique ou rétrécissement) par rapport a des t&1sains.

- Dans le cas de bicuspidie, I'impact de 'orientataes valves sur la forme du flux et
sur le développement d’'une dilatation de l'aortgrdiciqgue ascendante (avec prise en
compte de la valvulopathie associée).

- Le lien éventuel entre I'élasticité de la paroi orég en IRM et I'histochimie de la
paroi (suite au prélevement du tissu lors de I'apén).

Une étude corolaire consistera a modeéliser en 30d&te a partir d'une segmentation
automatigue de sa lumiére, dans le but d’étudeictntraintes mécaniques au niveau de la
paroi et d’en déduire les zones a risque. La t@gwient compliquée car elle fait intervenir
des propriétés en mécanique des solides, en méeadies fluides et porte également sur
l'interaction fluide-solide. Une collaboration esnvisagée avec le laboratoire I3M de
Montpellier (Institut de Mathématiques et de Mosi&élion de Montpellier), celui-ci étant
renommeé dans le domaine (422,423).

11.7.2. Extension en 3D de Ila
métrologie des sinus de Valsalva.

Une des critiques majeures de notre méthode deologie des sinus de Valsalva est la
considération d’'un seul plan de coupe. En effemtaivement de 'aorte a travers un plan
perpendiculaire a I'axe de celle-ci au niveau désgut entrainer un biais important dans les
mesures des diametres au cours du cycle cardi@gpendant, on peut affirmer que le fait de
considérer I'ensemble du cycle permet d’avoir lantktre maximal sur une image (peu
importe laquelle), ou au moins une valeur trés Ipeo¢436). La variation du diametre
maximum des SV varie trés peu au cours d’'un cyatdiaque. Ainsi, la variation des valeurs
obtenues est principalement due au mouvement ded’a travers le plan. Pour ne pas étre
géné dans nos calculs par ce mouvement, une matittis3D devient nécessaire.
Actuellement, a notre connaissance, il n’existe geaséquence cinétique de type SSFP qui
fournisse une information purement 3D+temps. Ceaenijdune adaptation des séquences
utilisées, en diminuant les résolutions spatialeeetporelle, permet d’acquérir plusieurs
coupes jointives en une seule apnée. Si ces cagpesent la portion de I'aorte située entre
les valves et la jonction sino-tubulaire, I'apptioa de notre méthode, sur 'ensemble de ces
coupes, doit permettre d’avoir une modélisationudee3D de l'aorte et d’en déduire une
meétrologie qui ne soit pas dépendante du mouvenieid racine aortique a travers le plan
considére.
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Une extension de notre méthode de segmentatiososstapplication sur des images de
scanner X en reconstruction MPR (multi-planar nefating). Les avantages de la
tomodensitométrie sont son excellente résoluticatiale (épaisseur de coupe de l'ordre du
mm) et I'excellent contraste entre la lumiere @®lite et la paroi, aprés injection d’'un produit
de contraste a base d’iode. Cependant, actuellerb@amt qu’il soit possible de faire des
acquisitions cinétiques, la résolution temporefiste mauvaise et elle s’accompagne d’'une
irradiation importante du patient. Des premiergstesicourageants sont effectués a I'heure
actuelle sur des images statiques acquises swamner Siemens bi-tubes au CHU de Dijon,
en partenariat avec le service de Radiologie. Lasctéristigues des images utilisées
facilitent la mise au point d’'une représentation 8Idus pouvons ensuite aussi envisager une
adaptation de notre méthode a des images d’échogeaghie, cette derniére technique
d’'imagerie étant souvent utilisée pour évaluelS¥s
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III. Le logiciel QIR

Viewer
Etude dela Etude de la Etude de l'aorte
fonction perfusion
cardiaque myocardique

Figure 90: Architecture générale . logiciel QIF.

Le logiciel QIR (Quantifiel Imaging Resource) est un logiciel daitement d’image
meédicales spécialisé dans gestion et le pc-traitement automatisées examens IRM
cardio-vasculairesLa margle QIR a étédéposée aupres de I'INPI (ititut National de I
Propiété Industrielle) en mi200¢ et enregistrée sous le numéro 342¢. Le développement
technique de ce logiciel estisé sur les différentes études nes auseinde notre laboratoi
et présentées dans les oitres précédentsCe travail a donné lie & deux théses
I'Université de Bourgogne (a plusieurs manuscrits de Master Il Reche. Le logiciel QIR
est un logiciel congu pour nctionner sur n'impoe quel PC, indéperamment du systen
d’acquisition des images. ! logiciel fonctionne sous environnemeulicrosoft Windows
(Windows 2000, XP ou Vig). Il a été développé dans un premier te sous le langage
programmation P\Wave (Yisual Numerics, Inc L'utilisation du langage P-Wave ne
permettant pas de faire unersion facilement implémentable d’un sit 'autre,nous avons
décidé de re-codée progranme en C+4

# Nouyelle analyse - QIR

Fichier Edition Affichage Traitements ©Outils Mode Aide  Conwertir
O&E FRP|ZZ | 2

o | PATIENT 1

colpe ¢ [ 2.61373 ~Zaom ¢
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Figure 91: Copie d'écran de l'inteace du logiciel QIR pour I'étude de la foncticardiaque 128
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L’architecture du logiciel est composée d’'un viewgrartir duquel on peut appeler différents
modules spécifiques de traitements d'images cardsaulaires (Figure 90). Chaque module a
été développé de facon séparée. Les différents ledisponibles dans la version publique
ont été validés ou sont en cours de la validatiamrmise au point du viewer a permis de relier
les différents modules entre eux.

| Fofaistiats de Fétude do la fenciien car disque r_’ill

CENTRE HOSPITALIER UNIVERSITAIRE DE DIJON

EXPLORATION LR.M CARDIAQUE

NOM : DATE EXAMEN :  01/06/2006
VTD | VTS FE (%)
119 mL &0 mL 50
GO mL /mf A0 ml e
EFAISSEUERS EPAISSEURS EPAISEISSEMENT EPAISSISSEMENT
DIASTOLIQUES {mm) SYSTOLIQUES {mm) AEBSCOLL {oum) RELATIF {%%)

5 1 VA Dreoite i
Sasrface corporelle (m" L
Epatiory da el = 5
i ¥
e = arehieue (@h i
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Figure 92 : Exemple de feuille de compte rendwd@ide la fonction cardiaque produit par le logiQER.

VTD : Volume Télédiastolique. VTS : Volume Télésylgjue. FE : Fraction d’éjection.

Le viewer gére les examens médicaux a partir deméls obtenues (codées au format
DICOM) et gravées sur le CD que I'on fournit auigait et/ou au médecin. Ce viewer permet
une sélection interactive des images (Figure 91¢omporte tous les outils classiques de
mesures (longueur, surface, etc.) et de traitemelitnages (filtres de lissages, de
rehaussement de signal et de détection de contdums)Yes principaux avantages est de
pouvoir faire le traitement sans étre lié au systé@liacquisition (c'est-a-dire aux consoles
reliées a I'lRM). De plus, le viewer permet de nééter, dans les entétes DICOM, des images
des informations liées au patient (comme le norpatient, sa date de naissance et son poids,
par exemples), liées a I'examen (comme la datead®n, le nom du médecin qui I'interpréte
ou les parametres d’acquisition par exemples) édslia I'image (comme sa taille ou sa
résolution spatiale par exemples). Cela limite il@gractions avec [l'utilisateur, tout en
automatisant I'édition du compte-rendu.

Le module concernant I'étude de la fonction carde&agermet le calcul des principaux
parametres physiologiques du ventricule gaucheueteditricule droit (volumes des cavités,
fraction d’éjection, masse myocardique, épaissebsolue et relative de la paroi du
ventricule gauche). Le traitement est effectuéariime clinique a partir d'un tracé manuel
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sur les images en diastole ert systad. Les calculs du volume de lLavité du ventriculs
gauche et de la FEV@euventcependant étre obtenagartir d’'une détedion automatique d
contour endocardiqueffectuée sur I'ensemble des imagetes meénhodes de détectic
automatique du ventricule uchy, développées lors de nos travasant en cours de tes sur
une population importante.cfuellementellesne sont pas utilisées enutine clinique(80).
Les volumes sont &Ehés ermL, ou en valeurs pondéeear la surfacecaporelle (volumes
en mL/m?) (Figure 92)En effet, Hudsmitret al. ont montré qu’il n’y awit pas de différenc
entre les hommes et les fmesconcernant les valeurs deslumes di ventricule gauch
guand ceuci sont pondéls par la surface corpore (31). Lesvaleurs régionales de
I'épaisseur du myocarden ciastole et en systole, ainsi que celles deépaississeme sont
affichées sous forme d’'umi de boeu. Les différentes régions soplus ou moinsgrisées en
fonction de I'artére concernée

Pourcentage zones en hyper-signal + 32 %

Ecart type en hvper-signal | 73

Yolume en byper-signal | 82 cm3

Figure 93 : Copie d’écran diéde sutomatisée de la viabilité myocardi.

L’évaluation de la perfusia myocardique par IRM consiste en I'ée du passage d'L
produit de contraste dans leyocarde (étude au premier passage du gt de contraste) «de
son accumulation dans leilieu interstitiel (étude de rehaussemerrdif du signal). Le
module associé a dvaluaton de la perfusion au premier passagermet un recalac
automatique des images lenes par rapport aux autres et une classon autonatique des
segments du myocarde (pesion normale versus perfusion alté, reprenant les travaux qt
nous avons effectué®01,205. De plus, I'étude de la viabilité esiisponible avec un
approche planimétrique semutomatique (Figure 93les contours du iyocarde sont trace
manuellement et les zos en hypersignal ou de -reflow soni ensuite détecté:
automatiquement. Ce mod fournit le volume de la zone d’infarctus valeur absolue (en
cm® ou en mL) ou relativeefpourcentage du volume total du myocarde).

L’étude de l'aorte par IRl comporte plusieurs facettes, chacunesant une séquenc
d’'imagerie particuliére. Leodule associé a I'étude de l'aorte (thonue w abdominale)
permet le calcul des paranes morphologiquede I'aorte tels que sodiamétry, sa surface,
ou la longeur d’'une portiorde cell-ci (longueur de la zone anévrisie par exempl. De
plus, une méthode automiée de détection s contours de l'aort@ oartir de séquences
cinétiques permet un calcuutomatique des parametres élastiques orte (compliance ¢
distensibilité aortiqugs Le logiciel QIR permet le po-traitement autcatisé de séquenc
codées en vitesse de fluxn&) premiere application est le calcul autogue de la vitesse ¢
'onde de flux. Lhe représatation tridimensionnelle du fluest dispoible. De plus, nous
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pouvons en déduire des parametres tels que Is®itaaximale du sang, les vitesses radiales
proches de la paroi, la fraction de reflux (ou égurgitation) ainsi qu’une estimation visuelle
du flux (laminaire, hélicoidal ou turbulent). A gar d'images en ciné-IRM, une
représentation 3D et 4D est en cours de développe@ette représentation devrait permettre
d’évaluer des zones de stress potentielles audsden paroi.

Le logiciel est actuellement utilisé au sein duveer de Spectroscopie-RMN du CHU de
Dijon pour I'étude de la fonction ventriculaire gée et de la compliance aortique. Le stade
avance du logiciel rend obligatoire une phaseud@tde viabilité du projet. Elle consistera a
faire une étude de marché trés ciblée. Pour étliséuen routine clinique, le logiciel devra
étre validé selon les normes internationales, -@‘@Bte principalement nord-américaines et
européennes. Le codt élevé de ces études blogidyédoppement du logiciel QIR. Seule une
utilisation en recherche est possible, comme detstellement le cas pour notre laboratoire et
pour I'étude de Collettet al. (373).
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IV. Conclusion générale

La prévalence des maladies cardio-vasculaires megiertante dans les pays industrialisés.
L’évaluation non-invasive du cceur et de I'aortengrene part croissante dans le pronostic de
ces maladies. L'imagerie cardio-vasculaire reste demaine particulierement riche en
problématiques cliniques et fondamentales. D’'umfdie vue technologique, I'évolution
importante des systémes d’acquisition permet ds&amger une exploration encore plus précise
du systeme cardio-vasculaire. Cependant, I'améimrades techniques d’acquisition
s’accompagne généralement d’'une production de @sningportante. L'analyse quantitative
de celles-ci requiert le développement et l'utiima de méthodes informatisées de post-
traitement. Parmi les techniques utilisées, I'IRdburhit des données tomographiques qui
permettent une évaluation qualitative précise, iampsune évaluation quantitative de
parametres anatomiques ou fonctionnels. Elle penoimment de mesurer les volumes, les
masses et la fonction des ventricules du coeun)dit les valves cardiaques, de caractériser
le muscle cardiaque afin de déterminer par exemljilexiste une séquelle d’infarctus, de
mesurer le diameétre d’'un anévrisme aortique, diétutlasticité de l'aorte et de détecter les
zones a risque de rupture de l'aorte.

Dans la thématique de I'IRM cardio-vasculaire, m@/aux se concentrent sur les points
suivants :

- La fonction contractile du cceuk’évaluation de la fonction ventriculaire gaucke
fait couramment a partir de ciné-IRM en orientatipetit-axe. Nos travaux ont
initialement concerné la mise au point d’'une méghde segmentation automatique du
contour endocardique sur chaque image. Cette sdgtioen permet un calcul
automatique du volume du VG pour chaque moment e ccardiaque et, par
extension, de la FEVG. Bien que notre méthode densatation automatique soit
performante pour le contour endocardique, celleeste & étre améliorée pour la
détection du contour épicardique. Les principaldgfcdltés de la détection de ce
contour se situent au niveau des zones de jondtd@ventriculaires et au niveau de
l'interface entre le myocarde et le foie. L'adajaatde notre méthode sur des images
acquises chez le petit animal est un objectif game. En effet, I'imagerie du petit
animal prend de plus en plus d'importance en imag&e-clinique, et les différentes
techniques d’'imagerie (IRM, tomodensitométrie, @ghphie, etc.) proposent des
solutions de plus en plus performantes.

La validation est une étape cruciale dans le depelment d’'une méthode de
segmentation automatique. Nous participons actuelit a une étude multi-centriques
sur les méthodes d’évaluation et de validation dhodes de segmentation, dans le
but de sélectionner la plus adaptée a notre prailgoe. Un second axe de recherche
concerne la quantification automatique de la désgrgsation cardiaque par IRM. En
général, cette évaluation se fait grace a I'échiigea Cependant, 'IlRM permet
d’avoir, lors d’'un seul examen, des informationsia@nant la désynchronisation
cardiaque et la présence de fibrose. Nous proposnasméthode permettant une
évaluation de la désynchronisation cardiaque argditnages cinétiques classiques,
sans acquisition supplémentaire de séquences dextiggging ». Lors d’acquisitions
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multicanaux, notre objectif est d’estimer le mouestnde la paroi myocardique
directement a partir des données brutes des arstenne

- La perfusion myocardiqgue et la viabilité du VGors de I'étude de la perfusion
myocardique au premier passage d’un produit derastet I'acquisition des images se
fait en respiration libre. Nous avons développéagalage automatique de la position
du cceur d’'une image a lautre, suivi d’'une analgsdomatique des courbes
d’évolution du signal au sein du myocarde en famctlu temps, afin de détecter les
anomalies de perfusion. La mise au point d’un moi® semi-automatique d’analyse
des images de rehaussement tardif a permis d'étueidien entre la viabilité
myocardigue et le Nt-pro-BNP et la glycémie a 'askion hospitaliére du patient,
ainsi que de comparer les STEMI aux NSTEMI. Nousnavmontré que la taille de la
nécrose est significativement liée avec le tauxNdgro-BNP et avec le taux de
glycémie a I'admission. De plus, nous avons déngogtre I'étude de la viabilité par
IRM fournit des facteurs pronostiques prédictifsjenes aussi bien pour les STEMI
gue les NSTEMI. Actuellement, nous sommes en ttaimettre au point une méthode
automatique d’évaluation planimétrique des imagesetiaussement tardif. Le but est
de pouvoir quantifier automatiquement la zone diofus et la zone de nécrose sur
'ensemble des images couvrant le cceur. Notre rdétlievra permettre aussi de
délimiter la zone périphérique de linfarctus, ee gst trés difficile de fagon visuelle.
L'importance de la taille de cette zone périphésigest liée a des arythmies
ventriculaires.

- L’élasticité de l'aorte Nous avons congu une méthode automatique detidétetu
contour de la lumiere aortique sur des images Ed&- permettant le calcul de la
compliance et de la distensibilité aortiques. Nausns, en parallele, développé une
méthode automatisée d’évaluation de la vitesséoddd de flux. Nous avons montré
gu’une altération de ces trois parametres d’élisstest représentative d’un syndrome
touchant le tissu élastique de l'aorte thoracigésultant d’'une mutation du géne
MHY11. Nous avons comme projet d’étudier le lienrerces parametres d’élasticité
et les lésions histologiques de la paroi aortighezcdes patients qui ont un
remplacement programmé de 'aorte ascendante.

- La mécanigue de la paroi aortiquen utilisant des séquences d’'imagerie codées en
vitesse de flux, nous avons étudié le flux sanguinniveau de l'aorte thoracique
ascendante pour différentes pathologies (maladieularectasiante, maladie de
Marfan, bicuspidie et mutation du gene MYH11) eezxhdes témoins sains. En
particulier, la vitesse maximale du flux sanguia,Jitesse radiale maximale et la
fraction de reflux ont été calculées. Concernantiesse maximale du flux sanguin,
nous avons retrouve des résultats attendus : papmaaux sujets sains, les patients
possédant une valve bicuspide ont une vitessaugerfaximale significativement plus
élevée et les patients porteurs de la mutation élue gMYH11 ont une vitesse
maximale significativement plus faible. En paraléhous avons mis au point une
modélisation 4D de I'aorte sans utilisation de piibde contraste. La représentation
tridimensionnelle du flux sanguin et la modélisatide la déformation de 'aorte au
cours du cycle cardiaque sont les premiéres édipes représentation des zones de
stress au niveau de la paroi aortique.
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- La métrologie des SM.a mise au point d’'une méthode automatique densatption
des SV sur des images de ciné-IRM acquises selerotentation perpendiculaire a
'axe de l'aorte fournit une métrologie précise deux-ci. La précision de ces
mesures, hotamment la détermination du diamétramadxn’est pas dépendante du
choix du plan de coupe ou par des effets de volpangel. Cependant, le mouvement
de l'aorte a travers le plan entraine un biais dansiesure du diamétre maximal.
Cette restriction sera éliminée par une extensiemaotre méthode a des données

tridimensionnelles.

Les résultats de ces études pluridisciplinairesvatdi contribuer a une amélioration de la
compréhension des phénomeénes physiopathologiquesedkadies cardio-vasculaires. Nos
méthodologies peuvent étre utilisées dans le cdueides pré-cliniques, d’évaluation de
thérapeutiques ou du suivi de patients. Notre dedswl est de pouvoir participer a une
meilleure prise en charge des pathologies cardsowiaires.
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pour un logiciel de traitement d'images médical2808.

» Jérémie Viteau. ‘Conversion d'images médicalesoamat DICOM’. 2009.

e Julien Pilloud et Mathieu Leviste. ‘Implémentatimomplete et validation d’un
module dans le logiciel QIR (Quantified Imaging Bage) permettant la
représentation tridimensionnelle du flux sangu2@09.

» Etienne Gadeski et Kévin Philibert. ‘Amélioratiofud module dans le logiciel QIR
(Quantified Imaging Resource) pour fournir une ésentation tridimensionnelle
localisée du flux sanguin’. 2010.

e Jean-Denys Maréchal. ‘Création d'un site internehcernant le logiciel QIR
(Quantified Imaging Resource)’. 2010.

Encadrement de stagiaires du certificat MSBM ‘Imageie, anatomie et
organogenese’

* Frédéric Chapalain. ‘Imagerie par Résonance Maguetet Syndrome de Marfan'.
2003.

» Cindy Tissier. ‘Tumeur cardiaque’. 2004.

» Qdile Troisgros. ‘Sarcoidose’. 2004.

» Alix Bolotte ‘Anévrisme de I'aorte abdominale’. 280

» Aurélie De Lazzer. ‘Imagerie des sinus de ValsglaalRM’. 2009.
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e Sarah Ghiradi. ‘Intérét de I'imagerie dans le dizgit de la cardiomyopathie de
Tako-Tsubo’. 2012.

* Pierre Pascal. ‘Myocardite’. 2012.

» Sébastien Gautier. ‘Cardiomyopathie hypertrophigR@l2.

I1. Enseighements

Premier cycle des études médicales.

Cours Magistraux (2006-2010) et Enseignements &srign Biophysique (1996-2010).
PCEM1, UFR Médecine, Université de Bourgogne.

Cours Magistraux (2010-2012) et Enseignements &srign Biophysique (2010-2012).
PACES (UE3A et UE3B), UFR Médecine, Université ariRjogne.

Cours Magistraux (2004-2012), Enseignements Dirig@04-2012) et Travaux Pratiques
(1996-2012) en Biophysique. PCEM2, UFR Médecindyéisité de Bourgogne.

Master |l Recherche ‘Instrumentation et Informatique de ['Image’,
Université de Bourgogne - Université de Franche-Cot@.

Cours Magistraux dans le cadre du module ‘Psychaipbg de la vision’ (1999-2005).

Cours Magistraux dans le cadre du module ‘Basessiplogiques, Biologiques et
Anatomiques de I'lmagerie en Médecine’ (2000-2012).

Master Il Pro ‘Image et Intelligence Artificielle’, Université de Bourgogne.
Cours Magistraux et Travaux Pratiques sur 'imagenédicale dans le module ‘Intelligence
Artificielle — Imagerie Médicale’ (2004-2012).

VIBOT - Erasmus Mundus Masters in Vision & roBOTics, Université de
Bourgogne - Universitat de Girona (Girona, Spain) - Heriot Watt
University (Edinburgh, Scotland).

Cours Magistraux dans le cadre des modules ‘Idrarmaaging and Physics’ (2008),
‘Biological Basis of Medical Imaging’ (2008-2012)Medical Imaging’ (2008-2012) et
‘Sensors and Digitization’ (2011-2012).

Coordinateur des modules ‘Medical Imaging’ (2008-20et ‘Biological Basis of Medical
Imaging’ (2010-2012).

Certificat MSBM ‘Anatomie, Imagerie et Morphogenesée, Université de
Bourgogne.

Cours Magistraux sur I'imagerie médicale et letérmient d'images (2001-2012).
Licence CIVA, Université de Bourgogne.

Conférence sur I'lRM, Le Creusot. 2005.
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IUT d’informatique.

Conférence sur les systemes d’imagerie médicalexiBme année d’lUT informatique,
option ‘Imagerie numérique’, Dijon. 2000.

III. Animation scientifiques

III.1. Conférences et séminaires

Co-organisateur avec le Pr Elie Mousseaux (LIFjsiPale la journée de recherche sur «la
mécanique artérielle et valvulaire, vélocimétrieppler versus IRM ». Cette journée a été
organisée dans le cadre du GRIC (Groupe de Reaherthmagerie Cardiaque), qui est un
groupe de travail du GDR CNRS/INSERM STIC-Santé.s€minaire a eu lieu lors des JFR
2011 (Journées Francaises de Radiologie, 21-2%mct®011, Paris). J'ai été lors de ce
séminaire modérateur de la session « Mécaniquen&tée artérielle et aortique ».

Modérateur de la session « Video processing » tlesla conférence SITIS 2011 (28
novembre - 1 décembre 2011, Dijon).

II1.2. Coopérations et animation
scientifique

II1.2.1. Participation a des études
cliniques

Participation a I'étude européenne du Vistarem ardiologie (collaboration avec les
laboratoires Guerbet) pour le développement de esww agents de contraste en IRM. Etude
européenne multicentrique de phase Il pour I'étdalen agent de contraste a rémanence
vasculaire (2002-2004). Cette étude a fait I'odjehe communication a la conférence SCMR
(Society for Cardiovascular Magnetic Resonance)G48.

Participation au PHRC bicentrique entre les CHUWyen et de Dijon intitulé « Validation de
la mesure de la fraction d’éjection ventriculai@ighe en IRM en routine clinique. Etude
bicentrique sans bénéfice individuel direct », aweetnme investigateur principal le Pr
Brunotte (Dijon) (2003-2005).

Participation au PHRC sur la « Recherche de margu@lasmatiques prédictifs du
développement des anévrismes de l'aorte abdomiealerelation avec des parametres
anatomo-fonctionnels obtenus par IRM », avec conmwestigateur principal le Pr Eric
Steinmetz du service de Chirurgie Cardio-VasculdweCHU de Dijon (2006-2009). J'ai
développé un protocole pour I'évaluation et le bBuies petits anévrismes de l'aorte
abdominale. Ce protocole integre des séquencesgérie permettant I'étude de I'anatomie
de l'aorte, de sa déformation au cours du cycldiague, de son élasticité, du flux au sein de
celle-ci ainsi que de la composition du thrombugiéuellement présent).
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I11.2.2. Participation a des groupes de
recherche

2003: Participation a I'Action Spécifiqgue Intégoatide Connaissances et Modélisation en
Imagerie Médicale (ASICOMIM), soutenue par le GDRG-Santé du CNRS, dirigée par le
Pr Frédérique Frouin et le Pr Patrick Clarysse.

2008-2010: Co-organisation de l'action IMPEIC (lmitve Multicentrique pour une
Plateforme d’Evaluation en Imagerie Cardiague) dDRGCNRS-INSERM STIC Santé,
dirigée par le Pr Frédérique Frouin.

2010-2011: Co-organisation de I'action MEDIEVAL (Médologie pour I'évaluation des
méthodes de segmentation) du GDR CNRS-INSERM SH@E dirigée par le Pr Mireille
Garreau. Cette action est la suite logique deiadMPEIC

La participation a ces groupes de recherche du GDI Santé a permis la collaborations
avec les laboratoires LIF (Paris), LTSI (RennesREBTIS (Lyon), ESIEE (Marne la
Vallée), ERIM (Clermont-Ferrand), LAMSEA (ClermoRerrand) et LIMOS (Clermont-
Ferrand) dans le cadre des actions ASICOMIM, IMPEMiIs MEDIEVAL. Ces
collaborations sur la segmentation d'images, et’éualuation de la segmentation d'images
se sont concrétisées par une publication dans I”RBW en 2005 suite a l'action
ASICOMIM. Suite aux actions IMPEIC puis MEDIEVAL,es collaborations se sont
concrétisées a des présentations lors des conésaénternationales SCMR 2009 et EMBC
11 et des conférences nationales RITS 2009, RID%12et GRETSI 2011. D’autres
soumissions sont en cours, dont un article pououlenal IEEE Trans Med Imaging est
actuellement en deuxieme révision.

II1.2.3. Collaborations internationales

Collaboration avec l'Institut de Cardiologie de Mal (Montreal Heart Institute, Québec,

Canada) sur I'imagerie et la modélisation de l'aqgrar IRM. Nous avons notamment travaillé
avec I'équipe dirigée par le Pr Raymond Cartiettt€Ceollaboration s’est concrétisée par une
publication dans le journal MRI (Roseat Magn Reson Imaging, 2010 ; 28(2) : 255-263).

Collaboration avec le Département de Mathématiqud'laformatique de I'Université du
Québec a Trois Rivieres (Québec, Canada) sur lahsation du flux sanguin au niveau de
l'aorte.

Collaboration avec le centre de recherche du MOI{RBdélisation en Imagerie, Vision et
REseaux de neurones) de I'Université de Sherbrg@kebec, Canada) sur la modélisation
3D/4D de l'aorte a partir d’'IRM. Cette collaboratig’est concrétisée par deux publications,
une a la conférence « ICIP 2008 » et une deuxiéroepsée dans le journal « Computerized
Medical Imaging and Graphics ».

Collaboration avec le département « Computer Visiod Robotics Group » de I'Université
de Girona (Espagne) sur le traitement et la segatientd’images médicales.
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II1.2.4. Collaborations nationales

Collaboration avec le laboratoire LISA (Angers)ee€CHU d’Angers sur I'étude de I'élasticité
de l'aorte. Cette collaboration s’est concrétisgéeyme publication dans la revue Medical and
Biological Engineering and Computing en 2011.

II1.3. Relecteur de journaux et de
conférences

Relecteur pour les journaux suivants :

Investigatives Radiology

Central European Journal of Computer Science
International Journal of Engineering and Industries
IRBM (Ingénierie et Recherche BioMédicale)

Membre du comité scientifique de la conférence IEEBnference on Signal Image
Technology and Internet based System (SITIS) (epod7).

Relecteur pour la conférence internationale su&zant

- MICCAI (Medical Image Computing and Computer Assistntervention)

III.4. Valorisation

Je suis le principal investigateur et coordinatéurprojet concernant le développement du
logiciel QIR, logiciel de post-traitement des IRM dceur ou de l'aorte. La marque QIR a été
déposée aupres de I'INPI (Institut National de lapRété Industrielle) en mai 2006 et
enregistrée sous le numeéro 3428410. Le site int@nésentant le logiciel est actuellement en
construction.

II1.5. Appartenance a des sociétés
savantes

AHA (American Heart Association)

Working group Cardiovascular MR (ESC — European&ypof Cardiology)

GRAMM (Groupement de Recherche sur les Applicatdund/agnétisme en Médecine)

GRIC (Groupe de Recherche en Imagerie Cardiaque)
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I11.6. Fonctions et activités
hospitalieres

Décembre 1995: Assistant Hospitalo-UniversitaireBesphysique au sein du Laboratoire de
Biophysique et dans le Service de Spectroscopie-RIMIEentre Hospitalier Universitaire de
Dijon

1998: Service National comme Scientifique du Cagemt au CeTIMA (Centre de Traitement

de I'Information Médicale des Armées), HIA Beginofital d’Instruction des Armées) a St
Mandé (94). Participons a la maintenance et auldgpement du logiciel AMADEUS.

Septembre 2000: Maitre de Conférence des UnivsBitaticien Hospitalier en Biophysique
et Médecine Nucléaire, au sein du Laboratoire depBysique et dans le Service de
Spectroscopie-RMN du Centre Hospitalier Universitale Dijon. Les travaux de recherche
se déroulent dans le groupe ‘Imagerie Médicale’Ldhoratoire LE2] (UMR CNRS 5158)
dirigé par le Pr. Mériaudeau.

Activités Hospitaliéres

* Gestion des examens d'IRM cardio-vasculaires

- Gestion de l'acquisition des images durant I'exanfgualité d'image, correction
d’artefacts, choix approprié des séquences d’aitiquiet de leurs parametres, etc.)

- Conception de protocoles spécifiques, en particakss protocoles de recherche pour
limagerie de la fonction cardiaque, de la viaBilinyocardiquedes anévrismes de
l'aorte (thoracique et/ou abdominale), de I'atteirasculaire de maladies génétiques
touchant le tissu aortique (syndrome de Marfanegample), etc.

- Conception de séguences spécifiques, en partiaddierséquences ciné-IRM ou des
séquences dynamiques d’'imagerie du flux sanguin.

- Archivage et stockage des examens.

« Développement d’outils de post-traitement des exsnddRM cardio-vasculaires

- Deéveloppement et maintenance d’'un logiciel spéadigour le traitement d'images
d’'IRM (logiciel QIR). Ce logiciel posséde des ositihanuels, semi-automatiques et
automatiques pour fournir des parametres pertinggitsque la fraction d’éjection des
ventricules gauche et droit, la compliance aortidaevitesse de I'onde de flux, la
vitesse maximale du flux sanguin au niveau de i&ga@tc.

- Contrble de qualité des paramétres inclus dansleptes-rendus médicaux.
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II11.7. Publications personnelles
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Articles dans des revues avec comité de lecture

1. A. Lalande L. Legrand, P.M. Walker, M.-C. Jaulent, F. Guy, Qottin, F. Brunotte.

Automatic detection of cardiac contours on MR Insagsing fuzzy logic and dynamic
programming. J. Am. Med. Inform. Assn, 1997 : 4784

. A. Lalande L. Legrand, P. M. Walker, F. Guy, Y. Cottin, SOy\R F. Brunotte. Automatic
detection of left ventricular contours from cardieiae-MRI using fuzzy logic. Invest.
Radiol., 1999; 34 : 211-217.

. M. Giroud, P.M. Walker, F. Guy, M. Lemesle, A. Liatke N. Baudouin, D. Matrtin, B.
Couvreur, F. Brunotte. Cerebral metabolism aftangrent ischemic attack. A 1H MR
spectroscopy study. Neurol. Res., 1999; 21(6) :T&

. A. Lalande M.-C. Jaulent, I. Cherrak, F. Brunotte, P. DegbuQuantifying stenosis in
renal arteriographies: A fuzzy syntactic analydiethods Inf. Med., 1999; 38(3): 207-
213.

. Y. Cottin, C. Touzery, F. Guy, A. Laland®. Ressencourt, S. Roy, P.M. Walker, P.
Louis, F. Brunotte, J.E. Wolf. MR imaging of theahnein patients after myocardial

infarction : effect of increasing intersection gap measurements of left ventricular
volume, ejection fraction, and wall thickness. Réatjy, 1999; 213(2) : 513-520.

F. Brunotte, O. ressencourt, M. Dranssart, A. Laéah Lhuillier, C. Touzery, Y. Cottin,
P. M. Walker, P. Louis, J.E. Wolf. Indications d&kM cardiaque. Cardioscopies, 1999;
72 :271-277.

. J.E. Waolf, Y. Cottin , A. LalandeF. Brunotte. L'essentiel de 1999 en imagerie iegne
non invasive. Arch. Mal. Cceur Vaiss., 2000; 93:(@7-95.

. M. Lemesle, P.M. Walker, F. Guy, P. D'Athis, T.IBit, M. Giroud, C. Demougeot, A.
Lalande N. Baudouin, D. Martin, F. Brunotte. Multi-vargatanalysis predicts clinical
outcome 30 days after middle cerebral artery ini@nc Acta Neurol. Scand., 2000; 102
(1) : 11-17.

. F. Brunotte, K. Rezaizadeh, D. Ben Salem, A. Lagahd Richard, N. Salvé, A. Cochet,
P.M. Walker, Y. Cottin, J.E. Wolf. L'imagerie paésonance magnétique du myocarde

avec des agents de contraste extracellulaireseadegadolinium. Médecine Nucléaire —
Imagerie fonctionnelle et métabolique, 2001; 25 (1223-732.

10.D. Ben Salem, M. Dranssart, Y. Cottin, J.C. BeerCéchet, J.C. Eicher, A. Petit, A.

Lalande D. Krause, J.E. Wolf, F. Brunotte. IRM de l'aotteoracique.Cardioscopies
2001; 85 : 99-104.

11.A. Lalande P. Khau van Kien, N. Salve, D. Ben Salem, L. aagl P.M. Walker, J.E.

Wolf, F. Brunotte. Automatic determination of aorttompliance with cine-magnetic
resonance imaging: an application of fuzzy logieatty. Invest. Radiol., 2002; 37 (12):
685-691.

12.K. Rezaizadeh-Bourdariat, A. Lalande. Ben Salem, A. Comte, N. Salve, S. Aho, P.M.

Walker, F. Brunotte, Y. Cottin, J.E Wolf. Early diuof myocardial perfusion with MRI
in revascularized infarcts. Arch Mal Coeur Vais302; 96(1):30-34.

13.C. Robert-Valla, C. Boichot, M. Zeller, C. Touze#, Lalande A. Comte, P.M. Walker,

F. Brunotte, Y. Cottin, J.E. Wolf. Imagerie pargdsance magnétique en postinfarctus
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immédiat. Analyse visuelle de la perfusion myooguéi sur un modéle a 17 segments.
Annales de cardiologies et d'angiologie, 2003;7/524.

14.D.Buseuil D, M. Zeller M, Y. Cottin, P. Maingon, Barillot, L. Martin, P. Allouch, A.
Lalande C. Vergely, F. Briot, F. Piard, J.E. Wolf, L. Rute. Intramural
neovascularization and haemorrhages are majortemg-effects of intravascular gamma-
radiation after stenting. Int J Radiat Biol., 2009(10):787-792.

15.P. Khau Van Kien, J.E. Wolf, F. Mathieu, L. Zhu, 8Slalvé, A. LalandeC. Bonnet, G.
Lesca, H. Plauchu, A. Dellinger, A. Nivelon-Cheia| F. Brunotte, X. Jeunemaitre.
Familial thoracic aortic aneurysm/dissection witlatgmt ductus arteriosus: genetic
arguments for a particular pathophysiological gntiur J Hum Genet, 2004; 12(3):173-
180.

16.D. Vandroux, C. Schaeffer, C. Tissier, A. Lalahd® Bes, L. Rochette, P. Athias.
Microtubule alteration is an early cellular reantim the metabolic challenge in ischemic
cardiomyocytes. Mol Cell Biochem, 2004; 258(1-2}108.

17.A. Cochet, M. Zeller, Y. Cottin, C. Robert-Valla,. Aalande I. L'Huillier, A. Comte,
P.M. Walker, J. Desgres, J.E. Wolf, F. Brunottee Téxtent of myocardial damage
assessed by contrast-enhanced MRI is a major degmhof N-BNP concentration after
myocardial infarction. Eur J Heart Fail, 2004; 6§5b-560.

18.A. Comte, A. LalandeS. Aho, P.M. Walker, F. Brunotte. Realignmentnoyocardial
first-pass MR perfusion images using an automatieation of the heart-lung interface.
Magn Reson Imaging, 2004; 22(7):1001-10089.

19.P.M. Walker, D. Ben Salem, A. Lalandd. Giroud, F. Brunotte. Time course of NAA T2
and ADC(w) in ischaemic stroke patients: 1H MRSging and diffusion weighted MRI.
J Neurol Sci, 2004; 220(1-2):23-28.

20.A. Comte, A. LalandeP.M. Walker, A. Cochet, L. Legrand, J.E. Wolf, Brunotte.
Visual estimation of the global myocardial exterit yperenhancement on delayed
contrast-enhanced MRI. Eur Radiol, 2004; 14(12)222887.

21.A. Lalande N. Salvé, A. Comte, M.-C. Jaulent, L. LegranayiPWalker, Y. Cottin, J.E.
Wolf, F. Brunotte. Left ventricular ejection fraoti calculation from automatically
selected and processed diastolic and systolic §amshort axis cine-MRI. J Cardiovasc
Magn Reson, 2004; 6(4):817-827.

22.P. Clarysse, F. Frouin, M. Garreau, A. Lalande Rousseau, D. Sarrut, C. Vasseur.
Intégration des connaissances et modélisation agene médicale.; ITBM-RBM, 2004 ;
25 :139-149.

23.D. Ben Salem, D. Martin, L.S. Aho, P.M. Walker, l/alande F. Brunotte, D. Krause, F.
Ricolfi. Analyse des variations de la dose délivatepatient en angiographie cérébrale
diagnostique et thérapeutique. J Neuroradiol, 2B# 379-383.
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24.A. Comte, A. Lalande A. Cochet, P.M. Walker, J.-E. Wolf, Y. Cottin, Brunotte.
Automatic fuzzy classification of the washout cievEom MR first-pass perfusion
imaging after myocardial infarction. Invest Rad2005 ; 40 (8) : 545-555.

25.P. Khau van Kien, F. Mathieu, L. Zhu, A. Laland€. Betard, M. Lathrop, F. Brunotte,
J.-E. Wolf, X. Jeunemaitre. Mapping of familial thoic aortic aneurysm / dissection with
patent ductus arteriosus to 16p12.2-p13.13. Citioma2005; 112: 200-206.

26.A. Cochet, Y. Cottin, A. Comte, M. Zeller, A. Lald® C. Touzery, P.M. Walker, S.
Voguet, I. L'Huillier, J.E. Wolf, F. Brunotte. In& de I'RM de perfusion avec analyse
visuelle a la phase aigué de linfarctus du myazakkch Mal Coeur Vaiss, 2005;
98(12):1199-1205.

27.L. Zhu L, R. Vranckx R, P. Khau Van Kien, A. Laland N. Boisset, F. Mathieu, M.
Wegman, L. Glancy, J.M. Gasc, F. Brunotte, P. BvaheJ.E. Wolf, J.B. Michel, X.
Jeunemaitre. Mutations in myosin heavy chain 1kseasyndrome associating thoracic
aortic aneurysm/aortic dissection and patent duattsriosus. Nature Genetics, 2006;
38(3):343-349.

28.A. Cochet, A. LalandeP.M. Walker, C. Boichot, R. Ciappuccini, Y. Catitd.-E. Wolf, F.
Brunotte. Comparison of the extent of delayed-enbarent cardiac magnetic resonance
imaging with or without phase-sensitive reconsiarcat 3.0 T , Invest Radiol, 2007; 42
(6): 372-376.

29.A. Cochet, M. Zeller, A. Lalandd. L'huillier, P.M. Walker, C. Touzery, B. Verges-E.
Wolf, F. Brunotte, Y. Cottin. Utility of Cardiac Mgetic Resonance to assess association
between admission hyperglycemia and myocardial danrapatients with reperfused ST-
segment elevation myocardial infarction. J Cardsovislagn Reson, 2008; 10(1):2.

30.A. Lalande P. Khau Van Kien, P.M. Walker, L. Zhu, L. Legrand. Claustres, X.
Jeunemaitre, F. Brunotte, J.-E. Wolf. Compliancd puolse wave velocity assessed by
MRI detect early aortic impairment in young patgentith mutation of the smooth muscle
myosin heavy chain. J Magn Reson Imaging, 200§528.180-1187.

31.A. Cochet, L. Lorgis L, A. LalandeM. Zeller, J.C. Beer, P.M. Walker, C. TouzeryEJ.
Wolf, F. Brunotte, Y. Cottin. Major prognostic imgaof persistent microvascular
obstruction as assessed by Cardiac Magnetic Resenarnreperfused acute myocardial
infarction. Eur Radiol, 2009; 19 (9) : 2117-2126.

32.J.L. Rose, A. Lalande). Bouchot, E.-B. Bourennane, P.M. Walker, P. lugoC. Revol-
Muller, R. Cartier, F. Brunotte. Influence of agedasex on aortic distensibility assessed
by MRI in healthy subjects. Magn Reson Imaging,®028(2) : 255-263.

33.F. Garnier, J.C. Eicher, J.-C. Philip, A. Lalanéie, Bieber, M.-F. Voute, R. Brenot, F.
Brunotte, J.-E. Wolf. Congenital complete abserfdb®left pericardium: Arare cause of
chest pain or pseudo-right heart overload. Clind@dr2010; 33(2): E52-E57.

34.A. Cochet, A. LalandeL. Lorgis, M. Zeller, J.C. Beer, P.M. Walker, Touzery, J.E.
Wolf, Y. Cottin, F. Brunotte. Prognostic Value ofidvbvascular Damage Determined by
Cardiac Magnetic Resonance in Non ST-Segment HEtewvatlyocardial Infarction:
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Comparison Between First-Pass and Late GadolininimBced Images. Invest Radiol,
2010; 45(11): 725-732.

35.M. Collette, A. LalandeS. Willoteaux, G. Leftheriotis, A. Humeau. Meamument of the
local aortic stiffness by a non-invasive bioelawtimpedance technique. Med Biol Eng
Comput, 2011; 49(4) :431-439.

36.C. Blanchard, A. LalandeT. Sliwa, O. Bouchot, Y. Voisin. Automatic evaliom of the
Valsalva sinuses from cine-MRI. MAGMA, 2011; 24(6).

37.A.A. Duquette, P.-M. Jodoin, O. Bouchot, A. Lalan®® segmentation of abdominal
aorta from CT-scan and MR Images. Comput Med In@a@raph. 2012; 36:294-303.

38.M. Xavier, A. Lalande P.M. Walker, F. Brunotte, L. Legrand. An adaptgdical flow
algorithm for robust quantification of cardiac wathotion from standard cine-MR
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