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Résumé

L’imagerie préclinique in vivo des petits animaux offre une approche unique
d’étude des phénomènes physiopathologiques. Ce travail de thèse étudie le
rôle que pourrait jouer l’IRM à bas champ 0,1T en imagerie préclinique
compte tenu de ses caractéristiques économiques et techniques. Après avoir
présenté les spécificités de l’imagerie préclinique, les choix techniques mis en
oeuvre afin de réaliser de l’IRM à 0,1T in vivo du petit animal sont détaillés.
Ces développements ont permis l’obtention de données quantitatives à 0,1T
dans des applications variées d’IRM : anatomique (suivi longitudinal d’une
croissance tumorale), fonctionnelle (dynamique cardiaque synchronisée) et
avec gradients de sensibilisation au mouvement (ERM). Dans un contexte
multimodal, la complémentarité des techniques d’imagerie est abordée à
travers d’une part la conception simple et originale d’une modalité duale
TEMP/IRM à bas champ, et d’autre part l’utilisation du µCT pour mener
certaines études de tissus mous.

Abstract

In vivo preclinical imaging in small animals offers a unique insight in phy-
siopathological processes. This PhD thesis is a study of the role that 0.1T
low field MRI could play in preclinical imaging considering its economical
and technical characteristics. The specificities of preclinical imaging are first
presented, then the technical adaptations developed for in vivo small animal
imaging using 0.1T MRI are detailed. These technical choices allow to ob-
tain quantitative results using 0.1T MRI in various in vivo imaging studies :
anatomical (longitudinal follow-up of tumor growth), functional (triggered
cardiac dynamic) and motion-sensitizing gradients (MRE). In a multimodal
context, the complementarity of imaging techniques is shown through the
simple and original conception of a dual SPECT/low field MRI modality,
and the use of µCT in some specific soft tissues studies.
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Introduction

L’adaptation des méthodes d’imagerie aux spécificités du petit animal in
vivo, appelée imagerie préclinique, constitue une avancée technologique
récente pour la recherche biologique tant du point de vue de l’approche
non-invasive in vivo de processus physico-pathologiques, que du point de
vue de l’éthique, car elle propose une alternative aux méthodes de suivi
qui imposent le sacrifice à intervalles réguliers de groupes d’animaux. En
effet, l’imagerie in vivo des petits animaux offre la possibilité de suivre
dans le temps des individus identifiés, et permet ainsi de réduire le nombre
d’animaux utilisés tout en améliorant la puissance statistique des résultats
obtenus.

Nous disposons au sein du laboratoire (Service de biophysique et mé-
decine nucléaire, CHU Hautepierre) d’un plateau technique d’imagerie pré-
clinique multimodal constitué de deux IRM (imagerie par résonance ma-
gnétique) à 0,1T, d’un µCT (tomodensitométrie ou scanner X) et d’une µ-
gamma caméra (tomographie par émission monophotonique ou µSPECT),
nous permettant de choisir le protocole d’imagerie le plus approprié pour
chaque problématique biologique mettant en oeuvre une, ou si nécessaire
plusieurs modalités d’imagerie. Cet ensemble d’instruments jouxte ceux des-
tinés à l’homme dans la partie clinique du service (deux gamma caméras,
un TEP/CT) ce qui permet un partage d’expérience et de connaissances
fructueux.

Actuellement, les expériences d’IRM préclinique sont menées majori-
tairement dans des aimants dédiés fonctionnant à haut champ (compris
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actuellement entre 2T et 17T) mais ces équipements extrêmement coûteux
restent confinés dans des centres de recherche en imagerie préclinique, et
leur usage est le plus souvent restreint aux développements de protocoles
qui ne seront ensuite pas suivis par une utilisation de routine dans le cadre
d’une étude biologique à long terme. Pour contourner la problématique du
coût tant d’installation que de fonctionnement des IRM à haut champ, cer-
taines équipes se tournent vers l’utilisation des IRM cliniques fonctionnant
à des champs intermédiaires (généralement 1,5T ou 3T). Ces appareils sont
très répandus, mais du fait de leur affectation clinique, leur utilisation est
restreinte dans le temps et n’est pas optimisée pour l’imagerie du petit ani-
mal. Dans ce cadre, nous pensons que l’IRM dédiée à bas champ (inférieur
à 0,5T) constitue une troisième voie délaissée mais non moins valable pour
l’imagerie in vivo du petit animal. En effet ces appareils présentent des
caractéristiques économiques et techniques qui permettent une utilisation
pour l’imagerie préclinique de routine in vivo comme nous le montrons aux
travers d’applications variées telles que le suivi longitudinal d’une croissance
tumorale, l’étude de la fonction cardiaque ou la détermination des propriétés
mécaniques de la matière cérébrale.

Malgré le large panel d’applications de l’IRM préclinique, il est évident
que cette méthode ne constitue pas l’outil d’imagerie universel, et la complé-
mentarité des méthodes d’imagerie joue un rôle majeur dans l’obtention de
résultats optimaux pour chaque problématique, comme le montre le déve-
loppement des plateaux techniques d’imagerie et l’attractivité des modalités
d’imagerie duale médecine nucléaire/imagerie anatomique.

Le premier chapitre de ce travail traite des spécificités de l’imagerie in
vivo du petit animal en général et des adaptations nécessaires concernant
les techniques d’imageries mais aussi la prise en charge de l’animal. La
description des imageurs IRM à 0,1T utilisés et les développements effectués
pour leur utilisation in vivo chez le petit animal sont approfondis. Les quatre
chapitres suivants traitent de problématique démonstratives s’appuyant sur
l’usage de l’IRM à 0,1T.
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Ainsi, la seconde partie présente les résultats obtenus concernant le
suivi longitudinal quantitatif de la croissance de glioblastomes induits chez
la souris afin d’évaluer l’action d’une stratégie de thérapie génique.

Le développement d’un protocole d’imagerie fonctionnelle cardiaque syn-
chronisée par IRM à 0,1T chez le rat fait l’objet du chapitre trois ainsi
que les résultats obtenus chez le rat sain et infarci et leur exploitation.

La quatrième partie décrit l’utilisation de l’IRM à 0,1T pour effectuer
des expérience d’élastographie par résonance magnétique (ERM) afin de
déterminer les propriétés visco-élastiques du tissu cérébral in vivo chez le
rat, et de suivre leur évolution post mortem.

Dans une cinquième partie, nous proposons une solution technique
utilisant un imageur IRM à bas champ en ligne avec une caméra µSPECT
pour la conception d’une modalité duale SPECT/IRM d’imagerie du petit
animal que nous illustrons par plusieurs applications.

Dans un contexte multimodal, la sixième partie souligne l’importance
du choix de la modalité d’imagerie appropriée à chaque application à travers
la description de deux applications pour lesquelles le µCT avec produits de
contraste est plus approprié que l’IRM pour l’imagerie des tissus mous.

Nous montrons ainsi que l’IRM à bas champ, loin d’être une curiosité de
laboratoire peut trouver sa place au sein des structures d’imagerie multimo-
dalité qui se multiplient actuellement dans le monde et en France. Le coeur
du problème est d’être à même de fournir une réponse aux problèmes bio-
logiques posés qui ne requièrent pas tous ni une résolution spatiale élevée,
ni des mesures spectroscopiques mais qui pourraient bénéficier de l’apport
de l’IRM à bas champ.





Chapitre 1

Spécificités de l’imagerie in vivo du
petit animal

1.1 Motivations de l’imagerie pré-clinique du

petit animal

Les modèles animaux des pathologies humaines constituent l’étape né-
cessaire entre l’expérimentation in vitro et la compréhension de la physio-
pathologie chez l’homme et/ou les premiers tests cliniques. Les méthodes
classiques de suivi longitudinal ex vivo nécessitent le sacrifice régulier de
groupes d’animaux. En comparaison, les méthodes d’imagerie pré-clinique
pour la plupart issues des méthodes d’imagerie clinique et appliquées aux
modèles petits animaux améliorent considérablement le suivi temporel de la
pathologie et la connaissance de l’action des thérapeutiques grâce à un suivi
longitudinal in vivo d’individus identifiés. La puissance statistique de l’étude
est ainsi renforcée et le nombre d’animaux nécessaire peut être réduit.

On considère qu’entre 50 et 100 millions d’animaux [124] sont utilisés
chaque année dans le monde pour l’expérimentation animale, dont les souris
et les rats représentent la grande majorité. Ces petits mammifères offrent de
nombreux avantages tels que un cycle de vie court, un élevage simple et de
faible coût, une faible taille et une natalité importante auxquels s’ajoutent
une moindre compassion à leur égard dans l’opinion publique que pour
d’autres mammifères. La maîtrise des modifications génétiques (transge-
nèse) chez la souris en fait l’animal de laboratoire le plus répandu. Le rat
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offre quant à lui une taille plus favorable aux gestes chirurgicaux et a priori
à l’imagerie in vivo.

1.2 Contraintes liées à l’imagerie du petit ani-

mal in vivo

1.2.1 Autorisation d’expérimentation animale

Comme énoncé précédemment, l’imagerie du petit animal propose un
suivi d’individus identifiés qui participe à la réduction du nombre d’animaux
utilisés en recherche préclinique, un des trois « R » (Reduction, Replacement,
Refinement [124]) des principes directeurs communément adoptés pour l’ex-
périmentation animale à travers le monde. Toutes les expériences d’imagerie
in vivo du petit animal ont été menées dans le respect de la réglementation
française sous la direction du Dr. Philippe Choquet au sein de laboratoire du
service de biophysique et médecine nucléaire (autorisations A67-104 et A67-
484-20). Un grand soin a été apporté à la limitation (Refinement) des effets
nocifs éventuels liés au protocole d’imagerie (cf §1.2.3) et des souffrances en-
gendrées par les pathologies (cf §2.1.2). Le nombre d’animaux utilisés a été
réduit au minimum nécessaire dans l’ensemble des manipulations présentées
dans ce mémoire. A l’issue des expérimentations, les animaux ont été eutha-
nasiés sous anesthésie gazeuse à l’isoflurane par une injection intracardiaque
d’une dose létale de penthotal.

1.2.2 Particularités de l’anatomie et de la physiologie

du petit animal

Le tableau 1.1 présente un comparatif de données anatomiques et phy-
siologiques de la souris, du rat et de l’homme adulte. Les poids moyens des
souris et des rats de laboratoire sont respectivement 2800 et 230 fois plus
faibles que celui d’un homme de 70kg. Du point de vue de la taille (plus
grande dimension), les rapports pour la souris et le rat sont respectivement



1.2. Contraintes liées à l’imagerie du petit animal in vivo 7

Espèce Souris Rat Homme
Poids 25g 300g 70kg
Taille 8cm 18cm 1m70

Température interne 37℃ 37,3℃ 37,5℃
Rythme cardiaque 520bpm 350bpm 60bpm

Fréquence respiratoire 100cpm 60cpm 12cpm

Tab. 1.1 – Données anatomiques et physiologiques moyennes du rat et de la
souris adultes comparées à l’homme. La taille correspond à la plus grande
dimension, sans la queue chez les rongeurs. Les fréquences cardiaques et
respiratoires sont données sous anesthésie à l’isoflurane pour la souris et le
rat [22, 34, 85, 105, 152]. bpm : battements par minute, cpm : cycles par
minute

de 21 et 10, et cet ordre de grandeur s’applique aux dimensions de l’en-
semble des tissus à imager. Les processus physiologiques cycliques comme
la respiration et l’activité cardiaque sont beaucoup plus rapides chez la sou-
ris (8 et 9 fois plus rapides) et le rat (5 et 7 fois plus rapides) que chez
l’homme. Les phénomènes métaboliques comme le métabolisme hépatobi-
liaire [55] sont également plus rapides chez le rongeur que chez l’humain.
Ainsi pour l’imagerie pré-clinique chez la souris et le rat, les résolutions
spatiales et temporelles, doivent être nécessairement beaucoup plus élevées
que celles nécessaires en imagerie clinique humaine afin d’obtenir une infor-
mation pertinente.

1.2.3 Éléments d’anesthésie

Lors d’expériences d’imagerie in vivo, les animaux doivent être anesthé-
siés (à l’exception de l’échographie pour laquelle des images peuvent être
acquises sur des animaux vigiles). Le mode d’anesthésie doit supprimer les
mouvements volontaires ainsi que la perception de la douleur sans mettre en
péril la vie de l’animal. La technique d’anesthésie choisie doit avoir une in-
cidence limitée sur les paramètres physiologiques de manière à les maintenir
proches de leurs valeurs chez l’animal vigile. Elle doit également permettre
un réveil et une récupération rapides, ainsi qu’un usage répété sans toxicité



8 1. Spécificités de l’imagerie in vivo du petit animal

[174]. Nous avons choisi d’utiliser une anesthésie gazeuse à l’isoflurane (1%
à 2,5%) poussé par de l’air.

L’induction de l’anesthésie gazeuse dans une chambre d’induction limite
le stress initial car elle est indolore (pas d’injection) et rapide (1 à 2min).
Durant l’expérimentation, l’anesthésie gazeuse permet de contrôler la dose
délivrée en continu et d’adapter la durée de l’anesthésie en « temps réel »
aux conditions de l’expérience. Ce dernier point est important en imagerie
préclinique car il est fréquent de souhaiter poursuivre une acquisition au
delà du temps prévu initialement lors de la mise en place des protocoles.

De plus les effets hémodynamiques de l’isoflurane sont moindres que ceux
des anesthésiques non volatiles (uréthane, pentobarbital, kétamine-xylazine,
tribromoéthanol) [78]. La dose d’isoflurane doit néanmoins être limitée car
un excès provoque des effets cardio-dépresseurs [34]. Il a été montré qu’une
dose de 1,25%, respectivement 1,5%, d’isoflurane exerce un impact mineur
sur les paramètres physiologiques chez la souris [75, 85], respectivement
le rat [152]. Néanmoins comme tout anesthésique son utilisation modifie
certains paramètres physiologiques en l’occurence par exemple la glycémie
[140].

Lors des expériences d’imagerie présentées dans ce mémoire, le protocole
d’anesthésie gazeuse appliqué est le suivant :

1. Induction de l’anesthésie à concentration élevée (5% d’isoflurane) dans
une chambre à induction pendant une à deux minutes

2. Maintien à une dose élevée de 2% (respectivement 3% chez le rat)
pendant la mise en place dans la cellule technique pour l’imagerie (cf
§A) et dans l’imageur (dizaine de minutes)

3. Une fois l’animal mis en place dans l’imageur, la dose d’isoflurane
délivrée est de 1,5% (2,5% chez le rat), et est baissée regulièrement
afin de maintenir un rythme respiratoire proche des valeurs moyennes
chez l’animal vigile au repos

4. Les doses minimales atteintes permettant de maintenir l’anesthésie
sont de 0,8% chez la souris et 1,5% chez le rat
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L’hypothermie est la cause majeure de décès des petits animaux anesthé-
siés lors des expériences d’imagerie. En effet, leur rapport surface corporelle
sur volume corporel est important, et favorise les échanges thermiques avec
l’environnement dans lequel se trouve l’animal. La température de l’animal
anesthésié soumis à la température de la pièce (21℃) chute très rapidement
dans l’heure suivant l’induction de l’anesthésie. Une hypothermie devient
dangereuse à partir de 33℃, c’est pourquoi des systèmes de chauffage fa-
vorisant le maintien de l’homéostasie sont recherchés. Dans notre pratique,
l’animal anesthésié est mis en place dans une cellule technique pour l’ima-
gerie (CTI, Minerve, France ; cf §A) qui dispose d’un masque d’anesthé-
sie gazeuse et d’un système de chauffage de l’environnement par flux d’air
chauffé. Ce système est décrit en détail dans l’annexe A.

1.2.4 Surveillance des paramètres physiologiques

Les produits anesthésiques perturbent le système cardio-respiratoire et
la thermo-régulation des animaux. Ces effets dépendent de l’anesthésique
choisi mais sont également variables en fonction de l’espèce, de la souche et
de l’individu. Des outils de surveillance des paramètres physiologiques sont
nécessaires afin de contrôler la profondeur de l’anesthésie et d’éviter le dé-
cès de l’animal anesthésié. Ils permettent d’adapter la dose d’anesthésique
délivrée à l’état physiologique de l’animal à chaque instant. De plus, un
système de monitoring permet de synchroniser les acquisitions aux rythmes
cardiaque et/ou respiratoire (cf. §3). Enfin, un enregistrement permet de vé-
rifier a posteriori que l’animal est resté dans un état d’homéostasie pendant
toute la durée de l’acquisition.

En collaboration avec la société vétérinaire Minerve, nous avons déve-
loppé au sein du laboratoire de biomécanique un système de surveillance des
paramètres physiologiques de l’animal utilisant un boîtier USB de conver-
sion analogique-numérique des signaux mesurés et une programmation sous
le logiciel Labview (National Instrument).
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La température interne est mesurée à l’aide d’une sonde rectale (ther-
mocouple de type K) branchée sur la face avant du module de régulation
de température Minerve (cf. §A). La respiration est captée par l’intermé-
diaire d’un coussin (baby respiration sensor, Graseby) déposé sous le thorax
ou l’abdomen de l’animal. Les différences de pression au cours du cycle
respiratoire sont converties en signal analogique par un capteur de pres-
sion (boîtier développé par Minerve, pression différentielle de destruction
2mbar). Le signal ECG est prélevé par des électrodes, reliées à un électro-
cardiographe clinique (Physiogard RSM784, Bruker/ODAM, Wissembourg,
France) qui dispose d’une sortie analogique du signal ECG filtré et amplifié.
Nous souhaitons éviter les électrodes sous cutanées traumatiques pour l’ani-
mal et qui ne permettent pas d’examens répétés. Des électrodes constituées
de portefeuilles en carbone et reliées à un câble BNC très fin (diamètre
300µm) à glisser sur les pattes de l’animal sont actuellement testées. L’élec-
trocardiographe pré-filtre le signal analogique recueilli.

Les signaux analogiques obtenus sont échantillonnés en signaux numé-
riques par un boîtier USB (NI-USB6009, 16 voies, fréquence d’échantillon-
nage max 1MHz, National Instrument), puis traités dans un programme
développé avec le logiciel Labview (travaux du Dr. C. Goetz). L’interface
développée affiche les différents paramètres physiologiques en temps réel.
Elle permet de les enregistrer au cours de l’acquisition, et donne en conti-
nue des indications sur l’état physiologique de l’animal.

Trois contraintes majeures influencent le choix des électrodes :
– leur gamme de sensibilité doit couvrir les manifestations du paramètre

physiologique à mesurer chez le petit animal
– elles ne doivent pas perturber les acquisitions d’imagerie (artefact mé-

tallique, forte atténuation des rayons X à l’origine d’artefact de dur-
cissement du faisceau...)

– leur mise en place doit être simple et rapide afin d’envisager une uti-
lisation systématique

– elles doivent rester en place et permettre une mesure sur une durée de
plusieurs heures.
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En pratique, seul le capteur de respiration ne perturbe pas les acquisi-
tions IRM, CT et de médecine nucléaire. Les thermocouples et les électrodes
ECG sont radio-opaques et engendrent des artefacts métalliques en IRM.
Nous disposons d’un thermocouple compatible IRM, mais il demeure radio-
opaque. Les électrodes ECG portefeuille en carbone présentent l’avantage
de ne pas être fortement radio-opaques, le carbone possédant des propriétés
d’atténuation des rayons X équivalentes à celles des tissus mous. De plus, ces
électrodes ECG sont déportées sur les pattes et ne produisent pas d’artefact
au niveau du thorax.

1.3 Modalités d’imagerie utilisées

1.3.1 Généralités sur les imageurs dédiés

Pour toutes les modalités d’imagerie préclinique, les conditions d’ac-
quisition doivent être optimisées afin d’offrir une résolution diagnostique
à l’échelle des l’animal, tout en permettant le maintien de l’animal dans
des conditions d’homéostasie pendant la durée de l’examen. La résolution
spatiale doit être adaptée aux dimensions des organes des petits animaux
(cf. 1.1), c’est-à-dire que la résolution atteinte doit être millimétrique ou
sub-millimétrique afin d’obtenir une information diagnostique. La difficulté
technique consiste en la réduction du rapport signal à bruit (S/B) avec
la taille des voxels, qui s’applique pour toutes les méthodes d’imagerie et
impose une limite inférieure à la dimension des voxels.

Une seconde limite inférieure à la dimension des voxels in vivo provient
des mouvements physiologiques cardiaque et respiratoire, des flux et du
péristaltisme intestinal, c’est-à-dire des mouvements naturels des organes et
des tissus, car lorsque la résolution de l’acquisition est inférieure à l’étendue
du mouvement, un flou apparaît dans l’image. Par exemple, un déplacement
du diaphragme de l’ordre de 2mm a été mesuré chez le rat entre l’inspiration
et l’expiration [97]. Malgré une synchronisation cardiaque et respiratoire,
les organes du thorax ne reviennent pas exactement dans la même position
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entre deux mouvements respiratoires, et occupent à chaque instant du cycle
une position moyenne avec un écart type de l’ordre de 100µm [97]. Une
résolution inférieure à 100µm est donc inutile sur le thorax, même lors d’une
acquisition synchronisée aux rythmes cardiaque et respiratoire. Il est certain
que de telles limites existent quelle que soit la zone de l’animal à examiner
in vivo.

Le laboratoire de biomécanique dispose de deux IRM dédiés à 0,1T
(fig. 1.1, cf. §1.3.2), d’un µCT (tomodensitométrie X, fig. 1.3.3, cf. §1.3.3) et
d’une caméra SPECT simple pinhole (tomographie d’émission monophoto-
nique, fig. 1.3.4, cf. §1.3.4). Ces trois modalités complémentaires permettent
de couvrir une large gamme d’applications précliniques.

1.3.2 IRM dédiée à bas champ 0,1T

Après un bref rappel concernant la place de l’IRM bas champ dans l’ima-
gerie du petit animal, ce chapitre s’attache à décrire l’équipement d’imagerie
par résonance magnétique (IRM) à 0,1T utilisé dans ce travail et les déve-
loppements nécessaires à son utilisation en imagerie préclinique.

Spécificité de l’instrumentation à bas champ

Les premières IRM chez le petit animal ont été effectuées dans les années
1980 en utilisant les premiers aimants cliniques fonctionnant à des champs
inférieurs à 0,5T [46, 66, 67]. Les champs magnétiques utilisés pour l’ima-
gerie du petit animal ont augmenté avec ceux des aimants cliniques jusqu’à
atteindre la norme de 1,5T [7, 150] dans les années 1990. Les premiers ai-
mants à haut champ dédiés à l’imagerie du petit animal sont apparus à la fin
des années 1980 [136, 155] et ont rapidement atteint des champs tels que 7T.
Tandis que les champs magnétiques principaux ont et continuent d’augmen-
ter, leur homogénéité ainsi que la qualité des antennes RF, de l’électronique
d’acquisition et des séquences IRM s’améliorent et participent à l’augmen-
tation du rapport S/B obtenu dans des temps d’acquisition (TA) toujours



1.3. Modalités d’imagerie utilisées 13

plus courts. Ces avancées techniques profitent à tous les imageurs IRM,
indépendamment de leur champ magnétique.

L’augmentation du champ magnétique permet d’accroître le rapport
S/B intrinsèque ce qui autorise à diminuer le TA (cf §B.5). Cette pro-
priété explique l’orientation technique générale de constante augmentation
des champs magnétiques principaux dans les imageurs IRM (cf §B.4). Cette
tendance est d’autant plus forte pour l’imagerie du petit animal qu’elle
nécessite d’atteindre des résolutions beaucoup plus fines qu’en utilisation
clinique, c’est pourquoi l’utilisation d’imageur fonctionnant à un champ in-
férieur à 1,5T est actuellement extrêmement rare en imagerie du petit ani-
mal. L’imagerie préclinique prend majoritairement place dans des imageurs
dédiés à haut champ (hfMRI, high field MRI ) ou dans une moindre me-
sure dans des aimants cliniques (cMRI, clinical MRI ) à 1,5T ou 3T rendus
disponibles à cet usage.

A contre courant de la pratique actuelle, nous pensons que l’IRM à bas
champ offre des spécificités économiques et techniques qui justifieraient une
plus grande place à son utilisation.

Description des appareils IRM à 0,1T

Le laboratoire dispose de deux aimants résistifs (Bouhnik SAS, Véli-
zy-Villacoublay, France) qui produisent un champ magnétique principal de
0,1T. Ces aimants à bas champ ont été initialement conçus pour l’imagerie
des extrémités (main, doigt, poignet) [5, 58].

Le premier aimant mesure 70cm×70cm au sol pour 105cm de hauteur,
et pèse 700kg (fig. 1.1(a)). Les deux bobines résistives produisent un champ
magnétique vertical. Elles sont alimentées par une alimentation hautement
stabilisée en courant. L’aimant est ouvert sur trois côtés et offre une grande
accessibilité dans l’entrefer qui mesure 18cm de hauteur. La zone homo-
gène à ±10ppm est ellipsoïdale, large de 10cm et haute de 6cm (données
constructeur). La ligne des 5Gauss se situe à 15cm en dehors de l’entrefer.
Le champ de fuite à un mètre de l’aimant est de l’ordre du Gauss et ne
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perturbe pas les dispositifs électroniques placés à proximité. Les trois gra-
dients de champ ont une amplitude maximale de 20mT.m-1 et un temps
de montée minimal de 0,4s. L’aimant et l’alimentation sont refroidis par
un circuit d’eau avec un débit moyen de 3L.min-1. La consommation élec-
trique est de 3230W pour l’ensemble (triphasé 380V ; 7,5A pour l’aimant -
1A pour les gradients). Deux potentiomètres permettent de régler le champ
principal de l’aimant entre 925G et 1050G. L’homogénéité du champ est
améliorée à ±5ppm à l’aide de 12 gradients de correction. Ces corrections
sont accessibles sur l’alimentation pour un réglage manuel de l’homogénéité
du champ.

(a) Aimant Strasbourg
horizontal

(b) Aimant
Franklin verti-
cal

Fig. 1.1 – Aimants résistifs à 0,1T horizontal et vertical. La direction du
champ principal est indiquée par la flèche.

Le second aimant est du même type mais délivre un champ magnétique
horizontal (fig. 1.1(b)). Il mesure 40cm×70cm au sol pour 120cm de hauteur
et pèse 850kg. Il dispose de 9 gradients de correction de l’homogénéité du
champ magnétique. Les gradients ont une amplitude maximale de 16mT.m-1

dans les trois directions.
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Nous disposons d’un spectromètre de recherche SMIS (Guilford, Grande
Bretagne) équipé de cartes MR3031 (synthèse du pulse RF) et MR3040
(contrôle des gradients). Cette console synthétise des fréquences de 1MHz à
300MHz (PTS300). L’ensemble est piloté par l’intermédiaire d’un PC indus-
triel. La console contrôle la fréquence d’émission, l’amplitude et la forme de
l’impulsion RF, les gradients de codage d’espace ainsi que la démodulation
et l’amplification du signal de réception. Un amplification supplémentaire de
l’impulsion RF est apportée par un amplificateur en courant (Kalmus). Au
niveau de l’antenne, la boucle d’accord est reliée à un pont de diodes équipé
d’une lame quart d’onde qui protège l’étage de réception lors de l’émission
du signal RF. Lors de la réception du signal, celui-ci est pré-amplifié par un
amplificateur 21dB (Janel). Le logiciel fourni avec la console permet la pro-
grammation des séquences RF, le réglage des paramètres des acquisitions
par l’utilisateur, la reconstruction et la visualisation des images.

IRM à 0,1T in vivo du petit animal

En dehors de la spectroscopie, la seule limitation en imagerie d’un sys-
tème IRM fonctionnant à bas champ est son rapport S/B défavorable en
comparaison avec les imageurs fonctionnant à plus haut champ magnétique
(cf. §B.5). Plusieurs adaptations permettent cependant in vivo l’IRM du
petit animal en maximisant le rapport S/B obtenu avec notre appareil fonc-
tionnant à 0,1T.

Antennes RF Des antennes solénoïdales émettrice/réceptrice sont conçues
pour chaque application afin de maximiser le coefficient de remplissage. Elles
résonnent à une fréquence proche de 4,26MHz correspondant à la fréquence
de Larmor de l’hydrogène à 0,1T. Des capacité amagnétiques de valeur fixe
permettent de régler la fréquence de résonance des antennes RF (circuits
RLC) dans la gamme autorisée par les aimants. Le champ de l’aimant est
ensuite ajusté pour que la fréquence de Larmor des protons corresponde
à la fréquence de résonance de l’antenne. Un potentiomètre permet de ré-
gler grossièrement le champ magnétique, le second permet d’affiner le ré-
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glage. Cette souplesse dans la fréquence de résonance simplifie la conception
des antennes radio-fréquence (RF). Les antennes RF sont couplées au pré-
amplificateur par induction avec une boucle d’accord.

L’antenne RF d’émission doit produire une excitation homogène sur l’en-
semble du champ de vue. En réception, la sensibilité de l’antenne au signal
RMN est primordiale et favorisée par le facteur de remplissage de l’antenne
par l’échantillon.

Ainsi des antennes solénoïdales sont-elles développées pour l’imagerie du
petit animal car elles fournissent une impulsion RF homogène, et parce que
la géométrie du champ magnétique des deux IRM à 0,1T le permet (champs
vertical et horizontal perpendiculaires à l’axe crânio-caudal des animaux).
Les antennes solénoïdales sont adaptées à l’imagerie in vivo du petit animal,
car la position de l’animal et de ses membres imagés demeure conforme à
sa posture naturelle pendant les expériences d’imagerie.

Ces antennes solénoïdales émettrice/réceptrice sont conçues spécifique-
ment pour chaque application afin de maximiser le coefficient de remplissage
de l’antenne par l’échantillon, et ainsi sa sensibilité en réception (cf tableau
1.2). Dans le tableau 1.2 le facteur de remplissage est calculé comme le
volume de la zone de l’échantillon apparaissant dans les images (calculé à
partir des images IRM) divisé par deux fois le volume interne de l’antenne
[70].

Les antennes résonnent à une fréquence proche de 4,26MHz correspon-
dant à la fréquence de Larmor de l’hydrogène à 0,1T. Elles sont couplées
au pré-amplificateur par induction avec une boucle d’accord glissée direc-
tement sur la cellule technique d’imagerie. Ce système de couplage inductif
facilite la mise en place de l’antenne qui n’est pas directement reliée à un
câble, et réalise de manière intrinsèque l’équilibre électrique de l’antenne
[129].

Paramètres d’acquisition En comparaison avec un imageur fonction-
nant à haut champ, l’augmentation du Nex en IRM à 0,1T permet de com-
penser l’infériorité du rapport S/B intrinsèque lié à la valeur du champ
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Antenne Diamètre Longueur Diamètre Nombre Q η
du fil de tours (%)

Souris
Queue 4mm 8mm 1mm 7 40 75
Tête 21mm 13mm 2mm 5 200 58

SPECT/IRM
Cerveau 21mm 13mm 1mm 11 180 53

Corps entier 29mm 68mm 0,7mm 76 280 29
Rat

Genou 25mm 26mm 2mm 5 260 61
Tête 36mm 41mm 5mm 6 430 48

Thorax 60mm 34mm 5mm 4 550 80

Tab. 1.2 – Caractéristiques des antennes RF conçues et utilisées dans ce
travail. Q facteur de qualité ; η facteur de remplissage (%)

magnétique principal (cf §B.5). Les durées d’acquisition sont donc nécessai-
rement plus longues dans un imageur à bas champ que dans un imageur à
haut champ.

Des séquences d’imagerie rapide écho de gradient permettent d’obtenir
des données 3D. Le rapport S/B des coupes obtenues avec des séquences 3D
est supérieur à celui de coupes 2D, au dépend d’un TA plus long [44]. De
plus, le volume 3D est intégralement acquis et reconstruit avec des coupes
consécutives sans espace inter-coupes, et sans incertitude de sélection de
tranche (liée à l’impulsion RF). Une épaisseur de coupe proche ou égale
aux dimensions du voxel dans le plan est privilégiée dès que possible afin de
limiter les effets de volume partiel et de permettre la réorientation dans le
cas des volumes isotropes.

La résolution et le rapport S/B sont choisis afin de permettre d’obte-
nir l’information diagnostique. Le volume du voxel est choisi le plus large
possible en fonction de la problématique afin de favoriser la quantité de
signal disponible, et le rapport S/B. L’annexe B.5 fournit plus de détails
concernant le rapport S/B et son évolution en fonction des paramètres de
l’acquisition.
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Dans les images IRM reconstruites, le rapport S/B d’une région d’intérêt
est calculé comme [65, 172] :

S/B =
moyenne ROI

ecart type fond
(1.1)

Le rapport contraste à bruit (C/B) est calculé comme :

C/B =
(moyenne ROI)− (moyenne objet autour ROI)

ecart type fond
(1.2)

Utilisation de la CTI La CTI (cf. §A) est un élément capital de réussite
des expériences d’imagerie IRM in vivo chez le petit animal. Tout d’abord
elle favorise la stabilisation de l’état physiologique de l’animal, et autorise
des anesthésies longues compatibles avec les TA longs, compris entre 1h et
8h, utilisés dans ce travail. Un autre avantage inattendu est la simplification
du placement de la boucle d’accord. La bulle extérieure de la CTI consti-
tue un support naturel pour la boucle d’accord, et permet un réglage du
couplage inductif tandis que l’animal est en place dans la CTI. L’utilisation
de petites boucles d’accord mieux adaptées au couplage avec des antennes
de faibles diamètres (antenne queue ou genoux de souris par exemple) est
possible grâce au canal technique.

IRM haute résolution à 0,1T

Afin d’illustrer l’effet des différentes adaptations proposées sur les images
IRM acquises à 0,1T, nous montrons deux résultats obtenus à 0,1T in vivo
chez la souris et le rat pour lesquels, compte tenu de la résolution demandée,
l’IRM à bas champ semble a priori inadaptée.

La figure 1.2 montre une coupe axiale d’une queue de souris acquise in
vivo à 0,1T (antenne solénoïdale diamètre 5mm, 6 tours). Cette coupe est
extraite d’un volume 3D de 32 coupes acquis en 1h30 avec les paramètres
suivants : séquence FAST, TE/TR = 16/100ms, α=80°, Nex 26, matrice
d’acquisition 64×64, 32 coupes, FOV 6,4mm×6,4mm, voxel reconstruit
100µm×100µm, épaisseur de coupe 750µm, TA 1h30. On retrouve dans
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1mm

Fig. 1.2 – Coupe axiale d’une queue de souris acquise in vivo à 0,1T
(gauche) et coupe histologique correspondante (droite). Artère (a), moelle
osseuse (b), muscle cortical (c), muscle (m), tendon (t), veine (v)

cette image les structures identifiées sur la coupe histologique correspon-
dante (fig. 1.2).

La figure 1.3 montre des coupes réorientées pondérées T1 de l’articulation
du genou droit d’un rat, issues d’une acquisition 3D isotrope 375µm acquise
en 1h02 (séquence FLASH, TE/TR = 8/100ms, α=80°, Nex 4, matrice d’ac-
quisition 128×96, 96 coupes, FOV 48mm×48mm, voxel reconstruit 375µm
isotrope, TA 1h02). Cette acquisition est complétée par une acquisition 3D
isotrope 422µm pondérée T2 (CEFAST, TE/TR = 22/31ms, α=80°, Nex
24, matrice d’acquisition 128×96, 96 coupes, FOV 54mm×54mm, voxel
reconstruit 422µm isotrope, TA 1h55). L’antenne utilisée est une antenne
solénoïdale de diamètre 25mm, 5 tours.

Ces volumes 3D isotropes peuvent être réorientés selon n’importe quel
plan de coupe afin d’étudier l’anatomie du genou in vivo chez le rat a pos-
teriori. Il n’est alors pas nécessaire de définir précisément les plans de coupe
lors de l’acquisition et le temps de positionnement de l’animal est réduit.
Le rapport S/B obtenu (muscle) est d’environ 18.

Ces deux applications prouvent que les conditions d’acquisition que nous
avons mises en place pour l’acquisition de données IRM à 0,1T in vivo per-
mettent d’obtenir des données à haute résolution isotropes ou, en privilé-
giant la résolution dans le plan, atteignant jusqu’à 100µm dans le plan.
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5mm

Fig. 1.3 – Coupes sagittales, coronales et axiales pondérées T1 et T2 du
genou droit d’un rat extraites de données 3D isotropes (375µm et 422µm
respectivement) acquises in vivo. Épiphyses du fémur (1) et du tibia (2),
plaques de croissances (3), rotule (4), ligaments (5), ligament adipeux (6),
synovie (7). Le symbole b indique des déformations de la peau et de la graisse
sous cutanée produites par la mise en place de l’antenne RF

1.3.3 µCT (µ-tomodensimètre ou µTDM, ou µ-scanner

X)

Un µCT (micro tomodensitomètre ou µTDM, ou µ-scanner X) acquiert
des données 2D reflétant l’atténuation moyenne des rayons X lorsque ceux-ci
traversent les tissus. La source et le détecteur de rayons X tournent autour
de l’échantillon afin d’obtenir un ensemble de projections planes. Les coef-
ficients d’atténuation des rayons X de chaque organe sont ensuite évalués à
la reconstruction des données volumiques par rétroprojection.

La technologie scanner X appliquée au petit animal bénéficie de détec-
teurs de rayons X plans pixellisés fournissant une géométrie d’acquisition
cone beam. Le µCT dont nous disposons (fig. 1.3.3, eXplore RS Locus, GE
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Healthcare, London, Canada) comprend un détecteur de rayons X com-
posé d’une matrice de 3500×1750 détecteurs CCD carrés de 10µm de côté
et d’une source constituée d’une anode fixe et d’une cible en tungstène
fonctionnant dans une gamme d’énergie de 35-80kVp et de 0-500µA. Il per-
met d’acquérir des données avec des voxels isotropes reconstruits mesurant
93µm, 47µm ou 21µm de côté en fonction du facteur de zoom et du rebin-
ning (combinaison des éléments du détecteur). La combinaison de plusieurs
éléments du détecteur lors de l’acquisition augmente le rapport S/B des
données acquises et permet de diminuer l’énergie nécessaire à l’obtention
de données utiles. Ainsi, la dose reçue lors de l’acquisition augmente-t-elle
lorsque la dimension des voxels diminue, c’est pourquoi il convient d’adap-
ter la résolution recherchée aux dimensions de la problématique, mais aussi
à la fréquence des examens envisagés.

Fig. 1.4 – Imageur dédié : µCT eXploreLocus

Le champ de vue de l’appareil mesure jusqu’à 80mm de large (en fonction
des dimensions des voxels ; 45mm pour des voxels isotropes de 27µm de côté)
et 45mm de long. Afin d’acquérir des données sur un champ de vue plus
long, l’appareil propose un mode stitch qui correspond à la juxtaposition
de plusieurs acquisitions successives. Le logiciel MicroView (GE Healthcare,
London, Canada) permet d’exploiter les données reconstruites.
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La dose d’irradiation reçue lors d’une étude in vivo par µCT pourrait in-
fluencer le résultat de l’étude longitudinale en terme de lésions tumorales et
de longévité des animaux. Tandis qu’une dose locale supérieure à 1Gy affecte
les tumeurs dont le développement est étudié ou au contraire peut entraîner
des lésions tumorales [28] sur des modèles animaux, une dose corps entier
de 6Gy est considérée comme létale chez les petits rongeurs [132]. Un article
récent [28] compare à ce sujet les doses mesurées ou calculées par simula-
tion chez la souris en fonction des protocoles d’acquisition choisis. La dose
moyenne corps entier reçue est de l’ordre de 0,1Gy pour des protocoles utili-
sés proches des nôtres (cf §6) en terme d’exposition [20, 28, 30, 156, 121, 171].
Une telle dose ne semble pas provoquer d’effets néfastes. Néanmoins, Carl-
son et al. rappellent logiquement que la dose administrée doit être réduite
au minimum permettant d’obtenir l’information biologique recherchée, dans
le but de supprimer le questionnement concernant les effets nocifs des ra-
diations [28]. Le développement actuel de l’utilisation de µCT in vivo rend
le problème de l’irradiation d’actualité, et son étude est essentielle.

1.3.4 µ-gamma caméra (µSPECT ou µTEMP)

Le SPECT (ou TEMP, tomographie d’émission monophotonique) est
une méthode d’imagerie fonctionnelle qui consiste à injecter un radiopharma-
ceutique source de rayonnements gamma monophotoniques, puis à acqué-
rir un ensemble de projections 2D afin de reconstruire des données volu-
miques. Le µSPECT bénéficie d’un collimateur pinhole en amont du dé-
tecteur qui améliore la résolution des données acquises au dépend de la
sensibilité (nombre de coups mesurés). La résolution spatiale dépend du
diamètre du pinhole, de la distance focale et du rayon de rotation de la
caméra. Nous utilisons une gamma caméra simple pinhole (fig. 1.3.4, Gaede
Gmbh, Freiburg, Allemagne) dotée d’un cristal de iodure de sodium (NaI)
dopé au thallium de 6,5mm d’épaisseur et de 25 photo-multiplicateurs don-
nant un champ de vue de 17cm×17cm sur une distance focale de 12cm avec
des pinholes en tungstène de différents diamètres.
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Fig. 1.5 – Imageur dédié : µSPECT Gaede

Les images sont reconstruites avec une méthode de reconstruction al-
gébrique cone-beam (méthode dite EAR) développée au laboratoire [76].
Cette reconstruction prend en compte les défauts du centre de rotation
de la caméra et atteint une résolution isotrope de 1×1×1mm3, pour des
voxels reconstruits de 0,47×0,47×0,47mm3 avec un pinhole en tungstène
de 1,5mm de diamètre [77].

Les doses de radiations reçues par l’animal lors de l’examen doivent être
envisagées, notamment pour les études longitudinales lors desquelles l’exa-
men SPECT est répété. Chez l’homme, la radiation reçue lors d’un examen
de médecine nucléaire est de l’ordre de grandeur de la radioactivité naturelle
annuelle [24]. L’organisme et les organes des petits rongeurs sont beaucoup
plus petits et leur imagerie nécessite d’obtenir une résolution spatiale pour
laquelle la dose injectée ne peut pas être simplement déduite en fonction
de celle injectée en pratique clinique (cf §5). De plus, les distances faibles
entre les organes des petits animaux modifient l’approche de l’évaluation de
la dose reçue par les organes dans le modèle des facteurs S (dose absorbée
par un organe par désintégration dans la source) [68, 86, 151]. L’évolution
technologique rapide dans ce domaine conduit à l’utilisation de plusieurs
pinholes, propres à améliorer les performances spatiales et temporelles des
µgamma caméras récentes [37]. Cette amélioration de la sensibilité permet
de réduire la dose injectée tout en obtenant la même information. Les doses
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injectées tendent donc à diminuer considérablement grâce aux progrès ef-
fectués dans la conception des caméras.

1.3.5 Différentes modalités pour différentes probléma-

tiques

Chaque modalité d’imagerie à notre disposition présente des spécificités
qui lui sont propres et qui la rendent plus ou moins adaptée à certaines
problématiques :

– L’IRM permet d’acquérir des données 3D, isotropes ou non, avec une
résolution fine (voxels dans le plan compris entre 1mm et 100µm).
C’est une méthode d’imagerie non-ionisante utilisant les propriétés
des noyaux d’hydrogène (présents en grande quantité dans les orga-
nismes vivants) dans un champ magnétique. Les différentes séquences
permettent d’adapter la pondération des données à l’information re-
cherchée et fournissent des contrastes naturels entre les tissus mous
(cf. §1.3.2), mais des produits de contraste peuvent également être
utilisés dans certaines problématiques (exemple §2)

– Le µCT permet une imagerie 3D isotrope rapide, avec une résolution
très fine (voxels isotropes acquis mesurant moins de 100µm de côté). Le
µCT permet de distinguer 4 types de contrastes : l’air, l’os, la graisse
et les tissus mous (coefficient d’atténuation des rayons X proche de
celui de l’eau). Afin de différencier les tissus mous les uns des autres,
il faut avoir recours à des produits de contraste radio-opaques (cf. §6).

– L’imagerie nucléaire SPECT apporte une information fonctionnelle
dépendant du radio-pharmaceutique choisi (cf. §5). Cette méthode est
très sensible et donne la possibilité d’étudier in vivo la bio-distribution
de concentrations jusqu’à 10-9molaire d’une large variété de molécules
marquées. La résolution 3D isotrope atteinte en SPECT dédié est de
l’ordre de 0,5mm avec les dernières générations d’appareils, mais reste
inférieure à celles de l’IRM et du µCT. La répartition tissulaire spéci-
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fique à chaque traceur ne permet pas toujours un repérage anatomique
simple.

Ainsi, les différentes modalités d’imagerie apportent-elles des réponses
complémentaires. L’imagerie anatomique vise à décrire les dimensions d’un
organe, les rapports avec les autres organes et/ou les dimensions d’une zone
anormale présentant un contraste, tandis que l’imagerie fonctionnelle per-
met d’étudier un phénomène par le biais de son métabolisme. Cependant
l’imagerie fonctionnelle manque souvent de repères anatomiques et la réso-
lution spatiale atteinte est généralement plus faible que pour les acquisitions
anatomiques. C’est pourquoi la combinaison des informations anatomique et
fonctionnelle, appelée imagerie multimodalité (cf. §1.4), permet d’améliorer
la connaissance des processus biologiques normaux et pathologiques.

1.4 Imagerie multimodalité

L’imagerie multimodalité consiste à combiner des informations complé-
mentaires, anatomique et fonctionnelle, provenant de deux modalités d’ima-
gerie. Les données anatomique et fonctionnelle doivent ensuite être recalées
(superposées) dans l’espace et fusionnées afin d’être exploitées conjointe-
ment. En règle générale, l’information anatomique est représentée sur une
échelle de noir et blanc, tandis que la dynamique fonctionnelle apparaît en
échelle de couleur. Le recalage des deux types d’information est fondamental
afin de localiser correctement l’information fonctionnelle.

Le plus souvent la résolution du jeu de données anatomique est plus
élevée que celle des données fonctionnelles. Les données reconstruites doivent
être interpolées pour permettre le recalage des deux jeux de données. La
résolution réelle de la combinaison des données anatomique et fonctionnelle
est fixée par les données de plus faible résolution spatiale.

Si les acquisitions sont effectuées dans deux imageurs différents, et que
l’animal doit être déplacé d’un support dans un autre, sa position anato-
mique est modifiée. Des repères anatomiques communs aux deux modalités
sont alors utilisés pour recaler les deux jeux d’images. Des logiciels spécia-
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lisés permettent de tenir compte des différences de positionnement et de
compenser les déformations anatomiques occasionnées. La conception d’un
support commun aux différents imageurs permettant de transporter l’ani-
mal sous anesthésie sans modifier sa position résout ce problème (cf. §A)
de déformation de la posture. Cependant, cette solution n’est envisageable
que lorsque les deux imageurs sont peu éloignés l’un de l’autre. Le recalage
est alors effectué par de simples translations en utilisant soit des repères
anatomiques communs, soit des marqueurs fiduciaires visibles dans les deux
types d’imagerie.

Idéalement, les deux imageurs utilisés sont associés en une même ma-
chine afin de minimiser tout déplacement de l’animal. Une seule translation
suffit à déplacer l’animal d’un imageur à l’autre et le recalage est alors fa-
cilement calibré et automatisé. Des appareils alliant médecine nucléaire et
µCT sont disponibles depuis peu sur le marché pour l’imagerie du petit ani-
mal. La combinaison de l’IRM avec les autres types de modalité d’imagerie
est techniquement plus difficile à cause du champ magnétique principal né-
cessaire à l’IRM. Le chapitre 5 développe une conception originale pour un
appareil d’imagerie combinée SPECT/IRM du petit animal s’appuyant sur
l’utilisation d’une IRM à bas champ côte-à-côte avec une caméra SPECT,
et de la cellule technique pour l’imagerie.



Chapitre 2

Suivi longitudinal par IRM
d’un gliome intra-cérébral orthotopique
implanté chez la souris pour le contrôle
d’une stratégie de thérapie génique

Ce travail est effectué en collaboration avec Mmes. J. Kintz et N. Accart
et MM. P. Erbs et R. Rooke de la société Transgène (Strasbourg, France).
L’objectif est d’effectuer par IRM le suivi longitudinal d’un glioblastome
implanté chez la souris afin d’évaluer l’efficacité d’une stratégie de thérapie
génique.

2.1 Étude préliminaire µSPECT et IRM

2.1.1 Introduction

Nous avons mené une étude préliminaire sur des animaux porteurs de
glioblastome induit afin de définir le protocole d’imagerie le plus adapté
au suivi longitudinal de la croissance tumorale. Cette étude préliminaire
consiste en une expérience d’imagerie SPECT (99mTc-Sestamibi) complétée
par deux acquisitions IRM pondérées T1 et T2 avec injection de gadolinium
[23]. Elle vise à déterminer si les protocoles d’imagerie SPECT, IRM T1

et T2 sont appropriés à la problématique et si comme supposé les réponses
apportées sont complémentaires.
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2.1.2 Matériel et méthodes

Préparation des animaux

Le protocole expérimental a été approuvé par le comité d’éthique de
la société Transgène. Il a été décidé que les animaux seraient euthanasiés
(injection d’une dose létale de penthotal sous anesthésie à l’isoflurane) après
une perte de poids corporel de 20%, si leur comportement est modifié et/ou
si ils sont incapables de se nourrir.

Le gliome est induit chez des souris femelles de souche Swiss nude
(nu/nu) âgées de 6 semaines et pesant entre 23g et 26g. Des cellules gliales
humaines de type U87MG (5×105 cellules U87MG dans 5µL PBS) sont
inoculées par injection stéréotaxique à J0 (jour d’inoculation). Le scalp
des souris anesthésiées est découpé, et l’aiguille d’injection est introduite à
travers la boîte crânienne dans le striatum de l’hémisphère droit (1,8mm
latéral et 0,1mm antérieur au bregma, 3mm de profondeur depuis la surface
du crâne ; fig. 2.1).

Fig. 2.1 – Injection stéréotaxique des cellules tumorales

L’inoculation est lente (10min) afin d’éviter un reflux des cellules gliales
le long du trajet d’injection, puis l’aiguille est retirée lentement de la boite
crânienne dans le but d’éviter de répandre des cellules sur son trajet de
retrait. La boite crânienne est ensuite nettoyée pour retirer les cellules qui
auraient suivi l’aiguille lors de son retrait, et qui peuvent être à l’origine du
développement d’une tumeur sous-cutanée.

Lors des acquisitions, les animaux sont anesthésiés à l’isoflurane et placés
dans la CTI, chauffée à 35℃. Les expériences d’imagerie ont lieu à J9-10,
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J17-18 et J24-25 post inoculation des cellules gliales. Les animaux ont été
euthanasiés à l’issue des dernières expériences d’imagerie.

Imagerie µSPECT

Le µSPECT (cf. §1.3.4) est utilisé avec un collimateur pinhole en tungs-
tène de 1,5mm de diamètre. L’acquisition tomographique consiste en 48
projections de 1min au format 64×64, avec un rayon de rotation de 6,5cm.
Les voxels reconstruits mesurent 1×1×1mm3.

Une dose de 700MBq dans un volume de 0,2mL de 99mTc-Sestamibi
(BMS, Rueil-Malmaison, France) est injectée dans la veine de la queue
10min avant l’examen SPECT. Ce radio-pharmaceutique est choisi car il
est utilisé en pratique clinique comme marqueur non-spécifique de la proli-
fération tumorale [112].

IRM à 0,1T

Une dizaine de minute avant le début des expériences IRM, 1mL d’une
dilution au quart de Dotarem (acide gadotérique 0,5mmol/mL soit 5-6mmol/kg
poids corporel, Guerbet, France) dans du sérum physiologique est injecté
par voie intra-péritonéale. Une antenne RF solénoïdale est positionnée au-
tour de la tête de l’animal et couplée au pré-amplificateur par l’intermédiaire
d’une boucle d’accord glissée sur la cellule.

Deux séries d’images sont acquises avec deux séquences écho de gra-
dient 3D pondérées T1 (FLASH, TE/TR 7/100ms, matrice d’acquisition
64×64×64, FOV 32×32mm2, voxel reconstruit 500µm isotrope, Nex 8,
TA 56min) et T2 (CE-FAST, 14/21ms, matrice 64×48×32, FOV 32×32mm2,
voxel reconstruit 500µm×500µm, épaisseur de coupe 1mm, Nex 60, TA
34min).
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Recalage des données SPECT/IRM

Les données SPECT et IRM sont recalées avec le logiciel MicroView (GE
Heathcare, London, Canada) à partir de repères anatomiques communs.

Détermination du volume tumoral par IRM à 0,1T

Dans les données IRM, les volumes d’intérêt apparaissent en hyper-
signal dans les deux pondérations T1 et T2 et sont ainsi sélectionnés par
application d’un seuillage aux données. Le seuillage est déterminé manuel-
lement sur les images, avec l’aide de l’histogramme des niveaux de gris
(ImageJ [1]). Les éléments sélectionnés ne provenant pas du développe-
ment de la tumeur sont ensuite effacés manuellement. Le volume est calculé
comme le nombre de voxels sélectionnés, multiplié par le volume d’un voxel
(Vvoxel=125.10-3mm3).

2.1.3 Résultats

La figure 2.2 montre un exemple de fusion des données SPECT et IRM
pondérée T1 (fig. 2.2(a)) et T2 (fig. 2.2(b)).

La présence de la tumeur est avérée par la prise de contraste liée au
gadolinium dans les images pondérées T1, tandis que les images pondé-
rées T2 révèlent l’oedème lié au développement de cette tumeur (fig. 2.2).
Cependant, comme sur la figure 2.2, aucune captation tumorale du 99mTc-
Sestamibi n’est observée, chez aucune souris de cette série aux différents
stades de développement de la tumeur.

Le rapport C/B de la tumeur par rapport au reste du tissu cérébral est
de 20 dans les images pondérées T1 et est compris entre 12 et 30 dans les
images pondérées T2.

Les volumes mesurés à partir des données pondérées T1 et T2 permettent
de tracer deux courbes de croissance tumorale (fig. 2.3).
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5mm

(a) SPECT/IRM pondération T1

5mm

(b) SPECT/IRM pondération T2

Fig. 2.2 – Coupes axiales, coronales et sagittales extraites du volume des
données fusionnées SPECT/IRM, montrant la tumeur (IRM) et une capta-
tion du Sestamibi uniquement par les glandes salivaires (SPECT)
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Fig. 2.3 – Évolution des volumes tumoraux mesurés par IRM en pondération
T1 et T2
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2.1.4 Discussion

L’intérêt du couplage SPECT/IRM réside dans la possibilité d’analy-
ser simultanément la localisation de la tumeur et de l’oedème ainsi que
les volumes correspondants calculés en IRM, mais aussi de localiser et de
quantifier la prolifération tumorale par SPECT Sestamibi.

Cependant, contrairement à la pratique clinique, nous n’observons pas
de captation du Sestamibi par la tumeur. Cette particularité n’avait ja-
mais encore été publiée à notre connaissance sur des tumeurs orthotopiques
U-87-MG induites in vivo chez la souris. Nous avons trouvé dans la litté-
rature deux résultats in vitro qui constituent des explications potentielles.
D’une part, la captation du Sestamibi est un témoin de l’expression de la
protéine MRP1, principale responsable de la résistance pharmacologique
des cellules gliales [91, 126]. Plus la souche est résistante, plus elle exprime
MRP1 et plus la captation du Sestamibi par les cellules U-87-MG est ré-
duite [91, 126]. D’autre part, une concentration élevée en ions Ca2+ diminue
significativement la captation du Sestamibi par les cellules U-87-MG, tandis
que l’adjonction de modulateurs des canaux ioniques Ca2+ augmente cette
captation [4]. La captation cellulaire du Sestamibi par les cellules U-87-MG
semble donc dépendre des canaux Ca2+ sensibles aux modulateurs testés
(verapamil, flunarizine, 3,4-dichlorobenzamil). Des concentrations particu-
lières d’ions extra-cellulaires et/ou de modulateurs des canaux Ca2+ chez
la souris constituent une explication possible à l’absence de captation du
Sestamibi malgré la rupture avérée de la barrière hémato-encéphalique.

Ce résultat inattendu justifie la nécessité de disposer de plusieurs tech-
niques d’imagerie et/ou de rechercher celle qui est la plus sensible pour la
question biologique posée.

Les données acquises par IRM nous permettent quant à elles de suivre la
croissance tumorale chez les animaux étudiés. Le rapport C/B permet une
sélection des volumes d’intérêt par seuillage dans les volumes de données.
La prise de contraste liée au Gd-DOTA dans l’ensemble des acquisitions
pondérées T1 prouve que le gadolinium traverse la barrière hémato-encé-
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phalique. Les images pondérées T2 mettent en lumière l’oedème péri- et
intra-tumoral (fig.2.2) et confirment la croissance tumorale.

L’injection du produit de contraste Gd-DOTA par la voie IP est simple
et rapide. Elle ne réclame pas la pose d’un cathéter mais si une double
acquisition T1 sans et avec Gd-DOTA est nécessaire, l’animal doit être dé-
placé entre les acquisitions pour l’injection. La dose que nous injectons par
voie IP (6mmol/kg) représente la moitié de la dose létale 50 (c’est-à-dire
entraînant le décès de 50% des animaux injectés dans la semaine suivant l’in-
jection) déterminée pour une administration par la voie IV pour le Dotarem
(10,6mmol/kg Gd-DOTA méglumine [2]). Cependant, nous ne déplorons au-
cune mortalité après les injections. L’index thérapeutique du Dotarem est
faible puisqu’une dose de 8,6mmol/kg injectée par voie IV n’entraîne aucun
décès, tandis qu’une dose de 11,7mmol/kg produit une mortalité de 100%
[2]. Ainsi, la dose que nous injectons, même si elle représente la moitié de
la dose létale 50 IV, est inférieure à la dose de 8,6mmol/kg qui injectée par
voie IV ne montre pas de toxicité aigue. De plus, la distribution pharmaco-
cinétique est plus lente par voie IP que par voie IV et diminue le risque de
toxicité aigue par concentration sanguine élevée du produit.

Lors de tests, nous avons observé qu’une dose de 1mL (24mmol/kg) de
Dotarem injectée par voie IP est létale chez les souris nude et C57Bl6, tandis
que des doses de 0,25mL (6mmol/kg) et de 0,5mL (12mmol/kg) diluées à
1mL n’induisaient pas de mortalité et permettaient d’obtenir le contraste
recherché lors de l’acquisition T1. La dose testée la plus faible de 6mmol/kg
a donc été conservée lors des expériences.

2.1.5 Perspectives

Cette expérience préliminaire indique une différence importante entre
ce modèle de glioblastome induit chez la souris et la pratique clinique chez
l’homme. Il convient de compléter les manipulations par des tests de capta-
tion in vitro du Sestamibi par les mêmes cellules U-87-MG, complétés par
des expériences avec des tumeurs induites en sous cutanée afin de vérifier
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si l’absence de captation du Sestamibi est liée à une différence d’environne-
ment cellulaire au niveau du cerveau chez la souris ou à la souche cellulaire
utilisée.

Le protocole IRM est donc le seul retenu pour permettre un suivi quan-
titatif de l’évolution tumorale lors de l’étude de l’action de la stratégie de
thérapie génique.

2.2 Suivi longitudinal par IRM à 0,1T pour

l’évaluation de l’action d’une stratégie de

thérapie génique

2.2.1 Introduction

Le transfert dans les tumeurs d’un gène dit « suicide » potentiellement
toxique constitue une orientation thérapeutique pour l’élimination sélec-
tive des cellules cancéreuses. Dans la plupart des cas, ce gène suicide en-
code une enzyme capable de convertir des agents inertes d’un point de vue
toxicologique et pharmacodynamique en métabolites extrêmement toxiques
[35, 36, 108]. En plus de son action cytotoxique locale directe, l’intérêt pour
ce type de stratégie thérapeutique a été renforcé par la démonstration que la
destruction des cellules tumorales contribue à l’augmentation de la réponse
immunitaire anti-tumorale de l’hôte [52, 109, 110].

Une stratégie thérapeutique a été développée au sein de la société Trans-
gène et a montré une action thérapeutique lors d’études in vitro et in vivo
(développement des tumeurs en sous cutanée, étude de survie, histologie).
Ce travail a pour but de confirmer et de renforcer ces résultats par un suivi
longitudinal de l’action thérapeutique chez des animaux porteurs de glio-
blastomes orthotopiques.
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2.2.2 Matériel et méthode

Stratégie de thérapie génique

La stratégie de thérapie génique testée consiste en l’utilisation d’un
virus exprimant un gène suicide, dont l’activité enzymatique catalyse la
conversion de la 5-fluorocytosine (5-FC), composé inactif, en métabolites
cytotoxiques 5-fluorouracile (5-FU) et 5-fluorouridine-5’-monophosphate (5-
FUMP) [42]. Après injection du virus dans la tumeur et administration per
os de la prédrogue 5-FC, l’expression du gène suicide conduit à la forma-
tion des composés cytotoxiques au sein de la tumeur induisant un effet
anti-tumoral. L’action thérapeutique est ainsi restreinte au site d’injection,
c’est-à-dire à la zone tumorale, et n’exerce pas d’effet nocif sur l’ensemble
de l’organisme au contraire d’une chimiothérapie classique. De plus, son ac-
tion est entièrement contrôlée par l’administration de prédrogue 5-FC lors
des périodes de traitement. Une étude préclinique prouvant l’action de la
thérapeutique a été menée au sein de la société Transgène (tumeur hétéroto-
pique implantée en sous cutanée, étude de la survie et coupes histologiques
pour les tumeurs orthotopiques). Cependant, les méthodes utilisées ne per-
mettent pas le suivi longitudinal quantitatif d’individus identifiés avec un
gliome orthotopique induit.

Préparation des animaux

Seize souris sont implantées avec le glioblastome à J0, puis sont réparties
en 4 groupes de 4 individus. A J5, les 16 animaux subissent une injection
intra-tumorale (selon les coordonnées stéréotaxiques d’injection de la tu-
meur) de 5µL du virus (2 groupes) ou de TpSO8 (2 groupes). Deux des
groupes (un groupe avec injection du TpSO8 et un groupe avec injection
du virus) reçoivent le 5-FC de J6 soir à J21 matin. Durant cette période
de deux semaines, le 5-FC est administré per os par gavage 2 fois par jour,
matin et soir (0,5mL d’une solution d’eau distillée titrée à 0,5% de 5-FC
soit 100mg/kg poids corporel). Au final trois groupes contrôle et un groupe
thérapie sont formés (tableau 2.1) : contrôle non traité avec injection de
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Groupe Effectif Injection J6 à J21
imagerie J5

1 n=4 TpSO8 /
2 n=4 TpSO8 5-FC
3 n=3 Virus /
4 n=3 Virus 5-FC

Tab. 2.1 – Répartition des animaux dans les 4 groupes

J0 Souris 1 Souris 2 Souris 3 Souris 4
Lundi groupe 1 groupe 2 groupe 3 groupe 4
Mardi groupe 2 groupe 3 groupe 4 groupe 1

Mercredi groupe 3 groupe 4 groupe 1 groupe 2
Jeudi groupe 4 groupe 1 groupe 2 groupe 3

Tab. 2.2 – Permutation circulaire de l’ordre d’injection des animaux selon
le jour

TpSO8, contrôle avec gavage au 5-FC seul et injection de TpSO8, contrôle
avec injection du virus uniquement, et groupe thérapeutique avec injection
du virus et gavage au 5-FC.

Compte tenu de la durée des expériences d’imagerie (1h45), 4 animaux
peuvent être imagés par jour lors de ce suivi longitudinal. Quatre groupes
d’injection des cellules tumorales sont ainsi formés sur 4 jours consécutifs
comprenant une souris de chacun des groupes contrôle et thérapie (tableau
2.2). De plus, les cellules U-87-MG injectées chaque jour proviennent de
cultures cellulaires différentes, c’est pourquoi l’ordre d’injection des cellules
entre les 4 animaux (groupes contrôle et thérapie) est modifié chaque jour
par permutation circulaire.

Deux souris sont mortes pendant la procédure, respectivement des suites
de l’injection intra-crâniale (une souris du groupe contrôle traité avec le virus
seul) ou du gavage (1 souris du groupe thérapeutique), réduisant l’effectif
de leurs groupes respectifs à 3 individus. Aucun animal n’a par la suite
été perdu durant les acquisitions IRM. Les animaux qui ont fait l’objet du
suivi sont soit décédés naturellement, soit ont été euthanasiés lorsqu’ils ne
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s’alimentaient plus (perte de poids corporel supérieure à 20%) ou avait un
comportement anormal, sous l’effet de l’évolution du gliome.

Suivi longitudinal de la croissance tumorale par IRM à 0,1T

Le suivi de l’évolution tumorale est réalisé une fois par semaine de J7 au
décès par IRM à 0,1T selon le protocole décrit précédemment (cf. §2.1.2).

Analyse des résultats

Les différences entre les volumes moyens des groupes sont jugées signifi-
catives avec un test non paramétrique de Mann-Whitney au seuil de 5%.

2.2.3 Résultats

L’ensemble des animaux a développé une tumeur intra-cérébrale. Un to-
tal de 68 examens a été mené au total dans cette étude. L’examen IRM
complet d’un animal — préparation de l’animal et positionnement dans
l’IRM, acquisitions T1 et T2 — dure en moyenne 1h45 du début de l’induc-
tion de l’anesthésie au réveil. Aucune souris n’est décédée pendant ou dans
les heures suivant l’anesthésie nécessaire aux examens IRM.

Les souris des trois groupes contrôle ont survécu 4 semaines tandis que
les souris du groupe thérapie ont survécu entre 6 et 9 semaines. Durant les
deux semaines de traitement au 5-FC, les souris gavées ont perdu du poids.

Les résultats obtenus confirment les résultats préliminaires. Dès J7 et
dans l’ensemble des acquisitions T1, le gadolinium traverse la barrière hémato-
encéphalique comme le montre la modification du contraste de la tumeur
(fig. 2.4), tandis que les images pondérées T2 révèlent l’oedème péri- et
intra-tumoral (fig.2.4).

Les volumes tumoraux moyens mesurés et les écarts types correspon-
dants en pondération T1 et T2 pour les 4 groupes sont montrés fig. 2.5. Les
croissances tumorales mesurées dans les données pondérées T1 (fig. 2.5(a))
et T2 (fig. 2.5(b)) évoluent exponentiellement de façon similaire. Les courbes
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T1 T2

5mm

Fig. 2.4 – Coupes axiale, frontale et sagittale choisies au centre de la tumeur
en pondération T1 (colonne de droite) d’une souris du groupe TpSO8/5-FC
à J21, et coupes correspondantes en pondération T2 (colonne de gauche)

de croissance tumorale des trois groupes contrôle sont en accord avec celles
obtenues dans l’étude préliminaire en pondération T1 et T2.

En pondération T1, les courbes d’évolution du volume tumoral sont très
similaires pour les trois groupes contrôle, prouvant la reproductibilité de la
méthode. Les données T2 suivent également une évolution similaire entre les
trois groupes contrôle, mais montrent une plus grande hétérogénéité entre
ces groupes s’expliquant d’une part par une plus grande épaisseur de coupe
responsable d’effets de volume partiel, et d’autre part par un rapport S/B
inférieur.

Les volumes mesurés dans les données pondérées T2 sont supérieurs à
ceux en pondération T1 car ils prennent en compte l’oedème intra et péri
tumoral (fig. 2.4). L’oedème péri-tumoral, et des zones à distance de la
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Fig. 2.5 – Croissances tumorales moyennes des 4 groupes d’animaux mesu-
rées dans des données pondérées T1 et T2 (mm3)

tumeur, est probablement du à la compression mécanique liée au dévelop-
pement tumoral.
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La croissance tumorale du groupe thérapie est retardée d’environ deux
semaines, correspondant aux deux semaines de traitement avec adminis-
tration du 5-FC, par rapport aux groupes contrôle. La différence entre les
groupes contrôle et le groupe thérapeutique est significative à partir de J14

(Mann-Whitney P<0,05) dans nos données et se poursuit jusqu’à J28 et le
décès des souris contrôle. A l’arrêt de l’administration du 5-FC, la croissance
tumorale reprend chez les souris traitées. La figure 2.6 montre la différence
d’évolution dans les données pondérées T1 entre une souris contrôle et une
souris traitée à J28, soit une semaine après l’arrêt de l’administration du
5-FC aux animaux traités.

5mm

Fig. 2.6 – Coupes axiales, frontales et sagittales homologues pondérées T1
chez une souris témoin (gauche) et une sourie traitée (droite) à J28

L’écart type des volumes tumoraux mesurés pour les trois individus trai-
tés devient très important à partir de la semaine 6 (fig. 2.5), mais le suivi
individuel de l’évolution tumorale chez ces trois individus permet de l’expli-
quer. Les courbes d’évolution individuelles des trois souris du groupe théra-
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peutique sont données fig. 2.7. Deux souris traitées présentent une évolution
similaire avec un décès et une croissance tumorale retardés de deux semaines
par rapport aux souris contrôle. Cependant chez la troisième souris, le vo-
lume tumoral demeure très faible pendant 6 semaines, puis on assiste à la
reprise de sa croissance.

La fig. 2.8 montre des coupes axiales en pondération T1 chez cette souris
dont la survie est nettement prolongée. La présence de cellules tumorales à
J7 est confirmée par la prise de contraste. Durant les deux semaines d’ad-
ministration du 5-FC, la tumeur régresse. Puis à partir de la semaine 4, un
foyer de développement, distinct du site d’injection, apparaît sur le chemin
de retrait de l’aiguille d’injection des cellules tumorales. La tumeur cor-
respondante s’est ensuite développée en sous cutané puis en intra-cérébral
entraînant le décès de l’animal au bout de 9 semaines.

2.2.4 Discussion

Dans la littérature, la majorité des études faisant appel à l’IRM pour
le suivi de la croissance tumorale de gliomes intra-cérébraux se contente
d’une description qualitative ou de mesurer les plus grands rayons. Moins
d’une dizaine de publications calculent des volumes à partir de données
volumiques pondérées T2 ou T1 post contraste gadolinium [6, 25, 72, 81,
84, 104, 118]. Ces études menées à des champs compris entre 1,5T (IRM
clinique [25]) et 11,7T [106] (médiane 4,7T) utilisent des voxels anisotropes
de volumes compris entre 6.10-3mm3 [104, 106] et 40.10-3mm3 [118] (lorsque
Vvoxel est donné ou calculable avec les données communiquées dans l’article).
Les voxels reconstruits sont systématiquement anisotropes et la résolution
dans le plan est privilégiée avec une épaisseur de coupe 4 à 10 fois supérieure.
Seules 5 de ces études effectuent un suivi avec plusieurs mesures du volume
tumoral (2 mesures [104, 118], 4 mesures [6], 5 mesures [72], entre 4 et 9
mesures [81]). D’ailleurs l’une de ces études montre l’importance d’effectuer
un suivi longitudinal afin d’étudier une éventuelle modification de l’action
de la stratégie thérapeutique au cours du temps [104].
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Fig. 2.7 – Croissances tumorales individuelles des trois individus traités
mesurées dans des données pondérées T1 et T2 (mm3)

Nous avons fait le choix de voxels isotropes de 0,5mm de côté afin de ne
privilégier aucune dimension dans la description du volume tumoral. Avec
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Fig. 2.8 – Évolution du gliome pendant les 9 semaines de suivi de la souris
S41 appartenant au groupe traité. Coupes axiales en pondération T1 au ni-
veau du centre de la tumeur. Développement sous cutané (pointe de flèche)
et intra-cérébral (flèche)

des voxels mesurant 125.10-3mm3 en volume, la tumeur a été détectée chez
tous les animaux dès le premier examen à J7 post injection des cellules
tumorales. Les 4 à 9 examens par animal permettent de décrire l’évolution
du volume tumoral et de mettre en évidence la différence significative de
croissance tumorale entre les groupes contrôle et thérapie.

Cette étude est la première à proposer le calcul du volume tumoral
dans les données pondérées T1 mais aussi T2. Bien que les données T2

soient moins précises, elles servent de contrôle et corroborent la différence
significative de croissance tumorale. Les volumes mesurés en T2 sont plus
importants que ceux mesurés en T1 car ils prennent en compte l’oedème
intra- et péri-tumoral, tandis que le gadolinium ne pénètre que dans la
tumeur là où il y a rupture de la barrière hémato-encéphalique.

La durée de survie des animaux suivis dans cette étude est similaire à
celles observées dans l’étude de survie menée au sein de Transgène pour
les animaux contrôle et traités. Ceci, ajouté au fait que nous n’avons pas
observé de décès pendant ou dans les heures suivant les expérience d’image-
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rie, prouve l’efficacité de notre protocole d’anesthésie gazeuse dans la CTI
chauffée.

L’étude de survie menée au sein de la société Transgène a mis en évi-
dence un allongement significatif de la survie pour les animaux traités en
comparaison avec les animaux contrôle. Cependant, on observe une grande
hétérogénéité entre les individus traités, certains animaux traités survivant
à long voire même à très long terme. Le suivi individuel longitudinal effec-
tué dans ce travail permet d’expliquer la différence observée en terme de
survie entre les trois animaux traités. Nous observons un effet significatif
du traitement après une semaine d’activation du virus par le 5-FC. Les vo-
lumes mesurés après la deuxième semaine d’administration du 5-FC et une
semaine après l’arrêt confirment l’action thérapeutique. La différence signi-
ficative dans la croissance tumorale démontre que l’injection intra-tumorale
du virus en combinaison avec le traitement au 5-FC neutralise l’évolution
de la tumeur chez les individus traités pendant les deux semaines de traite-
ment.

2.2.5 Conclusion

L’IRM à 0,1T est adaptée à la mesure quantitative du volume tumoral
en pondération T1 et T2 dans un modèle de glioblastome humain implanté
en intra-cérébral chez la souris. Un total de 68 examens a été mené, dont
4 examens par jour pendant les 4 semaines de survie de l’ensemble des
animaux prouvant que la procédure développée utilisant un IRM à 0,1T, la
CTI et une injection IP de Gd-DOTA est adaptée à un suivi répété chez un
groupe d’animaux porteurs de tumeurs intra-craniales. Ce suivi longitudinal
par IRM a permis de mettre en évidence l’efficacité d’un traitement par
thérapie génique chez des animaux porteurs d’un glioblastome orthotopique.
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2.3 Perspectives

Ce travail devrait être complété prochainement par une étude histolo-
gique, qui permettra une comparaison des données obtenues par IRM et des
coupes histologiques chez de mêmes animaux.

La durée totale d’acquisition en IRM pourrait être diminuée par l’utili-
sation d’une séquence double écho composée d’un écho précoce pondéré T1

et d’un écho tardif pondéré T∗2. Une telle séquence offrirait les deux jeux
de données en une seule acquisition d’environ 1h, et conduirait ainsi à un
temps total d’examen de 1h15 environ permettant d’effectuer le suivi de 6
animaux par jour.





Chapitre 3

Imagerie cardiaque 4D
synchronisée chez le rat sain et infarci
par IRM à 0,1T

Ce chapitre présente une méthode s’appuyant sur un schéma d’acquisi-
tion original nous permettant d’acquérir des données 4D [45] (volumiques
isotropes pour 16 phases par cycle cardiaque) chez le rat en utilisant l’IRM
à 0,1T. La méthode est développée chez le rat sain, puis utilisée pour l’éva-
luation de la fonction cardiaque chez des rats infarcis.

3.1 Introduction

L’étude de la dynamique cardiaque chez le rat demeure difficile pour
l’IRM [161]. En effet, le rythme cardiaque moyen du rat sain anesthésié
sous isoflurane est d’environ 350bpm [75, 117, 152] et le muscle cardiaque
mesure en moyenne 15mm de diamètre [22]. En comparaison avec l’IRM
cardiaque humaine, les résolutions temporelles et spatiales doivent donc
être augmentées conjointement, ce qui pénalise le rapport S/B [22].
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3.2 Matériel et méthodes

3.2.1 Préparation des animaux

Un rat de souche Wistar est anesthésié à 1,5-2% d’isoflurane et placé
dans la CTI rat. Deux électrodes sous cutanées sont placées au niveau du
thorax du rat. L’antenne RF coeur de rat (diamètre 60mm, 4 tours) est
placée autour du thorax de l’animal, puis la boucle d’accord est glissée sur
l’enceinte de la CTI (grand modèle) chauffée à 35℃.

Afin d’augmenter le contraste du muscle cardiaque, une dose de 200µmol.kg-1

MnCl2 (solution diluée à 114mM dans du sérum physiologique, soit 0,8mL
pour un rat de 450g) est injectée par voie intra-péritonéale une heure avant
le début des acquisitions IRM.

La toxicité cellulaire du MnCl2 [26, 39, 146, 173] nécessite de limiter
la dose injectée au minimum permettant d’obtenir le contraste recherché.
La dose de manganèse que nous avons choisie (380µmol.kg-1) est dans la
gamme de celles rapportées pour l’usage chez le rat allant de 25µmol.kg-1

[87] à 884µmol.kg-1 [3]. A l’image des références bibliographiques citées, nous
n’avons pas observé de trouble dans le rythme cardiaque des animaux après
injection du manganèse.

Après avoir été mis en place chez le rat sain, notre protocole d’analyse
de la fonction cardiaque par IRM synchronisée 4D est appliqué chez le rat
infarci.

3.2.2 Rats infarcis

Un infarctus chirurgical est provoqué par ligature coronaire chez 4 rats
de souche Wistar et de poids moyen 450g. Ces modèles animaux d’infarctus
du myocarde sont soumis aux protocoles d’IRM cardiaque synchronisée et
d’imagerie SPECT entre 3 et 6 semaines post infarctus.
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3.2.3 Schéma d’acquisition IRM 4D synchronisée

Des volumes de données isotropes 1×1×1mm3 sont acquis avec la sé-
quence écho de gradient 3D FLASH pondérée T1 et synchronisée au rythme
cardiaque. Le cycle cardiaque est divisé en 16 phases distinctes pour les-
quelles un volume de données est acquis. Les paramètres d’acquisition sont
les suivants : TE/TR 8/18ms, α=60°, matrice d’acquisition 128×48, 64
coupes acquises, Nex 8, FOV 128×64mm2, épaisseur totale 64mm.

Les acquisitions IRM sont synchronisées au complexe QRS sur la sortie
TTL d’un électrocardiographe (Physiogard RSM784, Bruker/ODAM, Wis-
sembourg, France). Avec un rythme cardiaque moyen mesuré à 370bpm, le
cycle cardiaque dure environ 160ms. Afin de tenir compte des variations
de la durée du cycle cardiaque, une marge d’environ 10ms est conservée
vierge d’acquisition en fin de cycle cardiaque. Le cycle cardiaque restant est
divisé en 16 segments équidistants de 9ms. Les 16 phases ne peuvent pas
être acquises simultanément pendant un cycle cardiaque car le délai entre
les phases est trop court par rapport au TR minimum de notre séquence.
Les 16 segments sont obtenus en deux séries d’acquisitions entrelacées de
8 segments (Acq1 et Acq2, schéma fig. 3.1). Pour chacune, le TR de la sé-
quence FLASH correspond à 18ms, soit l’écart entre deux phases du cycle
cardiaque dans les données finales. La première impulsion RF de la première
série d’acquisitions (Acq1) débute directement après la synchronisation et
permet d’obtenir les segments pairs du cycle cardiaque. Puis, la seconde série
d’acquisitions (Acq2) débute 9ms (TR/2) après la synchronisation suivante
pour acquérir les segments impairs.

Ce schéma est répété pour chaque ligne de l’espace de Fourier. La durée
d’application du gradient de lecture (temps d’observation TO) est de 8ms, le
cycle est donc échantillonné en 16 phases distinctes dans le temps. Ce mode
de synchronisation en prospective fournit directement un jeu de données
correspondant aux segments déterminés du cycle cardiaque. Le temps total
d’acquisition des données 4D correspondant à 16 phases cardiaques chez le
rat est compris entre 2h et 3h (en fonction du rythme cardiaque du rat).
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Fig. 3.1 – Chronogramme des acquisitions IRM synchronisées au rythme
cardiaque chez le rat. Les 16 phases sont acquises en deux temps successifs,
deux acquisitions entrelacées de 8 phases décalées de TR/2=9ms (Acq1 et
Acq2). Une marge de 10ms est conservée en fin de cycle afin de tenir compte
des variations du rythme cardiaque

3.2.4 Réorientation des données

Les données 4D sont reconstruites puis réorientées manuellement (Ima-
geJ [1]) selon les trois axes anatomiques cardiaques : petit axe (SAX), grand
axe horizontal (HLA) et grand axe vertical (VLA).

3.2.5 Mesure des volumes ventriculaires

Les plans de coupe traversant l’ensemble du muscle cardiaque sont pré-
sentés sur des planches selon les trois axes anatomiques de coeur. Afin de
mesurer les volumes ventriculaires gauche et droit, l’hyper-signal du muscle
cardiaque (après administration de manganèse) permet une sélection par
seuillage supérieur à 50% du maximum. Le plan des valves est ensuite tracé
manuellement pour refermer le contour des ventricules, selon les trois axes.
Pour chaque ventricule, la surface comprise dans le contour est ensuite me-
surée coupe par coupe, selon les trois axes anatomiques cardiaques. La sur-
face totale obtenue correspond donc à la moyenne des surfaces mesurées
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Fig. 3.2 – Acquisition cardiaque IRM synchronisée réorientée selon les 3
axes cardiaques chez le rat adulte normal. Coupes petit axe, grand axe ho-
rizontal et vertical ; Images télédiastoliques (phase 14/16) et télésystoliques
(phase 7/16), 1. ventricule gauche, 2. ventricule droit, 3. foie, 4.poumon
gauche, 5. oreillette gauche, 6. oreillette droite, 7. aorte ascendante

conjointement pour les trois axes anatomiques [56]. Elle est multipliée par
l’épaisseur de coupe afin de calculer le volume ventriculaire.

Á partir des volumes mesurés, la fraction d’éjection (Left/Right VEJ)
est calculée comme la différence entre les volumes télédiastolique (EDV) et
télésystolique (ESV), divisée par le volume télédiastolique. Elle est exprimée
en pourcentage :

(L/R)V EJ =
EDV − ESV

ESV
× 100 (3.1)

Le débit cardiaque est calculé comme le volume éjectionnel (différence
des volumes ventriculaires télédiastolique et télésystolique) multiplié par la
fréquence cardiaque (HR) :

(L/R)debit = (EDV − ESV )×HR (3.2)
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Isocontour ventriculaire
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Fig. 3.3 – Contours ventriculaires moyens obtenus par seuillage chez le rat
adulte normal. Représentation selon les 3 axes anatomiques cardiaques de
l’image de somme des 16 phases

3.2.6 Calcul des images paramétriques

Les contours ventriculaires moyens sont obtenus sur l’image de somme
des 16 phases par la même méthode semi-automatique (seuillage) que pour
l’analyse individuelle de chaque phase (fig. 3.3).

Les données 4D sont soumises à une analyse en première harmonique de
Fourier [14, 53] qui fournit des données volumiques isotropes d’amplitude et
de phase. Les images d’amplitude constituent une cartographie des déplace-
ments totaux lors du cycle cardiaque et reflètent la mobilité locale du ven-
tricule. L’histogramme des phases est tracé à partir des données présentent
dans le masque du contour ventriculaire moyen et il décrit la cinétique de
la contraction ventriculaire.
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3.2.7 Perfusion cardio-myocytaire par SPECT

L’acquisition IRM synchronisée est complétée chez les rats infarcis par
une acquisition cardiaque SPECT de perfusion cardio-myocitaire non syn-
chronisée. Une dose de 400MBq de 99mTc-tétrofosmine (Myoview, GE Heal-
thcare SA, France) est injectée dans la veine de la queue 1h avant l’ac-
quisition. L’acquisition consiste en 48 projections de 1min (arc ventral de
180°, l’animal est positionné en décubitus dorsal) d’une matrice 128×128
représentant une durée d’acquisition de 48min avec une collimation sténo-
pée de diamètre 3mm (caméra Argus, ADAC Laboratories, Philips Medical
Systems, Best, Pays-Bas).

Les données sont reconstruites, réorientées et représentées selon les trois
plans cardiaques (fig. 3.10). Ces données sont présentées selon une représen-
tation polaire de la perfusion du ventricule gauche, qui consiste à représenter
en 2D les segments cardiaques [127].

3.3 Résultats

3.3.1 Rat sain

Le rapport C/B entre le muscle cardiaque et l’intérieur du ventricule
gauche est d’environ 15 dans les données IRM acquises. L’évolution des
volumes cardiaques ventriculaires mesurés lors des 16 segments acquis chez
le rat sain est représentée fig. 3.4.

Les paramètres dynamiques calculés à partir des volumes ventriculaires
mesurés sont présentés dans le tableau 3.1.

Le calcul des images paramétriques permet d’observer que l’image d’am-
plitude (fig. 3.5) est homogène sur le muscle cardiaque du rat normal, ce qui
reflète une mobilité normale du muscle et confirme de manière quantitative
l’impression donnée lors de l’observation des images des 16 phases.
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Fig. 3.4 – Évolution des volumes ventriculaires gauche et droit mesurés chez
le rat sain

Ventricule gauche Ventricule droit
Télédiastole 660µL 700µL
Télésystole 120µL 150µL
Éjection 540µL 550µL

Fraction d’éjection 82% 79%
Débit moyen 205mL/min 209mL/min

Tab. 3.1 – Volumes ventriculaires et débits moyens chez le rat sain. Rythme
cardiaque moyen 380bpm

Les histogrammes des phases présentent un pic ventriculaire unique et
peu étendu reflétant une contraction ventriculaire homogène, c’est-à-dire un
mouvement d’ensemble synchronisé.

Après avoir été mis en place chez le rat sain, notre protocole d’analyse
de la fonction cardiaque par IRM synchronisée 4D est appliqué chez le rat
infarci et complété par une acquisition SPECT.

3.3.2 Rat infarci

Analyse de la dynamique cardiaque par IRM 4D

Les images IRM permettent de visualiser la topographie et l’étendue du
remodelage ventriculaire. La figure 3.7 montre une zone infarcie (symbole
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Fig. 3.5 – Images paramétriques d’amplitude et de phase à partir des don-
nées IRM 4D réorientées chez le rat sain. Représentation selon les 3 axes
anatomiques cardiaques avec superposition du masque des contours ventricu-
laires moyens. L’image d’amplitude permet d’observer de façon quantitative
la mobilité locale du muscle cardiaque

Ventricule gauche
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Ventricule droit
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Fig. 3.6 – Représentation des histogrammes de phase obtenus à partir des
volumes ventriculaires paramétriques calculés. Histogrammes ventriculaires
normaux

b) présentant une nécrose pariétale au stade cicatriciel (paroi fibreuse fine),
peu mobile lors du déroulement des 16 phases.
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Fig. 3.7 – Acquisition cardiaque IRM synchronisée réorientée selon les 3
axes cardiaques chez un rat adulte infarci. Coupes petit axe, grand axe hori-
zontal et vertical ; Images télédiastoliques et télésystoliques. Mise en évidence
par IRM d’un infarctus (b)

Ventricule gauche
Télédiastole 720µL
Télésystole 390µL
Éjection 330µL

Fraction d’éjection 46%
Débit moyen 129mL/min

Tab. 3.2 – Volume ventriculaire et débit moyen chez un rat Wistar adulte
3 semaines après infarctus chirurgical. Rythme cardiaque moyen 390bpm

Seuls les volumes ventriculaires gauche sont mesurés chez les animaux
infarcis car le ventricule droit présente un contour lacunaire pour certaines
phases après application de la méthode de seuillage, et nécessiterait un tracé
manuel. Avec un rythme cardiaque moyen à 390bpm, le rat pris en exemple
présente 3 semaines après l’infarctus chirurgical une fraction d’éjection ven-
triculaire gauche de 46% et un débit cardiaque moyen gauche de 129mL/min
(tableau 3.2).
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L’analyse paramétrique des données 4D (fig. 3.8) montre un aspect la-
cunaire des images d’amplitude en regard des territoires infarcis (b) témoi-
gnant du caractère peu mobile de la paroi, confirmant l’impression sur les
données brutes. Les images de phases sont hétérogènes, témoignant d’une
altération de la cinétique ventriculaire confirmée par l’élargissement de l’his-
togramme de phase gauche (fig. 3.9).

Amplitude Phase

*

*

*

*

Coupes petit axe

Grand axe

horizontal

Grand axe

vertical

5mm

Fig. 3.8 – Images paramétriques d’amplitude et de phase calculées à partir
des données IRM 4D réorientées chez un rat infarci. Représentation selon
les 3 axes anatomiques cardiaques. Le symbole b désigne la zone de faible
mobilité observée sur les images IRM 4D

L’histogramme de phase de la cavité gauche montre un second pic ventri-
culaire correspondant à une zone dyskinétique en regard des plages infarcies
(fig. 3.9).

Perfusion cardio-myocytaire par SPECT

La représentation polaire de la perfusion gauche est en concordance avec
les données IRM. Nous confirmons chez le même animal la présence de
l’infarctus estimé à 30% de la masse myocardique gauche (fig. 3.10, symbole
b).
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Fig. 3.9 – Représentation de l’histogramme de phase obtenu à partir du
volume ventriculaire paramétrique gauche calculé chez un rat infarci. On
observe un déphasage correspondant à une zone dyskinétique
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Fig. 3.10 – Perfusion cardiomyocytaire non synchronisée chez un rat infarci.
Mise en évidence d’un infarctus inféro-latéral (b) estimé à 30% de la masse
myocardique gauche

3.4 Discussion

L’utilisation du manganèse comme produit de contraste augmente le
contraste T1 du muscle cardiaque et facilite la sélection des ventricules
pour le calcul de leurs volumes. Nous obtenons une fraction d’éjection
ventriculaire gauche de 80% qui est dans la gamme des valeurs calculées
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Champ Pixel Épaisseur Volume TA Phases 2D
B0 (µm2) de coupe voxel (min) par ou 3D

(mm) (mm3) cycle
9,4T 234 x 234 2 0,110 0,5 10 2D
[95] 6 coupes
7,05T de 230 x 230 1 0,0529 de 15 12 3D

[113]-[117] à 390 x 390 à 0,152 à 20
4,7T 234 x 234 (SAX) 3 0,164 2 26 2D
[75] 314 x 314 (v/hLA) 0,296 3 coupes
4T 650 x 625 2 0,812 1 20-30 2D
[123] ” ” ” 0,5 2 12 coupes

2T [22] 195 x 195 2 0,0760 5 16 2D
2T 195 x 195 2 0,0760 3 2 2D
[168] multicoupe

1,5T 560 x 560 2 0,627 2 14 2D
[107] reconstruit 310 x 310 3 coupes
0,1T 1000 x 1000 1 1 130 16 3D

Tab. 3.3 – Acquisitions cardiaques synchronisées chez le rat. Le temps d’ac-
quisition (TA) indiqué pour les acquisitions 2D multicoupes correspond à
l’acquisition d’une coupe

dans la littérature en IRM cardiaque synchronisée du rat normal anesthésié
[107, 115, 117, 158].

Dans la littérature, la dynamique cardiaque est majoritairement étudiée
à partir d’acquisitions 2D décrivant entre 10 et 26 phases par cycle car-
diaque chez le rat. Plusieurs coupes sont acquises afin d’évaluer les volumes
ventriculaires, avec un temps d’acquisition (TA) moyen de 2min par coupe.
Le tableau 3.3 propose une revue non-exhaustive, mais représentative des
paramètres d’acquisition choisis pour la description de la dynamique car-
diaque chez le rat dans des articles récents, à différentes valeurs de champ
magnétique.

La difficulté d’allier haute résolution spatiale et échantillonnage tem-
porel en IRM cardiaque synchronisée du rat est traduite dans les choix
effectués par les auteurs : 26 phases/cycle avec une épaisseur de coupe de
3mm [117] contre 12 phases/cycle avec une épaisseur de coupe de 1mm [75].
Les IRM cliniques à 1,5T peuvent être adaptées à la réalisation d’acquisi-
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tions cardiaques synchronisées 2D chez le rat [107] et offrent des résultats
comparables à ceux obtenus dans les appareils dédiés à haut champ.

Trois auteurs effectuent des acquisitions volumiques avec des coupes join-
tives ([113, 114, 115, 116, 117] et [168] ; [123] volume calculé mais non four-
nit) qui leur permettent de mesurer le volume cardiaque sans extrapolation
géométrique. L’une de ces équipes acquiert seulement deux phases suppo-
sées être la télédiastole (juste après la synchronisation) et la télésystole
(supposée se produire à 45% de l’intervalle RR) afin de calculer la fraction
d’éjection et le débit cardiaque moyen. Parzy et al. [123] effectuent pour
chaque rat une série initiale d’une vingtaine d’acquisitions d’un même plan
à différents instants du cycle, échantilloné toutes les 10ms. Une fois les ins-
tants correspondants à la télédiastole et à la télésystole déterminés pour
l’individu, les données volumiques sont acquises uniquement en télédiastole
et en télésystole.

Le choix d’acquisitions 3D, bien que plus coûteux en terme de temps
d’acquisition, permet d’acquérir l’ensemble du volume cardiaque, et de me-
surer les volumes ventriculaires directement plutôt que d’utiliser une éva-
luation fondée sur la modélisation géométrique du ventricule à partir des
paramètres mesurés en 2D.

Nous avons fait le choix d’acquérir des données synchronisées volumiques
isotropes. Ce type d’acquisition cardiaque 4D (synchronisée et 3D isotrope)
[45] permet le calcul des volumes comme toute acquisition 3D jointive, mais
les données isotropes présentent l’avantage supplémentaire de pouvoir être
réorientées rétrospectivement selon n’importe quel plan. Dans ce cas il n’est
pas nécessaire de multiplier les séquences de positionnement afin de choisir
une orientation particulière des plans de coupe lors de l’acquisition des don-
nées [45]. Pour les mêmes raisons, une étude cardiaque 4D a été récemment
présentée chez la souris [45] avec l’acquisition de données 3D isotropes de
0,2mm de côté pour 12 phases/cyle cardiaque. Les auteurs soulignent que
la segmentation manuelle des ventricules est facilitée par la possibilité de
varier les plans de coupe. La manipulation de données 3D « vraies » leur a
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également permis de mettre en évidence une anormalité du muscle papillaire
qui n’avait encore jamais été observée ni par échographie ni par IRM [45].

Malgré l’absence de synchronisation respiratoire, le flou de respiration
n’est pas apparent dans nos données. D’une part, il semble que le double
codage de phase des acquisitions 3D provoque un moyennage de la phase
qui atténue fortement le flou par rapport aux acquisitions 2D [17, 45, 137].
D’autre part, le protocole d’anesthésie gazeuse dans le CTI chauffée parti-
cipe à la stabilité des paramètres physiologiques dont la respiration stable
et régulière dans le temps témoigne. La synchronisation à la respiration
n’est alors pas indispensable ce qui simplifie l’ensemble de la manipulation
et réduit la durée d’acquisition.

L’analyse en première harmonique de Fourier fournit à partir d’un jeu
de données temporelles deux images paramétriques, une image d’amplitude
et une image de phase. Ces images fonctionnelles sont obtenues par la cal-
cul de la première harmonique de la décomposition d’un signal périodique.
L’image d’amplitude reflète l’amplitude de cette sinusoïde et la phase cor-
respond au déphasage de la sinusoïde. L’analyse en première harmonique
de Fourier de la dynamique cardiaque est pratiquée en routine clinique en
médecine nucléaire planaire depuis le début des années 1980 [125]. Depuis
la généralisation des acquisitions tomographiques, elle est utilisée avec des
données volumiques en 3D afin de définir des masques permettant de sépa-
rer les ventricules du massif auriculaire lors de l’analyse de la dynamique
cardiaque. Cependant l’exploitation quantitative des données 3D paramé-
triques demeure rare [57, 164].

Nous proposons d’utiliser l’analyse en première harmonique de Fourier,
courante en médecine nucléaire planaire, sur nos données 4D IRM, ana-
lyse jamais effectuée à notre connaissance. L’acquisition 3D de 16 phases
par cycle cardiaque permet le calcul des images volumiques d’amplitude et
de phase. L’image de phase et l’histogramme de phase font apparaître et
permettent d’évaluer les déphasages ou dyskinésie (retard ou contraction
paradoxale du muscle cardiaque) ou un étalement des phases correspondant
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à une akinésie. L’image d’amplitude permettrait en complément de l’image
de phase d’observer les éventuelles hypokinésies.

3.5 Conclusion

Nous avons montré la faisabilité des explorations IRM cardiaques 4D à
0,1T chez le rat sain et infarci. L’analyse paramétrique en première harmo-
nique de Fourier des données obtenues permet une appréciation de l’étendue
et des répercussions fonctionnelles d’un infarctus chirurgical constitué chez
le petit animal.

3.6 Perspectives

Le protocole IRM/SPECT va entrer dans une étude comparative des
données IRM, SPECT et échographique en collaboration avec le Dr. L Mo-
nassier. Cette étude permettra une comparaison des données obtenues par
ces trois méthodes d’imagerie sur des animaux sains et infarcis.



Chapitre 4

Élastographie par résonance magnétique
(ERM) du tissu cérébral chez le rat

Ce travail a été réalisé en collaboration avec MM. R. Willinger et J.
Vappou de l’Institut de Mécanique des Fluides et des Solides (IMFS, Stras-
bourg, France). Le lecteur désireux d’obtenir plus de détails sur la théorie
de l’ERM et la méthode développée pourra consulter la thèse de doctorat
de J. Vappou [162].

4.1 Introduction

4.1.1 Biomécanique de la matière cérébrale

La biomécanique concerne l’étude des propriétés mécaniques des tissus
biologiques. La détermination de ces propriétés a pour but de concevoir par
exemple des prothèses ou des dispositifs de protection corporelle, ou encore
de comprendre la survenue ou d’améliorer la détection ou la prise en charge
de certaine pathologies. Dans ce domaine, l’étude de la matière cérébrale est
relativement récente [119]. En effet, les propriétés mécaniques de la matière
cérébrale sont difficiles à étudier in vivo car le cerveau est physiquement
inaccessible dans la boîte crânienne. Les propriétés mécaniques du cerveau
sont donc uniquement décrites par des mesures ex vivo effectuées sur des
échantillons de matière cérébrale en rhéométrie. Ces mesures in vitro sont
réalisées sur des échantillons de cerveau prélevés c’est-à-dire hors de leur
environnement naturel (absence de perfusion cérébrale et de pression intra-
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crânienne). Le délai et le mode de conservation entre le décès/prélèvement
et les mesures posent également le problème de l’évolution des propriétés
mécaniques post mortem.

Hors les propriétés mécaniques du tissu cérébral déterminées expérimen-
talement sont intégrées dans les modèles éléments finis (FEM) de la tête.
Les résultats des études par modélisation par éléments finis de la tête sont
utilisés dans la conception notamment de nouveaux équipements améliorant
la sécurité routière. L’établissement des propriétés mécaniques du cerveau
in vivo permettrait donc d’augmenter la qualité de ces modélisations et des
choix techniques qui en découlent.

Le protocole de mesure par élastographie par résonance magnétique
(ERM) que nous avons développé vise à apporter de premières réponses à
ces questionnements par des mesures in vivo chez le rat, similaires à l’étude
récemment parue réalisée chez des sujets humains [138]. Ces résultats sont
complétés dans notre étude par un premier suivi de l’évolution des proprié-
tés visco-élastiques du tissu cérébral post mortem chez le rat.

4.1.2 Élastographie par résonance magnétique

L’ERM est une méthode de détermination des propriétés mécaniques
utilisant un codage de phase en IRM. Pour cela, une onde mécanique de
cisaillement est générée en faibles déformations au sein de l’échantillon,
tandis qu’un gradient de codage de phase synchronisé à l’onde mécanique
marque les déplacements. Les déplacements engendrés par la propagation de
l’onde mécanique dans le matériau sont rendus visibles dans l’image de phase
par l’application de ce gradient de sensibilité. A partir de plusieurs images
de phase, il est possible de déterminer point par point les propriétés visco-
élastiques du tissu étudié à l’aide d’un algorithme d’inversion d’équation
d’onde.

Le principe de la détection de déplacements périodiques par RMN a été
proposé par Lewa [92]. Lewa et al. ont également présenté la modulation
de la fréquence de Larmor du signal RMN liée à la variation de position du
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noyau entre un échantillon au repos et le même échantillon subissant une
propagation d’onde élastique [92, 93]. La première application IRM de ce
principe a été proposée par Muthupillai et al. [111] qui ont déterminé le
module de cisaillement à partir de la propagation de l’onde de cisaillement.

Depuis ces travaux fondateurs, l’ERM sous l’hypothèse d’élasticité Hoo-
kéenne a été validée par comparaison avec des méthodes mécaniques de
références sur des gels homogènes [61, 111, 131] et est utilisée comme un
outil de diagnostic pour l’évaluation de la rigidité globale du tissu [8, 15,
41, 62, 64, 79, 98, 102, 101, 130, 133, 139, 160, 176]. Plus récemment, des
algorithmes d’inversion d’onde ont été développés pour la détermination des
propriétés visco-élastiques des organes complexes [122, 138, 147], mais au-
cune validation n’avait été proposée par comparaison avec une méthode de
références de mesure des propriétés mécaniques jusqu’à nos travaux [163].

L’ERM nécessite la mise en place d’un système d’excitation mécanique,
permettant de générer et de transmettre l’onde de cisaillement. La concep-
tion de tels systèmes dans des aimants à haut champ est difficile du fait
des interactions éventuelles avec le champ magnétique de l’aimant et de
l’accessibilité limitée. Nous proposons un dispositif simple d’application de
l’ERM, bénéficiant du faible champ de fuite des petits aimants à 0,1T que
nous employons.

4.2 Matériel et méthode

4.2.1 Principe de l’ERM

Codage des déplacements en phase en IRM

Le principe de codage des déplacements en phase est le même pour
toutes les applications de visualisation de mouvements (diffusion, flux, dé-

formations). La position
→

r(t) d’un spin peut être décrite comme :

→
r(t)=

→
r0 +

→
ξ(t) (4.1)
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avec →
r0 la position initiale au repos et

→
ξ(t) son déplacement. L’application

d’un gradient additionnel
→

Gm(t) modifie la relation de Larmor :

ω = γ(B0+
→

Gm(t) .
→

r(t)) (4.2)

Ainsi, le déplacement
→
ξ induit une variation de la fréquence de précession

par rapport à la fréquence au repos :

∆ω = γ(
→

Gm(t) .
→

ξ(t)) (4.3)

Cette variation résulte après intégration sur une période de temps T en un
déphasage φ :

φ = γ

∫

T

→
Gm(t) .

→
ξ(t) dt (4.4)

Un choix approprié de la forme temporelle du gradient de sensibilité Gm(t)

pour la résolution de l’équation permet de déterminer
→

ξ(t) à partir de la
mesure du déphasage induit φ.

Élastographie par résonance magnétique

Le codage des déplacements en ERM provient de l’incorporation dans la
séquence IRM de gradients de sensibilité synchronisés au mouvement. Ces
gradients bipolaires permettent d’obtenir une image de la propagation de
l’onde mécanique harmonique à laquelle l’échantillon est soumis. Supposons
que l’échantillon soit soumis à un déplacement périodique d’amplitude ξ0

avec une fréquence f = 1/T = ω
2π

:

~ξ(t) = ~ξ0sin(ωt− ~k.~r) (4.5)

Avec k le nombre d’onde, ~r le vecteur position. Si un gradient de sensi-
bilité au mouvement de durée T défini par :

∣∣∣ ~Gm(t)
∣∣∣ =

+‖G‖, t ∈ (nT, (2n + 1)T/2)

−‖G‖, t ∈ ((2n + 1)T/2, (n + 1)T )
(4.6)
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fait partie de la séquence IRM, l’équation 4.4 fournit alors :

φ(~r, θ) =
2γNT (~G.~ξ0)

π
sin(~k.~r + θ) (4.7)

avec γ le rapport gyromagnétique, N le nombre de périodes d’applications
des gradients bipolaires,

→
G le gradient de sensibilité au mouvement,

→
ξ0 le

vecteur de déplacement,
→
k le nombre d’onde,

→
r le vecteur position et θ le

décalage de phase entre l’excitation mécanique et les gradients de sensibilité
au mouvement.

L’image 2D des déphasages φ(
→
r , θ) obtenue fournit le profil de dépla-

cements le long de la direction d’application du gradient de sensibilité au
mouvement. Le choix de la direction d’application de ce gradient autorise à
visualiser l’un ou l’autre des composantes du déplacement total le long des
trois directions principales de l’espace choisies.

4.2.2 Mise en oeuvre à 0,1T

Dispositif de génération d’ondes mécaniques

Les ondes de cisaillement sont générées par un excitateur modal EX12
(Prodera, France) commandé par un générateur de fonctions. L’excitation
est transmise via une tige en laiton supportée par une structure mécanique
compatible avec le champ magnétique de l’IRM (fig. 4.1 et 4.3). Dans ce
dispositif, la distance entre le pot vibrant et le centre de l’aimant peut être
ajustée entre 85cm et 115cm environ. L’ensemble d’excitation peut être
installé sur les deux aimants à 0,1T, vertical et horizontal. L’amplitude du
signal harmonique de commande du pot vibrant est calibrée pour fournir
un déplacement équivalent quelle que soit la fréquence de travail (comprise
ici entre 150Hz et 210Hz).



68 4. Élastographie par résonance magnétique du tissu cérébral chez le rat

Pot vibrant

Tige de transmission

Anesthésie

CTI rat

Fig. 4.1 – Vue d’ensemble du dispositif mis en place pour l’ERM in vivo du
cerveau de rat

Séquence ERM utilisée

Une séquence écho de spin 2D avec gradient de sensibilité aux déplace-
ments a été développée (fig. 4.2). Les gradients de sensibilité au mouvement
sont synchronisés à la sortie TTL du générateur de fonctions qui fournit le
signal harmonique commandant le pot vibrant.

Le choix du nombre de gradients de sensibilité (de période T) est laissé
à l’utilisateur. L’augmentation de la fréquence d’étude correspond à une
diminution de la durée d’application des gradients, ce qui entraîne une di-
minution du déphasage induit (équ. 4.7). Afin de compenser cette perte de
codage de phase, le nombre d’applications du gradient de codage en phase
du mouvement peut être augmenté (équ. 4.7). Cependant, l’augmentation
du nombre d’applications entraîne un allongement du TE, qui résulte en
une diminution du signal RMN disponible et du rapport S/B. Le choix du
nombre d’applications des gradients de codage en phase du mouvement doit
être effectué afin d’obtenir un bon compromis entre l’amplitude du dépha-
sage induit et la valeur du TE.

La valeur du déphasage entre l’onde mécanique et le début du gradient
de sensibilité est également choisie par l’utilisateur. Ce déphasage corres-
pond au paramètre θ dans l’équation 4.7. Plusieurs images acquises avec le
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Fig. 4.2 – Séquence écho de spin 2D avec un gradient de sensibilité aux
mouvements inclus dans la direction de codage de phase

paramètre θ variant entre 0 et 2π sont nécessaires à la résolution de l’algo-
rithme d’inversion d’onde.

Algorithme d’inversion d’onde

L’algorithme d’inversion d’onde permet de déterminer les paramètres
visco-élastiques locaux à partir d’un ensemble d’images de phases obtenues
avec différents déphasages entre l’onde mécanique et le gradient de sensibi-
lité au mouvement.

Description de l’algorithme L’algorithme d’inversion d’onde utilisé dans
ce travail a été utilisé dans plusieurs études [138, 148] et est expliqué en dé-
tail dans [122]. Son point de départ est l’équation de Helmholtz :

∆~u− 1

C2

∂2~u

∂t2
= 0 (4.8)
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Fig. 4.3 – Dispositif ERM pour la détermination des propriétés mécaniques
d’un gel d’échographie

Avec ~u vecteur de déplacement et C vitesse de propagation de l’onde.
L’équation peut être écrite :

∆~u + k2~u = 0 (4.9)

Avec k = ω
C

le nombre d’onde. La transformée de Fourier temporelle
appliquée à une composante uz du vecteur ~u donne :

∆FTt(uz) + k2FTt(uz) = 0 (4.10)

Avec FTt transformée de Fourier temporelle. L’équation 4.10 donne
alors :

k =

√
−∆FTt(uz)

FTt(uz)
(4.11)

La résolution complexe de l’équation 4.11 permet de déterminer les par-
ties réelle (k′) et imaginaire (k′′) de k. La résolution complexe de l’équation
G = ρω2

k2 donne finalement les modules de cisaillement G′ et G′′, définis par
G = G′ + iG′′. Le module de stockage G′ traduit l’élasticité du matériau,
tandis que le module de perte G′′ correspond à sa viscosité.
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Fig. 4.4 – Images ERM d’un gel homogène (gel d’échographie) obtenues avec
les 8 déphasages compris entre 0 et 2π utilisés par l’algorithme d’inversion
d’onde. Les ondes de cisaillement horizontales sont générées par une plaque
de plexiglas verticale plongée dans le gel et reliée au pot vibrant (fig. 4.3)

Implémentation de l’algorithme L’algorithme d’inversion a été déve-
loppé avec le logiciel Matlab (Mathworks) par J. Vappou [162]. Il consiste
à inverser l’équation de Helmholtz après l’application d’une transformée
de Fourier temporelle aux données. Les données temporelles nécessaires à
la transformée de Fourier temporelle sont obtenues via le déphasage entre
l’onde mécanique et le gradient de sensibilité au mouvement. Huit valeurs
de déphasage entre l’excitation mécanique et les gradients de marquage sont
utilisées (φ = 0 + nπ

4
, n=0..7) pour le calcul de la transformée de Fourier

à chaque fréquence de travail. La figure 4.4 illustre l’effet du déphasage sur
l’image de propagation de l’onde. Les images présentées correspondent aux
8 images de phase obtenues sur un gel homogène avec les 8 valeurs de dé-
phasage. L’excitation mécanique est transmise par une plaque de plexiglas
verticale plongée sur 5cm dans le gel et qui permet aux ondes de cisaillement
de se propager horizontalement (fig. 4.3). Le décalage temporel correspond
au déphasage entre deux images consécutives.

La composante de l’onde utilisée pour la reconstruction est la direction
parallèle au mouvement de la tige de transmission. Les images de phase
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sont soumises à une filtrage passe bas par un filtre Gaussien 2D (matrice
de convolution 5×5, écart type de 2 pixels). Le tissu cérébral est considéré
incompressible, ce qui correspond à négliger la contribution des ondes de
compression avec une masse volumique choisie à ρ=1000kg.m−3 soit celle
de l’eau.

L’ensemble de la méthode a été validée sur des échantillons de gel mou
homogène (gel d’échographie) par une comparaison des résultats avec ceux
obtenus en rhéométrie rotationnelle [162, 163]. La capacité de la méthode
à déterminer les paramètres visco-élastiques linéaires d’un organe complexe
hétérogène grâce à l’algorithme d’inversion a été testée sur des cerveaux de
porc ex vivo [162]. Les résultats obtenus sont également en accord avec les
mesures de référence effectuées en rhéométrie rotationnelle. Nous décrivons
plus précisément dans ce mémoire son application in vivo et ex vivo chez le
rat, afin d’étudier les propriétés mécaniques du tissu cérébral.

4.2.3 ERM du tissu cérébral in vivo et ex vivo chez le

rat

Animaux

Les expériences sont menées sur 7 rats mâles de souche Sprague-Dawley,
âgés de 8 à 9 semaines (poids compris entre 300g et 350g). Les rats sont
placés dans la cellule technique pour l’imagerie du petit animal (modèle
rat). Le protocole expérimental consiste en trois parties :

– Expérience in vivo : Les rats sont anesthésiés à 2% d’isoflurane et les
gaz anesthésiques sont chauffés. Les mesures ERM sont effectuées à
150Hz, 180Hz et 210Hz afin d’étudier le comportement dynamique du
tissu cérébral dans cette gamme de fréquences ;

– Expérience ex vivo, environ 30min post-mortem (H0) : Après induction
de l’anesthésie à l’isoflurane, les rats subissent une injection léthale de
Penthotal (250mg dilués dans 1,5mL environ). Les mesures ERM sont
effectuées à 180Hz ;
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– Expérience ex vivo, environ 24h post-mortem (H24) : Les dépouilles
des rats sont conservées au réfrigérateur (5℃) pendant 24h. Environ
1h30 avant les mesures, le cadavre est sorti du réfrigérateur et mis en
place dans l’aimant afin que sa température se stabilise à température
ambiante (environ 27℃). Les mesures ERM sont également effectuées
à 180Hz.

Un individu est utilisé comme contrôle afin d’estimer l’erreur intra-
individuelle de mesure. La mesure ERM est répétée 5 fois in vivo à 180Hz
sur 4 jours différents. La première mesure est répétée 2 fois de suite, puis
le délai entre deux mesures est de 24h. Le but de ces mesures est d’estimer
l’erreur globale de la méthode due :

– aux différences de positionnement du rat
– aux variations possibles des propriétés mécaniques du tissu cérébral

d’un jour à l’autre
– à l’erreur liée aux variations du rapport S/B qui influencent le résultat

de l’algorithme d’inversion
– à l’erreur liée à l’algorithme d’inversion.

Dispositif expérimental

Les expériences sont menées sur l’aimant horizontal (B0 vertical, fig. 1.1(a)).
L’excitation mécanique est transmise horizontalement (fig. 4.5). La tige de
transmission de l’excitation passe par le canal technique de la CTI, et est
couplée à la barre de dent du masque d’anesthésie (fig. 4.5). Une antenne
RF solénoïdale (tête de rat 6 tours) est couplée à une boucle d’accord placée
sur un support circulaire glissé autour de l’antenne RF et du lit. La CTI
n’est pas refermée afin d’avoir accès en permanence au rat et de pouvoir
vérifier que l’onde mécanique est effectivement transmise. L’ensemble du
dispositif expérimental comprenant l’ensemble d’anesthésie, l’aimant IRM
à 0,1T et le dispositif de génération et de transmission de l’onde mécanique
est présenté fig. 4.1.

Les images sont acquises dans la zone médiane du cerveau selon le plan
sagittal. Le positionnement du rat est vérifié avec une séquence écho de
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(a) Détails de la mise en place du
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(c) Schéma de transmission de l’onde mécanique

Fig. 4.5 – Détail de la transmission de l’onde mécanique au crâne de rat in
vivo (a et b) : tige en laiton (1) et barre de dent (3) reliées par le dispositif
de fixation (2), masque d’anesthésie (4), antenne solénoïdale (5), boucle
d’accord sur son support (6). Représentation schématique (c)

gradient rapide FAST 3D. Les paramètres d’acquisition utilisés avec la sé-
quence écho de spin 2D ERM sont les suivants : TE/TR 60/900ms, FOV
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Fig. 4.6 – Tracé manuel de la région d’intérêt sur l’ensemble du cerveau (2)
en dehors des bulbes olfactifs (1) et du tronc cérébral (3) dans l’image IRM
(a) et application aux cartographies de G’ (b) et G” (c) pour le calcul des
moyennes des modules de cisaillement locaux

70mm×70mm, épaisseur de coupe 7mm, matrice d’acquisition 128×128,
NEX 4, TA 5min par coupe. Chaque coupe est acquise à 8 déphasages dif-
férents permettant la résolution de l’algorithme d’inversion et menant à un
TA global de 40min par fréquence.

Calcul des valeurs moyennes de G’ et G”

Les valeurs des modules de stockage (G′) et de perte (G′′) sont calcu-
lées comme la moyenne des valeurs locales dans une région d’intérêt. La
région d’intérêt est dessinée manuellement sur l’image d’amplitude afin de
sélectionner l’intégralité du cerveau exceptés le tronc cérébral et les bulbes
olfactifs (fig. 4.6a). Cette sélection est enregistrée et appliquée sur les images
de G′ et G′′ (fig. 4.6b et c).
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Fig. 4.7 – Modules de stockage G′ et de perte G′′ en fonction de la fréquence
in vivo

4.3 Résultats

4.3.1 Erreur globale

Les valeurs moyennes et les écarts types des modules de cisaillement G′

et G′′ mesurés à la fréquence de 180Hz chez le rat contrôle sont respecti-
vement de G′ = 8450 ± 410Pa et G′′ = 7140 ± 610Pa. Les coefficients de
variation correspondants sont respectivement de 5% et 9%, et confirment la
reproductibilité de la méthode de mesure des G′ et G′′ moyens du cerveau
in vivo avec une variation intra-individuelle inférieure à 10%.

4.3.2 Expériences in vivo

Une légère augmentation des composantes du module de cisaillement
est trouvée chez le rat in vivo avec la fréquence de l’excitation mécanique
(fig. 4.7) entre 150Hz et 210Hz.
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Fig. 4.8 – Moyennes des modules de stockage G′ et de perte G′′ mesurés à
180Hz in vivo, post mortem H0 et H24

4.3.3 Évolution des paramètres mécaniques in vivo et

ex vivo

Les valeurs moyennes et les écart types des composantes du module de
cisaillement mesurées à 180Hz in vivo, à H0 immédiatement post mortem
et à H24 post mortem sont représentées fig. 4.8.

On observe une augmentation nette du module de stockage G′ à H0
post mortem. Cette augmentation est statistiquement significative (test-t
Student p<0,01) par rapport aux valeurs mesurées in vivo et H24 post mor-
tem. De même, il y a une diminution du paramètre G′′ à H24 post mortem,
qui est statistiquement significative (test-t Student p<0,02) par rapport aux
mesures in vivo et juste après la mort.

4.4 Discussion

Cette étude est une des premières tentatives visant à déterminer in vivo
les propriétés visco-élastiques du tissu cérébral. Les premiers résultats pu-
bliés à ce sujet l’ont été très récemment sur des sujets humains [138]. L’avan-
tage majeur de l’expérimentation humaine est la taille du cerveau qui per-
met une meilleure observation de la propagation d’onde. Cependant, notre



78 4. Élastographie par résonance magnétique du tissu cérébral chez le rat

étude apporte un premier suivi de l’évolution de la visco-élasticité du cer-
veau après la mort. Nous obtenons deux résultats importants concernant
l’évolution des propriétés mécaniques post mortem.

Le premier est que le module de stockage augmente très significative-
ment, d’environ 100%, juste après la mort. Ce résultat est très surprenant
car la valeur de G’ se rapproche ensuite à H24 post mortem de la mesure in
vivo. De plus, l’écart type plus important pour cete mesure que pour les me-
sures in vivo et post mortem H24 semble indiquer une évolution temporelle
dans les heures suivant le décès. Cette augmentation forte et temporaire est
peut être liée au mode d’euthanasie aux barbituriques. Notre hypothèse est
que ce mode d’euthanasie induit un arrêt de la circulation veineuse tandis
que la circulation artérielle tente de palier le manque d’oxygène au niveau
cérébral. Un oedème se formerait alors et serait responsable de l’augmenta-
tion du module de perte. La diminution globale des résistances vasculaires
serait ensuite responsable du retour vers un équilibre de l’ensemble dans les
heures suivant l’euthanasie. Finalement, il n’est pas possible à ce stade de
l’étude de déterminer si cette augmentation est intrinsèque au cerveau dans
la boite cranienne ou liée au mode d’euthanasie. Des investigations supplé-
mentaires doivent être menées pour tester l’influence du mode d’euthanasie.

Le second résultat important est la décroissance du module de perte à
H24 post mortem. Cependant la comparaison directe des mesures est difficile
compte tenu des différences entre les mesures effectuées in vivo et ex vivo. La
température des échantillons lors des mesures à H24 post mortem n’a pas été
contrôlée et peut seulement être estimée proche de la température ambiante
dans la pièce. La température du cerveau peut non seulement varier pendant
les mesures, mais est aussi inférieure à la température in vivo. Néanmoins,
les résultats d’expériences menées in vitro sur des échantillons de cerveau de
porc semblent indiquer que la température n’a pas une influence significative
sur les propriétés visco-élastiques dans le domaine compris entre 22℃ et 37℃
[162]. Bien que ces mesures aient été effectuées ex vivo sur du tissu cérébral
prélevé, le rôle de la température peut être considéré comme négligeable
dans nos mesures.



4.4. Discussion 79

Néanmoins les conditions de conservation (réfrigération) pendant les
H24 post mortem ont probablement une influence sur les propriétés visco-
élastiques mesurées. Cette hypothèse, tout comme celle de l’euthanasie, doit
être approfondie par de nouvelles mesures effectuées après différents proto-
coles de conservation.

Concernant les erreurs et hypothèses simplificatrices, l’erreur liée au
tracé de la région d’intérêt est limitée car la moyenne est calculée sur l’en-
semble du cerveau. Négliger les ondes mécaniques autres que les onde de
cisaillement (telles que les ondes de compression) ainsi que les interférences
avec des ondes réfléchies constituent les principales hypothèses simplifica-
trices de cette étude. Leur influence peut s’avérer non-négligeable compte
tenu du faible volume que représente le cerveau de rat, et d’autres études
devront être menées afin d’évaluer l’erreur commise. Cependant les mesures
in vivo et ex vivo ont été effectuées en suivant le même protocole, et on peut
considérer en première approximation que l’erreur provenant de ces simpli-
fications est systématique et n’influence pas les conclusions principales en
terme de comparaison des mesures in vivo et post mortem H0 et H24.

Les résultats obtenus constituent de nouvelles données sur les propriétés
visco-élastiques du tissu cérébral dans son environnement naturel non altéré.
Les figures 4.9 et 4.10 comparent les résultats obtenus avec les mesures des
propriétés visco-élastiques dynamiques de la littérature [16, 21, 71, 120, 145,
157], dont les mesures ERM chez l’homme [138]. Des mesures effectuées par
ERM et rhéométrie in vitro sur des cerveaux de porcs (protocole non décrit
ici mais détaillé dans la thèse de doctorat de J. Vappou [162]) figurent
également dans ces figures.

Les résultats obtenus in vivo chez le rat sont de l’ordre de grandeur
des valeurs les plus élevées dont il est fait état dans la littérature [120,
145]. L’ensemble des valeurs ne peuvent pas être directement comparées car
elles ont été obtenues chez des mammifères d’espèces différentes (homme
[120, 145], porc [21, 71, 120, 157], bovin [16], rat) avec des protocoles de
mesure et de conservation différents. Une différence importante existe entre
les propriétés visco-élastiques mesurées par J. Vappou sur des échantillons
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Fig. 4.9 – Comparaison des modules de stockage de la matière cérébrale
mesurés par ERM in vivo chez le rat et in vitro chez le porc avec les résultats
de la littérature obtenus en rhéométrie (homme [120, 145], porc [21, 71, 120,
157], bovin [16]), et les résultats ERM in vivo chez l’homme [138]

ex vivo de cerveau de porc et les valeurs obtenues ex vivo chez le rat alors
que le même protocole ERM a été utilisé dans les deux cas.

Ceci peut s’expliquer par une différence de propriétés visco-élastiques du
cerveau entre espèces. Cependant, la différence entre les valeurs que nous
obtenons ex vivo chez le porc et in vivo chez le rat est considérable de
l’ordre de 500% pour G’ et G” et une telle différence entre mammifères
semble improbable compte tenu de la proximité des structures tissulaires.

Une autre explication aux différences de module observées peut prove-
nir de l’environnement de la matière cérébrale lors des mesures. Les me-
sures chez le rat sont effectuées alors que le cerveau se trouve dans la boîte
crânienne intacte tandis que les cerveaux de porc ont été extraits de leur
environnement. La différence de mode d’euthanasie et de conservation doit
également participer à la différence (anesthésie avant euthanasie chimique,
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Fig. 4.10 – Comparaison des modules de perte de la matière cérébrale mesu-
rés par ERM in vivo chez le rat et in vitro chez le porc avec les résultats de la
littérature obtenus en rhéométrie (homme [120, 145], porc [21, 71, 120, 157],
bovin [16]), et les résultats ERM in vivo chez l’homme [138]

réfrigération sans extraction chez le rat ; étourdissement avant saignée, ex-
traction puis réfrigération chez le porc). De plus, les différences significatives
trouvées entre les mesures des modules de cisaillement in vivo et H0 post
mortem (G’) ou H24 post mortem (G”) peuvent participer à cette diffé-
rence. L’influence du mode d’euthanasie et des conditions de conservation
post mortem) doit être évaluée lors de futures expérimentations.

4.5 Conclusion

Le protocole développé sur nos aimants IRM à 0,1T permet l’utilisation
d’un dispositif simple de transmission de l’excitation mécanique. L’algo-
rithme d’inversion d’onde permet l’obtention d’une cartographie des pro-
priétés visco-élastiques des échantillons complexes. L’ensemble du protocole
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développé a été validé par des mesures sur des gels homogènes et des échan-
tillons de cerveau de porc in vitro et leur comparaison avec des mesures par
rhéométrie rotationnelle. De plus, nous avons effectué une première étude
comparant les propriétés mécaniques de la matière cérébrale in vivo et leur
évolution post mortem chez le rat.

4.6 Perspectives

Les résultats obtenus demandent à être étayés par d’autres expériences
afin d’étudier l’influence du mode d’euthanasie et de conservation post mor-
tem sur l’évolution des modules de cisaillement.

Les modèles à éléments finis de la tête (utilisés pour l’amélioration de
la sécurité des automobiles ou encore des casques) reposent actuellement
sur les résultats d’expérimentations ex vivo. La caractérisation in vivo des
propriétés de la matière cérébrale permettra d’implémenter des lois de com-
portement plus réalistes que celles élaborées à partir des expérimentation
ex vivo.



Chapitre 5

Imagerie duale SPECT/IRM

5.1 Introduction

L’imagerie SPECT (cf. §1.3) offre la possibilité unique de suivre et de
mesurer la bio-distribution de traceurs avec des concentrations de l’ordre
de 10-9 molaire in vivo chez le petit animal [103]. L’absence de repères
anatomiques de référence due à la distribution tissulaire spécifique des
radio-pharmaceutiques constitue une limitation de l’imagerie SPECT. Le
repérage anatomique des régions concentrant le radio-pharmaceutique est
grandement facilitée par le recalage des données SPECT sur des données
anatomiques CT ou IRM.

Ces dernières années, des modalités d’imagerie duales SPECT/CT ont
été proposées par les industriels à la suite du succès des machines combinant
TEP et CT. Cependant l’IRM présente des avantages certains en compa-
raison de l’imagerie CT, principalement l’absence de rayonnement ionisant
et un contraste naturel des tissus mous.

Néanmoins, le champ magnétique principal nécessaire à l’IRM entre
en interaction avec l’instrumentation nucléaire. Ces interactions physiques
entre les deux modalités sont d’autant plus fortes que le champ magné-
tique est important. Or depuis les premières images réalisées chez le petit
animal en utilisant un champ magnétique de 0,35T [46, 66, 67], le champ
magnétique des IRM dédiées à l’imagerie du petit animal est en constante
progression vers les hauts et très hauts champs magnétiques, afin d’obtenir
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une haute résolution anatomique grâce à un rapport S/B intrinsèque plus
élevé (cf. §B.4).

La plupart des rares expériences d’imagerie SPECT/IRM chez le petit
animal ont été réalisées à des fins de démonstration par le recalage de don-
nées obtenues dans des appareils distincts, situés dans des pièces différentes
[19, 141, 142, 144]. Cependant, le déplacement d’une machine à l’autre de
l’animal anesthésié dans un support multimodalité équipé de marqueurs
fiduciaires est une tâche longue et compliquée (cf. §1.4).

Des progrès significatifs ont cependant été réalisés pour le couplage de
données de médecine nucléaire et d’IRM avec le développement coûteux
d’inserts TEP compatibles IRM, placés dans l’aimant IRM de prototypes
fonctionnant à 4,7T et à 7T [29, 99]. Une telle modalité d’imagerie duale
SPECT/IRM pourrait être développée dans un futur proche sur le même
principe, mais le coût de développement de ces inserts constituera un frein
important à leur diffusion.

Afin de surmonter ces difficultés liées au haut champ magnétique de
l’IRM, nous proposons une modalité duale d’imagerie SPECT/IRM séquen-
tielle fondée sur l’utilisation d’un aimant IRM à bas champ magnétique. Le
bas champ magnétique de l’IRM présente l’avantage d’éviter les interactions
avec l’instrumentation SPECT, mais aussi les artefacts de susceptibilité en
imagerie, tout en fournissant une résolution suffisante pour le recalage ana-
tomique des données SPECT chez le petit animal. Ce chapitre décrit et
discute notre expérience d’imagerie duale SPECT/IRM chez la souris avec
une caméra SPECT simple pinhole située à côté et sur un même axe avec
un aimant d’IRM dédiée à 0,1T.

5.2 Matériel et méthode

5.2.1 Prise en charge des animaux

Deux souris nude Swiss nu/nu pesant 25g sont anesthésiées à l’isoflurane
(1-1,5% poussé par de l’air) dans la CTI souris (cf. §A) chauffée à 35℃.
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L’utilisation de la CTI équipée de l’antenne RF émettrice/réceptrice per-
met un transfert immédiat de l’animal d’une modalité d’imagerie à l’autre.
L’animal demeure dans la même position lors des deux acquisitions, ce qui
permet d’éviter l’utilisation de marqueurs fiduciaires pour le recalage des
données.

Une injection IP de 1mL à 0,1mmol d’acide gadotérique (Dotarem®,
Guerbet, France ; dilution 1:4 vol.) est effectuée pour obtenir un contraste
IRM 5min avant l’injection IV du radio-pharmaceutique. L’acquisition SPECT
a lieu directement après l’acquisition IRM.

Différents radio-pharmaceutiques sont utilisés afin de marquer différents
organes et tissus des animaux. Les produits radio-pharmaceutiques sont
injectés dans la veine de la queue avec des volumes de 0,2mL, 10min avant
le début de l’acquisition IRM (soit environ 1h avant l’acquisition SPECT)
avec des activités respectives de :

– 108Mbq de 99mTc-albumine (Vasculocis®, Cis-Bio International, IBA-
IRE, France) pour la perfusion pulmonaire

– 98MBq de 99mTc-DMSA (Renosis®, Cis-Bio International) pour la
fonction tubulaire rénale

– 120Mbq 99mTc-HMPAO (Ceretec®, GE Healthcare, Little Chalfond,
Royaume Unis) pour la perfusion cérébrale.

5.2.2 Imagerie SPECT et reconstruction des images

L’imagerie SPECT est effectuée en utilisant la gamma caméra dédiée
simple pinhole (cf. §1.3, Gaede, Fribourg, Allemagne). Le diamètre du pin-
hole en tungstène choisi est de 1,5mm pour une distance focale de 12cm.
Une fenêtre de 20% centrée sur le pic photo-électrique du 99mTc à 140keV
est utilisée. Soixante projections de 1min, au format 128×128 et couvrant
un arc de 180° sont obtenues avec un rayon de rotation de 4cm autour de
la CTI. Les images sont reconstruites avec la méthode de reconstruction
algébrique cone-beam (méthode dite EAR) développée au laboratoire [76].
Cette reconstruction prend en compte le rayon de rotation de la caméra et
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permet d’atteindre une résolution isotrope de 1×1×1mm3 [77]. Le voxel
reconstruit mesure 0,47×0,47×0,47mm3.

5.2.3 Imagerie IRM et antennes RF

L’IRM est obtenue dans l’aimant résistif à 0,1T (cf. §1.3.2). Le position-
nement de l’animal entre les deux modalités d’imagerie ne doit pas être mo-
difié, nous donc avons choisi de limiter au maximum les manipulations entre
les deux modalités. L’animal est placé une fois pour toute dans l’antenne
RF et y demeure lors des acquisitions dans les deux modalités (fig. 5.1).
Or, le fil de cuivre constituant les antennes RF atténue et diffuse les rayons
gamma lors de l’acquisition SPECT. L’antenne RF doit être conçue afin
de créer une perturbation limitée mais surtout homogène sur la zone ima-
gée. L’antenne RF émettrice/réceptrice solénoïdale est constituée d’un fil
de cuivre fin de 0,7mm de diamètre enroulé en boucles adjacentes autour
d’un tube en plastique fin (0,2mm d’épaisseur). Les capacités de ce circuit
résonnant sont déportées à un centimètre en arrière du solénoïde afin de
ne pas apparaître dans le champ de vue de l’acquisition SPECT. L’antenne
est couplée au pré-amplificateur via une boucle d’accord glissée sur la bulle
extérieure de la cellule (fig. 5.1).

1

2 3

4
5

Fig. 5.1 – Détail de la mise en place de l’animal dans la CTI : antenne RF
émettrice/réceptrice (1), boucle d’accord (2) glissée sur la bulle d’isolation
en perspex de la CTI (3), masque d’anesthésie (4), animal (5)
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Une séquence d’écho de gradient FAST (cf. §C) est utilisée pour obte-
nir des données reconstruites isotropes 0,5× 0,5×0,5mm3 pondérées T1 en
42min : TE/TR 7/23ms, α=60°, matrice d’acquisition 128×64 ou 256×64,
48 coupes acquises, Nex 36, FOV 64×32mm2 ou 128×32mm2, épaisseur
totale 32mm.

5.2.4 Modalité d’imagerie combinée séquentielle SPECT/IRM

Les dimensions des deux imageurs (SPECT : 103cm de long, 80cm de
large pour 140cm de hauteur ; IRM bas champ 72cm en longueur et en
largeur pour 118cm de hauteur) permettent de les placer dans une même
pièce. De plus la ligne des 5Gauss étant située à 15cm en dehors de l’IRM
bas champ, la caméra SPECT est placée juste à côté de l’aimant sur un
même axe, ainsi que l’ensemble d’anesthésie gazeuse, sans qu’aucune inter-
action ne soit observée entre eux (fig. 5.2). A la fin de l’acquisition IRM, la
boucle d’accord est retirée et la CTI contenant l’animal et l’antenne RF est
translatée manuellement sur l’axe commun du centre de l’IRM à la caméra
SPECT et fixée en moins d’une minute. Les images SPECT et IRM sont re-
calées avec le logiciel libre Amide [94] selon la correction de centrage établie
sur un fantôme (voir §5.2.5). Le temps total d’acquisition SPECT/IRM, y
compris la préparation de l’animal, sa mise en place et son transfert entre
les deux imageurs, est de moins de 1h45 pour chacune des trois applications
testées.

5.2.5 Fantôme de test

L’atténuation et la diffusion des rayons gamma provoquées par l’antenne
RF et les parois du tube en plexiglas de la CTI sont mesurées pour deux
isotopes sur les projections SPECT d’un tube rempli avec 37MBq d’une
solution de 99mTc et de 201Tl respectivement. Des fenêtres de 20% centrée
respectivement sur 140keV pour le 99mTc, et 71keV et 167keV pour le 201Tl
sont utilisées.
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Fig. 5.2 – Vue d’ensemble de l’installation SPECT/IRM comprenant sur un
même axe (2) la caméra µSPECT (a), adjacente à l’IRM bas champ (b), et
à l’ensemble d’anesthésie gazeuse (c). La CTI et l’animal (3) sont translatés
de la caméra µSPECT (1) à l’IRM. Au fond, alimentation de l’aimant IRM
et des gradients (4)

Un second fantôme constitué de trois tubes de diamètres différents (dé-
crit fig. 5.3(A)) permet de corriger l’erreur de centrage dans le recalage entre
les données acquises selon les deux modalités SPECT et IRM. Le tube b est
rempli avec 37MBq de 99mTcO2−

4 (dilué dans du sérum physiologique) pour
le SPECT, tandis que les deux autres tubes sont remplis d’eau (tube a) et
d’eau dopée au CuSO2−

4 (2g.L-1, tube c) pour l’IRM. La séquence FAST
est utilisée avec les paramètres suivants : TE/TR 8/100ms, α=80°, matrice
128×96, 32 coupes, Nex 8, FOV 48×48mm2, épaisseur 40mm, voxel re-
construit 0,375×0,375×1,25mm3, TA 41min. En SPECT, 32 projections
de 1min, matrice 128×128, sont acquises sur un arc de 180° avec un rayon
de rotation de 4cm et le pinhole de diamètre 1,5mm.

Le recalage des données SPECT et IRM est effectué avec le logiciel
Amide par des translations le long des axes x, y et z après identification
d’éléments communs dans les deux jeux d’images. Les paramètres de cor-
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rection des erreurs de centrage ainsi obtenus sont appliqués par la suite aux
données acquises lors des expériences in vivo.

5.3 Résultats

5.3.1 Fantôme de test

La comparaison du nombre total de coups sur les projections SPECT
sans et avec l’antenne RF et le tube de la CTI montre une atténuation
relative de 9,7% pour le 99mTc et de 10,5% pour le 201Tl (fig. 5.3(C)). Les
2mm d’épaisseur de l’enceinte de la CTI contribuent à hauteur de 5% à
l’atténuation totale pour les deux isotopes. De plus, une diminuation légère
de l’effet Compton est observée sur les deux spectres, du 99mTc et du 201Tl,
par l’effet de l’antenne RF et de l’enceinte de la CTI (fig. 5.3(B)), mais
sans incidence sur les fenêtres de comptage. Le recalage des images IRM et
SPECT du fantôme constitué de trois tubes est illustré fig. 5.3(A).

5.3.2 Imagerie SPECT/IRM chez la souris

La figure 5.4 montre une sélection de coupes IRM pondérées T1 de corps
entier de souris qui permettent d’observer les structures anatomiques telles
que les cavités cardiaques, la rate ou les vertèbres. Les rapport S/B mesurés
dans les données corps entier (muscle) et tête (cerveau) sont respectivement
de 22 et 25.

Les corrections déterminées sur les données acquises du fantôme conte-
nant les 3 tubes sont appliquées aux images anatomiques SPECT/IRM de
souris. Des repères anatomiques communs sont ensuite choisis pour cha-
cune des acquisitions in vivo et une erreur de recalage moyenne de 0,9mm
est mesurée à l’aide du logiciel Amide.

Les figures 5.5, 5.6 et 5.7 illustrent le recalage SPECT/IRM dans trois
plans orthogonaux pour les différents radio-pharmaceutiques employés. La
concordance des poumons, des reins et du cerveau obtenus en SPECT avec
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Fig. 5.3 – (A) Schéma représentant le fantôme constitué de trois tubes (a,
b, c) remplis d’eau / Image recalée SPECT/IRM correspondante. Le tube
(b) contient du 99mTcO2−

4 dilué dans du sérum physiologique et le tube (c)
est dopé au CuSO2−

4 . (B) Comparaison des spectres respectivement du 99mTc
(a) et du 201Tl (b) sans (courbe jaune) et avec (courbe verte) l’antenne RF
et l’enceinte de la CTI. (C) Profil d’activité du tube rempli de 99mTcO2−

4

seul (gauche) et placé dans l’antenne RF à l’intérieur de la CTI (droite).
L’atténuation de 10% des rayons gamma due à l’antenne RF et à la CTI
est clairement visible sur la zone (a)

les images anatomiques IRM de référence démontre la fonctionnalité de la
modalité d’imagerie duale proposée.
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Fig. 5.4 – Coupes frontales et sagittales du corps entier de souris nude obte-
nues par IRM avec une antenne développée pour l’application SPECT/IRM
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Fig. 5.5 – Coupes orthogonales recalées SPECT/IRM avec un radio-
pharmaceutique de la perfusion pulmonaire chez une souris nude normale
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Fig. 5.6 – Coupes orthogonales recalées SPECT/IRM avec un radio-
pharmaceutique de la fonction rénale chez la souris nude normale

5.4 Discussion

5.4.1 Résolutions spatiales obtenues en SPECT et en

IRM

L’imagerie pinhole SPECT est intrinsèquement une méthode d’imagerie
3D avec une résolution spatiale isotrope de l’ordre du millimètre chez les
petits animaux actuellement [103]. Nous atteignons une résolution spatiale
de 1mm avec une caméra SPECT simple pinhole et un voxel reconstruit
mesurant 0,47×0,47×0,47mm3 [77]. Pour un recalage 3D optimal, il est
donc recommandé d’utiliser des données IRM isotropes. Nous obtenons des
voxels isotropes de 0,5mm de côté en IRM 0,1T. A titre de comparaison,
une seule autre étude SPECT/IRM [144] a proposé un recalage avec des
voxels isotropes chez la souris avec des machines différentes pour les deux
modalités, les voxels mesurant 0,3mm de côté mais aucune information n’est
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Fig. 5.7 – Coupes orthogonales recalées SPECT/IRM avec un radio-
pharmaceutique de la perfusion cérébrale chez la souris nude normale

donnée sur le champ de l’aimant d’IRM. Dans une autre étude utilisant
le recalage d’informations TEP et IRM cette fois, des voxels isotropes de
0,8mm de côté couvrant le corps entier de souris ont été acquis à un champ
magnétique de 4,7T [134] et recalés avec des données TEP acquises dans
une machine indépendante.

Cependant la stratégie majoritaire en IRM consiste à effectuer des ac-
quisitions 2D multi-coupes, plutôt que des séquences 3D isotropes dont les
temps d’acquisition sont plus longs. Des résolutions dans le plan comprises
entre 0,15mm et 0,25mm et une épaisseur de coupe comprise entre 0,7mm
et 2mm sont obtenues en utilisant un aimant clinique à 1,5T pour la fusion
d’informations SPECT/IRM de cerveau de rat (transporteurs dopaminer-
giques) [19, 141, 142]. Ces études s’appuyant sur des données non isotropes
dans les deux modalités manquent de précision pour le recalage et la fusion
des images. Les voxels IRM doivent être redimensionnés à la dimension iso-
trope des voxels SPECT. Même si la résolution dans le plan est améliorée,
l’épaisseur de coupe des données IRM, plus élevée que la résolution dans le
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plan, limite l’exploitation des données SPECT dans l’espace. Nos résultats
montrent que la résolution isotrope obtenue en IRM à 0,1T est adaptée
au recalage des données fonctionnelles SPECT avec les données IRM de
référence.

Les mouvements physiologiques ne pouvant pas être systématiquement
contrôlés (cf. §1.3), l’obtention en IRM d’une résolution dans le plan in-
férieure à 0,1mm semble irréaliste [97]. Les volumes des voxels acquis en
SPECT, de l’ordre de 1mm3 à l’heure actuelle, rendent discutables le re-
calage et la fusion avec des données IRM dont le volume serait de l’ordre
de 0,001mm3. Le désavantage majeur de l’utilisation pour l’imagerie d’un
aimant IRM à bas champ comparé à un aimant à haut champ est la réduc-
tion du rapport S/B, qui allonge la durée d’acquisition IRM. L’utilisation
de gradients plus rapides et d’amplitude plus importante permettrait de
diminuer la dimension des voxels mais aussi d’améliorer le rapport S/B en
réduisant le TE. Les antennes RF supraconductrices ou refroidies permet-
traient elles aussi d’améliorer le rapport S/B mais leur utilisation in vivo
est technologiquement difficile à développer.

5.4.2 Durées totales d’acquisition

La durée totale de notre protocole SPECT/IRM est inférieure à 1h45.
L’utilisation de la CTI dans les deux modalités permet un transfert manuel
entre les deux machines en environ 1min. La proximité directe des deux
modalités sur un même axe rend une translation automatisée possible.

La durée de l’acquisition SPECT peut être optimisée grâce aux innova-
tions technologiques actuelles, telles que les détecteurs multi-tête à cristaux
NaI, les systèmes multi-pinhole ou les détecteurs à semi-conducteurs mul-
tiples, capables d’augmenter la sensibilité de la détection des rayons gamma
[13, 83, 88, 143, 166].

La durée de nos acquisition IRM est similaire aux 43min réalisées pour la
fusion d’images TEP/IRM corps entier de souris, avec des voxels isotropes à
4,7T [134]. Les acquisitions 2D multi-coupes sont évidemment plus rapides
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(environ 15min à 1,5T par exemple [141, 142]), mais comme nous l’avons
déjà développé, elles ne sont pas optimales pour la fusion avec les données
SPECT à cause de leur anisotropie. De plus, les séquences IRM 3D ont un
meilleur rapport S/B que les séquences 2D multi-coupes, et améliorent le
rapport S/B des volumes de données acquises à 0,1T au prix d’un TA plus
long [80].

5.4.3 Utilisation de la CTI pour l’imagerie séquentielle

et la surveillance de l’animal

Le maintien de la position de l’animal pour les deux modalités d’ima-
gerie est rendu possible par l’utilisation de la CTI, qui permet également
un transport simple et rapide de l’animal anesthésié d’un imageur à l’autre.
Le délais entre les deux acquisitions est ainsi minimisé. L’animal demeurant
sous anesthésie et dans la même position du début à la fin de la procédure,
l’absence de marqueurs fiduciaires n’est pas apparue critique pour le reca-
lage des données SPECT/IRM. L’erreur moyenne de recalage calculée est
de l’ordre de grandeur de la résolution spatiale de nos données SPECT, mo-
dalité la moins résolue. Cette erreur pourrait être diminuée par l’utilisation
d’une matrice spatiale de transformation non-rigide utilisant des fantômes
de grille et des marqueurs fiduciaires installés dans la CTI comme proposé
par Chow et al. [33].

De plus, la CTI permet de recaler des données acquises lors de la même
anesthésie, ce qui évite d’obtenir des réponses biologiques éventuellement
différentes dues à une modification biologique ou à un changement de mode
d’anesthésie entre deux acquisitions totalement indépendantes [165].

Un autre avantage spécifique de la combinaison SPECT pinhole et ima-
geur IRM 0,1T ouvert est l’accessibilité qui facilite les manipulations dans
les deux modalités, et rend possible le contrôle visuel permanent de l’animal
lors de l’ensemble de la procédure d’imagerie.
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5.4.4 Imagerie SPECT/IRM séquentielle ou simulta-

née

La fusion de données fonctionnelles nucléaires avec des données ana-
tomiques IRM est souhaitée en imagerie moléculaire. L’utilisation d’ima-
geur IRM à haut champ pour la conception d’un système dual simultané
SPECT/IRM comporte de nombreuses contraintes techniques et écono-
miques [165] en comparaison avec la configuration utilisée ici. L’emploi
d’un aimant à bas champ magnétique et de la CTI que nous proposons
présente l’avantage d’être adapté à l’intégration dans une modalité duale
utilisant par exemple un rail co-axial intégré ou une approche modulaire
avec fixation manuelle sur chaque imageur pour la combinaison séquentielle
SPECT/IRM chez le petit animal [12]. Ainsi, le coût de revient total de
ce dispositif techniquement simple à mettre en oeuvre est-il de l’ordre de
300k€ HT (somme des prix d’achat individuels de la caméra µSPECT, du
système IRM à 0,1T et de la CTI).

Des résultats récents montrent que des détecteurs à semi-conducteurs
(CZT) qui peuvent être utilisés pour l’imagerie SPECT du petit animal,
sont insensibles aux champs magnétique inférieurs ou égaux à 0,01T. Ces
détecteurs ouvrent la voie à la conception d’un système dual simultané
SPECT/IRM [165]. Cependant, l’imagerie simultanée n’est pas nécessaire
pour la majorité des applications SPECT/IRM possibles.

5.5 Conclusion

Nous avons montré qu’un appareil dual hybride SPECT/IRM associant
sur le même axe une gamma caméra pinhole SPECT et un petit imageur
IRM à bas champ constitue une solution potentielle pour l’imagerie séquen-
tielle SPECT/IRM chez le petit animal.
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5.6 Perspectives

Cette modalité SPECT/IRM bas champ peut être utile en imagerie mo-
léculaire préclinique en permettant de combiner des images fonctionnelles
et anatomiques à un faible coût de développement, principalement lié à la
plus grande souplesse d’utilisation d’un imageur à bas champ par rapport à
un aimant à haut champ magnétique, mais aussi par l’absence de nécessité
d’atteindre des résolutions spatiales très élevées en IRM du fait de celle de
la caméra µSPECT.





Chapitre 6

Applications d’imagerie des tissus mous
par µCT

Malgré les avantages indéniables de l’IRM dont l’absence de rayonne-
ments ionisants et l’obtention de contrastes riches et naturels, l’IRM ne
constitue pas l’outil unique de diagnostic par imagerie des tissus mous.
L’imagerie par rayons X conserve notamment sa place en imagerie clinique.
Ce chapitre montre qu’il en est de même chez le petit animal au travers
de deux applications d’imagerie des tissus mous pour lesquelles le µCT (cf.
§1.3.3) avec produits de contraste est plus approprié que l’IRM. Le premier
exemple consiste en la détection de malformations et de tumeurs de l’intes-
tin chez la souris, tandis que la seconde problématique concerne la mesure
de la surface péritonéale en contact avec la solution de dialyse lors de la
dialyse péritonéale chez le rat.

6.1 Visualisation de malformations et de tu-

meurs de l’intestin chez la souris par µCT

Ce travail est le fruit d’une collaboration avec une équipe de l’unité
INSERM U682 constituée de MM. Freund et Calon et de Mme Domon-
Dell.
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6.1.1 Introduction

Ce travail vise à développer une méthode simple et sensible de détection
in vivo des tumeurs colorectales induites chez la souris, dans le but de pou-
voir effectuer un suivi de la croissance tumorale chez ses modèles de cancers.
Étant donné qu’un certain nombre d’études consacrées aux cancers colorec-
taux sont focalisées sur le rôle de l’alimentation, le protocole d’imagerie doit
éviter toute restriction, et dans la mesure du possible toute modification,
du régime alimentaire.

Le protocole est mis au point sur des animaux présentant des malfor-
mations de l’intestin, puis appliqué à des animaux présentant des tumeurs
colorectales induites.

6.1.2 Matériel et méthode

Animaux

Neuf souris Cdx2+/- hétérozygotes sont utilisées pour la mise au point
du protocole d’imagerie. Ces souris présentent d’une part des malformations
de croissance du squelette et d’autre part des hétéropies non cancéreuses
constituées de muqueuse gastrique situées dans le caecum [9]. Ces hétéropies
non cancéreuses, ressemblant à des polypes cancéreux, sont utilisées pour la
mise au point de la méthode de détection des cancers colorectaux par µCT.

Le protocole développé est ensuite appliqué à 6 souris Cdx2 sauvages sou-
mises à une injection intra-péritonéale de 10mg/kg d’azoxyméthane (AOM,
Sigma, St Louis, Missouri, USA) une fois par semaine pendant 5 semaines.
Ce traitement provoque le développement d’adénocarcinomes coliques [18].

Protocole d’imagerie µCT

Les souris sont anesthésiées à l’isoflurane et de la morphine (1mg/kg)
est injectée par voie sous-cutanée afin d’inhiber la mobilité intestinale [154].
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Elles sont ensuite placées sur la plaque chauffante (37℃) de préparation des
animaux afin de leur administrer deux produits de contraste :

– 1,5mL dilué à 1 :5 de Iomeron 400 (Bracco, Milan, Italie) par voie
intra-péritonéale

– Télébrix (Guerbet, Roissy CdG, France) dilué à 1:10 par voie rectale
avec une canule (jusqu’au reflux par l’anus)

Pendant les 24h précédent l’examen, les granulés standards et l’eau sont
retirés des cages des souris traitées AOM, qui sont alors nourries exclusive-
ment et ad libitum avec un mélange de granulés standards et de poudre de
BaSO4 (Micropaque, Guerbet, Roissy CdG, France) diluée à 1:10 dans de
l’eau afin de contraster les matières fécales.

Les dilutions des produits de contraste sont choisies afin de produire des
atténuations différentes entre produit de contraste dans la cavité abdominale
et dans les intestins.

Les souris sont ensuite placées dans la CTI chauffée et une acquisition
µCT (cf. §1.3.3, eXplore Locus, GE Healthcare, London, Canada) est effec-
tuée avec les paramètres suivants : 400 projections avec des pixels acquis
de 93µm×93µm, 360°, temps d’exposition 100ms, Nex 3, 80kVp, 450µA,
TA 10min pour l’abdomen et 35min environ avec 3 positions de lit pour le
corps entier (fig. 6.1A). Les voxels isotropes 93µm×93µm×93µm sont re-
construits et exploités avec le logiciel MicroView (GE Healthcare, London,
Canada).

6.1.3 Résultats

Visualisation des malformations de l’intestin et du squelette de la
souris Cdx2+/-

Les souris Cdx2+/- permettent la mise au point du protocole d’imagerie
des tumeurs intestinales. La figure 6.1 montre l’effet de l’utilisation des
produits de contraste. Utiliser sans produit de contraste, le µCT permet de
différencier seulement 4 types de structures : air, os, graisse et tissus mous
(fig. 6.1B.a) ; ce n’est donc pas une méthode appropriée naturellement pour
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Fig. 6.1 – A. Mise en place dans le µCT. B. Visualisation de la paroi
intestinale grâce à l’utilisation des produits de contraste, coupes coronales
obtenues : sans produit de contraste (a), avec administration de Télébrix
par voie intra-rectale (b), avec injection intra-péritonéale de Ioméron 400
(c), et avec la combinaison des deux produits de contraste (d). Lumières du
colon (+) et du caecum (b). C. Coupes sagittale et coronale corps entier
après administration des deux produits de contraste Télébrix intra-rectal et
Ioméron 400 intra-péritonéal

l’imagerie des tissus mous. L’ajout des produits de contraste intra-rectal
(fig. 6.1B.b) et intra-péritonéal (fig. 6.1B.c) permet de visualiser la paroi
intestinale du colon (ligne sombre) mais aussi des structures de petite tailles
comme les plaques de Peyer (pointe de flèches) en négatif (fig. 6.1B.d).

L’épaisseur moyenne de la paroi intestinale comprise entre les produits
de contraste dans la cavité péritonéale et dans le colon est mesurée à envi-
ron 200µm (fig. 6.2). Cette mesure est cohérente avec une estimation pré-
cédente par IRM (voxels 0,1mm×0,1mm×0,2mm) à environ 0,3mm [90].
Les plaques de Payer sont de petits épaississements locaux de la paroi in-
testinale, situés typiquement près de l’extrémité du caecum et dans le colon
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Fig. 6.2 – Visualisation des hétéroplasies non cancéreuses dans le caecum
d’une souris Cdx2+/- après injection intra-péritonéale de Ioméron 400 et
administration intra-rectale de Télébrix (a et b). Paroi intestinale (flèches
noires, épaisseur 200µm), hétéroplasie dans le caecum (b) et plaques de
Payer (flèches). (c) Vue macroscopique du caecum et du colon : hétéropla-
sie (pointe de flèche) et plaques de Payer (flèches). (d) Coupe histologique
de l’hétéroplasie colorée à l’hématoxyline-éosine : tissu gastrique (b), épi-
thélium squameux stratifié (flèche) et épithélium caecal normal adjacent à
l’hétéroplasie (pointe de flèche)

distal. En µCT elles apparaissent comme de petites élévations planes com-
parées à la paroi intestinale adjacente et montrent que des épaississements
aussi faibles que 400µm peuvent êtres détectés avec la méthode présentée
(fig. 6.2). L’hétéroplasie de tissu gastrique est visible comme une protubé-
rance dans le caecum (fig. 6.2).

De plus, les données corps entier acquises (fig. 6.1C) après l’administra-
tion des produits de contraste permettent l’étude des hétéropies intestinales,
mais aussi de la structure du squelette des animaux. Le scanner X est la
méthode par excellence d’imagerie des structures osseuses car l’os présente
un coefficient d’atténuation des rayons X important. Les données acquises
pour la descriptions des hétérotopies intestinale peuvent dont être également
utilisées pour visualiser facilement les malformations osseuses des animaux
Cdx2+/- (décrites en détail sur la fig. 6.3).

Sans imagerie par rayons X, l’analyse de ces malformations demande le
sacrifice des animaux et une longue préparation des squelettes [9]. Toutes
les anomalies décrites dans l’article de phénotypage de la souris Cdx2+/-
[9] sont identifiées facilement en µCT. De plus, l’imagerie in vivo par µCT
permet d’effectuer un suivi de l’évolution de ces malformations. L’utilisation
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A B

C

Fig. 6.3 – Détection par µCT des malformations osseuses des souris
Cdx2+/-. A. Reconstruction 3D de la partie supérieure de la colonne ver-
tébrale ; vue ventrale : tubercules antérieurs (TA) présents dans la vertèbre
cervicale C6 chez la souris sauvage et leur extension à C7 chez la Cdx2+/-
; vue dorsale : processus épineux (PS) de la vertèbre thoracique T2 chez
la souris sauvage, absente chez la Cdx2+/- et parfois associée à une fu-
sion incomplète de l’arc dorsal. B. Sections virtuelles des vertèbres C1 à
T3 (deux souris Cdx2+/- et une sauvage) : décalage homéotique antérieur
(flèche noire) et présence du TA sur C6 et C7 chez les Cdx2+/-. C. Re-
construction 3D de la cage thoracique : côte surnuméraire (flèche noire)
et/ou fusion de la première paire de côtes (pointe de flèche ouverte) chez les
Cdx2+/-
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du µCT offre ainsi la possibilité d’effectuer un phénotypage chez certains
modèles animaux par une analyse des structures osseuses et de certaines
structures molles en combinant une acquisition corps entier avec l’utilisation
de produits de contraste.

Détection de tumeurs intestinales chez la souris

L’utilisation du µCT avec plusieurs produits de contraste étant adaptée à
la visualisation de malformations ressemblant à des polypes, nous l’utilisons
chez les animaux traités AOM.

Afin d’éviter toute restriction alimentaire, les souris sont nourries avec
un mélange de granulés et de BaSO4 pour contraster les matières fécales.
Ainsi, les selles apparaissent contrastées et ne peuvent pas être confondues
avec les polypes qui forment des structures sombres connectées à la paroi
intestinale (fig. 6.4a et b). Au total, 11 tumeurs sont détectées par µCT chez
les 6 souris analysées avec la confirmation par examen macroscopique post
mortem qu’aucune tumeur induite n’a échappé à l’examen µCT. L’analyse
histologique a également confirmé la présence et la nature cancéreuse des
polypes (fig. 6.4c et d).

Le développement de tumeurs chez la souris est un processus long pen-
dant lequel cette méthode peut être utilisée pour le contrôle de la croissance
tumorale. Grâce à l’utilisation d’anesthésie gazeuse en dose limitée et de la
CTI chauffée, nous avons effectué jusqu’à 5 examens chez le même individu
prouvant que celui-ci peut être répété de façon régulière. Dans ce cas, la
dose ionisante reçue devra être considérée mais le protocole mis en place est
assez ressemblant à un protocole décrit dans la littérature [121] pour lequel
une irradiation faible a été mesurée.
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Fig. 6.4 – Visualisation des tumeurs du colon induites chez deux souris trai-
tées AOM après injection intra-péritonéale de Ioméron 400, administration
intra-rectale de Télébrix et consommation de granulés contenant du BaSO4

(a et b) ; ligne supérieure : coupes axiales (image zoomée à droite) ; ligne
inférieure : coupes coronales et sagittales. Polypes présents dans la lumière
(pointe de flèche blanche) clairement distincts des selles (b). Produits de
contraste accumulés dans la vessie (étoile). Vue macroscopique (c) et coupe
histologique (d) d’un polype du colon détecté sur les coupes de (b)

6.1.4 Discussion

Visualisation des malformations de l’intestin et du squelette de la
souris Cdx2+/-

Détection de tumeurs intestinales chez la souris

L’imagerie de tumeurs intestinales par IRM à 7T a été rapportée avec
des voxels de 100µm×133µm×133µm mais ne fournit pas une visualisa-
tion satisfaisante de la paroi intestinale malgré la résolution atteinte. Cette
méthode nécessite l’introduction d’un tube fin (diamètre externe de 0,6mm)
dans le colon. Plusieurs lavements sont effectués sur 3h à 4h d’anesthésie
afin d’éliminer les selles et de pouvoir insérer le tube dans l’ensemble du
colon (5 à 6cm). Le tube est ensuite rempli du solution de Gd-DTPA et
sert de marqueur du colon pour le positionnement des plans de coupes. Une
injection intra-musculaire de Gd-DTPA est également effectuée. Cette mé-
thode est très invasive et l’insertion du tube de marquage du colon constitue
un risque de lésion mécanique de la paroi intestinale.
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La coloscopie par fibre optique présente le même risque de lésion de la
paroi intestinale et l’exploration est de plus limitée au colon [10, 11].

Une méthode utilisant le µCT et une modification de l’alimentation vers
un régime basse énergie pendant 2 jours ainsi qu’un lavement à l’huile de
maïs a été proposée, mais la modification de l’alimentation pendant plu-
sieurs jours est discutable lors d’études nutritionnelles liées aux cancers
colorectaux [128]. De plus l’absence de produit de contraste dans la cavité
péritonéale ne permet pas la visualisation de la paroi intestinale et peut
contribuer à confondre une tumeur avec une structure normale de la pa-
roi intestinale. Enfin, les images obtenues ne sont pas démonstratives car
présentant un flou et une absence de contraste clair des tumeurs.

La méthode proposée dans ce travail ne nécessite pas de modification
drastique du régime alimentaire, et le BaSO4 peut faire partie de l’alimen-
tation administrées tout au long de l’expérience. Il est pour cela possible de
faire appel à une société fabriquant des granulés de composition définie à la
demande (Research Diets, New Brunswick, NJ, USA).

6.1.5 Conclusion et perspectives

Cette méthodologie s’appuyant sur l’utilisation du µCT et de plusieurs
produits de contraste est simple, sensible et non-invasive. Elle fournit une
démarcation claire des tumeurs in vivo et peut être répétée pour un suivi
longitudinal de cancers colorectaux.

De plus, l’utilisation du µCT avec produits de contraste permet d’étudier
à partir d’un jeu de données unique les malformations osseuses et certaines
structures molles. Une seule acquisition, donc une seule anesthésie, est alors
nécessaire ce qui est favorable lors d’une étude longitudinale qui sera répétée
régulièrement.



108 6. Applications d’imagerie des tissus mous par µCT

6.2 Mesure par µCT de la surface péritonéale

recrutée pendant la dialyse péritonéale chez

le rat

Ce travail résulte d’une collaboration avec MlleBergua et M. le Pr. Fisch-
bach, chef du service de pédiatrie I, néphrologie, hôpital de Hautepierre,
Strasbourg, avec la participation de MmeB́arthelmebs et M.H́elwig, IN-
SERM EMI-U0015.

6.2.1 Introduction

La dialyse péritonéale est utilisée chez les patients insuffisants rénaux
afin de pallier la déficience définitive ou transitoire de la fonction rénale. Elle
consiste à infuser environ 2L d’une solution de dialyse péritonéale (appelée
dialysat) dans le péritoine afin de profiter des échanges avec le sang qui sont
très importants au niveau de la membrane péritonéale. Le dialysat est laissé
en place entre 3h et 4h avant d’être purgé, et la dialyse est répétée plusieurs
fois par semaine. En pratique clinique, le volume infusé est choisi comme
étant le volume maximal bien toléré par le patient (entre 1,5L et 3L).

De nombreux phénomènes biologiques restent inaccessibles à une mesure
de référence, un gold standard, parce qu’ils ne sont observables qu’in vivo
(mesures de la perfusion cérébrale ou cardiaque par exemple). Il est com-
mun cependant de penser que les mesures d’organes ou de tissus (longueurs,
volumes, surfaces) sont facilement effectuées in vivo. La question à laquelle
nous avons été confrontés est la mesure de la surface du péritoine en contact
avec la solution de dialyse lors de la dialyse péritonéale. La surface recru-
tée de ce tissu extensible est importante à connaître pour comprendre les
échanges qui ont lieu lors de la dialyse péritonéale, car l’efficacité de celle-ci
y est directement liée. A notre connaissance, aucune méthode reproductible
n’a été décrite tant chez l’homme que chez l’animal qui permette de mesurer
cette surface et non de la calculer à partir de mesures partielles in vivo ou ex
vivo. La référence jusqu’alors communément admise pour la surface périto-



6.2. Mesure par µCT de la surface péritonéale recrutée pendant la dialyse
péritonéale chez le rat 109

néale totale, repose sur une mesure ex vivo, contestable car il est bien connu
que les dimensions d’un tissu ex vivo et in vivo sont différentes, et parce
qu’il est impossible de prendre en compte les variations de cette surface
lors du remplissage de l’abdomen par la solution de dialyse. Le dévelop-
pement d’une méthode de mesure in vivo chez l’animal rend donc possible
l’objectivation des modifications de la surface péritonéale recrutée (SPR) en
fonction du volume ou de la composition du dialysat par exemple, et vise
à rendre l’opération plus efficace et par suite plus supportable notamment
chez les jeunes enfants chez lesquels elle est pratiquée.

Cette mesure doit être rapide car le volume de dialysat évolue au cours de
la dialyse péritonéale, et la résolution atteinte doit permettre une description
précise de la surface péritonéale. Nous développons une méthode d’imagerie
in vivo de la SPR chez le rat en utilisant l’imagerie par µCT. Avec cette
méthode, nous étudions l’influence du volume infusé sur la SPR.

6.2.2 Matériel et méthode

Imagerie µCT

Les images rayons X 3D sont acquises avec le µCT (cf. §1.3.3, eXplore
Locus, GE Healthcare, London, Canada). Le protocole d’imagerie est le plus
rapide disponible avec cet appareil : 200 projections avec des pixels acquis
de 93µm×93µm, 200°, temps d’exposition 90ms, Nex 1, 80kVp, 450µA, 4
positions de lit pour couvrir la totalité de l’abdomen, TA 13min. Les volumes
3D sont reconstruits avec une taille de voxel de 186µm×186µm×186µm,
c’est-à-dire en dégradant la résolution effectivement acquise, afin que la
taille du fichier reconstruit permette son exploitation informatique, ce qui
a également pour effet d’améliorer le rapport S/B. Le volume du voxel
reconstruit représente moins de 7.10−3 mm3.
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Fantôme de test

La méthode est validée par l’estimation de la surface externe d’une tu-
bulure en plastique (fantôme CT-1, longueur 150cm et diamètre externe
4,1mm conduisant à une surface externe de 193,5cm2). La tubulure est en-
roulée en forme de « 8 » (fig. 6.7) afin d’évaluer la performance intrinsèque
de la méthode de détermination de surface d’un objet complexe. Un second
fantôme vise à étudier l’influence du contraste sur la mesure de la surface
du volume d’intérêt. Le tube en plastique (fantôme CT-2, longueur 5,75cm
et diamètre interne 2,25cm conduisant à une surface interne de 48,7cm2)
est rempli d’une dilution (de 0 à 1:4 en volume) d’un agent de contraste
iodé (Visipaque, 320mg I/mL, GE Healthcare, Carrigtohill, Irlande) dans
de l’eau. La densité X du tube en plastique est proche de celle de l’eau et la
concentration de l’agent de contraste va influencer la qualité de la mesure
de la surface interne du tube en contact avec la solution.

Animaux

Vingt six rats normaux de souche Wistar ayant des poids de 235g à 470g
sont utilisés. Les rats sont anesthésiés à 2% d’isoflurane poussé par de l’air
afin de subir une infusion intra-péritonéale de solution de dialyse périto-
néale (CAPD, lactate, 1,36% glucose, Fresenius Medical Care, Bad Hom-
burg, Allemagne). Le volume infusé dépend linéairement du poids des rats :
5mL/100g (8 rats, groupe 1), 10mL/100g (8 rats, groupe 2), 15mL/100g (10
rat, groupe 3). Un agent de contraste iodé non ionique (Visipaque, 320mg
I/mL, GE Healthcare, Carrigtohill, Irelande) est ajouté à 10% en volume
dans le dialysat afin de créer un contraste entre les tissus mous et la solu-
tion. La SPR est assimilée à la surface externe du dialysat qui est mesurée.
La solution est chauffée à 37℃ juste avant l’infusion intra-péritonéale. L’ab-
domen du rat est rasé et un cathéter introduit dans le péritoine (fig. 6.5).
L’infusion intra-péritonéale dure moins de 5min et utilise la gravité. Les
rats anesthésiés sont placés dans la CTI (modèle rat) juste après l’infusion
et installés dans le µCT.
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(a) Infusion intra-péritonéale
via un cathéter

(b) Mise en place dans le µCT

Fig. 6.5 – Préparation des rats

Contrôle du volume de dialysat intra-péritonéal

Chez 5 rats, une concentration initiale de 3µg.mL-1 d’albumine isocya-
nate fluorescente (FITC-albumin, Sigma, St Louis, Missouri, USA) est ajou-
tée au dialysat comme marqueur du volume intra-péritonéal. Un échantillon
de 1mL est prélevé directement après l’acquisition et congelé. La fluores-
cence est mesurée avec un fluorimètre Perkin-Elmer 1420 afin de contrôler
l’évolution du volume de dialysat pendant la procédure.

Détermination de la surface péritonéale recrutée

Les volumes 3D reconstruits (fig. 6.6(1)) sont analysés avec le logiciel
eXplore MicroView (GE Healthcare, London, Canada). Pour les expériences
de validation, le volume d’intérêt radio-opaque (fantôme CT-1 ou contenu
du fantôme CT-2) est sélectionné par application d’un seuillage aux données
CT. La condition de seuillage est déterminée afin que la sélection réalisée
ait le même volume que l’objet d’intérêt. Pour le fantôme CT-1, la sélection
est immédiate puisque la tubulure est l’unique objet. Pour la solution à
l’intérieur du fantôme CT-2, l’agent de contraste iodé atténue les rayons X
et crée un contraste entre le tube et la solution qui permet la sélection du
volume de solution (22,9cm3). La surface du volume d’intérêt est générée
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Fig. 6.6 – Étapes de détermination de la surface péritonéale recrutée. 1.
Volume 3D reconstruit, 2. Élimination des os et de la vessie ; 3. Sélection
du volume de dialysat ; 4. Détermination de la SPR

avec un algorithme dit du marching cube [96] qui calcule une estimation de
la surface.

Pour les expériences in vivo, l’os est naturellement radio-opaque en µCT,
de la même façon que le dialysat contenant l’agent de contraste iodé. Lorsque
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l’os est situé près de la cavité péritonéale, comme les côtes, il peut être pris
en compte dans le volume d’intérêt sélectionné. Afin de supprimer les os, la
cavité péritonéale est sélectionnée. Le contour est tracé manuellement sur
environ 15 coupes régulièrement espacées le long du volume avec comme
seule contrainte d’exclure les os de la sélection. Les sélections sont extra-
polées à l’ensemble du volume et les données extérieures sont supprimées
(fig. 6.6(2)). La vessie contient du produit de contraste absorbé qui a été
éliminé par voie rénale, elle doit donc être supprimée de la même façon.
Comme décrit au paragraphe précédent, un seuillage permet la sélection
du volume intra-péritonéal (fig. 6.6(3)). Le volume de dialysat est utilisé
comme référence pour cette sélection, en formulant l’hypothèse (à vérifier
avec la FITC-albumine) que le volume infusé demeure constant entre son
infusion et la la fin de l’acquisition. La surface du dialysat est générée, pro-
duisant une mesure de la surface péritonéale en contact avec la solution de
dialyse (fig. 6.6(4)).

Analyse des résultats

Le rapport SPR sur poids permet de comparer les résultats des trois
groupes. Le test-t de Student est utilisé pour juger des différences significa-
tives.

6.2.3 Résultats

Surfaces des fantômes

La surface du fantôme CT-1 générée après sélection est présentée fig. 6.7(A).
La surface mesurée est de 203,8cm2, soit une différence de 5% avec la surface
calculée connaissant la géométrie de l’objet de 193,5cm2. La coupe axiale
du fantôme CT-2 (fig. 6.7(B)) montre le contraste entre le tube en plastique
et une solution contenant 10% en volume d’agent de contraste.

La surface mesurée pour la solution est représentée en fonction de la
dilution d’agent de contraste (fig. 6.8). Comme attendu, le contraste entre
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10mm 10mm

Fig. 6.7 – Fantômes de test. (A) Surface du prolongateur et (B) coupe axiale
du tube

la solution et le tube en plastique augmente avec la concentration en agent
de contraste. Sans agent de contraste, l’eau et le tube ont des coefficients
d’atténuation des rayons X proches. Dans ce cas, la sélection est difficile et la
surface du volume sélectionné est accidentée. Le relief résultant du manque
de contraste produit une sur-évaluation importante. Cette sur-évaluation
diminue lorsque la concentration en agent de contraste augmente. Même
avec un contraste fort, la surface calculée demeure supérieure à la surface
déterminée connaissant la géométrie macroscopique du tube. La surface
moyenne mesurée est de 52,01±0,25cm2 sur le plateau final (8 valeurs de
dilutions vol. de 1:12 à 1:4), soit 7% supérieure à la surface géométriquement
déterminée de 48,6cm2. Étant donné qu’une dilution à 10% vol. permet de
sélectionner aisément le volume d’intérêt, cette dilution est choisie pour les
expériences in vivo.

Évalution in vivo de la surface péritonéale recrutée chez le rat

Conformément à l’expérience menée sur la fantôme CT-1, une dilution
de l’agent de contraste à 10% vol. produit un contraste CT suffisant pour
distinguer le dialysat des tissus mous situés dans la cavité intra-péritonéale
(fig. 6.6(A)).

Chez le rat normal, il n’y a pas de différence significative (p>0,1) entre
le volume infusé initialement et le volume déterminé avec la FITC-albumine
dans le dialysat prélevé après l’acquisition µCT. Pendant les 30min de pro-
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Fig. 6.8 – Erreur de calcul de la surface du fantôme tube en fonction de la
concentration en Visipaque

cédure qui suivent l’infusion, le volume de dialysat demeure constant chez
le rat normal.

Sur les données acquises au µCT, l’évolution de la surface recrutée en
fonction du volume infusé est visible (fig. 6.9). A volume infusé constant
(5mL/100g, 10mL/100g ou 15mL/100g), nous trouvons une relation linéaire
entre la surface recrutée et le poids de l’animal, c’est pourquoi nous rap-
portons la SPR au poids pour obtenir un coefficient invariant. Les boîtes à
moustaches représentant la SPR rapportée au poids en fonction du volume
infusé sont représentées fig. 6.10.

Dans deux groupes de trois animaux pesant respectivement 246±12 g et
354±10 g avec un volume infusé de 10mL/100g, nous observons une varia-
bilité inter-individuelle de 8% dans la SPR mesurée avec notre méthode in
vivo (respectivement 433±31 cm2 et 622±48 cm2).

Les boîtes à moustaches représentant la SPR rapportée au poids du rat
en fonction du volume infusé (fig. 6.10) ne présentent pas de valeur aber-
rante, la moyenne et la médiane sont proches et centrées dans la boîte ce
qui confirme le caractère gaussien des distributions. Nous observons un re-
crutement de surface péritonéale croissant avec l’augmentation du volume
de remplissage. Le ratio SPR/poids augmente de 55% entre 5mL/100g et
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10mm

(a) 5mL.100g−1 (b) 10mL.100g−1 (c) 15mL.100g−1

Fig. 6.9 – Coupes coronales au niveau du thorax et de l’abdomen acquises in
vivo chez trois rats différents en fonction du volume de solution de dialyse
péritonéale infusé

10mL/100g (différence significative, p<0,0005). Ce même ratio augmente de
façon significative (p<0,0005) de 25% entre 10mL/100g et 15mL/100g, ce
qui représente une agmentation totale de 90% entre 5mL/100g et 15mL/100g.
L’augmentation de la SPR/poids en fonction du volume infusé suit un
courbe logarithmique (R2=0,94) dans la gamme de poids allant de 235g
à 470g chez le rat.

6.2.4 Discussion

Fantômes de validation

Les surfaces des deux fantômes sont déterminées avec 5% et 7% de diffé-
rence par rapport aux surfaces calculées géométriquement. Ce test prouve la
capacité de la méthode d’imagerie et de traitement des données à déterminer
la surface d’objet même à géométrie complexe.

Le fantôme CT-2 permet plus spécifiquement d’étudier l’influence du
contraste sur la qualité de la sélection du volume d’intérêt. Le contraste
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Fig. 6.10 – Boîtes à moustaches représentant la surface péritonéale recrutée
(PCSA) rapportée au poids de l’animal en fonction du volume de remplissage

dirige la sélection du volume par seuillage des densités CT, exprimées en
unité Hounsfield (HU). La qualité de la surface sélectionnée dépend de ce
seuillage et affecte l’évaluation de la surface réelle. Le tube en plastique
présente un coefficient d’atténuation proche de celui de l’eau. Sans agent
de contraste, le faible contraste rayon X entre l’eau et le plastique rend la
sélection du volume d’intérêt très imprécise. L’influence sur la détermina-
tion de surface est très importante car chaque aspérité augmente la surface
calculée. L’augmentation de la concentration en agent de contraste améliore
la qualité de la sélection du volume d’intérêt et de la surface mesurée. Sur
le plateau final (8 valeurs de dilution de 1:12 à 1:4 vol.), la surface me-
surée présente un coefficient de variation inférieur à 0,5% (51,98±0,25cm2)
prouvant la reproductibilité de la méthode.

La surévaluation observée pour les fantômes est en accord avec la sur-
estimation rapportée pour l’algorithme marching cube [49]. Flin et al. [49]
obtiennent une sur-estimation comprise entre 5% et 15% pour différentes
géométrie d’objets test 3D. L’algorithme marching cube prend en compte
toutes les données disponibles pour décrire la surface. Il produit donc une
bonne évaluation des surfaces complexes, mais est en retour sensible aux
effets d’échantillonage qui augmentent la surface estimée. Le but de cette
étude étant de déterminer le recrutement des structures fines de la mem-
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brane péritonéale, cet algorithme qui utilise l’ensemble des données 3D dis-
ponibles est préféré à la méthode stéréologique qui adoucit les contours [74].

Comparaison de la surface péritonéale recrutée mesurée in vivo
par µCT et de la surface péritonéale totale mesurée ex vivo par
planimétrie

La surface péritonéale totale a été mesurée ex vivo avec des méthodes
planimétriques chez l’homme [43, 135, 169] et le rat [89]. La planimétrie 2D
bien qu’étant la seule méthode permettant d’évaluer la surface péritonéale
totale, est très contestable d’un point de vue méthodologique car fortement
opérateur dépendante.

En utilisant le µCT, nous obtenons avec un volume infusé de 5mL/100g
une SPR représentant 62% de la surface péritonéale anatomique totale me-
surée ex vivo par Kuzlan et al (SPR = 19, 304 × Poids0,5837 [89]). Cepen-
dant, l’augmentation du volume infusé à 10mL/100g permet de recruter une
surface péritonéale équivalente à la surface péritonéale anatomique totale
mesurée ex vivo. Avec un volume infusé de 15mL/100g, la SPR mesurée in
vivo dépasse la surface péritonéale anatomique totale mesurée ex vivo de
25%. En apparence, ces résultats inattendus sont très surprenants.

Cependant, la méthode proposée ici utilisant une méthodologie µCT 3D
prend en compte l’évolution in vivo de la surface de la membrane péritonéale
en fonction du volume infusé dans la cavité péritonéale. Le péritoine est un
tissu mou élastique qui se trouve, comme tous les autres tissus, soumis in
vivo à d’importantes contraintes longitudinales (provenant de la pression
sanguine dans les vaisseaux, de la pression intra-abdominale, de la charge
interne des organes voisins, des déplacements de fluides, du péristaltisme...).
En conséquence, les tissus mous peuvent raccourcir jusqu’à 50% (la peau par
exemple [38]) dans une dimension lorsqu’ils sont extraits de l’organisme [51].
Ainsi les mesures de la surface péritonéale effectuées ex vivo en l’absence de
ces contraintes biologiques sont fortement différentes des mesures effectuées
in vivo et ne peuvent donner qu’un ordre de grandeur de cette surface.
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Comparaison de la méthode aux précédentes études menées in
vivo

Une première méthode d’évaluation in vivo de la surface péritonéale
recrutée pendant la dialyse péritonéale a été développée chez l’homme [31,
32]. Chagnac et al. [31, 32] ont acquis en 40 min par scanner X des coupes 2D
de 2,7mm à 3,2mm (taille du voxel dans le plan non communiquée) adaptées
à l’échelle humaine. La surface péritonéale de contact a été mesurée à partir
des coupes 2D par une méthode stéréologique et fournit une estimation de
la SPR macroscopique. Avec cette méthode utilisant le scanner X, seule
une fraction limitée de la surface péritonéale totale mesurée ex vivo semble
recrutée.

Fischbach et al. [47] ont suggéré l’utilisation chez le rat de l’IRM 2D
plutôt que du scanner X 2D afin d’éviter l’irradiation X et l’usage de produit
de contraste iodé. Cependant le contraste naturel T2 du dialysat est proche
de celui des tissus graisseux et compromet la sélection de la solution de
dialyse. L’épaisseur de coupe de cette étude par IRM à 1,5T était de 3mm
(taille du voxel dans le plan non communiquée) chez le rat pour un TA de
30min à 1h. La SPR évaluée par cette méthode représente également une
fraction de la surface péritonéale totale mesurée ex vivo.

Ces deux méthodes délaissent une grande partie des détails anatomiques
et nécessitent des TA longs par rapport à la durée de la dialyse. Avec un outil
dédié comme le µCT chez le petit animal, les voxels reconstruits mesurent
186µm×186µm×186µm sur l’ensemble de l’abdomen avec un TA court de
13min. L’isotropie du volume 3D évite l’apparition d’effets de volume partiel
qui apparaissent lorsque une dimension, généralement l’épaisseur de coupe,
est plus large que les autres.

Les études d’imagerie in vivo précédentes nécessitaient une sélection
manuelle du volume d’intérêt dans les données acquises. Ces méthodes re-
quièrent du temps et sont opérateur-dépendantes. Tandis qu’en IRM la
graisse et le dialysat sont difficiles à distinguer, en scanner X le contraste
entre les tissus et l’agent de contraste dilué dans le dialysat permet une
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sélection du volume de dialysat en appliquant un seuillage aux données. Le
traitement des données reconstruites demandent environ 15min, amenant
l’ensemble de la procédure à 1h environ par animal.

La FITC-albumine est utilisée afin de mesurer la variation du volume de
dialysat au cours de la procédure. Cette méthode présente l’avantage majeur
de ne pas recourir à la radio-activité. Elle a révélé qu’il n’y avait pas de
changement significatif dans le volume de dialysat au cours de l’acquisition.
C’est pourquoi dans notre méthode, le volume de dialysat administré sert
de contrôle qui standardise la procédure. Cette valeur dicte le choix du seuil
pour la sélection du volume de dialysat, ce qui rend la méthode indépendante
de l’opérateur.

Influence du volume infusé sur la surface péritonéale recrutée pen-
dant le dialyse péritonéale

Chez l’homme la mesure in vivo par scanner X a évalué que des vo-
lume infusés de 2L et 3L recrutent des surfaces équivalentes à 30% et 60%
respectivement de la surface péritonéale totale mesurée ex vivo [31].

Les mesures par IRM effectuées in vivo chez le rat avec un volume infusé
de 10mL/100g, ont montré un recrutement représentant 35% de la surface
péritonéale totale mesurée ex vivo [47].

Flessner et al. [48] ont estimé ex vivo par autoradiographie quantitative
la surface péritonéale totale et la SPR sur des coupes anatomiques de souris.
Ils obtiennent un recrutement de 47% de la surface péritonéale totale avec
un volume équivalent à 21mL/100g pour un rat de 350g [40].

Ainsi ces études semblent montrer que seule une fraction de la surface
péritonéale totale mesurée ex vivo est recrutée par la solution de dialyse
intra-péritonéale. Dans ce cas, une réserve de surface anatomique semble de-
meurer disponible et son recrutement permettrait d’augmenter les échanges
pendant la dialyse péritonéale.

Cependant, les résultats précédemment obtenus avec la planimétrie ou
les coupes histologiques ex vivo, ou l’imagerie millimétrique in vivo consi-
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dèrent la surface péritonéale selon une échelle macroscopique, comme une
surface plane et régulière, alors qu’il s’agit d’une surface complexe avec de
nombreux détails anatomiques, tels que les microvillosités visualisées à une
échelle micrométrique. Le large espacement des coupes en histologie (10
coupes séparées de 2mm [48]) ou en imagerie in vivo par scanner X ou IRM
(épaisseur de coupe d’environ 3mm [31, 32, 47]) induit des effets de volume
partiels. Avec une résolution 3D isotrope de 186µm×186µm×186µm ob-
tenue in vivo en utilisant notre méthode µCT, nous intégrons des détails
anatomiques non accessibles aux méthodes précédemment citées et s’ap-
puyant sur le 2D [149, 159].

Cette différence d’échelle dans la mesure de la surface, combinée à la
différence de surface entre les tissus in vivo et ex vivo (cf. plus haut )
participe à la mesure in vivo par µCT d’une surface péritonéale impliquée
dans l’échange d’eau et de solutés, supérieure à la surface péritonéale totale
mesurée ex vivo. Si la surface que nous mesurons ne constitue pas plus une
référence que la surface totale mesurée ex vivo, puisque la surface mesurée
dépend de l’échelle à laquelle la surface réelle est décrite, elle permet une
mesure in vivo rapide et reproductible mettant en évidence l’évolution de
la surface péritonéale recrutée en fonction du volume infusé chez le rat.

6.2.5 Conclusion et perspectives

Cette méthode utilisant le µCT allie la rapidité de l’examen à une grande
reproductibilité. La résolution 3D isotrope atteinte permet de décrire les
détails de la membrane péritonéale recrutée in vivo chez le rat. Le volume
infusé influe directement sur la SPR, la SPR augmentant exponentiellement
avec le volume de dialysat. Cette étude doit être poursuivie afin d’évaluer
chez le rat insuffisant rénal l’influence du type de la composition de la so-
lution de dialyse sur la SPR ou encore l’effet de l’adjonction de surfactant
sur ce recrutement.
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6.3 Utilisation du µCT pour l’imagerie des tis-

sus mous

Sans adjonction de produits de contraste, l’indication majeure du µCT
concerne l’étude des structures osseuses et des poumons. Les contraste na-
turels permettent également la mesure des volumes graisseux. L’étude des
tissus mous est moins évidente en µCT car elle réclame l’utilisation de pro-
duits de contraste radio-opaques et parce que l’utilisation de l’IRM, qui est
une méthode d’imagerie non-ionisante offrant des contrastes naturels entre
les tissus mous, paraît plus évidente. Cependant, le µCT peut être plus ap-
proprié que l’IRM pour l’imagerie des tissus mous lorsque les applications
nécessitent une haute résolution spatiale isotrope et/ou un TA court et/ou
une grande spécificité de contraste.

Dans un contexte multimodal, les deux exemples présentés dans ce cha-
pitre mettent en évidence l’importance du choix de la modalité d’imagerie
pour la réussite de l’expérience et l’obtention des informations recherchées,
les critères déterminant ce choix étant multiples.
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Ce travail de thèse a abordé trois modalités majeures d’imagerie in vivo
du petit animal, IRM, µCT et µSPECT, accessibles sur un même plateau
technique (Biophysique et médecine nucléaire, CHU Hautepierre) permet-
tant leur utilisation seule ou combinée en fonction de la problématique po-
sée.

Dans ce contexte d’imagerie multimodale, nous avons démontré que
moyennant certaines adaptations, l’IRM à 0,1T a la capacité de répondre
à un large panel de problématiques biologiques de routine illustrées par les
questions biologiques qui nous ont été posées. Ainsi, nous avons effectué
le suivi individuel longitudinal quantitatif de la croissance d’une tumeur
intra-cérébrale chez la souris afin de confirmer l’action d’une stratégie thé-
rapeutique. Nous avons développé un protocole d’évaluation de la fonction
cardiaque par IRM synchronisée fournissant 16 phases par cycle cardiaque
chez le rat, et nous l’avons appliqué à des rats infarcis. Nous avons égale-
ment mis en place un protocole d’élastographie par résonance magnétique
in vivo chez le rat, que nous avons étendu par une étude post mortem afin
de déterminer les propriétés mécaniques de la matière cérébrale in vivo et
leur évolution post mortem. Toutes ces applications sont largement docu-
mentées dans la littérature avec des résultats obtenus à des champs magné-
tiques beaucoup plus élevés, mais les développements récents à bas champ
sont extrêmement rares.

Cependant, en dehors de la spectroscopie les aimants à bas champ offrent
une solution pour l’imagerie préclinique quotidienne à un coût nettement
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plus faible, tant à l’achat qu’en fonctionnement, que les systèmes dédiés à
haut champ actuellement commercialisés. Cet aspect économique n’est pas
à négliger car il conditionne la répartition et la disponibilité des techniques
d’imagerie, et l’IRM préclinique n’est actuellement pas suffisamment répan-
due dans les laboratoires dans lesquels se trouvent les éventuels utilisateurs.

La contrepartie majeure de l’usage du bas champ est l’augmentation du
temps d’acquisition, indispensable pour compenser la diminution du rapport
S/B, mais celle-ci n’est pas dans une proportion directe avec le rapport des
champs magnétiques, et de plus, la plus grande facilité de manipulation
dans un aimant ouvert à bas champ que dans un aimant clinique ou dédié
à haut champ réduit la durée totale d’expérimentation, prenant en compte
l’ensemble de la manipulation de l’induction de l’anesthésie au réveil de
l’animal. Au final, c’est cette durée d’expérimentation, trop souvent absente
des publications, qui fixe le nombre maximum d’expérimentations réalisables
quotidiennement avec un protocole, et celles que nous obtenons permettent
de réaliser 4 examens quotidiens en routine.

Par ailleurs, le voisinage techniquement simple de ces IRM à 0,1T avec
d’autres appareils offre une grande souplesse d’utilisation et de mise en place
des protocoles in vivo ainsi que nous le montrons pour l’élastographie par
résonance magnétique. Profitant de cet aspect, ce type de système IRM à
bas champ peut facilement entrer dans la conception de nouvelles modalités
d’imagerie duale combinant IRM et médecine nucléaire, dont nous avons
effectué une démonstration pratique.

Enfin, les systèmes IRM à bas champ s’intègrent simplement dans un
plateau technique d’imagerie pensé pour l’imagerie in vivo longitudinale du
petit animal et implanté pour ce faire au sein d’une animalerie. La dis-
ponibilité de plusieurs modalités d’imagerie permet d’adapter le protocole
d’imagerie à la problématique en tirant le meilleur parti de chaque moda-
lité. Dans notre expérience, il apparaît que plus encore que les performances
technologiques, la compréhension de la question biologique posée associée
à celle des phénomènes physiques utilisés dans les différentes modalités est
essentielle pour un usage optimal des méthodes d’imagerie préclinique. Nous
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avons montré que malgré ses prédispositions pour l’imagerie des tissus mous,
l’IRM n’est pas la seule modalité à considérer et que le µCT apporte pour
certaines de ces problématique une réponse plus adaptée.

A l’image des plateaux techniques hospitaliers, il semble que l’imagerie
préclinique ne se concevra plus dans un futur proche que dans des pla-
teaux d’imagerie multimodale, disposant des moyens humains nécessaires à
la définition du protocole le plus adapté à chaque problématique de suivi
longitudinal in vivo.

Au delà des performances des machines, nous avons pu montrer que
la prise en compte des conditions d’anesthésie de l’animal, au delà de la
simple considération de la survie à l’expérimentation, améliore la qualité des
acquisitions en réduisant le flou lié à la respiration mais aussi en permettant
à l’imagerie de rendre compte de la physiologie non-altérée de l’animal. Tout
comme en clinique, le « patient » est au coeur du problème et ne doit pas
être occulté par la technique.





Annexe A
La cellule technique pour l’imagerie

(CTI)

Le laboratoire a participé au développement par la société vétérinaire
Minerve (Esternay, France) d’une cellule technique pour l’imagerie (CTI)
multimodalité du petit animal (fig. A.1). La CTI supprime les manipulations
directes de l’animal pendant les transports et standardise la mise en place
des animaux dans l’imageur. Elle évite de contaminer un imageur clinique
lors de son utilisation. La CTI comprend un masque d’anesthésie gazeuse
avec barre de dents, et des barres d’oreilles peuvent être utilisées. La position
du lit en hauteur et en profondeur est réglable. Un support a été installé
sur chacun de nos imageurs pour l’utilisation de la CTI.

La CTI est dépourvue de composant ferro-magnétique propre à inter-
agir avec le champ principal d’un imageur IRM et est donc compatible pour
l’imagerie IRM. L’atténuation des rayonnements gamma par le cylindre ex-
térieur de la CTI est inférieure à 5% [54] et permet l’utilisation en SPECT
(cf. §5). L’animal mis en place dans la CTI peut être déplacé sous anesthésie
d’un imageur à un autre, son positionnement demeurant inchangé. La CTI
facilite ainsi l’obtention de données multimodalités, acquises dans différents
imageurs, sans modification de la position de l’animal.

L’hypothermie constitue le facteur majeur de décès du petit animal anes-
thésié et reste un problème particulièrement important chez la souris. Elle
doit être limitée par l’utilisation d’un système de chauffage qui concoure
au maintien de l’homéostasie de l’animal anesthésié. En IRM, il n’est pas
possible d’utiliser directement un chauffage avec une résistance électrique
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Fig. A.1 – Vue d’ensemble de la CTI rat sans le tube externe, détail du
masque d’anesthésie et vue d’ensemble de la CTI souris

dans l’aimant. Le chauffage est donc généralement déporté et transmis par
des systèmes à circulation d’eau ou d’air afin de maintenir la température
de l’animal. Lorsque la CTI est refermée par sa bulle, sa température in-
terne est augmentée par une circulation d’air chaud en circuit fermé. La
valeur de consigne de la température dans la cellule, fixée par l’utilisateur,
est contrôlée et asservie grâce à un capteur de température. Le chauffage et
le contrôle de la température prennent place dans la partie technique de la
CTI afin d’être indépendants de la longueur du circuit de circulation d’air
et de la température de la pièce.

La CTI est disponible en trois tailles de lit et de cellule : souris, « grosse »
souris, rat. Les diamètres extérieurs des cellules sont respectivement de 6cm,
8cm et 12cm. Un canal technique large de 1cm de diamètre permet de
passer des instruments de surveillance des paramètres physiologiques (sonde
thermique, câbles ECG, capteur de respiration...) dans la cellule. La partie
technique de circulation de l’anesthésie et de thermorégulation ainsi que le
système de fixation sur l’imageur sont indépendants du modèle de CTI.
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L’utilisation d’anesthésie gazeuse et d’un système de chauffage permettent
de maintenir la stabilité des paramètres physiologiques des animaux pendant
des durées compatibles avec des durées totales d’acquisition de quelques
heures en routine. La CTI a donc été utilisée pour l’ensemble des expéri-
mentations d’imagerie in vivo présentées dans cette thèse. Lorsque pour des
raisons techniques la CTI n’a pu être refermée pendant l’acquisition, les gaz
d’anesthésie ont été chauffés (environ 37℃) et l’animal a été recouvert de
papier bulle afin de ralentir la baisse de sa température interne.

L’utilisation systématique de la CTI fournit une amélioration de la sta-
bilité des paramètres physiologiques des animaux qui a considérablement
réduit la mortalité lors des expériences d’imagerie présentées dans ce travail,
mais a également amélioré la qualité des images en réduisant considérable-
ment le flou du à une respiration ample et irrégulière.





Annexe B
Principe de l’IRM

Le principe de l’IRM est largement décrit dans la littérature [27, 82,
170]. Le lecteur trouvera dans cette annexe un bref rappel concernant ce
phénomène, servant à introduire la notion de pondération, la présentation
de classifications de gammes de champ magnétique des appareils IRM et les
facteurs influençant le rapport S/B .

B.1 Résonance magnétique nucléaire

Le principe de l’IRM repose sur la relation de Larmor qui relie la fré-
quence de précession des spins ν à l’intensité du champ magnétique auquel
ils sont soumis :

ν = γ ×B (B.1)

avec γ le rapport gyromagnétique du noyau considéré (γ = 42, 58MHz.T−1

pour l’hydrogène).

Les éléments fondamentaux de la résonance magnétique nucléaire (RMN)
sont :

– l’échantillon
– un aimant qui génère le champ principal B0

– l’antenne radio-fréquence (RF) qui résonne à la fréquence de Larmor
– une console de contrôle de l’impulsion RF émise, et de démodulation

et d’amplification du signal reçu.
Les spins de l’échantillon placé dans le champ principal précessent à

la fréquence de Larmor. Le signal RMN provient alors de la différence de
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population entre les deux états des spins, up et down, à l’équilibre thermique
(relation de Boltzmann). L’impulsion RF générée via l’antenne excitatrice
est un champ magnétique transitoire, oscillant à la fréquence de Larmor,
qui entraîne une bascule de l’aimantation dans le plan transverse. Cette
aimantation transversale évolue en fonction du type de séquence et des
propriétés RMN de l’échantillon, puis le signal est recueilli via l’antenne
réceptrice. Le signal amplifié est enfin démodulé afin d’obtenir le signal
RMN, le Free Induction Decay (FID) ou un écho (généré par combinaison
d’impulsions RF et/ou par application de gradients bipolaires).

La RMN est une méthode peu sensible (équilibre thermique avec une
faible différence de population à température ambiante), c’est pourquoi un
grand nombre de spins doit être mis en jeu pour créer un signal détectable.
Ainsi l’IRM utilise en routine le signal des noyaux d’hydrogène (également
assimilés à leur unique proton) présents en grande quantité dans les orga-
nismes vivants afin d’obtenir des images anatomiques.

B.2 Codage de l’espace dans le plan de Fourier

En IRM, les signaux RMN recueillis permettent de remplir le plan de
Fourier, codé en fréquence et en phase. Le codage de l’espace utilise des
gradients de champ. Le long de la direction d’application du gradient x, les
noyaux sont soumis à un champ de composante Gx :

Gx =
δB

δx
(B.2)

Le gradient génère une variation spatiale de la fréquence de résonance
des protons :

ν(x, t) = γ(B0 + xGx) (B.3)

avec B0 le champ principal de l’aimant.

Le codage en fréquence consiste en l’application d’un gradient pendant
l’acquisition du signal RMN. En fonction de leur position le long du gra-
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dient de champ, les protons résonnent à une fréquence différente. Le signal
temporel échantillonné permet de remplir directement une ligne du plan de
Fourier.

Le codage en phase consiste à appliquer un gradient pendant une durée
∆t afin de déphaser les spins dans cette direction de codage. A l’arrêt du
gradient, les spins sont marqués par un déphasage propre à leur position le
long du gradient. La valeur du gradient est incrémentée à chaque acquisition
afin de remplir les lignes successives du plan de Fourier.

En IRM 2D, le plan de coupe est sélectionné avec un gradient de sélec-
tion de tranche et la matrice du plan de Fourier 2D est remplie. Le signal
est acquis après l’application du gradient de codage de phase et pendant
l’application du gradient de codage en fréquence. L’application d’une trans-
formée de Fourier 2D aux données du plan de Fourier permet de reconstruire
l’image. En 3D, la profondeur est codée avec un second gradient de codage
de phase et une transformée de Fourier 3D permet de reconstruire le volume.

B.3 Pondération du signal

Un ensemble de paramètres comme la densité de protons, le temps de re-
laxation longitudinal T1, le temps de relaxation transversal T2 mais aussi les
phénomènes de flux et de diffusion ou la température influencent l’amplitude
du signal RMN recueilli et la pondération des images IRM reconstruites. Les
séquences IRM utilisent ces paramètres afin d’obtenir des contrastes selon
différentes pondérations, susceptibles d’apporter une réponse à une problé-
matique donnée.

La densité de protons, les temps de relaxation T1 et T2 sont propres à
chaque élément de l’échantillon et dépendent de son environnement molé-
culaire et du champ magnétique utilisé. La densité de proton ρ de l’échan-
tillon fixe l’aimantation longitudinale disponible initialement, c’est-à-dire
la quantité de signal maximale disponible. Cette quantité de signal dispo-
nible initialement est pondérée en fonction des cinétiques T1 et T2 par la
séquence d’acquisition. Le temps de relaxation longitudinal T1, dit temps
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de relaxation spin-réseau, correspond à la durée de retour selon la direction
longitudinale de l’aimantation basculée dans le plan transversal ou inver-
sée. Ce temps décrit la cinétique du retour des spins à l’équilibre thermique
après la bascule RF. Le temps de relaxation transversal T2, dit temps de
relaxation spin-spin, correspond quant à lui à la durée de disparition de l’ai-
mantation basculée dans le plan transverse. Le T2 reflète la disparition de la
cohérence entre les phases des spins. Le T∗2 décrit la cinétique du déphasage
lorsque l’effet des hétérogénéités du champ magnétique et les différences de
susceptibilité des tissus s’ajoutent aux interactions spin-spin et diminuent
le T2 (T∗2<T2).

Le contraste de l’image IRM anatomique est lié à ρ, T1 ou T2 en fonction
de la séquence IRM choisie, de l’angle de bascule α, du temps d’excitation
(TE) et du temps de répétition (TR). La pondération modifie le contraste
entre les tissus et permet de décrire spécifiquement certaines structures ou
pathologies. Les pondérations ρ et T1 permettent généralement une descrip-
tion anatomique complète, tandis que la pondération T2 met en évidence
les structures liquidiennes ou grasses.

B.4 Gammes de champ magnétique

Les appareils d’IRM sont classés en fonction de leur champ principal.
La classification est fluctuante et dépend de l’utilisation (clinique ou précli-
nique) des appareils, ainsi que des auteurs [63, 73, 100]. Nous proposons ici
une classification.

Les expériences d’IRM menées à des champs inférieurs à 0,1T sont dites
à très bas champ. Elles concernent des applications très particulières (IRM
en champ terrestre notamment) qui ne seront pas abordées dans ce mémoire.

Les appareils cliniques à bas champ couvrent la gamme de 0,1T à 0,5T.
Ces appareils sont de type résistifs ou permanents. Ils sont destinés à l’ima-
gerie des extrémités ou à l’IRM interventionnelle.
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Les appareils cliniques à haut champ ont des champs compris entre 0,5T
et 3T. Les appareils corps entier les plus couramment utilisés chez l’homme
fonctionnent à des champs de 1,5T, mais la norme tend actuellement vers
3T. Le champ de ces appareils est généré par supraconduction.

Au delà de 3T, les IRM cliniques sont dits à très haut champ. Quelques
IRM cliniques à 4,7T et 7T sont en fonction à travers le monde, mais cette
technologie est principalement utilisée pour l’imagerie préclinique. En effet
plus le champ principal est élevé, plus l’homogénéité est difficile à maintenir
sur une large zone, donc plus il est difficile d’obtenir une zone homogène
compatible avec l’imagerie humaine [73]. Afin d’assurer l’homogénéité du
champ, la longueur de l’aimant, son poids et sa consommation d’hélium aug-
mentent avec la valeur du champ principal. Les coûts de construction, d’ins-
tallation et de fonctionnement augmentent eux aussi avec les contraintes
liées au champ magnétique principal.

En IRM préclinique, la majorité des appareils dédiés commercialisés ac-
tuellement fonctionnent à un champ de 7T. La tendance est de qualifier
de bas champ tous les appareils fonctionnant à un champ inférieur à 4,7T.
A notre connaissance, les appareils dédiés précliniques présentant le champ
principal le plus élevé actuellement officient à 17,6T [153], soit 176 fois plus
que le champ de nos appareils IRM à 0,1T. Les dimensions plus restreintes
de la zone homogène nécessaire à l’imagerie du petit animal rendent possible
la conception de ces appareils. Cependant, l’accessibilité à la zone d’imagerie
est réduite, même pour des applications petit animal.

La recherche d’un champ principal toujours plus élevé est liée à son
influence sur le rapport signal à bruit (S/B) du signal RMN.



136 B. Principe de l’IRM

B.5 Rapport signal-à-bruit et durée de l’ac-

quisition IRM en mode 3D

Le rapport S/B d’un voxel en IRM 3D dépend d’un grand nombre de
facteurs :

S/B ∝ B0 ·
δx · δy · δz√Nex

√
Nx ·Ny ·Nz√

SW
(B.4)

avec δx (δy ou δz) dimension du voxel dans la direction x (y ou z), Nx

(Ny ou Nz) taille de la matrice dans la direction x (y ou z), Nex nombre
d’excitations et SW fréquence d’échantillonnage. La dépendance du rapport
S/B en fonction du champ est globalement considérée comme linéaire en
pratique [70, 69, 73]. Plus le champ magnétique est élevé, plus le rapport
S/B intrinsèque, c’est-à-dire indépendant des paramètres d’acquisition, est
élevé.

Le rapport S/B est proportionnel au volume des voxels imagés. Plus le
voxel est grand, plus la quantité de protons mis en jeu est importante et
meilleur est le rapport S/B. Or la recherche d’une information diagnostique
est liée à la dimension des voxels : tandis que le volume des voxels en IRM
humaine est de l’ordre du mm3, en imagerie du petit animal les voxels
atteignent des dimensions sub-millimétriques et un volume de l’ordre de
10-2mm3.

D’autre part, la durée d’acquisition ou temps d’acquisition (TA) est
égale au produit du TR, des nombres de pas de phase acquis Ny et Nz, et
du nombre de répétitions Nex :

TA = TR ·Ny ·Nz ·Nex (B.5)

La durée d’acquisition est donc directement liée à certains des para-
mètres du rapport S/B. Le Nex permet d’améliorer le rapport S/B en
moyennant les signaux acquis lors des répétitions. Cependant, tandis que
le rapport S/B augmente proportionnellement à

√
Nex, le TA augmente
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linéairement avec le Nex. Le gain en terme de rapport S/B est donc très
rapidement limité par l’augmentation consécutive du TA.

L’augmentation de la taille de la matrice d’acquisition augmente elle
aussi le rapport S/B, au détriment de l’allongement du TA. L’augmentation
de la taille de la matrice est généralement liée au besoin d’améliorer la
résolution de l’acquisition. A champ de vue (FOV) constant, le doublement
de la taille de la matrice dans les trois directions de codage entraîne une
diminution d’un facteur 8 (23) du volume du voxel. L’effet sur le rapport
S/B est de le diviser par

√
8. Le TA augmente quant à lui 4 fois sous l’effet

de l’augmentation du nombre de pas de codage de phase dans le plan (Ny)
et en profondeur (Nz).

Afin de réduire l’effet sur la durée de l’acquisition du nombre de pas de
phase, il faut privilégier les matrices asymétriques lorsque cela est possible.
En effet, le TA d’une matrice rectangulaire 256×128 (lecture×phase) est
le même que celui d’une matrice 128×128 à TR constant car le nombre de
pas de codage en lecture (Nx) ne participe pas directement à l’augmentation
du TA. Cependant le TE dépend de la durée d’application du gradient de
lecture appelée temps d’observation (TO) :

TO =
Nx

SW
(B.6)

Ainsi si le nombre de pas de codage en lecture double et que la fréquence
d’échantillonnage reste constante, le TO double, le TE est augmenté ainsi
que le TR le plus court utilisable. Le TA peut donc être modifié si la fré-
quence d’échantillonnage est conservée. Cependant, l’augmentation du TO
améliore également le rapport S/B. Le choix du TO doit donc résulter d’un
compromis entre la pondération recherchée (TE) et le rapport S/B (TO,
mais aussi TE pour la quantité de signal disponible au moment de l’écho).

Une autre technique de limitation du TA consiste à n’acquérir qu’une
partie des données du plan de Fourier dans les directions de codage de phase.
La technique du zéro filling consiste à n’acquérir que les données centrales
du plan de Fourier, tandis que les données périphériques sont complétées
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par des zéros. Le contraste de l’image qui est lié aux données centrales n’est
pas modifié, mais la résolution effective est diminuée, car les données des
bords du plan de Fourier sont liées à la résolution de l’image. Cependant
ces données correspondant aux hautes fréquences spatiales sont également
celles qui sont affectées par le bruit. Ne pas les acquérir présente donc aussi
un aspect positif en limitant le bruit capté, et peut permettre de diminuer
le Nex.



Annexe C
Implémentation des séquences rapides

d’écho de gradient

Afin de pouvoir effectuer de l’IRM sur le petit animal, il convient de
développer des séquences d’imagerie rapide adaptées. Des séquences écho
de gradient 3D ont été implémentées avec la console SMIS.

Les séquences écho de gradient sont des séquences d’imagerie rapide car
elles permettent d’utiliser des TR nettement plus courts que les séquences
écho de spin. Elles s’appuient sur des angles de bascule inférieurs à 90°
afin d’utiliser des TR inférieurs au T1 des tissus étudiés. Après quelques
bascules, un état d’équilibre dynamique est obtenu (SSFP : Steady State
Free Precession) qui dépend de l’angle de bascule α, du TE et du TR. Pour
tout échantillon, il existe à TR fixé un angle de bascule optimal produisant
un signal maximal, appelé angle de Ernst. Plus le TR est court, plus l’angle
de Ernst est faible.

Des séquences écho de gradient FLASH, FAST et CEFAST ont été im-
plémentées qui permettent de tirer le meilleur profit de l’IRM à 0,1T pour
l’imagerie du petit animal. L’effet des paramètres des séquence est décrit à
travers des images d’un fantôme constitué de tubes remplis de solutions à
différentes concentrations de sulfate de cuivre (CuSO2−

4 ).

C.1 Fantôme de test

Le fantôme de test (schéma fig. C.1) est constitué de 5 tubes remplis
de solutions à différentes dilutions de CuSO2−

4 dans de l’eau déminérali-
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sée : eau déminéralisée, 2g.L-1, 5g.L-1, 10g.L-1 et 20g.L-1. Le diamètre des
tubes est de 3cm. Les solutions présentes des temps de relaxation T1 et T2

qui varient en fonction des concentrations en CuSO2−
4 . L’eau déminéralisée

présente les temps de relaxation T1 et T2 les plus longs. Pour les autres
solutions, les temps de relaxation diminuent avec une concentration crois-
sante en CuSO2−

4 . Ce fantôme permet de décrire les caractéristiques des
différentes séquences programmées.

(a) Schéma

10mm

(b) Acquisition IRM

Fig. C.1 – Fantôme de test constitué de 5 tubes contenant des solutions
d’eau déminéralisée avec une dilution de CuSO2−

4

Les acquisitions sont effectuées avec les mêmes paramètres pour toutes
les séquences : FOV 90mm, épaisseur 100mm, matrice d’acquisition 128× 96,
8 coupes acquises, Nex 4, voxel reconstruit 0,7mm, épaisseur 6,25mm. Un
exemple d’acquisition IRM (séquence FAST, TE/TR 9/23ms, α=90°) est
présenté fig C.1(b). Les bulles d’air présentes dans les tubes permettent de
s’assurer de l’orientation verticale de l’image. Il est à remarquer que les
bords des tubes extérieurs sont déformés dans l’image IRM. En effet, le
fantôme présente des dimensions supérieures à celles de la zone homogène
de l’aimant et de linéarité des gradients de champ, et les déformations vi-
sibles dans les images mettent en évidence les limites spatiales de la zone
homogène d’acquisition.
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C.2 Séquence FLASH : Fast Low Angle Shot

La séquence FLASH est la séquence d’écho de gradient la plus simple
[60]. Elle n’utilise pas l’aimantation transverse résiduelle. Son chronogramme
est donné figure C.2. Avec un TE court et un angle de bascule important, le
signal acquis est pondéré T1. Plus le TE est long, plus le signal est pondéré
T∗2.

Fig. C.2 – Chronogramme de la séquence FLASH. Impulsion RF (RF, gra-
dients de codage de tranche (S), de phase (P) et de lecture (R))

Avec un TR long, une partie de l’aimantation basculée dans le plan
transverse demeure lors des acquisitions suivantes. L’ajout d’un « spoiler »
(« to spoil » signifie « gâcher » en anglais) permet de déphaser en partie cette
aimantation transverse résiduelle afin de rendre « invisibles » les résidus de
la bascule précédente.
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Le spoiler peut consister en l’ajout d’un gradient d’amplitude importante
constante ou variable [50, 167, 175]. Appliqué après la lecture du signal
(gradient hachuré sur la chronogramme fig. C.2), il déphase l’aimantation
transverse résiduelle provenant de la bascule précédente.

Le second type de spoiler appelé spoiler RF consiste en une modification
de la phase de l’impulsion RF. La phase de l’impulsion RF est incrémen-
tée d’un certain angle à chaque impulsion. Il a été montré par simulation
numérique cite que dans le cadre d’un incrément constant, un pas de 117°
est optimal [177]. En séquence d’imagerie rapide, le spoiler RF présente de
plus l’avantage de ne pas ajouter de durée d’application de gradient qui
allongerait le TR. Dans la séquence programmée, l’utilisateur peut choisir
d’utiliser le spoiler RF 117° et/ou un gradient spoiler d’amplitude fixe à
déterminer.

La figure C.3 montre l’effet des spoilers gradient constant et RF 117°
avec un TR court et un angle de 90°. Sans spoiler, on observe un artefact
de bande centrale dans la direction de codage de la phase qui est typique
de la séquence FLASH [50]. Cet artefact provient du fait que les gradients
de codage de phase successifs sont presque égaux. L’aimantation transverse
résiduelle provenant de la bascule n subit un écho de spin stimulé lors de
l’impulsion n + 1. Or le déphasage induit au codage n est compensé par
le codage de phase n + 1 et l’écho stimulé fournit donc un signal avec une
phase nulle [50]. Les deux types de spoilers détruisent cet artefact. L’eau
déminéralisé a un T2 long, avec un TR court elle présente une aimantation
transversale résiduelle importante (fig. C.3(a)). Le tube d’eau déminérali-
sée est donc un bon témoin de l’efficacité des spoilers. Le gradient spoiler
détruit en partie l’aimantation résiduelle(fig. C.3(b)), mais l’effet du spoiler
RF est plus important puisque le tube d’eau déminéralisée n’apparaît plus
dans l’image (fig. C.3(c)). Ce tube est dit « saturé », c’est-à-dire que son
aimantation transverse relaxant très lentement, l’aimantation longitudinale
disponible est très faible lors de la bascule RF et le signal transverse mesuré
est quasi nul.
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(a) Sans spoiler (b) Gradient spoiler (c) Spoiler RF 117°

Fig. C.3 – Effet des spoilers, séquence FLASH avec un TR court (TE=9ms,
TR=23ms, α=90°)

Dans la suite de ce travail, un spoiler RF est systématiquement appliqué
pour détruire l’aimantation résiduelle de la séquence FLASH. La séquence
FLASH est pondérée en fonction de TE, TR et de l’angle de bascule α.
Afin obtenir une image pondérée T1, le TE doit être maintenu le plus court
possible. A TE et TR fixés, l’angle de bascule détermine la quantité de signal
disponible provenant de l’aimantation longitudinale qui n’a pas été basculée
et de celle qui a relaxé. On appelle courbe de Ernst la représentation de la
quantité de signal RMN disponible en fonction de l’angle de bascule pour
TE/TR donnés.

Avec un TR court, l’aimantation longitudinale n’a que très peu de temps
pour relaxer d’une bascule à l’autre. Il n’y a de signal que des tubes dont
le T1 est suffisamment court pour que leur aimantation ne soit pas saturée
(fig. C.4). Le tube qui contient 2g.L-1 de CuSO2−

4 (en bas à gauche) présente
peu de signal avec α=90° car son T1 est plus long que celui des autres tubes,
dont la concentration en CuSO2−

4 est supérieure. Son signal est maximum
avec α=60°, il s’agit de son angle de Ernst. Le tube d’eau déminéralisée
au T1 très long n’apparaît qu’avec un angle de bascule très faible (α=30°),
pour lequel l’aimantation longitudinale disponible à l’équilibre dynamique
est suffisante pour fournir une aimantation transverse détectée.
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(a) α=90° (b) α=60°

(c) α=30° (d) α=20°

Fig. C.4 – Effet de l’angle de bascule α avec un TR court. Séquence FLASH
avec spoiler RF 117° : TE/TR 9/23ms

Un TR long allonge sensiblement la durée de l’acquisition, c’est pourquoi
seules deux accumulations (Nex 2) ont été réalisées pour ces acquisitions.
Lorsque le TR est long (fig. C.5), les aimantations longitudinales ont le
temps de relaxer, l’aimantation longitudinale disponible pour chaque bas-
cule est donc plus importante. Plus le TR est long, plus l’aimantation lon-
gitudinale a une valeur proche de l’aimantation initiale avant les bascules.
Dans le même temps, l’aimantation transverse résiduelle, demeurant mal-
gré le spoiler, a totalement disparu et ne participe plus au signal recueilli.
Le tube d’eau déminéralisée apparaît dès α=60°. Avec un angle de bas-
cule α=30°, l’ensemble des tubes sont visibles et les contrastes sont moins
importants qu’avec un TR court.
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(a) α=90° (b) α=60°

(c) α=40° (d) α=30°

Fig. C.5 – Effet de l’angle de bascule α avec un TR long. Séquence FLASH
avec spoiler RF 117° : TE/TR 9/200ms

C.3 Séquence FAST : Fast Acquisition in STeady

state

Dans la séquence FAST [59], le déphasage induit par les gradients de
codage de l’espace en phase est compensé avant la bascule suivante. Des
gradients d’amplitudes inverses à ceux des gradients de codage de phase
sont pour cela appliqués après le gradient de lecture dans les directions de
codage de phase (fig. C.6). Ainsi les spins sont-ils rephasés avant l’impulsion
RF suivante et l’aimantation résiduelle est maximisée. Le signal recueilli une
fois l’équilibre dynamique établi est donc pondéré T1 et T2. Cette séquence
utilise tout le signal RMN disponible et est idéale pour les séquences de
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positionnement (« scout ») qui doivent fournir un signal maximum dans un
TR court (fig. C.7(a) et (b)).

Fig. C.6 – Chronogramme de la séquence FAST

Le TR minimal de cette séquence est plus long que pour une séquence
FLASH car elle comporte les gradients de rephasage en plus. Les gradients
de rephasage suppriment l’artefact de bande centrale présent avec la sé-
quence FLASH (fig. C.7(a)). Lorsqu’un spoiler est appliqué, ou que le TR
est long, cette séquence est équivalente à la séquence FLASH en terme de
pondération (fig. C.7(c) et (d) équivalentes à C.4(a) et (c)).
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(a) α=90° (b) α=30°

(c) α=90° spoiler RF (d) α=30° spoiler RF

Fig. C.7 – Séquence FAST : TE/TR 9/23ms

C.4 Séquence CEFAST : Contrast Enhanced

FAST

La séquence CEFAST [59] (fig. C.8) comprend elle aussi des gradients
de rephasage dans les directions de codage de phase. Cette séquence utilise
l’écho de spin stimulé produit par des impulsions RF répétées. Le gradient
de préparation à la lecture se trouve après le gradient de lecture n afin que
l’écho n stimulé par l’impulsion RF n+1 prenne place juste avant la bascule
n + 2. Le signal recueilli est pondéré T2 avec un TE effectif de pondération
correspond à la somme TE+TR. La séquence CEFAST permet d’obtenir
une image ne comportant que les tissus avec un T2 très long.
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Fig. C.8 – Chronogramme de la séquence CE-FAST

Un gradient spoiler constant peut être utilisé pour déphaser le signal
provenant de l’écho n + 1 lors de la lecture de l’écho n (fig. C.9(a) et (b)).
L’aimantation transverse déphasée par ce spoiler à n est ensuite rephasée
après l’écho de spin stimulé lors de n + 1 par ce même gradient spoiler. Le
choix de l’amplitude du gradient spoiler est laissé à l’utilisateur. Un spoiler
RF ne convient pas pour cette séquence puisqu’il empêche tout écho de spin
par impulsion RF répétée de se produire (fig. C.9(c)).

Idéalement TE = TR car l’écho de l’aimantation transverse résiduelle n

stimulé par l’impulsion RF n+1 se produit un TR après cette impulsion RF.
Or à cet instant, l’impulsion RF suivante n+2 doit prendre place. TE = TR

est donc impossible et TE doit être choisi le plus proche possible de TR
pour profiter de l’écho de spin. La pondération T2 est principalement liée à
la durée TE + TR. En effet, plus TR et TE sont longs, plus l’aimantation
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(a) Sans spoiler (b) Gradient spoiler (c) Spoiler RF 117°

Fig. C.9 – Effet des spoilers, séquence CEFAST (TE/TR 9/23ms, α=90°)

transversale a le temps de relaxer avant la lecture. Les différences en terme
de T2 ont donc le temps de s’exprimer et l’image est pondérée T2. Les tubes
dont le T2 est trop court (10g.L-1 et 20g.L-1 de CuSO2−

4 ) ne conservent
plus suffisamment d’aimantation transverse pour être détectés à TE+TR
(fig. C.10). Avec une forte pondération (TE/TR 30/43ms), seul le tube
d’eau déminéralisée apparaît.

(a) TE/TR 15/29ms (b) TE/TR 25/38ms (c) TE/TR 30/43ms

Fig. C.10 – Pondération TE/TR, séquence CEFAST (α=90°, gradient
spoiler constant)

De la même façon, l’angle de bascule influence l’amplitude de l’aimanta-
tion transverse initialement disponible et qui va décroître pendant TE+TR
(fig. C.11). Le tube d’eau déminéralisée a un T1 et un T2 longs : avec un
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angle de bascule important, l’aimantation longitudinale disponible à l’équi-
libre dynamique est faible, mais l’aimantation transversale perdure long-
temps et apparaît probablement dans plusieurs échos stimulés consécutifs,
c’est pourquoi ce tube apparaît avec α=90° malgré un T1 long.

(a) α=90° (b) α=60° (c) α=30°

Fig. C.11 – Effet de l’angle de bascule α, séquence CEFAST (TE/TR
20/33ms, gradient spoiler constant)
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Applications précliniques de l'IRM à bas champ et sa place dans un 
contexte multimodal microTEMP et microTDM

Résumé
L'imagerie préclinique in vivo des petits animaux offre une approche unique d'étude des 
phénomènes physiopathologiques. Ce travail de thèse étudie le rôle que pourrait jouer l'IRM à 
bas champ 0,1T en imagerie préclinique compte tenu de ses caractéristiques économiques et 
techniques. Après avoir présenté les spécificités de l'imagerie préclinique, les choix 
techniques mis en oeuvre afin de réaliser de l'IRM à 0,1T in vivo du petit animal sont 
détaillés. Ces développements ont permis l'obtention de données quantitatives à 0,1T dans des 
applications variées d'IRM : anatomique (suivi longitudinal d'une croissance tumorale), 
fonctionnelle (dynamique cardiaque synchronisée) et avec gradients de sensibilisation au 
mouvement (ERM). Dans un contexte multimodal, la complémentarité des techniques 
d'imagerie est abordée à travers d'une part la conception simple et originale d'une modalité 
duale TEMP/IRM à bas champ, et d'autre part l'utilisation du CT pour mener certaines études 
de tissus mous.

Mots clés : résonance magnétique nucléaire, imagerie préclinique, IRM bas champ, µCT, 
µSPECT, multimodalité, petit animal

Preclinical use of low field MRI and its possible role in a multimodal 
microSPECT and microCT context

Abstract
In vivo preclinical imaging in small animals offers a unique insight in physiopathological 
processes. This PhD thesis is a study of the role that 0.1T low field MRI could play in 
preclinical imaging considering its economical and technical characteristics. The specificities 
of preclinical imaging are first presented, then the technical adaptations developed for in vivo 
small animal imaging using 0.1T MRI are detailed. These technical choices allow to obtain 
quantitative results using 0.1T MRI in various in vivo imaging studies: anatomical 
(longitudinal follow-up of tumor growth), functional (triggered cardiac dynamic) and motion-
sensitizing gradients (MRE). In a multimodal context, the complementarity of imaging 
techniques is shown through the simple and original conception of a dual SPECT/low field 
MRI modality, and the use of microCT in some specific soft tissues studies.

Key-words: nuclear magnetic resonance, preclinical imaging, low field MRI, µCT, µSPECT, 
multimodality, small animal




