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RESUME (Francais)

La connaissance de l'anatomie du cerveau, de sganization et des altérations des
microstructures qui peuvent apparaitre avec dés|uagies cérébrales est essentielle pour comprendre
et appréhender au mieux les maladies neurologiduiesagerie par résonance magnétique (IRM),
avec notamment I'imagerie du tenseur de diffusidml), permet de sonder de maniére non invasive
la microarchitecture cérébrale et s’est montréergidle pour détecter et quantifier les effets de
diverses maladies neurologiques. La tractograpfuieconsiste a reconstruire les paquets de fibees d
la matiére blanche du cerveau a partir d'acquisitiad’lRM de diffusion, s’est révélée un outil
puissant de I'étude des connections du cerveauo@ds d'imagerie sont largement développés en
clinique, mais aussi en recherche préclinique. Geget, pour les applications sur rongeurs, elles
deviennent difficiles a réaliser, a cause de latgdhille du cerveau. Cette thése a pour but de
développer des techniques d’'IRM sur des modelasedeopathologies chez la souris et le rat. Deux
modeéles animaux ont été étudiés plus particulienemen modéle de glioblastome humain chez la
souris (modele Glio6), caractérisé par une fortgration des cellules tumorales, et un modéle souris
apparenté a la schizophrénie (modele MAPG).

Dans un premier temps, un développement du DTé8Bivoa haute résolution spatiale a été
mis au point. Le principe de la méthode repose Isar propriétés d'un agent de contraste
paramagnétique qui diminue le temps de relaxdtogitudinal T,. Les acquisitions peuvent étre
acceélérées avec conservation du rapport signdbrsiitr et permettent d’accéder a la haute résolution
spatiale. Ce développement a permis de détecteisadliser les voies de migrations des cellules
tumorales dans le modéle Glio6, et de caractépaeitractographie les déficits des faisceaux de la
matiére blanche et de leurs connectivités dansoéeile MAP6. Ces résultats ont été confirmés par
d’autres modalités d’'imagerie (microscopie de fasmence, microscopie électronique, histologie).
Cette méthodologie a permis de détecter des atiesaneurologiques a I'échelle microscopique dans
d’autres modeéles animaux, notamment celui du radié par rayonnement synchrotron.

D’autre part, dans le but d’obtenir des images 3D-B haute résolution spatiale avec un
temps d’acquisition qui demeure réalisable danspiescolesin vivo, une méthode basée sur la
reconstruction 3D & partir d'un ensemble d'imagBsa2été développée : la Super-Résolution. Les
images obtenues par Super-Résolution ont permisatmstruire avec succes I'ensemble des tracts de
la matiére blanche des souris du modéle MAPG6, descrésultats similaires a ceux obtenus par DTI
3D ex vivo Cette amélioration ouvre la voie de suivis longjbaux, notamment pour réaliser des

essais thérapeutiques innovants sur les modelemariétudiés.



Le dernier axe de cette thése a porté sur le dépeloent de I'IRM cellulaire. Le but étant,
apres marquage magnétique de cellules ayant untieéi@peutique, de pouvoir détecter et quantifier
ces cellules apres injection dans le cerveau. Mwass mis en place une nouvelle méthode basée sur
la mesure des parametres de relaxation T, et T,. Une mesurén vitro a différentes concentrations
de cellules marquées permet d’identifier les zateefinéarité et de déduire les relaxivités celhglsi
parameétres que nous utilisons pour calculer lecargmationsin vivo. L'IRM de susceptibilité
magnétique (séquence « White Marker ») a été dgpépour compléter cette méthode, dans le but
de finement localiser les cellules marquées. Ceemu développement en IRM cellulaire a permis de
détecter et quantifier pendant 14 jours des callthérapeutiques U937 dans un modéle de tumeur
chez la souris. Les résultats ont été validés parostopie de fluorescence, et confirment le patént

de 'IRM cellulaire dans le suivnh vivode nouvelles thérapies.



SUMMARY (English)

The knowledge of brain anatomy, organization androsiructural alterations that can occur
in brain pathologies is essential to understand apprehend neurological diseases. Magnetic
resonance imaging (MRI), including diffusion tensmaging (DTI), can probe noninvasively brain
microarchitecture and is essential to detect arahify the effects of various neurological diseases
Tractography, which rebuilds the fiber bundles lné white matter from diffusion weighted MRI
acquisitions, has emerged as a powerful tool ferstudy of brain connections. These imaging tools
are widely developed in the clinic, but also inghrécal research. However, for applications on
rodents, they become difficult to achieve, duete small size of the brain. This thesis aims to
develop MRI techniques on neuropathology modetsige and rats. Two animal models were studied
in particular: a model of human glioblastoma in enfGlio6 model), characterized by highly migrative
tumor cells, and a mouse model related to schizophr(MAP6 model).

Initially, ex vivoDTI 3D with high spatial resolution was developddhe principle of the
method is based on the properties of a paramagoetitast agent which decreasasldngitudinal
relaxation time. Acquisitions can be accelerateith wonservation of signal to noise ratio and previd
access to high spatial resolution. This developnhast helped to detect and visualize the migration
pathways of tumor cells in the Glio6 model and taracterize by tractography the white matter
bundles deficits in the MAP6 model. These resulexenconfirmed by other imaging modalities
(fluorescence microscopy, electron microscopy,oligty). This methodology has resulted in the
detection of neurological alterations at the micopsc scale in other animal models, including tbfat
rat irradiated by synchrotron radiation.

Moreover, in order to get 3D DTI-high spatial regmn images with an acquisition time that
remains achievable fan vivo protocols, a method based on 3D reconstruction feoset of 2D
images was developed: the Super-Resolution. Thgamabtained by Super-Resolution successfully
reconstruct the whole tracts of the white matteM#EP6-KO mice, with similar results to those
obtained by DTI 30ex vivo This improvement paves the way for longitudirtatiges, in particular for
innovative therapeutic trials on animal models.

The last axis of this thesis focused on the devetq of cellular MRI. The aim is to detect
and quantify therapeutic cells injected in the frafter a magnetic labelling. We have introduced a
new method based on the measurement of relaxati@neters I, T, and T,. In vitro measurement
at different concentrations of labeled cells caentify areas linearity and deduce cell relaxivities
parameters we use to calculate the cell concemiain vivo. The magnetic susceptibility (MRI
sequence "White Marker") was developed in orderfibmly locate labeled cells. This new

development in cellular MRI detected and quantified 14 days therapeutic U937 cells in a tumor
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model in mice. The results were validated by flgoence microscopy, and confirm the potential of

the cellular MRI to monitor new therapiigsvivo.
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AC : agent de contraste

ADC : coefficient de diffusion apparent
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TEMP : tomographie d’émission monophotonique
TEND : tensor deflection

TEP : tomographie d’émission de positons

TR : temps de répétition

USPIO : ultra small iron oxide particle
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INTRODUCTION GENERALE

Mon travail de these est centré autour de développes de techniques d'imagerie par
résonance magnétique (IRM) en neurosciences, atapt@les modeles animaux de type rongeur :
souris et rats. Le but du travail est d’apportes algtils d’imagerie sensibles et précis pour visealet
étudier d’'une maniére ciblée les altérations mwopgjues de structures du cerveau dans le cas de

différentes neuropathologies.

Les techniques développées dans cette these somées autour de I'IRM de diffusion, une
imagerie puissante pour sonder la microstructuréssu dont les applications en neurosciences sont
nombreuses, notamment pour [|'étude de pathologiesrodégénératives et du cancer. Les
développements réalisés dans ce travail concetaemtise en place d’outils mathématiques et de
séquences radiofréquence innovantes et représemtegel challenge car ils doivent étre adaptés a |
tres petite taille du cerveau de souris (hauteluien spatiale) et au besoin d’effectuer des suivi

longitudinauxin vivo (haute résolution temporelle).

Ma thése s’est déroulée sous la direction du DraHaAHRECH dans deux lieux successifs. Elle
s'est initiée a l'Institut des Neurosciences derelde (GIN), dans I'équipe 7 : Nanomédecine et
Cerveau, dirigée par le professeur Francois Beitre équipe a ensuite déménagé dans le nouveau
centre de recherche CLINATEC, situé sur le siteC#HA-LETI Grenoble. CLINATEC est un centre
de recherche biomédicale "technologique translagtiregroupant médecins, physiciens, biologistes
et spécialistes en micro et nanotechnologies suralapus MINATEC. Cette proximité permet
dimaginer des traitements et des méthodes de aBtignet d'investigations physiopathologiques
innovants, d'accélérer leur preuve de conceptuetitansfert industriel au bénéfice des patientstréN
équipe INSERM UMR UAO1, puis depuis janvier 201620% (Translational Technology Lab), est
multidisciplinaire et une de ses thématiques déemthe principales est axée autour de I'étude du
microenvironnement tumoral.

Afin de découvrir de nouveaux biomarqueurs diaggoss, pronostiques et de réponse
thérapeutique des glioblastomes, des approche®ldgile cellulaire et moléculaire mettant en jes de
micro et nano-technologies détectables par imagamieété développées dans I'équipe. Dans ce
contexte, mon role était de fournir des méthodeseg¢es en IRM permettant de détecter et de mieux
comprendre les anomalies neurologiques dans deglesodnimaux de glioblastome développés au

laboratoire.
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Pour réaliser les développements IRM, j'ai bénéfae la plateforme d’IRM préclinique IRMaGe
qui fait partie du réseau FLI (France Life Imagimg)se situe au GIN. La plateforme est composée
d’'IRM petit animal 4.7T, 7T et 9.4T dédiés aux rears que j'ai utilisés tout au long de ma these. A
CLINATEC jai aussi utilisé I'RM 4.7T adaptée awongeurs, primates et cochons. Les deux
laboratoires sont dotés d'équipements supplémestgiarcourant une large variété de modalités
d’'imagerie (microscopique de fluorescence et higfig)). lls possédent leur propre animalerie, et des
laboratoires de biologie cellulaire et moléculaicéfrant un environnement de travail idéal qui

favorise les applications multidisciplinaires damsméme lieu.

Ce manuscrit de thése est rédigé sous le formaiciea ». Il est composé de quatre articles
soumis, ou destinés a étre soumis dans des jourseiextifiques internationaux. Ce choix de
rédaction s’est fait afin de valoriser ce traval ttiése par des publications scientifiques a Iéehe
internationale. Ces quatre articles retranscrivielélement le déroulement de ma these et s’oriénten
tous vers le méme but : I'application et/ou I'aroédition de méthodes IRM afin d’étudier, caractérise
et comprendre les mécanismes biologiques et platiojogiques mis en jeu dans des modéles
animaux pertinents. Les outils d’imagerie ont étécltaque fois optimisés et dédiés a une
problématique spécifique, mais grace a nos coraraiss des relations existantes entre le signal IRM
et les fonctions biologiques, ces méthodes onttpuLdilisées dans d’autres études, comme ce fut le
cas durant ma thése avec de nombreuses collabwdfdmnexe 2). De plus, ils ont été complétés et
validés par d'autres modalités d'imagerie, notammEmagerie optique a deux photons, la

microscopie électronique ou encore I'imagerie higfigue.

L'introduction générale présente les problématidiges au sujet de thése et décrit le déroulement
de cette these. Le premier chapitre fournit lesebagientifiques nécessaires pour comprendre les
résultats obtenus dans les articles et décrit hesxcscientifigues et stratégiques effectués pour
répondre au mieux aux problématiques biologiques. ¢hapitres deux a cing reprennent les articles,
avec un tableau récapitulatif spécifiant ma propoetribution, et une introduction permettant de
présenter et de remettre dans le contexte scoprdifiarticle en question. Enfin, les perspectigeta
conclusion rendent compte des avancées obtenuastdatte these, et de leur potentiel d’application

que ce soit au sein de I'équipe ou dans le cadoeltsborations.
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L’ensemble de cette thése s’est déroulé sur deegprécliniques que j'ai menées de maniére
autonome, apres avoir obtenu mon certificat d’erp&mtation animale de niveau 1. Mon travail de
thése ne fut pas purement méthodologique, maisnista aussi a étre capable de porter des projets
multidisciplinaires dans le contexte souvent fastid des applicationg vivo. L'expérimentation
animale, qui permet une meilleure connaissance gidnysiologie de notre organisme, est essentielle
dans la compréhension et la lutte contre les medadin effet, le développement de médicaments
efficaces est conditionné par notre compréhensimbetisemble des processus physiopathologiques.
De plus, les tests de médicaments sont essentelsgvaluer leurs effets thérapeutiques ainsi que
leurs effets secondaires. Ce besoin est partieafient vrai dans les neurosciences, pour lesquelles
complexité du cerveau induit des problématiqueptos plus inextricables.

Il est aujourd’hui impossible d’avoir des modeiewitro reproduisant la complexité du cerveau,
ce qui rend I'utilisation de modéles animaux indisgable. La recherche animale a connu un essor au
XXM siecle et a privilégié I'utilisation de rongeungtamment la souris, a cause de leur faible co(t et
de leur rapidité de reproduction. Les croisemergslignée et les travaux sur les modifications
génétiques permettent aujourd’hui de disposer dgmaede variété de modéles animaux, capable de
reproduire les symptdmes d’'une maladie neurologigasiculiere. De plus, la génétique permet
aujourd’hui de cibler une protéine ou un géne gwa&cision afin d'observer son implication sur le
phénotype final d'une souris. Cette grande varggémodéle animaux conjuguée aux techniques
mettant en lumiére les altérations biologiquesicstirelles ou fonctionnelles liées a un géne one u
protéine fournissent un fabuleux éventail d'oupilsur la recherche neurologique. Cependant, ces
modeéles animaux doivent étre accompagnés de ta@micapables de mesurer spécifiguement les
processus biologiques mis en jeu. L'imagerie méditait partie des techniques recherchées car elle
ne détruit pas le tissu et donne une informatiatiale.

Les premiéres méthodes d’'imagerie se basaienasuickoscopie optique de tissus excisés. Puis,
des imageries plus « spécifiques » sont apparuesx, aotamment l'histologie, ou l'imagerie de
fluorescence. Celles-ci permettent, en utilisanmarquage, de repérer une structure ou un « objet »
biologique spécifique. Elles sont limitées par fduss facteurs : leur aspect invasif (travail sas d
coupes du cerveau) empéchant la visualisation deepsus dynamiques, et leur limitation a une
visualisation 2D. Ces techniques restent cependagement utilisées aujourd’hui, comme ce fut le

cas pour valider nos résultats obtenus en IRM (tiead, 3, 5).

Les techniques d'imagerie médicale prenant en oenijfiformation provenant des trois
dimensions de I'espace semblent essentielles podieé le cerveau. L'imagerie a partir de rayons X,
qui comprend la radiographie et le scanner (tomsittamétrie), permet d’avoir des images dont le
contraste provient de I'absorption des rayons Xlgmtissus. Les images sont de tres bonne quetité,

des études angiographiques peuvent aussi étretusfésc aprés injection d'agent de contraste.
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Cependant, ces rayonnements sont ionisants, etemtoi@tre maitrisés par les mesures de
radioprotection. La tomographie d’émission monophiue (TEMP) et la tomographie d’émission

de positons (TEP) imagent un marqueur radioactfablement ingéré et donnent une imagerie
spécifique, ciblée sur une activité métabolique maléculaire donnée. L'imagerie par ultrason,
communément utilisée pour les échographies, béadfiane grande accessibilité matérielle et d’'une
bonne résolution temporelle. Cependant, elle seuffune faible résolution spatiale et est trés
perturbée par les os, ce qui la rend peu pertirmnie l'imagerie cérébrale. L'électroencéphalogiaph

(EEG) et la magnétoencéphalographie (MEG) mesumespectivement les champs électriques et
magnétiques dus a l'activité cérébrale. L'EEG regre sur 'activité neurophysiologique, et voit son

champ d’application orienté principalement vers dessures locales plutdét que de l'imagerie,
généralement dans le cortex cérébral. La MEG etilis ensemble de capteurs refroidis & I'hélium
pour mesurer les champs magnétiques minimes émikte ganctionnement des neurones. Elle reste
peu développée, notamment a cause des difficutésadement du signal. Sa principale application

porte sur I'épilepsie, ou elle aide a localiserftygers déclencheurs de crise.

Par rapport a toutes ces techniques, I'IRM présdateombreux avantages pour I'imagerie
cérébrale. Les rayonnements mis en jeu ne sontop&sant et sont des rayonnements radio. Son
signal provient des noyaux d’hydrogéne contenus df@au, qui constitue le corps humain a 70%.
Elle possede une bonne résolution spatiale, avepoksibilité d'acquérir des images en trois
dimensions. En particulier, elle est devenue irgtispble a la neuro-imagerie car cette technique non
invasive différencie les tissus mous du cervealhasant principalement sur les temps de relaxation
T, et T,. Ces temps de relaxation donnent des différenee®ntraste entre matiére blanche et matiére
grise, et sont a 'origine du succes de I'IRM.

Dans les années 1990, I'IRM s’est largement déydlepa la fois du coté instrumentation
(aimants avec un plus haut champ, systeme de gtadidindés plus intenses, systeme de shim
automatisé, et bobine radiofréquence davantage dg@meoet sensible) et du coté méthodologique
(développement de nouvelles séquences IRM mettajguede nouveaux contrastes en relation avec
les propriétés du tissu). De plus, l'introductidagents de contraste a permis d’ouvrir de nombeuse
voies pour explorer la microvascularisation ou flammation, et a permis récemment le
développement de limagerie cellulaire et molécelaiL’IRM peut fournir une information
fonctionnelle, révélant quelles zones du cervea activées et consomment de I'oxygene, a cause de
la propriété paramagnétique de la désoxyhémoglplimeinuée dans ces cas-la. Des informations
moléculaires peuvent aussi étre obtenues en IRMpéetroscopie, en mesurant les différences de
fréquence de résonance, les « déplacements chismqueropres a chaque molécule. La richesse de
'IRM réside dans cet assortiment de spécialitésnigsant des informations structurelles,
fonctionnelles ou encore moléculaires. Ces teclmsiqont encore récentes et en constante évolution,

suivant les nouveaux traitements de données dgx&dopinsi que les avancées techniques.
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Son principal inconvénient réside dans le peuigleasrecu, rendant sa sensibilité assez faible en
général et poussant les constructeurs a des chamgsétiques de plus en plus intenses qui
impliguent malheureusement une diminution du caetgrantre les tissus et génerent des artéfacts

d’'image de plus en plus importants.

L'IRM de diffusion nous donne une information stwelle, en évaluant la géométrie et
I'organisation de I'environnement du tissu expld@én principe repose sur la diffusion des molécules
d’'eau dans le tissu et permet de sonder sa mitribecture (chapitre 1, 1). Des techniques dites de
« tractographie » permettent méme de reconstresrpdquets de fibres de la matiére blanche (ckapitr
1, 2). L'IRM de diffusion a montré son potentielndal’étude des connections entre les aires
constituant le cerveau, ainsi que dans I'étude diadie neurologiques affectant la microarchitecture
du cerveau, en particulier les structures de laamablanche. Nous verrons dans cette these que son

intérét est indiscutabldans I'étude de modeles de glioblastome et de gghignie chez la souris.

Cependant, I'utilisation de I'lRM chez le petit ardl présente de nouveaux challenges par rapport
aux applications cliniques. Pour donner un ordreléd, un cerveau de souris pése environ 0.3
gramme, contre 1.3 kilogramme pour 'homme. Il éevidonc trés compliqué d’atteindre le méme
degré de détail que celui obtenu chez 'homme,idmas provenant d'un voxel étant diminué
drastiguement. Les progres atteints au niveau d&yahts éléments de la chaine de mesure ont
permis d’'accéder a des résolutions spatiales cdnhgmtavec I'imagerie du cerveau de souris. Ces
améliorations ne sont pas sans prix et vont de @a#c une augmentation d'artéfacts d'images
devenant prépondérants (chapitre 1, 4.1.2), nuigdhinterprétation des images, et qu'il faut donc
absolument maitriser et supprimer. Un des défiganajde I'imagerie sur petit animal consiste donc a
obtenir des images de haute qualité tout en camtrdés artéfacts d'image inévitables a haut champ.
Des techniques de correction et de reconstructinaviantes d’'images sont proposées et peuvent étre

mises en place afin de contourner ces problémesneoce fut le cas dans ce travail de thése.

Dans le cadre de ma these, deux modéles animaust®mitudiés plus particulierement : un
modele de migration de cellules tumorales cheolais (modele Glio6) développé dans I'équipe, et
un modéle apparenté a la schizophrénie chez lasqoundele MAP6-KO) développé dans I'équipe
« Physiopathologie du cytosquelette » dirigée pamnid Andrieux. Les résultats issus des
développements IRM réalisés au cours de cette thiés@ermis d’apporter de nouveaux éléments
quant a la compréhension des mécanismes biologigisesn jeu dans ces modéles.

En effet, il a été possible dans le cas du modéils6G@Gle détecter et visualiser les voies de

migrations des cellules tumorales (chapitre 2)dasts le cas du modele MAP6 de caractériser les
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déficits des faisceaux de la matiére blanche é&tuls connectivités (chapitre 3) en utilisant I'yeaie

de diffusion ex vivoa haute résolution spatiale. Ces développemerits die diffusion se sont
également avérés pertinents pour I'étude d'auth&sations neurologiques dans plusieurs modeles
animaux, notamment d’épilepsie ou d’irradiation maronnement synchrotron (Annexe 2).

Puis, le besoin d'aller vers I'imagetiie vivo pour de futurs tests thérapeutiques a nécessité le
développement de traitements de données IRM innsva@ermettant de réduire les temps
d’acquisition. Les algorithmes de reconstruction paper-Résolution (chapitre 4) ont été développés,
et des images de diffusion 3D a haute résolutiatiape ont été obtenues a partir d’acquisitions
vivo. Cette amélioration est un pas significatif outrenvoie a des suivis longitudinaux d’essais
thérapeutiques innovants. Les résultats obterusvochez la souris schizophréne MAP6-KO ont été
retrouvédn vivo en appliquant ces techniques de Super-Résolutf@pitre 4).

Par ailleurs, des méthodes d’IRM utilisant des parnticules superparamagnétiques comme
agent de contraste ou marqueur cellulaire ontét6i anises au point. Les nanoparticules font I'obje
de développements récents au sein de notre éqoipalps applications en médecine qui s’orientent a
la fois vers le diagnostic et le traitement. L'IRM susceptibilité magnétique a été développéeldans
cadre de la mise au point d’une nouvelle méthotRRM’cellulaire quantitative, basée sur la mesure
des paramétres de relaxatiop,TT, et T; (chapitre 5). L'IRM cellulaire a été mise en plameec
succés (chapitre 5) pour détecter et quantifier dellules thérapeutigues marquées par des
nanoparticules d’oxyde de fer en présence d'uneturohez la souris. Par ailleurs, les applicatoias
I'imagerie cellulaire pour réaliser un suivi dedlules Glio6 ne se sont pas avérées adaptées a caus
de I'exocytose des nanoparticules au cours deolasance tumorale et ceci pour deux types différent

de nanoparticules (Annexe 1).
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CHAPITRE 1

METHODOLOGIES DEVELOPPEES
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Chapitre 1 | — Imagerie de diffusion de I'eau

Ce chapitre décrit le principe des méthodes IRM jtpieapprofondies afin de développer de
nouveaux outils d'imagerie et qui sont focaliséewar de I'imagerie rapide, I'imagerie de diffusion
et I'IRM cellulaire. Ce manuscrit ne traitera pas pilleurs les bases de la Résonance Magnétique
Nucléaire (RMN) et de I'lRM, laissant le lecteum eas de besoin, consulter des ouvrages de
référence (Ernst, 1987, Callaghan, 1993).

| - Imagerie de diffusion

Le principe de I'imagerie de diffusion repose serphénoméne de mouvement aléatoire,
mouvement Brownien, de diffusion des molécules @d&st au moins un noyau ayant un spin non
nul. Le signal RMN devient sensible a la diffusianoléculaire seulement en présence
d'inhomogénéités du champ magnétique statiqyegBe I'on crée par application de gradients de
champ magnétique, dits gradients de diffusion. MIe diffusion concerne en général la diffusion
des molécules d’eau et détecte les signaux desurajaydrogéne, les protons. Dans le cerveau, la
diffusion des molécules d’eau est contrainte pardéférentes microstructures environnantes : elle
peut étre libre, dans un milieu comme le liquidpr@do-rachidien ou le long des axones des neurones,
et elle peut étre restreinte dans une cellule opgmgliculairement a I'axe principal de I'axone d’'un
neurone. Comme le signal RMN de diffusion est d#@sau parcours moyen de diffusion, la
caracterisation de la diffusion de I'eau dansiksus vivants comme le cerveau conduit, indirecteme
a la microarchitecture des tissus en question. iellenet de sonder les variations des microstrusture
qui peuvent apparaitre avec une pathologie cérbral

Cette premiere partie décrit le phénomene de diffudes molécules d’eau et sa détection par

IRM ainsi que les outils mathématiques permettantaiter le signal de diffusion sont présentés.

1.1 Phénomene de diffusion de 'eau

De maniere naturelle, les molécules connaissemthémomeéne de diffusion sous l'influence
de l'agitation thermique, c’est la diffusion Browenine, qui a méme lieu lorsqu’il n’y a pas de gnaidie
de concentration des molécules. En considérant randgensemble de molécules, le traitement
statistique peut s’y appliquer pour estimer le pars moyen effectué par une molécule. Pour une
molécule étant a I'origine a la positiog) sa probabilité de se retrouver a la positionréspin temps
de diffusion t est donnée par :

P(r|ry,t) = —1 exp <——(r _ r0)2> [Eq. 1]
J (4mDyt)3 4Dt
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Chapitre 1 | — Imagerie de diffusion de I'eau

Ou Dy est le coefficient de diffusion des molécules dieet dépend de la température, de la
viscosité du milieu et du poids de la molécule. Plncas d’'une diffusion libre dans les 3 direcion
on a <r>=0, car le déplacement moyen de I'ensenhxemolécules est nul. L'équation 1 donne alors

le parcours moyen quadratiqoie

0% =<1*>= 6Dyt [Eq. 2]

Ainsi, le déplacement quadratigue moyen (parcouoyem) d'un ensemble de molécules
d’eau augmente linéairement avec le temps de difi@quation 2).

Dans un milieu non-libre, une molécule va reborglir des parois, et son déplacement
quadratique moyen va étre affecté par la géomdtrienilieu. Pour un ensemble de molécules, la
diffusion peut étre entravée avec un déplacementigtique moyen limité mais qui continue a
augmenter en fonction du temps de diffusion avex pente faible, ou alors la diffusion peut étre
restreinte avec le parcours moyen qui atteint wyenptote a partir d’'un temps de diffusion reliéa |

taille du compartiment (figure 1).

diffusion libre

diffusion entravée

moyen

diffusion restreinte

\

déplacement quadratique

temps de diffusion

Figure 1. La mesure du déplacement quadratique mdyme particule permet d’évaluer son mode deuslifin

et d’en déduire son environnement. Une particldesli(noir) ou entravée entre plusieurs obstaclesu)lest
caractérisée par un déplacement quadratique leéaiec le temps. Dans le cas d'une diffusion riegée
(rouge), le déplacement quadratique atteint unenpiyte, indiquant une molécule coincée dans unengé®

fermée.

Ici, il faut souligner I'importance du temps defdgfion pour lequel la mesure du déplacement
quadratique moyen est effectuée. Par exemple, mpstdrop court ne laissera pas le temps aux
molécules de « sonder » la microarchitecture etme#écules seront considérées comme dans un
milieu libre. Un temps assez élevé permettra auXéoomtes de parcourir tout I'espace du

compartiment et conduira a la mesure de sa taille.
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Chapitre 1 | — Imagerie de diffusion de I'eau

1.2 Mesure de la diffusion par IRM

Le phénomeéne de diffusion de I'eau est mesurableRpaN. Hahn avait constaté dans une
expérience de spin écho (Hahn, 1950) que le sightll était atténué en présence d’'inhomogénéités
du champ magnétique statique, Bxpliquant ainsi la sensibilit¢é du signal RMN & diffusion
moléculaire en présence d’inhomogénéités de MBais c'est Stejskal et Tanner en 1965 qui
proposeérent ['utilisation astucieuse des gradielethamp magnétique pulsés pour rendre le signal

sensible a la diffusion d’'une maniére controléejékal and Tanner, 1965).

1.2.1Gradient de champ magnétique et déphasage des spins

L'IRM est constituée d’un aimant avec un champ nédigoie statique 8qui a pour réle de
polariser I'aimantation du systeme, et le codagel'elspace est possible grace a un systeme de
gradients de champ magnétiques. Dans le champ tiqumétatique, les molécules d’eau précessent

a la fréquence de Larmorw

wo = —VBy [Eqg. 3]
ouvy est le rapport gyromagnétique de I'eau.

Lors de l'excitation des spins par une impulsiodiohéquence générée par un champ
magnétique H seuls les spins ayant une fréquence de précesisidaire a la fréquence d’excitation
seront basculés et pourront donner du signal. Dmmss de I'application d’'un gradient de champ
magnétiqueﬁ, le champ magnétique devient dépendant de I'esphaeest ainsi que la fréquence de

précession des molécules d’eau w devient dépendariar position spatialé)(:
w(#) = —yB(#) = —y( By + G.7) [Eq. 4]
Ces gradients de champ magnétique permettent déoioder I'espace pour I'imagerie en
délimitant une zone spécifique ou l'intervalle mgpant les différents champs magnétiques B(r),

correspond a la bande fréquentielle d’'impulsionafedquence.

La phase des spins dans un gradient de champ ritagnést décrite par :

@) = [ w(#,t)dt = —y(Bot + tG.7) [Eq. 5]

Durant I'application d’'un gradient de champ magqéti, deux spins ayant deux positions

spatiales différenteg etr, sont déphasés I'un par rapport a l'autre par :

Ao = o) — pG3) =tG.(1r5 —73) [Eq. 6]
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Chapitre 1 | — Imagerie de diffusion de I'eau

Les gradients de champ magnétique ne sont pasnsntlaitilisés pour le codage spatial de
'image, et ils ont aussi la capacité de rendrsideal IRM sensible aux mouvements des spins comme
la vitesse des molécules d'eau dans la circulatemguine (mouvements cohérents), ou encore la
diffusion de I'eau, mouvement incohérent présemsdus les tissus vivants. Une séquence IRM
combine généralement un ensemble de gradients dmpchmagnétique, appliqués d’'une facon

temporelle et impulsionnelle sans pour autant guilait d’interférences entre eux.

1.2.2 Séguence Stejskal & Tanner

En 1965, Stejskal et Tanner développent la séquPotged Gradient Spin Echo (PGSE),
sensible a la diffusion moléculaire (Stejskal armhifer, 1965). La mesure de la diffusion des
molécules d’eau est rendue possible en ajoutant gedients de champ magnétique (gradients de
diffusion) de part et d’autre de I'impulsion RF 280une séquence de spin écho classique (figure 2).
La mesure de diffusion est faite pour la directgpatiale dans laquelle est appliqué le gradient de
diffusion. Les gradients de diffusion sont défipar leur duréé, leur intensité g, et leur temps de

séparatior\. Dans la séquence Stejskal et Tanner

Le signal d'une séquence de spin écho classiquenaps d’écho TE, est donné par :

-TE

S(t=TE)=S, e’ [Eq. 7]

Lors de I'application de gradients de diffusionsignal répond alors a I'équation :

—TE.

S(t=TE)=S5, (T2 ) o=i(@1-22) [Eq. 8]

®, etd, représentant la somme des phases de tous ledapingoxel durant I'application du
premier et du deuxiéme gradient de champ magnétiquee 2).0, etd, sont de signes inversés a
cause de l'impulsion de refocalisation dans la sdge PGSE. Pour un spin considéré immobile, on a
@, = @,, alors que pour un spin qui change de positiordaenle temps de séparatiap on a

@1 # @,. On a pour I'ensemble des spins d’'un voxel :

[Eq. 9]
b — D, = 2 P1mobile T P1immobile — Z P2mobnite T P2immobile = 2 P1mobile — P2mobile

Ainsi, la différence de phase entre une séquenee @v sans gradient de diffusion n’est pas la

méme. Plus le déphasage sera grand, plus le stdfidisensible a la diffusion sera atténué.
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Chapitre 1 | — Imagerie de diffuson de I'eau

A B C D E

TE/2 | TE/2
Echo
90° 180°
o N
impulsion RF A N
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g lg
gradient ! )
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...... - T o

Spins immobiles
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.......

......
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Figure 2. Dagramme de la séquence de skal & TannerLa premiére impulsion excite les spins des moléx
d'eau (A). Durant le premier gradient de diffusites molécules d’eau diffusent dans la directiorgchdient e

accumulent un déphasadyg (B). Aprés une inversion a 180° (C), les moléculesau diffusent et accumule
un déphasagé, durant le deuxieme gradient de diffus (D). Le signal est ensuite recueilli (E). Lspins

« statigues> ayant été retournés « I'impulsion 180°, ils ont un déphasage, opposé i@, et sont alors
refocalisés lors de la mesure. Dans le cas descmiek « mobiles », c’est-@lire qui se déplacent pendant

deux gradients de diffusiod®, et®, différent et leurs dps sont déphasés. Dans ce @, et®, different et
le signal mesuréu temps d’'écho (T! est atténué.

Dans I'hypothése d’'un milieu homogene et isotrépétenuatior du signal s’écr :

S(b) = S(b = 0)e~?Po [Eq. 10]

Avec

b=y*g*6*(A—6/3) [Eq. 11]

b est le facteur de gradient et il s’exprime enng?|
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Chapitre 1 | — Imagerie de diffuson de I'eau

Le coefficientde diffusion [, peut alors s’écrire :

1 S(b)

e LA O Eq. 12
Dy = bln(s(bzo)) [Eq. 12]

1.2.3Coefficient de diffusion apparent (AD

En utilisant une séquence de Stewet Tanner, avec deux valeurs de b (une nulle, etnor-

.

nulle), on peuta partir de I'équation ., retrouver le coefficient de diffusion de l'eau (fig 3).
Cependant,amme expliqué auparavant,mouvemente diffusion d’'une molécule d’ecest affecté
par son environnementa mesurede diffusioneffectuée rend compte du coefficient de diffus
apparent (ADC) (Lelhan et al., 198¢, qui est directement lié & la microarchitecturecerveau. Dans

le cas ou la diffusion n’est pas libre, mais canteaou restreinte, on aura un ADC inférieur,,.

Direction du gradient
de diffusion

S(h
- - ]n(g(}(_)])

Image b=1000s/mm?2 Reconstruction ADC

corps calleux

Image b=0s/mm?2

Figure 3.Exemple de calcul d'une carte d’ADC. Une image ocate d'un cerveau de souris est obtein vivo

avec une b=0 et b=1000s/mm? (IRN.4T, séquence EPI, résolutid®20x120x360 pun’). Le gradient de
diffusion horizontal est appliqué (fleche rougens desibres du corps calleux dans lequel les moléculeau
diffusent librement (perte de signal). La reconginn de la carte d’ADC propre a cette directiondiffusion

est obtenue et montre une plus grande valeur d’Ala@s le corps calleux pour une diion de diffusion
horizontale.

Par le passé, I'imagerie de diffusion se limitainasurer 'ADC dans une seule direction
I'espace. Des mesures d’ADC dans plusieurs dinestiermettent de mieux décrire le phénomer
diffusion dans le tissu et @simer l'anisotropie du milieu. Ces valeurs d’ADC, yeonant de
hypotheses théoriques$ connaissances a pripeuvent étre reliéesla microarchitecture du tissu. F
exemple, si on se place dans la matiére blanchediraction de gradient de diffus paralléle ou
perpendiculaire a la direction des fit (ensemble des axones des neurc rendra compte
respectivement d’une diffusivité libre, ou resttei

Mais attention,ceci n'est vrai que pour des valeurs de temps ffastin permettant |

mesure de la restriction. En effet si les tempdiffeision sont trés courts (parcours moyen d’
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Chapitre 1 | — Imagerie de diffusion de I'eau

molécule largement inférieur a la taille du comipagnt), on mesurera un ADC égal a Bans

n'importe quelle direction, ce qui ne donne aucmfiermation sur la microarchitecture.

1.2.4 Propagateur moyen (EAP)

Le propagateur moyen, désigné EAP dans ce manypotir I'anglais Ensemble Average
Propagator), est une fonction que décrit entiérén@gphénomene de diffusion des molécules d'eau

dans un voxel. L’EAP (noté P dans nos équationdgfiait par

P(r,7) = [, p(ro + 1570, T)drg [Eq. 13]

Oup(ry + 1; 19, 7) représente la probabilité qu'une molécule initizdat a la positiom, se
déplacero+r pendant le temps de diffusianet V est le volume total d’'un voxel. La représgion
3D de 'EAP permet de facilement se rendre compmelad relation entre diffusion de I'eau et

microarchitecture (figure 4).

Dans le cas d’'un milieu isotrope, I'ADC sera inddégent de la direction de diffusion choisie
et 'EAP sera une sphere. Dans le cas de fibrda d&tiere blanche anisotrope, 'EAP est une dlips
(figure 4). Cependant, pour un milieu plus compld¥&AP aura alors une forme plus complexe, avec
des minimums et des maximums de diffusivité. Daus tes cas, 'EAP refléte la microstructure du

tissu mesuré.

Le but des applications de diffusion est de déairemieux 'EAP de tous les voxels pour
retranscrire la microarchitecture du tissu. Cepetidhest impossible de directement mesurer I'EAP
par IRM car il faudrait faire des acquisitions défusion dans toutes les directions de I'espace.
Différents modéles mathématiques de reconstruetdstent et donnent une approximation de 'EAP
a partir des acquisitions IRM. Ces modeles se bhasgrdes mesures d’ADC dans plusieurs directions
de I'espace pour décrire la diffusion des molécdleau d’'un voxel. lls different par leur niveau de
simplification de 'EAP (De Santis et al., 2011).

Seuls deux types de formalisme seront étudiés datie thése : le modéle d’'imagerie du
tenseur de diffusion qui permet de décrire la diffa des molécules d’eau a partir d’'un petit nombre
d’acquisitions, et le modele de I'ODF (fonction distribution de I'orientation) qui est plus complet

mais nécessite un plus grand nombre d’acquisitions.
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[

U

Figure 4 Cartographie des EAP pour une coupe coronale cBuawveau de souris. La diffusion dans les fibre
la matiere blanche du corps calleux se fait de mara@isotroje. Les fibres du corps calleux sont orient
horizontalementles molécules d’eu coincées dans cette structure ont dawec une diffusion privilégiédans
la direction latéralet le voxel se caractér par une EAP allongée (AR 'inverse, dans le striatum, la diffusi
n'a pas de direction privilégiéet 'EAP est sphériqt (B). (Acquisition DTI a 9.4T sur cerveau de souris fi
Parameétres d’acquisitianséquence spirécho avec 6 directions de diffusion, B9D s/mm2, résolutio
spatiale=80x80x80p )

1.3Imagerie du tenseur de diffus (DTI)

1.3.1 Construction dtenseul

Le formalismele plus répandu ele DTI ou la diffusion est décritear un tenser (équation

14). Dans ce cas, 'EAP aste fonction gaussienn
Dxx

[D1=| Dyx Dy, Dy, [Eq. 14]
D

Le tenseur de diffusionst une matrice symétrique et positive cles diffusivités sont
positives,et leurs intensités sont les méndans une direction et dares direction oppost (équation
15).
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Chapitre 1
Dxx ny sz Dxx ny sz
[D] =( Dyx Dy, Dy, |=|Dyy, Dy, Dy, [Eq. 18]
sz Dzy Dzz sz Dyz Dzz

Par conséquent, le facteur de gradient b peutussias’écrire sous une forme tensorielle,

symétrique :
bxx bxy bxz
[b] = | byx  byy by, [Eq. 16]
bzx bzy bzz
L’équation 10 peut alors étre étendue au cas tiehso
[Eq. 17]

S(b) = Soe_[b][D] = Soe[_(bxxDxx+bnyyy+bzzDzz+2bxnyy+2bxszz+2byszz]

Les valeurs de facteur de gradient sont fixéeslI'papérimentateur. Cette équation a six
inconnues qui correspondent aux valeurs de difiiéstu tenseur de diffusion. Il faut donc effectuer
au moins six mesures de diffusion avec difféeremtiesctions de gradient pour la résoudre, ainsi
gu’une mesure du signap Sans pondération en diffusion. Considérons unéreqce avec k (k > 6)

acquisitions de diffusion ayant des directions diusion différentes, et une acquisition sans

pondération de diffusion. On a alors :

[S] = [B].[D] [Eqg. 18]
Avec :

1 1 1 1 1 1 In (31 Dy

bl b, bl 2bL, 2bL, Zbyz\ /n ) D,

pl = | b5 by b 2 2bh 2| g | NG| | e |

: : : : : : : xy

\bggx bk, bk, 2bk, 2b%, 2bk, / \ln@_k) \sz )

Dy,
[Eqg. 19]

On peut donc retrouver le tenseur de diffusion :

[D] = [b71].[S] [Eq. 20]

La résolution de ce systéme linéaire permet d’abtes six valeurs de diffusivité. Afin de
s'affranchir du repéréx, y, z) dans lequel I'acquisition a été faite, on procada diagonalisation du

tenseur de diffusion.
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Dyx Dxy Dy, Dy 0 O
o1=(De Do Do) = (o D, o) [Eq. 21]
Duz Dyz Dz 15 0 0 D/wrm

Le tenseur est alors simplifié et contient troisleues propres D; = D, = D3;) qui

correspondent aux valeurs de diffusivité dans peme composé des trois vecteurs prc (71), 72) V;;).
Dans la littérature B D, et D; sont aussi appeléy, A, etis.

Dans un milieu isotrope, ces trois valeurs sontesg@®ans un ilieu anisotrope, la diffusivit
maximaleD; correspond & une diffusion plus libre dans la diimech' (le vecteur principaltandis que

la diffusivité minimaleD5 traduit une diffusion plus restreinte dans la dirmV;; (figure 5).

milieu isotrope milieu anisofrope

Figure 5.Définition des valeurs du tenseurs Cd'un voxel dans un milieisotrope, et un milieu anisotrope.
valeur propre [ associée awecteu V;, représente la plus grande diffusivité, tandis @, et D; sont les
diffusivités plus petites associée®aetV;. Dans un milieu isotrope,;PD, et D; sont équivalent

1.3.2 Parameétres DTI

A partir de ces 6 paramétres issus du tenseurffisidn, de multiplesinformations peuver
étre obtenues. Ainsi efia d’illustrer au mieuxce tenseur, plusieurs parameétoes été définis qui en
général se résument a comparer les valeurs prepteselles ou encore a identifier des directian

diffusion privilégiées. Les plus répandus ::

Diffusivité moyenne (MD) :

mp = 21+ Da+Ds [Eq. 22]
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Souvent utiliségour décrire un milieu isotrope, sa valeur peutr@orune information sur la taille
compartiment.

Diffusivité paralléle (D) :

Dy = Dy [Eq. 23]
et Diffusivité perpendiculaire (D :
D, = @ [Eq. 24]

Particulierementexploitées pour décrire des milie anisotropes, comme la matiére blanche

cerveau

Fraction d’Anisotropie (FA) :
A — \/E\/(D1—MD)2+(D2—MD)2+(D3—MD)2 [Eq. 25]
2

D{2+D,2%+D3?

La FA est un parametre scalaire qui décrit le dedi@nisotropie de la diffusion
indirectement celui de son environnemgeflétant la microarchitecture du tis. Sa valeur est
comprise entre 6t 1. Les valeurs de FA tendant vers 0 caractérun tissu isotroe, et celles tendant
vers 1 un tissu anisotropepmme la matiere blanche du cervi De plus, en associant la Fau
vecteurV{, I'imagerie FA€ouleur permet de décrire la direction de diffugiydrincipale d’un voxien

y associant un code couldfigure 6).

Image Sg corps calloux FA couleur

Dpar Dperp

Figure 6.Cartographies d’'une coupe sagittale du cerveawdiéssobtenues a partir de I'imagerie DL'image
S a été acquise sans pondération en diffusLa direction de diffusivité principale edécrite dansimage FA-
couleur (vert = dorso-ventral, rougelatéral, bleu = antéro-postérieure corps calleux, principale structure
la maiére blanche, est définie par des grandes valiifSA et d D,, et une faible valeur dD,. (Images DTI
obtenues a 7T sur cerveau de souris fixé. Paramédtaesuisitior : séquence spincho avec 6 directions ¢
diffusion, b=1500s/mm2, résolution spatiale=80x8(0pm?3).
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1.4 Imagerie de 'ODF

Dans certaines situations, le DTI n’est plus safftspour rendre compte des phénomenes de
diffusivité présents dans un voxel. C'est le cassdies géométries complexes, comme les croisements
de fibres de la matiére blanche, ou 'EAP est ca®pde plusieurs maximums de diffusivité.
L’hypothése d’'une diffusivité gaussienne selon direction principale sur laquelle repose le DTI
s’avere fausse dans ces structures complexes. |Paarveau humain, I'estimation du nombre de
voxels contenant des croisements de fibres vatre en tiers et deux tiers des voxels (Behrens. et a

2007, Jeurissen et al., 2013).

Dans ce cas, un modele plus complexe pour évalE®PI| est nécessaire. Le modeéle
définissant la fonction de distribution de I'oriatibn (ODF) traduit la probabilité qu’a une moléul
d’eau de diffuser dans une direction donnée. L'Q@Et étre vu comme l'intégration de 'EAP sur un

angle solide. Pour une direction donnée, représegragele vecteur u, elle s’écrit (Tuch, 2004) :

ODF(u) =~ [, P(r.u)dr [Eq. 26]

Ou Z est un terme de normalisation, P est TEARi&ign 13) et V le volume d’'un voxel.
Pour une direction donnée, 'ODF est la projectie’EAP sur cette direction.

L'ODF est un modéle pertinent pour étudier lesutisa géométrie complexe. Elle peut étre
représentée sous forme d’'une surface, montramesiant les directions de diffusivité principales

dans un voxel donné (figure 7).

32



Chapitre 1 | — Imagerie de diffuson de I'eau
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Figure 7 Comparaison des cartographies d’EAP obtenuesti@ des modéles ODF et D pour la méme coupe
coronale d'un cerveau de souris. Pour la recortsrud®TI, 'TEAP ne définitqu'une direction principale,
donne moins de détails qua feconstruction OC qui peut retranscrirplusieurs maximums de diffusivil
(partie zoomée).

Dans le cadre du modéle ODF, il fachantillonner plus précisément la sphéere de diffu
avec un grand nombre de directions de diffu : c’est I'imagerie HARDI imagerie dediffusion a
haute résolution angulajreLes différents minimun/maximums de diffusivit contenus dans un
méme voxepeuvent alors étre résolus et 'EAP des tissus texep reconstrui avec succes. Cette
imagerie est colteuse en temps, car elle néc de répéter I'acquisition pour un grand nombre
directions de diffusionLe terme d’HARDI ne concerne que le type d'acqigsilutilisé, mais les
données peuvent étre traitées avec différalgorithmesAu cours des dernieres annéee nombreux
modeéles sont apparusa modélisation par de multiples tense(Tuch et al., 200z, par harmonique
sphérigue(Alexander et al., 200, par déconvolution sphériqumntrainte (CSD)(Tournier et al.,
2004), I'imagerie Q-bal(Hess et al., 2006, Tuch, 20 ou encord’'imagerie du spectre de diffusi
(Wedeen et al., 2008).
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Ces algorithmes sont difficiles a comparer, carveat, ils nécessitent une acquisition avec
des paramétres spécifiques. Etre capable d'évddusupériorité d'un algorithme est a mon sens
compliqué, car il faut prendre en compte les dififées entre les valeurs de b utilisées ainsi que le
nombre de directions de gradients de diffusion.ddivient alors difficile de confronter deux
reconstructions dont le temps d’acquisition peuteval’un facteur dix. De plus, le critere du chdix
I'algorithme dépend de la problématique en questidens ce chapitre, nous proposons de décrire
deux théories qui nous semblent se démarquer partdenps d’acquisition relativement abordable

associés a une bonne qualité de reconstructio@SI2 et I'imagerie Q-ball (QBI).

1.4.1 Déconvolution Sphérique contrainte (CSD)

Cette théorie s’appuie sur le principe de décorniaiusphérique (Tournier et al., 2004). On
considere que chaque population de fibres de redti@nche dans un voxel donné posséde les mémes
caractéristiques de diffusion, la direction migeaé.

L’atténuation du signal lors de la mesure de diffasnotée R peut étre représentée au niveau
d’une fibre comme une fonction axisymétricRi®), ou6 est I'angle de la fibre. Ainsi, dans un voxel

contenant plusieurs orientations de fibres, leaigourra s’écrire sous la forme :
S(8) = XifiA, R(6) [Eq. 27]
Avec f; la fraction de fibre numero A, 'opérateur permettant de projeter dans la dioecti

des fibres i, etp I'angle azimut de référence. Cette somme peuteéuait s’exprimer comme une

convolution sur la sphére unité de la fonctiontéatationR(6) avec 'ODF :

S(6,¢) = ODF(6, ) ® R(6) [Eq. 28]

Un exemple est donné dans la figure 8, dans ledtascroisement de deux populations de
fibres. SiR(9) est connu, alors on peut retrouver 'ODF en fdisen@ déconvolution sphérique. Cette

déconvolution se fait sous forme matricielle.
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/ H
/ /

115:0.9) o L50.9) S(0.9) = R(©) ® F©.9)

Figure 8 Le cas de la détection du ciement de deux paquets de fibres par la méthode GSBignal mesur
S(9) vient de la somme du signal provenant des deuxqiagle fibres, et I'on considére les deux paqugssi%
(fi = f2). Il peut étre vu comme la convolution du signasoré pour unaquet de fibres dans I'orientati
axialeR(9) et la fonction de densité d’orientation des fitF (9, ) = ODF(9, ¢). Image insirée de (Tournier
et al., 2004).

1.4.2 Imagerie Q-ball

Cette théories’appuie sura transformée de Radon sphérique (ou Funk Radon fbran :
FRT), qui consiste en une transformation intégralews@ sphereElle mesurde signal de diffusiol
dans I'espace réciproque de diffusion, comme ewplidan{Tuch, 2004).

De ces données, on peut calcl’ODF pour les différentes directions. Ceci correspond a
la sanme des signaux de diffusion obtenus dans lestitirscdu plan perpendiculaire a la direct

étudiée ese traduit par I'équatn

ODF(u) =%FRT(S(V_’V)) =% f SW)8(|w| — r')dw [Eq. 29]

Approximation de I'ODF dans la direction u évalugen rayon r’, avec Z un cdicient de

normalisation

1.5 Optimisation des directions de diffusi

Que ce soit pour les acquisitions HARDI ou DTlrdpartition des directions de diffusion
un parameétre important qui questionne sur la meillesiratégie d’échantillonnage de la sphére
diffusion. Dans le cas d’acquisitions a valeur dednstante, le modéle proposé (Jones et al.,
1999) inspiré de la répartition de charge électr, reste le plus utilisé. En se plagant sur une sp
les extrémités des différentes directi de gradients diffusion sont réparties comme desgels

électriques soumises a la force de Coul (figure 9) une force de répulsion dont I'intensité d’act
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est proportionnelle a la distance entre deux clsarige principe d’échantillonnage consiste donc a
minimiser I'ensemble de ces forces afin d’obtenie wistribution homogéne des charges sur la
sphére. Ce modele a I'avantage d’étre applicalléngporte quel nombre de directions de diffusion.
La problématique des directions de diffusion estndeins en moins visible aujourd’hui pour

'expérimentateur, car les logiciels actuels, natent sur les systémes Bruker, calculent

automatiqguement la répartition d’'un nombre quelcende directions.

Figure 9. Exemple de répartition des directiongliffeision sur une sphére. Afin d‘échantillonner mwéumaniére
homogene la sphéere de diffusion, la méthode deitamisation de I'énergie de répulsion électrostagicest
utilisée pour 25, 75 et 125 directions. Figure irspde la thése d’Emmanuel Caruyer 2012.

Il - Tractographie

La tractographie (aussi appelée imagéher tracking consiste a reconstruire les fibres de la
matiere blanche du cerveau a partir de I'imageeidiffusion avec plusieurs directions de gradieiets
champ magnétique.

L’anisotropie et la direction des fibres sont rée& par les acquisitions dans les différentes
directions spatiales. A partir des données de sldfy il devient possible de retracer la trajeetales
fibres de la matiére blanche dans le cerveau @idl0). En effet, c’est a partir d'un modéle de
reconstruction spécifigue mettant en jeu un alboré de tractographie, appliqué au modéle de
diffusion DTI ou ODF, que les fibres de la matibtanche sont construites, voxel par voxel.

La tractographie par IRM est un outil unique dnigle, le seul permettant de visualiser les
fibres de la matiere blanche de maniére non-ineadtle est désormais utilisée par les chirurgiens
pour délimiter les tracts intangibles avant uneecésn (Berman, 2009, Romano et al., 2009,
Buchmann et al., 2011, Dimou et al., 2013) et paéime étre appliqguée en temps réel sur des IRM
interventionnelles. Son champ d’application s’étandsi vers le diagnostic de maladies affectant la

matiere blanche
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Strie Strie
terminale  meédulaire

Commissure

Fasciculus o
antérieure

Retroflexus

Tract optique Fornix

Figure 10 Tractographie d’'un cerveau de souris. Différestesctures de matiere blanche sont sélectionrmé
délimitant des régions d'intéréts sur les imagagéaésolution 3L Une représentation couleur permet de |
différencier ces structures qui sont représent@e3D sur unecoupe sagittale. (Images DTI obtenues a 71
cerveau de souris fixé. Paramét@acquisitiol : séquence spincbo avec 6 directions de diffusion, b=1¢
s/mmz, résolution spatiale=80x8@xAnT).

Les algorithme de reconstructic d'imagerie de tractographie peuvent étre clasdés skeux
catégories : les algorithmefits déterministes, et les algorithmes dit®babilistes. Les algorithm
déterministes reconstruisent les fibres de la matlanch, selon des critéres d'anisotropie
d’angulation du vecteur principal, calculé entrendgoxels voisins (figure 11 et 12). Les orithmes
probabilistes se basent sune itération d reconstructions déterministes et éval la probabilité
gu’'ont les voxels du cerveau d'étre connectés aaxel d'origine.Ces derniers nécessitent de lo
temps de calculs, cependant ils ont 'avantageali@bins sensibles au bruit et plus performants
détecter les croisements de fibrCe type de reconstruction, rewent applique n'a pas été utilisé

durant mon traviade thése et ne sera pas décr.

Concernant la méthode déterministe, au cours demedernieres anné, de nombreux
algorithmes ont été développéslisant le mémeprincipe général.

Dans le cas d'un voxel avec udiffusion anisotrope, une fibre va pouvoir S’initier, ay
pour direction celle du maximum diffusivité d’un voxel Puis, si le voxel désigné par la direct
incidente de la fibre garde ud@ection de maximum de diffusivité similairet une EAP anisotrope,
fibre se propage dans ce voxel. La propagationimemjusqu’a ce que ces conditions ne soient

vraies, on dit alors qu’un des critéres d’arrétagtint Ce processus est réggiour un grand nomb
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de «voxels sources », permettant de reconstroireg les fibres du cerveau. Des régions d'intérét

peuvent étre délimitées par I'expérimentateur miller une structure en particulier

2.1 Tractographie DTI

Les premiers algorithmes de reconstruction s’applignt & I'imagerie DTI, et ne prenaient en

compte que le vecteur principal de diffusi\l_rg)épour chaque voxel, comme la méthode FACT (« fiber

assignement by continuous tracking ») (Mori etE99) (figure 11).

aacA

Figure 11. Méthode de tractographie FACT. Pour ubagoxel, dans le cas ou la FA est assez élevée, la
direction principale de diffusion est représentée pne fleche. La reconstruction commence au Eoatce
(étoile), et se propage de voxel en voxel en stilesdirections de diffusion. La fibre est aloesanstruite
(fleche noire). Figure inspirée de (Mori et al.929

Des approches utilisant des pas de déplacementpglits que la taille du voxel et une
interpolation des directions de diffusion princgmlont montré une plus grande robustesse avec une

diminution de la propagation d’erreur (Basser gt24l00, Conturo et al., 1999) (figure 12).

D’autres techniques plus complexes ont été progosiEsnme la technique TEND (Tensor
deflection) (Lazar et al., 2003) ou la techniqueetesorline (Weinstein et al., 1999), qui prenremt
compte I'ensemble des directions de diffusitiviéinsi que la direction d’incidence de la fibre en
propagation dans le calcul de trajectoire de laefilCes techniques ont été validées comme plus

robustes, et sont appliquées dans de nombreuddtsyie tractographie.
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N

N

a b

Figure 12. Méthode de tractographie avec interfmilatLes voxels sont représentés avec leur EAP
représentant leur direction de diffusivité prindgpd.a méthode de reconstruction FACT est illusegda) ol la
trajectoire se propageant de voxel a voxel. Damgtie cas, une intérpolation ou le pas d’échantilffe passe a
un quart de voxel est utilisée (b). Les changendendirection des fibres sont plus lisses, représ¢mhieux la
trajectoire réelle des fibres.

Dans tous les cas, ces algorithmes de reconstnuattilisent deux criteres d’'arrét de
propagation d'une fibre, a fixer par I'expérimeetat: la FA seuil, et la courbure locale maximale
d'une fibre entre deux voxels. La condition suFk garantit une anisotropie de diffusion dans notre
voxel, tandis que la courbure locale repose sypbithese qu’une fibre de la matiére blanche ne peut

pas changer de direction trop brutalement.

2.2 Tractographie sur le modele ODF

Dans le cas de l'acquisition HARDI, le processusatmnstruction voxel par voxel demeure
valable, mais il doit prendre en compte les muwspmaximums de diffusivité dans le modele de
I'ODF (figure 8). Des modéles de tractographie aalatpla méthode FACT a I'imagerie Q-ball ont été
développés (Chao et al., 2008). Des techniques glascées ont été proposées par la suite. Un
exemple intéressant est celui de (Perrin et al05g0avec une régularisation prenant en compte
I'anisotropie de 'ODF : dans le cas de voxels awpe diffusion isotrope, la direction d'incidence d
la fibre est privilégiée, tandis que dans des wxalec une diffusion anisotrope, on privilégie les
directions de diffusion locales. Durant nos appi@es de tractographie sur des données HARDI
(Annexe 3), nous utiliserons des algorithmes détastes simples, proposés par les logiciels Mrtix

Trackvis.
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Pour la tractographie a partir de données HARDH,déteres d’'arrét ne peuvent pas étre les
mémes que ceux employés pour I'imagerie DTI. Larloore locale reste pertinente, car on considere
toujours qu’une fibre ne peut pas changer d’origmarop brutalement. Mais, dans le cas de voxels
contenant un croisement de fibres, le choix d'ualewr seuil de FA n’est plus pertinent. En effet, u
croisement de fibres se traduit comme une diminutie la FA, ce qui représente un effet inverse au
critére d'arrét (Chao et al., 2008). Dans ce cajtrbs choix de criteres d'arrét existent, comme |
longueur d’ODF (Chao et al., 2008) ou la fibre mepsopage que pour des grands maximum de
diffusivité locale, la GFA (Generalized Fraction@hisotropy) qui généralise le principe de FA a
I'ODF (Chou et al., 2013) ou le QA (Quantitativesatropy) qui sert d'index pour distinguer les pics

de diffusion les plus saillants, et qui semble memies meilleurs résultats (Yeh et al., 2013).

2.3 Limites et perspectives

2.3.1 Nouveaux développements

Le domaine de la tractographie reste aujourd’huieregéscent avec de nombreuses
améliorations et applications qui continuent d'égeer (DellAcqua and Catani, 2012). Les
algorithmes de calcul s’enrichissent, avec destdgraphie globales (Reisert et al., 2011) qui ne
reconstruisent pas des fibres voxel par voxel, ndgiterminent les configurations de fibres qui
décrivent au mieux I'ensemble de I'image de diffusiCe formalisme permet de diminuer les erreurs
locales lors de la reconstruction des fibres. Ogerithmes utilisant des images anatomiques pour
améliorer les reconstructions (Smith et al., 20bR)encore des tractographies locales plus singbles
plus rapides pour des applications cliniques erpserael (Poupon et al., 2008, Kamada et al., 2005)

ont également été proposeées.

2.3.2 Choix du logiciel

A limage des nombreuses méthodes mathématiquesappées ces derniéres années pour
traiter les acquisitions HARDI, un grand choix dgitiels de tractographie existe aujourd’hui. Eecor
une fois, il est difficile de désigner un logicidus performant que les autres, car les algorithdees
calcul sont souvent inaccessibles. Durant ma th@sdravaillé sur plusieurs d’entre eux : Medari
(https://med.inria.fr/), Trackvis (http://trackvisg/), DSI_Studio (http://dsi-studio.labsolver.grg/
Mrtrix (http://www.nitrc.org/projects/mrtrix/). L'gactitude de la reconstruction, I'optimisation des
temps de calcul, les capacités d’affichage d'ima&je®u de sélection de paquets de fibres ou encore
les possibilités des cartographies DTl sont autdtcriteres qu’aucun des logiciels n’atteint

pleinement. Cependant, le logiciel Trackvis s’d@stinigué par rapport aux autres, car il offre pdes
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libertés dans la sélection de I'algorithme de rstruction de fibres (méthode FACT, Tensorline,
méthode avec interpolation). Des techniques higiglees ou encore I'utilisation de fantbmes élaborés
demeurent nécessaires pour valider la pertinenceedeogiciels de tractographie, et cerner leurs

limites ou encore démontrer leur puissance.

2.3.3 Limites

Une reconstruction par tractographie dépend aisade I'expérimentateur (choix des criteres
d’'arrét, délimitation de régions d’intérét) et dachuisition (parametres utilisés, bruit). Ainsguk
études indépendantes ne sont pas comparableediett De plus, la tractographie peut étre sugette
des erreurs de reconstruction, et doit étre corésdévec prudence. Les principales sources d’erreur
sont le bruit de I'image et le modéle de reconsimaoqui simplifie plus ou moins la diffusion dales
tissus complexes.

Ici, il faut garder en téte les ordres de grandel@s objets que I'on manipule. Les axones
constituant la matiére blanche ont des diamétréoiFe du um chez 'homme ou chez la souris. Les
voxels des acquisitions d’'IRM de diffusion sont ed I'ordre de 1mm ou de 100 pm dans les
acquisitions chez 'homme ou la souris, respectemAinsi, dans les deux cas, ce ne sont pas des

fibres individuelles que nous traitons, mais deguess de fibres de la matiere blanche.

Il - IRM cellulaire

Dans cette partie, nous allons présenter I'IlRMutaite qui consiste a suivre par IRNIvivo,
des cellules préalablement marquées par un agentcamdraste (AC) paramagnétique ou
superparamagnétique. Nous décrirons le principéadeéthode, puis nous nous intéresserons aux
nanoparticules superparamagnétiques. Enfin, nouailldéons l'origine du contraste pour leur

visualisation par IRM.

3.1 Principe et intérét

L'IRM cellulaire consiste a détecter des cellulearquées par un AC paramagnétique ou
superparamagnétique. Pour marquer des cellulesglests de contraste sont soit des particules de
petite taille (jusqu’a I'’échelle nanométrique) goint internalisées dans la cellule, soit des mamgue

extérieurs, de plus grande taille, qui se fixelat @embrane cellulaire.
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Les premiers travaux IRM qui ont « tracké » deduted & effet thérapeutiques (Yeh et al.,
1995) ont été appliqués sur des lymphocytes T heat . Depuis cette premiére expérience, I'IRM
cellulaire s’'est étendue vers diverses utilisatiangec (Wu et al., 2015) pour le suivi des cellules
dendritiques (cellules thérapeutiques) dans le tigaphoide chez la souris, (Moisan et al., 2012) q
a mesuré I'impact de I'injection de cellules sowh@senchymateuses sur la microvasculature apres
un infarctus cérébral chez le rat ou encore poutétaction des monocytes marqués dans un modele

de gliome chez le rat (Valable et al., 2008).

Les agents de contraste internalisés dans la eabnt souvent des nanoparticules qui doivent
étre non toxiques et biocompatibles, n'induisarst g perturbations du fonctionnement biologique de
la cellule (Soenen et al., 2011). Dans mon tradal thése, seules les nanoparticules (NPSs)
superparamagnétiques et plus particulierement BBIO-NPs (Ultrasmall Superparamagnetic Iron
Oxide) seront considérées. Le signal IRM est tegwsible a la présence des USPIO-NPs et en IRM
cellulaire, de tres faibles quantités de cellulesquées peuvent étre détectées. Les USPIO-NPs sont

les marqueurs magnétiques les plus utilisés endBMlaire.

Pour les applications en biologie, les USPIO-NP# smveloppées en surface (« coating »)
par des molécules qui peuvent avoir plusieurs ré&tabilisation, atténuation de toxicité, solubili
affinité moléculaire, fonctionnalité chimique cibtaun ligand (Gupta and Gupta, 2005)De
nombreuses molécules polymeres pour le «coatingt»été proposées et utilisées comme les
dextrans, les dendrimers ou encore les polyethglgoel (PEG). Les matrices entourant I'oxyde de
fer peuvent étre fonctionnalisées et permettre,egample, I'accrochage d'un anticorps. Dans notre
cas, les NPs étaient fonctionnalisées avec la Rhio@aB, molécule fluorescente, pour permettre une

validation par microscopie de fluorescence.

3.2 Nanoparticules superparamagnétiques

3.2.1 Relaxivités

Les agents de contraste (AC) paramagnétiqgues oerpanamagnétiques modifient les
phénomeénes de relaxation des molécules d’eau qroweent dans leur proximité. Les interactions en
jeu sont dipolaires entre le spin nucléaire deul'ele spin électronique de I'AC. La capacité dA@

a réduire les temps de relaxationel T, est définie par les relaxivités longitudinajeet transversale

r,, que I'on peut mesurer par variation de la cormation de I'AC, noté [AC] :

Rl = RlO + Tl[AC]

R2 = RZO + Tz [AC] [Eq 30]
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R, et R sont les vitesses de relaxation;=R/T; et R = 1/T, Rjp et Rg sont les vitesses de
relaxation sans AC.

Les relaxivités d’'un AC dépendent du champ maguoétistatique B La courbe décrivant la
variation de t et r, en fonction du champ magnétique s’appelle le pMfMRD (Nuclear Magnetic
Relaxation Dispersion) et permet de décrire leisaités et propriétés de I'AC en fonction du champ

magnétique B

Les NPs utilisées dans cette thése sont superpgnaétigues. Les AC superparamagnétiques
sont caractérisés par leur forte relaxiviecomparée a,r Souvent le rapport/r,est supérieur a 50
alors que dans le cas des AC paramagnétiques,rdemeurent du méme ordre de grandeur. Du point
de vue propriétés magnétiques, les USPIO-NPs simglisnt des AC paramagnétiques par le fait
gu’ils modifient localement et fortement la valelur champ magnétique statiqug Biduisant de forts

gradients de susceptibilité magnétique.

3.2.2 Effets de susceptibilité

Lorsqu’une sphére magnétique de rayon a est pld@ee un champ magnétigue homogene

Bo, celui-ci est perturbé selon I'équation :

AxBo (ay® 2 Eq. 31
AB,(r,0) = 3 (F) (Bcos“6 — 1) [Eq. 31]
Ou 4y est la difféerence de susceptibilité magnétiqueeehAC et son environnement, r la

distance depuis le centre de la sphem l&ingle par rapport au champ,Ret z la direction du champ
magnétique B(Schenck, 1996).

Ainsi, la présence d’'USPIO-NPs modifie localementhamp magnétique,Ben créant des
gradients de susceptibilités magnétiques, premafdrine d'un trefle autour de I'AC (figure 13). La
modification du champ magnétiqueg Bar les NPs superparamagnétiques se traduit signial RMN
par un décalage de fréquence de résonance (fi@lmadis surtout par une augmentation de la largeur
de raie qui résulte d’'une accélération du tempeeliation transversal,T Ce paramétre indique les
effets de susceptibilité magnétique sur la relaxatiansversale. L'effet de susceptibilité magnétiq
dépend de plusieurs facteurs comme la compartimiemtéun AC confiné crée a l'interface de son
compartiment de trés forts gradients de champs étagres), ou encore I'agrégation de nombreuses

molécules.
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Change in Larmor Frequency (Hz) from Theory Change in Larmor Frequency (Hz) from Experiment
500 = 500

-500 5 -500

cm om
Figure 13. Estimation (a) et mesure (b) des maatifins des fréquences de Larmor autour d'un
échantillon d’'UPSIO-NPs. La forme de tréfle autdar’échantillon, caractéristique des modifications
du champ B est retrouvée. Selon la théorie, les lobes \arkicconnaissent une diminution de la
fréquence de Larmor tandis que les lobes horizantannaissent une augmentation de la fréquence
de Larmor. L’expérience retrouve assez bien ce corament, a I'exception du centre de I'image, a
proximité de I'échantillon. Figure tirée de (Calatil-Murphy et al., 2009)

Différentes séquences IRM sont sensibles a la pecéseles USPIO-NPs, et nous nous
intéressons a la capacité des parameétres de batiela T, T, et T, pour détecter efficacement et

quantifier des cellules magnétiquement marquées.

3.3 Contrastes en IRM

3.3.1 Séquences' T

Pour les séquences avec un temps d’écho (TE) supégal & T, le contraste est mesuré par
l'atténuation du signal due a la présence des MRst un contraste négatif. Deux mesures sont
généralement réalisées, une image témoin, sansnoeésl’AC et une image avec présence d'AC. La
mesure de I'image témoin est indispensable carlas ges inhomogénéités du champ magnétique
introduites par la cellule magnétiguement margiléxjste des inhomogénéités du champ magnétique
statique B qu'il faut soustraire.

Ces séquences sont puissantes et tres sensildggéseénce d’USPIO-NPs. Mais ce pouvoir
de détection est rapidement limité lorsque la diion de T due aux inhomogénéités de champ
devient trop grande, et n'est plus mesurable aa®séquences d’IRM classiques. Ainsi, les séquences

avec contraste,T sont adaptés pour les faibles concentrations ltldesemarquées.
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3.3.2 Séquencesdt T,

Comme montré par I'équation 30, les temps de rétaxd; et T, diminuent avec la présence
des UPSIPO-NPs. L'avantage donné par les USPIOddPgque les valeurs de relaxivitéet r, sont
tres différentes. Ainsi, I'effet des cellules matgs sur le signal sera perceptible pour des pldges
concentrations différentes, spécifiques a chaquenpetre, comme montré dans le chapitre 5. Dans ce
travail, nous nous sommes concentrés sur la gicatitifn des parametreg &t T,.

En réalité, le contraste correspondant aux cellmasquées est directement lié au type de
séquence utilisée. Ainsi, bien queél T, diminuent tous les deux, ils ont des contrastgms@s dans
les imageries pondérés €t T,. Les séquences pondéréegsniontrent généralement une diminution
du signal en présence de cellules marquées (Chialn, 2011). A l'inverse les séquences pondérées
T, ont un contraste positif, ce sont en général dgaences a temps d’écho trés court, insensibles au
paramétre 7 (Zhang et al., 2012a, Liu et al., 2009).

3.3.3 Contraste positif par effet de susceptibilité

Le principe de base de ces séquences repose sompensation des inhomogénéités de
gradients de susceptibilité induites par les USNE3. Les modifications du champ magnétique B
décrites précédemment peuvent aussi étre vues caleammodifications de la fréquence de Larmor
locale des molécules d’eau (figure 13). Ainsi,riedécules d’eau autour des USPIO-NPs précessent a

une autre fréquence de Larmor que celles du restarthge.

Ces séquences dites de « Positive Contrast ssauilidifférentes stratégies pour exciter
uniquement les molécules d’eau proches des USPIO-IN#3 séquences d’ « off resonance » utilisent
directement une excitation radiofréquence avec tnéguence décalée (Farrar et al.,, 2008,
Balchandani et al., 2009). Le « White Marker » eacentre lui sur le gradient de refocalisation de
coupe qui est augmenté ou diminué dans le but defaealiser que les molécules d’eau proches des
nanoparticules (Mani et al., 2006, Seppenwoold®.e?003, Brisset et al., 2011). Les techniques d’
«off resonance saturation » consistent a satursigieal de I'eau « on resonance » et favoriser la

détection du signal de I'eau « off resonance »rerimité des USPIO-NPs (Zurkiya and Hu, 2006).

Ainsi, a l'inverse des séquences IRM classiqueprdéaence des USPIO-NPs est détectée par
un contraste positif. Ces séquences ont de nomlaneantages par rapport aux techniques classiques,
qui pour leur part détectent une diminution de aighe contraste positif permet d’avoir un meilleur
rapport contraste/bruit pour la détection. De phesmode de détection est moins sujet a une mauvais
interprétation en raison de l'absence d'artéfa@ssdsceptibilité magnétique (Suzuki et al., 2008,

Terrovitis et al., 2008). A noter que ce type d'gede est particulierement adapté aux hauts champs
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magnétiques car les différences de fréquence dmdraaugmentent avec le champ magnétique, et

permettent de résoudre les signaux plus facilement.

Développées depuis une dizaine d'années, ces sspient tout de méme des limites. Malgré
de nombreuses applications, elles se restreignkntlétection de cellules margquées par des UPSIO-
NPs, mais plus rarement a leur quantification, skufs des cas de faibles plages de concentrations
(Suzuki et al., 2008, Brisset et al., 2011).

|V - Etat de I'art et nos stratéqgies

Dans les trois premiéres parties du chapitre 1sramons décrit de maniére didactique les
technigues d’'imagerie sur lesquelles repose ceaitrde thése. Dans cette partie, nous décrirors plu
en détails les méthodologies utilisées. Nous évwamsele développement de I'imagerie 3D a haute
résolution spatiale isotrope qui permet de disgeanemieux les microstructures du cerveau, ensuite
nous présenterons I'imagerie rapide EPI (écho planaging) et I'algorithme de Super-Résolution
qui accéléerent les temps d’acquisitions et permett&accéder a I'imageri@ vivo.

Nous expliquerons également notre choix du DTl cenmodele d'imagerie de diffusion, et
I'utilisation d’imagerie multimodale pour validezd résultats obtenus par I'lRM.

Et enfin, nous résumerons nos démarches et nocatégie durant cette thése qui a débuté avec

des acquisitionsex vivopour arriver vers des applicatiomsvivo.

4.1 Méthodologies développées

4.1.1 Imagerie 3D a haute résolution spatiale isp&

Le développement de DTI 3D haute résolution spat@lissi appelé IRM microscopique 3D
DTI, a été I'objectif majeur de cette these dortbl d’étudier le cerveau de souris en particudems
deux modéles animaux, le Glio6 et le MAP6. La haésolution spatiale est essentielle pour cibler et
isoler une zone microscopique du cerveau et étuskemmicroarchitecture avec précision sans
interférence avec les autres structures avoisipaatgrement dit, sans « effet de volume partiel ».
Comparées a I'imagerie 2D, les acquisitions en ariag3D ont I'avantage de ne privilégier aucune

orientation spatiale ce qui, dans le cas de ladgaaphie, permet une construction de fibres sais b
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(Basser et al., 2000). Dans notre problématiquesti@ictures qui nous intéressaient, comme lexXorni
dans le cas de cerveaux de souris MAP6 knock oAPBAKO) (Deloulme et al., 2015), se révélaient
étre des structures fines difficilement discernalaleec des protocoles d’'IRM 2D.

L'imagerie microscopique 3D-DTI s’est avérée &ine condition nécessaire pour aboutir a la

reconstruction de ces faisceaux de la matiere b&anc

En IRM, les séquences 3D avec une résolution $pasatropique présentent un certain
nombre d’avantages. Le signal provient de toutleme et non d’'une seule coupe, et un gradient de
codage de phase est appliqgué dans la troisiemengiome a la place des gradients de coupe pour les
acquisitions 2D. En imagerie 3D, le temps d’acgioisitotal est tres long mais le rapport signal sur
bruit (SNR) est meilleur, du fait de 'accumulatides signaux du centre de I'espace-k. En IRM 2D, la
résolution spatiale donnée par I'épaisseur de cespémitée par I'intensité maximale du systeme de
gradients et par la bande fréquentielle de I'imippnlRF sélective, en général de I'ordre de quelques
centaines dam.

Dans une expérience d’'IRM 3D, le temps d’'acquisitistal est supérieursNois a celui d’'une
acquisition 2D, ou blest le nombre de pas d’encodage de phase dar@signre direction. Que ce
soit pour l'imagerie 2D ou 3D, les temps d’acquisis nécessaires a I'imagerie DTl ou HARDI
augmentent trés vite. Ainsi les applicationsivo, tenant compte du parametre temps, ne conduisent
en général qu'a des résolutions spatiales tregélamsi En IRM préclinique, il devient nécessaire
d’accéder a la haute résolution spatiale ce quiws§e au développement de séquences destinées a

accélérer 'acquisition.

4.1.2 Imagerie rapide EPI

En IRM, on peut considérer qu’il existe deux styaé pour accélérer les acquisitions IRM.
La premiére agit sur les éléments de la chaine dsura et la seconde agit sur les séquences
d’'imagerie, soit en raccourcissant le temps detitépe TR et en optimisant I'angle d’excitation RF,
soit en appliquant astucieusement les trois gréslig® champ magnétique pour le codage spatial 3D,

dans le but de parcourir rapidement I'espace-k.

La course vers les hauts champs magnétiques esti#si moyens utilisés pour augmenter le
signal recu pour un voxel donné (Vaughan et all520Le développement de nouvelles sondes
permet aussi d’augmenter le signal recu. Les cnas® augmentent le SNR d'une image en
supprimant le bruit thermique (Muller et al., 20¥2u et al., 2013, Mueller et al., 2013). Dans cg ca
le principe repose sur l'immersion des composatdlestroniques de la sonde dans un liquide
cryogénique. L'imagerie paralléle utilise un résebw sondes radiofréquences (figure 14) de type

bobine de surface, chacune connectée a un car@dlafen multi-canaux). Un ensemble d'images
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partielles est ainsi acquis et permet a I'aidegidthmes spécifiques (Griswold et al., 2002) diativo

a une image finale de tres haute sensibilité (ksdit et al., 2005, Filippi et al., 2012)

Figure 14. Principe de I'imagerie paralléle. Unéane de surface 8 canaux est utilisée pour rdicueil
le signal provenant du cerveau. Chaque antenneerel@e partie du signal, dépendant de sa position.
Les acquisitions sont regroupées pour former l'ienfigale, qui bénéficie d’un trés bon SNR comparé
a une image acquise avec une seule antenne deesurfa

Le principe de base des séquences d’imagerie rasleplus courantes reposent sur
I'accélération du parcours de I'espace-k pendadgisition. En IRM, les signaux acquis sont des
signaux de I'espace-k, dit aussi espace de Fowiayui est I'espace conjugué de I'espace position

spatiale, pour lequel on a :

oU Ar est la résolution spatiale, R la taille de I'geaqui correspond au champ de vue (field of view),

Kmax la fréquence spatiale maximumAdt le pas d’échantillonnage de I'espace-k.

Comme nous l'avons expliqué dans le paragraphel{ll@ codage spatial en IRM se fait
grace aux gradients de champs magnétiques, retalargleur du champ magnétique statique B
dépendante de I'espace. Grace au paramétre fréggpatial k, I'image réelle, dont le paramétre est
la position spatiale r, s’obtient par transforméeFdurier inverse. Ainsi I'expérience IRM, consiate
varier le parametre fréquence spatiale k pour rienipspace de Fourier. Pour une direction i de

gradient de champ magnétique, les fréquences Ezasigcrivent :

k(G,t) = L [0 Gi(t"dt [Eq. 33]
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Dans le cas d’acquisitions IRNa majorité du signal provient du centre cespace-k (figure
15), et acquérir des données a haute résolution kpetident a acquérir les données a valélevées
de k. Une fois le signal acquis dans I'ensembld’ espace-k I'image peut étre reconstruite f

transformée de Fourier inverse.

\.‘ &

2k

Figure 15 Image cérébrale et sa transformée de Fouriers Dmplan de Fourr, I'essentie de I'information
s'accumule au centre. L'espakest représenté, avec les orientations, et k. Le pas d’échantillonacAk,, et
la valeur maximum J,.x sont aussi représentéFigure inspirée de : Kastler 20068Comprendre I'lRM d’autc
apprentissage

X-Max

Le parcours de éspac-k peut se fairede plusieurs maniéres et selon I'imaginatior
I'utilisateur dans la limite desaractéristique des gradients de champ magnét : leur capacité a
commuter rapidement sans induire de courants deatdiy leur stabilité tempolle et surtout leur
intensité maximale pour atteindre des hautes résphispatiale. Ce sont les caractéristiques |
gradients de champ magnétique qui permettent owngrarcours rapide de I'esp-k.

Le parcours rapide de I'espi-k le plus répandu estirhagerie rapide EPqui consiste a
acquérir 'ensemble du signeh utilisant le signal provenantune seule excitatic radiofréquence
(figure 16).
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Figure 16. Diagramme d’'une séquence EPI et paramifespace-k correspondant. Un gradient dans
la direction x est appliqué sous forme d’une susioescontinue de gradient bipolaires pour refoealis
et acquérir un train d’échos, gradient dit de lextuChaque écho est rapidement échantillonné
(variation de la fréquence spatiale K par variatiortemps) pour acquérir une ligne de I'espaceek. L
passage d'une ligne a une autre est réalisé pécatmm d'un gradient dans la direction y (gradien
codage de phase) sous forme d’'impulsion trés hifgeex blip » appliquée avant chaque commutation
de polarité du gradient de lecture. Ainsi avec Ethuade EPI, il y a formation d’un train d’échos.
Certains sont dits échos pairs, formés pendanteggeadient de lecture a une polarité positiveest |
autres dits échos impairs, formés lorsque le gnadieune polarité négative. Comme indiqué dans le
schéma, les phases introduites par les gradiemsagérie sont compensées par des gradients
appligués juste apres I'excitation radiofréquence.

Ce parcours de l'espace-k est une réelle acc@argtuisqu’'on gagne un facteur temps
considérable de l'ordre du nombre de ligne & paicoDans le cas d’'une séquence 2D DTI-EPI
comme celle utilisée dans le chapitre 4, le temiasadiisition EPI est de 9min20s alors qu’il dépasse
les 10h avec une séquence classique. Comme daggeidion EPI, tout le parcours de I'espace-k est
réalisé avec une seule excitation RF, le signdioettment pondéré par la relaxation transverseke t
sensible aux susceptibilités magnétiques et awtseff off résonance. De plus, comme les gradients
de lecture sont réguliéerement inverseés et querbedients de codage de phase sous forme de blip sont
rapidement commutés, la séquence est trés semsibleffets de courant de Foucault (Jezzard et al.,
1998). Les instabilités d'intensité de gradient&gént des fréquences spatiales non équidistantes qu
s'écartent de la grille cartésienne, a 'originedilgorsions géométriques dans l'image. Les systéme
de gradients actuels sont souvent activement iifi@kic et al., 2007) pour minimiser au maximum
la formation des courants de Foucault et les imagiedegrent désormais des méthodes qui calculent
le déphasage entre échos pairs et impairs et pgemhele corriger ces artéfacts dans nos application
(Trakic et al., 2007).

Par ailleurs, les séquences EPI sont tres sensibletnhomogénéités de champ magnétique
By qui interférent avec les gradients blips et pramyg des distorsions dans la direction de phase,
notamment & l'interface air/tissu et liquide/tisim. effet des gradients de champs magnétiquesXocau

sont créés autour de ces interfaces et sont giheride distorsions géométriques avec atténuation d
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signal. Ainsi, a haut champ, ces distorsions d’imatpns la direction de phase deviennent
prépondérantes malgré les corrections des inhonéit¢éndu champ magnétique, Béglages de
shim). En pratique, ce sont ces artéfacts qui ehgéot une interprétation pertinente des données, e

qui doivent étre corrigés par I'expérimentateur.

Le parcours de I'espace-k en plusieurs étapes @il segmenté est une solution ou avec
une seule excitation radiofréquence, seulementpanie de I'espace-k est acquise et par conséquent
un certain nombre d’excitation radiofréquences meé&tessaire pour parcourir tout I'espace-k.
Cependant, cette technique nécessite de plus gtangss d’acquisition. Cette méthode permet en
particulier de s'affranchir des effets de .TCependant, comme le nombre d’excitation RF auggnen
le temps d’acquisition total est allongé, par exiengar 2 si acquisition en 2 segments et par 4 si

acquisition en 4 segments.

Ces distorsions peuvent aussi se corriger aprgsnirent des données, et c’est cette stratégie
gue nous avons privilégiée. Nous avons choisi digrenau point la correction des distorsions par la
méthode dite de gradient renversé (Morgan et &04p qui utilise deux acquisitions EPI avec
incrémentation de gradients de phase (blips) dasehs opposé. Le principe est basé sur le fait que
les distorsions dépendent du sens de parcourgsfgale-k. Les distorsions dans la direction degphas

dans le cas d’'un parcours avec blip « up » puis blip « down », peuvent étre assimilées a :

_ AB(x,y,2)

TN [Eq. 34]
_ . _AB(x,y,2)

B 6]

ou x est la position mesurée pour une acquisition ughipx la position mesurée pour une acquisition
blip down, x est la position théorique/B est la différence entre le champdtendu et le champ réel
(Morgan et al., 2004). Ainsi, les deux images obésnauront des distorsions inversées, et une image
sans distorsion peut en étre déduite en utilisapétateur Jacobien (Morgan et al., 2004)(chagijre

Ce post processing s’est montré plus performantlegi€orrections classiques (chapitre 4) utilisant

des cartes de champ magnétiquesHblland et al., 2010).

En pratique, chez la souris, les séquences acoélésmtemps d’acquisition ne permettent pas
d’obtenir une image 3D a haute résolution spaiialgivo en un temps acceptable (inférieur a une
heure). En général, on utilise des séquences 2D de® hautes résolutions dans le plan, mais des
coupes épaisses (Harsan et al., 2010, Boretiuk, €2087), ou alors des séquences 3D qui ont des

résolutions spatiales limitées (Mayer et al., 208emskerk et al., 2005).
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Dans le but d'atteindre des images 3D a haute utisol spatiales (chapitre 1, 4.1.1) en un
temps d’acquisition qui reste réalisable pour dadesin vivo, nous avons combiné I'imagerie rapide

EPI décrite dans ce paragraphe a des méthodepnoastssing dites de « Super-Résolution ».

4.1.3 Super-Résolution

La Super-Résolution (SR) consiste a obtenir deg@s&aute résolution spatiale en appliquant des
algorithmes spécifiques sur des images bassesutiéssl spatiales, ayant des informations spatiales
complémentaires.

Dans mon travail de thése, les méthodes de SRajuveloppées découlent des travaux initiés
par (Gholipour et al., 2010, Scherrer et al., 2@ji#t)consistent & reconstruire, a partir d'imagasse
résolution acquises dans les directions coronabasttales et axiales, une image haute résolution 3
isotrope (chapitre 4). Comme en IRM et dans le reomdical en général il est bien établi que
l'imagerie 3D est un outil puissant pour extraies dnformations anatomiques et fonctionnelles, la

méthode SR suscite désormais un intérét grandi@Sam¢nspan, 2009).

Avec ce traitement post-processing le temps degp&ernce total demeure raisonnable, car les
différentes acquisitions sont de type 2D. En effmts le cas de séquences 2D multicoupes, le temps
total d’acquisition est donné par (t = KRNA x Dim1) alors que celui des séquences 3D est doané p
(TR x NA x Dim1 x Dim3), ce qui avec des paramétres typiques (TR,N2 = 4, Diml = Dim2 =
128) donne un temps d’acquisition de 17 min po@Daet 36 heures pour la 3D. Avec TR le temps de
répétition, NA le nombre d’accumulations, Dim1 et les tailles des matrices.

La méthode SR utilise des signaux de gros voxedsitayn bon SNR. La résolution spatiale
atteinte peut dépasser les limites données pasterse de gradient (Peeters et al., 2004, Plengle, et
2012). Les résultats obtenus avec les algorithneeSHK sont meilleurs qu’en utilisant une simple
interpolation (chapitre 4). La méthode de SR perdeeteconstruire des fibres indétectables avec les
images de basse résolution en clinique (Scherrel.e2012) et en préclinique (chapitre 4). La

méthode SR est donc davantage utile pour les éddso.

4.1.4 Choix de I'imagerie DTI

Comme nous l'avons expliqué (chapitre 1, 2.2)rdatographie issue du modele ODF refleterait
mieux I'anatomie des tracts du cerveau car ellegzable, a I'inverse d’études basées sur le 841,
reconstruire des croisements de fibres (Annexeug)xBet al., 2013, Gigandet et al., 2013, Campbell
et al., 2005, Wedeen et al., 2008). Cependant ldétaode I'ODF, associé a l'imagerie HARDI,
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nécessite une bien plus grande résolution anguaselirections de diffusion, ce qui augmente d’'une
facon proportionnelle le temps d’acquisition. Dagplavec le modele de 'ODF, des grandes valeurs

de b sont nécessaires, ce qui pourrait étre unteIguit venant des gradients, soit venant du signa

En pratique, la reconstruction d’un tract a pattirmodéle de 'ODF n’est pas toujours meilleure
qu'a partir du modeéle DTI, en particulier dans désictures simples et homogénes de la matiére
blanche (Annexe 3) (Behrens et al., 2007).

Au cours de cette thése, j'ai pu tester la faiggbile la méthode ODF, et la reconstruction des
croisements de fibres de la matiére blanche aégtiésée avec succes et pour la premiére fois dans
'équipe (Annexe 3). Cependant, dans le cas de problématiques de recherche et selon les
différentes expériences que j'ai réalisées, jacpuostater qu'il était préférable de sous-échamtier

la sphére de diffusion et d’augmenter la résolusipatiale plutét que le contraire.

Mes stratégies d’acquisition se sont alors pontées 'augmentation de la résolution spatiale
(chapitre 3), car les reconstructions ciblées emtesur des tracts homogenes de la matiére blanche
Le DTI apparait comme un modele de simplificatien'@AP utile qui permet d’'atteindre un meilleur

SNR et/ou une meilleure résolution spatiale graseragain de temps.

Ainsi, selon mes propres convictions, une expédede tractographie n'a pas de parametres

optimaux, et doit étre adaptée a la problématiguesdherche.

4.1.5 Imagerie multimodale pour validation

Comme en IRM les informations mesurées sont intéisgda validation des méthodes développées
est nécessaire. La tractographie DTI sur des craes de fibres est un bon exemple. Elle est non
seulement incapable de reconstruire ce croisenmefitoce, mais peut reconstruire des faisceaux de
fibre inexistants (Annexe 3). Ainsi I'applicatiore dnéthodes d’'imagerie alternatives est pertinente

pour valider et interpréter les résultats obterarsupe technique IRM.

Dans ce travail de thése, cet aspect de validatioiinterprétation a tenu une place majeure,

chaque résultat novateur obtenu par IRM a été wonéfpar une autre modalité d’imagerie.

La spécificité de I'imagerie de fluorescence otndaute résolution atteinte par la microscopie
électronique représentent des outils qui ont pedessvalidations directes de notre travail (cheyiiy.
L'intérét du travail multidisciplinaire est ici dta mélangeant les compétences de différents dasain
et permettant de répondre a des hypothéses biakgigarticuliéres. Les techniques de validation

communes ne sont pas toujours suffisantes, etilgbors imaginer de nouvelles stratégies. C'est ce
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qui a été fait dans le travail du chapitre 3, ourda premiére fois a notre connaissance des imdges

tractographie 3D ont pu étre validées par microscthporescente 3D du cerveau transparent.

4.2 Stratégie d’ensemble : dext'vivoa I'in vivo

Comme expliqué précédemment (chapitre 1, 4.1.1mafierie microscopique 3D était
nécessaire pour décrire les défauts neuroanatomide® souris MAP6 et Glio6. Dans un premier
temps, I'imagerie microscopique 3D DTI a été appdg sur les cerveaux de souris fixés avec des
séquences d’écho de spin 3D de longue durée (ohapiet 3). En effet, comme la taille des pixels
devait étre de l'ordre de quelques dizaines del@tout ici était d’éviter les artéfacts géomeétridjés
a I'imagerie rapide (chapitre 1, 4.1.2) et d'imalgsr structures du cerveau avec des signaux stables

Afin d'accélérer les acquisitionsx vivq les cerveaux étaient fixés avec un mélange de
paraformaldéhyde (PAF) 4% pour la conservation tikssis et d’agent de contraste Gd-DOTA a
1/80°™ pour I'accélération des acquisitions. Le Gd-DOTexmet de diminuer le temps de relaxation
longitudinal T, des tissus du cerveau, et donc d'accélérer lagsisitigns avec des temps de répétition
plus courts mais raccourcit également la relaxaligndétériorant ainsi le SNR. La concentration a
injecter et le temps nécessaire a la diffusion lggme du Gd-DOTA dans tout le cerveau ont été
étudiés dans une expérience préliminaire afin a@eiver un bon compromis entre le temps

d’acquisition total donné par,Tet le SNR donné par, Tchapitre 2 — Matériel et méthodes).

Le cerveau ainsi fixé garde la méme microarchitegtmais les diffusivités sont diminuées
(Sun et al., 2006, Kim et al., 2007, Shepherd.e2809) par rapport a I'acquisitian vivo, et restent
stables dans le temps (Kim et al., 2007, Zhand;,e2@12b) lorsque les cerveaux sont conserve£a 4°
(Thelwall et al., 2006).

Ce développement méthodologique a abouti a deuxtaés significatifs. Il a permis de
valider I'imagerie DTI comme biomarqueur de la raijpn de cellules tumorales dans la matiere
blanche, et plus précisément dans le corps callebapitre 2), et a permis de caractériser avec
précision les pertes de matiére blanche et lesut¥éfie connectivités cérébrales dans le modéle de
souris MAP6 apparenté a la schizophrénie (chaBijtrédvec ce travail, 'imagerie microscopique 3D
DTI peut désormais étre considérée de trés gratilité pour étudier et diagnostiquer des maladies

neurologiques dans des modeles expérimentaux atseritis.

Dans ce travail de thése, les développements mdtigidues de l'imagerie rapide et les
méthodes de Super-Résolution ont permis d’obtessratquisitions 3D DTI haute résolution spatiale

in vivo. La preuve de concept de cette imagarieivo a été validée dans le modéle de schizophrénie
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MAPG, ou les déficits de matiere blanche ont éteouwés similaires a ceux obtenes vivg et ceci
grace a la tractographie 3D a haute résolutionia@paue nous avons pu construire (chapitre 4). A
notre connaissance, c’'est la premiére fois qu'uagtdgraphie avec autant de précision est appliquée
in vivo chez la souris a 9.4T, ouvrant la voie vers debremses applications. Ainsi, 'IRM DTI a
haute résolution spatiale peut étre utiligg@®ivo dans une étude longitudinale, dans le but d’'étudie

les effets de traitements thérapeutiques.

En parallele, notre stratégie a consisté a valilane facon robuste les méthodologies
développées et c’est dans ce contexte que nous smusnes orientés vers d’autres modalités
d'imagerie, comme I'imagerie optique ou la micrq@eo électronique, apportant ainsi

multidisciplinarité et complémentarité a nos étuliid.

D’autre part, I'imagerie cellulaire par IRM qui csiste & suivre des cellules préalablement
marquées par des USPIO-NPs a été développée ddms te suivre la biodistribution de cellules
tumorales ou de cellules thérapetiques au courtemps. Dans ce contexte, une nouvelle approche
d'IRM cellulaire quantitative a été développée eisemau point, utilisant simultanément la
relaxomeétrie Tet T, et les effets de susceptibilité magnétique. Ap@aa des cellules thérapeutiques
dans un modele de glioblastome chez la souris, &lfErmis de visualiser la biodistribution des

cellules marquées sur une longue période et dgulastifier dans une large plage de concentration.
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CHAPITRE 2

CARACTERISATION DU MODELE
GLIO6

Microscopic DTI accurately identifies early gliomacell
migration: correlation with multimodal imaging in a

new glioma stem cell model
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Contribution au travail

Je suis le porteur de ce projet, et jai mené Benisle des expériences que ce soit en IRM, en

expérimentation animale ou encore en imagerie fmdtialités. Bien entendu, j'ai d’abord profité des

compétences de I'équipe pour m'initier, pour eresyirendre en charge les différentes étapes

expérimentales. Sous I'impulsion de ma directriegh®se, nous avons mené ce travail en fédérant les

qualités multidisciplinaires de I'équipe. L'appai¢ I'IRM de diffusion pour caractériser le modete d

glioblastome chez la souris, modéle Glio6, a étkd&aet complété par différentes modalités

d’'imagerie. Nous avons mené la rédaction de l'grtiwvec Hana Lahrech, et nous avons sollicité nos

partenaires qui sont co-auteurs pour apporter rections et remarques.
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Ce travail est en révision favorable dans le jouNMR IN BIOMEDICINE. Il a obtenu la distinction

« Magma Cum Laude » a 'lSMRM 2013 (voir Communizas)
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Contexte scientifique

Les glioblastomes sont les tumeurs primaires dueeer les plus agressives pour lesquelles la
survie médiane des patients est de 15 mois, epasaévolué depuis 20 ans. Les glioblastomes sont
caractérisés par une hétérogénéité du microenweroant de cellules tumorales (Claes et al., 2007) et
se décomposent généralement en deux parties : assentumorale et une infiltration de cellules
invasives dans le cerveau sain. La masse tumaostlaramment constituée d’'une nécrose entourée
d’une grande cellularité et d’'une augmentationadeicro-vascularisation (Giese and Westphal, 1996)
suite a une angiogénese active. Les glioblastoomssensibles aux traitements anti-angiogéniques, e
sont souvent traités par résection, radiothérayae ehimiothérapie.

La détection de la distribution des cellules tuales est essentielle pour le ciblage de la
radiothérapie notamment, et le tri des patientsrs€invasion de leur gliome. Les glioblastomes se
propagent dans le cerveau de deux manieres (Inbak, €2012). La premiere par infiltration des
cellules tumorales : les cellules tumorales migterlbng de structures existantes comme la matiére
blanche ou la microvascularisation (Giese and Wetd996). La seconde par invasion de la tumeur.
Dans ce cas, les cellules produisent des prot@aseiegradent la matrice extracellulaire envirort@an

et synthétisent leur propre matrice permissivénddsion (Zamecnik, 2005, Gondi et al., 2004).

L’évolution fatale des glioblastomes est souverg duwles récidives aprés un traitement. Les
cellules tumorales infiltrantes sont considéréd®idgine des rechutes des patients (Giese et al.,
2003). En effet, a I'inverse de la masse tumoias,cellules infiltrantes sont insensibles auxapi&rs
existantes, et les anti-angiogéniques aggraventeni€mphénoméne de migration (Tuettenberg et al.,
2006).

Dans le cadre clinique, I'IRM reste la référencermpdiagnostiquer les glioblastomes et permet
de localiser la tumeur, étudier sa vascularisatioencore définir son grade. Cependant, les méshode
IRM standards ne permettent pas de visualiserdiigles infiltrantes dans le cerveau sain qui réste
souvent indétectables. Le DTI a montré son potieptiar détecter linfiltration de cellules tumorale
dans la matiere blanche (Goebell et al., 2006, tiita et al., 2008, Awasthi et al., 2010, Stadlbatie
al., 2009), avec notamment une diminution du patamigaction d'anisotropie FA dans la matiere

blanche (Kallenberg et al., 2013, Price et al. 2@0ors qu’aucun signe n’apparait sur 'imagerie T

Dans I'étude présentée, I'objectif est de validendgerie DTI 3D microscopique comme
biomarqueur de la migration des cellules tumoradlass la matiére blanche. Pour cela nous avons
utilisé le modeéle de glioblastome développé daguipe, modele Glio6 chez la souris, qui est aésoci
a la migration, dans son phénotype et dans I'egmesde ses génes (CXCR4La microscopie a

deux photons a permis de valider les résultats @dd@te a I'utilisation de cellules tumorales codées
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GFP (Green Fluorescent Protein). Pour comprendraltérations de la microarchitecture a l'origine

de la modification du signal DTI, nous avons udilia microscopie électronique.
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Abbreviations:

Blood Brain Barrier (BBB)

Blood Volume fraction (BVf)

Comparative Genetic Hybridization (CGH)
Corpus Callosum (CC)

Perpendicular Diffusivity ()

Diffusion Tensor Imaging (DTI)

Echo Planar Imaging (EPI)

Fractional Anisotropy (FA)

Field of view (FOV)

Mean Diffusivity (MD)
Multi-slice-multi-echo (MSME)

Number of averages (NA)

Rapid acquisition with refocused echo (RARE)
Radiofrequency (RF)

Region Of Interest (ROI)

Rapid Steady State; TRSS)

T1-weighted (Tw)

To-weighted (Bw)

Transmission Electron Microscopy (TEM)

White Matter (WM)
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Abstract

Monitoring glioma cell infiltration in the brain isritical for diagnosis and therapy. Using the
new glioma Glio6 mouse model derived from humamstells we show how Diffusion
Tensor Imaging (DTI) may predict glioma cell migoatinvasion.

We first perform an in vivo multiparametric MRI anhe, two and three months of Glio6
glioma tumor growth, a longitudinal (= follow-updusly which indicates the existence of a
time window to study glioma cell/migration/invasiealectively. Indeed, at two months, only
a Glio6 cell invasion was detected: tumor mass &tion, edema, blood brain barrier leakage,
and tumor angiogenesis were detected later at 3hmomo robustly confirm the role of DTI
to detect glioma cell migration/invasion, microsiwo@BD-DTI (80um isotropic spatial
resolution) was developed and applied ex vivo radimouse brain.

DTI changes were predominant in the corpus callofD@), a known path of cell migration.
Fractional anisotropy (FA) and perpendicular diiffitg (D) changes derived from ex vivo
microscopic 3D-DTI were significant at two monthstamor growth, FA: +38% increase in
caudate putamen (p<0.001) and -28% decrease @GEhg@<0.005) and R +95% increase in
the CC (p<0.005). In the CC, DTI changes and flsceat Glio6 cell density obtained by
two-photon microscopy of the same brains were tated (p<0.001, r=0.69) validating FA
and Dy as quantitative biomarkers to detect glioma cefjration/invasion that appears early.
At this stage of tumor growth, the usual, Bnd T, MRI sequences are still insensitive. The
origin of DTI changes was assessed by electronastopy of the same tract showing axon
bundle disorganization.

Applying microscopic 3D-DTI at two months of tumgrowth, during which Glio6 cell
migration/invasion is the only disease processatieteat this point time, we robustly validate

DTI parameters FA andd{as biomarkers for glioma cell invasion/migration.
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For in vivo applications, microscopic 3D-DTI shoudé performed with rapid acquisitions

which are under development.
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Introduction

Glioblastoma multiforme is the most common primbrgin tumor in adults and one of the
most devastating cancers.(1) Glioblastoma incutghig mainly explained by peritumoral
invasion/migration and consequently recurrenceonglly supporting the need for both
accurate animal models of tumor cell invasion/ntigraand new imaging methodology to
guantify and to follow up rigorously the extent twfimor cell spread. In comparison to
invasion, migration processes use existing braunctires like peri-axonal and perivascular
spaces and are therefore more rapid than invasmregses which are principally based on
metallo-proteinase mediated degradation of theaegtiular matrix.(2)

Migration of tumor cells into the normal brain, aykfeature of gliomas, is poorly detected
using conventional imaging £TT; and contrast-enhanced Weighted sequences, commonly
used in clinic). For example, regarding MRI, biopstydies have shown that the tumor
extends beyond the margins of @nd T, signal changes in most glioblastomas.(3, 4) This
demonstrates the current limits of standard MRIhoés$ for imaging the actual spread of
glioma cells in brain tissue.

Determining the invaded area and the tumor marpasare connected to migration roads is
essential to improve resection and irradiation guols. Moreover, the recent finding that
anti-angiogenic therapies could increase tumorrogkation(5, 6) further underlines the need
for non-invasive imaging facilities to follow-upigima cell propagation both at the time of
diagnosis and during therapy.

Recent advances in MRI can now provide informatiwt available with conventional
imaging in pathological regions (7, 8). Diffusiensor imaging (DTI) (9) is a unique medical
imaging method capable of probing in vivo tissuecnmstructureat the cellular and
subcellular scale. DTI is very sensitive in detecting disruption of tisamsotropy and it is

largely used to image white matter (WM) and itshpédgies. The potential of DTI to assess
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glioma cell migration is now largely accepted bglicdogists (7, 8). However, clinical studies
frequently lack histological confirmation and valtwn, requiring studies on relevant animal
glioma models that maintain the migratory phenotype

In order to develop relevant glioma models, sevéwahor cells derived from surgical
fragments from human glioma are cultured under Rigpoonditions (at 3% ¢) rather than
20%, a condition which we demonstrated mandatogpréserve the growth characteristics of
the tumor in its microenvironment (10, 11). In tlisntext, the analysis of Comparative
Genetic Hybridization (CGH) and flow cytometry igstematically performed to guide the
development of a specific tumor phenotype.

After cell characterization, the developed Gliaehbr model was characterized using multi-
parametric MRI in vivo. As the in vivo MRI experimis showed that glioma cell invasion
could be detected at an early stage preceding edemmer mass formation, blood brain
barrier (BBB) leakage and tumor angiogenesis, & Bgatial resolution 3D DTI ex vivo on
fixed brains was designed to validate in vivo dsffity and fractional anisotropy (FA) DTI
parameter changes especially in the corpus call¢€i), a known path of cell migration. In
addition, two photon microscopy analyses were peréal on the same brains with the aim to
demonstrate the migratory phenotype of the Gliofhdiu model but also to validate
guantitatively microscopic 3D DTI results. Transsnis electron microscopy (TEM) focused
on the CC, was used to validate the origin of Daigmeter changes (diffusivities and FA).
The widely studied, compactly growing and non-invasJ87-MG human glioma model was

used for comparison.
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Experimental

Cell cultures

Glio6 tumor cells were established and amplifiemhfra fresh glioblastoma surgical specimen
(World Health Organization grade 1V), as previoudbscribed.(12) Briefly, these cells were
maintained in culture as neurospheres at 3%4nOserum free medium DMEM/F12 (Life
Technologies) supplemented with 0.5 &hd 0.5 B-27 (Life Technologies) and 30 ng/ml
bFGF and 30 ng/ml EGF (Peprotech). The human glicetldine U87-MG (ATCC n° HTB-
14) was cultured in DMEM medium with 10% fetal bo®i serum and 1%
penicillin/streptomycin (Life Technologies) at 20%,. Green fluorescent protein (GFP)
expressing cells were obtained following transductof the GFP gene into glioma cells
(Glio6 and U87-MG) by using a GFP-expressing lenisv (Sigma) construct which also
expressed the puromycin resistance gene. Glio& expressing GFP were amplified as
neurospheres via puromycin selection (5pg/ml). Faman samples, written consent was
obtained from each patient or family and the experntal procedure was approved by the
Biological Resource Center Ethics Review Board 38d4spital of Grenoble.

Flow cytometry analysis

After FcR Blocking (FcR Blocking Reagent, Miltenyiotec), 300 000 cells were incubated
with the following antibodies during 20 min at 4°CbD44-FITC (mouse IgG1, clone DB105,
Miltenyi Biotec), CD133-PE (mouse IgG1l clone AC13djltenyi Biotec), CD184-APC
(CXCR4, mouse 1gG2a, clone 12G5, Miltenyi Biotec) A2B5-APC (mouse IgM, clone
105HB29, Miltenyi Biotec). Corresponding isotypdibadies were purchased from Miltenyi
Biotec. Cells were gated on their FSC/SSC chariatitey, cell doublets were eliminated by
analysis of the FSC-H/FSC-A dot plot and dead og#ise eliminated by a 7-AAD (Sigma)
staining. C6 Accuri flow cytometer (BD) was used.

Microarray analysis
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Analysis of the gene copy number variation in Glesls was done by DNAvision. Briefly,
DNA from Glio6 cells was extracted using the DNe&dglood and tissue kit from Qiagen
and SNP analysis were performed using SNP 6.0 étapsAffymetrix.

Animals

Six week oldfemaleimmune deficient nude micéiérlan) weighing 25-30g were used. All
animal procedures, including the intracerebralatiga of glioma cells, were reviewed and
approved by the Internal Evaluation Committee foirdal Welfare of the Grenoble Institute
of Neurosciences in accordance with the guidelofedbe French Government (decree 87-848
of October 19, 1987, licenses 380719, A38516100@d B3851610003 from the French
Ministry of Agriculture) and the European Guidebnéor the Protection of Vertebrate
Animals. The in vivo MRI study was performed on &en(Glio6 (n=6) and Sham (n=3)), the
3D microscopic-DTI combined with optical microscopy fixed brain was performed on 9
mice (Glio6 (h=6) and Sham (n=3)), and the electroaroscopy was performed on 6 mice
(Glio6 (n=3) and Sham (n=3)).

Xenograft glioma models

For both Glio6 and U87-MG models, mice were injdateth 500000 glioma cells (1puL/min,
volume=3uL) in the right striatum (Bregma level, ranright, 2.5mm depth) under 3%
isoflurane in air and local subcutaneous infilvatof 2mg bupivacaine to cover post-surgical
scalp pain. The sham mice underwent the same ingian surgery with an equivalent saline

volume instead of glioma cells.

Fixed-brain preparation
The brains were fixed by transcardiac perfusionaofl% paraformaldehyde solution in

phosphate buffered saline containing 6.25mM of @IfB (Guerbet Laboratories), a
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paramagnetic MRI contrast agent. After removingaurding skin and muscles, the skulls
containing the intact brains were immersed in e solution during four days and then
conserved in Fomblin-oil (FenS chemicals) for MRbaisitionsperformed at least eleven
days after fixation.

MRI

In vivo experiments were carried out at 4.7T inrak&r Biospec USR AV Il 4.7T/400 mm
horizontal scanner while experiments on fixed-tsaivere carried out at 7T in a Bruker
Biospec USR AV Il 7T/200mm horizontal scanner gsiradiofrequency (RF) birdcage
volume coil that provides homogenous RF excitatemross all the mouse brain for
transmission and a head surface coil for recepiigenoble MRI facility IRMaGE). Both
magnets are equipped with magnetic field gradieh&0mT/m strength and interfaced with
ParaVision 5.1 software.

In vivo multi-parametric MRI

In vivo acquisitions on mice were performed undeflurane anesthesia (1-2%) one, two and
three months after implantation. Mice were equipp&tli an intraperitoneal catheter for Gd-
DOTA administration.

The multi-parametric MRI protocol consisted gfwWeighted (By), pre- and postcontrasts;-T
weighted (T,), DTl and rapid steady state; TRSST) acquisitions for microvasculature
study.(14)

The geometric parameters were identical for allisions: eight coronal slices of 0.7 mm
thickness with a field of view (FOV) of 15 x 15mmR.rapid acquisition with refocused echo
(RARE) sequence was used fos, TTR/TE = 3500/33 ms, number of averages NA = 6,
RARE factor = 8) and a multi-slice-multi-echo (MSM&equence for 1, (TR/TE = 300/6.3
ms, NA = 8) images with a matrix of 128 x 128. DHEtho Planar Imaging (EPI) was

acquired (TR/TE = 2000/36 ms, NA = 26, 4 segment) a matrix of 128 x 128. Diffusion
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gradients with a duration @& = 5 ms and a separating delay 10 ms were applied in 6
different orientations in the [X,Y,Z] planes: [10};,[0,1,1]; [1,0,1];[1,-1,0]; [0,1,-1]; [-1,0,1]
with a b-value of 1000 s/mm2.

The RSST method (13) consists of a 3D inversion recovegusece (TR/{f, = 750/303 ms)
and a series of RF pulses<£ 10°, TR/TE = 6.5/1.2 ms,). The RSSSignal was acquired for
5 minutes pre (&) and for 55 minutes post ) intraperitoneal Gd-DOTA injection
(6mmol/kg, 12 ml/kg) with a temporal resolution®& (matrix 8 x 32 x 32). The normalized

RSST signal over time is given by :

Snorm(®) = (< Spose(£) > — < Spre >)/< Sp > [Eq. 1]

Sore aNd Sost are the RSSiTsignals acquired before and after Gd-DOTA adnmiaiigin, S is
the signal corresponding to the equilibrium magiton of the intra- and extravascular
compartment aquired with TR = 10 s without invensiand < > signifies signal averages over
time intervals with constant signal.

In the absence of BBB permeability, i.e. when thg:Signal is constant over time, blood

volume fraction (BVf) was quantified according to

BVF = (< Spost > — < Spre >)/< So > [Ea. 2]
3D DTI of fixed-brain
As we described in paragraph “Fixed-brain prepardfithe paraformaldehyde solution used
to preserve cerebral tissue was supplemented vdtBDGTA, a paramagnetic contrast agent,
to reduce the frelaxation time permitting short repetition times MR scan acceleration.
The Gd-DOTA concentration of 6.25mM was optimizadaipreliminary study. Eleven days
after intracardiac perfusion (4 days in paraforrabigle supplemented with Gd DOTA and 7

days in Fomblin) Tand T, reached constant values of 62 ms and 16 ms arel shertened
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by a factor of about 30 and 5 respectively. To esgood NMR signal sensitivity,,Should

be in the order of the echo time, around 16 ms. bhoroil was used to avoid magnetic
susceptibility artifacts since its chemical composi does not contain hydrogen atoms.

Fixed brain of the Glio6 model (n=6), U87-MG modek6) and Sham mice (n=6), were
imaged using the 3D-DTI sequence with high isotcgpatial resolution of 80x80x80 im
(microscopic 3D-DTI), a FOV of 20x8.5x11.5 mrand NA=18 for a total duration of 59
hours. Diffusion gradients with durations & 3.5 ms and separating delAg8 ms, were
applied in 6 different orientations [1,1,0]; [O,],11,0,1]; [1,-1,0]; [0,1,-1]; [-1,0,1] with a b-
value of 1500s/mfy greater than the value used in vivo, since theegllular water is more
restricted due to cell swelling in ex vivo tiss#e3D spin-echo DTI sequence with Cartesian
K-space sampling was used and preferred to thel a8Bi sequence to reach high isotropic
spatial resolution (microscopic 3D-DTI) without geetrical distortions and susceptibility

artifacts.

MRI analysis
All MRI images were analyzed using homemade Ma¢Mathworks’, Natick, MA, USA)
software. Regarding diffusion data, for each pigelvoxel, the tensor was diagonalized.

Eigenvalues 3> A > A 3) corresponding to the diffusivities and their esponding
eigenvectors \K \72, \73) were obtained. Mean diffusivity (MD), Dand FA maps were
calculated according to:

MD = Mithatds [Eq. 3]

D, = [Eq. 4]
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FA:\E\/(Al—MD)2+(x2—MD)2+(A3—MD)2 (Eq. 5]

A 2+A5%+A52
FA-color maps were generated according to a color code of the direction of the main
eigenvector V; which corresponds to the main diffusivity A1=D;;. The colors blue, red and
green were attributed to anterior-posterior, lateral and dorsal-ventral directions respectively
and the pixel intensity was weighted by the FA value to highlight the anisotropic brain
structures. The DTI parameters differences between sham and tumor bearing mice were
tested by Welch's t test. Statistical analyses were performed using R software (R Foundation
for Statistical Computing, Vienna, Austria). Data are presented as mean % standard deviation.
Fluorescence microscopy
After DTI acquisitions, brains were extracted freime skulls and 30Qm thick coronal brain
slices were cut using a vibratome (V1000S, Leica) stored at 4°C. Images of the whole
coronal brain slices were acquired with a multitna&Z100 Nikon microscope using a wide-
field CCD camera (Orca R2, Hamamatsu). Fluorescandeoblique light illumination were
combined in composite images to detect GFP-fluemsglioma cells and axon fiber bundles
simultaneously.
Two-photon Laser Scanning Microscopy (LSM 7MP, ZglSena), was performed with a
20x water immersion objective (ZEISS, N.A. 1.0) aadmotorized platform for the
acquisitions of mosaic images in 3D. Fluorescenggnas detection was obtained
simultaneously on three photon multiplier tubesadg®] software (U.S. National Institutes of
Health, Bethesda, MD, USA) was used for the recangbn of mosaics.(16)
Electron Microscopy
Glio6 (n=3) and sham (n=3) brains were rapidly sadiand the CC was fixed in 2.5%
glutaraldehyde (0.1M cacodylate buffer, pH 7.4)2drh at room temperature. Samples were

post-fixed with 1% osmium tetroxide in 0.1M cacaatg, pH 7.2 for 1 h at 4°C, stained with
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1% uranyl acetate (pH 4) in water for 1 h at 4°@ dehydrated through graded alcohol
concentrations before being embedded in Epoxy EdibgdMedium (Fluka, Sigma-Aldrich).
Transversal ultrathin sections (60 nm-thicknesghefCC were stained with 5% uranyl
acetate and 0.4% lead citrate before being obsemeéer a transmission electron microscope
at 80kV (Jeol 1200 EX, JEOL Ltd). Images were agglwith a digital camera (Veleta, SIS,
Olympus).

MRI and optical data correlation

Different regions of interest (RG#6.1mnf) along the CC were drawn on MRI and two-
photon images independently with a particular ditb@ento delineate the same brain areas
using the contrast of the CC in both modalities.I®R@ere drawn on slices around the
implantation to avoid the artifacts due to the heddjectory. In each ROI, GFP encoded
Glio6 cells were manually counted and Glio6 celhgigy (Glio6 cell number / ROI surface)

was calculated and compared toddanges, computed according to:

D ine—D
ADJ_% — 100 1Glio6 1Sham [Eq 6]
D) sham

The Pearson rank correlation coefficient was usembtrelateAD % to Glio6 cell density.
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Results

CGH analysis

The analysis of gene copy number changes of the6@klls showed a gain of 7q and 7p and
a loss of 10g and 10p (68%) chromosome arms (FAY. These variations are the two most
common genetic alterations in glioblastoma(17),ficoning the glioblastoma signature of
Glio6 cells. Deletions of chromosome 6, a commonocammality in glioma tumors(18), are
also detected.

Flow cytometry analysis

We secondarily analyzed membrane expression of swhmarkers (CD133, A2B5) and
putative membrane markers associated with gliomasineness and severity (CD44,
CXCR4) on our Glio6 cells and compared to U87-M@sce&slio6 expressed stem markers
which were found to be CD1382B5" contrary to U87-MG cells which were found CD133
A2B5. The expression of CXCR4 was found increased in6atompared to U87-MG. Both
cell types express a high level of CD44 with a kiglevel in U87-MG (Fig. 1B).

In vivo multiparametric MRI

During the first month of growth, no tumor was dad¢el while during the second month
tumor occurrence was sometimes detectable gna€quisitions as a slight hyper-intensity
with respect to normal brain tissue (Fig. 2A), aersin the needle trajectory. At th& 3
month, the tumor occupied substantial parts offghigateral hemisphere with blurred margins
resulting in a midline shift (Fig. 2B).

BVf quantification

During the 2° month (Fig. 2C), the RSSBignal in ipsilateral and contralateral hemisphere
remained constant after intraperitoneal injectiortod-DOTA demonstrating the absence of
Gd-DOTA extravasation, and consequently showingehatively intact BBB. BVf in

ipsilateral regions was not statistically differéram BVf in contralateral contrast enhanced
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MR-visible tumor (1.7 £ 0.6% vs 1.8 £ 0.6% in theudate putamen), reflecting the absence
or a very limited tumor angiogenesis. However dyrthe 3 month, the RSSTsignal
increase in the tumor reveals extravasation of @¥FB, i.e. pathologically increased
microvascular permeabilitylndeed in figure 2B we can clearly see a tumorf BV
increasewith regions reaching over 10% of BVA.

In vivo DTI

At two months, a FA decrease (0.38 + 0.03 vs 0.4208 i.e. -11%) and a Dincrease
(5.9.10% + 5.10° vs 5.5.1¢ + 1.10°mm?'s i.e. +9%) were detected in the ipsilateral (Ei@.

2D) compared to sham mice but were not signifi¢ar0.073 and p=0.26 respectively). In
the ipsilateral caudate putamen (around the siterabr cell implantation), a non-significant
(p=0.20) increase of FA (0.24 + 0.01 vs 0.22 * 0i.@2 +9%) was detected compared to
contralateral caudate putamen.

At three months, compared to sham mice, a sigmifiga<0.05) D increase (6.6.10+ 7.10°

vs 5.4.10" + 7.10°mm?/s i.e. +22%) and a significant (p<0.05) FA @ese (0.34 + 0.05 vs
0.43 £ 0.04 i.e. -21%) was found in the ipsilatéz@l as can be observed on the FA map (Fig.
2B). In the contralateral CC, a FA decrease (0.3804 vs 0.42 = 0.02 i.e. -7%) and a D
increase (6.0.1h + 5.10° vs 5.6.10' + 8.10°mm?/s i.e. +7%) were detected compared to
sham mice but were not significant (p=0.26 and p20@espectively). Moreover, the contrast
enhanced tumor shows a FA increase compared toatatetral caudate putamen (0.31 + 0.02

vs 0.24 + 0.01 i.e. +29%), (p<0.001).

Glio6 versus U87-MG
Taking into account the growth difference of these models, experiments were performed
at two months of tumor growth for Glio6 on the Isasf ourin vivo MRI follow-up and at 3

weeks for U87-MG which corresponds to an advant¢agesof tumor growth without mass
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effect in the contralateral hemisphere. Microsc@weDTI were performed on fixed brains to
reach high spatial resolution, necessary for ateuaantifications in small animals.
Microscopic images and data analysis (3D-DTI andritsscence microscopy) are presented in
figure 3. The U87-MG glioma model formed rapidlysalid tumor mass as confirmed by a
well-delimited region of high MD (6.6.10+ 3.10° vs 3.4.10' + 2.10°mm?'s i.e. +94%,
p<0.001) (Fig. 3A). In addition, on fluorescencecrascopic images, no individual U87-MG
cell was detected beyond compact tumor, confirntirigabsence of U87-MG cell migration
(Fig. 3C-D). Conversely, we observed a gradierftunfrescence intensity from the Glio6 cell
injection site along the CC, indicating the migngtcharacteristic of the Glio6 model. On FA-
color maps (Fig. 3B), an enlargement of the ipsiEt CC was observed in comparison to
sham mice, surely due to the presence of migrafiiogna cells.

Quantitative analysis of Glio6 cell migration

DTI parameters of the CC for both models are prtesem figure 3E and were compared to
sham mice. In the ipsilateral hemisphere, FA desmred 28% (p<0.005) and.DOncrease of
95% (p<0.005) were detected in the Glio6 model &vhid changes were observed in the U87-
MG model. For the Glio6 model, the FA decrease28land D increase of 25% (p<0.001)
between ipsilateral and contralateral CC are iroetance with the progressive Glio6 cell
infiltration shown by fluorescence microscopy. Hiynaas D, variations are shown more
sensitive to CC alterations, this parameter is uis¢lde rest of this study.

To confirm that micro-architecture of the CC wasgeetied in the Glio6 model, electron
microscopy was performed on several subparts ofG@e(Fig. 4). In the ipsilateral CC,
defects in the organization of myelinated axonseweoticed in Glio6 bearing mice. The
homogeneous compact structure of fibers observéiteisham mouse is strongly disturbed in
Glio6 CC with an enlargement of extra-axonal spatese structural alterations may explain

the variations in DTI parameters.
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Figure 5A shows continuous and significant regioralations of D along the CC. From a
starting point in ipsilateral CC (R@4o) to an arrival point in contralateral CC (R#ag we
see a progressiviD % decrease. This finding agrees with the fluoreseentensity gradient
observed in figure 3C. In addition, an interestimgling concerns the ipsilateral caudate
putamen (region around the site of Glio6 implaotatin which a FA increase of 38% (0.25 +
0.03 vs 0.18 + 0.01) was found significant (p<0)0@bmpared to contralateral caudate
putamen (Fig. 5B).

On two-photon microscopy images (Fig. 6A) in whedch individual cell is detectable, the
presence of a large population of Glio6 cells ia @C is confirmed. Glio6 cells were also
detected in the cortex and brain structures sudiognthe caudate nucleus but not in the
hippocampal region. Figure 6B compares DTI and plvoton microscopy data. The relation
betweem\D ;% changes and Glio6 cell density obtained from Rf@sesponding to the same
brain region are plotted. A Pearson correlation0(p81) is observed with a coefficient of
0.69, confirming a strong relation between Bhanges and the presence of Glio6 cells. In the

CC,AD,% appears sensitive for a range of Glio6 cell dgrigdm 0 to 8.16cells/mnf.
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Discussion

Current rodent models of various intracranial tusngenerally fail in reproducing migration
patterns. Using a primary cell line from a glioldtama patient cultivated under 3% Qather
than 20% Q) as neurospheres in a serum-free medium under 3%®were able to show
that the migratory phenotype of Glio6 cells is presd. Glio6 cells display a cancer stem cell
phenotype (CD133\2B5") and a higher expression of CXCR4 compared to M&i-
CXCR4 pathway has been implicated in the invasisen# glioma cells due to the local
secretion of SDF-1 (a CXCR4 ligand) and CXCR4 esgirgg cells show increased ability to
invade tissue as demonstrated by the efficiencX€R4 inhibitors or blocking antibodies to
inhibit invasive growth pattern.(20-22) U87-MG alio6 cells express a high level of
CD44. This glycoprotein which is a receptor forragellular matrix components such as

hyaluronic acid and osteopontin has also been aatgd in invasiveness of glioma cells.(23)

Using in vivo multi-parametric MRI, we showed th&lio6 model is reproducible,
characterized by slow tumor growth (three monthsdé&tect first anatomical signs by
conventional MRI), late angiogenesis and late BBBkhge. At two months of growth, the
migratory phenotype of Glio6 cells is dominant with angiogenesis and edema contrary to
current models such as U87. As observed with twatgghmicroscopy in the CC, these cells
have a strong affinity to WM fibers and use thentr&wel long distances within the brain a
known mechanism of the high grade glio(@4) In addition, we observed that Glio6 cells

adopted an elongated shape which we interpret astare migration.(19)

The well-known symptoms of the high grade gliompesgy later, at three months. In this
model, glioma cell migration precedes tumor massm&tion leading to a model of glioma
cell migration until two month. Invasion which pegtes tumor mass has also been reported in

the literature (25). It appears to be a relevanti@hto study glioma cell migration which can
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be useful to test new therapeutic strategies ctiyreleveloped to stop or invert glioma cell
migration within a time window of two months withointerferences with others glioma
symptoms. Significant FA decrease andibcrease were detected in vivo in the CC at three
month of tumor growth, confirming microstructurdteaations in the Glio6 model. However,
due to the very small mouse brain, these changes mad significant in vivo at two months
of tumor growth. We therefore developed 3D-DTI whilgh spatial resolution on fixed-brains
to accurately correlate DTI parameter changes ltardgration in the CC and to investigate

other tumor regions.

For the very small mouse brain, a time consumimntesen k-space was preferred (59 hours
with a signal to noise ratio of 104) rather thaa thpid EPI or spiral trajectories (28) to avoid
the artifacts that can occur in diffusion measuneimigsusceptibility, off-resonance, eddy
currents). Naturally for therapeutic trials, in w@ivinvestigations are required. Rapid
microscopic 3D-DTI methods for in vivo preclinicapplications are under development at
9.4T using a cryogenic RF coil and Super-Resoluti@thods applied on 2D images (29, 30).
First successful results were recently obtained thiedmethod could be easily applied in

clinic.

As previously described in the clinic (26) andpireclinical work (27)the present study
highlights and validates the utility of FA and D, parameters to early detect tumor cell
migration in the CC. The origin of these variations was assebgetransmission electron
microscopy observations (Fig. 4). Glio6 cells mafjitrate the CC moving aside the axons,
leaving space behind them which may be used byroteds for migration. The
disorganization and the spread of myelinated astiwsild explain the observed “thickening”
of the CC in FA-color maps, antle increase of the extra-axonal volume should explain the

FA decrease and the D, increase.
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At two months of tumor growth, Dvariations seem to be more sensitive to CC altersit
D. changes were correlated with cell density measbsedwvo-photon microscopy on the
same brains (Fig. 6), showing a linear behaviora&armnge of cell density from 0 to 8210
cells/mnf. To our knowledge, this the first time that the origin of FA and D1 changes due to
cell migration in WM is robustly assessed and that these variations are quantitatively

correlated to infiltrative cell density.

The FA decrease and.[hcrease alone cannot confirm reliably the glioredl migration in

the CC, because the same changes can also beedetethe presence of vasogenic edema
which occurs following BBB lesion. To discriminabetween these two pathophysiological
alterations, vascular permeability was assesseavmnusing MRI contrast agent. Up to two
months of Glio6 tumor growth, BBB rupture was neteatted (Fig. 2C) confirming that the

DTI changes are predominantly due to the gliombmgjration.

Moreover, in the caudate putamen, around the $iteeotumor implantation, a FA increase
was systematically detected at two months. At #tmge, tumor is still not visible on
conventional MRI without midline shift whereas dairde months, tumor growth is
characterized by an increased FA, edema, as weding®ogenesis and BBB leakage. FA
increase in grey matter, in the margin of tumor vdgscribed in clinic as specific to
glioblastoma (31) and reinforces the conclusiort tha Glio6 model mimics the clinical
disease quite well. The origin of this FA increas#ects some microarchitecture organization
in the tumor microenvironment which can be expldiby compressed WM fibers reducing
the extracellular volume fraction, or by an inceea$ the microvasculature at the onset of the
angiogenic process but as shown by optical micpgcit should be due to a spatial

organization of Glio6 cells along axons or micraxdature in the course of migration.
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Finally, at two months of tumor growth, the new ddlimodel and DTI technique together
were validated as a robust experimental tool tdystfundamental biological hypotheses of
glioma cell migration. The FA increase in grey reatind the FA decrease with [hcrease

in the WM can be considered as an early biomarkdumor invasion in the case of the
absence of BBB leakage and angiogenesis formatiunhwshould be inspected. Applying
microscopic 3D-DTI during the temporal window whehe Glio6 cell migration is not yet
affected by any other pathological process, theratign of Glio6 cells in the CC is
accurately quantified and mechanisms at the on§iDTI parameters variations are assessed

and validated by multimodal imaging techniques.
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Figure 1. Characterization of Glio6 cells. ( Mapping of the genomic DNA copnumber
variation to individual chromosomes of Glio6 celBue triangles indicate regions of co
number gain and red triangles indicate copy nunidses. (B) Flow cytometry analysis of t
expression of stem cell markers (CD133, A2B5), Cland CXCR4 irGlio6 and U8-MG.
Histograms show the level of expression of membranggens (arrow) compared to i
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Figure 2.1In vivo MRI of Glio6 model. (~B) Typical coronal 3,, contrast enhanceq, FA

and BVf images of the same brain at two and threaths of growth. BVf maps for tum:

ROI (outline) are overlaid oT,, images. In comparison to standard animal mo@ slow

tumor growth is observed. (C) TypicRSST signal behaviour after (-DOTA injection.
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callosum in vivo: Glié (n=6) versus Sham (n=:

86




Chapitre 2 Caractérisation du modele Gl

us? Glio6 £ us7 Glio6
37 week 2" month 3 week 2" month [ Ipislateral CC

FEE Contralaleral CC
MD 107 mm 7 1) . o,

Welch's t test:
p <001

___alb P 0.00% 0
i P =001 %
e s C

Sa nin
\shar'l mouse = Gliot
cs

y o N = U87

FA coler

! .l = Sham

Green fluorescence Green fluorescence

tpsi Contro

Composite imoge Composite image
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and widefield fluorescence microscopy on fix-brains. (A) In opposite to U87, the V
image clearly shows that the Glio6 model doesnitettgp a solid tumor. (B) In the Glic
model, the FA-colomap shows an enlargement of the CC in ipsilatexalisphere compar
to sham mouse (white arrow). (D) Optical images confirm an infiltrative Glio6 mel
with migrating glioma cells detected in the CC, \whihe U8-MG model exhibits a soli
tumor. (E) Significant DTI parames changes are found in the Glio6 model () but not in
the US7MG (n=6). Compared to sham mice (n=3), FA decreas®D, increase in Glio6
model are more pronounced in the ipsilateral heh@sp compared to the contralate

hemisphere.
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Figure 4. Electron microscopy pictures of the corpus calloseinsham and Glio6 bearir
mice. Transversal sections of this tract show tegular and compact organization
myelinated axons in sham mouse. Such organizasidost in Glio6 model since axons i

disorganized, spread, resulting in an increase oé-axonal volume. Scale bars: 5}
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CHAPITRE 3

APPLICATION DE L'IMAGERIE DTI
SUR LE MODELE MAP6-KO

Structural and connectivity brain defects in MAP6-KO
mice- a model of psychiatric diseases- using multiodlal

magnetic resonance imaging
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Contribution au travail

Ce travail est le fruit de collaboration entre roéguipe et I'équipe « Physiopathologie du
cytosquelette » dirigée par Annie Andrieux. Ceaibegst la continuité d’un travail initié il y adns et
qui vient d’étre publié (Deloulme et al., 2015) ddm prestigieux journal Nature Communications.

Je suis le porteur du projet c6té IRM alors quandelaristophe Deloulme est le porteur coté
biologie et modéle de souris MAP6, un modele apyéra la schizophrénie. L'étude a commencé par
le traitement de données de diffusion DTI 3D aaegiavant mon arrivée dans I'équipe. Les résultats
se sont avérés prometteurs et ont initiés de nlmsvelxpériences (IRM volumétrique, histologie,
microscopie sur cerveau transparent) dans le bdédere au mieux I'anatomie cérébrale du cerveau
des souris MAP6-KO.

La rédaction de l'article a été faite en collabiaratavec Jean-Christophe Deloulme, qui a

apporté son expertise en biologie, et sous I'eigeede ma directrice de thése.

Conception et design des| Mise en place, préparation Acquisition des Traitement des
expérimentations de l'expérimentation données données

Figure 1 * *hk
Figure 2 *x
Figure 3 *
Figure 4 *x kk
Figure 5 *x
Figure 6 Kk * Kkk *kk
Figure 7 *

* travail équivalent a d’autres auteurs
** principal acteur du travail

*** geul participant

L'article est destiné a étre soumis a BIOLOGICALYEHIATRY.
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Contexte scientifigue

L'utilisation de I'IRM de diffusion 3D a haute réstion spatiale a permis de mettre en place
plusieurs collaborations avec des équipes trawmdillsur les modeles animaux de maladies
neurologiques (Annexe 2). Le travail le plus abaudité conduit avec I'équipe d’Annie Andrieux, sur
les thématiques du modele de souris schizophréen®Mportées par Jean-Christophe Deloulme
(Deloulme et al.,, 2015). Le potentiel de I'RM déffusion 2D pour détecter des défauts
neuroanatomiques a été démontré dans le cadretdeda de Franck Mauconduit, sous la direction
d’'Hana Lahrech. Dans cet article, la disparition la@lepost-commissure du fornix chez les souris
MAPG6-KO est détectée.

L’étude du modele MAP6 s’est approfondie, et ligéition de I''lRM de diffusion 3D a haute
résolution spatiale a permis de révéler de nombdétizils supplémentaires, présentés dans ce travalil
La tractographie (alors impossible avec les actjpis 2D) de I'ensemble des tracts du cerveau
confirme et compléte les résultats obtenus précédarn(notamment concernant le fornix), et permet
une évaluation globale des inhomogénéités de thfiei matiére blanche dans le cerveau des souris
MAPG6-KO. La tractographie est validée par deux esitmodalités : la microscopie sur cerveau
transparent, et I'histologie.

Combiné a des résultats de volumétrie des strictdee cerveau obtenus a partir d'IRM
anatomique haute résolution spatiale, ce travail emeévidence de nouvelles anormalités dans le
cerveau des souris MAP6-KO comme la disparitionptegections du tract pyramidal vers la capsule
interne. Ces défauts de la matiére blanche, nateét en DTI 2D, suggérent un réle primordial de la

protéine MAPG lors du neurodéveloppement.

Ce travail confirme I'énorme potentiel de I'lRM difusion pour apporter des informations
précieuses dans les modéles animaux de maladiesogigues. L'IRM permet de sonder grace a une
acquisition non invasive l'intégrité de I'ensembles tracts de la matiére blanche, structures eés d
le cerveau, et apporte un confort et un gain depsenonsidérable en comparaison aux analyses
histologiques. Notre étude utilise les stratégiegsquisition DTI pour étudier les anomalies de la

matiére blanche dans le cerveau de souris.
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Highlights:

The microtubule-associated protein 6 (MAPS6) is imed in neuro-morphogenesis

MAPG6 knockout mouse, a model of psychiatric disosdexhibits specific alterations of brain
anatomy

MRI and DTI techniques efficiently detect and quignthe overall neuroanatomy defects in
MAP6-KO mice

Keywords

MAPG6, MRI, DTI, tractography, MRI volumetry, clearérains

Abbreviations

DTI: diffusion tensor imaging

HARDI: High Angular Resolution Diffusion Imaging

KO: knock out

MAP: microtubule-associated protein

MRI: magnetic resonance imaging

WT: wild type

WM: white matter
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ABSTRACT

MAPG is a microtubule-associated protein highlyresged in the central nervous system and
crucial for cognitive abilities. In particular, MAFhas been shown to be crucially involved in
the establishment of semaphorin3E-dependent boainectivities including the formation of
the fornix, an axonal tract connecting the hippogasito the hypothalamus. MAP6-KO mice
display a large spectrum of social and cognitivgpaimments that positively respond to
chronic treatment with antipsychotics. These festuare reminiscent of some symptoms
observed in psychiatric diseases and MAP6-KO miaeehbeen proposed to be a useful
animal model for the study of some aspects of tibgphysiology of psychiatric diseases
including schizophrenia. Here, using magnetic rasce imaging (MRI) approaches,
including 3D MRI volumetry and high spatial resabut 3D Diffusion Tensor Imaging
tractography, we obtain a comprehensive view of AR brain organization. Overall
MAPG6-KO mice present severe neuro-anatomical defexiuding volumetric reductions of
some brain structures and specific alterationsoafeswhite matter tracts. The volume of the
thalamus or the cerebellum were dramatically reduetile the hippocampal formation,
colliculi or the globus pallidus were not affect@dactography experiments demonstrated that
whereas the stria terminalis was found normal, rsthi@acks such as the anterior commissure
or the corticospinal track were severely affectedaddition for some tracts such as the
fasciculus retroflexus and the mammillary we foahdiormal spatial orientations. Altogether,
these results show that the absence of MAP6 ngtlealls to decreased volumes of specific
structures and alterations in specific WM tracts llso results in a new structural
organization of the brain. This study also cleallystrates the very powerful abilities of
neuro-imaging tools to generate data allowing debeainderstanding of development and

maintenance of neuronal connectivity
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INTRODUCTION

Microtubule effectors regulate microtubule orgaticma and can play key roles during brain
development. In neurons, microtubule effectors oute to a variety of neuronal functions
involved in brain wiring such as migration and renal polarization, elongation and axonal
guidance (Tischfield et al., 2011). Mutations ofnge encoding microtubule effectors
including Microtubule Associated Proteins (MAPsEIswas Disrupted-In Schizophrenial, the
lissencephaly protein, Doublecortin cause dysfmeti neuronal connectivity that lead to a
large spectrum of neurological and psychiatric edls including schizophrenia, bipolar
disorders, lissencephaly, double cortex syndrommicrocephaly (Bradshaw and Porteous,
2012; Friedman et al., 2010; Guizetti et al., 20d4glin and Chelly, 2009; Kuijpers and
Hoogenraad, 2011). In accordance with the involvenoé MAPSs in brain disorders, mice
deleted for the microtubule-associated proteinsM&\K6-KO) display severe behavioral
disorders including locomotor hyperactivity, sevesecial withdrawal, defective sensori-
motor gating (Pre Pulse Inhibition) and cognitivedicits (Andrieux et al., 2002; Begou et al.,
2008; Vincent Fournet et al.,, 2012; Fradley et 2005; Powell et al., 2007; Volle et al.,
2013). They also exhibit abnormalities of glutamgite  dopaminergic,
acetylcholinergic/nicotinic, serotonergic and noeargic neurotransmissions, deficits of
neuronal and synaptic plasticity and sensorimo#ting impairment (Andrieux et al., 2002;
Bouvrais-Veret et al., 2007; Brenner et al., 20Bfyn et al., 2005; Fournet et al., 2010;
Fradley et al., 2005Altogetherthese impairments recapitulate some of the clirfieatures
observed in psychiatric diseases including schimmph. Interestingly some behavioral and
biological defects of MAP6-KO have been shown to gastially alleviated by chronic
treatment with neuroleptics or antidepressants (isne et al.,, 2002; Begou et al., 2008;
Delotterie et al., 2010; V Fournet et al., 2012).

Small animal connectivity mapping techniques areti@pdarly relevant for identifying
aberrant connectivity in disease models. DTI trgphy has been used to characterize
mouse models of neuropathology (Kerbler et al. 22®en et al., 2007). However, due to the
very small volume of the mouse brain, DTI tractgyma has been limited by low spatial
resolution and low signal-to-noise ratio within @ngte image voxel. Small animal
DTI tractography can be substantially improved tigto the combination a#x vivoMRI with
exogenous contrast agents (Gimenez et al., 20H8gJand Johnson, 2010), advanced
diffusion acquisition and robust reconstructiorht@ques.

Aside from white matter (WM) imaging by DTI, thellfeharacterization of brain anatomy
including structures of grey matter is required dobetter comprehension of brain disorders.
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The MRI volumetry has high spatial resolution amghhcontrasts allowing the segmentation
of brain structures and their volume measuremeRl Wblumetry has been applied to several
mouse models to evaluate precisely the volume tams of brain structures (Heikkinen et
al., 2012; Manninen et al., 2014).

In a previous study, using Magnetic Resonance IntagMRI) approaches, in particular
Diffusion Tensor Imaging (DTI), we showed that MAR® mice exhibit a reduction in
whole brain volume associated with the lack of gbset-commissural fornix (Deloulme et al.,
2015). This 2D DTI study has also shown that theral loss of white matter (WM) in
MAPG6-KO brains was not uniformly distributed amotige neural tracts suggesting a
disparity of the neuronal connectivity defects. ¢jeto obtain a comprehensive view of
MAP6-KO brain anatomywe developed several neuro-imaging techniques. Higdtial
resolution 3D DTI acquisition was specifically dejmed and used for WM tract visualization
and quantification. In addition, 3D MRI volumetiyistology, surface analysis of macroscopic
images of the brains and fluorescent microscopgieared brains were also performed.
Altogether, our results indicate that MAP6 deletimmluced a specific decrease in the
volumes of some specific tracts; the fornix anddbeicospinal tracts being the most severely
affected. Moreover our study reveals a new strattarganization of MAP6-KO brain as

compared to WT brain with a re-orientation of sameeronal tracts.
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MATERIAL & METHODS

Mice

For MRI experiments, C57BI6/129 SvPas-F1 genetickpaound mice were used. The
homogeneous inbred C57BL6/129SvPas-F1 mice wereaingast by crossing pure
heterozygote 129SvPas MAP6 mice with pure hetemeyd57BL6 MAP6 mice. For
histology and cleared brains, C57BI6/129 SvPas JdWiEP-H F1 mice were obtained by the
crossing of heterozygote C57BL6 Thyl-eYFP-H MAP&enwith heterozygote 129SvPas
MAP6 mice. All experiments were conducted on femall type (WT) and MAP6-KO
littermate mice at 3—-6 months of age, in compliawgé the European Community Council
Directive of November 24, 1986 (86/609/EEC) (permimber 381256 for JCD; Agreement

of ethics committee n°004 accredited).

MRI Brain preparation

The brains were fixed by transcardiac perfusionaofi% paraformaldehyde solution in
phosphate buffered saline containing 6.25 mM of O&IFA (Guerbet Laboratories), a
paramagnetic MRI contrast agent. After removingaurding skin and muscles, the skulls
containing the intact brains were immersed in e solution during four days and then
conserved in Fomblin-oil (FenS chemicals) for MRbaisitionsperformed at least eleven
days after fixation. Gd-DOTA was used to reduceltimgitudinal relaxation time {Tin order

to accelerate MRI and DTI acquisitions without asi@mf the MIR sensitivity. This protocol
timing was defined in a preliminary experiment ihigh we studied the necessary time for a
homogeneous distribution of the Gd-DOTA throughwtmle brain (Gimenez et al., 2016).

3D high spatial resolution volumetry

MRI was performed at 9.4T Bruker Biospec Avance uding homogenous coil for
transmission and a head surface coil for recepi@menoble MRI facility IRMaGE) High
spatial resolution 3D echo gradient imaging witghhcontrast was used fomain cerebral

regions segmentation ardlumetry analysis.

Repetition time and echo time were set to TR = 2ah8 TE = 5.5ns Isotropic spatial
resolution of 60 prhwas obtained in a field of view of 10<87.44x 15.24 mm. The number
of accumulations NA was equal to 6, and the totglugition lasted 1h40min / brain. MRI

volumetry was performed on fixed brains of WT (nabd MAP6-KO (n=6) mice.
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3D DTI of fixed-brain
Microscopic 3D DTI was performed at 7T Bruker BiespAvance Il usindiomogenous coil
for transmission and a head surface coil for recapiGrenoble MRI facility IRMaGE)3D
spin-echo DTI sequence with Cartesian K-space sagqplas performed on fixed brains of
WT (n=4) and MAP6-KO (n=4) mice. This sequence waferred to the rapid EPI sequence
to reach high isotropic spatial resolution of 880<x 80 pm without geometrical distortions
and susceptibility artifacts in a field of view #0.48x 8.5x 11.5 mni. The repetition time
and the echo time were set to TR = 90 ms and TEms1 The number of accumulation was
set to NA = 22. Diffusion gradients with duratiooBA = 3.5 ms and separation duration
o = 8 ms, were applied in 6 different orientatioagl[O]; [0,1,1]; [1,0,1]; [1,-1,0]; [0,1,-1]; [-
1,0,1] with a gradient factor (b-value) of 1500 siinThe reference image was acquired with
a low b-value of 50 s/mm?2. The total duration schthe microscopic 3D DTI was 59h.
Histology
WT and MAP6-KO brains from C57BL6/129SvPas/Thyl-&¥iH or C57BL6/129SvPas
mice were fixed by transcardiac perfusion of a 4BARsolution as described previously
(Deloulme et al., 2004). Brains were extracted stoded in the same fixative solution at 4°C.
Brains were sliced at 35 pum using cryo-microtomeic(vin, H560S) and mounted on
Superfrost plus slides (Menzel-Glaser). For immiluwmkscence experiments, coronal
sections and transversal sections were observédoaitfocal microscope (Zeiss, LSM 710).
To analyze the pyramidal tract, coronal sectionsewstained using the gold method of
Schmued (Schmued, 1990). Section was digitizedre(@tenicroscope EZ4 HD, Leica
Biosystem, Nanterre, France) and pyramidal traet aneasured using the Fiji software
(Schindelin et al., 2012).
To analyze inter-hemispheric commissures, fixedingrawere trimmed to a standard
configuration as described (Wahlsten and Schalorh®®4) and weighted after 6 days in 4%
PFA. Brains were bisected at the midsagittal plane then both middle-hemispheres were
stained en bloc using the gold method of Schmued (Schmued, 198@ch middle-
hemisphere was digitized (stereo microscope EZ4 Hiica Biosystem, Nanterre, France)
and commissural area measured using the Fiji softwa

All the neuroanatomical abbreviations used is $tudy were from Paxinos (George
Paxinos, 2008) except for pre-f, precommissuratifgrpost-f, postcommissural fornix, AH,
anterior hypothalamic; SPT, septum; HF, hippocamfmimation; CX, cortex; CB,
cerebellum; MB, mammillary bodies; OB, olfactoryltsuTH, thalamus, CC, colliculi; IC,

inferior colliculus; SC, posterior colliculus; Cdulmen.
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Whole-brain clearing method

To analyze the fornix system, WT (n=2) and MAPG6-K@=2) fixed brains from
C57BL6/129SvPas/Thyl-eYFP mice were bisected atntidsagittal plane and then both
middle-hemispheres were cleared using the CUBIChatet(Susaki et al., 2014). Each
middle-hemisphere was incubated in Cubicl reagentaming 25% urea, 25% N,N,N’,N’-
tetrakis (2-hydroxypropyl) ethylenediamine and 1%fton X-100 for 10 days at 37°C under
gently agitation. Acquisition of the full half-foonwas performed with confocal microscope
(Zeiss, LSM 710) using x10 objective. The full kidfnix was reconstructed using Fiji 3D
stitching plugin (http://fiji.sc/Stitching_2D/3D).

DATA PROCESSING

Surface & Volumetry

Surfaces of some cerebral structures were mandeligeated on macroscopic images of the
WT (n = 6) and MAP6-KO (n = 7) fixed brains, photaghed in dorsal views. Surfaces were
obtained from the software ImageJ.

Volumes of some cerebral structures were delinestaadually on the high spatial resolution
3D MR images. For each structure, the regions tdra@st (ROI) were drawn on coronal
orientation, every five slices. The Segmentation itoed plugin
(http:/fiji.sc/Segmentation_Editor) builds the vdo/olume by interpolation between ROI.
At the end, the ROI were corrected slice by sliasdal on brain mouse atlas (George Paxinos,
2008). This method was applied for the whole braineach mouse for the following
structures: the cortex (CX), the hippocampal forama{HF), the caudate putamen (CPU), the
cerebellum (CB), the globus pallidus (GP), the ligptamus (HP), the thalamus (TH) and the
olfactory bulb (OB). Each structure was color-eremhdand its 3D representation and its
volume were obtained using Fiji software.

DTI tractography

The 3D high spatial resolution diffusion data wepalyzed with MedInria software
(http://med.inria.fr/). For each acquisition, thédfusion tensors were computed, and the
eigenvaluesi(, Az, A3) and their corresponding eigenvectors,(V2, Vs) were obtained. The
principal eigenvector ¥ corresponds to the maximum of eigenvalugs The fractional

anisotropy (FA) was calculated according to:

FA = \/é\/o‘l —MD)2+ (A, — MD)?+ (A3 — MD)?

%+ A2+ Ag2

With MD the mean diffusivity given by:
103



Chapitre 3 : Application de I'imagerie DTI sur leodele MAP6-KO

Mt
3
The 3D tractography of WM fibers was computed witte Tensor Tool Kit after a
background noise suppression using the followingupaters: initial value of F&0.4, and a
cutoff value of FA=0.28. WM structures were selected by drawing iestg ROI.
Fibers were represented with a directional-colatecdlue for the lateral direction, green for
the dorso-ventral direction and red for the antepmsterior direction. Fiber statistics were

also obtained from MediInria software.

MRI and optical data correlation

The 3D reconstructions of the fornices were obthiinem the high spatial resolution 3D DTI
tractography and from microscopy on cleared bréaftus. accurate comparison of these two
3D imaging modalities, images were set to the sapatial resolution and registered using
rigid transformations with Nyfti Reg software (htfpourceforge.net/projects/niftyreg/).

Due to the brain swelling during clearance, bradtume correction was performed using a
coefficient of 0.85, which was found to be the mappropriate for brain volume
compensation. It was chosen on the criteria of mlutdormation (data not shown).

Statistical analysis

Statistical analyses were performed using R soéwhttps://www.r-project.org/), p values
were obtained from the Welchs't and data were sepred as means + SEM (standard error
of means). Values were considered significant whgw0.05, **p<0.01 and *** p<0.001.
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RESULTS

MAPG6 deletion affects brain anatomy

MAP6-KO mouse brain was first described as grosslymal (Andrieux et al.,, 2002) but
subsequent findings indicated some anatomical alesn@eloulme et al., 2015; Powell et
al., 2007). We performed a comprehensive analydiseomascroscopic aspect of MAP6-KO
brain using several techniques.

At first, we used stereo-microcopy to analyse MAR®B-brain as compared to WT brain.
Figure 1A represents dorsal macroscopic views of &dd@ MAP6-KO brains surface where
important disparities can be observed. MAP6-KO whblain surface was significantly
decreased by 8.40% (Figure 1B, p < 0.001), witkeduction of the cerebellum (Figure 1B,
CB, -17.20%, p < 0.001), the cortex (Figure 1B, GX20%, p < 0.001) and a drastic surface
decrease of the culmen (Figure 1B, CU, -52.90%,00001); but, the most striking variation
was the large increase of the superior and inferadiiculi surface (Figure 1B, SC and IC,
+47% and +38.6%, p < 0.001 and p < 0.01, respdygjive

We then performed brain volume analysis using segatien of the main cerebral regions by
high spatial resolution 3D MRI (Figure 1C). Volumetquantifications are given in Figure
1D. Firstly, the whole brain volume is decreasedlBy% (p = 3.1.1¢) in accordance with
previous results (Deloulme et al., 2015). The vadarof the cerebral structures are differently
affected with a severe volume reduction for thesbellum (CB, up to 31%, p = 5 Tpand
the thalamus (TH, up to 30 %, p = 1.3%0) whereas other structures are less affectedasich
the cortex (CX, up to 11%, p = 2.0 90 the striatum (CPU, up to 14%, p = 3.5%0the
hypothalamus (HP, up to 18%, p = 2.1°1@nd the olfactory bulbs (OB, up to 13%, p = 1.3
10 or unaffected such as the hippocampal formatimh tae globus pallidus (GP and HF,
p= 0.45 an p = 0.15 respectively). Regarding thiicad (including the superior and the
inferior colliculi), we observe a major differenbetween their volumes showing a small
reduction in MAP6-KO mice (CC, up to 8%, p = 0.0Mersus their surfaces showing a
strong apparent enlargement (figure 1A). This défifee is probably the result of the
combined reduction of the cerebellum and cortexraby uncovering the colliculi and

changing their external surface appearance (fijd)e

MAPG6 deletion affects callosal and anterior commisges but not the hippocampal
commissure
To analyze possible relationships between the lsiam and neuronal tract size, we analyze

by histology the surface of inter-hemispheric cossures such as the corpus callosum (cc)
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and the anterior commissure (ac) and the ventmdduampal commissure (vhc) in relation
with the size of whole brain (Figure 2). In nornadult mice, the relationship between
commissure surface and brain size is nearly lifBeshop and Wahlsten, 1999). The surface
of the corpus callosum, the ventral hippocampal ragssure and the anterior commissure
could be express as a combination of their inttingariations and a correcting index

computed from the mouse’s brain weight differenagsg a linear regression equation on
data of a large sample of mice with no commissefeats (Livy et al., 1997). The mean of
brain weight and commissural area before and afthex correction are presented in figure
2D. In accordance with whole cerebral volume reidactthe brain weight was reduced by
17% (p = 5.0 18) and the corpus callosum, the ventral hippocanspaimissure and the

anterior commissure area are reduced by -26% (1&°R -11% (p = 0.007) and -32% (p =

5.10°%), respectively (figure 2D). Commissure index thakes into account the linear

regression of brain size shows the persistencedifation of the anterior commissure (-16%,
p = 9 10% and, to a lesser extent, the reduction of th@u®rallosum (-9%, p = 0,006).

However, the MAP6 deletion did not impact on theatval hippocampal commissure size
(+1%, p = 0.82) in accordance with the unchangddme observed for the hippocampal
formation (Fig 1D, HF). Thus from these data weatode that the corpus callosum and the
anterior commissure ac size reduction does not doomea global reduction of the size of the

whole brain. They also revealed heterogeneousatithtes neuronal tracts.

Development of 3D DTI tractography

We then developed 3D-DTI tractography in orderltam a full characterization of neuronal
tracts in MAP6-KO mice. Neuronal tracts reconstiarctfrom 3D-DTI images allowed us to
visualize and quantified almost major neuronal tdadAt first we validate our DTI
tractography by analysing the fornix tract defirfemin 3D-DTI reconstruction images with
the 3D image obtained from fluorescence microscapyuisition on Thy-eYFP-H cleared
brains, where the full fornix is visible (Porrera al., 2010). The fornix tract was
preferentially used since in our previous work, feend that MAP6 is required for the
development of the post-commissural fornix (Delosilet al., 2015). This neuronal tract is the
major output of the subiculum belonging to the liggmpal formation (Figure 3A). The
fornix divides into two major efferent tracts: tipee-commissural fornix (pre-f) which is
rostral to the anterior commissure (ac) and prejecto septal regions (SPT); the post-
commissural fornix (post-f) which passes behind #meerior commissure, innervates the

anterior hypothalamus (AH) and terminates at th&tgrar hypothalamus in the mammillary
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body (MB) (Ishizuka, 2001; Kishi et al., 2000; Namatet al., 1993; Swanson and Cowan,
1977; Wright et al., 2010). Figure 3B and 3C coreptactography reconstruction of the
fornix system using high spatial resolution DTI aisttions and fluorescence microscopy of
cleared brains. Confocal acquisition of cleareddi@éhemispheres of both WT and MAPG6-
KO are shown in Figure 3B; the terminal part of gust-commissural fornix being truncated
in MAP6-KO (arrowhead in figure 3B). In figure 3O;TI tractography of fornices of both
WT and MAP6-KO mice are found similar to those aled by microcopy (arrowhead in
figure 3C). Thus, the fluorescence microscopy @ardd brain validates the accuracy of our
3D-DTI tractography imaging of mouse brain.

To superpose the images obtained by DTI and fleerese imaging (Figure 1D) we had to
reduce the fluorescence image by a factor of ®8&otunter balance the swelling occurring
during the clearing process. After this correctisaoperposition of images of the fornices
obtained by these two techniques show a very sttonglation for WT as well as MAP6-KO

mice.

DTI tractography reveals heterogeneous alterationsf neuronal tracts

We then reconstructed the whole brain tractogrdpim pictures obtained with a high spatial
resolution of (8Qum x 80um x 80um), allowing analysis of individual neural tracEgure 4
summarizes WM volume for different brain structures

In accordance with 2D DTI data (Deloulme et al.12) the total WM volume, derived from
the whole brain DTI tractography, was reduced by7®3(p = 7.7 10) in MAP6-KO mice
compared to WT mice (Figure 4A). The volume of thammilary tract (mt, p = 0.008),
anterior commissures (ac, p = 5.9°L0the stria medularis (sm, p = 1.5%@nd the corpus
callosum (cc, p = 1.9 10 were severely reduced whereas the stria terrsiigslj p = 0.08)
and the fasciculus retroflexus (fr, p = 0.08) walrmost normal. The volume reductions of the
internal capsule (ic, p= 1.5 PJ) the optical tract (opt, p = 2.3 1)) the fornix (fx, p = 6.7 10

%, the intrabulbar anterior commissure (aci, p 83). the cerebral peduncle (cp, p = 5.8)10
were found significantly reduced in the same raag¢hat of the whole brain. Representative
reconstructions of each neuronal tract are showfgure 4B and supplemental Figure 1. A
closer examination of some tracts reveals speaitieration of some tracts. In accordance
with commissural area investigation (Figure 2),dnéerior commissure appears much thinner
in MAP6-KO than in WT mice (Figure 4B, ac, arrowdsp The fasciculus retroflexus
showed a significant reduction in the length ofdstilinear portion (26%, p= 8.3 2pFigure
4B, fr, arrowheads) but also a shift in its dorgmval position in MAP6-KO mice. Indeed,
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the angle of the fasciculus retroflexus decreaggufeantly in MAP6-KO mice (13°, p= 1.7
10°) detected as a color shift in its rectilinear fmrtfrom red to orange (Figure 4B, fr,
angle). Similarly, the angle of the mammilary tras significantly decreased (14%, p= 4.8
10*, Figure 4B, mt, arrows). For these specific traasults clearly indicated changes of their
spatial position.

Finally, the most striking observation is a sevaigzuption of the pyramidal tract in MAP6-
KO mice. Indeed reconstructions of fibers goingtigh the internal capsule and the cerebral
peduncle toward the brainstem and forming the pidahtract within the brainstem were
clearly visible in WT brain (figure 4B, cp and hereas only very few of them were visible
in MAP6-KO brain (Figure 4B, ic, cp, arrows).

MAPG is required for corticospinal tract integrity.

The pyramidal tract belongs to the corticospinacttrmostly composed by the axonal
projections of layer V neurons of the motor cortege schema Figure 6B). The corticospinal
tract projects through the internal capsule andcttrebral peduncle toward the brainstem to
end-up in the spinal cord. At the boundary betwéem medulla and the spinal cord,
pyramidal axons tract turns dorsally and crosses ridline, forming the pyramidal
decussation.

We then analyzed the cortical projections of theapydal tract (Figure 5). ROIs were
delineated on the pyramidal tract at brainstemllewecoronal slices (Figure 5A, red arrow)
and reconstruction of the whole tracks was obtaifweslble on coronal and sagittal figure
5A). In WT brains, fibers can be seen until thelinal capsule through the cerebral peduncle.
In MAP6-KO mice, the pyramidal tract although visilwas altered with strong reduction at
the level of the cerebral peduncle and internalsakgp (white arrows). Interestingly, when
combining two ROIs, one delineated on the brainsgechone on the internal capsule (Figure
5B and not shown), the pyramidal tract was stébcly visible on WT brain whereas only few
fibers can be seen in MAP6-KO brain. Quantificatmithe tract volumes using one ROI
(brainstem) or the two ROI (brainstem and interoaspule) indicated a strong decrease
(Figure 5C) with a reduction of -56%, p = 1.9*1@nhd -83.1%, p=5.5 19 respectively. These
results strongly suggest that corticospinal prapest passing through the internal capsule are
disrupted in MAP6-KO mice.

We further analyzed the pyramidal tract at therst@m level. The full pyramidal tract can be
visualized in Thy-eYFP-H which expresses eYFP pnoteostly in the cortical neurons of

layer V allowing epifluorescence imaging of thel foyramidal tract (Figure 6B)(Porrero et
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al., 2010). We thus examined the general appearahdbe pyramidal tract on sagittal
sections of both WT and MAP6-KO mice (n=4 for egemotype). MAP6-KO mice showed a
much thinner tract than WT mice (case of F119, K2Figure 6A and not shown) or a
dramatic reduction of the pyramidal tract restrdit@ a few scarce projections (case of F21in
Figure 6A indicated by arrow heads). We also asbdiie pyramidal tract diameter and
observed a reduction of its size of about 45% inAMBAKO mice (Figure 6C and D). Confocal
examination of coronal sections shows disorgaronatif the tract in MAP6-KO mice; many
axons splitting abnormally from the pyramidal padiywprobably reflecting a defasciculation
(observed on 3/4 MAP6-KO mice and 0/4 for WT mi€gure 6D, arrows).
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DISCUSSION

For the first time, the anatomy of the MAP6-KO mimein is characterized precisely. For
this purpose, MRI multimodal approaches were deexloand used and results were
validated and/or completed by histology and cledm@ih microscopy analysis.
Heterogeneous alterations of WM tracts and braiucgire volumes were robustly
demonstrated. The post-commissural fornix disrupttbe reduction of corpus callosum, the
anterior commissures and cerebral structures ssckhe thalamus and the cortex were
confirmed in accordance to our previous work (Detaiet al., 2015; Powell et al., 2007).
Using 3D DTI tractography and 3D microscopic MRE describe new major alterations, as a
mammillary tract hypoplasia, a strong volume remuctof the stria terminalis, the
corticospinal tracts and the cerebellum. Theseeatltstructures may become of interest for a
better understanding of the functions of MAP6 invealepment and maintenance of the
neuronal connectivity.

MR neuroimaging as powerful tools to investigate n&o-anatomical defects in
psychiatric mouse models

Due to the very small volume of the mouse brain| dctography remains challenging since
high spatial resolution is required. DTI acquisisowere performeéx vivoon fixed brains
containing exogenous contrast agent, used hemgedsup the scanning process, to reach 3D
high spatial resolution (80 fnwith a high signal to noise ratio (SNR = 104)pilng
geometric artifacts. HARDI (High Angular Resoluti@nffusion Imaging) acquisitions, with
a better sampling of the diffusion sphere that oesolve crossing fibers (Behrens et al.,
2007), was considered but not employed in thisystlid a preliminary study (data not
shown), HARDI acquisitions, DTl and WM reconstrocis were found comparable for WT
mice as well as for MAP6-KO mice. In fact, as itsvalready mentioned (Behrens et al.,
2007), HARDI which requires longer scan time iewaint for complex tissues with crossing
tracts only. This is not the case of our study msady focused on main WM structures
having simple geometries. Thus, using DTI with Budion magnetic gradient directions was
appropriate, successfully leading to the reconstrnof the tracts as validated by histology
and by fluorescent microscopy of cleared brainsodSing 6 diffusion gradients directions,
3D DTI with high spatial resolution and high sigbtainoise ratio was possible.

In this study, the 3D tractography demonstratescapacity to visualize in one single
acquisition the whole mouse brain WM structures &mdletect their abnormalities. The
method has a great potential, not only to detegbntiefects in brain connections, but also to

110



Chapitre 3 : Application de I'imagerie DTI sur leodele MAP6-KO

guantify tract volumes and detect connectivity gem Combined to MRI volumetry, we
have an imaging tool able to cover the main anatalrabnormalities of psychiatric mouse
models. This technique is direct and extensive @ei to existing techniques such as
histology. The global view of neuroanatomical dédegiven by MRI guides the experimenter
to target specific regions of interest for histatad investigations; here it allowed us to

highlight corticospinal projections defects.

DTI tractography and cleared brain methods matchedogether revealing the absence of
the post-commissural fornix in MAP6-KO mice.

Tractography reconstructions using 3D-DTI were detled by fluorescence microscopy of
cleared brain by comparing the reconstruction ef fthrnix system. This WM structure was
preferentially used for two major reasons. Firdtlypwing that the post-commissural fornix is
disrupted in MAP6-KO mice (Deloulme et al., 2018)js used here as a criteria for the
validation of both methods. Secondly, the fluorescprotein YFP is expressed in the
hippocampal formation in our transgenic mouse rstraillowing the fornix visualization by
fluorescence microscopy. In accordance with ouwiptes results (Deloulme et al., 2015),
both methods show a disruption of the post-commagdsiornix occurring just after the

anterior commissure.

Heterogeneous effects of MAP6 deletion in the braianatomy

First macroscopic observations showed that the MAREtion impacted the general

appearance of the whole brain. 3D volumetry ofrbstiiuctures was performed on anatomical
high-resolution 3D MRI acquisitions. These resudltaw a complete phenotypical statement
of the integrity of brain structures in MAP6-KO rajcexhibiting altered structures such as
thalamus, cerebellum and cerebral cortex and umgthstructures such as the hippocampal
formation or colliculi. It is noteworthy that despithe small number of animals analyzed (n =
4 to 6), the S.E.M and p values are generally srat#isting to a high penetrance of
phenotypic changes in MAP6-KO mice. The severe meldecrease of the cerebellum and
the thalamus and, in less extend, of the cerelmaéx certainly contributes on the general
organization of MAP6-KO whole brain including thecrease of colliculi surface and changes
observed in spatial positioning of mammillary aettaflexus tracts.

These results suggest a direct relation betweetomnzal changes and the behavioral and
cognitive impairments observed in MAP6-KO mice. Afett in circuitry connecting the

thalamus, which plays a key role in informationgassing, to the cortex and the cerebellum
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could explain a wide range of schizophrenic-likenpyoms observed in MAP6-KO miges
has been widely documented in schizophrenic patiédénadic et al., 2012; Pergola et al.,
2015; Rasser et al., 2010; Walther, 2015).

Our results showed that MAPG6 deletion affects thitical volume and cortical commissures
while it has no effect on the hippocampal formatiatume nor on its commissure. However,
these two brain structures express MAP6 during ldeugy and in the adult brain (Couegnas
et al., 2007) indicating that MAP6 did not contiiwstrongly to the establishment of the
hippocampal structure and commissure formatiomrmight indicate that MAPG6 is rather
involved in the establishment of long range progew such as the post commissural fornix or
the corticospinal projection rather than in shade projections. The strong effect of MAP6
deletion on long-range axonal tract formation mighse from the additional contribution of
MAPG in the stabilization of microtubules and igrsaling pathways such as semaphorins.

Impairment of corticospinal projections in MAP6-KO mice.

In this study, DTI tractography showed that the reatoprojections of the pyramidal tract
through a ROI positioned at the internal capsudestirongly diminished in MAP6-KO mice.

Similarly, axonal projections of the internal calgsselected from a ROI positioned in
pyramidal tracts are almost non-existent in the MA®D mice. This result strongly suggests
a disruption of corticospinal projections passihgptigh the internal capsule and pyramidal
tract. The corticospinal tract is one the majorcdesing pyramidal tract that connects a
subset of layer 5 cortical to motor neurons andrigurons in the spinal cord. This tract
controls voluntary body movement and fine motorcfions of the limbs. Fradley et al.

reported that MAP6-KO mice had motor coordinatioefigt associated with a poor

performance on the rotarod task (Fradley et al0520The disruption of corticospinal tract

could explain these motor defects observed in MKEGmice.

The embryonic development of the corticospinal ttrec complex and relies upon the
coordinated regulation of a collection of molecujardance cues including the ephrins, slits,
netrins and semaphorins (Canty and Murphy, 2008).réently demonstrated that MAP6
plays a pivotal role downstream of semaphorin ffaing pathway that contributes to the
formation of the internal capsule (Chauvet et aD0Q7; Deloulme et al., 2015). In the

forebrain, axons in descending pathways follow demprajectories to reach lower brain

centers. These include the corticofugal, corticospiand striatonigral tracts which grow
through the internal capsule and cerebral pedutmlennervate distinct targets at the

midbrain, brainstem, and spinal cord levels (Chawteal., 2007; Ehrman et al., 2013).
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Semag3E can act as a bifunctional ligand in vivpeteling on the composition of the receptor
complex. For subpopulations of corticofugal andastnigral neurons, Sema3E acts as a
repellent while for the subiclar neurons whose akgmojections form the post-commissural
fornix, acts as an attractant (Chauvet et al.,, 2007 Sema3E-KO mice, corticofugal,
striatospinal and post-commissural fornix tracte amisguided and defasciculate during
development and in adult stages (Chauvet et ab7;2Bhrman et al., 2013). It will be very
interesting to investigate sema3E-dependant fumadio MAP6 on the corticospinal motor
neurons (CSMN) development. Indeed, this corti@lran subpopulation is located in the
cortical layer V that expresses the receptor bigrdimbunit Plexin D1 of Sema3E (Molyneaux
et al., 2007, 2005). The axonal projections of CSMainly composed the corticospinal tract
that project toward the pyramidal tract. The lokthese projections probably impacts the size
of the pyramidal tract in MAP6-KO mice.
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CONCLUSION
Thanks to the development of high spatial resotu8® DTI tractography at microscopic

scale we identified major changes in WM tracts amdheir volumes within MAP6-KO
brains. Overall this tractography analysis indisatennectivity defects in MAP6-KO brain
which most probably underline cognitive defectsibitéd by the mutant mice. The study also
very clearly identified a severe defect of the pyidal tract. This track is mostly composed
by the axonal projections of layer V neurons of th@or cortex which navigates to through
the internal capsule and the cerebral pedunclertbttee brainstream to end-up in the spinal
cord. This finding reveals the possible contribataf MAPG6 in the control motor functions

and in depth analysis of MAP6-KO motors abilitieidl twe of major interest.
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Figures

Dorsal view

Surface Area (mm?)
WT (n=8) | KO (n=7) | Loss/Gain
Cerebellum (Cb) 21,97 15,40 -29.9%***
inf. Colliculi (IC) 3,31 467 40.8%***
sup. Colliculi (SC) 2,61 3,84 47.0%***
Culmen (CU) 3,24 1,53 -52.9%***
Cortex (CX) 75,49 72,79 -3.6%"
Ofactory bulb (OB) 11,15 10,37 -6.9%**
Total 117,78 108,60 -7.8%***
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Figure 1. Morphological macroscopic defects associated WIAP6 deletiol. (A) Fixed

brains were photographed on dorsal views. Eacltsiieiwas manually delimit in blue. (B)
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Table shows the gain or the loss in % of brainaaafstructures. In MAP6-KO mice, the
global surface of the brain was decreased. Infeaind superior colliculi (IC and SC
respectively) surface is significantly increasedilevisurfaces of the cerebellum (CB), the
cortex (CX) and the culmen (CU) were significardcreased. n=8 WT; n= 7 KO; the value
are the mean £ SEM (*p<0.05; **p<0.01; ***p<0.00Fcale bar: 1 mm. (C) High resolution
MRI revealed heterogeneous volumetric alteratiohthe cerebral structures in MAP6-KO
mice. 3D reconstructions were obtained from higlohgtion MRI acquisitions (60 p) and
each structure was represented with a specificla.cd®) Histogram shows the volume of
each reconstructed tract of WT and KO. VariatioesMeen WT and KO are indicated in %.
The global brain volume decrease (grey bar/dottadkbline) is displayed. The cerebellum
(CB), the thalamus (TH) and the hypothalamus (HB)naore affected than the whole brain,
the cortex (CX), the caudate putamen (CPU) andtfectory Bulb (OB) exhibit a significant
volume decrease, the colliculi (CC) and the glgbalidus (GP) volume decrease were lower,
and the hippocampal formation (HF) volume remaimsstant despite the overall decline. n=
5 WT; n=5 KO; the value are the mean £ SEM (***pe@L1).
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p‘

genotypes WT n=6 KO n=6
brain weight (g) 0.521+0.007 0.433+0.004
KO/WT (%) -17

t-test WT v.s KO p= 5.10""

Corpus Callosum (cc) (mm2) 1.20+0.03 | 0.89+0.02
KO/WT (%) -26

t-test WT v.s KO p=2.10"

Corpus Callosum index 1.15%0.02 | 1.04+0.02
KO/WT (%) -9

t-test WT v.s KO p=0.006

ventral hippocampal

commissure (vhe) (mm2) 0.356%+0.009 0.317+0.07
KO/WT (%) -11

student test WT v.s KO p=0.007

ventral hippocampal

commissure index 1.15+0.02 1.16+0.03
KO/WT (%) +1

student test WT v.s KO p= 0.82

Ant. Commissure (ac) (mm2) 0.162+0.006 | 0.110+0.003
KO/WT (%) -32

t-test WT v.s KO p=5.10"°

Ant. Commissure index 1.07+0.03 | 0.89+0.03
KO/WT (%) -16

t-test WT v.s KO p=0.0009

Figure 2: MAPG6 deletion affects callosal and anterior consuies but not the hippocampal
commissure. (A) Gold staining was performed on mutsal brain. (B) Interhemispherical
commissures were indicated in WT midsagittal br&) ROI delineations for the corpus
callosum (cc), the anterior commissure (ac) andvérgral hippocampal commissure (vhc)
were indicated on MAP6-KO midsagittal brain. (D)bla indicating the brain weight, the
surface and the calculated index for each comnessline anterior commissure and the
corpus callosum (cc) were found largely decreasedAP6-KO mice before and after
specific correction due to relative brain sizes@heidifferences. Conversely, the slight
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decrease observed for ventral hippocampal comngsa@s due to brain size variations.
Thus, after correction, the ventral hippocampal assure shows similar size in both WT
and MAP6-KO mice. Equations used to obtain expectadmissure areas from brain weight
decreases (BR) were as follows. Adult mice, 50 ddgsE(cc) = -0.1 + 2.2BR; E(vhc) = 0.1
+ 0.4BR; E(ac) = -0.02 + 0.33BR. E= index; n= 5 WiE, 5 KO; the value are the mean +
SEM.; cc = corpus callosum; vhc = ventral hippocampommissure; ac = anterior
commissure; dhc = dorsal hippocampal commissure= poosterior commissure; hbc =
habenular commissure
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Figure 3: Comparison of fornix system reconstructions usilegued brain method and L-

tractography. (A) Schematic representation of traik system (in red) on a sagittal diagrz
(B) The 3D reconstructions obtained by fluoresammntroscopy on cleared brairshow a
disruption of the postommissural fornix in MAP-KO mice (arrovinead) and of the pre-
commissural projections toward the septal regiorroge) (C). The DT-tractography
reconstructiondisplayed on sagittal FA map shc the absence of the p-commissural
fornix in MAP6-KO mice (arrovheads). HF hippocampal formation; MM: mammillal
fornix; AH: anterior hypothalamus; SPT: septum;-f: pre<commissural fornixpost-f: post-

commissural fornix andc: anterior commissulr.
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A 30 -44,8%
ok ok - WT
—23 -36.2% MAPG6
HE * ok
E 20
— 33.8%  321%
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3 5? 1% -50.3% -27.0%
EEE 23 8“!-"0 . 1 &ITIEFC_"
o -Ea ] - lateral [ - ~posterior
mt ac sm cc ic opt fx acl cp st fr -

dorso-ventral

Figure 4: DTI tractographyreveas an inhomogeneous alteration of neuronal tracts APE-
KO mice.(A) Neuronal tract volume of WT and M/KO mice. Percentages of reductior
MAP-KO mice are indicatedB) Tractography reconstructions performed onhigh spatial
resolution DTlacquisitions (80 p®) were displayed on coronal, sagittal or axial wta¢ions.
The mammilary tract (mt), the anterior commiss@a@,(the corpus callosum (cc), the inter
capsule (ic)the cerebral peduncle (cp), and the fasciculuoftekus (fr) wee shown for
representative WT andAP6-KO mice. The ac is thinner in KO than in WT (arrgwBhe mt
and the fr exhibit structural modifications. Arrogdds indicate their straight parts ¢
inclination angle ¢) are showed. Tt pyramidal projections of #ic and the cgare
dramaticallyaffected in KO mice (arrov, see figure 5 for more detailsThe color code of
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fibers spatial direction is indicated with mediatdral (blue), dorso-ventral (red) and antero-
posterior (green). Squares with the letter L (&ldeD (dorsal), V (ventral), P (posterior) and
A (anterior) indicate the view position on the dégspscreen. n=4 WT; n= 4 KO; the value
are the mean = SEM (*p<0.05; **p<0.01; **p<0.001).
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A B Pyramidal tract projection
Whole pyramidal tract toward internal capsule
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Figure 5: Tractography reconstructions of the pyramidal tea its projection on the internal capsi
(A) The whole pyramidal tract was obtained with R€@lection defined on coronal slice (red arrc
The pyramidal tract shows a general decrease in 8-KO mice, with altered projections toward t
internal capsule (white arrow). (B) The specifiojpctions of the pyramidal tract toward the intél
capsule were obtained by combining pyramidal tR@©t (red arrow) and a ROI delineating the intel
capsule (nbshown). In the case of MA-KO mice, the pyramidal tract waseverely altered (whit
arrow). (C) Quantification of theolumeof the pyramidal tractn= 4 WT; n= 4 KO; the value are t

mean £ SEM ***p<0.001; pyr: pyramidal tract; pyri€&=pyramidal prjection on internal capsu
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Figure 6: MAP6 deletion affects the pyramidal tract integrifp) Sagittal view of the
pyramidal tractwithin the brainstenin wild type mouse (F35) and 3 different MA-KO
mice (F119, F20 and F21). The pyramidal trwas much thinner in the posterior part
MAPG6-KO mice (F119 and F20) and almost nonexistent ifh, ey few projectionwere
seen (arrowheads). (B) Schematic representatidineoforticospinal pathway (in green) o
sagittal diagram. The four planes uto quantify the area of pyramidal tract (210, 68470
and 2100 um from decussation) are indicated. (S)dgram of pyramidal area quantificati
in WT and MAP6KO mice. (D) Coronal views of pyramidal tract atO2fum from the
decussation showing the reion of the tract with axonal dispersion in two Mé-KO mice
(F301 and F258). Note that the pyramidal tract 268-is strongly reduced. n= 4 WT; n=
KO; the value are the mean + SEM (*p<0.05;***p<01)0Scale bar: 400um, ic: interr

capsule; cp: cerell peduncle; pyr: pyramidal tra
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<L antero-
lateral L_ " posterior

dorso-ventral

Supplemental Figure 1: Tractography reconstructions meuronal tracis. Tractography

reconstructions performed on zhigh spatial resolution DTI acquisitions (80 °) were

displayed on coronal, sagittal or axial orientasioThe stria medularis (sm), the corf

callosum (cc),the stria terminal (st), the optical tract (opt) anithe intralulbar anterior
commissure (aci) andvere shown forrepresetative WT and MAP6@ mice. A genere

decrease of WMracts can be assessed in M,-KO brain(see figure 2A. The color code of
fibers spatial directioms the same than in Figure with medial-laterall§lue), dorso-ventral
(red) and antero-posteri¢green. Squares with #hletter L (lateral), D (dorsal), V (ventral),

(posterior) and A (anterior) indicathe view position on the display scr. n=4 WT; n=4
KO; the value are the mean £ SEM (*p<0.05; **p<Q.60tp<0.001).
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CHAPITRE 4

IN VIVO SRR ET APPLICATION SUR LE
CERVEAU MAP6-KO

High resolution 3D DTI tractography of mouse brain
using Super Resolution Reconstruction method
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Contribution au travail

Pour ce travail, je suis le porteur du projet, dtoéigine de I'ensemble des expériences.
L’algorithme de Super-Résolution (SR) a été amélipar Antoine Trique, stagiaire dé"2année
d’école d’'ingénieur que j'ai encadré. Jean Chriseopeloulme m’a donné la possibilité de travailler
sur le modele de souris MAP6-KO (déja caractériaasdle chapitre 3) pour valider ce travail
méthodologique IRM.

J'ai rédigé l'article en profitant de I'expertisee dna directrice de these dans le travall

méthodologique IRM.

Conception et design des| Mise en place, préparation Acquisition des Traitement des
expérimentations de l'expérimentation données données
Flgure 1 *k% *k% *k% *k%
FIgUI’e 2 *% * *k%k *%
Flgure 3 *k% *k% *k% *k%
FIgUI’e 4 *k% *k%k *k%k *k%k
Flgure 5 *k% *k% *k% *k%
FIgUI’e 6 *k% *k%k *k% *k%k
FIgUI’e 7 *k% *k%k *k% *k%k

Etant donné que cet article se base sur les résoldéenus dans le chapitre 3 pour valider le pac
de la technique IRM, nous attendons que l'artidtigh resolution 3D DTI tractography of mouse
brain using Super Resolution Reconstruction methedi accepté pour publication avant de
soumettre ce travail au journal NMR IN BIOMEDICINE.
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Contexte scientifigue

Comme expliqué précédemment (chapitre 1, 4.1.35Raa été choisie pour diminuer les
temps d’acquisition nécessaires pour l'obtentionnd’ image de diffusion 3D a haute résolution
spatialein vivo a 9.4T installé au début de ma these. En effaguid maintenant les seules
applications DTIin vivo effectuées avec une haute résolution spatialepmiité d’'un plus grand

champ magnétique,BAlomair et al., 2015) et /ou d’'une cryosonde (&wal., 2013).

Le terme de Super-Résolution est générique etétéautilisé pour d’autres méthodes de
traitement de données : le TDI (Track Density ImgQiqui utilise la tractographie pour augmenter la
résolution spatiale de l'image, et une autre méthdd Super-Résolution qui utilise le principe
d’autosimilarité de I'image. Ces méthodes sontudiées dans cet article. La SR présentée ici est
inspirée de (Scherrer et al., 2012) et consistranstruire, a partir d’'un ensemble d’'images dedas

résolution spatiale 2D, une image a haute résolatiale 3D.

Etant donné que les performances de la SR ontnengeété décrites (voir discussion du
papier), nous nous sommes concentrés sur I'évafuae 'apport de la SR en tractographie. Afin
d’évaluer la performance de la SR en tractograptias avons utilisé le modele de souris MAP6-KO
car nous connaissons ses caractéristiques, étudigesavant (Chapitre 3). Les résultats obtenus
s'avérent tres cohérents, tant pour la qualitéedenstruction des tracts que pour la quantificaties

diminutions de volume de matiere blanche chez lgisd1AP6-KO.

Etant donné que la tractograplde vivo3D a suscité de lintérét et ouvert de nombreuses
collaborations, nous pensons que le SR serait almivajoutée qui facilitera des étudesvivo, et
permettrait par exemple d’évaluer le neurodéveloppd des modéles animaux, ou encore les effets

de nouvelles stratégies thérapeutiques.
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Abstract

Diffusion Tensor Imaging (DTI) for fiber tractogiap has great interest in
neurosciences to visualize and assess the intefntyite matter structures. However, its use
in preclinical studies on mice and rats is challeggince 3D high spatial resolution imaging
is required, necessitating longer scan time. Harerder to drastically reduce the total
acquisition time (not more than one hour) makimg/ivo DTI of mouse brain possible, we
develop rapid microscopic 3D DTI using Super ResotuReconstruction (SRR) method at
high field.

The method is based on 2D DTI acquisitions in rpldtislice orientations. 2D
acquisitions were obtained at 9.4T, on coronaljttshgnd axial orientations using EPI k-
space scheme with an in plane resolution ofx120 unf and a slice thickness of 360 um.
Since DTI with EPI acquisitions suffer from sevelistortions due to Binhomogeneities,
reverse gradient correction was used. It appliestvam acquisitions wherein the phase
magnetic field gradient is inversely incrementetie Tapplication of the Super Resolution
method on accurate corrected 2D images leads tohigbB spatial resolution image of
120x120x120 punt in a total time of one hour. Compared to initialsatropic acquisition or
simple interpolation of the data, 3D DTI tractogmgmf the mouse brain, obtained from SRR
images, showed significant improvements with fideundles which were accurately
reconstructed by comparison to those obtained exthivo acquisitions.

Since we have already reported and validated ttezatibn of major white matter
structures in MAP6-KO mice in a previous study, BRR method was applied on this
schizophrenia mouse model. The white matter defeet® successfully reported, and the
guantification of individual tract volume decreasas performed. Thus, the SRR combined to
reversed gradient corrections represent a promigiopto evaluate the integrity of mouse

white matter tracts in vivo.
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Introduction

Diffusion weighted (DW) imaging probes the micrdatecture of the brain (Basser
and Pierpaoli, 1996) and allows the examinationnoérostructures integrity. Diffusion
Tensor imaging (DTI) has been used in several mpathologies to assess their impact on
both white and grey matter. In particular, DTI-teagraphy is a unique technique able to
reconstruct white matter tracts non-invasivelyisicommonly used in clinic, in pre-surgical
imaging (Buchmann et al., 2011, Dimou et al., 2088gnosis (Dumas et al., 2012, lwata et
al., 2011) or for brain connectivity mapping (Horetyal., 2009, Behrens et al., 2003, Lazar et
al., 2003). Since many neuropathological diseasecarrelated with white matter defects
(Abhinav et al., 2014), tractography applicationms animal models have a huge potential
(Kerbler et al., 2013, Brennan et al., 2013). & baen largely applied in ex vivo studies, and
has highlighted major defects in white matter strres of mouse model of schizophrenia
(Gimenez et al. in redaction). However, in vivoctography, in particular on small animals
like mice and rats, is still challenging since équires high spatial resolution diffusion

acquisitions in a time window suitable to in vivequirements.

To enhance the sensitivity, i.e the signal to no&m® (SNR) within an image voxel,
one solution consists in using very high magneéld$ (Alomair et al., 2015, Brennan et al.,
2013) which can indirectly allow acquisition acceléons. However, in addition to the
expensive cost of such magnets, many artefactsaghgtic susceptibility may occur and are
especially more pronounced for diffusion imaging. dddition, T longitudinal relaxation
parameter becomes longer necessitating longer itiepettime. The development of
cryoprobes which enhance the SNR of the MRI imagealso a solution with promising
results as it was shown at 11.7T (Wu et al., 20dB8}he whole mouse brain high resolution

DTI characterization.

The implementation of innovative data processingmprove image resolution has
been widely developed in clinic. It has the advgetdo be easily implemented among
research centers. Super resolution (SR) algorithrhnsh consist in using a set of low spatial
resolution 2D acquisitions to obtain a 3D high gatesolution volume affords major
improvement in final spatial resolution (Scherrérag, 2012, Gholipour et al., 2010, Van

Reeth et al., 2012). The enhancement of the spaBalution clearly demonstrated in clinical
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applications the higher image quality of the 3D IFfictography reconstructions (Scherrer et
al., 2012).

This study aims to demonstrate the potential ofp®Bt-processing applied to in vivo
DTI applications in preclinical applications on mic

However, as in vivo DTI acquisitions on mouse braire performed at higher
magnetic fields than in clinic, usual rapid sequ=nitke echo planar imaging (EPI) are highly
sensitive to Binhomogeneities and time fluctuations at the arigfisevere distortions. These
distortions are incompatible with the use of SRcpesing that requires the registration of
undistorted low resolution images to avoid misiptetations. For this purpose, as the reverse
gradient method (Morgan et al., 2004) was proveddiwect severe distortions contrary to
usual correction methods, it was here combined Rop8st-processingThe term ‘reverse
gradient’ refers to an acquisition of two sets ofch@planar images
with phase encoding gradients of opposite polarity.

In order to increase high spatial resolution insagdifferent methods of SR post-
processing were developed. The track density ingagitbased on diffusion tractography and
consists in a gathering of DTI images with tracégiry reconstructions. The track density
imaging gives impressive results and reaches arivim isotropic resolution of 250u3rin
clinic (Calamante et al., 2010). However, thesérneges do not better sample the high
frequency of the k-space (Scherrer et al., 2012}, axe based on tractography, which uses
interpolation between pixels to smooth and optimtieefibers reconstruction fibers. Another
SR post-processing was described by (Manjon e8L0, Rousseau and Alzheimer's Dis,
2010), and was applied to diffusion weighted ima@&supe et al., 2013). It does not require
specific acquisition scheme and consists in uskreg gelf-similarity property of images to
reconstruct images with higher resolution. Thistgwecessing shows interesting results with
a major increase in the spatial resolution of retmcted image and an enhancement of the
quality of DTI tractography (Coupe et al., 2013)danay be combined to the method used in
this study.

In this study, SR post-processing was applied toZD-EPI acquisitions of mouse
brains at 9.4 T with in-plane pixel size of 120120 unf and a slice thickness of 360 pum.
Reverse gradient correction method was performegetorid of severe Binhomogeneity
distortions that especially appear at high magnéatd. A 3D DTI super resolution
reconstruction (SRR) volume with isotropic resanti of 120 um was obtained.

Tractography was performed using SRR-DTI data dmedduality of DTI parameters and
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tractography were compared to those obtained fremiw acquisition, characterized by a
stable signal since the k-space sampling was Gamtesnd for each repetition time, each line
is acquired with a novel RF excitation.

As in our previous work (Gimenez et al., in redaa}i we have characterized the
alterations of major white matter structures in MAIRO mice and validated these data using
histology and fluorescent microscopy of clearedrnsahere we evaluate the feasibility of the
SRR method and its accuracy on this schizophreoi@eincomparing the results to wild type

mice in vivo.
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Material and Methods

Mice

All acquisitions were performed on a C57BI6/129 &sA4F1 genetic background. The
homogeneous inbred C57BL6/129SvPas-F1 mice wereaingast by crossing pure
heterozygote 129SvPas MAP6 mice with pure hetemmizy@57BL6 MAP6 mice. Female
wild type (WT) (n=4) and MAP6-KO (n=4) littermateice at 6 months of age were used in
compliance with the European Community Council Biree of November 24, 1986
(86/609/EEC)

Fixed-brain preparation

The brains were fixed by transcardiac perfusioa df6 paraformaldehyde solution in
phosphate buffered saline containing 6.25mM of GafA (Guerbet Laboratories), and
preserved in the same solution as already desc(Brdenez et al, submitted). Brains were
maintained in the skulls, and placed in Fomblin(6&nS chemicals, Netherlands) for MRI
imaging.

MRI acquisition

MRI was performed at 9.4T Bruker Biospec Avanceuing homogenous coil for
transmission and a head surface coll for receffBenoble MRI facility IRMaGE)

In vivo acquisitions were performed under isofll@amesthesia (2%). A second order
shimming was calculated in an ellipsoidal regiomtamed in the brain, based o Biap
acquisition.Single shot spin-echo EPI sequences were acquiredronal, sagittal and axial
orientations. For each orientation, the acquisiti@s firstly performed with “blip up” phase
gradient scheme and repeated with opposite “blipndghase gradient scheme as shown in
figure 1. The six EPI acquisitions were acquirethva repetition time/echo time ofFR/TE =
4000/26 ms, a number of accumulation NA = 20. Bifbn gradient duration and separation
were set t@® = 4msA = 8.5ms respectively, and a gradient factor b-eafi1000s/mm2. Six
directions of gradient diffusion were applied actng to [(-0.298 0.136 0.945), (0.618 -0.326
0.715), (0.484 0.700 0.526), (-0.979 -0.095 0.178),286 -0.817 0.500), (0.503 -0.842 -
0.194)] in the (X Y Z) coordinates. The referenceuasition was obtained with a b-value of
50 s/mni. The spatial resolution was set to 22020x 360 uni. The field of view of 12.2&
10.08x 13.68 mmi was the same for all acquisitions. EPI acquisitionation was 9min20s.
TurboRARE acquisitions were acquired with the sampatial resolution and field of view to
estimate distortions corrections applied to EPad8equence parameters were adjusted with:

TR/TE = /2500/20 ms, NA = 6, RARE factor, which @sponds to the number of k-space
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segmentation, i.e. the number of RF pulses for derak-space acquisition, was set to 4.
Each TurboRARE acquisition lasted 5minl15s leading total duration of SRR MRI protocol
of about 75 minutes.

Ex vivo 3D DTI was acquired with spin echo diffusiesequence on fixed braimsth
the following parametersTR/TE=90/16 ms, NA = 3, diffusion gradient durati@md
separatior® = 3.5msA = 8ms respectively, a b-value of 1500 s/mm2. $tusion directions
were acquired, supplemented with 14 non-diffusiaigivted images. The field of view was
set to 20x 9 x 12 mn, and the spatial resolution to 180L00x 100 unt for a total time of
59h46min. This spin echo sequence was performeu @airtesian trajectory of the k-space
which do not suffer from distortions, and with a&dddSNR. Thus, we considered it as the gold
standard 3D DTI acquisition, to evaluate the SRgperance.

Image processing

Reverse gradient correction

The processing of corrections obtained from revegrselient method was performed
using the Topup tool from FSL software (Oxford, tédi Kingdom).

The first step is to calculate the susceptibilitghiced off-resonance field from both
images characterized by opposite distortions. Ssteyes are needed. Firstly, calculations are
performed on images roughly smoothed with a GansBiter to extract large distortions;
secondly calculations are applied on images lessomd in order to gradually reach a
degree of details; and finally, the two imagesammbined into a single corrected image.

These corrections were performed with the samenpetex settings in coronal, sagittal
and axial directions, and were composed of sevawwessgive steps with the following
parameters: the estimated spatial resolution in [@n2, 1, 0.6, 0.4, 0.2, 0.1], the gaussian
smoothings [1, 0.7, 0.4, 0.2, 0, 0, 0], and thatiet weight regularizations [5 01 10% 5
10° 1 10°, 5 10°% 5 10', 2,5 107.

SPM registration

Since accurate registration of low spatial resotutmages in different orientations are
needed for SRR, the undistorted data were load®&thitab (Mathworks, Natick, MA, USA)
and the software package SPM was used to rigidjister sagittal and axial volumes to the
coronal acquisition.

Super resolution algorithm
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The SR algorithm was used on registered corongittaband axial images for each diffusion
weighted experiment. The initial low resolution ijes (120x 120 x 360 pni) were
combined giving a 3D image with isotropic voxelesif 120x 120x 120 pni.

The SR algorithm was developed on homemade Mattdtware inspired from
previously published work (Gholipour et al., 201%Gherrer et al.,, 2012). Briefly the SR
consists in using information from anisotropic asgions to increase spatial resolution in the
through plane orientation by a factor 3. In thisdelp the 2D low resolution image jyis
given as:

Yk = DkBkMix + ek

Where x is the true 3D volume, N6 the wrapping matrix which projects high volumatrix

to low volume matrix orientation, \Dis the down-sampling matrix,Bs the point spread
function (PSF) and, k = 1, 2 or 3 for coronal, gagand axial acquisitions respectively. Here,
the PSF was assumed in the slice direction onlycancespond to a Gaussian profile with a
constant variance?s, (Scherrer et al., 2012).

The calculation of x was performed using maximurpasteriori (MAP) principle
(Scherrer et al., 2012) which leads to the minitndraeof the function pap:

3
Jmap(x) = Z”)’k — Dy B My x||* + 2]|1Qx||?
X

where the prior terr ||Qx|f was added, based on the assumption of continiguals in the
spatial dimension. It consists in the applicatiba 8D Laplacien high pass filter Q, weighted
with the regularization parameter

The resolution of this equation is an ill-posedijjeon. A steepest descent iterative
minimization approach was used until a cutoff velug,) fixed by the experimenter:

on+1 _

|| % < Tstop

with

3
Ml = 3" —« [Z My, B Dy (DgBM 2" — y) + 2QT Q=™
%

The regularization parametek was carefully chosen by comparing several
reconstructions (data not shown) and set to 0/01his study, the dynamical minimization
stepa was optimized using the Barzilai Borwein algoritrand a was updated for each

iteration according to:
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AJ ()T Ax
TN®N®
with:
AJ(x) = Vyap(R™) = Vyap(Z™ 1)
Ax = g% — g™t

This adjustment exhibits a gain performance incthrevergence, with a factor 10.

In order to demonstrate the contribution of SR athms in our study, we also
reconstruct 3D high resolution volume with a simiplierpolation. In this case, a voxel of the
high resolution corresponds to the mean intensitythe three corresponding voxels
originating from coronal, sagittal and axial acifioss.

DTI and tractography

Reconstructed 3D isotropic diffusion weighted immgeere analyzed with Trackvis
software (http://trackvis.org/). Diffusion tensosere computed, and the eigenvalugs X,
A3) and their eigenvectors (VV,, V), corresponding to the directions of diffusivitiegere
obtained. V is the principal vector corresponding to the maximvalue of the diffusivities

notedl;. The fractional anisotropy (FA) and FA-color mayere calculated according to:

FA = 3 |(A; — MD)?+ (A, — MD)? + (A; — MD)?
RV M2+ A%+ A2

With MD the mean diffusivity given by:
M2, +23
- 3
Color maps are obtained by using a color code dougrto the direction of the

MD

principal vector pixelwise; red for the lateral efition, green for the dorso-ventral direction
and blue for the anterior-posterior direction. ur oase it is also weighted by the FA.

Fibers were reconstructed with the Tensorline dlgaor (Weinstein et al., 1999) using
the cutoff criteria FAuor= 0.25, determined after several processing (noivehh Regions of
interest to select particular white matter struesuwere manually delineated on anatomical
high spatial resolution images. White matter striteeg volumes were obtained from Trackvis
software and statistical analysis were performetth \R software. Bars were represented as

mean * standard error of the mean, and Welch'stwtas performed.
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Results

Super resolution reconstruction (SRR)

Using the reverse gradient method, distortionthef EPI images were corrected. At
the interface between blood vessels and tissueresalistortions were observed (figure 1 -
white arrows) in the phase direction which corregsoto the dorso-ventral direction for both
acquisition schemes. While in the “blip down” agqtion (Fig.1A), the image is stretched in
the phase direction (red arrow), in the “blip upgaisition (Fig.1B) the image shows a hyper-
intensity (red arrow). In fact, the intensity vaduaf several pixels are contained in this voxel,
and the position information is lost in this caSespite this artefact, the combination of “blip
down” and “blip up” acquisitions into the Topup swére leads to an undistorted image
(Fig.1C). Compared to anatomical,I(Fig.1D), the correction seems satisfactory.

Once distortion corrections are performed, theehesulting coronal, sagittal and
axial 2D images are the input of the SR algoritind the 3D isotropic high resolution image
is the ouput image (figure 2). The SR algorithmroegs the high frequency information of
the k-space for each image orientation and combirtesobtain a reconstruction which fully
samples the k-space.

Increased resolution in DTI metric maps

The SRR was obtained for each diffusion gradiepasaely, and diffusion tensor was
computed on the resulting 3D diffusion weightedwwoé. In figure 3, FA maps obtained from
2D acquisitions in coronal plane and coronal imagesacted from 3D SRR images are
compared. We can notice that SRR FA maps give mumte details in images than coronal
FA maps since the through plane resolution is erddnand improve the visualization of
brain structures. The 3D resolution of 120 um iaalmevable in the through plane direction
of 2D acquisitions limited by the gradient system.

Evaluation of SR benefits in vivo

In figure 4, FA-color maps are all presented inocad plane at the same spatial
position, and were obtained from 2D acquisitiome interpolation of the 2D acquisitions,
3D SRR and 3D high resolution DTI acquired ex vilde performance of the SRR 3D
images is focused on the detection of the sidagrodf the internal capsule (showed by red
arrows in zoomed images). One can remark that S&RRBofor map presents a better contrast,
and it is, compared to 2D acquisition and to inbéapon reconstruction, the only one which
discerns the white matter structure also presenbwnex vivo reference acquisitions (red

arrows).
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The tractography is another approach for SRR padoce evaluation. In figure 5,
fornix tractography was obtained from coronal asian, interpolated images, SRR images
and ex vivo 3D DTI. The coronal data poorly recands the fornix and shows severe loss of
fibers (Fig. 5A —red arrows). Interpolation (Fig)58nd SR (Fig. 5C) reconstructions seem
much more satisfactory, with fornix appearance aedo® the reference image ex vivo (Fig.
5D). However, the presence of erroneous fiberfiénfornix post-commissure (Fig.5B - blue
arrow) and the absence of projections (Fig.5B -avlaitrows) were detected in interpolated
data compared to SRR. The SRR exhibits good treapby performance on the fornix, even
if it remains incomplete compared to our refereincages ex vivo (Fig.5D — white arrows).

Altogether, these results show an improvement oRIRI| in comparison to the
original acquisitions. The SRR was shown to rewalctures imperceptible with a simple
interpolation of the data. The resulting high splatesolution data can be used to characterize
the brain anatomy with more accuracy.

In vivo applications on MAP6-KO mice

Figure 6 focuses on the fiber imaging of the ferand cerebral peduncle structures
which were known to undercome projections atrophyMAP6-KO mice on the post-
commissural fornix and the projection toward theapyidal tract respectively (Gimenez et al,
in redaction). The expected alterations are clealtserved in vivo with SRR, shown with red
arrows, and compared to WT mice. The evaluatiahetract integrity is finally proved using
SRR method obtained from 2D acquisitions in vivo.

The measures of white matter volumes from 3D SRi&tagraphy for several
structures are given in figure 7. In all mice, eattucture is successfully reconstructed. The
volume variations of MAP6-KO mice compared to thos&VT and of the different structures
were presented in figure 7B. As expected, the diredserved heterogeneity in overall white
matter decrease was detected (Gimenez et al, actied), and the results were close to those
obtained on 3D high resolution images ex vivo. $tx&a medularis, the corpus callosum, the
cerebral peduncle and the internal capsule weranibst affected structures while the stria
terminalis decrease was limited. Our results ledigmificant precisions in the measures of

volume variations.
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Discussion

To apply the SRR method, the 2D images acquiredifferent plane orientations
should not exhibit any artefacts and a special idenstion is required to avoid any possible
artefacts essentially when using high magnetid$ielnd rapid acquisitions such as one-shot
EPI images which are very sensitive to suscepiypdind off resonance effects, gradient
instabilities and eddy currents (Holland et al.1J@0Vardal et al., 2014). In our case the more
dominant geometrical distortions were those rasglfrom the application of the gradient
phase encoding gradient and we used reversal gtadethod for artefact correction.

EPI images provide relatively high spatial resalotimages (126 120 x 360 um).

For DTI mouse brain investigations, high resolutiomages are needed to successfully
distinguish brain structures. Moreover, in the ca$etractography, isotropic 3D images

contributed to robust reconstructions since theyimdependent of the spatial direction of the
imaging gradients. In vivo 3D high spatial resajatacquisition of mouse brain remains very
challenging since it is time-consuming. In the 2Mltrslice acquisitions, the number of

slices are limited for a given repetition time dhd slice thickness is limited by the maximum
intensity of the gradient system and by the spkutidth of the selective RF pulses. Taking

into account all these technical limitations, thee wf the SR algorithm to reach in vivo

isotropic 3D high spatial resolution imaging seeamgery promising alternative method for

microscopic MRI of the brain, in particular for Dacquisitions which require longer time

scan.

In-plane SR, which relies on acquisitions with awxel shift in the plane is
controversial since it samples the same data poirtse k-space (Scheffler, 2002). Interslice
SR characterized by subvoxel shift in the sliceeation has shown improvements in the
resulting reconstructions (Greenspan et al., 20B@)wever, these techniques appear less
efficient than SR algorithm applied to acquisitiongh rotated orientations (Plenge et al.,
2012) where the k-space is not oversampled (Sahetred., 2012).

The ideal number of acquisitions in different plawentations was explored (Plenge
et al., 2012, Poot et al., 2013), but it dependshenanisotropic factor between in plane and
through plane spatial resolutions. Perpendiculguis@tions were generally chosen probably
because of their common use. SRR with differentnglarientations has proved to
significantly increase the SNR efficiency (Pootatt 2013, Greenspan et al., 2002), the
PSNR (peak signal to noise ratio) and the Mean WiscdError (Gholipour et al., 2010,

Scherrer et al., 2012) of the image. These methalds showed their usefulness for
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tractography (Scherrer et al., 2012, Poot et al1,32 Our SR protocol was derived from the
one used in previous studies (Gholipour et al.,0208cherrer et al., 2012) with three
perpendicular acquisitions.

The main weakness of our SR post-processing prgobaithes from the simplified
model considered for MRI images. yFor example, the PSF estimation with a Gaussian
profile is an approximation that should be imprgvedth an estimate of edge effects.
Moreover, SRR requires good SNR of the 2D acquinedges and compromises of the
experimental parameters of imaging (contrast aradiapresolution) and diffusion (b-value
and number of gradient diffusion orientations) dtidiavor high SNR within the imaging
voxel for a total available acquisition time. Thegistration of the gradient diffusion
orientations between 2D acquisitions is not considlen our model. This would necessitate
the combination of SR processing and DTl modelary] it is under investigation. However,
due to the limited motion of mouse head duringabguisition, the results obtained with SRR
appear rewarding.

Our SR algorithm was tested on several anatomazplisitions to prove its efficiency
in clinic (data not shown) and in preclinic (datst shown). To our knowledge, this is the first
time that SRR is applied on mouse briavivo to generate high spatial DTl images revealing
imperceptible white matter structures (Fig. 4). Hueuracy of SRR-DTI tractography was
assessed on the basis of our knowledge concering MAP6-KO mice which are
characterized by major defects in white mattercstmes (Gimenez et al, in redaction). The
method was successfully able to detect the sanm@riogeneous decrease of tracts volumes,
as expected from our previous findings. These teswdlidate the feasibility of the SRR
method for mouse brain investigations in vivo. Hfere, the SRR method is of great interest
to visualize and quantify microscopic white mafiier changes during a follow-up of the
development of the brain or for the assessmerntmolative therapies.
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Conclusion

In this study, the SR algorithm allowed the recnmrgton of isotropic 3D DTI image
with high spatial resolution (128 120 x 120 uni) from a set of three 2D DTI anisotropic
images (126« 120x 360 uni) acquired in vivo in coronal, sagittal and axigkatations. The
SRR was possible after MRI artefact correctionagiseverse gradient correction method. On
the basis of our previous white matter characteamaof the MAP6-KO mouse model, the
SRR 3D DTI tractography imaging was robustly vaiedh In fact the SRR tractography was
successfully able to detect, as expected from ceniqus findings, the same inhomogeneous
decrease of tract volumes. Thus, the SR post-psogpesis a promising method for
microscopic tractography imaging of mouse brain andld be independent on the MRI
hardware equipment provided. Since the total D&hsitme is about one hour, the method is
suitable forin vivo applications in longitudinastudies to detect possible changes of white

matter tracts with natural evolution or under tipéza.
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Figures

RG correction T,,, anatomical

Figure 1. Reverse gradien(RG) method appliedo reversed pha-encode blips EPI
acquisitions.Coronal one sh EPI images are acquired with “blip dotyrand “blip up” (A-

B). They exhibit opposed distortions (red arrov@pending on the blip phase direction (wt

arrows). Theopposite distortior are compensated aadcorrected image is obtained (C). ~

corrected image is closegmilar to 1, anatomical image acquired with the same geon

parameters (D).
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120x120x360 um? 120x120x120 pm?
SRR
Coronal Axial Sagittal
acquisition acquisition acquisition 3D SRR
52

Axial
orientation

Sagittal
orientation

Figure 2. Super resolution reconstruct (SRR) principle. Anisotropic ‘low resolutior
images are acquired in coronal, sagittal and axi@ntations, with the same field of vie
and a spatiatesolution of 12(x 120x 360 uni. The SR usethese acquisitions to build :
isotropic 3D imagewith spatial resolutic increased by a factor 3 in the through pl
direction, 120x 120x 120 pn°. Information of a given voxel of the 3ithage (red) is derived
from the threanisotropic voxels (rec

A B

Coronal 'low resolution’ FA map

3D 'high resolution’ FA map

Figure 3. FA maps from the 2D coroniacquisition (A) and from the 3D super resolut
reconstructior{B). The SRR leads to a higher spatial resolutiotine through plane directio
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Coronal
acquisition

Interpolation

SRR

3D ex vivo
acquisition

Figure 4. Evaluation ofsuper resolution reconstruct using FA€olor majs. The main
diffusivity vectoris encoded with a directior-color code: redor the lateral directiorgreen
for the dorsoventral direction anblue for the anterioposterior directio. coronal slices at
the same position werdisplayed from2D acquisition (120x 120 x 360 uni), 3D
interpolation reconstructiofl20 x 120x 120 pnd), 3D SRR (120« 120x 120 pn), and 3D
ex vivo acquisition (100< 100 x 100 umi). The performance o8RF reconstructions is
focused on the detection tife side portion of the internal caps(showed by red arrows
zoomed images). In botBD coronal and interpolation reconstruction, the dtmes looks
blurred, wheeas it seems highlighted in S, and in ex vivo gal standard acquisitic
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>

Coronal
acquisition

Interpolation

SRR

3D ex vivo U
acquisition

Figure 5. Evaluation ofthe performance of thSRR method on the basis of tlfornix
tractography comparisoon a WT mous. Fornix tractography was performed with sim
region of interest (not shown) dmages directly obtained from corori&D DTI acquisition,
on 3D DTI images obtainedlfter linear inerpolation,on 3D images obtaines aftSRR and
on images of our referen&® ex vivo acquisition. Fibers were representedh &idirectionz
color code: blue for the lateral direction, greenthe dors-ventral direction and red for t
anteriorposterior direction. In the case of coronal acdgoisj the fornix is poorl
recmnstructed, the fiber bundles appear very thin arajor projections are missing (r
arrow). In the tractographysinginterpolation reconstructiorihe major tracts of thfornix
are reconstructedout some projections are missing - white arrow) andother are false
(green arrow). The SRRactography remaincomplete, but it stillperfectible since sorr
tracts are altered compared to gold standard atiqui¢D white arrow)
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A Wild type MAPG B Wild type MAP&

Fornix Cerebral peduncle

Figure 6. In vivo detection of white matter defects in the FE-KO motse. Images are
obtained from typical brainTractography igperformed on 3D DTI SRR for both wild ty
and MAP6-KO mice.Fibers were represented with a directi-color code: blue for th
lateral direction, green for the do-ventral direction and redof the anteric-posterior
direction.(A) The fornix tractography was displayed on cotdfa map, and in sagittal viev
As expected, the posbmmissure fornix is clearlabsent in the MAP&O mice (red arrow)
(B) The cerebral pedunctéer imaging is overlai on sagittal and axial anatomi images.
The data highlight an atroplof the cerebral peduncle projectitoward the pyramidal trac
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Figure 7. In vivo quantification of white matter volumes ihet wild type and MAP-KO

mice. Tractography of the whole brain based on 30 BRR was used to quantify tl
inhomogeneous white matter volume decrease in tAB@-KO mice (n=4) compared to wil
type mice (n=4). The fornix (fx), the corpus callas (cc), the stria medularis (sm)e stria
terminalis (st), the intrabulbar anterior commissgaci), the internal capsule (ic), and

cerbral peduncle (cp) were selected. Several sireEtwere represented in (with specific
colors: the cc in blue, the fx in orange, the aoptad, he aci in green and the sm in yellc
The SRR generates accurate white matter tractogragbresentations based on in v
acquisitions. The white matter structure volumesewmmpared, and show heterogeneit
the volume decrease (B).
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CHAPITRE 5

IRM CELLULAIRE

I n vivo quantification of magnetically labelled cells by

MRI relaxometry
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Pour ce travail, je suis le porteur du projet, mtestigateur principal de I'ensemble des
résultats obtenus. Ce travail a été initié par hiléajous, stagiaire M2 dans I'équipe, sous
I'impulsion de ma directrice de thése et moi-méhw®s résultats préliminaires ont été encourageants
et ont initiés la mise en place et la validatiomn# nouvelle méthode d’'IRM cellulaire. L’entité
biologique de I'équipe a permis de décrire au mileuxiabilité des cellules aprés leur marquage par
des nanoparticules. Dans ce travail, Pascal-Herieg Rous a apporté son expertise dans la théerie d
la relaxométrie.
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Contexte scientifigue

Des travaux effectués dans I'équipe (Selek et 2012) avaient montré le potentiel de
thérapies cellulaires dans le cadre du glioblastaovieis comme les résultats obtenus étaient a la
limite de la significativité, nous avons pensé lgeérait utile de disposer d’'une méthode IRM qui
permettrait de visualiser la distribution de ceButes au sein et autour de la tumeur. De plus, le
développement d’'une méthode quantitative s'impasaitplusieurs projets de I'équipe s’orientaient

vers des nouvelles stratégies de thérapies cedalanti invasion/migration.

C’est dans ce contexte que nous avons proposédpuaoppé une nouvelle méthode IRM
cellulaire basée sur l'acquisition des paramédeeselaxation 7, T, T, mesurés d’aborih vitro en
fonction de la concentration cellulaire pour extradies zones de linéarité et calculer la relaxivité
cellulaire. Les relaxivités cellulaires étaient @tes utilisées pour convertir les relaxatidnsvivo en
concentration cellulaire. Dans ce protocole, urgusace de « White Marker » a été codée a partir
d’'une séquence existante de Bruker. Le principd@quence (Mani et al., 2006) était d’augmenter
ou de diminuer le gradient de refocalisation depeoafin de ne refocaliser que les spins se trouvant
dans les champs de susceptibilités générés peelletes magnétiques, localisant ainsi la préseiece

cellules marquées par un signal blanc.

Une étude de caractérisation des cellulesvitro a permis d’optimiser les conditions
d’internalisation des nanoparticules, et aussi@tdigr que la viabilité des cellules n’était pdfeatée
par le marquage. D’autre part, les résultats IRMév@ validés par microscopie de fluorescenceesur |

cerveaux fixés.
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Abstract

Cellular MRI, which visualizes magnetically labelleells, is an active research field far
vivo cell therapy and tracking’he combined relaxation rates measurements @, Ry) is
the basis of a quantitative cellular MRI methodgm®ed here.

U937 cells were labelled with Molday-lon-RhodamiBgea bi-functional superparamagnetic
and fluorescent nanoparticle. The cell viabilitydgroliferation were not affectad vitro. in

In vitro relaxometry was performed for U937 cell conceidratange of [2.5 1810°]. These
measurements show the existence of complementdrgoreentration intervals where these
rates vary linearly. The juxtaposition of theseemals delineate a wide cell concentration
range over which one of the relaxation rate inwbeel of anin vivoimage can be converted
into an absolute cell concentration. At high cahcentrations the linear regime was found
for Ry in the range of [182.1¢], at intermediate concentrations fop iR [2.5.10-5.10],
whereas at low concentrations fop R [8.10%-5.1F]. In vivo relaxometry measurements
were performed in a longitudinal study, with lakdllU937 cells injected in U87 glioma
mouse model. Usinm vitro data, maps ah vivo magnetically labelled U937 concentrations
were obtained by converting one of thevivo relaxation rate to cell concentration maps.

MRI results were compared to the correspondingcaptimages of the same brains, showing
the useful of our method to accurately follow thatic cell biodistribution.

These results demonstrate the potential of our odetitn quantify magnetically labelled cells

in a longitudinal study which is useful to optimithesir action.
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Introduction

In cellular and molecular MRI, the use of ultrasihsaber-paramagnetic iron oxide
nanoparticles (USPIO-NPs) as contrast agents lugggssively increased in the non-invasive
monitoring of variousin vivo biological processes. USPIO-NPs were firstlged in
diagnostic and are popular for microvasculaturesssents (1) and infiltrating macrophage
activity imaging (2). Due to the recent advancedha development of novel engineered
USPIO-NPs, cellular and molecular MRI methods hémeen developed, providing rich
information at micro and nanometer scales. In paldr, cellular MRI was found appropriate
to track and test the efficiency of new therapesit&n cells or immune cells. The principle of
the cellular MRI is based om vivo injection of cells that are magnetically labelledeir
biodistribution is in general visualized using Weighted MRI sequences which are highly
sensitive. The 3 parameter depends not only on the magnetic piepest the USPIO-NPs,
but also on their numerous physicochemical intesastwith cells in their microenvironment.
T, is mainly related to the variation of susceptigilgradients (3) and can be drastically
reduced to very low values (towards zero) respémsibr NMR signal saturation and
susceptibility artifacts that are more pronouncdtemvusing RF sequences with long echo
times (TE >> T ), thereby preventing accurate cell localizatiod gnantification.

However, T is not the only parameter affected by the presefid¢PSIO-NPs. The whole
NMR signal (intensity, saturation) depends on tharacteristics of the magnetically labelled
cells at a given magnetic fieldyBand on the used RF sequence. These characteastics
obviously governed by the magnetic properties ef tISPIO-NPs, the kind of cellular line
and the experimental protocols. They should be knfmwaccurate interpretations.

In order to be suitable for a longitudinal studyerén the follow-up of the fate of the
magnetically labelled cells, cellular MRI shouldpide the quantitative biodistribution of the
cells at chosen times after their injection. Thisamgification is challenging. Numerous

methods have already focusedinrvivo quantification using relaxation paramaters (4)adlt
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short echo time acquisition (5), phase gradiengesg6) or ‘positive contrast’ sequences (7-
10). However, these methods were not validatednbdgpendent imaging techniques and/or

were limited in the range of cell concentrationytican detect.

In this study our aim is to develop and validateesv quantitative cellular MRI relaxometry
method based on the measurements of the threatielaxates R, R, and R. The method is
combined with the “White Marker” sequence (11, WRjch detects magnetically labelled cell
biodistribution by a positive contrast (8).

The method was applied in a glioma mouse modelsyguhuman U937 monocytes labelled
with Molday lon Rhodamine B (MIRB), which is a ngoaoticle with superparamagnetic and
fluorescent bi-modal properties.

MRI quantification ofin vivo U937 cell concentration was performed in a follogvstudy
during tumor growth. Optical images were compam@dellular MRl maps to assess and
validate the feasibility and the accuracy of thepmsedin vivo cellular MRI relaxometry

method.

Rationale and theory

The proposed method consists of combined measutsroerelaxation rates R R, and R)
when cells are magnetically labelled and injedtedivo. Magnetically labelled cells are here

denoted by a star superscript as cells

“Linear variation” regimes

Thein vivo quantification is based on tfre vitro measurements of,R R, and R relaxation
rates performed on different concentrations ofscelhich are embedded in agarose. The idea
is to determine fronin vitro experiments, the transverse and the longitudiglakivities of

the cells, called the cellular-relaxivities, referred BYcgir, r2cer- @and ke and reflecting the
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power of the celisto accelerate the R R, and R relaxation rates, respectively. Since ife
vitro cellular-relaxivities are used for the vivo determinations, their values should be

obtained with experimental protocol mimicking ihevivo conditions as closely as possible.

The relaxation rates;R-1/T; (i = 1, 2, 2) were measureth vitro. Each relaxation rate;R
shows two distinct apparent regimescell concentration, below and above a specifitcai
cell concentration (Fig. 1) (13). In the first negg, below the critical cell concentration, the
relaxation rate appears constant. During the secegdne, above this critical value, it
increases linearly with cell concentration. Thism®l regime is called “linear regime”. It
holds in an interval delimited by lower and higbeunds [cell.]i and [cellj]; respectively.
The lower bound corresponds to the lowest conceortraf magnetically labelled cells which
give a noticeable variation of the relaxation rateereas the higher bound is the highest
concentration of these cells beyond which the imt®o fast to be measured. Both bounds

result from the experimental limits of the MRI teaiue.

In the linear regime, cellular-relaxivities are eaged values over the various NP payloads of
the cells. They depend on the external magnetic fieldwich is kept constant for all
experiments. The change of relaxation rate dee to magnetically labelled cells is
proportional to their concentration [cell@xpressed in (number of celsnL. It is given by
Eq.1:

AR = R - Ro= ricer . [cells] ; wherei=1,2,72 [Eq.1]

In Eq.1, R, is the relaxation rate of the tissue without cedlsd .- representshe related
cellular-relaxivity. AR; is delimited by its low and high valuéR;, andAR;.y respectively.
The critical concentration values of the three xaten rates, and therefore their linearity
intervals, are different and specific, but with gibte overlapping regions. Their position and

length, from which cellular-relaxivities are dertyedepend on the used cell line and the kind
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of the USPIO-NPs and their initial used quantityhey also vary with the experimental
protocol for which the stability of the USPIO-NPs, particular in term of number of

NPs/cells, must be controlled.

Origin of theR; and B changes

The tissue region with magnetically labelled celd® be modelled by two compartments, a
compartment where water molecules are in contatit WSPIO-NPs, i.e., the intracellular
water of the magnetically labelled cells, calledehmtracellular-space and a compartment
where water molecules are not in contact with USRI, i.e., water molecules of both the
extracellular spaces and intracellular cells of tissue, called here for simplification the
extracellular-compartment. Each compartment is characterizeitsbyolume fraction and its
specific relaxation parameters. At a given magnigid By, in the limit of a sufficiently fast
exchange of the water molecules between the compats, the measured relaxation rate
corresponds to the weighted sum of the contribstmfrthe two compartments. The relaxation
rate change is given by:

AR; = fintrax . ARjintrar + fextrar - AR extra® [Eq.2]

where i = 1, 2 andifa- and f,wa- are the volume fractions of the intracelltHlaompartment
and extracellularcompartment respectively, ad(R; inyar aNdAR; exiar are the corresponding
relaxation rate changes.

At very low cell concentration, i.e., [cells<< [cells ], for R, and [cells] << [cells ], for

R, the contribution of magnetically labelled celtsthe relaxation rate can be neglected since
Riintra* = Riextra*= Rio; where Ry is the relaxation rate without labelled cellsthrs case:

AR =0 [Eq.3]

At sufficiently high concentration, i.e. [cells>> [cells ], it is assumed that the increase of
the relaxation rate jRof the water proton spins is mainly due to thatermolecular outer-

sphere dipolar interactions with the magnetic masesf the NPs (14-16). The dipolar
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interaction decreases with the distance r betwieemvater molecule, more precisely the water
proton spin and the USPIO-NP center ad Therefore, it can be shown that the contribution
of this interaction to the relaxation rate of theotpns of the water molecules in the
extracellular-compartment decreases with the ‘ceiameter g as 1/@e® with 1< p < 3,
depending on the value of the magnetic field (1dgan be neglected with respect to the
much larger intracontribution in 1/gs°, where @p is the NP diameter, sincggof the order

of 10 nm is much smaller than the cefiameter of the order of 10 pm. Therefore, the
relaxation rate change is dominated by the cortiohwf the intracellularcompartment and
Eq.2 simplifies to:

AR; = finrar AR intra [Eq.4]

The relaxation rate chanddR; is proportional to the celtoncentration as.fa is.

Origin of the R” change

In the presence of cellsthe origin of the R change is due to the water diffusion in the
gradient of magnetic field due to the differencenmignetic susceptibility of the cellwith
respect to their extracellular environment. It isinly due to water of the extracellular
compartment (3).

This effect was widely described and recognizedopriional to the amplitudé&By of the
local magnetic field variations:

AR, =v. ABy/2 [EQ.5]

Equation 5 shows that with increasing magnetiadfigladients AR, tends towards a high
value which can be responsible of NMR signal saituma The origin of the signal change is
complex since it is not directly due to the sigoélthe intracellularcompartment water.
However, several studies have shown that Wries linearly with the concentration of

USPIO-NP labelled cells for a particular range af@entration (5, 17).
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Results

The in vitro characterizatiorof the labelled cells is shown in Fig. 2. The @fncy of the
uptake of MIRB USPIO-NPs by U937 cells was measurgdlow cytometry (Fig. 2A). It
increases with incubation duration and reaches%(0r labelling duration of 20 hours for
MIRB concentration oft5 pg Fe/ml.These conditions were used in the rest of the study
Confocal images of Fig. 2B confirm the presencdhef USPIO-NPs inside the cells. The
U937 proliferation (Fig. 2C) and cell viability using ™ test (Fig. 2D) are compared
between U937 and U937 cells. These twia vitro studies do not show any significative
perturbation due to USPIO-NPs, demonstrating thatgroliferation capacity as well as the
cell viability of U937 are both preserved as already observed in othelires (18). The
MRI relaxation results on agarose phantoms of diffecell concentrations maintained at 37
°C are shown in Fig. 3. A clear increase of theeghrelaxation rates;RR,, and R is
observed for cellconcentration increase with different linearityeirvals. For all relaxation
rates, the critical concentration values, and floeeethe linearity interval, are clearly defined
and given by:

[[cell’ ]1- [cell ul1] = [1.1C° - 2.1 cells/mL, for R

[[cell” .- [cell n]-] = [2.5.1CF - 5.10] cells/mL, for R

[[cell” ]2 - [cell u]>+] = [8.10 - 5.10] cells/mL, for R’

From these intervals, the cellulaelaxivities were calculated and found to be eqo@ e =
1.39 10™ mL.s%, rycerr = 1.67.10° mL.s?, 1 cer= 1.52 16 mL.s™. The different linearity
intervals are reported on the color scrollbar thasng the U937 cell concentrations.
Therefore, the values of ;R R,, and R are suitable for the determination of low,

intermediate, and high celtoncentrations, respectively.
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The method to quantify U93Zellsin vivois illustrated in Fig. 4. Typical 3}, image,
White Marker image, I, T> and T maps used in the experimental protocole (here yatlda
after U937 injection) are presented. As explained in the Expental section, the region of
interest (ROI) containing the U93gells is delineated on White Marker image. The 193
cell concentration is then quantified on the ba$is, , T, or T, measurements, and overlaid
on anatomical image. This quantification was penked for each mouse in a longitudinal
study.

For a typical mouse, Fig. 5 shows a follow-up of 3@9 biodistribution and
quantification before U937injection and at selected days 1, 4, 8, 11 andhfier U937
injection. At each selected day, three slices agsgnted around the U93gell injection site
which is identical to the U87 cell injection sit€he progressive dilution and diffusion of
U937 cells (from red to blue color) around the U87 turimclearly quantified during this
longitudinal study. We can observe the behaviothef U937 therapeutic cells during the
tumor growth. They tend to surround the tumor &n s day eleven.

For a typical mouse, the image sum of the UQSl concentrations is defined in the
Experimental section and yields U933um maps presented in Fig. 6, showing a general
dilution in the brain in the course of time (Figd)6 For a given mouse, the image sum of
U937 cell concentrations is obtained pixel/pixel by iadd, the cell concentrations measured
from all slices. Knowing the volume of each vox#ie number of cells is then easily
calculated. As a first remark, the mean of thel totanber of U937 cells decreases versus
time (Fig. 6B), this is probably due to cell dieis or biodistribution dilution, i.e. the
existence of pixels with [U937*] << [U937; , i =1, 2, 2, resulting in smaller amounts of
UPSIO-NPs which became undetectable with our teglniJust after cell injection, at day 1,
the mean of the total number of U937 cells (n =id)around 5.6 TOcells, a value very
closed to the quantity of U93%ells injected (5.1 validating the measures. Fluorescent
microscopy analysis, reported in Fig. 7, confirime presence of Rhodamine B fluorescence
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in areas of U937cell biodistribution. Results of fluorescent reall density corroborate those
from MRI cell concentration. In fact, high and 1ay@37 concentrations visualized in MRI
maps by red and blue colors correspond in optiages to regions of high and low red
fluorescence density, respectively. In the regibriowv and high U937 concentration, the
mean estimated concentration equals 2.51at@ 2.55 1Hcells/mL, respectively, and the
mean fluorescence intensity equals 2614 and 70@&Bdqw unit), respectively. This result
shows a non-linear behaviour of fluorescence vetisesnumber of U937cells, and rejects
the use of fluorescence as a quantitative validatidthe MRI method. However, note that the
regions without U937 cells on MRI maps appear without any red fluorasee Optical
analysis qualitatively validates the principle lo¢ tcellular MRI relaxometry method proposed
here since the egions with high and low U98&ll concentrations clearly match with the

intensities of red fluorescence in optical images.
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Discussion

In this study, a newin vivo MRI method for measuring the concentration of
magnetically labeled cells has been described atidated in the case of a glioma model
through comparison with fluorescence intensitigdse Tethod is based on the measurements
of the voxel relaxation rates,R R, or R which are gauged with respect to prinrvitro
determination of the corresponding relaxivities, the slopes of these rates as a function of
the concentration of the magnetically labelled selfhe U937 cell imaging shows the
distribution of therapeutic cells around the tumidre role of this work is not to evaluate the
therapeutic effects of U93Zells on the U87 model, but to show the potertfadur method
to observe the fate of therapeutic cells in lorgjital monitoring.

The use of ‘Positive contrast’ sequences was lardeleloped in the last years to
track USPIO-NPs labelled cells with the advantafa better contrast to noise ratio, and to
avoid the uncertainty origins of signal loss. Theequences make use of the local magnetic
field susceptibilities due to USPIO-NPs (19). OfédRnance imaging (7), Magnetic field
perturbations (9) or Quantitative Susceptibility pyang (10) were used before, but did not
demonstrate the ability to quantify USPIO-NPs l&dgklcells over a wide range of
concentration and were not validated by anothergintatechnique. However, the White
Marker sequence gives a positive contrast relatede presence of USPIO-NPs (20) and was
used forin vivo protocol to delineate areas containing labelledscahd avoid USPIO-NPs

overestimation given by,T (21).

Here, optical imaging served to confirm the preseof the USPIO-NPs chosen to be
not only super-paramagnetic, but also fluoresc&he fluorescence of the brain regions
containing the labelled cells increases with th# cencentration, but cannot give real

guantification of these cells. Note that techniqsesh as ICP-MS (inductively coupled
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plasma mass spectroscopy), which are used forgaelhtification, cannot be transferred to
imaging. However, iron quantification with X-rayufirescence imaging (22) arfe-59
activity measurements using radioactivity coun@3)(are two modalities which could be

considered for robust validation of the present Mithod.

Here, since the cell quantification is indirectyeml issues can arise. In the case of
cell proliferation during the longitudinal study,987 cells share their iron load when
dividing. In order to compare the relaxivity of kselbefore and after a cell division, tvin
vitro measurements are required. The first one on arumtmaf N cells having a given q
value of iron load/celland the second one, repeated 24 hours later wdisnwere divided,
i.e. on 2N cells with g/2 iron load/cell The two experiments were performed for
intermediate cell concentrations of [2.5*16 1d, 1®, 2.5 16, 5 1¢, 1] cells/mL and
focused on the Rparameter. Results for both experiments were aimghowing that this
parameter is insensitive to cell division. Thuspwing the period of cell division, cell

concentration correction due to cell division iaghtforward.

In general, the sum of U93tells decreases with the time, but we can alsergbs
cell accumulation in typical regions. Thereforegdo the high sensitivity of the proposed
method to quantify a large range of cell conceitnat longitudinal study was carried out
over two weeks.

The method foin vivo cell’ concentration quantification proposed here is thasgn
vitro measurements. Here, cell culture, phantom prapasatand MRI measurements are
factors which may cause uncertainty in the definitof cellular-relaxivities. Experimentally,
the differences between two setsrovitro measured values were shown of the order of 15%

(data not shown). This uncertainty is transmittethein vivo quantification.
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In a longitudinal study, physicochemical and phiggacal processes as cell division,
exocytose, or USPIO-NPs degradation that can occtwivo should affect the relaxation
measurements and thereby the accuracy of gedintification. These processes depend on the
nature of cells and on the properties of the USRR3. Here, exocytose process or
internalization by host microglial cells as well 8SPIO-NPs degradation are assumed
negligible, since U937 keeps the nanoparticles umaf its high phagocytosis capacity as a

macrophage.
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Conclusion

We propose a new relaxometry method for quantgateilular MRI. Based on robust
in vitro relaxometry measurements at different magnetidalbglled cell concentrations)
vivo U937 cell concentration quantification was obtained rowe large range of cell
concentrations from 8 (o 2 16 cells/mL. Fluorescence microscopy on the samedfixe
brains corroborates the MRI results. To conclutle,doncentration of magnetically labelled
cells, at high, medium, and low cell concentraticem be accurately determin@dvivo over a

large range by using the three relaxation ratesf, and R, respectively.
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Experimental

Subject and Method

U937 cells:U937 cells a biomedical model of cell line, weredisnd labelledh vitro with

the USPIO-NPs Molday ION Rhodamine™B(MIRB) from Biopal company (Worcester,
MA, USA). Due to the presence of the Rhodamine BRB] in addition to their magnetic
properties, are also fluorescent and used in digaysis.

U937 cells were chosen for their ability to eaglyagocyte USPIO-NPs and also because
they adopt the morphology and characteristics ofureamacrophages, which have great
potential for treatment of many degenerative diseas

Cell labelling: U937 cells were incubated 20 hours in culture méBPMI 1640 with 10%
FCS) supplemented with MIRB (15 pg Fe/ml), andexi#d by centrifugation, 5 minutes at
600 rpm. Then the cells were washed with large melsi of PBS to get rid of all not-
internalized particles. Intracellular USPIO-NPs talmition was evaluated with confocal
microscopy and labelling efficiency was estimatethvilow cytometry analyses. The U937
labelled cells, referred here to U93Were characterizeih vitro to evaluate the effects of
USPIO-NPs on U937cells. The viability as well as the proliferatieapacity were studied
with MTT assay and regular cell counting in comgpani with unlabelled U937 cells.

Phantom preparation: The uniform gel suspensions were prepared with f#rase low
gelling temperature (Sigma St. Quentin Fallavieariee) mixed with serum free RPMI
culture medium, and then heated up to 50°C. Theéeots were cooled to a temperature of
37°C just before addition of cells. The resultamttore was placed in 1.7 mm diameter tubes
for NMR and quickly cooled to ambient temperatwédhe gelling of agarose to prevent the
sedimentation of the cells, and then replaced & 3%amples at different U937 and U937

cell concentrations (number of cells/ml) were prefga{5 1d, 10, 5 1¢, 1¢, 5 10, 10, 5
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10", 16} for T,and T, measures, and {2 105 1¢, 1 1¢, 2 10, 510, 1 16} for T,and &
measures.

Animal model: U87 glioma mouse model was usé&ilk week oldfemale ude mice (n = 4)
were injected with 5 T0U87 cells which were Green Fluorescent ProteinRiGéncoded
(U87-GFP) (1 pL/min, volume = 3uL) in the rightiatum (Bregma level, 2 mm right, 2.5
mm depth) under 3% isoflurane in air. After 2 weeksumor growth, intracerebral injection
of 5 10 U937 cells (1 puL/min, volume = 3pL) was performed ag¢ tite of tumor cell
injection. The tumor growth was monitorgavivo every week usingfweighted MRI.

MRI acquisitions: Experiments were performed at 4.7 T (Bruker, 600 mTvitro, andin
vivo before and after U937njection and at days 1, 4, 8, 11 and 14. Foiirthétro study, the
phantoms were maintained at 37°C to be similan tavo conditions. B-weighted images for
anatomical contrast were acquired with TurboRAREusace (TE/TR = 10/2500ms).
Quantitative T, T, and T, maps were acquired using multi-gradient echo (MGE/TE =
1500/3.7 ms), multi-slice-multi echos (MSME, TE 2, 24, 36, 48, 60, 72, 84, 96, 108, 120
ms, TR = 2500 ms) and RARE (TE = 10 ms, TR = 4@¥®O0O, 1700, 1200, 800, 400 ms)
sequences respectively. In addition and in ordeacurately delimit regions occupied by
U937 cells, White Marker sequence was used; it consisGradient Echo sequence (TE = 6
ms, TR = 150 ms) with slice gradient rephasingatamn of 30 or -30% from regular intensity
based on previous. The mean of both images is thieeWlarker image. The field of view
(FOV) and the spatial resolution were set tox155 x 64 mnt and 100x 100 x 700 punmi
respectively, with a total acquisition duration bfhour. Note that White-Marker imaging
applies since the voxel size is significantly largfgan the U937 size of about 17 um (24).
The data analysis and map reconstructions wereaathiusing homemade Matlab software.
Fluorescence microscopyAs MIRB were fluorescent with Rhodamine B (redacpland U87
cells were GFP encoded (green color), optical aimbyere performed to visualize the U937

biodistribution within tumor. After MRI acquisitian the brains were fixed by transcardiac
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perfusion of a 4% paraformaldehyde solution in phase buffered saline. They were
extracted from the skulls and 3fén thick coronal brain slices were cut using a \itmze
(V1000S, Leica) and stored at 4°C. Images of thelavicoronal brain slices were acquired
with a multi-zoom AZ100 Nikon microscope using adedfield CCD camera (Orca R2,
Hamamatsu). Images of green fluorescence, red effgence, and under oblique light
illumination were combined in composite image udimggeJ software.

Cell’ relaxivities The sensitivity of the relaxation parameters tavem cell concentration is
assesseth vitro by the measure ofiRvith R = 1/T;, i = 1, 2, 2. When the relaxation rate
variation versus U937cell concentration is linear, it is the linearireg described previously
where cell relaxivity is defined by g = R / [U937], where [U937] is the U937 cell
concentration in cells/mL. Frofim vitro measurements, cellelaxivity is measured using a
linear fitting applied in the Rlinear intervals. This interval is determined Ine tuser by
identifying the two concentration values definedyiously: [U937 ]; and [U937 4]..

In vivo U937 quantification Thereby, once the ranges of linear relations afieet® in vivo
maps of cell concentration can be obtained. Practically, MRjusition is registered to the
same acquisition performed before U98&lls implantation. A homemade segmentation tool
is used on White Marker images to manage severe dbssignal due to USPIO-NPs.
Segmented images are registered to the acquisitithout U937 cells. The U937
guantification is then calculated with homemade IMaprogram, only in the area manually
delineated on White Marker imagesR,+, AR, andAR; are evaluated for each pixel after a
one-pixel-width Gaussian blurring to decrease phvblume effects.

For a given pixel p, if one of the relaxation raf is in the ‘linear interval’, the U93%ell
concentration is calculated according to:

[U9371,= ARy fwosr+;  where k is one of {1, 2,'P [Eq. 6]

whereARy, is the relaxation rate chanddr,, ARy, or ARzp* which verifies:ARy. < ARyp<

ARy and e is the corresponding cellular-relaxivity.
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Consequently, the value of the calculated [09@% of course in the range of [ [U93Ji-
[U937 4]« ]. If two measured relaxations rates fulfill thisndlition because of the overlap of
two linearity intervals, we choose to select thaxation rate change with the higher cellular-

relaxivity. If none fulfills this condition, the LB¥ concentration value is set to 0.

The image sum of U937cell concentrations is obtained by adding the U937
concentration values of the various voxels locatethe contiguous slices and having the
same 2D coordinates. This image sum is represéytedsingle U937coronal map for each
mouse. Knowing the volume of each voxel, the totahber of U937 cells for each pixel p

is obtained by: ([ce’l],;, x pixel surfacex slice tickness) .

In the Annexe, the flowchart of the method prineifs presented. U932ells biodistribution
is firstly delineated on White Marker image. Then, vivo quantitative U937 cell
concentration mapping consists in checking for gaigbl if one of the three relaxation rate
changes4R; , AR, andAR;) matches with at least one of the three linedritgrval and to
convert its value to U937cell concentration allowing to Eq.6 using the esponding

cellular relaxivities
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Mice implanted with cells* labeled
with iron oxide nanoparticles

Phantoms of gels containing labeled

and unlabeled cells for a range of
concentration

In vivo relaxometry MRI
acquisition: Ty, T,, T,*and
Measure of T,, T, White Marker
and T,* for each cell l

concentration

i Delineation of areas containing labeled
cells based on White Marker images
Determination of linear AR,
Intervals{i=1, 2 and 2%} l

l Calculation of cell* concetration from
Ri{i=1, 2and 2*}values
with invitro designed scrollbar

R,versus cell® concentration
scrollbar elaboration l

Anatomical imagesare overlaid with
cell* concentration quantification

Annexe. Operating diagram of the cellular MRI metho
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Figure 1. Schematic relaxometry rate Behavior versus magnetically labelled cells (Cplls
concentration. For each,R R, and R two apparent regimes exist. In the first one, the
relaxation rate appears constant and equalsIfR this regime, characterized by low cell
concentration, the relaxation ratesare still insensitive. The second regime is linaad
starts from [cell ]i, to [cells ]i. Of course for each relaxation rate correspondpegific

range of [cell§ defining the linear regime.
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Figure 2. U937 labelling characterization.A) Histograms of Phycoerythi (PE)
fluorescence intensity verstige number oU937 in logarithmic scalebtained b cytometry
for three incubation durations with MIfat t = O hour, t = 4 hours andt20 hours, The PE
emission spectra corresponds to Rhodamine B emisaia the vertical line is the thresh
of U937 cells fluorescencdifferentiating U937 and U9: cells. The green plot correspor
to cells rejected from the study due to their glarity. (B) Confocal microscopy of U9:
cells fixed with 4% PFA, after an incubation of BOurs. U93" nucleus are labelled wii
Hoechststain which is a blue fluorescent dye. The compositage is the overlaid of tt
three images showinthe internalization ¢ MIRB USPIO-NPs byu937 cells.(C) and (D)

Comparison between U937 and U” cells under the same celilture condition at 20 hours
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incubation with MIRB USPIO-NPs, (D) of cell prolifgion (C) and cell viability using the

MTT test which was evaluated with a colorimetricas
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Figure 3. In vitro relaxometry 0flU937 and U937cells. T;, T, and T, were plotted versu
cell concentrations displayed on a logarithmic ecEach relaxation rate express a lin
behavior for a givemange of cell concentrati for which the cellularelaxivities are definec
The exploitation of the relaxaticparametergives a tool to detect and quantify a wide ra
of cell concentration (JU93Tfrom 2 10" to 1 16 cells/mL). The measuremerusing agarose

gelswere performed at 37°C to mimic tin vivo conditions.
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Figure 4. Multiparametric MRI and U97 cell concentration map @f typical mous 14 days
after U937 injection. T map, L, map and T map are used tealculatt U937 cells
concentration in ROlslelineated on WhittMarker image. Iw anatomicalcoronal image
shows the U87 tumor (green arrow), ane presence dfighly concentratecU937 cells (red

arrows). The U937map is overlaid on ,w image.
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[U937*] cells /mL

U937* implantation
v 3.10% 3.108

Day1

Slice 8

Figure 5. T,y images and U937* maps overlaid o, image showing am vivofollow up of
U937 cells distributions from one typical mouse. Threesecutivecoronalslices around the
U87 and U937cell injections site are shown. We can observet#®&7 concentration varie
from high value (Day 1) to lower values (Day 14pwsing a progressive wtion of U937

cells.
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Number of cells
w

Days

Figure 6. (A) Series of imageum of U937 cell concentration at different days after U’
injection, for one typical mous. We can see a progressive dilutamd diffusion of the U9%
cells. (B) The mean of U93Zell sum (n = 4). is plotted for each day. As etpd, at day 1
the number of U937correspond to the number of injected U937*. A dast of the U937
cell number is shown until the half of initial vallon the day 14. Error bars represent
standard error of mean, atite U937* cells variationwere tested by Welcr t-test (* p <

0.05).
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Figure 7. (A) Comparison between U93%ells MRl map and fluorescence microscopy
overlaid on image obtained under oblique lightniination. Green fluorescence of U87 GFP
cells and red fluorescence of the MIRB USPIO-NRs displayed on image acquired under
white light illumination. In (B) we see that areitigh U937 concentration estimation (red
box) corresponds to strong red fluorescence (nemh@mwhereas in (C) we see that low U937

concentration quantification (white box) correspetal low red fluorescence (white arrow).
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Chapitre 5 : IRM cellulaire
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A ce jour, des thérapies anti-invasion/migrationexistent pas en clinique. Leur
développement serait une grande avancée dangdéeneat du cancer et permettrait de lutter corare |

propagation des glioblastomes.

Plusieurs approches sont discutées pour lutteredatmigration des cellules tumorales. Des
molécules candidates sont proposées grace a larchehfondamentale en biologie, qui peuvent
notamment interagir avec les intégrines, des réceptd’adhésion cellulaire qui jouent un rdle
important dans la migration (Dimitropoulos et &Q10). Des stratégies de traitement sont aussi
imaginées au sein de notre équipe : la modificadi®ha matrice extracellulaire par des matrigels pl
ou moins permissifs & la migration permettrait gger les cellules tumorales, tandis que I'utilsat
de cellules pérycites pourrait entraver les voiesniration et contenir les cellules tumorales dans
zone tumorale.

Ces stratégies auraient besoin d’étre testéesasumbl avant leur transfert en clinique. Or,
nous avons montré que grace aux algorithmes déi®RBgerie microscopique 3D DTI, biomarqueur
de la migration des cellules tumorales, pourraié ébtenu sur le modele Gliab vivo. Ainsi, notre
modéle Glio6 associé a I'imagerie de diffusion SRstituent un outil pertinent pour répondre a ce
type de problématique.

De la méme maniére, des thérapies développéeg suodele de souris MAP6-KO au sein de
I'équipe « Physiopathologie du cytosquelette » pmir aussi étre évaluéés vivo, dans un suivi

longitudinal, pour étudier leurs effets et impagis les structures de la matiére blanche.

Comme expliqué auparavant, le développement dealtzographie 3D a permis d’initier de
nombreuses collaborations avec des équipes extsidtlle a notamment été utilisée dans un modele
d’épilepsie chez le rat, dans un protocole de metleeporté sur des rats irradiés a I'ESRF (Anngxe 2
Nous sommes convaincus du grand potentiel de appication dans la recherche en neurosciences,
et pensons poursuivre ces collaborations afin de réndre les plus fructueuses possibles, et
envisageons méme en entamer de nouvelles.

De plus, le développement de la SR apporte la Ipiissid’appliquer cette imageria vivo, ce qui
augmente largement le champ d’application de liengggde diffusion dans des modéles chez la

souris.

197



Dans cette these, des outils d'imagerie structiit été développées. L'apport de I'imagerie de
diffusion dans le diagnostic et le suivi de traiggnest indéniable. En particulier, la tractographi
montre tout son potentiel, permettant en une sadeisition de révéler les défauts de matiére hianc
d'un cerveau. L'exemple du travail sur les sourigd®mB-KO l'illustre bien, puisqu’il révéle des
problemes anatomiques grace a la tractographienif®ant ainsi aux biologistes des nouvelles pistes
d’investigation. Ces outils récents non-invasifs¢ an potentiel certain par rapport aux techniques

existantes qui elles sont souvent longues, invaseterestreintes a des informations 2D.

Cependant, ces données ne nous donnent qu’umenatfon structurelle sur la connectivité du
cerveau, information partielle concernant le famutiement cérébral global. Ainsi, les méthodes
d’'imagerie récentes (MEG, IRM fonctionnelle, IRM df#fusion...) ont permis d’apporter des
informations fonctionnelles et métaboliques aveaguand pas dans la compréhension des maladies
neurologiques, mais elles sont rarement utilis&esedniére complémentaire. Si I'on veut lever les
verrous de la complexité du cerveau, les infornmatidonnées par toutes ces modalités doivent étre
assemblées et exploitées simultanément. Cepergladuhification pertinente de toutes ces données
est un vrai challenge qui ouvre d’autres perspestoe recherche vers I'espoir de vaincre les nmedadi

neurologiques.

Au cours des derniéres années, les amélioratiactndogiques fournissent des masses de
données de plus en plus importantes pour I'imagdPer exemple, les progres en IRM nous
permettent aujourd’hui d’avoir des acquisitionsdiffusion a trés haute résolution spatiale, avex de
jeux de données pouvant peser plusieurs Go poujuehaatient. Ainsi, la gestion de données
d'imagerie provenant de différentes modalités davipresque impossible avec les méthodes
d'analyses classiques et devrait s'orienter vessngthodologies manipulant de gros volume de

données de maniére pertinente, connues sous lel@@ig Data.

Un des exemples est la théorie des graphes (Féipgi., 2013), qui peut s’appliquer sur la multi-
modalité. Pour la théorie des graphes, I'approdiopgsée considere un fonctionnement du cerveau
basé sur des connections. Les connections du systéunal sont obtenues par imagerie, et regroupées
dans le méme formalisme de réseau (voir figure ll§cerveau est alors considéré comme un réseau
représenté par des nceuds, reliés par des conrgedtiarthéorie des graphes est capable d’analyser
l'architecture du réseau et de fournir des intagiiéns qui améliorent notre compréhension sur
'organisation du cerveau, et sur le role que patnaoir les différents sous-réseaux. Dans cette
approche, les maladies sont alors assimilées @nddgications du réseau original du cerveau. Cette
approche connait un intérét grandissant dans lgerelte médicale. Elle est souvent utilisée sur une

approche multidisciplinaire et multimodalité chdmmme (Filippi et al., 2013, Fornito et al., 2013,
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Bullmore and Bassett, 2011, Zhao et al., 2015)smassi chez la souris (Oh et al., 2014). Elleja dé

fait ses preuves dans maladies neurologiques gFgipal., 2013).

Beaucoup de maladies neurologiques échappent tsujaunotre compréhension, une des
principales causes étant probablement la compldxitéerveau. Celui-ci est composé de centaines de
milliards de connexion et son fonctionnement norewsl loin d’étre compris dans sa totalité. C’est
pourquoi la compréhension de maladies affectarfornetionnement déja mal connu semble ardue.
Nos méthodes d’analyse actuelles restent incapeblggrer des modeles aussi complexes. Il est donc
logique de se diriger vers de nouvelles stratédiiasalyse de données, compatibles avec ce genre de
problématique. Tout comme l'imagerie 3D a permiaffiier notre compréhension du cerveau par
rapport aux résultats 2D, je pense que le domain&aitement « intelligent » des données (smart
data) nous fera faire un grand bond en avant dansrhpréhension du fonctionnement des maladies

neurologiques, et nous fournira de nouvelles ap@E®de thérapies.

199



Anatomical Nades

Anatomical Nodes

Anatomical Nodes

Défintion des
noeuds du réseau

Tractography

fMRI Time Series

T vmcAaas e
3 LA A

Brain Regions

N WA am e\

Time, t

MEG Time Series

Sensors

Time, t

Morphometric MRI Variable

A
e
. z___%r:__;_,_?jr .i__é____.ﬁ,

Subjects

Brain Regions

Mesure du signal
et reconstructon

Association Matrix

W O X @ @ &

Association Matrix

Construction de la
matrice d'association

Topological Space

Représentation du
réseau global

200




Figure 17. Reconstruction du réseau d'un cervepartér d’acquisitions multimodales : tractographie
IRM, IRM fonctionnelle, magnétoencéphalographie ®)Eet volumétrie IRM. Les nceuds sont
d’abord définis : des régions anatomiques sonnif@es sur les images IRM alors que la MEG utilise
ses capteurs. Les mesures spécifiques de chaquaitdabnt effectuées, les connections entre les
régions sont évaluées avec une matrice d’assatidtiensemble de ces données est formalisé sur un
réseau, dont un exemple est montré. Ici, les coulleprésentent 'appartenance a un lobe céréaral,
taille des ronds la taille des nceuds. La représentsopologique transcrit les distances entre les
nceuds. Figure inspirée de (Zhao et al., 2015, Wéaag, 2009).
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CONCLUSION

Durant ce travail de thése, le travail méthodajagia été majeur, avec la mise en place et la
comparaison de techniques d’'imagerie de diffusicemneées, ainsi que I'optimisation du traitement
des données. Cette thése a aussi abouti & desatiorsy avec I'élaboration d'un protocole complet
d’'imagerie cellulaire, combinant les techniquesrelaxométrie et les séquences dites de « positive
contrast ». D’autre part, le développement de laeBRmagerie préclinique a permis une imagerie
microscopique 3D DTIn vivo pour la premiére fois (résolution isotropique @9 jun). Cet outil
d’'imagerie ouvre la voie vers le suivi précis datements sur des modéles animaux du glioblastome
et de schizophrénie, qui sont caractérisés dartsagail. |l peut aussi s’appliquer & de nombreux
autres modeles animaux liés a des défauts de larmatanche, et débloque un verrou technologique

fort en neuroanatomie.

Cependant, cette thése n’est pas uniquement pEutéen travail méthodologique d’imagerie,
mais elle comprend aussi un aspect multidiscipnprononcé. La problématique n’était pas centrée
sur des probléemes techniques d’'imagerie, mais tpké une problématique biologique. Il a été

nécessaire de comprendre ces problématiques afilapter et de développer les techniques d’'IRM.

Tout au long du travail de these, je me suischéiaa faire l'interface entre les différents
domaines et expertises du laboratoire, et j'ai b des capacités dans des domaines multiples et
éloignés de la physique de I'IRM. Cette préoccupatet cette méthode de travail ont permis a mon
avis d'obtenir une plus grande richesse dans kgndistics obtenus avec nos résultats, mais aussi un
plus grande facilité pour valider et interprétes mésultats avec d’autres technigues. Cependatd, ce
stratégie peut parfois paraitre fastidieuse car mdicessite de s’adapter a des domaines qui diterge

de nos champs de spécialisation initiaux.
Ce travail a l'interface médecine, physique et tebbgie pour étudier les tissus vivants est fastixli

et demande une persévérance et un golt pour l&isciplinarité qui nécessitent un investissement

pour s’adapter a des domaines qui divergent delmasps de spécialisation.
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ANNEXE 1:
IRM CELLULAIRE DU MODELE GLIO6

Une partie de ma these s’est concentré sur I'lRNule@re de cellules marquées par des
nanoparticules magnétiques (chapitre 5). Les presiapplications ont portées sur le modele de
glioblastome Glio6 décrit dans le chapitre 2, eiait destinées a quantifigr vivo la migration des
cellules Glio6 marquées par des nanoparticules ydexde fer (USPIO-NPs). Les USPIO-NPs
choisies étaient les MIRB, utilisées avec succes [golignée cellulaire U937 (chapitre 5). Ainshus
aurions pu obtenir une modalité d'imagerie supplétaies pour caractériser ce modéle tumorale avec
plus de précision, et déterminer la vitesse deatimn des cellules Glio6 par exemple. Cependant, ce
projet n'a pas pu aboutir a cause de I'exocytogeque des MIRB par les cellules Glio6, indécelable
in vitro.

Une expérience avec le ProHan@adoteridol), un agent de contraste (AC) & base de
gadolinium, a été réalisée. L'idée ici était de quar magnétiquement la cellule par un AC de petite
taille et de faible poids moléculaire, que la dellpourrait supporter. Le marquage avec ProHance a
été réalisé avec un protocole de gonflement hypgten Malheureusement cette nouvelle procédure
n'a pas permis de suivre par IRM les cellules Gpeddant I'ensemble de la croissance tumorale qui

est longue d’au moins deux maois.

1°) Marguage Molday lon

Caractérisation du marquage

Afin de caractériser au mieux le marquage des lesliGlio6 par les MIRB, une étude
completein vitro a été effectuée. Les cellules Glio6-GFP (Greerorekkcent Protein) ont été
marquées, avec le méme protocole de marquage guellales U937 (chapitre 5). Les résultats de
cytométrie de flux ont validé un marquage de 108€% cellules, tandis que les tests de croissance et
les tests MTT, test de la viabilité des cellulébsaint le sel de tétrazolium MTT comme réactifomt
pas relevé de toxicité des MIRB. Les images derdlscence nous montrent une bonne efficacité de
marquage. De plus, des expériences effectuées MK (Induced coupled plasma mass

spectroscopy) ont mesuré une quantité moyenne pigdé fer par cellule. Enfin, le marquage est
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préservé aprés division cellulaire chez les dedkiles filles (figure A), et les cellules Glio6 ne

rejettent pas les MIRB dans le milieu de culture.

GFP Image de phase  Rhodamine B

Figure A. Imagerie de fluorescence des cellules@sitharquées par des MIRB. Aprés marquage, les
cellules sont fixées avec du PAF 4% et imagées &veauicroscope multizoom AZ100 Nikon. La
cellule Glio6 exprime la GFP, et est en phase dasidn cellulaire. La fluorescence rouge
(Rhodamine B) montre la présence des nanopartiddlBEB, qui se séparent de maniere similaire
pendant la division.

En résumé, tous les résultats obteimusitro tendaient vers un marquage réussi avec 100 %

d'efficacité et sans effets sur la cellule Glio6.

IRM in vivo

5.1C cellules Glio6-GFP ont été implantées chez dedssaude (n=4) et leur croissance a été
suivie par IRM multiparamétrique (protocole déctitns chapitre 5). L'IRM cellulaire a montré des
résultats préliminaires intéressants. Cependargyil@ longitudinal sur 60 jours ne montrait pas de
mouvement des cellules marquées (figure B), eesell n’étaient pas présentes dans le corps calleux
comme nous l'aurions imaginé (chapitre 2).

Les analyses par la microscopie de fluorescenc@emtis d’expliquer la biodistribution des
cellules Glio6-GFP et des MIRB. A deux mois de ssance tumorale, les cerveaux de souris ont été
fixés, coupés, et observés au microscope « maoreflet au microscope bi-photon (figure C). On
observe un envahissement du cerveau par les cllie6-GFP vertes, comme constaté dans le
chapitre 2, mais ces cellules n’émettent aucuradhkcence rouge qui est celle des MIRB. Cependant,
on observe que la fluorescence rouge, reflétamrésence des MIRB, est regroupée dans le site

d’'implantation.

Notre hypothése est qu’'une fois implantées, IdslesIGLi06 se sont débarrassées des MIRB

par exocytose, pour ensuite envahir le cerveau aentaur habitude (chapitre 2).
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Cette expérience a été reconduite avec un margphge restreint, passant d’'un temps
d’incubation des cellules avec les MIRB de 20h al8ilée est d'alléger la quantité de MIRB par
cellule qui pourrait alors les conserver et ne lgasévacuein vivo. Des souris nude (n=4) furent

implantées avec ces cellules, mais le résultatifoilaire.

De cette série d’expériences, on peut conclurdegieellules Glio6 ne montrent pas le méme
comportementin vivo et in vitro, et ne peuvent pas étre marquées par 'AC MIRBurHeur
migration, les cellules Glio6 se débarrassent déRBvpar exocytose. C’est pourquoi nous avons

essayé un marquage avec I’AC ProHance, agenthle faoids moléculaire a base de gadolinium.
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Figure B. Imagerie TurboRARE du suivi longitudir{@urs 1, 7, 14, 17, 23, 31, 36, 42, 49, 56, 63
apres injection) des cellules Glio6 marquées paw souris typique. Les cellules Glio6 marquées
apparaissent avec un contraste négatif sur I'imagerotocole complet (chapitre 5) d’'IRM cellulaire
est appliqué sur les souris Glio6+MIRB, mais ne tr@aucun changement dans la biodistribution des
cellules marquées.
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Figure C. Biodistribution des MIRB internaliséesngades cellules Glioin vivc. On observe une
exocytose des MIRPBar les Glioédans une souris typiquéd) Le protocole d'IRM cellulaire perm
de quantifier les MRB chez la souriin vivo (J =63), mais ne retranscrit pas la biodistribution
cellules Glio6. En effetgrace a la microscopie optique, on voit que le®&tui sont codées G
envahissent le corps calleux (fluorescence ) comme observé précédemn (chapitre 2), mais I
nanoparticules MIRB restent concentrées dans la donsite d’injection. La microscopie macrof
(B) et la microscopie hphoton (C) confirment ce comportem.

Marquage Prohance

Etant donné que le marquage intracellu ne semblait pas convenir a la biologie des cell
Glio6, nous avons essayé d'utiliser un marquagéadmembrane cellulaire avedu Prohance. La
méthode utilisée est legonflement hypotonigt » (hypotonic swelling) développé dans le laborat
de Sylvio Aimé(Di Gregorio et al., 201, équipe avec qui hous collaborons. Le marquageelages
Glio6 a été réalisé et 4 souris ont été implant

Le suiviin vivo, avec une séquence RARE pondér,, aété effectué. Pour chaque sou
une hyper-intensité due IAAC ProHance a pu étre wé€tée dans la zone d'injection (figure
Malheureusement, cette hygatensité a rapidement diminué, pour disparaitrebaut de 7 jour
(Figure D). Ce marquage, réalisé avec succesyastréstreint dans le temps pour convenir a

problématiques &l croissance tumorale talant sur 2 mois.

Par manque de temps durant cette thése, nous s’gv@ pu poursuivre d'autres pis

possibles pour réaliser un suivi par IRM cellulales Glio€
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Jour +1 Jour +4 Jour +14

Figure D. Imagerie RARE du suivi longitudinal (jeut, 4, 14 apres injection) des cellules Gl
marquées avec du ProHance pour une souris typigasecellules Glio6 marquées apparaissent
un contraste positif sur I'image (fleche rouge). @atraste positif diminue au bout de 4 jours [

disparaitre 14ours aprés l'injectiol
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ANNEXE 2 :
IRM DE CERVEAUX DE RATS IRRADIES AU
RAYONNEMENT SYNCHROTRON

Contexte scientifigue

Grace au développement de l'imagerie DTI et dedatdgraphie des fibres du cerveau, de
nombreuses collaborations ont été entamées aveéqdigses extérieures. Ce travail a été entamé en
collaboration avec Véronique Coizet de I'équipeorétions cérébrales et neuromodulation », dirigée
par Oliver David, qui travaille sur les voies dengectivités cérébrales. L'équipe s'intéresse
notamment aux interactions entre le colliculis sigué (SC) et les ganglions de la base, qui sont a

I'origine des réactions de notre cerveau suitea éhangement soudain de notre environnement.

Des voies existantes, comme la voie « nigro-tectadent avérées, et ont permis de mieux
comprendre le fonctionnement et la connectivité giasglions de la base. Plus récemment, la voie
« tecto-subthalamique » a été décelée, reliargdeses latérales du SC aux parties rostrales rsabo
et du noyau subthalamique (NST). Les méthodeségii par I'équipe étaient des méthodes invasives,
basées sur l'identification de connectivités apngection d’'un marqueur BDA (biotinylated dextran
amine) (figure E). Notre collaboration leur appartee imagerie de connectivité non destructive qui e
une seule et unique acquisition identifierait 'emble des voies existantes, ici aprés irradiationed

voie ciblée.

Dans ce contexte, une série d'expéerience IRM arétdisée sur des rats irradiés par
rayonnement de faisceaux synchrotron au niveauotlicudis supérieur, dans un seul hémisphere,
irradiation disymétrique ou l'autre hemisphére et témoin. Cette irradiation provoquerait une
Iésion sur la voie tecto-subthalamique et il étmtamment considéré que les projections partant du

SC et reliant le STN seraient supprimées dans Fs@mare irradié.
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Figure E. Mise en évidence de la voie tecto-subthaue reliant le colliculis supérieur (SC) et le
noyau subthalamique (NST) aprés injection du mamB®A (biotinylated dextran amine)

IRM in vivo avec agent de contraste

Cing rats irradiés (n=5) ont été étudiés par I'liRPhdérées Tavec agent de contraste (AC).
Le but étant de détecter les effets de [lirradiatisynchrotron qui provoque des Iésions
microscopiques, subtiles a visualiser. Mais silés®ns s’accompagnent par une rupture de la barrié
hémato-encéphalique, un rehaussement du signal dsgexté dans la zone lésionnelle suite a
I'injection de I'AC. Dans cette expérience, lessrabnt anesthésiés a l'isoflurane a 2%, et I'AGde
DOTA, est injecté dans la veine de la queue aveosa de 0.1 mmol/kg.

La figure F montre les résultats de cette expéee@omme attendu, une lésion a été détectée
et valide la méthodologie du rayonnement synchnopiur irradier efficacement la zone souhaitée.
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Figure F. IRM in vivo de la Iésion par irradiatisgnchrotron. La séquence TurboRA (séquence
pondérée ) est utilisée pré et pcinjection de Gd-DOTA. La lésiorest localisée avec
rehaussement du signal, contr positif apres injection de I'AC.

Imagerie DTI et tractographie ex vi

Un second protocole IRM utilisant les sénces 3D DTI haute résolution spatiale a
réalisé. Dans ce protocole, les cerveaux ts sont fixés avec PFA 4% et G TA (protocole décrit
dans le chapitre 2).

Les fibres du cerveau sont reconstruites avec sutags I'ensemble du cerveau deavec le

logiciel Trackvis, en utilisant les criteres d'd : FA = 0.25, angle limite d'une fibre = 6

Des régions d'intérét contenues dans le SC ont&$éinées pour les projections de fi
partant du SC. On peut alors comparer I'hnémispiréadié versus non irradi€, et I'on observe |
asymeétrie dans les fibres obtenues (figure G). @@ oon irradié, des fibres projetant dans la tivac

postérieure sont reconstruites, et semblent carnelp aux projections reliantle SC etle S
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Figure G. Tractographie des projections partanB@uwers le STN. Une région d’intérét est dessinée
dans le SC des deux hémispheres, et les fibregstaies sont superposées sur une coupe coronale
d’'une image anatomique. Aucune fibre n’est recaiitstidans I'hémisphére irradiée (partie gauche), a
linverse de I'hémisphére droit, non irradié. Pagares d’acquisition : résolution spatiale de 158um
TE = 16ms, TR =90 ms, 30 directions de diffusior, 1500s/mm?2, nombre d’accumulations NA = 2,
durée d'acquisition = 11h.

Ce travail est en cours, avec des résultats premstimais nécessitent un plus grand nombre
d’animaux pour augmenter la significativité quantadisparition du tract reliant SC et STN apres

irradiations au synchrotron.
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ANNEXE 3 :
TRACTOGRAPHIE HARDI vs DTI

Cette annexe reprend et compléte la réflexion eftadans le manuscrit quant au choix e
les imagerie®DTI et HARDI au ©ours de ma thése (chapitre ), Res résultats présentés dans ¢
annexe ont étébtenus pendant le stage de Julia Dupuis, étudamt®™ année d'école d’'ingéniel
(PHELMA) que j'ai encadrée.

Les différents schémas de tractographie sont résutagas la figure H. En résumé, seu
modeéle ODF est capable de reconstruire les fibe microstructures complexes, comme
croisements de fibreCependant, elles nécessitent des acquisitions H¢ caractérisées par u
grande résolution angulaire, c-a-dire un trés grand nombre de direction de gradigatdiffusion e

qui demande natellement des acquisitiobeaucoup plus longues que pour le cas du models

Schéma d'acquisition Tractographie
dit "DTI" D1 Modale DI 3
odcle Principales structures de la
de 6 a 30 directions de 7| matiére blanche
diffusion '(\ K
, -
Schéma d'acquisition R Tractographie
HARDI . :
ﬂ Modele ODF  ———— et
’ ‘ Q—baﬂ/ cs rtm:pu. ‘e.\ structures de [d
superieur d 60 directions de matiére blanche et
diffusion croisements de fibres

Figure H. Schéma du processus de la tractogragdikacquisition, a la reconstruction des fibress
reconstructions DTI, les plus courantes, n'ont bespe de pewde directions de diffusion lors «
I'acquisition (acquisition appelée par simplifigati < acquisition DTI»). Les reconstructions base
sur le modele de 'ODF sont capables de résoudrecieisements de fibres, mais nécessitent
acquisitions HARDI. Anoter que la modélisation DTI peut s’appliquer soe acquisition HARD

L'ensemble des données a été acquis sur des cerdearat,ex vivo(protocole de fixatiol
chapitre 2). Les paramétres de valeur de b, ebdibre de directions de diffusion ' été optimisés a
partir de plusieurs expériencpgeliminaire: dans le but d’obtenir les reconstructions de fille plus

proche possiblde travaux d’histolog.
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En s’appuyant sur des résultats de la littératueergaard et al., 2010), nous nous sommes
concentrés sur une zone du cerveau contenantalesroents de fibres (figure I). L'optimisation ae |
séquence de diffusion nous a conduite aux paraméti@ants : b = 2500 s/mmz2, 150 directions de
diffusion et un temps d’acquisition de 36h. Desorestructions DTI, QBI CSD ont été comparées
(figure J). La possibilité de reconstruire des dimui se croisent a été validé (figure J) pour la
premiere fois dans I'équipe.

Figure | : Position et image histologique des seoients de fibres étudiés (Leergaard et al., 2010).
Sur la partie « zoomée » de la coupe coronaleeahvywir les croisements de fibres mis en avant.
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Figure J. Comparaison des reconstructions DTI, @EQBI avec le logiciel Mrtrix pour la méme
coupe coronale que dans la figure I. Les recortsbng des fibres, dans le cas DTI et QBI sont
montrés. Pour la tractographie DTI, le logiciel @b a retranscrire le croisement de fibres présent
dans cette partie du cerveau et donne méme des filorizontales, faussées. A l'inverse, a partiade
reconstruction QBI, le croisement de fibres esbmstruit avec succes.

Cepedant, comme expligué dans le manuscrit, ce lesnischémas d’acquisition et de
reconstruction DTI qui on été privilégiés dans e¢ftese. Notre travail ne portait pas sur la diétect
de fibres complexes, mais sur des structures homesgae la matiere blanche. Ainsi, I'échantillonage
précis de la sphére de diffusion n’était plus ngaies.

De plus, en pratique, les reconstructions a pdttimodéle de 'ODF se sont quelques fois
avérées moins complétes que celles obtenues par@dst le cas dans la figure K, ou a partir du
méme de la méme acquisition HARDI, la commissurgraure des rats est reconstruite soit en
utilisant le DTI, ou alors le QBI. Les fibres restmites avec le schéma DTI sont intactes, a lliswe

de celles reconstruites avec le schéma QBI (figlre
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Figure K. Tractographie de la commissure antéridiue rat sain, reconstruite sous DSI studio par la
méthode DTI ou QBI. Dans le cas de la recontrudf@, les fibres apparaissent largement altérées.

Pour conclure sur cette partie, nous pouvons dire des comparaisons entre les deux
méthodes demeurent encore a leur début, nécesdémantage de validation et de confirmation par

sur d’autres modéles animaux ou sur des connassangriori.
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ANNEXE 4 :
ANATOMIE DU CERVEAU DE SOURIS

Chez les mammiferes, les rongeprésentent le cerveau le moins compliqué. Le cetryr
exemple est & découvertrgest pas recouvert par le cerveau comme chez hhenet le cortex n
présente pas de circonvolutica I'exception d'un sillon antérpestérieur situé de chaque cotéla
ligne médiane Cependant, il garde de nombreuses similarités¢ amotamment la composition ¢
cellules du systéme nerveusy la présence des mémes structures princip@lete annexe décrit
brievement les cellules et les tissus cérébrauguestiol. Elle décrit aussi comment, en pratique,

structures sont délimitées par I'expérimentatepardr d'images IRV

Cellules du systéme nerveux cer

Dans le systeme nerve, deux types cellulaires existeres neurones et les cellules glia
Lescellules gliales sont composées des astrocytesplagglendrocytes, des cellules de Schwar
de la microglie. Elles permettent le bon fonctiameat du systéme nerveux central et formen
systéme de régulation dans le cerveElles servent notammeme support aux neurones, les

protégeant et eleur apportant nutriments et oxyg.

Figure L. Schéma de Ifganisation des neurones au cceur du systéeme neresxneurones so
prolongés par des axones qui scentourés de couches de myélinBnage copiée de
http://www.pennmedicine.org/health_info/body guidééxt/html/nerv_sys_fin.ht
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Les neurones permettent de transmettre, analysgoaker les informations dans le cerveau.
lIs doivent étre reliés entre eux afin de transraales signaux. Un influx nerveux (signal électeiqu
se déplace dans le neurone jusqu'a la synapselibgue des neurotransmetteurs. Ces molécules
chimigues transmettent le signal nerveux a un andgueone de deux maniéres, par les dendrites ou les
axones. Les dendrites sont une extension du cefpgaire et forment un réseau proche du neurone
(autour de 100 pum) qui recoit les informations deBules sensorielles proches, ou des neurones
voisins. Les axones permettent la communicatiort @es neurones a plus longue distance (jusqu’a
plusieurs mm chez le rongeur). Les axones sontrgkméent entourés d’'une gaine de myeéline
(figure L), et organisés en paquet de fibres axanalyélinisées, formant ainsi la matiere blancles. C

connections relient les parties du cerveau enlies,adt forment un réseau de connectivité complet.

Tissus cérébraux

Les tissus cérébraux se divisent en trois partiasmatiére blanche, la matiére grise, et les

ventricules.

Les ventricules sont un ensemble de cavités quypsent et contiennent le liquide céphalo-
rachidien. Le liquide céphalo-rachidien permet pnatection mécanique du systéme nerveux contre
les chocs, il évacue les déchets moléculaires pemtedu cerveau et il contient des cellules du

systéme immunitaire.

La matiere grise est composée des corps celluldedsarbre dendritique des neurones ainsi
gue de certaines cellules gliales. Elle a pour déleecevoir les messages, analyser les infornsaébn

élaborer des réponses adaptées.

olfactory corpus callosum

Cerebral Cortex
(isocortex)

nerve layer

Midbrain

Figure M. Coupe sagittale d’'un cerveau de souriss Iprincipales structures du cerveau sont
détaillées, avec notamment en gris les structusedadmatiére blanche (corps calleux, fornix,
commissure antérieure et tract optique).
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Parrapport a la matiére grise, la matiére blanche rgijphlanchéatre au microscope a ca
des gaines de myéline qui entourent les axonesndtere blanche est compo de paquets de fibres
axonales qui connectent les zones du cerveau elfgee Les fibres d’associations relient des rég
d’'un méme hémisphére du cortex cérébral. Les cosurgs (corps calleux, fornix, commissu
antérieure, postérieure et habéne) joignent les deux hémisphéres entre elles. limesf de
projections relient différentes parties du cortex aoyaux gris centraux et vers la moelle épini
Ainsi, la matiere grise constitue les principalgscures du cerveau, reliées entre epar la matiére

blanche, comme observé dans la figur

Atlas du cerveau de Délimitation des

Image anatomique souris structures

Figure N. Processus de délimitation des principatasctures du cerveau. Dans le but d’obtenir
résultats de volumétrie sur les principales stmestwlu cerveau (chapitre 3), des régions d'intswat

Y

tracées a la main sues images IRM a haute olution spatiale. Puis, I'Allan brain atl
(http://mouse.brain-map.org/ptlas du cerveau de souris, est utilisé pour dé&mau mieux le
différentes structuresur toutes les coupes coronales du cerveaut foncé = cortex, vert clair
hippocampe, rouge = hypothalamus, rose = globdislps) violet = striatum, gris = thalam

En pratique, les structurdu cerveau étaient délimitésar les images IR en tragant des
régions d’intérét a la main, en s’aidant d’'atlasnéeroanatomie de souris ou de rat et en suivar
conseils de biologistes et neuroscientifiques. Pautractographie, les structures principales
matiere blanche apparaissent ave bon contraste sur les images IRM et sont plusdadildélimiter

Pour les structures de la matiére grla procédure est décrite dans la figure N.
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Résumé

Cette these a pour but de développer des techn&uésiagerie par résonance magnétique
(IRM) afin de détecter des altérations neurologig@el’échelle microscopique dans des modéles
animaux. Deux modéles chez la souris ont été &atiéparticulier: le modéle Glio6 de glioblastome
humain et le modéele MAP6, apparenté a la schizophrdes méthodologies développées ont été
centrées autour de I'IRM du tenseur de diffusiof [JCBD rapide et a haute résolution spatiale pour
des applicationgx vivoet in vivo chez le rongeur. Dans le modéle Glio6, la migratie cellules
tumorales dans le corps calleux a été précocengeacttée et quantifiee alors qu’aucun signe n’était
visible sur les IRM anatomiques classiques. Latog@phie, imagerie des fibres de la matiére
blanche, a permis d’identifier des déficits de @ied tracts et de leurs connectivités dans le neodél
MAPG6. Des altérations inhomogénes ont été détectées en particulier une réduction drastique de
la voie cortico-spinale, résultats mettant en exerg réle primordial de la protéine MAPG lors de |
neuromorphogénése. La méthode « Super Résoluti@veloppée puis appliquée vivo aux souris
MAPG6, a permis d'obtenir en moins d’une heure umagerie de tractographie comparable a celle
obtenueex vivo(en 59h), ce qui ouvre la voie a des suivis lomiitauxin vivo pour des études du
développement du cerveau ou de I'évaluation de eles/thérapies. D’autre part, une méthode IRM
cellulaire in vivo quantitative a été mise en place. Le principe sepsur la mesure combinée des
relaxivités cellulairesn vitro (pouvoir & réduire les temps de relaxatign T, et T,) pour convertir les
trois parametres de la relaxationvivo en concentrations cellulaires. En utilisant le gledle gliome
U87 et des cellules U937 marquées magnétiqueneniésultats ont montré qu’une trés large gamme
de concentrations cellulaires peut étre quantiiégue la biodistribution des cellules U937 autdelr
la tumeur est hétérogéne, information essentielie étudier I'efficacité d’une thérapie cellulaire

Abstract

This thesis aims to develop magnetic resonance imagMRI) techniques to detect
neurological damage at the microscopic level imahimodels. Two mouse models were examined in
particular human glioblastoma model (Glio6) ancchizophrenia mouse model (MAP6 model). The
methodologies developed were centered around 3Ddftfasion tensor imaging (DTI) with high
spatial resolution for ex vivo and in vivo appticas in rodents. In Glio6 model, the migration of
tumor cells in the corpus callosum was early detteind quantified while no signs were visible on
conventional anatomical MRI. Tractography identfideficits of some tracts and their connectivity in
the MAP6 model. Inhomogeneous alterations werectkde especially with a drastic reduction of the
corticospinal pathway. Theses results highlight ¢hecial role of the MAPG6 protein in the brain
development. The "Super Resolution" post-proccesiag developed and applied in vivo to MAP6
mouse model. Tractography imaging comparable todbeined ex vivo (in 59h) was obtained in less
than one hour, paving the way for in vivo longitai studies as brain development studies or
evaluation of new therapies. On the other hand, dvio cellular MRI method has been established.
The principle is based on the combined measureoferell relaxivities in vitro, to obtain in vivo de
concentrations based on relaxation parametersgUbkm U87 glioma model and U937 magnetically
labeled cells, the results showed that a wide rarigeell concentrations can be quantified and the
biodistribution of U937 cells around the tumor istdrogeneous, information essential to study the
effectiveness of cell therapy.



