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Préambule

Ce mémoire représente une synthése de quatorze années de travaux de recherche
initiés en 1996, année de mon inscription en DEA de Génie Biologique et Médical. L’objectif
de mon stage de DEA, réalisé au laboratoire Creatis (UMR CNRS 5515) sous la direction du
Pr Yves Berthezéne, était d’évaluer une nouvelle technique ultra-rapide d’IRM de perfusion
pour la mise en évidence d’un déficit de perfusion pulmonaire chez des patients. Mes
premiers pas dans le domaine de I’IRM ont donc coincidé avec ma découverte du domaine
des produits de contraste et de leur pharmacocinétique, domaines qui sont depuis au cceur de
mes activités de recherche.

Cette premiere étude m’a permis de comprendre les bases de I’imagerie fonctionnelle
en IRM, et plus particulierement la méthode dite « de dilution des indicateurs colorés », qui
permet d’étudier les débits sanguins dans un organe. L’approche fonctionnelle de la perfusion
en IRM a également fait 1’objet de ma thése de doctorat. Celle-ci s’intégrait dans la
problématique de recherche cardio-vasculaire du laboratoire, au sein d’une équipe émergente
codirigée par les Pr Yves Berthezéne et Norbert Nighoghossian, qui est devenue depuis
I’équipe Ischémie cérébrale. L’objectif premier était 1’évaluation des anomalies de la
perfusion cérébrale au cours de ’ischémie chez des patients, par des études de cinétiques de
premier passage d’agent de contraste a I’aide de techniques IRM ultra-rapides.

Les questions cliniques ont toujours orienté les objectifs méthodologiques abordés
mon travail, en étroite collaboration avec les médecins. J’ai également percu, a travers ces
collaborations, I’intérét des approches expérimentales chez 1’animal comme complément des
¢tudes cliniques. Par conséquent, j’ai réalisé par la suite un stage post-doctoral au Centre
d’imagerie moléculaire et pharmaceutique (Center for molecular and pharmaceutical
imaging, UCSF, Californie, Etats-Unis), dirigé par le Pr Robert C Brasch, ou je me suis
formée a I’expérimentation animale. En outre, j’ai pu m’initier a I’imagerie fonctionnelle de la
tumeur cancéreuse, et aux méthodes permettant d’extraire des paramétres fonctionnels autres
que la perfusion tissulaire, tels que la perméabilité capillaire.

De retour en France, recrutée en tant que Chargée de recherche CNRS au laboratoire
Creatis, j’ai mis en place le plateau expérimental permettant I’étude de I’accident vasculaire
cérébral chez le rongeur sur la plateforme d’imagerie du petit animal « Animage ». Les efforts
de recherche de 1’équipe Ischémie cérébrale s’orientaient alors sur 1I’étude de 1’inflammation
dans I’accident vasculaire cérébral. Mes travaux se sont donc poursuivis dans ces deux
champs : d’une part la quantification de la perfusion (dans le cerveau mais également hors du
cerveau : cceur, prostate, foie), et d’autre part le développement et la validation d’une
technique IRM permettant d’évaluer I’inflammation cérébrale, a 1’aide de I’administration
intraveineuse de nanoparticules d’oxyde de Fer. Ces travaux ont €t¢ menés principalement
dans le cadre des théses de sciences de Jean-Baptiste Pialat (soutenue le 23 juin 2008),
Virginie Desestret et Jean-Christophe Brisset (soutenances prévues en octobre 2009).

Enfin, nous avons comme perspectives de recherche 1’évaluation de nouvelles
stratégies de neuroprotection chez le rongeur a 1’aide de I’IRM multimodale (thése en cours
de Tae-Hee Cho et post-doctorat en cours de Fabien Chauveau) et d’une stratégie de thérapie
cellulaire basée sur le marquage magnétique ex vivo des macrophages (théses en cours de
Marilena Marinescu et Adrien Riou). Le premier projet est réalisé dans le cadre de I’ANR du
Programme National de Recherche en Alimentation et nutrition humaine (PNRA)



NEUROPROTECT, le second est réalisé dans le cadre de ’ANR Technologie pour la Santé
(TecSan) INFLAM, dont j’assure la coordination avec les Pr Yves Berthezéne et Emmanuelle
Canet-Soulas. Les objectifs généraux d’INFLAM (INFLAMmation in brain and vessels with
iron nanoparticles and cell trafficking: a multi-scale approach of tissue microenvironment,
iron nanostructure and iron biotransformations) reposent sur 1’évaluation des interactions
biologiques des nanovecteurs les plus avancés cliniquement et sur la conception et la synthése
de produits et méthodes innovants, afin de sélectionner I’agent de contraste le plus prometteur
pour des études cliniques a grande échelle de I’inflammation vasculaire et cérébrale. Ce projet
implique 7 partenaires académiques et 2 partenaires industriels. Il est financé depuis décembre
2007 pour une durée de 3 ans.
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1. Themes de recherche : bilan et perspectives
1.1. Thémes de recherche

Les objectifs généraux de mon projet de recherche portent sur le développement de techniques
innovantes en IRM ainsi que de méthodes de post-traitement des images, chez I’homme et sur des
modeles animaux. Mes actions de recherche sont centrées sur des problématiques médicales liées pour
I’essentiel aux pathologies cardiovasculaires (représentées principalement, mais pas exclusivement, par
I’accident ischémique cérébral et ses conséquences tissulaires). Ces pathologies sont des enjeux majeurs
de santé publique (une des premieres causes de mortalité et de handicap en France). Spécifiquement, deux
axes ont émergé : d’une part, la quantification de la perfusion et de la perméabilité capillaire, d’autre part
et plus récemment, 1’imagerie cellulaire, avec le suivi de 1’inflammation post-ischémique.

1.2. Résumé des activités de recherche et des travaux effectués

Vers la quantification de la perfusion et de la perméabilité en IRM

Mon premier travail a été la validation des outils méthodologiques permettant de mesurer la perfusion et
la perméabilité avec les agents de contraste IRM. Au cours de la thése, nous avons pu mettre en évidence
des anomalies de perfusion dans les zones de jonction des territoires vasculaires chez les patients
présentant une sténose serrée de la carotide interne, en traquant le premier passage d’un bolus de produit
de contraste et en proposant une analyse quantitative des données. Ces travaux ont permis par la suite la
quantification de la perfusion dans d’autres organes : poumon (travail de thése de Magalie Viallon),
myocarde (travail de thése de Sabin Carme), prostate (en collaboration avec Olivier Rouviére), foie
(travail de theése de Siraj Abdallah)... Par ailleurs, lors du post-doctorat, nous avons utilisé un produit de
contraste macromoléculaire pour quantifier la perméabilité capillaire dans un modele de tumeur du sein
xénogreffée chez le rat et suivre les effets d’un traitement anti-cancéreux.

IRM de I’'inflammation au décours de I’ischémie cérébrale

A mon retour de post-doctorat, nous avons développé et validé une méthode IRM d’évaluation de la
neuroinflammation post-ischémique chez la souris, en utilisant le marquage magnétique des macrophages
a I’aide de nanoparticules d’oxyde de Fer superparamagnétiques injectées par voie intraveineuse. Cette
méthode a été transférée a ’homme dans notre équipe (travaux du Pr Nighoghossian, travail de these de
Tae-Hee Cho). Les difficultés d’interprétation des images aux stades aigu et subaigu nous ont amené a
explorer spécifiquement cette fenétre, et a démontrer que dans notre modele chez la souris, une partie des
nanoparticules d’oxyde de Fer n’était prise en charge par les macrophages que secondairement a une
rupture de la barriere hématoencéphalique (travail de these de Virginie Desestret). Enfin, nous avons
caractérisé les propriétés de relaxation de deux nanoparticules d’oxyde de Fer utilisées pour I’'IRM
cellulaire (Ferumoxtran-10 et NPMA) a haut champ, en fonction de leur concentration et de leur
compartimentalisation (travail de thése de Jean-Christophe Brisset).
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1.3. Perspectives de recherche

Evaluation de stratégies de neuroprotection a I’aide de I’IRM multimodale

L’objet du projet est I’évaluation pré-clinique par IRM haute résolution, de trois stratégies innovantes de
neuroprotection destinées au traitement de 1’accident vasculaire cérébral (AVC), ce qui représente un axe
de recherche nouveau pour notre équipe : (1) I’AceDoPC, une nouvelle forme d’Omega 3 permettant une
meilleure accrétion au cerveau (thése de Tae-Hee Cho) ; (2) le post-conditionnement pharmacologique
par la Cyclosporine A (post-doctorat de Fabien Chauveau); et (3) I’administration de macrophages
activés M2 (anti-inflammatoires) (thése d’Adrien Riou). L’ischémie sera caractérisée pendant 1’occlusion
et aprés la reperfusion par IRM haute résolution multimodale, afin d’appréhender les parameétres
hémodynamiques associés au déficit de perfusion, I’cedéme cytotoxique, I’cedéme vasogénique, les
microhémorragies et la rupture de la barriére hémato-encéphalique. Les données d’imagerie in vivo seront
complétées par une évaluation comportementale et confrontées aux analyses immunohistochimiques post-
mortem, réalisées en collaboration avec 1’U842 Inserm « Neurooncologie et Neuroinflammation »
(dirigée par le Pr Honnorat, équipe de Serge Nataf). Elles seront complétées par une évaluation
comportementale. En IRM, notre action spécifique sera d’optimiser les séquences et les protocoles
d’imagerie adaptés au stade aigu de I’ischémie, en particulier pour la définition de la zone a risque de
nécrose et la quantification de la perfusion chez le rongeur.

Développement de I’IRM cellulaire pour I’étude de la neuroinflammation

Notre objectif est développer une méthodologie permettant d’évaluer en IRM les phénomeénes

d’inflammation qui interviennent lors de la cascade ischémique dans le cerveau. Le suivi en IRM de ces

phénomenes inflammatoires permettrait d’évaluer de maniére non invasive le bénéfice des actes
thérapeutiques évoqués ci-dessus et de les moduler en fonction de I’évolution du processus. Dans cette
optique, nous travaillons sur deux axes :

e La validation de séquences dédiées a la détection spécifiques des cellules marquées, produisant un
contraste positif et/ou permettant la quantification du Fer (thése de Jean-Christophe Brisset et
d’Adrien Riou) ;

e [L’¢valuation de la biotransformation des nanoparticules de Fer suite a leur ingestion par les
macrophages (the¢se de Marilena Marinescu).

Ces ¢tudes sont réalisées en collaboration avec 1’U842 Inserm (équipe de Serge Nataf) et 'UMR CNRS

5586 du Laboratoire de physique de la matiére condensée et nanostructures (LPMCN, équipe de Marie-

Genevieve Blanchin).
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2. Production scientifique

2.1. Syntheése

Intitulé de la thése : Imagerie par résonance magnétique de la perfusion cérébrale : modélisation de la
cinétique d’un produit de contraste intravasculaire

Publications dans des revues avec comité de lecture : 27
Communications dans des colloques avec comité de lecture : 28
Conférences invitées : 5

Lettre a I’éditeur : 1

Choix de 5 publications récentes représentatives

1. Brisset JC, Desestret V, Devillard E, Marcellino S, Chauveau F, Lagarde F, Nataf S, Honnorat J, Nighoghossian N,
Berthezene Y, Wiart M. Quantitative effects of cell internalization of two types of ultrasmall superparamagnetic iron oxide
nanoparticles at 4.7T and 7T. European Radiology, 2010, 20(2):275-285.

2. Desestret V, Brisset JC, Devillard E, Moucharrafie S, Nataf S, Honnorat J, Nighoghossian N, Berthezéne Y, Wiart M.
Early stage investigations of USPIO-induced signal changes after focal cerebral ischemia in mice. Stroke, 40:1834-1841, 2009.

3. Wiart M, Davoust N, Pialat JB, Desestret V, Moucharrafie S, Cho TH, Mutin M, Langlois JB, Beuf O, Honnorat J,
Nighoghossian N, Berthezene Y. MRI monitoring of neuro-inflammation in mouse focal ischemia. Stroke, 2007;38(1):131-
137.

4. Nighoghossian N, Wiart M, S. Cakmak, Berthezene Y, Derex L, Cho TH, Nemoz C, Chappuis F, Tisserand JL, Pialat IB,
Trouillas P, Froment JC, Hermier M. Inflammatory response after ischemic stroke: a USPIO-enhanced MRI study in patients.
Stroke, 2007;38(2):303-307.

5. Wiart M, Curiel L, Gelet A, Lyonnet D, Chapelon JY, Rouviere O. Influence of perfusion on high-intensity focused
ultrasound prostate ablation: a first-pass MRI study, Magn Reson Med, 58(1):119-127, 2007.

Renseignements complémentaires

e Encadrement d’étudiants :
- Post-doctorat (1) ‘
- Thése de doctorat de 3°™ cycle (6 en co-direction, dont 3 soutenues et 3 en cours)
- DEA / Master 2 Recherche (7)
- Maitrise / Master 1 / Projet de fin d’étude d’école d’ingénieur (6)

e Coordination de projets financés sur Appel d’offres :
- Imagerie du Petit Animal 2004 (IPA CEA-CNRS, 1 an)
- Programme d’Action Intégrée Germaine de Sta€l 2005 (PAI Egide, 2 ans)
- Bonus Qualité Recherche 2007 (BQR INSA, 1 an)
- Technologie pour la Santé 2007 (Agence Nationale de la Recherche, 3 ans, en co-coordination
avec le Pr Berthezéne)

e Coopération industrielle et valorisation :
- Partenariat avec le laboratoire Guerbet (contrat industriel)
- Responsable du work package « Aide au diagnostic clinique et a la décision thérapeutique des
accidents ischémiques cérébraux en urgence » du projet Plamaivic (Réseau National des
Technologies pour la Santé RNTS 2002, 2 ans)

e Représentante elue des chercheurs et enseignant-chercheurs au Conseil d’Unité de Creatis-
LRMN (2007-2011)
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2.2. Publications dans des revues a comité de lecture

1) Brisset JC, Desestret V, Devillard E, Marcellino S, Chauveau F, Lagarde F, Nataf S, Honnorat J,
Nighoghossian N, Berthezéne Y, and Wiart M. Quantitative effects of cell internalization of two
types of ultrasmall superparamagnetic iron oxide nanoparticles at 4.7T and 7T. Eur Radiol, 20(2):275-
285, 2010.

2) Desestret V, Brisset JC, Devillard E, Moucharrafie S, Nataf S, Honnorat J, Nighoghossian N,
Berthezéne Y, and Wiart M. Early stage investigations of USPIO-induced signal changes after focal
cerebral ischemia in mice. Stroke, 40:1834-1841, 2009.

3) Abdullah S, Pialat JB, Wiart M, Duboeuf F, Mabrut JF, Bancel B, Rode A, Ducerf C, Baulicux J, and
Berthezéne Y. Characterization of hepatocellular carcinoma and colorectal liver metastasis by means
of perfusion MRI. J Magn Reson Imaging, 28(2):544-546, 2008.

4) Nighoghossian N, Wiart M, and Berthezéne Y. Novel Applications of Magnetic Resonance Imaging
to Image Tissue Inflammation after Stroke. J Neuroimaging, 28(2):390-395, 2008.

5) Cho TH, Nighoghossian N, Wiart M, Desestret V, Cakmak S, Berthezéne Y, Derex L, Louis-
Tisserand GL, Trouillas P, Honnorat J, Froment JC, and Hermier M. USPIO-enhanced MRI of
neuroinflammation at the sub-acute stage of ischemic stroke, preliminary data. Cerebrovasc Dis,
24(6):544-546, 2007.

6) Wiart M, Curiel L, Gelet A, Lyonnet D, Chapelon JY, Rouviere O. Influence of perfusion on high-
intensity focused ultrasound prostate ablation: a first-pass MRI study, Magn Reson Med, 58(1):119-
127,2007

7) Pialat JB, Cho TH, Beuf O, Moucharrafie S, Langlois JB, Nemoz C, Janier M, Berthezene Y,
Nighoghossian N, Desvergne B, Wiart M. MRI monitoring of focal cerebral ischemia in peroxisome
proliferator-activated receptor (PPAR)-deficient mice. NMR in biomedicine, 2007;20(3):335-342.

8) Wiart M, Davoust N, Pialat JB, Desestret V, Moucharrafie S, Cho TH, Mutin M, Langlois JB, Beuf
O, Honnorat J, Nighoghossian N, Berthezene Y. MRI monitoring of neuro-inflammation in mouse
focal ischemia. Stroke, 2007,38(1) :131-137.

9) Nighoghossian N, Wiart M, S. Cakmak, Berthezene Y, Derex L, Cho TH, Nemoz C, Chappuis F,
Tisserand JL, Pialat JB, Trouillas P, Froment JC, Hermier M. Inflammatory response after ischemic
stroke: a USPIO-enhanced MRI study in patients. Stroke, 2007;38(2):303-307.

10) Wiart M, Carme S, Mai W, Larsson H, Neyran B, Canet-Soulas E. In vivo quantification of regional
myocardial blood flow: Validity of the fast exchange approximation for intravascular T1 contrast
agent and long inversion time. Magn Reson Med 2006;56(2):340-347.

11) Carme S, Mai W, Mazzadi A, Janier M, Revel D, Magnin I, Wiart M, Neyran B, Canet Soulas E.
Importance of parametric mapping and deconvolution in analyzing MR myocardial perfusion images.
Invest Radiol 2006;41(4):374-383.

12) Hermier M, Nighoghossian N, Derex L, Wiart M, Nemoz C, Berthezene Y, Froment JC.
Hypointense leptomeningeal vessels at T2*-weighted MRI in acute ischemic stroke. Neurology
2005;65(4):652-653.

13) Pialat JB, Wiart M, Nighoghossian N, Adeleine P, Derex L, Hermier M, Froment JC, Berthezene Y.
Evolution of Lesion Volume in Acute Stroke Treated by Intravenous t-PA. J Magn Reson Imaging
2005;22(1):23-8.

14) Derex L, Hermier M, Adeleine P, Pialat JB, Wiart M, Berthezene Y, Philippeau F, Honnorat J,
Froment JC, Trouillas P, Nighoghossian N. Clinical and imaging predictors of intracerebral
haemorrhage in stroke patients treated with intravenous tissue plasminogen activator, J Neurol
Neurosurg Psychiatry 2005 ;76:70-5.

15) Wiart M, Fournier L, Novikov V, Shames D, Fu YJ, Roberts T, Shalinsky D, Brasch R. Magnetic
Resonance Imaging detects early changes in tumor microvascular permeability after treatment with
the matrix metalloprotease inhibitor Prinomastat. Technol Cancer Res Treat 2004; 3: 377-82.
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16) Derex L, Nighoghossian N, Hermier M, Pialat JB, Wiart M, Philippeau F, Adeleine P, Honnorat J,
Froment JC, Berthezene Y, Trouillas P, Magnetic Resonance Imaging: Significance of Early Ischemic
Changes on Computed Tomography. Cerebrovasc Dis. 2004;18:232-235.

17)Derex L, Hermier M, Adeleine P, Pialat JB, Wiart M, Berthezene Y, Froment JC, Trouillas P
Nighoghossian N. Influence of the site of arterial occlusion on multiple baseline hemodynamic MRI
parameters and post-thrombolytic recanalization in acute stroke. Neuroradiology 2004;46:883-7.

18) Hermier M, Ibrahim A, Wiart M, Adeleine P, Cotton F, Dardel P, Derex L, Berthezene Y,
Nighoghossian N, Froment JC. The delayed perfusion sign at MRI. J Neuroradiol 2003;30:172-9.

19) Hermier M, Nighoghossian N, Derex L, Adeleine P, Wiart M, Berthezene Y, Cotton F, Pialat JB,
Dardel P, Honnorat J, Trouillas P, Froment JC. Hypointense transcerebral veins at T2*-weighted
MRI: a marker of hemorrhagic transformation risk in patients treated with intravenous tissue
plasminogen activator. J Cereb Blood Flow Metab. 2003;23:1362-70.

20) Berthezene Y, Wiart M, Corot C, Violas X, Canet E. CT pulmonary angiography and perfusion: an
experimental study using blood pool and nonspecific contrast agent. Acad Radiol 2002 Aug;9 Suppl
2:S359-60.

21)Wiart M, Corot C, Berthezene Y, Violas X, Canet E. Ct pulmonary angiography with a
macromolecular contrast medium: a comparative study versus iobitridol in rabbits. Invest Radiol 2001
Sep;36(9):547-553.

22)Wiart M, Rognin N, Baskurt A, Nighoghossian N, Froment JC, Berthezéne Y. Perfusion-based
segmentation of the human brain using similarity mapping. Magn Reson Med 2001;45(2):261-268.

23) Nighoghossian N, Hermier M, Berthezéne Y, Wiart M, Derex L, Honnorat MD, Trouillas P, Turjman
F, Froment JC. Early diagnosis of hemorrhagic transformation. Diffusion / perfusion weighted MRI
versus CT-scans. Cerebrovasc Dis 2001;11(3):151-156.

24)Wiart M, Berthezéne Y, Adeleine P, Baskurt A, Feugier P, Trouillas P, Froment JC, Nighoghossian
N. Vasodilatory response of border zones to Acetazolamide before and after endartectomy: an echo
planar imaging-dynamic susceptibility contrast enhanced MRI study in patients with high-grade
unilateral internal carotid artery stenosis. Stroke 2000;31(7):1561-1565.

25) Viallon M, Berthezéne Y, Décorps M, Wiart M, Callot V, Bourgeois M, Humblot H, Briguet A,
Crémillieux Y. Laser-polarized *He as a probe for dynamic regional measurements of lung perfusion
and ventilation using magnetic resonance. Magn Reson Med 2000;44(1):1-4.

26) Berthezeéne Y, Croisille P, Wiart M, Howarth N, Houzard C, Faure O, Douek Ph, Amiel M, Revel D.
Prospective comparaison of MR lung perfusion and lung scintigraphy. J Magn Reson Imaging
1999;9(1):61-68.

27)Nighoghossian N, Berthezéne Y, Adeleine P, Wiart M, Damien J, Derex L, Itti R, Froment JC,
Trouillas P. Effects of subcortical cerebrovascular lesions on cortical hemodynamic parameters
assessed by perfusion Magnetic Resonance Imaging. Cerebrovasc Dis 1999;9:136-141.

2.3. Lettres a I’éditeur

Wiart M, Davoust N, Desestret V, Nighoghossian N, and Berthezéne Y. Response to Letter by Bendszus,
Kleinschnitz and Stoll: Iron-enhanced MRI in ischemic stroke: intravascular trapping vs cellular imaging.
Stroke, 38:13, 2007.

2.4. Conférences invitées

1) Wiart M, Nighoghossian, N. Imaging inflammation in stroke using MRI. In British Pharmaceutical
Society, Endinburgh, United Kingdom, 8-10 juillet 2009.

2) Wiart M. Iron oxide contrast agents. In International Society for Magnetic Resonance in Medicine,
Honolulu, Hawaii, USA, 18-24 avril 2009.

3) Wiart M, Cho TH, et Nighoghossian N. Apport de I'IRM multimodale pour le diagnostic des AVC.
Journées Francaises de Radiologie (JFR), Paris (France), 24-27 octobre 2008.
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4) Wiart M. Magnetic resonance imaging (MRI) using cell labeling in small animal models. 25th annual
meeting of the European Society for Magnetic Resonance in Medicine and Biology (ESMRMB),
Valencia (Espagne), 2-4 octobre 2008.

5) Wiart M. Magnetic resonance imaging (MRI) of inflammation in stroke. 29th annual international
conference of the IEEE Engineering in Medicine and Biology Society (IEEE-EMBS), Lyon (France),
23-26 aolt 2007.

2.5. Communications dans des colloques avec comité de lecture

1) Brisset JC, Sigovan M, Chauveau F, Riou A, Nighoghossian N, Berthezéne Y., and Wiart M. Relaxometry vs
artifact volume for estimating the number of iron-labeled macrophages: in vivo testing in the mouse brain. In
International Society for Magnetic Resonance in Medicine, Stockholm, Sweden, 1-7 may 2010.

2) Riou A, Chauveau F, Cho TH, Marinescu M, Nataf S, Berthezéne Y., Nighoghossian N, and Wiart M. MRI
study of intra-arterial bone marrow-derived macrophage administration after acute focal ischemic stroke in rats.
In 5th European Molecular Imaging Meeting, Warsaw, Poland, 26-29 may 2010.

3) Chauveau F, Cho TH, Riou A, Aguettaz P, Picq M, Lagarde M, Berthezéne Y, Nighoghossian N, Wiart M.
MRI evaluation of the neuroprotective effect of docosahexanoic acid after stroke. 26nd Annual Meeting of the
European Society for Magnetic Resonance in Medicine and Biology — Antalya (Turkey), 1-3 octobre 2009.

4) Chauveau F, Cho TH, Riou A, Aguettaz P, Picq M, Lagarde M, Berthezéne Y, Nighoghossian N, Wiart M.
MRI evaluation of the neuroprotective effect of docosahexaenoic acid after stroke. World Molecular Imaging
Congress — Montreal, Canada, 23-26 septembre 2009.

5) Brisset JC, Desestret V, Marcellino S, Devillard E, Chauveau F, F. Lagarde F, Nataf S, Nighoghossian N,
Berthezene Y, Wiart M. In vivo assessment of the number of iron-labeled cells using T2 quantification. 17"
annual meeting of the International Society for Magnetic Resonance in Medecine — Honolulu (Hawaii, USA),
18-24 avril 2009.

6) Desestret V, Brisset JC, Devillard E, Moucharrafie S, Nataf S, Honnorat J, Nighoghossian N, Berthezene Y,
Wiart M. Early stage investigations of USPIO-induced signal changes after focal cerebral ischemia in mice.
16™ annual meeting of the International Society for Magnetic Resonance in Medecine — Toronto (Canada), 3-9
mai 2008.

7) Brisset JC, Desestret V, Marcellino S, Devillard E, Lagarde F, Nataf S, Nighoghossian N, Berthezene Y, Wiart
M. T1 and T2 quantification of free USPIO and USPIO-labeled macrophages at 4.7T and 7T. 16™ annual
meeting of the International Society for Magnetic Resonance in Medecine — Toronto (Canada), 3-9 mai 2008

8) Desestret V, Brisset JC, Devillard E, Moucharrafie S, Nataf S, Honnorat J, Nighoghossian N, Berthezene Y,
Wiart M. Interprétation des changements précoces de signal en IRM aprés injection d’USPIO dans un modéle
murin d’ischémie cérébrale. 12°™ congrés du GRAMM, Lyon (France), 26-28 mars 2008.

9) Brisset JC, Desestret V, Devillard E, Moucharrafie S, Nataf S, Honnorat J, Nighoghossian N, Berthezene Y,
Wiart M. Quantification T1 et T2 des USPIO libres et macrophages marqués en IRM a 4,7T et 7T. 12°™
congrés du GRAMM, Lyon (France), 26-28 mars 2008.

10) Wiart M, Davoust N, Pialat JB, Berthezene Y, Nighoghossian N. Magnetic resonance imaging (MRI) of
inflammation in stroke. Conf Proc IEEE Eng Med Biol Soc. 2007;1:4316-9

11) Davoust N, Pialat JB, Moucharaffie S, Cho TH, Mutin M, Langlois JB, Beuf O, Honnorat J, Nighoghossian N,
Berthezene Y, Wiart M. MR-tracking of in vivo magnetically labeled macrophages detects remote
inflammation in focal ischemia of the mouse brain. Journal of neuroimmunology 2006 ;178 :250.

12) Wiart M, Curiel L, Gelet A, Lyonnet D, Chapelon JY, Rouviere O. Influence of prostate perfusion on high-
intensity focused ultrasound cancer ablation: a first-pass MRI study. 14™ annual meeting of the International
Society for Magnetic Resonance in Medecine — Seattle (USA), May 6-12, 2006.

13) Pialat JB, Wiart M, Cho TH, Moucharaffie S, Langlois JB, Beuf O, Nighoghossian N, Berthezene Y. USPIO-
enhanced MRI at 7T in a mouse model of focal cerebral ischemia. 14" annual meeting of the International
Society for Magnetic Resonance in Medecine — Seattle (Washington, USA), May 6-12, 2006.

14) Wiart M, Cho TH, Pialat JB, Moucharaffie S, Langlois JB, Beuf O, Nighoghossian N, Berthezene Y.
Magnetic resonance imaging of cerebral ischemia with ultrasmall superparamagnetic particles of iron oxide in
mice. Contrast Med. Mol. Imaging (2006);1:55.

15) Wiart M, Pialat JB, Cho TH, Beuf O, Langlois JB, Joye E, Desvergne B, Nighoghossian N, Berthezene Y.
Neuroprotective effects of PPAR-alpha demonstrated in vivo by high-resolution MRI in ischemic stroke. 22nd
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Annual Meeting of the European Society for Magnetic Resonance in Medicine and Biology, Sept 15-18 — Basel
(Schwitzerland), Sept 15-18, 2005(331).

16) Neyran B, Carme S, Wiart M, Robini M, and Canet-Soulas E. Mapping myocardial perfusion with an
intravascular MR contrast agent, a robust estimation by a spatially constrained approach. Computers in
Cardiology, Lyon (France), Sept 25-28, 2005.

17) Wiart M, Carme S, Larsson H, Neyran B, Canet—Soulas E. Effects of water exchange on MR quantification of
regional myocardial blood flow using an intravascular T1 contrast agent.12” annual meeting of the
International Society for Magnetic Resonance in Medecine — Kyoto (Japan), May 15-21, 2004.

18) Wiart M, Pialat JB, Bagnis S, Nighoghossian N, Berthezéne Y. Cerebral blood flow quantification using
dynamic contrast—enhanced MRI: simple, practical way to assess an arterial input function. International
Symposium on Modelling of Blood Flows — Lausanne (Switzerland), October 1-3, 2003

19) Hermier M, Nighoghossian N, Adeleine P, Derex L, Wiart M, Berthezéne Y, Pialat JB, Cotton F, Trouillas P,
Froment JC. Les veines transcérébrales hypointenses en T2* : un marqueur du risque de transformation
hémorragique des accidents ischémiques aigus traités thrombolyse intraveineuse. Journées Francaises de
Radiologie, Paris (France), October 25-29, 2003.

20) Wiart M, Fournier L, Novikov V, Shames D, Fu YJ, Roberts T, Shalinsky D, Brasch R. Magnetic resonance
imaging detects early changes in tumor microvascular permeability after treatment with the matrix
metalloprotease inhibitor Prinomastat. 10™ annual meeting of the International Society for Magnetic Resonance
in Medicine — Honolulu (USA), May 18-27, 2002.

21) Li KL, Novikov V, Spilker M, Fournier L, Wiart M, Fu YJ, Roberts T, Brasch R. Pixel-by-pixel kinetic
analysis of dynamic macromolecular contrast medium-enhanced MRI: noise reduction using a flexible gray
level model. 10™ annual meeting of the International Society for Magnetic Resonance in Medecine — Honolulu
(USA) May 18-27, 2002.

22) Berthezéne Y, Wiart M, Corot C, Violas X, Canet E. CT pulmonary angiography and perfusion. An
experimental study using blood pool and non specific contrast agent. Contrast Media Research 2001 — Capri
(Italy) October 14-18, 2001.

23) Wiart M, Berthezéne Y, Adeleine P, Baskurt A, Feugier P, Trouillas P, Froment JC, Nighoghossian N.
Cerebral vasodilatory response assessment before and after carotid endarterectomy. 8" annual meeting of the
International Society for Magnetic Resonance in Medecine — Denver (USA) April 3-7, 2000.

24) Viallon M, Berthezéne Y, Décorps M, Wiart M, Callot V, Bourgeois M, Humblot H, Briguet A, Crémillieux
Y. Laser-polarized *He as a probe for dynamic regional measurements of lung perfusion and ventilation using
magnetic resonance. 8" annual meeting of the International Society for Magnetic Resonance in Medecine —
Denver (USA) april 3-7, 2000.

25) Nighoghossian N, Wiart M, Berthezéne Y, Adeleine P, Derex X, Honnorat J, Froment JC, Trouillas P.
Borderzones vasodilatory response before and after endarterectomy. 9" European stroke conference — Vienna
(Autriche), March 2000.

26) Wiart M, Rognin N, Baskurt A, Nighoghossian N, Froment JC, Berthezéne Y. Cartographies de similarité :
une méthode simple pour cartographier la perfusion cérébrale Journées Francaises de Radiologie — Paris,
October 25-29, 1999 (1215).

27) Wiart M, Rognin N, Baskurt A, Nighoghossian N, Froment JC, Berthezéne Y. Similarity mapping :
applications in dynamic MRI of the human brain. 15" annual meeting of the European Society for Magnetic
Resonance in Medecine and Biology — Geneva (Schwitzerland), September 17-20, 1998 (169).

28) Berthezéne Y, Croisille P, Wiart M, Howarth N, Houzard P, Douek P, Amiel M, Revel D. Prospective
comparison of MR lung perfusion and scintigraphy. 15th annual meeting of the European Society for Magnetic
Resonance in Medecine and Biology — Geneva (Switzerland), September 17-20, 1998.
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3. Autres activités

3.1. Activités d’enseignement

Années Etablissement | Discipline | Nombre d’heures /an | Cycle Année
D CM
1998-1999 UCBL Maths 20 1 2
1998-2000 IUT Maths 96 1 1,2, spé
2002-2005 UCBL Biophysique 64 1 1
2005-2009 UCBL Imagerie 4 3 3 5 (M2R)
2007-2009 INSA Lyon Imagerie 2 2 5

M2R- Master 2 Recherche
3.2. Responsabilités scientifiques et administratives
Travaux d’encadrement et de co-encadrement

e Thése de doctorat

- Jean-Baptiste Pialat :

Directeur de these : Pr Yves Berthezeéne

Titre de la theése : Evaluation des volumes lésionnels en IRM dans l'ischémie cérébrale clinique et
expérimentale. Role neuroprotecteur des récepteurs PPARs et marquage de la réponse inflammatoire
post-ischémique a l'aide des USPIO sur un modele murin

Ecole doctorale : EDISS (Ingénieurie Médicale et Biologique, Biologie Humaine)

Financement : HCL

Date de soutenance : 23 juin 2008

Jury : Chantal Rémy (rapporteur), Vincent Dousset (rapporteur), Claire Corot, Yves Berthezéne
(directeur), Norbert Nighoghossian, Marléne Wiart.

- Jean-Christophe Brisset :

Directeur de these : Pr Yves Berthezeéne

Titre de la thése : IRM de macrophages marqués par des nanoparticules d’oxydes de fer : application a la
mesure de la neuroinflammation post-ischémique

Ecole doctorale : EDISS (Ingénieurie Médicale et Biologique, Biologie Humaine)

Financement : Allocation doctorale de recherche MNRT

Date de soutenance : 18 novembre 2009

Jury : Emmanuel Barbier (rapporteur), Olivier Clément (rapporteur), Eric Lancelot, Florence Gazeau,
Yves Berthezene (directeur), Emmanuelle Canet-Soulas, Marléne Wiart.

- Virginie Desestret :

Directeur de thése : Pr Norbert Nighoghossian

Titre de la thése : Dynamique et role de la réaction inflammatoire au cours de I’ischémie cérébrale

Ecole doctorale : EDISS (Neurosciences)

Financement : Projet Européen I-Know et HCL

Date de soutenance : 24 novembre 2009

Jury : Klaus Petry (rapporteur), Romain Gherardi (rapporteur), Serge Nataf (co-directeur), Nobert
Nighoghossian (co-directeur), Alain Vighetto, Chantal Rémy.
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- Tae-Hee Cho:

Directeur de these : Pr Norbert Nighoghossian

Titre de la thése : Etude de I’effet neuroprotecteur d’une nouvelle forme de 1’acide docosahexaénoique
(AceDoPC) dans un modéle murin d’ischémie cérébrale focale

Ecole doctorale : EDISS (Ingénieurie Médicale et Biologique, Biologie Humaine)

Financement : HCL

Date de soutenance : prévue en janvier 2011

- Marilena Marinescu :

Directeur de thése : Pr Yves Berthezene

Titre de la thése : Caractérisation structurelle des nanoparticules de Fer pour le suivi cellulaire en IRM
Ecole doctorale : EDISS (Ingénierie Biomédicale et Pharmaceutique, option Imagerie)

Financement : Allocation doctorale de recherche MNRT

Date de soutenance : prévue en septembre 2011

- Adrien Riou :

Directeur de thése : Pr Yves Berthezene

Titre de la thése : IRM cellulaire pour 1’étude de I’inflammation cérébrale et 1’évaluation de stratégies de
neuroprotection chez le petit animal

Ecole doctorale : EDISS (Ingénierie Biomédicale et Pharmaceutique, option Imagerie)

Financement : Cluster 11

Date de soutenance : prévue en septembre 2011

e DEA et Master 2 Recherche (M2R)

- Jean-Baptiste Pialat (2004, voir thése ci-dessus)

- Tae-Hee Cho (2005, voir thése ci-dessus)

- Jean-Christophe Brisset (2006, voir thése ci-dessus)
- Juan-Pablo Santamaria :

Encadrant : Bruno Neyran, MCU

Titre du mémoire : Deconvolution robustness for local perfusion parameters estimation in Magnetic
resonance imaging

Ecole doctorale : EEA (Instrumentation, Systémes, Signal et Images)

Date de soutenance : 2004

- Samir Moucharrafie :

Encadrant : Pr Norbert Nighoghossian

Titre du mémoire : Intéréts et limites des modeles d’ischémie cérébrale expérimentale chez la souris
(électrocoagulation versus ischémie permanente par la méthode du filament)

Ecole doctorale : EDISS (Neurosciences)

Date de soutenance : 2007

- Pierre Aguettaz :

Encadrant : Pr Norbert Nighoghossian

Titre du mémoire : Evaluation du post conditionnement ischémique et imagerie préclinique du post
conditionnement pharmacologique a la cyclosporine A sur un modele murin d’ischémie cérébrale focale
réversible

Ecole doctorale : EDISS (Ingénierie Biomédicale et Pharmaceutique, option Imagerie)

Date de soutenance : 2009
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- Thomas Ritzenthaler :

Encadrant : Pr Norbert Nighoghossian

Titre du mémoire : Etude en IRM multimodale des paramétres hémodynamiques au sein des zones de
progression lésionnelle lors d’un AIC

Ecole doctorale : EDISS (Ingénierie Biomédicale et Pharmaceutique, option Imagerie)

Date de soutenance : 2009

e Maitrise et Master 1 (M1)

- Stéphane Bagnis

Diplome : Maitrise Scientifique et Technique (MST ATIB, « Acquisition et traitement de 1’information
en biologie »)

Titre du mémoire : Sélection automatique d’entrées artérielles pour la quantification de la perfusion en
IRM

Date de soutenance : 2003

- Francois Moreau

Diplome : Ingénieur (Ecole Centrale)
Titre du mémoire : Développement d’une interface pour 1’évaluation de la perfusion prostatique par IRM
Date de soutenance : 2003

- Timothée Jacquesson

Diplome : Maitrise de science biologique et médicale (MSBM, certificat « Informatique médicale et
technologies de communication »)

Titre du mémoire : Développement du site web de 1’équipe Ischémie Cérébrale de Creatis

Date de soutenance : 2004

- Olivier Querbes

Diplome : Ingénieur (Ecole Centrale)

Titre du mémoire : Développements informatiques pour la quantification de la perfusion de la prostate en
IRM pour I’optimisation du traitement du cancer par ultrasons

Date de soutenance : 2004

- Thomas Bochaton

Diplome : Maitrise de science biologique et médicale (MSBM, certificat « Traceurs, explorations
fonctionnelles et métaboliques »)

Titre du mémoire : Reproductibilité intra- et inter-souche du modele d’occlusion permanente par
¢lectrocoagulation : comparaison entre les souris Swiss et les souris au background mixte C57B16/SV129
Date de soutenance : 2005

- Soléne Charpy

Diplome : Ingénieur (Chimie, Physique, Electronique : CPE)

Titre du mémoire : Déconvolution par Singular Value Decomposition pour la quantification de la
perfusion cérébrale chez le rat

Date de soutenance : 2009
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Participation a des projets financés sur Appel d’offres :

En tant que coordinateur :

Imagerie du Petit Animal 2004 (IPA CEA-CNRS): Imagerie par résonance magnétique haute
résolution de la neuroinflammation. Etude du rdle neuroprotecteur du gene PPAR chez la souris
transgenique, durée: 1 an, montant : 15 kEuros pour 2 partenaires (Creatis UMR CNRS 5515 et
Centre Intégratif de Génomique de 1’Université de Lausanne, Pr B Desvergne) ;

Programme d’Action Intégrée Germaine de Staél 2004 (PAI Egide, financement de missions entre la
France et la Suisse): Imagerie par résonance magnétique moléculaire de I’inflammation : réle
neuroprotecteur du gene PPAR chez la souris transgénique, durée : 1 an renouvelé 1 an, montant :
2250 Euros par année par partenaire (Creatis UMR CNRS 5515 et Centre Intégratif de Génomique de
I’Université de Lausanne, Pr B Desvergne) ;

Bonus Qualité Recherche 2007 (BQR INSA, 1 an, 15 kEuros pour 2 partenaires) : Etude de I’effet
neuroprotecteur d’une nouvelle forme de I’acide docosahexaénoique (AceDoPC) dans un modéle
murin d’ischémie cérébrale focal, durée : 1 an, montant : 15 kEuros pour 2 partenaires (Creatis UMR
CNRS 5515 et U870 Inserm, Pr M Lagarde) ;

Technologie pour la Santé 2007 (Agence Nationale de la Recherche: ANR TecSan, en co-
coordination avec Pr Yves Berthezéne) : INFLAMmation in brain and vessels with iron nanoparticles
and cell trafficking: a multi-scale approach of tissue microenvironment, iron nanostructure and iron
biotransformations, durée: 3 ans, montant: 849 kEuros pour 10 partenaires dont 2 partenaires
industriels ;

En tant que co-investigateur :

Projets Scientifiques Structurants 2006 (Institut Fédératif des Neurosciences de Lyon IFNL) : Etude
dynamique IRM et immunohistochimique de la réponse inflammatoire au cours de I’ischémie
cerébrale, durée : 1 an, montant : 15 kEuros pour 2 partenaires (Creatis UMR CNRS 5515 et U842
Inserm, Pr J Honnorat), coordinateurs : Pr N Nighoghossian et J Honnorat ;

Cluster 11 Handicap, Vieillissement, Neurosciences (Région Rhone-Alpes, théme 7 transversal :
Imagerie, projets méthodologiques, technologies de la sante, plates-formes et centres de ressources,
piloté par Jean-Francois Le Bas et Isabelle Magnin): Etude physiopathologique de I’ischémie
cerébrale chez I’homme et I’animal (action 7114), durée : 1 an, montant : 30 kEuros, coordinateurs :
Pr N Nighoghossian et Pr Yves Berthezéne ;

Fédération pour la Recherche sur le Cerveau 2007 (FRC) : Imagerie de la dynamique inflammatoire
au cours des affections neurologiques, durée : 2 ans, montant : 30 kEuros pour 2 partenaires (Creatis
UMR CNRS 5515 et U842 Inserm), coordinateurs : Pr N Nighoghossian et J Honnorat ;

Programme National de Recherche en Alimentation et nutrition humaine 2007 (ANR PNRA):
NEUROPROTECT - Métabolisme chez I’Homme d’un phospholipide d’origine marine structuré et
action neuronale, durée: 4 ans, montant: 550 kEuros pour 5 partenaires, coordinateur: Pr M
Lagarde.

Représentante élue des chercheurs et enseignant-chercheurs au Conseil d’Unité de Creatis-LRMN
(2007-2011)

Critique d’articles pour les revues suivantes (revues internationales a comité de lecture) : Investigative
Radiology, Journal of Magnetic Resonance Imaging
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3.3. Coopération industrielle et valorisation
Coopération industrielle

Mise en place d’un partenariat avec le laboratoire pharmaceutique de produits de contraste Guerbet
(directeur scientifique : Claire Corot) depuis septembre 2003, permettant 1’obtention des nanoparticules
de Fer nécessaires a la réalisation de nos projets (Sinerem®, P904); Contrat de recherche
« Microangiographie cérébrale chez la souris avec ischémie cérébrale et TOF» en 2008.

Valorisation

Responsabilité¢ du work package « Aide au diagnostic clinique et a la décision thérapeutique des accidents
ischémiques cérébraux en urgence », dans le cadre du projet RNTS Plamaivic (PLateforme d’Analyse
Multimodale Avancée d’Images a Visée Clinique, 2002-2005), dont le coordinateur était le Professeur
Ryvlin (Hopital neurologique, Lyon).

Les objectifs généraux du projet Plamaivic étaient de développer une plateforme d’analyse avancée
d’images multimodales adaptée d’un point de vue technique et économique aux impératifs de la pratique
clinique, dévolu a I’exploration des pathologies épileptiques et neuro-vasculaires. Il s’agissait d’un projet
collaboratif sur 24 mois, réunissant autour de la société¢ Medasys en charge de I’intégration de 1I’ensemble
des modules constituant le logiciel et de sa commercialisation, le CHU de Lyon, partenaire principal du
projet responsable de la coordination des travaux, et 7 laboratoires de recherche publics possédant une
expertise en traitement d’images (UMR CNRS 7004, UMR CNRS 7005, UPRES EA 3192, UMR CNRS
5515, CERMEP, EA 1880, LU 1931). Ces derniers ont apporté de maniére concertée, des modules
spécifiques d’analyse d’image relevant de leurs compétences respectives.

L’innovation principale du projet reposait sur la conjonction dans un méme logiciel, de fonctionnalités
dédiées a la gestion hospitaliere des données d’imagerie médicale, et d’algorithmes aujourd’hui réservés
au domaine de la recherche clinique. L’objectif du sous-projet que j’ai mené a bien était de développer un
module d’analyse des images IRM de perfusion / diffusion permettant la détermination de la zone a risque
de nécrose dans des délais compatibles avec les conditions d’urgences qui caractérise la pathologie
vasculaire cérébrale. J’ai encadré pendant les 2 années du projet un ingénieur, M. Pierre Seillé (ingénieur
INSA, promotion 2002), permettant le transfert des algorithmes validés dans le cadre de mes travaux de
recherche vers le logiciel multi-modalité de revue et d’interprétation des images de la sociét¢ Medasys :
DxMM. Un accord de consortium a été conclu entre tous les partenaires. Cet accord prévoit le versement
de royalties au laboratoire Creatis (ainsi qu’a chaque laboratoire partenaire) lors de la vente du logiciel
DxMM avec la plateforme Plamaivic.
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3.4. Information scientifique, technique et vulgarisation

Participation a I’accueil du public et présentation du laboratoire Creatis-LRMN (UMR CNRS 5220
U630 Inserm) dans le cadre de la Féte de la science ;

Co-organisation d’une journée de découverte de la neurologie, de la neuro-radiologie et de la
recherche en imagerie cérébrale, comprenant une visite de I’IRM, a destination des enfants du quartier
de I’hopital neurologique (12 enfants de 8 a 12 ans), dans le cadre de la Féte de la science 2004 (avec
le concours des Professeurs Ryvlin, Nighoghossian, Revol et Hermier), a I’initiative de la
bibliothéque des Genéts (annexe de la bibliothéque municipale de Bron), située a proximité de
I’hopital ;

Accueil de collégiens de 3°™ pour leur stage de découverte des métiers : Jérome Temporel en avril
2005 et Faustine Pillat en décembre 2008.

3.5. Activités internationales

Stage post-doctoral (15 mois : janvier 2001-mars 2002 ; Pr RC Brasch, Department of radiology,
UCSF, San Francisco, Etats-Unis) : bourses de 1’ Association pour la Recherche sur le Cancer (ARC,
France) et de la Philippe Foundation (New-York)

Missions de recherche dans le cadre d’une collaboration internationale :

4 missions a 'université de Lausanne en 2004-2005 (22-23 juillet 2004, 25 novembre 2004, 8 mars
2005, 12-13 septembre 2005 ; Pr B Desvergne, Centre Intégratif de Génomique, UNIL, Lausanne,
Suisse) : financement PAI Germaine de Staél ;

Mission a I'université polytechnique de Varsovie (2-9 avril 2005 ; Pr Ewa Piatkowska Janko, Institute
of Radioelectronics, Warsaw University of Technology, Varsovie, Pologne): financement PAI
Polonium ;

Participation a des manifestations scientifiques :

Congrés annuel de 1’International Society for Magnetic Resonance in Medicine (ISMRM) :
= 3-7 Avril 2000 (Denver, Colorado, Etats-Unis)
= 18-27 mai 2002 (Honolulu, Hawai, Etats-Unis)
= 15-21 mai 2004 (Kyoto, Japon)
= 6-12 mai 2006 (Seattle, Washington, Etats-Unis)
= 3-9 mai 2008 (Toronto, Ontario, Canada)
= 18-24 avril 2009 (Honolulu, Hawaii, Etats-Unis) ;
Congres annuel de I’European Society for Magnetic Resonance in Medicine and Biology (ESMRMB) :
= 17-20 septembre 1998 (Geneve, Suisse)
= 15-18 septembre 2005 (Bale, Suisse)
= 2-4 octobre 2008 (Valence, Espagne) ;
Congres annuel de la British Pharmaceutical Society (BPS) :
= §8-10 juillet 2009 (Endinburgh, Royaume Uni).
1°" Biomedical Imaging Workshop Franco-Singapourien :
= 12-13 octobre 2006 (Singapour, Singapour) ;
Symposium international Contrast Media Reasearch (CMR) :
= 11-16 octobre 2005 (Evian, France) ;
Symposium international Modelling of Blood Flows (MBF) :
= 1-3 octobre 2003 (Lausanne, Suisse).
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Chapitre 2. Meémoire de recherche
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Introduction

Ces quatorze années de recherche ont été consacrées a I’imagerie par résonance magnétique
(IRM) et aux agents de contraste dans leurs applications liées essentiellement a la pathologie
neurovasculaire. L’évaluation de 1’apport des produits de contraste pour I’exploration fonctionnelle en
IRM représente le dénominateur commun de mes travaux. L’analyse des caractéristiques des agents de
contraste RM constitue donc la premiere partie de ce chapitre. La grande variété de ces agents implique
une description limitée aux produits utilisés dans les travaux rapportés dans ce mémoire.

La seconde partie est une synthése de mes travaux relatifs a 1’évaluation des produits de contraste
pour I’é¢tude de la microcirculation et de la perméabilité capillaire. L’¢évaluation non invasive de la
perfusion cérébrale en IRM en vue de son application a I’accident vasculaire cérébral (AVC) constitue
I’un des axes de recherche de I’équipe « Ischémie cérébrale » du laboratoire Creatis-LRMN, dont les
responsables sont les Pr Norbert Nighoghossian et Yves Berthezéne. Mon activité dans ce domaine s’est
focalisée sur le traitement des séries d’images dynamiques et la modé¢lisation des données afin d’en
extraire des indicateurs de la microcirculation reflétant au plus preés les paramétres physiologiques. Au-
dela de I’application premicre dans le cerveau, cette thématique s’est déclinée autour de différents
organes et pathologies, chez ’homme et chez 1’animal : les tumeurs du sein dans le laboratoire du Pr
Robert C Brasch a UCSF (San Francisco, Etats-Unis), le cancer de la prostate en collaboration avec le Pr
Olivier Rouviére du service de radiologie urinaire et vasculaire de 1’hopital Edouard Herriot a Lyon, et
enfin, au sein du laboratoire Creatis-LRMN, I’embolie pulmonaire et le cancer du foie avec le Pr Yves
Berthezéne, et I’ischémie myocardique avec le Pr Emmanuelle Canet-Soulas.

La troisiéme partie présente nos travaux plus récents portant sur 1’utilisation des nanoparticules de
Fer pour I’étude de la neuroinflammation post-ischémique en IRM. Les aspects physiopathologiques de
I’AVC (développés en partie dans la thése de doctorat) ne seront que brievement exposés pour nous
concentrer sur les développements que nous avons réalisés. Ces derniers travaux ont été réalisés sur la
plateforme d’imagerie du petit animal Animage du Cermep a Lyon. J’insisterais ici sur la mise au point et
la validation des protocoles d’imagerie haute résolution (<100 pum) chez la souris présentant une ischémie
cérébrale. J’aborderais enfin les aspects translationnels de la technique IRM réhaussée avec les
nanoparticules d’oxyde de Fer. Les perspectives de ces travaux sont 1’évaluation IRM d’un concept de
thérapie cellulaire basée sur la modulation de la réponse inflammatoire.
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1. Les produits de contraste en IRM

Les agents de contraste sont utilisés en IRM comme dans d’autres modalités d’imagerie dans le
but d’augmenter le rendement diagnostic de ’examen. A la différence des produits iodés en imagerie
conventionnelle par rayons X, le mécanisme d’action des agents de contraste IRM est indirect. En effet,
ils agissent en modifiant I’environnement magnétique des protons, par deux mécanismes: une
accélération du retour a I’équilibre des protons (effets de relaxation T1 ou T2) et une modification de
I’environnement magnétique local (effet de susceptibilité magnétique ou T2%*).

1.1. Rappels sur le magnétisme
1.1.1. Origine du magnetisme

Le magnétisme des atomes résulte du mouvement des électrons qui induisent un moment
magnétique dit orbital, associé a leur révolution autour du noyau, ainsi qu’un moment magnétique dit de
spin, associ¢ a leur rotation sur eux-mémes. Le moment magnétique total est la combinaison vectorielle
des moments orbitaux et de spin. L ordre de grandeur du moment magnétique atomique est le magnéton
de Bohr :

_e-h
2-7-2-m

e : charge de 1’électron (1,6:10" C)
h : constante de Planck (6,63-10° J.s)
m : masse de I’électron (9,11-10°" kg)

s =9,274-10* A-m’ [1]

Dans la mati¢re condensée, les moments magnétiques atomiques sont couplés entre eux par des
interactions d’origine électrostatique, souvent importantes, qui résultent du recouvrement des orbitales et
que I’on appelle interactions d’échange. Elles tendent a imposer aux différents moments magnétiques
des directions fixes les unes par rapport aux autres, c’est-a-dire a créer un ordre magnétique. Outre ces
interactions, il existe un couplage entre le moment magnétique orbital de chaque atome et le champ
cristallin, c’est-a-dire le champ électrique créé par les charges des atomes voisins qui sont ionisés. Ce
couplage favorise [’orientation des moments dans certaines directions cristallographiques. 11 est a
I’origine de I’anisotropie magnétocristalline qui tend a orienter les moments magnétiques atomiques
suivant certaines directions cristallographiques privilégi€es : les directions d’aimantation facile. La
constante d’anisotropie magnétocristalline K représente en premicre approximation I’énergie par unité de
volume nécessaire pour orienter 1’aimantation d’une direction privilégiée vers une direction difficile.

A toute température, 1’ordre des moments magnétiques est déterminé par la compétition entre les
interactions d’échange qui le favorisent, et 1’agitation thermique qui tend a le détruire. Les substances
diamagnétiques ont un moment résultant nul. Au-dessus de la température d’ordre (températures de
Curie, de Néel), les corps sont paramagnétiques : il n’y a pas d’interaction d’échange, les spins sont
orientés au hasard ; la susceptibilité magnétique est faible. Parmi les éléments et composés présentant une
aimantation spontanée due a la résultante des moments magnétiques, on distingue les substances (Figure

1):

e ferromagnétiques : interactions d’échange positives, les spins sont paralléles ; ce sont certains
métaux de transition de la couche 3d (Fe, Co, Ni) et certaines terres rares de la couche 4f (Gd, Tb,
Dy). Ils peuvent acquérir une susceptibilité et une aimantation importantes, qui diminuent lorsque la
température croit et s’annulent a la température de Curie ;
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e antiferromagnétiques : interactions d’échange négatives entre moments égaux voisins appartenant a
deux sous-réseaux, conduisant a un alignement antiparallele a résultante nulle. La susceptibilité
magnétique est trés faible. L’alignement disparait a la température de Néel ;

e ferrimagnétiques : interactions d’échange négatives créant un alignement antiparalléle des moments
magnétiques ; mais les deux ou trois sous-réseaux n’étant pas équivalents, la substance possede une
aimantation spontanée égale a la somme algébrique des aimantations des sous-réseaux. A ce type
appartiennent les ferrites, tels que la magnétite (Fe;O4) et la maghémite (y-Fe,O;). L’alignement
disparait au point de Curie ferrimagnétique.

Himmutnnn

Figure 1- Arrangement des moments magnétiques atomiques permettant de décrire les
trois sous-familles de ferromagnétisme

1.1.2. Magnétisme des métaux 3d et des métaux 4f

Les atomes qui possedent un moment magnétique sont ceux qui conservent des couches
¢lectroniques internes incompletes. Ils forment les séries de transition, dont les deux plus importantes sont
les couches 3d (groupe du fer) et 4f (groupe des terres rares).

Dans les métaux 3d (notamment Fe, Co, Ni), la couche 3d est une couche externe. Les interactions
d’échange s’effectuent directement entre les électrons 3d porteurs de moments magnétiques, qui sont
relativement délocalisés. Ces interactions sont fortes, de 1’ordre de 10eV, ce qui conduit a des
températures d’ordre élevées (température de Curie du Fer : 770°C). Le couplage spin-orbite étant d’un
ordre inférieur aux effets du champ cristallin, ’orbitale des électrons est dite bloquée, c’est-a-dire
uniquement définie par le champ cristallin : le moment magnétique orbital est nul. Seul intervient le
moment magnétique de spin. Découplé des orbitales, il est peu influencé par le champ cristallin :
I’anisotropie magnétocristalline K est relativement faible. Le moment magnétique expérimental du fer
est de 2,2 Y.

Dans les métaux de terres rares 4f, la couche magnétique 4f est une couche profonde, bien
localisée qui est écrantée par les couches complétes et plus externes 55 et 5p. La localisation et
I’écrantage de la couche magnétique 4f font qu’il ne peut y avoir d’interaction d’échange directe entre les
¢lectrons 4f appartenant a des atomes différents. Ces interactions étant faibles, de ’ordre de 0,01 eV, elles
conduisent a des températures d’ordre inférieures a la température ambiante (la plus élevée est observée
pour le gadolinium qui est ferromagnétique jusqu’a 20 ° C). Par contre, dans les métaux de terres rares, le
couplage spin-orbite, qui maintient liés les moments de spin et les moments orbitaux, domine 1’interaction
de couplage de I’orbite avec le champ cristallin du réseau, lequel est partiellement écranté par les couches
¢lectroniques plus externes. Dans ces conditions, le couplage spin-orbite est trés important, de I’ordre de
1 eV, ce qui entraine une forte anisotropie magnétocristalline.

1.1.3. Domaines magnétiques

En dessous de la température de Curie, les moments magnétiques électroniques d’une substance
ferromagnétique (ou ferrimagnétique) sont donc tous alignés le long de directions privilégiées. Toutefois,
cette substance peut présenter une aimantation inférieure a la valeur maximale correspondant a la
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saturation (tous les moments magnétiques sont alors paralléles) et qui peut méme s’annuler. Ce
comportement s’explique par une subdivision de la substance en petits volumes élémentaires appelés
domaines de Weiss, aimantés spontanément a saturation mais dans des directions différentes d’un
volume a Dlautre (Figure 2). Deux domaines magnétiques adjacents sont séparés par une zone de
transition appelée parois de Bloch, a I’intérieur de laquelle I’aimantation tourne progressivement de la
direction facile du premier domaine vers la direction facile du deuxi¢éme domaine.

Figure 2- Organisation en domaines de Weiss d’un petit cristal de Fer unique.

Au niveau microscopique, la matiere ferromagnétique est organisé en domaines élémentaires
appelés domaines de Weiss, au sein desquels I’aimantation est orientée dans une direction
d’aimantation facile. En présence d’un champ magnétique externe (symbolisé par les vecteurs
rouges et bleus sous le matériau), la minimisation de I’énergie totale impose une ré-
organisation des domaines, avec une augmentation de la taille des domaines d’orientation
favorable vis-a-vis du champ externe.

Si la taille du matériau est de 1’ordre de grandeur de la largeur de la paroi Bloch (de I’ordre de 10
nm pour le Fer), la structuration de la matiére en domaines séparés par des parois demande trop d’énergie.
Les corps ferromagnétiques de taille nanoscopiques sont par conséquent monodomaines. C’est le cas en
particulier des solutions colloidales constituées de nanoparticules ferromagnétiques en suspension
(dont la taille est comprise entre 4 nm et 18 nm). Chaque particule est équivalente a un nano-aimant
possédant un moment magnétique orienté dans une direction magnétique facile (superspin). Afin de
simplifier la description de ce type de systéme, il est courant de faire 1’hypothése d’une anisotropie
uniaxiale (une seule direction facile).
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1.1.4. Superparamagnétisme

Deux mécanismes controlent 1’aimantation d’un matériau magnétique soumis a un champ
magnétique externe croissant :

e les déplacements des parois de Bloch qui permettent aux domaines orientés le plus favorablement
par rapport au champ de croitre au détriment des autres domaines. Ces déplacements sont d’abord
réversibles (champ trés faible) puis irréversibles, les parois atteignant alors de nouvelles positions
d’équilibre. Relativement aisés, ces déplacements ne nécessitent généralement qu’une énergie
magnétique modérée ;

e les rotations de I’aimantation spontanée vers la direction du champ. Ce processus doit vaincre les
forces d’anisotropie et exige donc des valeurs élevées de champ.

Sous I’action d’un champ magnétique externe, le retournement de 1’aimantation globale de particules
monodomaines uniaxiales ne peut se produire, en principe, que par rotation cohérente de tous les
moments magnétiques a la fois. Le retour a 1’équilibre est déterminée par deux processus différents : la
relaxation due a la diffusion brownienne, caractérisée par la constante de temps 7, et la relaxation de
Néel, caractérisée par la constante de temps zy. La relaxation brownienne induit un changement de
direction du moment magnétique en raison de la rotation mécanique (visqueuse) de la particule, les
moments magnétiques étant bloqués dans la direction facile. Par ailleurs, les moments magnétiques
peuvent inverser leur direction & I’intérieur de la particule, en surmontant une barriére énergétique. Les
fluctuations magnétiques engendrées par le retournement du moment magnétique le long d’une direction
facile sont a I’origine du mécanisme de relaxation de Néel.

Le taux de relaxation magnétique effectif du colloide est donné par :

i_r.1 [2]
T Ty Tp

Le mécanisme de relaxation dominant est celui qui présente le temps de relaxation le plus court.
Pour une grosse particule, 7 est plus court que 7y, parce que le temps de relaxation brownienne est
proportionnelle au volume du cristal, tandis que le temps de relaxation de Néel est une fonction
exponentielle du volume. Ainsi, la rotation visqueuse de la particule devient le phénoméne dominant la
relaxation globale, qui est donc beaucoup plus rapide pour les solutions colloidales que pour la poudre
solide. Dans ces conditions, la courbe de magnétisation est parfaitement réversible, car la rapidité de la
relaxation magnétique permet au systéme d’étre constamment a 1’équilibre thermodynamique. C’est le
phénomene de superparamagnétisme, qui apparait dés lors que la barriére d’énergie a franchir pour
renverser 1’aimantation est égale a I’énergie d’activation thermique (K.V < k.T, K est la constante
d’anisotropie, qui dépend du matériau magnétique et de la forme de la particule, V le volume de la
particule ; K est la constante de Boltzmann et T la température absolue). Ainsi, pour un ensemble de
particules donné, il existe une température critique dite température de blocage qui sépare 1’état
ferromagnétique et 1’état superparamagnétique.

1.1.5. Evolution de I’aimantation en fonction du champ

Sous I’action d’un champ magnétique externe, on pourrait s’attendre naivement a un alignement
parfait des moments magnétiques des particules en solution dans le champ, et par conséquent a une forte
aimantation. En réalité, I’orientation dans la direction du champ est contrecarrée par les collisions
aléatoires dues a I’agitation thermique du liquide porteur. L’aimantation acquise résulte donc d’un
moyennage des ré-orientations des moments magnétiques en présence du champ magnétique (Figure 3).
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Figure 3- Orientation des dipdles magnétiques avec et sans champ magnétique externe

Avant I’application du champ magnétique, I’aimantation est nulle du fait de la distribution
aléatoire des orientations des dipbles magnétiques. En présence du champ E, les dip6les ont
tendance a se tourner dans la direction du champ pour minimiser leur énergie. Ces images
sont des « instantanés » puisque les dipbles sont constamment en mouvement.

L’énergie d’un dipole magnétique plongé dans un champ magnétique est fonction de 1’angle entre
la direction du moment magnétique du dipole et la direction du champ. En faisant ’hypothése que la
distribution des niveaux d’énergie correspondant a toutes les orientations possibles du moment
magnétique de ce dipdle est de type Boltzmann (équilibre thermodynamique), on peut montrer que
I’aimantation globale augmente avec le champ selon la fonction de Langevin. L’ajustement de la courbe
d’aimantation expérimentale d’un fluide magnétique permet d’estimer la taille du cristal et son
aimantation spécifique (Figure 4).
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Figure 4- Courbe magnétométrique de différentes nanoparticules d’oxyde de Fer

L’aimantation est donnée par : <M>= Ms - L(f), ou Ms est I’aimantation de saturation (en
A.m?) et 8 =.E/KT avec & module du moment magnétique, E champ magnétique externe, k
constante de Boltzmann et T température absolue. Taille de I’échantillon 1: 5,59 nm,
échantillon 2 : 5,67 nm et échantillon 3 : 4,84 nm. Reproduit de (Laurent et al. 2008)
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1.2. Les agents paramagneétiques

Leur principe consiste a utiliser des atomes au moment magnétique électronique tres élevé, car
porteurs de nombreux ¢€lectrons non appariés (ils différent ainsi de la plupart des atomes de 1’organisme
qui ne présentent pas de moment magnétique électronique). Les agents paramagnétiques sont pour la tres
grande majorité des complexes a base d’ions gadolinium Gd(I11+).

1.2.1. Caractéristiques physico-chimiques

L’ion gadolinium étant hautement toxique, le premier pré-requis est la synthése d’un complexe de
gadolinium stable tel que la présence de gadolinium libre dans 1’organisme soit pratiquement impossible.
Cet ion est donc complexé sous la forme d’un chélate. Parmi les produits commercialisés, il existe
différents complexes de gadolinium, les complexes linéaires et les macrocycliques (Figure 5), ces
composés pouvant étre ioniques ou non-ioniques.

0 o o
O\\ ’ { OHN N OH
o N/ \/ N/ © G
A e J
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Gd-DTPA BMA Gd-DOTA

Figure 5- Structures de chélates du gadolinium linéaire et macrocyclique.

Gadodiamide (linéaire) et Gadotérate de méglumine (macrocyclique). Reproduit de
(Bongartz et al. 2008)

La stabilité¢ de tous les complexes approuvés est vérifiée et confirmée par de nombreuses études.
Mais elles présentent toutefois de minimes différences, également décrites dans la littérature. Il semble
que les complexes linéaires aient une liaison moins puissante, bien que demeurant dans les marges de la
procédure d’admission. La liaison chimique entre le gadolinium et son ligand spécifique est un
phénoméne dynamique pouvant étre mesuré a pH bas. En principe, dans tous les complexes, 1’équilibre
entre gadolinium libre et li¢ est largement déplacé vers le complexe li¢ (Figure 6). Pour certains
complexes, un peu plus faiblement liés (complexes linéaires, non ioniques), des quantités excédentaires
de formateurs de chélates sont ajoutées pour accroitre la sécurité du produit.

3+ (1 : : < ,
Gd** (libre) + Ligand (libre) —>»  Chélate
+

Figure 6- Etat d’équilibre de la liaison de gadolinium dans les produits de contraste.

Dans les produits de contraste, le gadolinium libre se trouve en constant échange avec le
gadolinium chelaté. L’équilibre est trés nettement déplacé en direction de la forme liée, non
toxique. Reproduit de (Bongartz et al. 2008)
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En ce qui concerne I’IRM cardio-vasculaire, les agents commercialisés ont des propriétés physico-
chimiques proches en termes de stabilit¢ du complexe et d’efficacit¢ en IRM et sont finalement
comparables en termes d’utilisation.

1.2.2. Propriétés magnetiques

La relaxivité est définie comme I’augmentation du taux de relaxation du solvant (eau) induite par 1
mM d’ion actif':

L __ 1 ¢ [3]

post pre l
T; T.

T/ temps de relaxation longitudinal (i=1) ou transversal (i=2) en présence d’agent de contraste (/s)
T/ : temps de relaxation longitudinal (i=1) ou transversal (i=2) en I’absence d’agent de contraste (/s)
r; : relaxivité longitudinale (i=1) ou transversale (i=2) de 1’agent de contraste (/mM/s)

C : concentration de I’agent de contraste (mM)

Pour un agent paramagnétique, la relaxivité est optimisée lorsque la fréquence des mouvements de ré-
orientation du composé est proche de la fréquence de résonance des protons.

Il existe deux contributions a la relaxation des protons dans les systémes paramagnétiques : la
relaxation de sphere interne et la relaxation de sphére externe. La relaxation de sphére interne
concerne les échanges directs d’énergie entre les protons et les €électrons localisés dans la premiére sphere
d’hydratation de I’ion paramagnétique. Elle est dominée par le couplage scalaire et dipolaire des spins. Le
couplage dipolaire est modulé par la rotation du centre paramagnétique, caractérisée par le temps g, par
le temps de résidence des molécules d’eau dans la premiére sphére d’hydratation 7y, et par la relaxation
¢lectronique du spin de 1’¢lectron associé avec 1’ion paramagnétique, 753 et 7sp. Les termes de corrélation
7c1 and 7c2 sont utilisés pour définir la modulation du couplage dipolaire et sont définis par 1’équation

[4] :

—_— =t —+— [4]

oui=1,2

La contribution des effets de la relaxation de sphere interne a la relaxation totale des protons de 1’eau est
donnée par 1’équation de Salomon-Bloembergen (Laurent et al. 2008).

La relaxation de sphére externe est due aux mouvements des protons de I’eau a proximité du
gradient de champ magnétique généré par I’ion paramagnétique. L’interaction entre les spins des protons
et le moment magnétique de I’ion paramagnétique est aussi une interaction dipolaire. Ce mécanisme
intermoléculaire est modulé par le temps de corrélation translationnel (7p), qui prend en compte la
diffusion relative (D) du centre paramagnétique et de la molécule du solvant, ainsi que la distance
d’approche la plus courte (d) :

d2
D

Le mod¢le de sphére externe est décrit par 1’équation de Freed (Laurent et al. 2008).

[5]

Tp
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1.2.3. Pharmacocinétique et biodistribution

Les complexes de gadolinium standards sont des molécules de petite taille (environ 500
Daltons) dont la pharmacocinétique est typiquement bi-compartimentale avec une premiére phase
vasculaire plasmatique (la demi-vie-plasmatique chez le rat varie entre 15 et 30 minutes). Dés les
premicres secondes suivant 1’injection, on observe une diffusion des produits de contraste dans le
compartiment insterstitiel, a 1’exception du cerveau en présence d’une barriere hémato-encéphalique
intacte. En résumé, ces produits présentent une distribution globale extra-cellulaire et une élimination
par filtration glomérulaire, avec une demi-vie d’élimination chez ’homme de 1,2 a 1,6 heures.

Les recherches actuelles visent a une optimisation de I’efficacité et de la spécificité des agents de
contraste. Afin d’augmenter la rémanence vasculaire, les complexes de gadolinium ont été couplés de
maniére covalente a des macromolécules telles que I’albumine sérique humaine (HSA) (Henoumont et
al. 2008), des polysaccharides (dextran) (Preda et al. 2005), ou des polymeres synthétiques (polylysine,
polyéthyleneglycol, dendriméres, ...) (Raatschen et al. 2006). Cette stratégie permet non seulement de
ralentir I’excrétion rénale de I’agent de contraste mais aussi de réhausser son efficacité grace a la
réduction de la mobilité moléculaire. L’inclusion des complexes paramagnétiques a des liposomes et des
micelles (Parac-Vogt et al. 2006), mimétiques des structures cellulaires sanguines, a également été
réalisée en vue d’augmenter la rémanence vasculaire.

1.2.4. Biocompatibilité

Tous les complexes de gadolinium sont considérés comme des produits de contraste trés surs
chez les patients dont les reins fonctionnent normalement. Avec la relation dose-effet favorable et la
quasi-absence de néphrotoxicité, I’IRM avec produit de contraste était jusqu’a récemment parfaitement
acceptée dans le diagnostic chez les patients en insuffisance rénale. Depuis peu de temps, un lien a été
¢tabli entre I’exposition aux agents de contraste contenant du gadolinium et la pathogénie de la fibrose
systémique néphrogénique (FSN) (Agarwal et al. 2008). La FSN est une complication rare et
potentiellement mortelle de cette exposition, qui affecte des patients dont les fonctions rénales sont
déficientes. On ignore encore sa pathophysiologie exacte et, surtout, on ne dispose pas de traitement
contre cette maladie. Une majorité des cas signalés ont été associés a une exposition au gadodiamide
(Omniscan), qui appartient a la famille des complexes linéaires (Figure 5). Dans I’insuffisance rénale a un
stade avancé, I’élimination rénale est diminuée et la demi-vie du gadolinium est prolongée d’environ 20
fois (pour le gadodiamide, elle passe de 1,3h a 34,3h [13,4-89,2h]). Avec cette exposition plus longue, les
infimes quantités de gadolinium libre sont davantage soumises aux réactions biologiques, et du
gadolinium élémentaire peut se libérer de son chélate (Bongartz 2007). En 1’état actuel des connaissances,
il semble que les complexes macrocycliques soient plus surs que les linéaires (Bongartz et al. 2008).
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1.3. Les agents superparamagnétiques (basé sur (Laurent et al. 2008))

Depuis plusieurs années, la recherche dans le domaine des agents de contraste IRM s’est orientée
dans 1’étude et le développement de nanoparticules de fer superparamagnétiques. En raison de leur
relaxivité transversale tres €élevée, les suspensions colloidales de nanocristaux d’oxyde de fer sont de bons
candidats pour le développement de ces nouveaux agents de contraste. L’effet prédominant sur la
relaxation T2 n’empéche pas I’exploitation de leur effet T1, a I’aide de paramétres d’imagerie appropriés
(Canet et al. 1993; Chambon et al. 1993). Deux classes distinctes de nanoparticules superparamagnétiques
sont actuellement utilisées pour I’imagerie clinique : les SPIO (superparamagnetic particles of iron
oxides), avec un diameétre hydrodynamique supérieur a 50 nm et les USPIO (ultrasmall
superparamagnetic particles of iron oxides), avec un diamétre hydrodynamique plus petit (Benderbous et
al. 1996).

Deux composés de la famille des SPIO sont commercialisés pour une administration intraveineuse :
les Ferumoxides (Endorem® en Europe, Feridex® aux Etats-Unis et au Japon) et le Ferucarbotran
(Resovist” en Europe et au Japon). Dans les deux cas, les cibles cliniques sont les tumeurs du foie. Ces
nanoparticules d’oxyde de fer sont de taille moyenne et enrobées avec du dextran (ferumoxides) ou du
carboxydextran (ferucarbotran) (Reimer and Tombach 1998). Plusieurs USPIO ont ¢ét¢ étudiés chez
I’Homme, tels que le Ferumoxtran-10 (dextran) (Harisinghani et al. 2003; Clement and Luciani 2004;
Saleh et al. 2004a; Tang et al. 2008), les VSOP (citrate) (Wagner et al. 2002), le feruglose (amidon
pegylé) (Taylor et al. 1999), ou le SHUS555C (carboxy-dextran) (Tombach et al. 2004), avec des
applications variées (angiographie, tumeurs, plaque d’athérome, neuroinflammation...). De plus, le
marquage ex-Vvivo de cellules progénitrices ou de cellules souches par les nanoparticules d’oxyde de Fer
pour un suivi in vivo en IRM constitue un domaine de recherche majeur (Daldrup-Link et al. 2003; Bulte
et al. 2004; Stroh et al. 2005; Guzman et al. 2007).

1.3.1. Composition chimique

Les nanoparticules d’oxyde de fer sont des ferrites composés de magnétite (Fe;O4) et de
maghémite (y-Fe,Os). Les ions métalliques dans le cristal de ferrite occupent deux sous-réseaux, de
structure dite spinelle. Cette structuration cristalline entraine une aimantation nette de la nanoparticule.
Les ferrites sont caractérisés par leur aimantation de saturation a 300 K (92 emug™ pour la magnétite et
78 emug™ pour la maghémite) (Corot et al. 2006).

De nombreuses méthodes ont été utilisées pour la synthése des nanoparticules magnétiques pour
I’imagerie médicale. Cette synthese est difficile en raison de la nature colloidale des nanoparticules
superparamagnétique. Le premier point critique consiste a définir les conditions expérimentales
permettant d’obtenir une population monodispersée de grains magnétique de taille adéquate. Le
deuxiéme point critique concerne la sélection d’un procédé qui permettre une production industrielle
sans procédure de purification complexe. L’enrobage (coating) des nanoparticules magnétiques est
ensuite nécessaire pour éviter une déstabilisation et une agglomération dans le colloide et pour rendre les
nanoparticules solubles dans le liquide porteur (solution saline). De nombreux enrobages monomériques
(acide citrique), polymériques (dextran ou dérivés de dextran), ou composé¢ de petites molécules
organiques anioniques ont été¢ proposés. La nature de I’enrobage, de méme que son arrangement
géométrique, déterminent non seulement la taille du colloide mais joue également un role important dans
les propriétés de pharmacocinétique et de biodistribution.
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1.3.2. Propriétés magnétiques

Les propriétés magnétiques des nanoparticules dépendent de leur structure physique : la taille et la
forme des particules, leur microstructure et la phase chimique dans laquelle elles se trouvent.
L’aimantation de saturation diminue avec la taille de la nanoparticule, ce qui nuit a leur efficacité. De
plus, les nanoparticules d’oxyde de Fer magnétiques obtenues avec différents procédés chimiques
présentent de trés grandes différences en termes de propriétés magnétiques et d’aimantation de saturation.
Ces différences sont imputables a des variations dans 1’ordre cristallographique, a la structure de la
surface, et aux impuretés. L’enrobage peut également affecter 1’aimantation. Les colloides de
nanoparticules d’oxyde de Fer placées dans un champ magnétique externe créent un fort gradient de
champ magnétique local, ce qui va influencer le déphasage et la relaxation des protons de 1’eau
environnante. La théorie de relaxation des nanoparticules de Fer repose sur celle développée initialement
pour les systémes paramagnétiques. Pour les particules superparamagnétiques, la contribution des effets
de sphére interne a la relaxation sont mineures et souvent négligeables, comparé a la contribution des
effets de sphere externe.

Les propriétés de relaxation magnétique nucléaire d’un composé peuvent étre appréhendées par
I’étude de son profil NMRD (nuclear magnetic resonance dispersion). Ces courbes donnent 1’évolution
de la relaxivité en fonction du champ magnétique externe. L’interprétation de la dépendance en champ du
taux de relaxation longitudinal (profil NMRD T1) est basée sur la relaxation de Curie, en considérant
deux contributions a la relaxation : d’une part la diffusion des protons dans les inhomogénéités de champ
magnétique induites par le mouvement des nanoparticules, indépendamment des fluctuations de
I’aimantation électronique (a strictement parler, cette contribution est précisément la contribution de la
relaxation de Curie), et d’autre part, les fluctuations du moment magnétique électronique (relaxation de
Néel). Selon le modéle classique de sphére externe, la relaxation superparamagnétique est gouvernée par
I’équation de Freed, en remplacant le temps de relaxation électronique 751 par le temps de relaxation de
Néel (Laurent et al. 2008). Quand le temps de corrélation translationnel est petit devant le temps de
relaxation de Néel, I’équation de Freed se réduit aux équations antérieures dites de Ayant (Laurent et al.
2008).

La capacité¢ d’une fluctuation magnétique a relaxer les spins des protons dépend de 1’ordre de
grandeur de son temps de corrélation par rapport a la période de précession des spins dans le champ
magnétique externe BO. Si le temps de corrélation global défini par :

S [6]

Tc Tn Tp
v : temps de relaxation de Néel

7o : temps de corrélation translationnel

est plus long que la période de précession du proton, la fluctuation est moyennée par la précession et elle
est inefficace pour la relaxation. Dans le cas contraire, la fluctuation relaxera efficacement les spins de
protons. L’équation [7] définit la limite séparant les domaines ou la fluctuation caractérisée par le temps
de corrélation z¢ induit une relaxation du proton (W;7¢<1) ou pas (W;z¢c>1) :

W, 7. =1 [7]
w; : fréquence angulaire de précession du proton

De plus, le spin de 1’¢électron du cristal superparamagnétique peut lui-méme étre relaxé ou pas par
cette méme fluctuation, en fonction de la situation du temps de corrélation 7c par rapport a la période de
précession du spin (plus long ou moins long). Ce phénoméne est visible a travers la dispersion (point
d’inflexion de la courbe) centrée autour de Wszc=1, ou Wy est fréquence angulaire de précession de
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I’¢électron. Comme Ws est 658 fois plus grand que wj, cette dispersion apparait a un champ bien moindre
que pour le proton. La relaxation induite par les cristaux superparamagnétiques est davantage compliquée
du fait de la modulation de la fluctuation du moment magnétique de 1’¢lectron par la relaxation de Néel,
qui dépend de I’anisotropie du cristal.

Modele de haute anisotropie

Quand I’énergie d’anisotropie est suffisamment élevée, les fluctuations magnétiques sont liées aux
sauts du moment magnétique entre les différentes directions faciles. A bas champ, le taux de relaxation
longitudinal est obtenu en annulant la fréquence de Larmor de 1’¢électron dans les équations de Freed. La
fonction de densité spectrale est caractérisée par un temps de corrélation global dépendant de 7y et 7p. A
haut champ, la relaxation de Curie domine. Pour des champs intermédiaires, les taux de relaxations sont
une combinaison des contributions haut champ et bas champ, pondérés par des facteurs dépendant de la
relaxation de Langevin (Figure 7). Ce modéle correspond bien aux profils NMRD expérimentaux pour de
grosses particules contenant plus d’un cristal (SPIO) (Figure 8), mais ne décrit pas la partie bas champ
des courbes NMRD des USPIO contenant un seul cristal par particule.
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Figure 7- Différentes contributions a la relaxation du proton dans le modéle simplifié pour
les cristaux présentant une anisotropie élevée
Reproduit de (Laurent et al. 2008)
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Figure 8- Profil NMRD T1 de particules de magnétite colloidales en solution
Reproduit de (Laurent et al. 2008)

Petits cristaux et limite de faible énergie d’anisotropie

L’hypothese d’un verrouillage de 1’aimantation le long des directions faciles devient de moins en
moins valide a mesure que la taille de la particule (et par conséquent 1’anisotropie) diminue. La prise en
compte d’une telle réduction de I’interaction d’anisotropie nécessite une nouvelle théorie, entre les deux
cas limites considérés jusqu’a présent : le cas ou 1’énergie d’anisotropie est supposée infinie, et la théorie
classique de sphére externe ou elle est supposée négligeable. La théorie prévoit une différence marquée
entre les mécanismes de relaxation bas champ pour les petites particules (dispersion faible) et pour les
plus grandes particules (pas de dispersion). Ces prédictions sont confirmées par la différence de profils
NMRD des SPIO et des USPIO. Une confirmation expérimentale de cette approche théorique a été
obtenue a I’aide des profils NMRD de suspensions colloidales de magnétite, dopées avec du Cobalt, un
¢lément qui augmente considérablement 1’énergie d’anisotropie. Pour ces petites particules, la faible
dispersion a bas champ apparait pour de faibles dopages de Cobalt, mais disparait a mesure que le dopage
augmente (Laurent et al. 2008).
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1.3.3. Internalisation in-vitro par les macrophages

Les oxydes de Fer partagent la propriété d’étre internalisés spécifiquement par les macrophages.
L’endocytose est un mécanisme complexe qui peut étre divisé en différents processus : la pinocytose,
I’endocytose non-spécifique, 1’endocytose médiée par des récepteurs, et la phagocytose, qui est le
mécanisme dominant pour 1I’endocytose des grosses particules. Mise a part la taille, 1’internalisation par
phagocytose dépend aussi des propriétés de surface des nanoparticules, comme en témoigne la meilleure
internalisation a la fois des SPIO et des USPIO enrobées de carboxy-dextran, en comparaison avec
I’enrobage dextran non-ionique (Metz et al. 2006). Parmi les différents type de récepteurs impliqués dans
I’endocytose, on distingue la famille des récepteurs éboueurs (scavenger), qui permettent I’endocytose
d’un grand nombre de ligands polyanioniques et de nanoparticules (Raynal et al. 2004). En plus de leur
propriété phagocytaire, les macrophages possédent de grandes capacités de sécrétion de facteurs de
croissance et de cytokines. Un niveau trés faible d’interleukin-1 (comparable aux contrdles négatifs) a été
observé aprés 1’incubation de macrophages avec des ferumoxides ou du Ferumoxtran-10, y compris a
forte concentration (500 pg Fe/ml), ce qui indique un potentiel pro-inflammatoire trés faible pour ces
nanoparticules (Raynal et al. 2004).

1.3.4. Pharmacocinétique et biodistribution

Le comportement biologique des nanoparticules magnétiques dépend également fortement de
leur structure, ainsi que de leur polydispersion, de leur charge et de la nature de leur enrobage. Les
nanoparticules sont habituellement internalisées par les macrophages du foie (cellules de Kiippfer), de la
rate et de la moelle osseuse, qui sont des tissus riches en macrophages et facilement accessibles. La
diminution du taux d’internalisation de certaines nanoparticules, en limitant la phagocytose dans le foie et
dans la rate, entraine une demi-vie plasmatique plus longue, ce qui leur permet d’atteindre des territoires
moins facilement accessibles. La demi-vie plasmatique de différentes nanoparticules d’oxyde de fer
administrées chez des patients varie entre 1h et 24h-36h (Corot et al. 2006). Pour un enrobage donné, les
USPIO sont moins internalisés par le foie en raison de leur petite taille. De la méme maniére que pour
I’internalisation in vitro, la demi-vie plasmatique est plus courte pour les dextrans ioniques (carboxy et
carboxy-méthyl) que pour les dextrans non-ioniques. La taille n’est pas le seul facteur en jeu, puisque les
trés petits USPIO (very small superparamagnetic iron oxyde particle ou VSOP), de taille 8,7 nm,
présentent la plus petite demi-vie plasmatique chez I’Homme, en raison de leur surface trés anionique
(Wagner et al. 2002).

Pour toutes les nanoparticules d’oxyde de fer, la demi-vie plasmatique est dose-dépendante. Cette
caractéristique est liée a la saturation progressive de 1’internalisation macrophagique dans le foie ou dans
les autres organes riches en macrophages (rate et moelle osseuse). Cependant, la 1égére augmentation de
demi-vie observée dans la gamme des doses clinique n’a pas d’impact déterminant en terme de profil
pharmacocinétique global (Bourrinet et al. 2006). La demi-vie plasmatique des USPIO est généralement
plus longue chez I’ Homme que chez I’animal. Par exemple, aux doses de 30 ou 45 umol Fe/kg, la demi-
vie du Ferumoxtran-10 est de 2h a 3h chez le rat et de 24h a 36h chez ’Homme. Comme 1’acces des
USPIO aux compartiments profonds est facilité par une demi-vie prolongée, les expérimentations chez
I’animal sont généralement réalisées avec de fortes doses d’USPIO (200 a 2000 pumol Fe/kg), en
comparaison avec la dose clinique (45 pmol Fe/kg). Bien que I’internalisation des USPIO dans les
macrophages soit clairement établie, les voies de transport des USPIO vers les macrophages tissulaires ne
sont pas totalement élucidées. Plusieurs mécanismes ont été proposés (Dousset et al. 1999; Rausch et al.
2003; Corot et al. 2004) : 1) les USPIO sont phagocytés par les monocytes sanguins activés qui migrent
dans les tissus pathologiques; 2) les USPIO migrent dans les tissus (par exemple en traversant
I’endothélium par transcytose) et sont internalisés secondairement par les macrophages in situ ; 3) les
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USPIO sont amenés dans le tissu pathologique par la néovascularisation inflammatoire (vaso vasorum)
irriguant le tissu. Ces trois mécanismes peuvent se produire simultanément.

1.3.5. Métabolisme

Le métabolisme intracellulaire dépend de la composition chimique des nanoparticules d’oxyde
de fer. Il a été montré que le Ferumoxtran-10 était complétement dégradé dans le lysosome du
macrophage en 7 jours (Schulze et al. 1995). Le principal site d’internalisation est représenté par les
cellules de Kiippfer. La distribution et I’élimination ont ¢été évaluées par double marquage du
Ferumoxtran-10 avec le '*C et le *’Fe. Au vue des différences de devenir des radioactivités liées au '*C et
au Fe, I’enrobage dextran est progressivement dégradé par les dextranases intracellulaires aprés
internalisation macrophagique, avec une €élimination pratiquement exclusivement urinaire. Le fer contenu
dans le Ferumoxtran-10 est incorporé dans les protéines de stockage physiologiques du fer (ferritine) et il
est progressivement recyclé dans les globules rouges (hémoglobine). De méme que le fer endogéne, son
¢limination de ’organisme est trés lente. Le méme comportement a été décrit pour les ferumoxides
(Weissleder et al. 1990). Les nanoparticules de Fer avec un enrobage dextran, qui sont biodégradables,
n’ont par conséquent pas de toxicité a long terme. Outre le Ferumoxtran-10 et les ferumoxides, cette
augmentation de taux de ferritine a été rapportée dans plusieurs articles utilisant divers USPIO (Taylor et
al. 1999; Taupitz et al. 2004).

La biodistribution dans les cellules endothéliales est un autre aspect important, car ces cellules
sont moins efficaces pour métaboliser et dégrader les nanoparticules d’oxyde de fer en comparaison avec
les cellules de Kiippfer. Il n’est pas conséquent pas toujours possible de prédire la pharmacocinétique, le
profil métabolique ou la distribution sub-cellulaire d’un type de nanoparticules, en se basant sur les
résultats obtenus de composés similaires, en raison de la grande variation de composition de 1’enrobage.

1.3.6. Biocompatibilité

En général, les nanoparticules de Fer présentent une bonne biocompatibilité (Raynal et al. 2004)
et leur internalisation par les macrophages n’est pas associée avec une activation cellulaire. L’injection
chez ’'Homme a montré des profils de sécurité satisfaisant d’apreés les tests pharmacologiques et
toxicologiques standards (Corot et al. 2006). La toxicité du fer et de ses dérivés a également été étudice.
Les tissus humains peuvent contenir du fer ou des nanoparticules d’oxyde de fer sous forme
d’hémosidérine, de ferritine et de transferrine. Le foie normal contient approximativement 0,2 mg de fer
par gramme et les stocks de fer totaux sont de 3500 mg chez ’Homme. La quantité de fer administrée
pour I’'imagerie diagnostique (50 a 200 mg de fer) est petite en comparaison avec les quantités de fer
endogene. La toxicité chronique liée ne se développe que pour des quantités de fer hépatiques supérieures
a 4 mg Fe/g (Bonnemain 1998).

La présence d’anticorps anti-dextran détectés chez un petit nombre d’individus (Anastase et al.
1996) représente au moins une menace théorique associée a 1’enrobage dextran utilisé pour certaines
nanoparticules. Des réactions allergiques séveres aux oxydes de fer utilisés en association avec
I’érythropoiétine (EPO) humaine recombinante pour le traitement de 1’anémie au stade terminal de la
maladie rénale ont été¢ rapportées (incidence de 0,7% (Fishbane et al. 1996)). Des réactions graves
associées a l’utilisation de dextrans 40 et 70 comme substitut de plasma ont également été rapportées
(Zinderman et al. 2006). Celles-ci sont causées, au moins en partie, par des anticorps IgG anti-dextran
(Zinderman et al. 2006). Dans le cas des SPIO et des USPIO, le poids moléculaire des dextrans et des
carboxydextran utilisés pour I’enrobage (10 kDa ou 2 kDa) est inférieur a celui des substituts de plasma.
A notre connaissance, aucune donnée n’a été publiée concernant I’observation d’effets adverses des
(U)SPIO liés aux anticorps anti-dextran.
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1.4. Les noyaux hyperpolarisés

Différentes techniques permettent d’utiliser deux gaz rares, le xénon 129 (‘*Xe) et I'hélium 3
(*He), polarisés nucléairement, pour réaliser des IRM fonctionnelles pulmonaires de ventilation et de
perfusion (Viallon et al. 2000; Driehuys et al. 2006; Al Faraj et al. 2008). Le '**Xe hyperpolarisé a de plus
¢été utilisé pour étudier la perfusion cérébrale (Duhamel et al. 2001), en s’inspirant des méthodes de
mesure du débit basées sur le clairance du xénon. De nouvelles techniques ont récemment été
développées pour I’hyperpolarisation du carbone 13 (**C) (Mansson et al. 2006). L’IRM du “C
hyperpolarisé est trés prometteuse pour la réalisation d’angiographies (Svensson et al. 2003) et d’imagerie
de perfusion (Svensson et al. 2003), car le traceur agit comme une source directe de signal, contrairement
aux techniques utilisant les chélates de gadolinium, ou c’est I’effet indirect du produit de contraste sur les
protons qui est mesuré. Cette technique a également été utilisée pour effectuer du suivi de cathéter
(Magnusson et al. 2007), et pour I’étude du métabolisme du glucose (van der Zijden et al. 2008).

1.5. Développements actuels et futurs

La conception d’agents de contraste dits “intelligents”, dont I’efficacité¢ est modulée par
I’environnement biologique (présence d’enzymes, pO,, pH, ..) fait également 1’objet de recherches
actuelles. Ainsi, des agents de contraste « pH-spécifiques » qui développent leur effet au voisinage de
tumeurs dont le pH est proche de 6,8, alors que le milieu extra-cellulaire sain présente un pH de 7,4, ont
¢té synthétisés (Hartman et al. 2008). Les études de pointe s’orientent aujourd’hui vers 1’imagerie
moléculaire, dont la stratégie repose sur la reconnaissance de structures moléculaires spécifiques de
pathologies, A cette fin, le vecteur est greffé au « contrastophore », particule superparamagnétique
(Huang et al. 2008) ou complexe paramagnétique (Corot et al. 2008).
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2. Quantification de la perfusion et de la permeabilité en IRM

La microcirculation joue un réle fondamental dans 1’évaluation des pathologies ischémiques,
puisque c’est au niveau des microvaisseaux que s’effectue la majeure partie des échanges métaboliques
entre le sang et le tissu. Dans le cas de I’AVC, I’évaluation de I’hémodynamique tissulaire permet de
préciser la physiopathologie de 1’accident ischémique par l’identification précise des conséquences
parenchymateuses. Cette évaluation détermine 1’¢ligibilité des patients aux thérapeutiques destinées a la
reperfusion, et ’impact thérapeutique. La caractérisation de la microcirculation s’effectue par 1’estimation
de parametres de perfusion (débit sanguin régional) et de perméabilité capillaire (constantes de transfert
entre I’espace vasculaire et extravasculaire), et peut s’étendre a d’autres champs d’application que ’AVC,
tels que I’ischémie myocardique ou la néoangiogénese en oncologie.

La plupart des techniques d’évaluation de la microcirculation reposent sur le suivi d’un traceur du
compartiment vasculaire et I’enregistrement de la distribution de ce traceur dans 1’organe étudié. Le suivi
de la concentration des traceurs permet de connaitre leur vitesse de distribution et par conséquent le débit
sanguin. Au plan théorique, les principes utilisés par I’imagerie moderne sont ceux qui ont été énoncés au
siecle dernier pour mesurer des débits a partir des courbes de dilution d’un indicateur coloré. La méthode
de référence pour la mesure de débits régionaux est la technique des microsphéres radioactives. Cette
technique est utilisée exclusivement chez 1’animal en raison de son caractére invasif. Plusieurs techniques
ont été¢ développées pour évaluer le débit sanguin cérébral chez ’Homme de maniére non-invasive.
Actuellement, les traceurs radioactifs servent de référence dans ce domaine, avec deux types d’imagerie
scintigraphique : la scintigraphie par émission de photons simples et la tomographie par émission de
positons (Heiss and Podreka 1993; Ito et al. 2005). L’avénement des multidétecteurs autorise une analyse
multimodale du parenchyme (scanner X sans injection), des vaisseaux (angio-scanner), mais ¢galement
de la perfusion (scanner X avec injection de produits i0odés) (Scaroni et al. 2006; Tambasco et al. 2006).
La tomodensitométrie permet d’obtenir d’excellentes résolutions spatiale et temporelle, et surtout, c’est
une technique moins colteuse et plus accessible. Les principaux inconvénients proviennent des effets
indésirables des produits i0dés, et de 1’exposition aux rayons X.

Le caractere non invasif, la résolution spatiale et temporelle relativement élevée, et la diversité en
termes de contraste d’image font de 1I’imagerie par résonance magnétique (IRM) un outil idéal pour
I’étude de la microcirculation. II existe différentes méthodes en IRM pour estimer la perfusion tissulaire
et la perméabilité capillaire. Celles-ci different par leur utilisation respective de produit de contraste
endogénes (marquage intrinséque de flux, tels que I’Arterial Spin Labeling ou ASL) ou exogénes (a ’aide
de chélates de gadolinium, de nanoparticules de Fer, ou encore de gaz hyperpolarisés). Nous limitons
notre expos¢ a I’'IRM dynamique avec injection de produit de contraste, puisque c’est la technique que
nous avons utilisée pour nos travaux de recherche.

2.1. Analyse de la cinétique d’un agent de contraste

L’IRM dynamique avec produit de contraste consiste en I’injection intraveineuse d’un produit de
contraste (chélates de gadolinium dans le contexte clinique) et au suivi de son passage dans le tissu a
I’aide de ’acquisition répétée des images de I’organe a une cadence suffisante. Cependant, les images
natives ne se prétent pas a une interprétation visuelle aisée. Le développement de méthodes de
modélisation des données et d’extraction de parametres quantifiables est par conséquent nécessaire.

2.1.1. Techniques IRM

Les séquences IRM peuvent étre congues de manicre a étre sensibles a la phase vasculaire du
produit de contraste (méthodes pondérées T2* basées sur la susceptibilité magnétique) ou a la présence de
produit de contraste dilué dans 1’espace extracellulaire extravasculaire (méthodes pondérées T1 basées sur
la relaxivité). Ces deux méthodes sont comparées dans le Tableau 1.
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Dynamic-susceptibility Dynamic relaxivity contrast
contrast enhanced MRI enhanced MRI
(DSC-MRI) (DCE-MRI)
Mecanisme de Effets de susceptibilité Effets de relaxivité du
réhaussement tissulaire magnétique du produit de produit de contraste sur I’eau
contraste sur le champ des tissus
magnétique
Compartiment tissulaire Espace vasculaire Espaces vasculaire et
exploré extravasculaire
Variation d’intensité du Chute de signal Réhaussement de signal
signal tissulaire
Durée de I’effet et Secondes / toutes les 1-2 Minutes / Toutes les 2-25
résolution temporelle secondes secondes
optimale
Méthode de quantification | Boite noire Modéle pharmacocinétique
utilisée multi-compartimental
Parameétres cinétiques Débit et volume sanguin Constantes de transfert,
mesurés régional, temps de transit volume de distribution du
moyen produit de contraste

Tableau 1- Comparaison des techniques d’IRM dynamique de susceptibilité et de relaxivité

Imagerie dynamique pondérée T2* (DSC-MRI)

Acquisition des données

Les images de perfusion sont obtenues avec la technique de suivi de bolus (bolus tracking). Le
premier passage de produit de contraste dans les capillaires induit une chute de signal en raison des effets
de susceptibilité magnétique causés par la compartimentalisation du produit paramagnétique. L’amplitude
de la chute de signal dépend du type de séquence utilisée, de la concentration vasculaire du produit de
contraste, ainsi que de la taille et de la densité des microvaisseaux (Dennie et al. 1998). Le rapport signal-
sur-bruit (SNR) de la technique DSC-MRI peut étre augmentée en utilisant de plus fortes doses de produit
de contraste (>0,2 mmol/kg) (Bruening et al. 2000), mais au détriment de la précision de la quantification
(Alger et al. 2009). Typiquement, la stratégie d’imagerie consiste a utiliser une séquence rapide pour
obtenir une résolution temporelle de I’ordre de la seconde. Dans cette petite fenétre d’acquisition, il est
généralement possible d’acquérir des données multi-coupes avec une matrice de 128x128 ou plus, en
fonction des spécificités du scanner. Les séquences écho-planaires (EPI) sont le plus souvent utilisées.
Cependant, leur application est limitée en ce qui concerne les tissus extracraniens, en raison de la
sensibilité intrinséque de ces techniques aux artefacts de susceptibilité magnétique (interfaces air-tissu).
Les séquences en écho de spin sont plus sensibles aux débit sanguins dans les capillaires, comparé aux
séquences en écho de gradient, qui sont elles plus sensibles aux signaux des gros vaisseaux (Simonsen et
al. 2000). Cependant, cet avantage est contrebalancé par la perte de rapport signal-sur-bruit de la
séquence EPI écho de spin par rapport a la séquence EPI écho de gradient.
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Analyse des images

L’analyse des images de DSC-MRI repose sur I’hypothese selon laquelle le produit de contraste
demeure intravasculaire pendant le temps de la mesure, se comportant ainsi comme un marqueur du
secteur vasculaire. Cette hypothéese est valide uniquement dans le cerveau présentant une barriére hémato-
encéphalique intacte. Les applications de la technique DSC-MRI concernent donc principalement le
cerveau, mais elle peut également étre utilisée pour I’estimation de la perfusion tumorale a 1’aide de
nanoparticules d’oxyde de Fer (Varallyay et al. 2009). L’estimation de la concentration de produit de
contraste a partir des variations de signal observées est réalisée en faisant 1’hypothése que la
concentration de produit de contraste est reliée linéairement a la variation de la relaxivité transversale :

C.(t)=k-AR;(t) [8]

avee |

AR () = = — e = h{it)) [9]

T; (t) T20 B E ' SO

TE : temps d’écho de la séquence (secondes)
S(t) : signal RM a I’instant t (unités arbitraires)
Sp : signal RM avant I’arrivée du produit de contraste ou ligne de base (unités arbitraires)

Les courbes ainsi obtenues dans une artere et dans le tissu sont analysées soit quantitativement, a
I’aide de la théorie décrite ci-dessous, soit de maniére semi-quantitative, a I’aide de parameétres dits « de
synthese » tels que 1’aire sous la courbe, le temps au pic, le temps d’arrivée du bolus, etc. Pour ce type
d’approche, 1’ajustement par une fonction gamma est souvent utilis¢, dans le but de débruiter les données,
de les extrapoler et d’¢liminer la recirculation (Rempp et al. 1994). L’inconvénient des parameétres semi-
quantitatifs provient du fait qu’ils peuvent étre influencés par les facteurs physiologiques (fraction
d’¢jection cardiaque), ou d’acquisition (gain), ce qui rend les comparaisons intra-patients et intra-
systémes problématiques. Néanmoins, leur calcul est beaucoup plus simple et ils se sont révélés utiles
pour différencier un certain nombre de situations pathologiques et/ou physiologiques.

Imagerie dynamique pondérée T1 (DCE-MRI)

Acquisition des données

Le mécanisme de réhaussement est 1’augmentation du taux de relaxation longitudinal T1 causé par
le produit de contraste. La plupart des études de DCE-MRI utilisent des séquences en écho de gradient 2D
ou 3D, des séquences rapides d’inversion/récupération ou de saturation/récupération (type turboFLASH)
ou des séquences ¢écho planaires. Le choix de la séquence et des paramétres utilisés dépend des avantages
et des désavantages intrinseéques de chacune des techniques, en prenant en compte la sensibilité T1, le
nombre de coupes, les temps d’acquisition, les artefacts provenant des inhomogénéités de champ
magnétique et la précision de la quantification. L’amplitude du réhaussement T1 dépend de multiples
facteurs physiques (T1 pré-contraste, dose de produit de contraste, parametres d’imagerie, gain) et
physiologiques (perfusion tissulaire, perméabilité capillaire, surface d’échange des capillaires, volume de
I’espace extravasculaire). Les applications de la technique DCE-MRI concernent principalement les
tumeurs et la mesure de la perfusion hors du systeme nerveux central (myocarde par exemple).

Analyse des images

L’approche DCE-MRI nécessite la quantification du T1 pré-contraste a I’aide d’une séquence
préalable (méme séquence que la séquence dynamique, en faisant varier le temps de répétition TR, le
temps d’inversion TI, ou I’angle de bascule). La concentration tissulaire du produit de contraste est
estimée avec I’hypothése suivante :
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1 1 10
Ct(t):ARl (t):T—(t)_T_ [10]

ou T1(t) (post-contraste) est ajusté a 1’aide de I’équation de la séquence. Quand il n’est pas possible de
quantifier le T1 pré-contraste (pour des raisons de temps par exemple), une approche simplificatrice
consiste a faire I’hypothése que les variations de signal RM sont proportionnelles aux variations de
relaxivité longitudinale :

AR (t):k.@ [11]

S(t) : signal RM a I’instant t (unités arbitraires)
Sp : signal RM avant I’arrivée du produit de contraste ou ligne de base (unités arbitraires)

La validité de cette hypothése doit étre vérifiée au cas pas cas, en fonction des parametres de la s€quences
et de leur rapport aux temps de relaxation T1 et T2* (qui eux-méme varient en fonction de la
concentration du produit de contraste).

De méme que précédemment, les courbes de réhaussement peuvent étre analysées de maniere
quantitative (voir paragraphe suivant sur la quantification) ou de maniére semi-quantitative, a 1’aide de
paramétres dits « de synthése ». Celles-ci présentent trois phases distinctes : la pente ascendante
(upslope), le maximum de réhaussement et la clairance (washout). Il est généralement admis que la
pente ascendante dépend de la perfusion tissulaire et de la perméabilité, avec une prédominance de la
perfusion. Le réhaussement maximum est reli¢ a la prise de contraste dans le compartiment interstitiel
(avec une contribution vasculaire additionnelle), tandis que le taux de clairance est associé a la diminution
de la concentration tissulaire et donc fortement reli¢ a la perméabilité capillaire. Les données natives
peuvent étre analysées directement ou bien débruitées a I’aide d’un ajustement par une fonction modele
type Freundlich (Sipola et al. 2003). L’aire initiale sous la courbe (initial area under curve, IAUC)
représente également une méthode robuste et simple pour caractériser des régions présentant différentes
caractéristiques hémodynamiques (Evelhoch 1999). Cependant, I’aire sous la courbe, de méme que la
plupart des paramétres de synthése, n’a pas de relation simple avec les parameétres d’intérét (perfusion,
perméabilité et volume de distribution) et peut étre par conséquent difficile d’interprétation. Néanmoins,
ces parametres restent une bonne option dans beaucoup de situations cliniques (Padhani 2003).

2.1.2. Quantification des parameétres de perfusion et de perméabilité

Cas d’un_traceur_non-diffusible (typiquement chélate de gadolinium standard dans le cerveau en
présence d’une barriere hémato-encéphalique intacte) :

La modélisation la plus couramment utilisée est celle de « boite noire » : le tissu est modélisé
comme un systetme dynamique ayant une entrée (artérielle) et une sortie (veineuse) uniques. On fait
I’hypotheése d’un systéme stationnaire, linéaire et invariant et on note h(t) la réponse impulsionnelle du

systeme (sortie du systéme si I’entrée est un signal instantané d’amplitude 1) :
C,(t)=C,(t)®h(t) [12]
Cy(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans la veine (en mM)

Ca(t) : concentration de gadolinium dans 1’entrée artérielle a I’instant t (en mM)

h(t) : fonction de transport ou réponse impulsionnelle (sans unité)
® : produit de convolution

Par ailleurs, la conservation de la masse donne :

Lc. )= F (€, 0-C.0) [13)
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Ci(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans le tissu (en mM)
F : débit sanguin régional (ml/min/100g de tissu)
p : masse volumique du tissu (g/ml)

En combinant les équations [12] et [13], on obtient :

¢, ()= p-F,-C.0)(60)-hte) 14
Ce qui donne :
C.(t)=p-F -Ca(t)®[1—]o.h(r)-er [15]

0

On définit la fonction résidu (produit de contraste toujours dans le tissu a I’instant t) :
R(t):l—J-h(T)-dr [16]
0

Et on obtient :
C/(t)=p-F C,(t)®R() [17]

La plupart des auteurs font I’hypothése que la masse volumique du tissu est égale a 1 g/ml, c¢’est pourquoi
le paramétre p disparait souvent de 1’équation [17].

Dans le cas d’une analyse monocompartimentale, on aboutit a la méme expression formelle,
mais avec une hypothése de monoexponentielle décroissante pour la fonction résidue. On a :
C, (t)= fPV -C,(t) [18]

fPV : fraction volumique plasmatique ou volume sanguin régional (en pourcentage ou ml/100g de tissu
soit ml/100ml de tissu avec I’hypothese p= 1g/ml).
Les équations [13] et [18] donnent :

d F
a t —».F. [19]
dtct (t)+ =y C, (t)=p-F -C,(t)

C’est une équation différentielle du premier ordre qui se résout classiquement. La solution de I’équation
sans second membre est :

R

—— L
C (t)=Ae ™ [20]
Pour obtenir la solution générale, on utilise la méthode de la variation de la constante :

d oy

aA(t):p-lrt-ca(t)-e“’v [21]
ce qui donne, aprés intégration par partie et avec Cy(tf) =0at=0:

t Fi T
At)=p-F-[C,(t)-e™ -dr [22]

0

D’ou la solution de I’équation [19] :
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Ce qui équivaut a :
FI

C.(t)=p -F -C,()®e ™

[23]

[24]

D’apres le théoréme du volume central, le temps de transit moyen MTT (en s) est 1ié au débit et au

volume sanguin régional comme suit :

MTT = v
F

t
Finalement, on obtient :

t

C, (t)zp- F, 'Ca(t)®e7W

Ce qui revient bien a 1’équation [17], en posant :

t

R(t)= e_MTT

Cas d’un traceur diffusible (typiquement chélate de gadolinium standard hors du cerveau) :

[25]

[26]

[27]

La modélisation la plus courante est bicompartimentale bidirectionnelle, avec un compartiment

représentant le secteur vasculaire et un compartiment représentant le secteur interstitiel (Figure 9).

Plasma
Flow

Endothelium

~

KPS

Plasma

Interstitial
Water

Figure 9- Modele pharmacocinétique a deux compartiments

Modele décrivant la cinétique des échanges de produit de contraste entre le plasma et
I’espace interstitiel. Le paramétre K™ (ml/min/100g) représente le coefficient de transfert
endothélial et le paramétre k (/min) représente le taux de reflux du produit de contraste de
I’interstitium vers le plasma. La boite autour du compartiment plasmatique indique que la
clairance plasmatique est forcée par une fonction modéle (monoexponentielle décroissante).
Reproduit de (Daldrup et al. 1998).
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La contribution du traceur intravasculaire a la concentration tissulaire totale est négligée dans la
plupart des approches (Tofts et al. 1999). La variation de la concentration tissulaire dans le temps est alors
décrite par 1’équation différentielle suivante (Daldrup et al. 1998) :

%ct (t)=p-K™C,(t)-kC, () [28]
Ci(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans le tissu (en mM)

Ca(t) : concentration de gadolinium dans 1’entrée artérielle a I’instant t (en mM)

KPS : coefficient de transfert endothélial (en ml/min/100g)

k : taux de reflux (en /min)

p : masse volumique du tissu (g/ml)

En fait, le produit de contraste ayant une distribution plasmatique (extracellulaire), plusieurs
auteurs ont préféré utiliser dans cette équation la concentration plasmatique plutdt que la concentration
artérielle :

C,(t)=C,(t)-(1- Het) [29]
Ca(t) : concentration de gadolinium dans 1’entrée artérielle a I’instant t (en mM)

Cp(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans le plasma (en mM)

Hct : taux d’hématocrite (en pourcentage)

Dans une tentative de standardiser toutes les notations, Tofts et al (Tofts et al. 1999) ont suggéré d’utiliser
la constante de transfert endothélial K™ (en /min/100g de tissu) plutot que le coefficient de transfert
endothélial K™, définie par :

K™ = p. K™ .(1-Hct) [30]
et de noter kep le taux de reflux, qui peut étre relié a K™ par :

K trans
Kep = ve [31]

ve : volume extravasculaire extracellulaire (en pourcentage ou ml/ml de tissu)

Cela a pour avantage de simplifier I’écriture de I’équation [28] :

d rans

3G O=K"™C, (1)-k, C.1) [32]
La solution de cette équation en terme d’intégrale de convolution avec C¢(t) = 0 a t = 0 est donnée par :
Ct (t): Ktl’ans .Cp(t)®e*kep4t [33]

Si la modélisation compartimentale est la plus répandue, I’approche par boite noire peut tout a fait
étre appliquée ici. Il n’est pas alors nécessaire de faire d’hypothése sur I’allure de la fonction
résidue (Jerosch-Herold et al. 2004) :

C,(t)=K"™.C,(t)®R(t) [34]

Une hypothése simplificatrice consiste a considérer un modéle bicompartimental
monodirectionel (le reflux du produit de contraste du compartiment interstitiel vers le compartiment
vasculaire est supposé négligeable pendant le temps de 1’expérimentation). Enfin, pour prendre en compte
la contribution intravasculaire, il faut utiliser un modéle plus complexe (St Lawrence and Lee 1998) :
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C.(t)=ve-C,(t)+ fPV -C,(t)
)=k, {c,0-c.0)

Interprétation de K"

Le modéle de perméabilité de Renkin-Crone relie K™ au débit sanguin régional F :

K™ = p.K™ = p-F -E-(1-Hct) [36]

ou E est la fraction d’extraction du produit de contraste :

PS
E-1_ e_FT (1-Hct)

[37]

avec PS qui représente le produit surface-perméabilité (en ml/min/100g de tissu), une grandeur permettant
d’estimer la perméabilité capillaire. C’est le rapport entre le débit sanguin régional plasmatique et le
produit perméabilité-surface qui va déterminer si K™ est une approximation de la perméabilité capillaire
ou de la perfusion tissulaire (Tofts et al. 1999) :

e Transport limité par la perméabilité (permeability-limited) :
Si le débit sanguin tissulaire est trés grand par rapport au produit surface-perméabilité :

PS

— et K™ > p-PS [38]
F, -(1- Hot) o

F, >> PS, alors E —

K" donne dans ce cas une estimation de la perméabilité capillaire. Par exemple, dans le cas d’un
agent de contraste macromoléculaire, le transport est limité par la perméabilité et la constante de
transfert endothélial mesurée a 1’équilibre est une approximation de la perméabilité capillaire. En
revanche, la mesure de la perméabilité capillaire a 1’aide d’un chélate de gadolinium standard est
davantage sujette a caution du fait de I’extravasation rapide du traceur dans ’espace interstitiel deés le
premier passage (Brasch et al. 2002).

e Transport limite par la perfusion (perfusion-limited) :

A Tinverse, si le produit surface-perméabilité est trés grand par rapport au débit sanguin
tissulaire (modele de Kety) :

PS>F,E—>1et Ktrans—>p-Ft-(1—HCt) [39]

K" donne donc une estimation du débit sanguin régional. Cette approche a été validée en
comparaison avec les microsphéres radioactives pour la quantification de la perfusion myocardique
chez le cochon en utilisant les courbes de premier passage d’un chélate de gadolinium standard
(Jerosch-Herold et al. 2004).

e Cas intermédiaires :

. Lo . . . . , t .
Dans les cas intermédiaires, il n’est pas possible d’interpréter K™ en termes de perfusion ou de

perméabilité capillaire. Il faut alors revenir a la définition initiale, c'est-a-dire une constante de
transfert endothéliale entre le compartiment vasculaire et le compartiment interstitiel, dont la valeur
dépend a la fois du produit perméabilité-surface et du débit sanguin régional. Seule une mesure
indépendante de la perfusion (par exemple a 1’aide de microsphéres) permet a partir de la mesure de
K" d’estimer le taux d’extraction E (Equation [37]) (Daldrup et al. 1998).
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Premier passage vs phase d’équilibre

L’acquisition des données pour la mesure de la perfusion est réalisée pendant le premier passage
du produit de contraste. La mesure de la concentration plasmatique se fait nécessairement dans une
artéere, avec une résolution temporelle inférieure ou égale a la seconde afin d’obtenir un échantillonnage
suffisant pour mesurer le pic. Dans le cas d’un traceur diffusible, il est possible d’utiliser 1’équation [34]
pour estimer la perfusion, a condition d’étre dans un régime limité par la perfusion.

L’acquisition des données pour la mesure de la perméabilité capillaire, contrairement a la
perfusion, est réalisée a la phase d’équilibre (aprés le premier passage). Par conséquent, la cadence
d’acquisition des images n’a pas besoin d’étre aussi rapide que pour 1’imagerie de perfusion, et ce
d’autant moins que I’agent de contraste présente un poids moléculaire élevé (car son extravasation est
d’autant plus lente). De plus, avec un produit de contraste macromoléculaire, la mesure de Ia
concentration plasmatique peut étre réalisée dans une veine a la place d’une artére, puisque les courbes
sont a I’équilibre et que le nombre de molécules diffusant dans 1’espace interstitiel est faible. Un exemple
de quantification a 1’équilibre a 1’aide d’un produit de contraste macromoléculaire dans une tumeur du
sein implantée chez le rat est donné Figure 9.
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Figure 10- Variations de AR1 dans le plasma et dans le tissu tumoral

Le modeéle utilisé pour 1’ajustement est monodirectionnel (k=0). Les paramétres obtenus dans
ce cas particulier sont: fPV = 4 ml/100g et K™ = 37 /min/100g. Données de I’auteur,
acquises au CPMI (directeur Pr Brasch).
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2.1.3. Entrée artérielle

L’entrée artérielle doit répondre a plusieurs critéres afin d’étre utilisable pour la quantification de
la perfusion (Conturo et al. 2005). Dans un premier temps, le signal de I’entrée artérielle doit avoir une
relation linéaire avec la concentration de gadolinium dans le sang, ou bien il doit étre possible de le
convertir dans une grandeur qui varie linéairement avec la concentration. Un autre impératif est que le
facteur de conversion reliant le signal a la concentration soit le méme pour 1’entrée artérielle et pour le
tissu, ou bien qu’il existe un moyen de mettre a I’échelle ces facteurs de conversion. De plus, la linéarité
de la relation et le facteur de conversion doivent étre valables pour toute une gamme de taux
d’hématocrite, puisqu’il existe une grande variabilité ce taux chez les volontaires sains (en particulier en
fonction du sexe) et chez les patients.

Dans un deuxiéme temps, une grande précision dans la mesure de I’entrée artérielle est nécessaire,
afin de minimiser la propagation d’erreurs dans la procédure de déconvolution. Ainsi, le signal de I’entrée
artérielle doit présenter un rapport signal-sur-bruit (SNR) élevé pendant le premier passage du bolus. Cette
exigence est particuliérement contraignante, parce que I’IRM est une modalité dont le SNR est en général
limité, et que les autres critéres nécessaires a une mesure fiable de 1’entrée artérielle ont pour conséquence
de diminuer le SNR. Les autres critéres sont : une résolution spatiale suffisante pour résoudre la lumiere
de l’artére en minimisant les effets de volume partiel, une résolution temporelle suffisante pour
échantillonner le premier passage du bolus, I’absence de saturation ou de repli de spectre (aliasing). La
saturation fait référence a une sous-réponse du signal RM a de fortes concentrations de gadolinium, tandis
que le repli de spectre se référe a une erreur de positionnement des intensités de signal. Ces deux effets
limitent la gamme de concentration a l’intérieure de laquelle la relation entre le signal RM et la
concentration est linéaire. Enfin, ’entrée artérielle doit étre mesurée avec la plus petite dispersion et le
délai le plus court entre I’entrée artérielle mesurée et la véritable entrée artérielle vascularisant le tissu.

Mesurer 1’entrée artérielle est 1’une des étapes les plus difficiles et I’'une des sources d’erreur les
plus grandes, car nombre des critéres définis ci-dessus se contredisent. Par exemple, les techniques avec
une résolution spatiale élevée ont typiquement un faible rapport signal-sur-bruit et une résolution
temporelle médiocre. De méme, 1’obtention d’une résolution temporelle élevée se fait au détriment du
rapport signal-sur-bruit et de la résolution spatiale. De plus, la possibilité de résoudre la lumiere artérielle
est améliorée avec 1’utilisation de larges artéres, telles que la carotide interne pour le cerveau, plutdt que
de petites arteres, telles que 1’artére sylvienne ou ses branches. Cependant, une entrée artérielle mesurée
dans une petite artere aura moins de dispersion et de délai. A ma connaissance, il n’existe pas
actuellement de consensus pour le choix de I’entrée artérielle, y compris pour le cerveau. Le
développement d’algorithmes permettant la détermination d’une entrée artérielle fiable reste un domaine
de recherche tres actif (Ellinger et al. 2000; Knutsson et al. 2004; Conturo et al. 2005; Kotys et al. 2007;
Brunecker et al. 2008).
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2.1.4. Méthodes de déconvolution

Plusieurs méthodes ont été proposées pour déconvoluer I’équation [17] et ainsi estimer les
parametres de perfusion. On distingue deux sortes d’approche : 1’approche modéle-dépendante et
I’approche modele indépendante.

Approche modéle-dépendante

Une expression analytique est choisie pour décrire la fonction résidue R(t). Le modele le plus
courant est la fonction monoexponentielle (équation [27]), basée sur I’analyse en équations différentielles
(Ostergaard et al. 1996a; Ostergaard et al. 1996b; Padhani et al. 2000). La fonction de Fermi a également
été utilisée avec succes pour modéliser la fonction résidue dans le cas d’un traceur diffusible (Neyran et
al. 2002; Jerosch-Herold et al. 2004). Les paramétres de perfusion sont déterminés a 1’aide d’une
optimisation non linéaire pour obtenir le meilleur ajustement des données au modele (méthode des
moindres carrés).

Approche modéle-indépendante

Pour la méthode modéle-indépendante, I’équation [17] est résolue a 1’aide de la transformée de
Fourier inverse (Ostergaard et al. 1996a; Ostergaard et al. 1996b) ou de techniques algébriques, telles que
la décomposition en valeurs singuliéres (Singular Value Decomposition, SVD) (Ostergaard et al. 1996a;
Ostergaard et al. 1996b) ou encore le modele autorégressif ARMA (Neyran et al. 2002; Jerosch-Herold et
al. 2004), en utilisant une forme discrétisée de 1’équation.

Choix de la méthode de quantification

Le choix de la méthode de quantification dépend de 1’é¢tude envisagée et doit étre défini en
fonction des hypothéses de la modélisation, du rapport signal-sur-bruit de la séquence, de 1’existence ou
non d’un retard entre les courbes d’entrée artérielle et de sortie tissulaire (les différentes méthodes étant
plus ou moins robustes au bruit et aux retards), etc. Pour la quantification de la perfusion cérébrale a
I’aide de la technique DSC-MRI, la méthode de déconvolution SVD est généralement admise comme la
plus fiable (Ostergaard et al. 1996a).
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2.2. Travaux de recherche

2.2.1. Perfusion pulmonaire

L’¢étude du poumon en IRM est peu développée, en raison de difficultés inhérentes au parenchyme
pulmonaire. Non seulement la densité en protons du poumon est faible, mais en plus les différences de
susceptibilit¢ magnétique au niveau des alvéoles entrainent des temps de relaxation transversaux T2 et
T2* extrémement courts. Le signal disponible est donc particulierement faible et il décroit tres
rapidement. L’utilisation de temps d’écho trés courts permet néanmoins de recueillir un signal
pulmonaire. Les images ainsi obtenues sont fortement pondérées T1, donc trés sensibles aux agents
paramagnétiques.

Au cours de mon stage de DEA (1996-1997), j’ai évalué une nouvelle technique ultra-rapide d’IRM
de perfusion pulmonaire. L’objectif de 1’étude était d’évaluer de manicre qualitative (visuelle) et
quantitative 1’apport diagnostic de la technique d’IRM dynamique avec injection de produit de contraste,
chez des patients pour lesquels il existait une suspicion clinique de déficit de perfusion pulmonaire, soit
en raison d’une embolie pulmonaire, soit en raison d’un emphyseéme. Les examens ont été effectués sur
I’aimant 1,5T de I’hopital neuro-cardiologique (Vision, Siemens, Erlangen, Germany). Une série
dynamique de 10 images par niveau de coupe a €té acquises en apnée ou en respiration lente, avec une
antenne a polarisation circulaire phased-array, a I’aide d’une séquence écho de gradient Turbo-FLASH
pondérée T1, précédée d’une inversion-récupération : TR/TE 3,3/1,4 ms ; TI 400 ms ; angle de bascule
20° ; champ de vue : 25 x 25 cm” ; matrice : 128 x 128 ; épaisseur de coupe : 15 mm ; 6 coupes coronales.
La résolution temporelle était de 4,8 s (durée totale de 1’acquisition : 48 s). Un chélate de gadolinium
conventionnel (Magnevist, Shering, Berlin, Allemagne) a été injecté manuellement en bolus, a la dose de
0,1 mmol/kg.

La lecture en aveugle des séquences IRM par trois radiologues indépendants en comparaison avec
une méthode de référence, la scintigraphie pulmonaire, a montré une bonne concordance entre les deux
examens pour la détection visuelle des déficits de perfusion (Berthezene et al. 1999). Spécifiquement,
mon travail a consisté a extraire des parametres fonctionnels a partir des courbes tissulaires de premier
passage de I’agent de contraste. L’intérét diagnostic d’une telle approche s’est révélée limitée,
principalement en raison des facteurs antinomiques mis en jeu entre l’analyse visuelle et 1’analyse
quantitative : 1’amélioration de 1’analyse quantitative passe en effet par la diminution de la dose de
I’agent de contraste (pour éviter les effets de saturation du signal) et par I’amélioration de la résolution
temporelle (égale a 4,8 secondes dans cette étude), qui ne peut se faire qu’au détriment de 1’analyse
visuelle en diminuant le rapport signal-sur-bruit (c’est-a-dire de la qualité de I’image) et le nombre de
coupes (c’est-a-dire du recouvrement du poumon). La technique d’IRM de perfusion pulmonaire
apparaissait donc comme un outil diagnostic prometteur, bien que limité dans ce cas précis a une
approche qualitative.

Cependant un déficit de perfusion n’est cependant pas spécifique d’une embolie pulmonaire. Le
couplage avec une technique permettant I’évaluation de la ventilation, comme par exemple I’IRM des gaz
hyperpolarisés, est nécessaire. Par la suite, mon expertise dans la modélisation des courbes d’IRM de
perfusion a été mise a contribution pour le développement par Magalie Viallon d’une technique IRM de
mesure conjointe de la ventilation et de la perfusion pulmonaire chez le rat, en couplant I’utilisation
d’Hélium 3 hyperpolarisé et I’injection en bolus de SPIO (SBPA, Bracco Research, Geneva, Switzerland
(Pochon et al. 1997)) (Viallon et al. 2000). Cette étude a été effectuée sur I’aimant 2T/12-cm (Oxford,
UK) du laboratoire de RMN (UMR CNRS 5012). Une série dynamique comprenant 40 images par coupe
était enregistrée pendant une apnée respiratoire apres inhalation du gaz hyperpolarisé, avec une antenne
accordée sur la fréquence de résonance de 1”’He, & ’aide de I’acquisition spiralée de 1’espace des k : TE
1,76 ms ; 12 spirales de 1024 échantillons ; temps d’acquisition d’une image : 240 ms ; champ de vue
10,4 x 10,4 cm’ ; épaisseur de coupe : 20 mm, 1 coupe axiale. La résolution temporelle était de 0,5 s
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(durée totale de I’acquisition : 20 secondes). L injection en bolus des SPIO entraine une augmentation du
déphasage des spins nucléaires d’*He situés a proximité des vaisseaux. Cela se traduit sur I’image par une

chute transitoire du signal RM lors du premier passage des SPIO (Figure 11).
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Figure 11- Evolution du signal RM de I’hélium 3 dans les poumons d’un rat
a) Courbe de référence. La diminution du signal est due a la combinaison de différents
meécanismes : les effets d’entrée et de sortie de coupe des spins nucléaires polarisés, la
relaxation due aux interactions spin-réseau, et la dépolarisation due a I’impulsion RF ; b)
Courbe obtenue apres injection de SP10. Noter la chute de signal correspondant au premier
passage du bolus ; c) Méme courbe que b) apres corrections des effets de I’impulsion RF. La
téte de fleche montre une diminution tardive de signal, probablement liée a la recirculation
du produit de contraste. Reproduit de (Viallon et al. 2000)
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Les courbes obtenues apreés correction des signaux RM peuvent ensuite étre modélisées pour
estimer la perfusion pulmonaire. Nous avons mesuré un parametre facilement quantifiable et représentatif
du volume sanguin régional rBV, couramment utilisé pour I’analyse des courbes de perfusion cérébrale :

rBV = J. ln% -dr [40]

premier passage ( )

L’analyse pixel a pixel a permis de reconstruire des cartographies de volume sanguin relatif et de mettre
en évidence un désaccord (mismatch) de ventilation/perfusion chez des rats présentant une embolie
pulmonaire (Figure 12).

Figure 12- Cartographie de volume sanguin pulmonaire chez un rat

La cartographie en fausse couleur (les valeurs de volume sanguin régional sont croissantes
du bleu au rouge) est superposée sur une des images pré-contraste en Hélium 3 (en niveaux
de gris) montrant la distribution du gaz dans les poumons. Dans le poumon droit (le plus bas
dans I’image), la cartographie de volume correspond bien a I’image de ventilation. Dans le
poumon gauche (le plus haut dans I’image), un désaccord entre I’image de ventilation et
I’image de perfusion apparait en raison d’un déficit de perfusion causé par I’injection d’une
bulle d’air. Reproduit de (Viallon et al. 2000)

Il est a présent possible d’étudier la ventilation pulmonaire chez ’homme en IRM a I’aide
d’inhalation d’He (Wang et al. 2008). Bien que la translation clinique de cette approche soit encore
actuellement limitée, I’étude de la fonction pulmonaire (ventilation / perfusion) a 1’aide de I'IRM
pourraient avoir de nombreuses applications pour le diagnostic et le suivi de traitement.
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2.2.2. Perfusion cérébrale

Le cerveau est I’organe pour lequel la modélisation de la perfusion en IRM est la plus avancée, en
raison de conditions facilitant I’analyse des courbes de premier passage : pas de mouvement et pas de
diffusion des produits de contraste conventionnels en raison de la barriere hématoencéphalique.
Néanmoins de nombreux problémes subsistent concernant la quantification absolue (mesure de la
perfusion en ml/min/100g de tissu), notamment dans le cas des pathologies ischémiques, ou les modéles
physiologiques ne sont plus valides.

Dans le cadre de ma thése (1997-2000), j’ai développé et validé une méthode de post-traitement
des images de perfusion cérébrale acquises a 1’aide de 'IRM dynamique de premier passage, dédiée a
I’étude de I’ischémie cérébrale (Figure 13). La mesure d’une entrée artérielle fiable, pré-requis nécessaire
a la quantification absolue, s’est révélée difficile avec les données acquises en clinique, notamment en
raison des effets de volume partiel et des effets de saturation du signal dans les arteres corticales. C’est
pourquoi j’ai proposé de normaliser les résultats avec les paramétres de perfusion mesurés dans le
cervelet. Le modéle mathématique que j’ai développé, basé sur 1’ajustement des courbes de concentration
par une fonction de type gamma, permet d’obtenir les caractéristiques de la courbe nécessaires a
I’extraction des paramétres de perfusion (aire sous la courbe, premier moment de la courbe) de maniere
analytique. Une série de mesures réalisée chez des patients présentant une sténose serrée unilatérale de la
carotide interne, au repos et sous stimulation pharmacologique, a permis de mettre en évidence la
vulnérabilité¢ a 1’ischémie des zones jonctionnelles entre deux territoires vasculaires chez ces patients a
plus haut risque d’infarctus cérébral (Wiart et al. 2000).
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(unité arbitraire)

Concentration de produit de contraste

Temps (secondes)

Figure 13- Cartographie de perfusion cérébrale chez I’lhnomme

\

Cartographie obtenue chez un patient présentant une chute de débit suite a un accident
vasculaire cérébral (fleche blanche). Echelle de couleur en unités arbitraires, allant du bleu au
rouge pour des valeurs croissantes de perfusion. Le graphe sous la cartographie représente les
variations de concentration de produit de contraste obtenues a partir des images RM natives
de premier passage dans une région saine (en noir) et dans une région ischémiée (en gris).
Noter la diminution du pic et I’élargissement de la courbe dans la région lésée.
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Dans les études précédentes, les paramétres de perfusion ont ét€¢ mesurés dans des régions d’intérét,
dessinées par un opérateur sur la séquence d’images de perfusion pour chacune des coupes de I’examen.
Cette ¢tape est chronophage et dépendante de 1’opérateur. Une segmentation automatique des régions
d’intérét permettrait d’isoler les pixels appartenant a des régions de perfusion homogene (par exemple
dans le cas du cerveau : substance blanche et substance grise) et d’effectuer des mesures globales dans
chacun de ces tissus, voire d’adapter la modélisation a un tissu donné. Au cours de notre thése, nous
avons par suite développé une méthode de segmentation des images RM basée sur la perfusion cérébrale
(Wiart et al. 2001). Nous avons proposé I'utilisation d’un mod¢le linéaire autorégressif couramment
utilisé dans le domaine du traitement du signal, le modéle ARMA, pour modéliser les réponses tissulaires
de la substance blanche et de la substance grise saines, puis nous avons défini un critére de similarité pour
classifier tous les pixels de I’image. Cette méthode a été validée chez des volontaires sains en calculant le
rapport de perfusion substance blanche:substance grise et en comparant avec les valeurs de la littérature
(valeur obtenue en moyenne pour 6 volontaires : 2,1 £ 0,2, a comparer avec 1,9 £ 0,5 (Rempp et al.
1994)). Elle a de plus donné des résultats encourageants chez les patients, avec la mise en évidence de la
lésion ischémique (Figure 14).
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Figure 14- Segmentation basée sur la perfusion obtenue a I’aide de cartographies de
similarité et courbes de premier passage correspondantes

a) Image segmentée en 4 couleurs : substance blanche (SB) en noir, substance grise (SG) en
jaune, lésion en bleu, autres tissus (liquide céphalo-rachidien, vaisseaux) en vert; b)
Courbes de premier passage moyennes dans les régions définies ci-dessus.
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La limite principale de la méthode de segmentation est que le choix de I’entrée artérielle et des
sorties tissulaires (substance blanche, substance grise) pour la construction du modele de départ doit étre
effectué par un opérateur. La sélection de I’entrée ne pose pas trop de probléme dans la mesure ou une
visualisation de la série en boucle (affichage dynamique) permet d’identifier les régions qui
s’assombrissent le plus, et qui correspondent aux vaisseaux. De plus, le choix d’une entrée artérielle est
¢galement nécessaire si I’on souhaite quantifier les parametres de perfusion. La sélection de la sortie est
plus critique. D’un co6té, les images natives ne permettent pas de différencier la substance blanche de la
substance grise. Une connaissance anatomique est par conséquent nécessaire pour choisir les pixels sur
I’une des images de la série de perfusion dans la substance grise et dans la substance blanche. D’un autre
coté, les pixels de référence dans la substance blanche et dans la substance grise ne doivent pas se situer
dans une région pathologique ou dans une région présentant un effet de volume partiel (contenant a la fois
de la substance grise et de la substance blanche par exemple). De plus, ces pixels doivent étre choisis dans
différentes régions du cerveau (hémispheres droit et gauche, régions frontales et pariétales), afin de ne
privilégier aucune particularité spatiale. Finalement, bien que la segmentation soit effectivement
automatique, la construction des modeles s’est avérée trés chronophage (choix des pixels de référence) et
vraisemblablement opérateur-dépendant (bien que cela n’ait pas été testé). C’est la raison il n’a pas été
possible de généraliser cette approche a grande échelle.

A notre connaissance, il n’existe pas dans la littérature de méthode validée permettant de faire
I’économie de I’étape de tracer des régions d’intérét pour ’analyse des données d’IRM de perfusion.
L’idée d’utiliser la séquence de perfusion pour segmenter les régions présentant une perturbation
hémodynamique est séduisante, car elle évite le probléme du recalage avec les images d’une autre
séquence (particulierement difficile en raison des distorsions de I’image engendrées par la séquence EPI).
Cependant, les difficultés rencontrées sont les mémes que pour la reconstruction des cartographies de
perfusion : faible rapport signal-sur-bruit pour 1’analyse pixel a pixel (en particulier dans les régions
ischémiées), hétérogénéité de la perfusion cérébrale, mise en jeu de phénomenes d’auto-régulation
complexes rendant difficile le choix d’un bon critére pour définir une pertubation hémodynamique (par
exemple ’arrivée du produit de contraste peut étre simplement retardée du fait du recrutement de la
circulation collatérale), absence d’information anatomique... Les recherches actuelles dans ce domaine
s’orientent plutdt vers des méthodes de classification non supervisées basées sur 1’analyse factorielle
(Chou et al. 2007), I’algorithme espérance-maximisation (Wu et al. 2007), le clustering (regroupement)
(Wismuller et al. 2006), ou encore de 1’analyse en composantes indépendantes (Kao et al. 2003).

En tant que membre de I’équipe de recherche Ischémie cérébrale du laboratoire Creatis (pendant ma
thése en 1997-2000, puis @ mon retour en France en 2002), j’ai également contribué a 1’analyse des
images de perfusion et de diffusion dans le parenchyme cérébral pour des études IRM cliniques menées
par mes collégues médecins. Ces travaux ont permis de valider le role de I'IRM pour la détection de
déficits de perfusion dans les lésions sous-corticales (Nighoghossian et al. 1999) et de définir les
principales variables IRM prédictives du pronostic clinique. Deux facteurs majeurs sont significatifs : le
siege de 1’occlusion artérielle (Derex et al. 2004a) et son impact hémodynamique en regard des
paramétres IRM indicatifs de la perfusion cérébrale. En outre, une approche originale et globale de
I’ensemble des parametres prédictifs de la transformation hémorragique (IRM et cliniques) a été
effectuée (Hermier et al. 2003a; Hermier et al. 2003b; Derex et al. 2004b; Derex et al. 2005). Ces travaux
ont également précisé les limites du concept de désaccord de perfusion-diffusion classiquement prédictif
du pronostic clinique chez les patients traités par thrombolyse (Nighoghossian et al. 2001). Enfin, la
réversibilité partielle des anomalies de diffusion a été mise en évidence dans le cadre de la thése de
sciences de Jean-Baptiste Pialat (Pialat et al. 2005).
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2.2.3. Perfusion myocardique

Dans le myocarde, les contraintes liées a I’organe (mouvement, atténuation importante du signal,
diffusion hors du secteur vasculaire des produits de contraste conventionnels) rendent la quantification de
la perfusion particuli¢rement difficile. L’utilisation d’agents de contraste pré-cliniques a longue
rémanence vasculaire conduit a une modélisation plus simple, comme pour le cerveau (Neyran et al.
2002). J’ai donc naturellement été amenée a collaborer avec 1’équipe Ischémie myocardique de Creatis,
en particulier Emmanuelle Canet et Bruno Neyran, dans le cadre de la thése de Sabin Carme (2000-2003).
L’objectif de la these était d’améliorer 1’interprétation clinique de ’IRM de perfusion myocardique, en
situation d’acquisition clinique chez le cochon, les acquisitions ayant été réalisées au repos et sous
stimulation pharmacologique, avec une mesure simultanée des débits myocardiques par une méthode de
référence : les microspheéres radioactives.

Les examens ont été réalisés sur ’aimant 1,5T de I’hdpital neuro-cardiologique (Vision, Siemens,
Erlangen, Germany). Une série dynamique de 60 images par niveau de coupe a été acquise en apnée, avec
une antenne a polarisation circulaire phased-array, a I’aide d’une séquence écho de gradient Turbo-
FLASH pondérée T1, précédée d’une saturation-récupération : TR/TE 2,4/1,2 ms ; TI 176 ms ; angle de
bascule 8°; champ de vue : 18,8 x 30 cm’ ; matrice : 256 x 256; épaisseur de coupe : § mm ; 2 coupes
« petit axe » (basale et mi-ventriculaire). La résolution temporelle était de 2 s (avec synchronisation sur
I’EEG, durée totale de I’acquisition : 120 s). Le produit de contraste CMD-A2-Gd-DOTA (Guerbet,
Aulnay-sous-bois, France), un polymeére carboxymethyldextran substitué avec le complexe macrocyclique
Gd-DOTA, présente une relaxivité élevé (R1=9,4 mM/s a 60 Hz dans l'eau a 37°C) et la
pharmacocinétique d’un agent de contraste intravasculaire (Canet et al. 2000). Il a été injecté en bolus, a
la dose de 0,009 mmol/kg. Une série de 10 images avec des temps d’inversion variant de 20 a 3000 ms
avait été acquise a 1’aide de la méme séquence avant I’injection du produit de contraste, afin de quantifier
le T1 pré-contraste, et par la suite de transformer les variations de signal en variations de relaxivité
ARI(t).

La Figure 15 montre les courbes typiquement obtenues pour le tissu sain et ischémié. La lecture en
aveugle par deux radiologues indépendants des séquences IRM de premier passage et des cartes
paramétriques issues de la modélisation ARMA (Neyran et al. 2002) a montré la supériorité de I’approche
quantitative en terme de concordance inter-observateur et de précision (Carme et al. 2006). 11 existait de
plus une forte corrélation entre la mesure quantitative du débit sanguin régional avec ’IRM et avec les
microspheres radioactives (Carme et al. 20006).
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Figure 15- Courbes de premier passage pour la mesure de la perfusion myocardique

Courbes obtenues dans le ventricule gauche (trait plein noir), dans le myocarde sain (trait
plein gris) et dans le myocarde ischémiée (trait pointillé gris), au repos (a gauche) et sous
stress pharmacologique (a droite). Reproduit de (Carme et al. 2006).
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L’ ¢étude précédente a été réalisée en faisant 1’hypothése implicite d’un échange rapide entre les
molécules d’eau du compartiment vasculaire et du compartiment extravasculaire. Dans ce cas, méme si
I’agent de contraste demeure intravasculaire, il raccourcit le T1 de I’espace extravasculaire, car les
molécules d’eau ayant « vu» [’agent paramagnétique dans le vaisseau diffusent dans 1’espace
extravasculaire avant la mesure du signal RM. Il est possible de minimiser la dépendance du signal RM
avec les échanges d’eau en optimisant les paramétres de la séquence (Donahue et al. 1997; Jerosch-
Herold et al. 1999; Judd et al. 1999; Bjornerud et al. 2003; Vallee et al. 2003). Par exemple, un temps
d’inversion court (Tl < 100 ms) va laisser peu de temps aux molécules d’eau pour diffuser d’un
compartiment a I’autre, rendant la mesure relativement échange-indépendante (Lombardi et al. 1999).
Cependant, un temps d’inversion court diminue considérablement la dynamique de réhaussement
tissulaire lors du premier passage, et compromet par conséquent I’analyse des données. A I’inverse,
I’utilisation d’un temps d’inversion relativement long, tel que celui adopté dans le cadre de cette étude (TI
= 176 ms), pourrait perturber les mesures de T1 tissulaire. Nous avons donc par la suite entrepris
d’évaluer les effets des échanges d’eau entre les compartiments intravasculaire et extravasculaire sur la
quantification absolue du débit sanguin régional myocardique (Wiart et al. 2006).

Le taux d’échange entre les espaces intravasculaires et extravasculaires, 1/z, est défini par :

L N [41]
T T, T

€

7, : temps de résidence moyen des molécules d’eau dans le compartiment intravasculaire (c’est-a-dire
dans le sang, comprenant a la fois le plasma et les érythrocytes, en faisant 1’hypothése d’un échange
rapide entre ces deux sous-compartiments (Donahue et al. 1997))

7, . temps de résidence moyen des molécules d’eau dans le compartiment extravasculaire (comprenant
I’espace interstitiel et I’espace intracellulaire, en faisant I’hypothése d’un échange rapide entre ces deux
sous-compartiments ¢galement (Donahue et al. 1997)).

Le taux d’échange entre les espaces intravasculaire et extravasculaire, en soit, est constant.
Cependant, il est qualifi¢ de « rapide », « intermédiaire » ou « lent », en comparaison avec la différence
de taux de relaxation entre les deux compartiments. Soit T, le temps de relaxation longitudinale dans le
sang (« b » pour blood) et T;. le temps de relaxation longitudinale dans 1’espace extravasculaire (« e »
pour extravascular), on définit comme suit trois régimes d’échange :

1 _1

(i) Echange rapide > 7T

Le tissu relaxe avec une seule constante de temps, 1/T; , €gale a la somme des taux de relaxation de

chaque compartiment, pondérée par leurs fractions volumiques respectives (Donahue et al. 1997) :

1 fBV +1—fBV
Tite Tio Tie

[42]

1 _1

(ii) Echange intermédiaire 11 -1
Tl b -I-l e

T

Quand les échanges d’eau sont plus lents, les espaces intravasculaire et extravasculaire relaxent
avec des constantes de temps séparées. La description de la magnétisation résultante est complexe, mais
peut étre approximée par le modele d’échange entre deux sites, c’est-a-dire en ajoutant aux équations de
Bloch un terme prenant en compte les échanges d’eau (Larsson et al. 2001) :

dMsft) _ Moo — Maft) Mb(t)Jr M(t)
dt Tib 7 Te
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dMe(t) _ MOe - Me(t) Me(t)
dt B Tle Te Tb

[43]

M(t) : magnétisation a I’instant t
Mo : magnétisation a I’équilibre

Indice « b » pour blood

Indice « e » pour extravascular

16 141 _1
(iii) Pas d’échange . <<‘ T

S’il n’y a pas d’échanges d’eau pendant la durée de 1’acquisition, le tissu va relaxer avec deux
constantes de temps distinctes. Le signal RM peut étre décrit comme la somme du signal RM provenant
de deux compartiments, pondérée par leurs fractions volumiques respectives (Larsson et al. 2001) :

S =BV S(T;, )+ (1- 1BV }S(T,.), [44]

La Figure 16 montre un exemple de conversion des variations de signal RM suite a I’injection en
bolus de 1’agent de contraste intravasculaire en concentration tissulaire de gadolinium, pour différents
taux d’échange.

Les résultats obtenus ont montré que 1’hypothése d’échanges rapides (utilisée dans 1’étude
précédente) était la mieux adaptée au protocole mis en ceuvre, c’est-a-dire aux conditions cliniques.
Cependant, en termes absolus, la mesure IRM du débit sanguin régional était sur-estimée de 40% par
rapport a la mesure réalisée avec les microspheres radioactives. Cette sur-estimation du débit sanguin
régional peut s’expliquer en partie par deux facteurs. D’une part, une sous-estimation du signal de I’entrée
artérielle au pic pourrait se produire du fait de la non-linéarité de la relation entre le ARI et la
concentration de produit de contraste a fortes concentrations. Des prélévements sanguins réalisés dans la
carotide toutes les 2 secondes pendant le premier passage du produit de contraste ont montré qu’il existait
une bonne concordance entre les ARI(t) mesurées a I’IRM et les concentrations artérielles effectives
(Wiart et al. 2006), ce qui limite la portée de cet argument. D’autre part, il a été montré, aussi bien sur des
données simulées que sur des données expérimentales de coeur isolé, que la méthode de déconvolution
ARMA utilisée dans cette étude entrainait une sur-estimation du débit sanguin régional pour des valeurs
de débit inférieures a 250 ml/min/100g (Neyran et al. 2002). Cependant, cette méme ¢étude a démontré
que la méthode ARMA était plus robuste au bruit que la méthode SVD ou que les méthodes analytiques
de déconvolution (Neyran et al. 2002), d’ou le choix de I’utiliser malgré ses limites.

Par ailleurs, la mesure IRM de la réserve de perfusion étaient sous-estimée de 25% par rapport a la
mesure réalisée avec les microspheres radioactives, dans 1’hypothése la plus favorable d’un régime
d’échange rapide. La encore, plusieurs hypothéses peuvent étre avancées. D’abord, I’administration d’une
deuxiéme dose d’agent de contraste (étude sous stress pharmacologique), environ 60 minutes apres
I’injection de la premicre dose (étude au repos), pourrait entrainer une saturation du signal au pic dans
I’entrée artérielle sous stress, en raison de la longue rémanence vasculaire de I’agent de contraste, donc
une sous-estimation de la perfusion sous stress et une sous-estimation de la réserve de perfusion. Ensuite,
nous avons fait ’hypothése que le taux d’échange ne changeait pas entre les conditions de repos et de
stress. En fait, les échanges d’eau sont plus lents sous stress qu’au repos, en raison de la vasodilatation
engendrée par les conditions hémodynamiques de stress. Par conséquent, la perfusion sous stress pourrait
étre sous-estimée du fait de la sur-estimation du taux d’échange. Enfin, la variation du régime d’échange
d’eau dans le temps et le long des capillaires n’a pas été pris en compte, pour des raisons évidentes de
simplification.
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Figure 16- Conversion des variations de signal RM en variations de concentration en
fonction du régime d’échange d’eau dans le myocarde

a) Images de premier passage dans le myocarde (contouré en noir) : 1. Image pré-contraste ;
2. Arrivée du produit de contraste dans le ventricule droit ; 3. Arrivée du produit de contraste
dans le ventricule gauche ; 4. et 5. Passage du produit de contraste dans le myocarde ; et 6.
Clairance. b) Variation dans le temps du signal RM moyen dans le myocarde en unités
arbitraires. Les chiffres 1 a 6 renvoient aux étapes décrites en a). ) Signal RM en fonction de
R1 pour différents échanges d’eau, du régime rapide (Fast) au régime sans échange (No), en
passant par des taux échanges réalistes pour le myocarde : 6, 3 et 1 Hz. d) Variation dans le
temps de la concentration dans le myocarde obtenue pour chacun des régimes d’échange
d’eau. Reproduit de (Wiart et al. 2006).

Dans les protocoles cliniques, il n’est pas toujours possible de consacrer du temps a I’acquisition de

_(n_l)B
_T ~(n-1)1R TR l—cos™ - T
S(T1 )=Q- Mo [l—e T j-cos”‘la-e T 7{1—6 K \ o @ R [45]

l—cosae "

données permettant la quantification du T1 pré-contraste. Nous avons donc parallelement évalué les
conséquences de travailler avec le signal RM a la place du AR1. Pour cela, nous avons fait I’hypothese
d’échanges d’eau rapides, conformément aux résultats précédents. L’approche basée sur la mesure du
signal RM repose sur I’hypothése d’une relation de linéarité entre le signal RM et le ARI, justifi¢e
théoriquement comme suit. L’équation de la séquence Turbo-FLASH est donnée par :
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Q) : gain

My : magnétisation a I’équilibre

Tl : temps d’inversion de la séquence

o : angle de bascule

n : nombre de pas de codage de phase pour acquérir la moitié de I’espace des K (N = Npjqse/2)

En faisant I’hypothése que TR et Tl sont trés petits devant T1 : (n-1).TR << T, et Tl << T, I’équation [6]
peut étre approximée par :

i l-cos" ') 1
S(T,)=Q-|M, -[| Tl -cos"" ¢ +TR- —— | — [46]
l-cosa | T,
d’ou il vient :
S(T)=c [47]
Tl

ou ¢ est une constante de proportionnalité. En combinant avec 1’équation [10], on obtient :
C(t)=K-(s(t)-s(0)) [48]

ou K est une constante de proportionnalité. Si 1’équation [11] est valide, alors il n’est pas nécessaire de
quantifier le T1 pré-contraste pour estimer la concentration.

La Figure 17 montre les valeurs de perfusion myocardique obtenues en estimant les variations de
concentration de gadolinium avec le AR1 ou avec le signal RM, en fonction des valeurs de référence
(microsphéeres radioactives). On observe une sur-estimation des valeurs de débit sanguin régional
myocardique obtenue par I’analyse en signal par rapport a I’analyse en ARI.
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Figure 17- Débit sanguin régional myocardique mesuré en IRM en fonction du débit
mesuré avec les microspheres radioactives

Débit sanguin régional myocardique obtenu a I’aide de I’analyse des données IRM en signal
(losanges noirs) et en T1 (carrés gris), en faisant I’hypothese d’échanges rapides. La droite
représente la ligne d’égalité. Les valeurs obtenues avec I’analyse T1 sont sur-estimées par
rapport aux valeurs obtenues avec les microspheres radioactives (résultat de la corrélation
linéaire : Y=1,4.X, R?>=0,69), mais moins qu’avec I’analyse en signal (résultat de la
corrélation linéaire : Y=2,2.X, R*=0,72). Reproduit de (Wiart et al. 2006).
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La linéarit¢ de la relation entre le signal RM et le AR1 dépend du rapport entre le temps
d’inversion Tl et le temps de relaxation longitudinale T1 (TI/T1<<I), et par conséquent de la dose
d’agent de contraste. Le produit de contraste utilisé dans cette étude présente une relaxivité élevée et la
dose utilisée a ¢été sélectionnée afin d’obtenir un rapport contraste-sur-bruit suffisant pour la
quantification absolue de la perfusion (Neyran et al. 2002). Au pic de concentration, le rapport TI/T1 était
de ’ordre de 0,35 dans le tissu, alors qu’il était proche de 1 dans le ventricule gauche. Ainsi, I’équation
[11] n’était pas valide pour I’entrée artérielle, ce qui explique en grande partie la sur-estimation
supplémentaire du débit sanguin régional lorsque 1’analyse est faite en signal et pas en AR1. L’analyse en
signal fournit cependant des valeurs de perfusion, qui, bien que sur-estimées d’un facteur 2, sont bien
corrélées avec les valeurs de la méthode de référence (R’=0,72). Par conséquent, cette approche
représente une alternative acceptable lorsque la quantification du T1 pré-contraste n’est pas une option.

En conclusion, cette étude montre qu’il est possible de trouver un compromis entre analyse visuelle
et quantitative pour la détection et la caractérisation des 1ésions ischémiques du myocarde. L’examen de
la perfusion myocardique en IRM reste encore du domaine de I’investigation expérimentale et clinique.
L’approbation pour I’application humaine de nouveaux agents de contraste spécifiques du secteur
vasculaire est nécessaire pour 1’évaluation clinique de 1’approche quantitative présentée ci-dessus. Les
nanoparticules de Fer pourraient jouer un réle important dans ce contexte. En effet, leur effet T1 a déja
été exploité chez ’homme pour étudier la perfusion hépatique a 1’aide de I'IRM dynamique (Muller et al.
1998; Saito et al. 2005). Dans le cceur, des résultats encourageants ont été obtenus avec des SPIO chez le
cochon, en comparaison avec les microsphéres (Ludemann et al. 2007). Enfin, des travaux récents ont
montré qu’il serait possible d’estimer la perfusion myocardique de maniére fiable (en comparaison avec
les microspheéres radioactives chez le chien) a 1’aide de chélates de gadolinium de petite taille, a condition
d’utiliser un protocole et une modélisation adaptés : « double bolus » (un premier bolus de dose moindre
pour la mesure de ’entrée artérielle et un deuxiéme de dose plus €levée pour la mesure tissulaire) et
déconvolution analytique avec une fonction de Fermi (Christian et al. 2004).

2.2.4. Perfusion prostatique

Ce projet, initi¢é en 2003 par le Pr Olivier Rouviere (service d’imagerie urinaire et vasculaire de
I’hopital Edouard Herriot, U556 Inserm) et Jean-Yves Chapelon (U556 Inserm), avait pour objectif de
quantifier la perfusion prostatique chez des patients présentant un cancer de la prostate, avant traitement
par Ablatherm (faisceau ultrasonore focalisé de trés haute intensité induisant une nécrose tissulaire), afin
d’explorer une relation éventuelle avec 1’échec ou la réussite du traitement. Comme nous venons de le
préciser, la quantification de la perfusion est difficile chez ’'Homme hors du cerveau, en raison de
I’extravasation des chélates de gadolinium de petite taille, dés le premier passage. Dans le cadre de cette
¢tude, nous avons développé un modele prenant en compte cette extravasation, et nous avons comparé les
résultats obtenus avec les résultats de 1’approche semi-quantitative et avec les résultats de la
déconvolution analytique avec une fonction de Fermi (Wiart et al. 2007a). Les valeurs de la littérature ont
¢été utilisées pour la validation, puisque nous ne disposions pas pour cette étude de méthode de référence.

Les examens ont été réalisés sur 1’aimant 1,5T de I’hopital Edouard Herriot (Symphony, Siemens,
Erlangen, Germany). Une série dynamique de 75 images par niveau de coupe a été acquise avec une
antenne a polarisation circulaire phased-array, a I’aide d’une séquence écho de gradient Turbo-FLASH
pondérée T1, précédée d’une inversion-récupération : TR/TE 838/2,75 ms ; TI 500 ms ; angle de bascule
10° ; champ de vue : 24 x 38 cm’; matrice : 160 x 256 ; épaisseur de coupe: 5 mm ; 3 coupes. La
résolution temporelle était de 2,5 s (durée totale de I’acquisition : 187 s). Un chélate de gadolinium
conventionnel (Dotarem, Guerbet, Aulnay-sous-bois, France) a ét¢ injecté en bolus a 1’aide d’un injecteur
automatique (Spectris MR injector, Medrad, Indianola, PA), a la dose de 0,1 mmol/kg. Le T1 pré-
contraste n’a pas été quantifié, mais une ceinture avec 11 fantdmes de concentrations croissantes de
gadolinium (0,05-11 mM) a été placée sous chaque patient pour vérifier la gamme de linéarit¢ de la
relation entre le signal RM et la concentration de gadolinium.
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La Figure 18 présente les courbes de premier passage typiquement obtenues dans I’entrée artérielle
(artere fémorale commune), la prostate et dans le muscle (pectiné), pris comme région de référence. Le
signal RM était proportionnel a la concentration de gadolinium pour des valeurs comprises entre 0 et 200
(correspondant a une gamme de concentration de gadolinium de 0,05 a 1 mM), c’est-a-dire pour
I’ensemble des valeurs rencontrées, a I’exception du pic de I’entrée artérielle (autour de 250). La
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Figure 18- Courbes de premier passage pour I’étude de la perfusion prostatique : entrée
arterielle, prostate et muscle

a) Image transverse obtenue chez un patient avec la séquence dynamique pondérée T1 deux
minutes apres I’injection de gadolinium montrant le positionnement des régions d’intérét ; b)
Calibration entre le signal RM (SI) et les concentrations de gadolinium (Gd) dans les fantdmes
(losanges : données expérimentales, ligne pleine : ajustement des données basé sur I’équation
de la séquence Turbo-FLASH ; c¢) Variations de signal RM en fonction du temps dans I’entrée
artérielle (AIF, ligne fine), la prostate (carrés) et le muscle (triangles) ; d) Réhaussement du
signal par rapport a la ligne de base (SO) en fonction du temps : entrée artérielle (ligne fine,
apres division par un facteur 10), prostate (carrés) et muscle (triangles). La ligne pointillée
représente I’ajustement des données apres déconvolution analytique avec une fonction de Fermi
et la ligne pleine avec le modele MPC. Dans cet exemple, les paramétres de perfusion étaient
les suivants : pour la prostate, la perfusion était de 6 ml/min/100g avec la technique Fermi et de
11 ml/min/100g avec la technique MPC ; pour le muscle, la perfusion était de 3 ml/min/100g
avec la technique Fermi et de 3 ml/min/100g avec la technique MPC. Reproduit de (Wiart et al.
2007a).
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Des régions d’intérét ont de plus ¢été dessinées dans deux sous-régions de la prostate : la glande
prostatique centrale, et la zone périphérique, région moins vascularisée que la glande centrale dans les
conditions normales (Figure 19).

Central gland

Peripheral zone

(SI-S0)/S0 (a.u.)

Figure 19- Courbes de premier passage pour la perfusion prostatique : glande centrale et
zone périphérique

a) Image transverse obtenue chez un patient avec la séquence dynamique pondérée T1 deux
minutes apres I’injection de gadolinium montrant le positionnement des régions d’intérét ; b)
Courbes de réhaussement correspondantes : glande centrale (cercles) et zone périphérique
(losanges). La ligne pointillée represente I’ajustement des données apres déconvolution
analytique avec une fonction de Fermi et la ligne pleine avec le modéle MPC. Dans cet
exemple, les paramétres de perfusion étaient les suivants : pour la glande centrale, la
perfusion était de 7 ml/min/100g avec la technique Fermi et de 13 ml/min/100g avec la
techniqgue MPC ; pour la zone périphérique, la perfusion était de 2 ml/min/100g avec la
technique Fermi et de 3 ml/min/100g avec la technique MPC. Reproduit de (Wiart et al.
2007a).
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Trois approches différentes ont €té mises en ceuvre pour 1’estimation de la perfusion :
(1) Analyse semi-quantitative

Deux indices de perfusion ont été calculés : la plus forte pente (pente maximale détectée dans la
partie ascendante de la courbe tissulaire (Miles 1991)) et le gradient moyen (taux de réhaussement
pendant les 3 premicéres minutes post-injection (Padhani et al. 2000)). Ces deux parameétres ont été
normalisés par le pic de I’entrée artérielle afin de permettre les comparaisons inter-patients.

(ii) Analyse quantitative : modéle de Fermi

Cette approche a été décrite initialement pour la quantification de la perfusion myocardique a I’aide
d’un agent de contraste conventionnel (Jerosch-Herold et al. 2004). Elle est basée sur un systéme de boite
noire, décrit par I’équation de base :

Ci(t)= p-rPBF.Ca(t)®R(t) [49]

® : produit de convolution
Ci(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans le tissu (en mmol/I)
Ca(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans I’entrée artérielle (en mmol/1)
rPBF : débit sanguin régional prostatique (en ml/min/100g)
R(t) : fonction résidue (réponse impulsionnelle) du systéme
p : masse volumique de la prostate (approximée a 1 g/ml)
Pour la déconvolution de I’entrée artérielle avec la sortie tissulaire, la fonction résidue est modélisée
par une fonction de Fermi :

_ 2
R(t)= 1+exp|(t—-w)/z] [50]

ou 7et W sont les parametres a ajuster.
(i) Analyse quantitative : modéle MPC

L’allure de la fonction de Fermi est bien adaptée pour décrire le transport tissulaire d’un agent de
contraste intravasculaire. En cas de traceur diffusible, seule la partie ascendante de la courbe de premier
passage (wash-in) doit étre prise en compte. En effet, la différence dans 1’allure des courbes de premier
passage entre un agent de contraste intravasculaire et un agent de contraste extravasculaire est
principalement due a I’extravasation de I’agent de contraste, qui se produit principalement apres le pic. La
partie ascendante de la courbe est donc plus sensible a la perfusion et elle peut étre approximée par une
fonction de Fermi, méme dans le cas d’un traceur diffusible. Cependant, la perfusion prostatique qui est
dix fois plus lente que la perfusion myocardique, et il est probable que ’extravasation se produise y
compris lors de la partie ascendante de la courbe. Afin de prendre en compte les particularités de la
perfusion prostatique, nous avons proposé¢ la fonction résidue empirique suivante :

Rit)=a-+b-exp - =W [51]

ou a, b, zet w sont les paramétres a ajuster. Cette fonction tend vers une valeur non-nulle a, qui prend en
compte 1’accumulation du traceur dans le secteur extravasculaire pendant le temps de I’expérimentation
(3 minutes), et néglige sa clearance (wash-out). Nous I’appellerons par la suite MPC (pour
« monoexponentielle plus constante »).

Les résultats montrent que le gradient moyen est le paramétre semi-quantitatif le plus robuste au
bruit parmi les deux paramétres explorés. Ce parametre était pertinent pour 1’analyse intra-patient : il
permettait de mettre en évidence la différence de perfusion entre zone périphérique et glande centrale, en
accord avec une ¢étude IRM précédente (Padhani et al. 2000), et il fournissait un rapport de perfusion
prostate:myocarde égal a 2,5, en accord avec le rapport obtenu par les méthodes quantitatives (voir ci-
dessous). Cependant, ce paramétre n’était pas suffisamment sensible pour les comparaisons inter-patients.
Par exemple, aucune différence significative n’a ¢été détectée entre le groupe de patients traité par
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hormonothérapie et le groupe de patients non traité, malgré la diminution de la perfusion engendrée par le
traitement hormonal. Ce manque de sensibilité illustre bien les limites des parameétres semi-quantitatifs (y
compris s’ils sont normalisés a 1’aide d’une entrée artérielle) : en effet, ils ne permettent pas de
s’affranchir de biais tels que les paramétres de [’acquisition (le gain par exemple) ou encore
I’hémodynamique du patient au moment de 1’acquisition (la fonction cardiaque par exemple).

Les valeurs de débit sanguin régional les plus proches de celles de la littératures ont été obtenues
grace a la méthode MPC (moyenne pour les 48 patients) : 5 = 3 ml/min/100g dans le muscle (a comparer
a4 £ 1 ml/min/100g obtenu en PET scan avec I’eau marquée H,O' (Paternostro et al. 1996)) et 12 + 8
ml/min/100g dans la prostate (a comparer avec 16 + 8 ml/min/100g obtenu en PET scan avec 1’eau
marquée H,O" (Inaba 1992)). La méthode de Fermi pour les mémes régions d’intérét donnait 3 + 2
ml/min/100g dans le muscle et 8 £ 5 ml/min/100g dans la prostate (moyenne pour les 48 patients). Les
deux méthodes ont montré une différence significative entre la perfusion de la glande centrale et la
perfusion de la zone périphérique. En revanche, seule la méthode MPC a mis en évidence une différence
significative de perfusion entre le groupe de patients traité par hormonothérapie et le groupe de patients
non traite.

Cette approche présente plusieurs limites. D’abord, la relation de linéarité mesurée a 1’aide de
fantomes de gadolinium pourrait ne pas étre valide in vivo en raison des échanges d’eau, ainsi que discuté
dans le paragraphe précédent (perfusion myocardique). Ensuite se pose la question de la fiabilité de
I’entrée artérielle. Il est généralement admis qu’un bon échantillonnage de I’entrée artérielle nécessite une
résolution temporelle inférieure ou égale a 2 secondes, afin de ne pas manquer le pic de concentration. La
séquence utilisée pour cette étude résulte comme toujours d’un compromis entre le rapport signal-sur-
bruit, la résolution spatiale, le nombre de coupes, et la résolution temporelle — aboutissant ici a une
cadence d’acquisition légérement sous-optimale. De plus, le signal RM au pic pourrait étre sous-estimée
du fait de la non-linéarité de la relation entre le signal RM et la concentration de gadolinium au-dela
d’une concentration égale a 1 mM. Enfin, une autre source d’erreur provient du fait que 1’artére fémorale
commune, ou I’entrée artérielle a été échantillonnée, n’est pas une vraie entrée artérielle pour la prostate.
Cependant, ces trois biais devraient engendrer une sur-estimation du débit sanguin régional prostatique,
ce qui ne semble pas €tre le cas en comparaison avec la littérature.

Il existe également des limites aux modéles mathématiques utilisés. L’hypothése implicite
principale de nos modeles est que la diffusion de 1’agent de contraste du plasma vers I’espace interstitiel
ne représente pas un obstacle a la mesure du débit sanguin régional (Jerosch-Herold et al. 2004). Dans la
prostate, comme la perfusion est lente, il est probable que la fraction d’extraction du produit de contraste
au premier passage soit proche de 1, donc que le transport soit limité par la perfusion. Par conséquent, la
déconvolution de 1’équation [34] pourrait effectivement fournir une mesure du débit sanguin et non de la
perméabilité capillaire (les notions de transport limité par la perfusion ou par la perméabilité et leur
conséquence sur la quantification des paramétres hémodynamiques sont explicitées p.44). Une autre
hypothese, qui concerne cette fois-ci uniquement le modele MPC, est le fait que le transport de I’agent de
contraste se fait uniquement dans le sens plasma-espace interstitiel et pas dans 1’autre sens, pendant la
durée de I’observation, c'est-a-dire les 3 premiéres minutes post-injection. Le retour de I’agent de
contraste dans le compartiment vasculaire se produit typiquement dans une période allant de plusieurs
minutes a une heure (Padhani 2003). La rapidité de ce retour dépend, entre autres, du volume de 1’espace
extravasculaire-extracellulaire et de la vitesse a laquelle la concentration plasmatique diminue. Ainsi,
cette hypothese est une fois de plus soutenue par le fait que la perfusion prostatique est relativement lente.

Une autre limite provient du fait que les courbes tissulaires ont été définies dans des régions
anatomiques et donc que certaines régions d’intérét pourraient inclure du tissu cancéreux. Or il est connu
que la perméabilité et la perfusion sont toutes deux augmentées dans les tumeurs (Padhani 2003). La
présence de tissu tumoral pourrait d’une part entrainer une sur-estimation des parametres
hémodynamiques variables d’un patient a I’autre et d’autre part compromettre la validité des hypotheses
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des modéles mathématiques. Un autre inconvénient de I’approche par région d’intérét est qu’elle ne prend
pas en compte 1’hétérogénéité de la distribution du débit sanguin régional dans la prostate (Figure 20),
alors que celle-ci pourrait influencer la réussite ou 1’échec du traitement. Une telle approche a été choisie
parce qu’elle améliorait le rapport signal sur bruit, donc la précision des parameétres issus de la
déconvolution.

r L _ﬁ'.l
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Figure 20- Cartographie de la perfusion prostatique

L’encart montre une cartographie de perfusion, avec une échelle allant du bleu au rouge
pour des valeurs croissantes de perfusion. Noter I’hétérogénéité de la perfusion, avec deux
« points chauds » (hot spot), en rouge, a I’intérieur de la glande prostatique, évocateur de
tissu tumoral. L’analyse par région d’intérét moyenne le signal dans I’ensemble de la
prostate et dans chacune des deux sous-régions (glande centrale et zone périphérique), et
par conséquent ignore cette hétérogénéite, bien qu’elle pourrait avoir une influence sur
I’issue du traitement (données non publiées).

Malgré toutes ces simplifications, la concordance entre nos résultats et les données de la littérature
plaide en faveur de la validité de notre approche, pour le protocole clinique donné. Nous avons donc
choisi d’utiliser la méthode MPC pour explorer I’effet de la perfusion prostatique sur la réussite ou
I’échec du traitement par Ablatherm. L hypothese était que la perfusion pourrait jouer un rdle dans la
dissipation de la chaleur lors du traitement : ainsi, les prostates présentant une perfusion élevée aurait un
risque d’étre sous-traitées en raison d’une dissipation accrue (le traitement étant par ailleurs standardisé et
adapté uniquement a la taille de la prostate). L’analyse des résultats a conforté cette idée, en montrant que
les patients dont le cancer récidivait apres traitement (PSA nadir > 0,2 ng/ml) avaient un niveau de
perfusion significativement plus élevé que les patients qui répondaient bien au traitement (PSA nadir <
0,2 ng/ml). Cependant, si cela est vérifié en moyenne, il existe un chevauchement important des valeurs
de perfusion au niveau individuel (« faux positifs » et « faux négatifs » si un seuil de perfusion devait étre
défini).

Les études futures pourraient gagner a explorer 1’hétérogénéité de la perfusion prostatique, a 1’aide
de la reconstruction de cartographies de perfusion par exemple. Il est probable que d’autres parametres
que la perfusion interviennent, et une combinaison de plusieurs paramétres permettrait sans doute
d’améliorer la spécificité et la sensibilité. Une autre piste actuellement explorée par 1’équipe du Pr
Chapelon en collaboration avec le Cermep est le monitoring de la température de la prostate en IRM
pendant le traitement. A terme, ces études pourraient avoir des implications importantes pour la
personnalisation du traitement par Ablatherm.
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2.2.5. Perfusion hépatique

Au cours des dernires années, j’ai également été associée aux travaux d’un doctorant encadré par
le Pr Yves Berthezéne, Dr Siraj Abdullah, dont I’un des objectifs était d’étudier la perfusion des deux
cancers hépatiques les plus fréquents: le carcinome hépatocellulaire (CHC) et le cancer colorectal
métastatique (CCM), a I’aide de I’IRM. La vascularisation du foie est trés particuliére, car le sang arrive a
la fois par une artére (artére hépatique : entre 25% et 30% de la perfusion hépatique totale) et par une
veine (veine porte : entre 75% et 70% de la perfusion hépatique totale). La proportion entre perfusion
artérielle et portale varie en fonction de 1’état pathologique du foie et, dans le cas du cancer, du type de
tumeur, de sa taille, et de son degré de différentiation. Par exemple, le CHC est généralement
hypervascularisé, tandis que le CCM est généralement hypovascularisé. Le but de cette étude prospective
¢tait de caractériser la perfusion de ces deux types de cancer a I’aide de I’IRM dynamique avec produit de
contraste (Abdullah et al. 2008). A notre connaissance, il s’agissait de la premiere étude quantitative en
IRM multi-coupes chez des patients.

Une série dynamique de 50 images par niveau de coupe a été acquise a 1.5T (Magnetom Symphony
Maestro Class; Siemens, Erlangen, Germany) avec ’antenne corps, a 1’aide d’une séquence écho de
gradient pondérée T1 (fast spoiled gradient echo) : TE/TR 12/210-ms, angle de bascule 12°, champ de
vue : 40 x 32 cm, matrice : 178 x 78, épaisseur de coupe : 8§ mm, 8 coupes parasagittales. La résolution
temporelle pour chaque coupe était de 1,7 s. Le chélate de gadolinium (Dotarem, Guerbet, Aulnay-Sous-
Bois, France) a été injecté a la dose de 0,1 mmol/kg a I’aide d’un injecteur automatique. De la méme
maniere que pour 1’étude de la perfusion prostatique, nous avons fait I’hypothese que la concentration en
gadolinium était proportionnelle aux variations de signal RM au cours du temps, définies par :

C. ()= k.% [52]

Ci(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans le tissu (en mmol/l)
S (t) : signal RM a I’instant t dans le tissu (en unité arbitraire)
Sp :signal RM avant I’arrivée du produit de contraste (ligne de base, en unité arbitraire)

La Figure 21 montre les courbes typiquement obtenues pour les deux types de cancer. Les régions
d’intérét ont été définies par Siraj Abdullah a 1’aide du logiciel Creatools (avec une correction manuelle
du mouvement image par image), puis les courbes obtenues ont été déconvoluées a 1’aide d’un script écrit

sous Matlab (MathWorks, Natick, MA). Dans le cadre de cette étude, j’ai mis en ceuvre un modele
pharmacocinétique prenant en compte les entrées artérielles et portales (Cuenod et al. 2001) :

C, ()= p-[HPI.C, (t)+(1-HPI)C, (t)|®F, -e™T" (53]

Ci(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans le tissu (en mmol/I)

Ca(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans 1’artére hépatique (en mmol/l)

Cyp(t) : concentration de gadolinium a I’instant t dans la veine porte (en mmol/l)

Ft : débit sanguin régional tissulaire (perfusion hépatique totale, en ml/min/100g)

HPI : index de perfusion hépatique (pourcentage de la perfusion totale issue de 1’artére hépatique, en %)
MTT : temps de transit moyen (en s)

p : masse volumique du foie (approximée a 1 g/ml)

® : produit de convolution
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Pour chaque tissu d’intérét (tumeur et foie adjacent), six parametres de perfusion ont été évalués :
I’index de perfusion hépatique (HPI), le temps de transit moyen (MTT), le débit de perfusion total (Fr), le
volume de distribution (DV = Fy / MTT), la perfusion artérielle (Fa = HPI X Fr) et la perfusion portale (Fp
= (1-HPI) x Fy).
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Figure 21- Variations de signal dans le plasma et dans le tissu hépatique

Courbes obtenues dans le foie non cancéreux (ronds), I’aorte (représentant I’entrée
artérielle, losanges), la veine portale (triangles) et un nodule (carrés) pour le CHC (a) et le
CCM (b). Noter dans le cas du CHC un réhaussement supérieur a celui du foie adjacent et
dans le cas du CMC un réhaussement inférieur a celui du foie adjacent. Reproduit de
(Abdullah et al. 2008).

L’¢tude a été réalisée chez 26 patients, pour un total de 50 nodules cancéreux. L’analyse des
données par Siraj Abdullah a montré que les parameétres de débit sanguin régional (Fr, Fa et Fp) étaient
significativement plus élevés dans le groupe des CHC que dans le groupe des CCM. Les CHC
présentaient par ailleurs un volume de distribution de produit de contraste plus important que les CCM.
La combinaison des deux parametres de fit indépendants (Fr et MTT) semblait la plus appropriée pour
différencier les deux types de cancer (Figure 13).
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Figure 22- Distribution de deux parameétres d’ajustement indépendants

Le débit sanguin hépatique total (Fr) est representé en fonction du temps de transit moyen
MTT, pour les nodules CHC (N=26, losanges), les nodules CCM (N=24, carrés) et le foie
non-cancéreux des patients CHC et CCM regroupés (N=26, triangles). La région entourée
par un ovale en traits pleins est définie par les seuils suivants : Fr> 12 ml/min/100g et MTT
< 4 s. Elle comprend 83% des nodules CHC, 4% des nodules CCM et 13% de foie non-
cancéreux. La région entourée par un ovale en traits pointillés est définie par les seuils
suivants : Fr < 5 ml/min/100g et MTT > 24 s. Elle comprend 87% des nodules CHC, 0% des
nodules CCM et 13% de foie non-cancéreux. Reproduit de (Abdullah et al. 2008).

La limitation principale de 1’approche méthodologique utilisée pour cette étude est représentée par
la sur-estimation du débit sanguin régional hépatique par rapport aux valeurs de la littérature (Greenway
and Stark 1971). Cette sur-estimation s’explique principalement par la difficulté d’obtenir des courbes
d’entrées artérielles hépatiques et portales fiables. Les pics de concentrations de gadolinium dans ces
vaisseaux €taient bien moins élevés qu’attendu, probablement en raison de la non-linéarité de la relation
entre le signal RM et la concentration au pic et/ou aux effets de volume partiel. La saturation du signal
dans les vaisseaux pourrait étre limitée en diminuant la dose de gadolinium injectée, mais cela ne peut se
faire qu’au détriment du rapport contraste-sur-bruit dans le tissu, et par conséquent, au détriment de la
précision de la mesure de la perfusion tissulaire. Malgré ces limitations, nous avons obtenu des résultats
encourageants pour la caractérisation des tumeurs cancéreuses primaires et secondaires a 1’aide de I’'IRM.
Une telle approche pourrait a 1’avenir jouer un rdle important pour la détermination et le suivi des
stratégies thérapeutiques, telles que la chimio-embolisation artérielle ou les traitements anti-
angiogéniques.
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2.2.6. Perméabilité tumorale

Au cours de ce travail réalisé lors mon post-doctorat (2001-2002) au Centre d’imagerie moléculaire
et pharmaceutique (Center for pharmaceutical and molecular imaging, University of California San
Francisco, Etats-Unis), je me suis intéressée a la quantification de la perméabilité capillaire des tumeurs
cancéreuses. Les anti-angiogéniques sont de nouveaux médicaments qui empéchent I’angiogenese, c’est a
dire la fabrication de nouveaux vaisseaux sanguins indispensables a la croissance tumorale. Ces néo-
vaisseaux présentent des caractéristiques différentes des vaisseaux physiologiques, notamment une
hyperperméabilit¢ vasculaire. Cette propriété, qui permet aux macromolécules de s’extravaser du
compartiment intravasculaire vers le compartiment extravasculaire, peut étre mise a profit pour évaluer
I’impact fonctionnel d’un traitement anti-angiogénique sur la perméabilité des capillaires aux
macromolécules, a 1’aide de I'[RM dynamique couplée a I’injection d’un produit de contraste
macromoléculaire a base de gadolinium.

Nous avons utilisé cette approche pour évaluer les effets d’un traitement au Prinomastat, un anti-
angiogénique basé sur I’inhibition des métalloprotéinases, sur la perméabilité d’une tumeur cancéreuse du
sein (MDA-MB-45) implantée en sous-cutanée chez le rat (Wiart et al. 2004). Cette étude a été réalisée
sur un aimant dédié au petit animal 2T/15-cm (Omega CSIII; Bruker Instrument, Fremont, CA). La série
dynamique a été acquise avec une antenne cage d’oiseau, a I’aide d’une séquence écho de gradient 3D
pondérée T1 (spoiled gradient-refocused acquisition in a steady state, 3D-SPGR) : TR/TE 30/4,8 ms,
angle de bascule 90°, champ de vue 5 x 5 x 9,6 cm, matrice 128 x 128 x 32. La résolution temporelle pour
chaque volume était de 2 min 12 s (durée totale d’acquisition : 40 minutes). Une série de 9 images avec
des temps de répétition variant de 100 a 300 ms avait été acquise a I’aide de la méme séquence avant
I’injection du produit de contraste, afin de quantifier le T1 pré-contraste, et par la suite de transformer les
variations de signal en variations de relaxivité AR1(t). Le protocole comprenait un suivi longitudinal avec
3 acquisitions pour chaque rat (D1, date ou la tumeur atteignait 1 cm de diametre, D2 apres 1 jour de
traitement avec le Prinomastat ou le véhicule et D10 aprées 10 jours de traitement). L’analyse des résultats
a montré que le Prinomastat réduisait massivement la perméabilité capillaire apres 1 jour de traitement,
mais que cet effet était annulé apres 10 jours (Tableau 2), probablement en raison de mécanismes de
résistance.

MRI-assayed tumor fractional plasma volume (fPV) and micro- Tableau 2- Quantification de I’effet
vascular leakiness (K™) in the prinomastat-treated group. Imaging | du traitement au Prinomastat sur la
was performed before treatment (baseline), at day 2 and 10 of permeéabilité de la tumeur

treatment (two i.p. injections daily). Reproduit d"aprés (Wiart et al

N=8 Baseline Day 2 Day 10 2004).
fPV 4.630.8 3.8+0.9 4.4+1.0
K" 18£15 348%* 20411

Data are presented as meantstandard deviation, fPV in ml/100 cc¢
of tissue, K™ in ul/min/100 cc of tissue. *statistically different
from baseline and from day 10 (ANOVA test, p<0.05).

Le Prinomastat avait été arrété par Pfizer en Aot 2000 en phase III d’évaluation clinique, en
raison du manque d’efficacité chez les patients. Les résultats obtenus a posteriori dans cette étude
démontrent 1’'urgence de définir des protocoles pré-cliniques mesurant précisément la capacité des
médicaments a atteindre leur cible et ce afin de mieux comprendre leurs mécanismes d’action in Vvivo et
de bien sélectionner les patients susceptibles de bénéficier de ces nouvelles thérapeutiques.
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2.3. Perspectives

Au cours de ces 13 dernieres années, nous avons développé et validé différentes méthodes de post-
traitement des séries d’images acquises a 1’aide des techniques de DSC-MRI et DCE-MRI, dans le but
d’obtenir des parametres quantitatifs adaptés aux différents organes, pathologies, et questions
scientifiques posées. Pour les années a venir, le principal axe de travail vise I’imagerie pharmacologique
et translationnelle, dans le domaine de I’AVC. Pour cela, nous souhaitons valider chez le rongeur un
protocole d’IRM multimodale identiques a celui des études cliniques (angiographie, imagerie de
perfusion et de diffusion, imagerie pondérée T2 et T2*, imagerie pondérée T1 post-gadolinium).

A notre connaissance, il existe actuellement peu de travaux quantifiant la perfusion de maniere
absolue (en ml/min/100g de tissu) chez le rongeur. La plupart des études de perfusion sont réalisées avec
la méthode de marquage magnétique des spins (spin labelling) (Meng et al. 2004; Bardutzky et al. 2007;
Henninger and Fisher 2007; Ding et al. 2008). Cependant, le débit sanguin régional est généralement
sous-estimé dans la région a bas débit avec ce type d’approche (Buxton et al. 1998; Hofmeijer et al.
2005). Cette sous-estimation est attribuée aux temps de transit allongés dans les régions hypoperfusées,
causant une perte du marquage magnétique en raison des délais d’arrivée des spins. De plus, la technique
DSC-MRI est attrayante du point de vue translationnel, car c’est cette méthode qui est utilisée en
routine clinique pour évaluer les patients présentant un AVC. La sévérité de la réduction du débit sanguin
pendant 1’ischémie étant un facteur déterminant pour le devenir tissulaire, il apparait indispensable de
rapporter les effets observés suite a un traitement neuroprotecteur au débit sanguin cérébral pendant
I’occlusion. Une étude réalisée avec des microsphéres radioactives a montré que les mesures absolues de
débit sanguin cérébral prédisaient mieux les dommages tissulaires suite a une ischémie/reperfusion que
les mesures relatives (Engelhorn et al. 2005), d’ou la nécessité de poursuivre 1’objectif de quantification
absolue de la perfusion cérébrale en IRM.
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3. IRM de la neuro-inflammation post-ischémique

L’accident vasculaire cérébral (AVC) est une maladie fréquente et grave, qui touche aussi bien les
populations des pays deéveloppés que des pays en voie de développement (Yach et al. 2004). Dans les
pays occidentaux, les AVC représentent la 3™ cause de mortalité et la principale cause de handicap.
L’AVC ischémique, qui résulte de I’occlusion d’une artére a destinée cérébrale, représente pres de 85%
des AVC. Apres I’occlusion artérielle, le devenir du tissu ischémique n’est pas uniforme. Autour du
centre Iésionnel rapidement nécrosé, il existe une zone périphérique présentant la capacité de récupérer si
la perfusion est restaurée suffisamment rapidement. Cette zone a été dénommée zone de pénombre,
« zone partiellement éclairée entourant I'ombre compléte comme autour de la lune pendant une éclipse »
(Astrup et al. 1981). Elle constitue I’enjeu des traitements de ’infarctus cérébral aigu (Hossmann 1994).

La thrombolyse réalisée a 1’aide de 1’altéplase (activateur tissulaire du plasminogéne recombiné
ou r'T-PA) constitue le traitement de référence en cas d’AVC ischémique aigu, dans les 3 heures suivant
la survenue des symptomes. En raison des capacités d’accueil, seule une petite proportion de patients
¢ligibles peuvent bénéficier de ce traitement. A c6té de la thrombolyse, de nouveaux traitements sont
actuellement étudiés soit en tant qu’agents monothérapeutiques, soit en conjonction avec 1’altéplase.
Ainsi, de nouveaux traitements neuroprotecteurs ciblant la réponse inflammatoire ont été proposés par
I’industrie pharmaceutique (Barone and Parsons 2000). L’inflammation est en effet considérée a
I’origine de dommages secondaires qui complétent les dommages initiaux dus a 1’ischémie cérébrale
(dommages oxydatifs et neurotoxiques). Cependant, les mécanismes d’action in vivo de ces médicaments
sont mal connus et, a ce jour, leur efficacité clinique n’a pas été démontrée. Il existe par conséquent un
besoin crucial de développer des méthodes non-invasives permettant d’évaluer I’impact de 1’inflammation
sur la physiopathologiec de I’accident vasculaire cérébral in vivo. Dans cette perspective, I’imagerie
cellulaire par IRM pourrait constituer une méthode de choix, en permettant le suivi des cellules
inflammatoires et I’étude de leur cinétique d’activation et de migration chez I’animal vivant, voire chez
I’homme.

3.1. Utilisation des USPIO pour le marquage magnétique des macrophages
3.1.1. Les phénomenes inflammatoires dans I’ischémie cérébrale

La participation des processus inflammatoires aux dommages ischémiques cérébraux est confirmée
par nombreuses données expérimentales (Iadecola and Alexander 2001; Danton and Dietrich 2003; Price
et al. 2003), avec pour conséquence 1’émergence d’une une nouvelle voie thérapeutique (Becker 2001).
Cependant, a ce jour, la connaissance de ces processus inflammatoires post-ischémiques reste tres
partielle. Elle repose essentiellement sur des données expérimentales dont la transposition a I’homme est
difficile en raison de I’hétérogénéité de la physiopathologie des AVC. Par ailleurs, il s’agit de
mécanismes particulierement complexe, mettant en jeu un certain nombre de phénomenes intriqués et de
nombreux acteurs : moléculaires (expression et régulation des geénes impliqués, molécules d’adhésion),
humoraux (cytokines et chémokines), et cellulaires (activation microgliale, infiltration granulocytaire et
macrophagique). La chronologie des différents processus impliqués dans 1’accident ischémique cérébral
est représentée Figure 23.

Au niveau cellulaire, la réaction inflammatoire suite a une ischémie cérébrale est dominée par les
cellules mononuclées phagocytaires : macrophage dérivé du monocyte (présent dans la circulation
sanguine) ou résidant dans le cerveau (microglie). La fonction premiere des macrophages est la
phagocytose, c’est-a-dire la capture et I’ingestion des particules solides inertes ou vivantes, soit un role
d’« éboueurs » des éléments étrangers a notre organisme. L’effet bénéfique ou délétere de 1’activation
microgliale et de I’influx macrophagique au cours de 1’ischémie cérébrale demeure un sujet controversé.
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Figure 23- Chronologie des événements au cours de I’ischémie cérébrale.

L’expression des cytokines et des molécules d’adhésion s’accompagne de I’infiltration des
neutrophiles. L’influx macrophagique est retardé au 2-3°" jour. Abréviations : ICAM-1,
intercellular adhesion molecule-1 ; ELAM-1, endothelial-leucocyte adhesion molecule-1 ;

TNF ¢, tumor necrosis factor « ; IL, interleukine (d’apres (ladecola 1997)).

Les cellules microgliales sont les principales cellules immunocompétentes résidentes du systeme
nerveux central. La microglie est en mesure d’exprimer une réaction de défense de type macrophagique,
de présenter des antigenes, et d’adapter la réponse immunitaire face a de multiples stimuli (Streit 2002).
A 1’état basal, la microglie exprime peu de molécules de surface, et présente une morphologie ramifié¢e
caractéristique. L’ activation microgliale s’accompagne d’une modification morphologique (rétraction des
ramifications, transition vers un aspect amiboide), de 1’expression de multiples molécules de surface et de
facteurs solubles les rendant indifférentiables des macrophages hématogeénes. Par ailleurs, les
macrophages périvasculaires, méningés et associés aux plexus choroides représentent une population
distincte de macrophages résidents dans le systéme nerveux central, faisant partie intégrante de la barricre

hémato-encéphalique (BHE).
L’évolution temporelle de la réponse microgliale a été décrite dans un modele d’occlusion

transitoire de I’artere cérébrale moyenne chez le rat (Lehrmann et al. 1997; Zhang et al. 1997). Ces études
ont montré que I’activation macrophagique prenait un aspect hétérogéne et semblait corrélée a la sévérité
des lésions neuronales. Cependant, elles ne permettaient pas de distinguer formellement I’infiltration des
macrophages hématogeénes de la microglie. Afin de préciser cette question, certains auteurs (Rupalla et al.
1998; Schilling et al. 2003) ont proposé de faire appel a un modele de souris chimérique, qui consiste a
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greffer la moelle osseuse de souris transgéniques exprimant le GFP (green fluorescent protein) chez des
souris controle dont la moelle osseuse a été irradi¢e. Il devient ainsi possible chez ces animaux de
différencier la microglie (GFP négative) des macrophages hématogénes (GFP positives). L’utilisation de
ces souris chimériques a permis de démontrer aussi bien dans un modele d’ischémie permanente (Rupalla
et al. 1998; Tanaka et al. 2003) que transitoire (Schilling et al. 2003), une activation microgliale précoce
deés JO et une infiltration des macrophages hématogenes plus tardive, a partir de J1, avec un pic a J7.
Cependant, méme entre J4 et J7, la microglie représentait la grande majorité des cellules phagocytaires au
niveau de la zone périlésionnelle. Au niveau clinique, quelques travaux (Lindsberg et al. 1996; Tomimoto
et al. 1996; Schwab et al. 2001) portant sur de petites séries autopsiques suggerent qu’une activation
microgliale/macrophagique précoce et prolongée survient au cours des infarctus humains.

De récentes publications font état du caractére versatile et plastique des macrophages, leur
permettant d’adapter la réponse inflammatoire a leur environnement (Gordon 2003). En particulier, les
cytokines de type Thl, telles que IFNy, IL-1B ou LPS, induisent un état d’activation des macrophages dit
« classique » ou M1. En revanche, les cytokines Th2, telles que 1’'IL-4 et I’IL-13 induisent une activation
« alternative » ou M2 des macrophages. Les macrophages M1 sont des cellules effectrices qui détruisent
les microorganismes et produisent principalement des cytokines pro-inflammatoires, telles que TNFa, IL-
6 et IL-12. A T’inverse, les macrophages M2 présentent des propriétés anti-inflammatoires car ils
produisent des facteurs tels que IL-10, TGFB et 1’antagoniste du récepteur a IL-13 (IL-1Ra). Les
macrophages M2 sont également impliqués dans I’angiogenese et ont des capacités de réparation et de
remodelage du tissu endommagé. La compréhension des mécanismes moléculaires pouvant réguler ces
aspects bénéfiques et déléteres pourrait dégager de nouvelles cibles thérapeutiques (Melani et al. 2006).

3.1.2. Evaluation de la neuro-inflammation post-ischémique en IRM

La multiplicité des mécanismes de contraste disponibles en IRM permet d’obtenir une exploration
structurelle (densité de protons, temps de relaxation T1 et T2), fonctionnelle (diffusion, tenseur de
diffusion, perfusion) et métabolique (spectroscopie) a 1’échelle millimétrique pour les champs cliniques,
et submillimétrique pour les haut champs. Depuis plusieurs années, un intense effort de recherche a été
entrepris pour développer I’IRM cellulaire et moléculaire. Ces nouvelles approches sont susceptibles de
permettre un suivi non-invasif de la réponse inflammatoire en exploitant des cibles moléculaires et
cellulaires spécifiques de I’inflammation. La possibilité d’explorer I’ensemble du cerveau chez un méme
sujet de mani€re non invasive et répétée constitue un avantage certain par rapport aux méthodes post
mortem d’immunohistologie ou in vivo de microscopie multiphotonique. Considérant la vaste littérature
concernant I’IRM de I’inflammation, nous limitons notre bibliographie a 1’évaluation de la réponse
macrophagique suite a une ischémie cérébrale, qui représente le champ de nos travaux.

IRM sans injection de nanoparticules d’oxyde de Fer

Les premicres ¢tudes ont consisté a évaluer le potentiel de 'IRM pour détecter la réponse
inflammatoire post-ischémique sans utiliser de produit de contraste a base de Fer. Ainsi, Schroeter et al
(Schroeter et al. 2001) ont utilis¢é I’IRM multimodale haute résolution a 7T (diffusion, perfusion, T2, T1
réhaussé au gadolinium) pour explorer les réponses inflammatoires et gliales consécutives a une ischémie
cérébrale focale. Les images ont été acquises chez des rats avec une occlusion permanente de ’artére
cérébrale moyenne 3, 7 et 14 jours aprés I’opération et comparées avec I’'immunomarquage des cellules
phagocytaires et des astrocytes. D’aprés les résultats, ce type de protocole ne permettait pas de
discriminer les zones inflammées des régions saines. Cette étude soulignait par conséquent le besoin de
développer de nouvelles techniques IRM permettant une détection spécifique des cellules inflammatoires.

Deux études ultérieures (Weber et al. 2005; Justicia et al. 2008) ont démontré 'intérét des
séquences 3D pondérées T2* pour mettre en évidence les régions présentant une activité macrophagique
(sans injection de nanoparticules d’oxyde de Fer). En effet, I’accumulation de Fer endogéne dans les
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macrophages au cours du remodelage tissulaire induit des artefacts de susceptibilit¢ magnétique
détectables en IRM a 1’aide de séquences tres sensibles a ces effets. Une premiére étude (Weber et al.
2005), réalisée a 4,7T chez des rats avec une occlusion transitoire de I’artére cérébrale moyenne (60
minutes), a permis d’observer sur 1’imagerie T2* des régions hypointenses dans la lésion ischémique, 10
semaines apres l’opération, en co-localisation avec le marquage au bleu de Perls (détection de 1’ion
ferrique) et 'immunomarquage ED1 (détection des macrophages activés chez le rat). Une étude récente
de la méme équipe (Justicia et al. 2008), réalisée chez le rat a 4,7T et 7T, s’est intéressée aux dommages
secondaires liés a la reperfusion. Dans le thalamus, les hyposignaux T2* coincidaient avec la perte
neuronale et une forte activation microgliale entre la 10°™ et la 24°™ semaine post-ischémie. Si ces
¢tudes démontrent qu’il est possible de détecter les macrophages marqués magnétiquement par le Fer
endogéne, il n’en reste pas moins que les temps d’observation post-ischémie demeurent trés tardifs, a un
moment ou la fenétre d’intervention thérapeutique n’est peut-Etre pas optimale.

Marquage in vivo des cellules phagocytaires

Il est possible d’exploiter la propriété de phagocytose des macrophages pour l’imagerie, en
injectant des nanoparticules d’oxyde de Fer (SPIO ou USPIO) par voie intraveineuse. Celles-ci sont
phagocytées in vivo et les macrophages ainsi marqués magnétiquement deviennent détectables en IRM,
en raison des perturbations de champ magnétique entrainées par le Fer. L’avantage de cette technique est
double : d’une part, elle permet de suivre les macrophages endogenes a 1’aide d’un marqueur exogene, et
d’autre part il est possible de transférer 1’approche en clinique, car certains des produits de contraste a
base de Fer sont approuvés ou en phase d’évaluation clinique chez ’Homme.

Etudes expérimentales

Les études portant sur le suivi des cellules phagocytaires post-ischémie cérébrale par I’'IRM couplée
aux USPIO sont peu nombreuses, mais en nombre croissant depuis quelques années. Elles ont été
effectuées en grande majorité chez le rat, selon des protocoles tres différents (en fonction du modéele
d’ischémie, de la souche de rat utilisée, du produit de contraste, de I’intensité du champ et du protocole
d’imagerie), ce qui rend leur comparaison difficile. Il faut préciser ici qu’une toute premiere étude
(Doerfler et al. 2000) avait montré I’absence d’impact de I’injection d’USPIO sur les scores cliniques et
les tailles des I1ésions dans un modéle d’ischémie cérébrale chez le rat (occlusion permanente de I’artere
cérébrale moyenne par la méthode du filament). Notons tout de méme que dans cette étude la dose était
d’un ordre de grandeur dix fois moins élevé que dans les études suivantes, car I’objectif était d’utiliser les
USPIO comme marqueur du secteur vasculaire pour mesurer la perfusion, et non pour évaluer
I’inflammation.

Le Tableau 3 fait la synthése des travaux publi€s a ce jour a notre connaissance avec un modele
permanent d’ischémie cérébrale focale. Différents temps post-ischémie ont été testés pour 1’injection des
nanoparticules d’oxyde de Fer. Le protocole donnant les diminutions de T2/T2* les plus marquées est
celui qui fait intervenir une injection a J5 a la dose de 300 umol Fe/kg et un suivi IRM a J6, que ce soit
pour les USPIO (Ferumoxtran-10 ou Sinerem®) ou les SPIO (Ferumoxide ou Resovist®) (Kleinschnitz et
al. 2003; Saleh et al. 2004b; Schroeter et al. 2004; Engberink et al. 2008). Ce délai de 24h entre injection
et imagerie est nécessaire pour 1’¢élimination du secteur sanguin des nanoparticules d’oxyde de Fer (la
demi-vie du Sinerem®, le produit le plus utilisé, étant de Sh chez le rat). L imagerie pondérée T2/T2* est
utilisée pour mettre en évidence les signaux RM liés aux nanoparticules de Fer dans toutes les études.
L hypothése d’une diffusion passive des nanoparticules d’oxyde de Fer a la faveur d’une rupture de la
barriére hématoencéphalique était écartée en raison de la non-superposition des changements de signaux
suite a I’injection d’un chélate de gadolinium et des (U)SPIO (Kleinschnitz et al. 2003; Engberink et al.
2008). Malgré le nombre importants de points post-ischémie explorés (entre JO et J14), peu d’animaux
ont ¢té suivis de manicre longitudinale, ceux-ci étant la plupart du temps sacrifiés aprés I’IRM pour
confrontation avec I’immunohistologie. Les analyses post-mortem comprennent en général un
immunomarquage pour détecter les cellules phagocytaires (ED1) et une coloration au Bleu de Perls pour
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détecter le Fer. La concordance spatiale entre les macrophages, le Fer, et ’hyposignal RM est bien
documentée en périphérie de la 1ésion pour le modele de photothrombose a J6 (Saleh et al. 2004b). Un
double marquage sur les mémes coupes a de plus confirmé I’internalisation du Fer dans les macrophages
(Kleinschnitz et al. 2003). La colocalisation semblait plus approximative avec le modele
d’¢lectrocoagulation (Rausch et al. 2001). De plus, dans tous les cas, I'immunomarquage EDI1 des
macrophages restait plus étendu que celui du Fer.

Le Tableau 4 fait la synthése des travaux publiés a ce jour a notre connaissance avec un modele
transitoire. Les résultats sont contradictoires et d’autant plus difficiles a analyser conjointement que les
protocoles différent en tous points (en particulier concernant les nanoparticules de Fer utilisées et le
moment de I’injection). La premiere étude (Rausch et al. 2002) présente les résultats les plus inattendus,
avec 1’observation d’un hypersignal T1 transitoire a I’intérieur de la lésion, sans concordance avec un
¢ventuel hyposignal T2, bien que travaillant a haut champ (4,7T). De plus, le marquage du Fer au bleu de
Perls ne s’est révélé positif qu’a J7, soit 5 jours apres I’apparition de 1’hypersignal, et en périphérie de la
lésion uniquement. Les auteurs avancent deux hypothéses pour expliquer ces résultats : (1) les USPIO
seraient relarguées par les macrophages recrutés pour la cicatrisation avant d’étre pris en charge et
¢liminés par des macrophages recrutés secondairement et (2) le bleu de Perls ne seraient sensible au Fer
des USPIO qu’aprés dégradation de I’enrobage en Dextran, une opération enzymatique qui nécessiterait
plusieurs jours. La seconde étude (Kim et al. 2008) présente des résultats plus conformes a ceux obtenus
dans le modéle permanent, avec une apparition d’hyposignaux T2 post-ischémie relativement tardive.
Cependant, ces observations n’ont pas pu étre reproduites par une équipe indépendante (Farr et al. 2008)
et demandent donc a étre confirmés. Par ailleurs, une étude réalisée chez la souris dans les 3 jours suivant
I’ischémie-reperfusion confirme la prédominance de la réponse microgliale aux stades aigu et subaigu en
comparaison avec l’infiltration monocytaires, quasi-inexistante et non détectée en IRM a 1’aide des
USPIO (Denes 2007). 11 est a noter cependant que la dose utilisée dans cette étude était particulicrement
faible (160 pmol/kg) et donc pas nécessairement optimale pour une détection IRM.

Enfin, la troisiéme étude (Henning et al. 2009) présente une méthodologie originale basée d’une
part sur le fait que les nanoparticules d’oxyde de Fer injectées par voie intraveineuse vont cibler entre
autres cellules phagocytaires celles de la moelle osseuse (Simon et al. 2005), et d’autre part sur
I’hypotheése d’un renouvellement des macrophages résidents dans le systéme nerveux central a partir des
cellules progénitrices de la moelle osseuse (Priller et al. 2001). Dans ce contexte, 1’injection de SPIO
(Feridex®, appelé¢ Endorem® en Europe) a été réalisée 7 jours avant le modele d’occlusion transitoire de
I’artére cérébrale moyenne dans le but de pré-marquer les macrophages dérivés de la moelle osseuse. Un
hyposignal T2/T2* a été observé en périphérie de la 1ésion a partir du quatrieme jour post-reperfusion
chez les rats « pré-chargés », contrairement aux rats « post-chargés » (ayant eux regu une injection de
SPIO a la méme dose 5 minutes apres 1’occlusion). Un autre résultat intéressant de 1’étude concernait la
nature de la sous-population de macrophages marqués. L’immunomarquage non-spécifique EDI
classiquement utilisé pour détecter les macrophages (comprenant les monocytes, les macrophages et la
microglie activée) coincidait en grande partie avec I’immunomarquage IBA, supposé étre spécifique de la
microglie activée. De méme que pour les études précédentes, le marquage au bleu de Perls ne concernait
qu’une faible proportion de cellules. De plus, celles-ci étaient ED1™ mais ED2', un marqueur des
macrophages bien différenciés dont 1’expression se limitait a la zone péri-lésionnelle. Enfin, les cellules
ED2" correspondaient a des sous-groupes spécifiques de macrophages résidents (non-microgliaux) :
macrophages péri-vasculaires, méningés, et présents dans les plexus choroides. Bien que les mécanismes
exacts de marquage cellulaire par les SPIO et de migrations des cellules marquées dans le systeme
nerveux central ne soient pas ¢lucidés dans cette étude, 1’approche proposée est élégante en cela qu’elle
permet de s’affranchir de la question de la diffusion passive des SPIO. D’autres ¢études indépendantes
sont néanmoins nécessaires afin de confirmer ces résultats.
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Etudes clinigues

La premicre étude clinique a été publiée en 2004 par Saleh et al (Saleh et al. 2004a). Dans cette
¢tude, les USPIO (Ferumoxtran-10) étaient injectés chez 10 patients présentant un AVC ischémique a la
fin de la premicre semaine (6 a 9 jours) suivant la survenue des symptomes. L’IRM était réalisée a 1,5T
avant 1’injection puis une premicre fois entre 24h et 36h post-injection et une deuxiéme fois entre 48h et
72h. Un réhaussement parenchymateux sur les images pondérées T1 a été observé dans la majorité des
cas (8 patients sur 10). En revanche, les effets T2/T2* n’étaient pas observés systématiquement et ils
semblaient associés aux vaisseaux sanguins. De méme que dans les études expérimentales, il n’y avait pas
de superposition entre les régions présentant une rupture de la BHE (documentée par le réhaussement T1
suite a I’injection d’un chélate de gadolinium) et les régions se réhaussant a la suite de I’injection des
USPIO. Les auteurs en déduisaient que la prise de contraste due aux USPIO représentait 1’infiltration de
macrophages marqués magnétiquement.

Au cours d’une seconde étude, cette méme équipe a étendu I’exploration de la réponse
inflammatoire post-ischémique a un stade plus précoce (Saleh et al. 2007) : les USPIO étaient injectés 2 a
3 jours apres la survenue des symptomes et les IRM étaient réalisées avant 1’injection puis a différents
temps apres : 24h-36h, 48h-72h, 7-8 jours et 10-11 jours. Sur les 9 patients inclus dans I’analyse finale,
seulement 3 ont montré des changements de signal sur les images post-injection. Aucun de ces patients ne
présentait de réhaussement post-gadolinium. De la méme maniére que précédemment, les changements de
signal consistaient en un réhaussement sur 1’imagerie pondérée T1, avec une augmentation du
réhaussement entre les 2 premiers examens post-injection, puis une diminution sur les 2 derniers.
L hétérogénéité de réponse aux USPIO pour des 1ésions similaires était interprétée par les auteurs comme
reflétant 1’hétérogénéité¢ interindividuelle de la réaction inflammatoire post-ischémique. Cette
interprétation est séduisante, car la méthode IRM pourrait alors aider a la sélection des patients candidats
pour un traitement anti-inflammatoire. Cependant d’autres facteurs de variabilité¢ interindividuelle (tels
que génétiques, systémiques...), potentiellement confondants, pourraient expliquer les différences
observées et il convient donc de considérer ces petites séries avec prudence.

Des études cliniques indépendantes étaient nécessaires afin de confirmer les résultats obtenus avec
cette approche chez les patients présentant un AVC ischémique. Nous présenterons dans ce mémoire les
résultats obtenus au sein de notre équipe représentant les deux autres études cliniques publiées a ce jour.
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Modeéle animal Produit de contraste IRM Référence
Espéce | Souche | Modeéle Nom Dose Temps Champ Séquences Temps d’imagerie
(u#mol/kg)

Rat Fischer EC Sinerem® 100 TO+5h 4,7T Cartographie T2 JO,J1,1J2,)4,)7 (Rausch et al.
- Hyposignal T2 transitoire de J1 a J4 d’abord en périphérie de la 1€sion puis au centre 2001)
- Codistribution de I’hyposignal avec le marquage histologique des macrophages (ED1) et du Fer (Bleu de Perls)

Rat | Wistar | PT | Resovist® 200 | IRM-24h | 1,5T | T2,3DCISS, Gd-T1 | J1aJ9,J11,J12,J14 | (Kleinschnitz
- Hyposignal T2 transitoire de J5 a J8 d’abord en périphérie de la 1ésion puis au centre et al. 2003)

Réhaussement global de la 1ésion apres injection de Gd a tous les temps post-pMCAO
Codistribution de I’hyposignal avec le marquage histologie des macrophages (ED1) et du Fer (Bleu de Perls)

Rat | Wistar | PT | Sinerem® | 300 | IRM-24h | 7T 3D T2* | J6 (Schroeter et
- Hyposignal T2* a J6 en périphérie de la l1ésion al. 2004)
- Codistribution de I’hyposignal avec le marquage histologique des macrophages (ED1) et du Fer (Bleu de Perls réhauss¢)

Rat | Wistar | PT | Sinerem® | 300 | IRM-24h | 7T T2*, 3D T2* | J6 (Saleh et al.
- Hyposignal T2* a J6 en périphérie de la l1ésion 2004b)
- Codistribution de I’hyposignal avec le marquage histologie des macrophages (ED1) et du Fer (Bleu de Perls réhaussé)

Rat Wistar PT Resovist® 300 TO, TO+2h, 1,5T T2, 3D CISS J1,J)2,J5,]7,)14 (Kleinschnitz

T0+24h et al. 2005)
- Injection a TO : hypersignal T2 transitoire de J1 a J2 en périphérie de la Iésion et hyposignal de JO a J5 au centre de la 1ésion ;
Localisation intravasculaire du Fer dans toute la lésion

- Injection a TO+2h : hyposignal T2 en périphérie de la Iésion ; Localisation intravasculaire du Fer en périphérie de la 1ésion
- Injection a T0+24h : pas de variation de signal

Rat | Lewis | PT | Sinerem® | 300 | IRM-24h | 47T [ Carto T2, T2, Gd-T1 | 16,18, 111 (Engberink et
- Hyposignal T2 transitoire a J6 au centre de la 1ésion al. 2008)

Réhaussement global de la 1ésion aprés injection de Gd a J6
Détection des macrophages (ED1) dans la l1ésion et détection du Fer (Bleu de Perls) dans certaines parties de la 1ésion

EC- Electrocoagulation ; PT- Photothrombose ; SD- Sprague Dawley ; TO = Temps au moment de 1’occlusion, TO+5h = 5h aprés ’occlusion ;
IRM-24h = 24h avant I'IRM ; Gd-T1 : séquence pondérée T1 avec injection d’un chélate de gadolinium (pour évaluer I’intégrité de la BHE)
Tableau 3- Synthese bibliographique de I’lRM réhaussée avec les nanoparticules d’oxyde de Fer dans le modeéle d’occlusion permanente de

I’artere cérébrale moyenne (permanent middle cerebral artery occlusion, pMCAO)
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Modéle animal Produit de contraste IRM Référence
Espece | Souche | Durée Nom Dose Temps Champ Séquences Temps d’imagerie
(min) (umol/kg)
Rat Fischer 30 Sinerem® 300 TO+5h 4,7T T2, T1 JO,J1,1J2,1]3,J4,]7 (Rausch et al.
- Pas d’hyposignal T2 tout au long de I’expérience ; Hypersignal T1 transitoire a J2 2002)

- Détection des macrophages (ED1) dans la 1ésion dés J1 en augmentation jusqu’a J7 ; Détection du Fer (Bleu de Perls) en
périphérie de la 1ésion a J7 uniquement

Souris | C57BI6 ] 30/60 | Sinerem® | 160 | IRM-2h | 7T |  T2,Gd-Tl | J0, 11,12, 13 (Denes et al.
- Pas d’hyposignal T2 2007)
- Reéhaussement global de la Iésion apres injection de Gd a J1, J2 et J3 (injecté en méme temps que les USPIO)
- Activation de la microglie démontrée par une panoplie de marqueurs immunohistologiques mais infiltration monocytaire
quasi-inexistante
Rat | SD | 60 |Resovist® | 200 | IRM-24h | 3T | T2, 3DT2* Gd-T1| J1alJ5,J6,18,710,J14 | (Kimetal.
- Hyposignal T2/T2* transitoire de J3 a J4 dans certaines parties de la Iésion 2008)
- Réhaussement global de la 1ésion apres injection de Gd a J3
- Détection des macrophages (ED1) dans la 1ésion a J3 et J4 ; Détection du Fer (Bleu de Perls) a J3 et J4 en concordance avec
les zones en hyposignal T2/T2*, a proximité des vaisseaux sanguins
Rat | SHR | 30 |[Endorem®| 286 | T0-7j | 7T | CartosT2,3DT2* [  J1,12,13,J4,17 (Henning et
- Hyposignal T2/T2* maximal a J4 et constant jusqu’a J7 en périphérie de la lésion al. 2009)

Colocalisation entre marquage non-spécifique des macrophages (ED1) et marquage de la microglie activée (IBA) dans
I’ensemble de la 1ésion ; Colocalisation entre marquage des macrophages bien différenciés (ED2) et marquage du Fer (Bleu
de Perls) au niveau des méninges, des plexus choroides et des régions péri-vasculaires en zone péri-lésionnelle

Tous les modeles d’ischémie cérébrale focale transitoires ont été réalisés avec le modele de filament intraluminal ; SD- Sprague Dawley ; SHR-
Spontaneous hypertensive rat ; TO = temps au moment de la reperfusion, T0+5h = 5h apres la reperfusion ; IRM-24h = 24h avant ’IRM ; Gd-

T1 : séquence pondérée avec injection d’un chélate de gadolinium (pour évaluer I’intégrité de la BHE)

Tableau 4- Synthese bibliographique de I’IRM réhaussée avec les nanoparticules d’oxyde de Fer dans le modele d’occlusion transitoire de

I’artere cérébrale moyenne (transient middle cerebral artery occlusion, tMCAQO)
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Marquage ex vivo des cellules phagocytaires

L’inconvénient majeur du marquage in vivo des macrophages réside dans le fait que
I’hypothése d’une prise en charge exclusive des (U)SPIO par les macrophages est
controversée : en effet, une partie des nanoparticules pourrait diffuser passivement dans le
cerveau a la faveur d’une rupture de la BHE. Un hyposignal T2/T2* pourrait alors étre
attribué a tort a une activation macrophagique dans la région concernée. Cette limite pourrait
étre surmontée en partie en marquant les cellules avant de les injecter chez I’animal. A notre
connaissance, une seule étude a été publiée a ce jour en rapportant I’utilisation de
macrophages marqués ex Vivo chez des rats ischémiés (Engberink et al. 2008). Dans cette
étude, 4 rats avaient recu 5 millions de monocytes marqués avec des SPIO par voie
intraveineuse, 5 jours apres 1’induction de 1’ischémie cérébrale par photothrombose. L’IRM a
¢été effectuée a 4,7T avant injection puis 24h, 72h et 120h apres. Bien qu’a mon sens 1’examen
visuel des images pondérées T2* ainsi que des colorations au bleu de Perls ne soit pas trés
convaincante, I’analyse quantitative (qui mesure le pourcentage de voxels en hyposignal par
rapport a la ligne de base) montre une dynamique de prise de contraste significativement
différente en comparaison avec les animaux contrdles (non-injectés ou injectés avec des
USPIO libres). D’aprées les auteurs, les différences observées entre les groupes plaideraient en
faveur d’un processus actif d’infiltration des monocytes marqués dans la 1ésion. Le biais
¢vident de ce type d’approche provient du fait qu’il n’est pas possible de savoir si le
phénomene observé refléte effectivement le comportement des monocytes endogenes.

Enfin, il convient de signaler ici que la vaste majorité des études réalisées en marquant
des cellules ex vivo chez des animaux présentant une ischémie cérébrale concerne 1’utilisation
de cellules a des fins thérapeutiques : progéniteurs des zones sous-ventriculaires (Zhang et al.
2003; Jiang et al. 2005; Cicchetti et al. 2007; Athiraman et al. 2009), cellules souches
embryonnaires (Hoehn et al. 2002; Modo et al. 2004), mésenchymateuses (Walczak et al.
2008; Lee et al. 2009), dérivées des cellules spléniques (Stroh et al. 2006) ou adipeuses (Rice
et al. 2007).

3.2. Travaux de recherche
3.2.1. Role des recepteurs nucléaires PPAR au décours de I’ischémie cérébrale

La premicre étude que nous avons menée a bien chez le petit animal a notre retour de
post-doctorat dans 1’équipe Ischémie cérébrale avait pour objectif d’étudier le role des
récepteurs nucléaires PPAR au décours de I’ischémie cérébrale en IRM, dans le cadre d’une
collaboration avec le Pr Desvergne du Centre de Génomique Intégrative de I'université de
Lausanne (Suisse) et de la theése de science de Jean-Baptiste Pialat (Ingénieurie Médicale et
Biologique) (Pialat et al. 2007). Des études préalables avaient montré le role de protection
contre I’inflammation des récepteurs nucléaires PPAR (Peroxisome Proliferator Activated
Receptors, famille de récepteurs comprenant trois sous-ensembles : PPARa, PPARP et
PPARGOS/y) (Deplanque et al. 2003; Arsenijevic et al. 2006). Néanmoins, cet effet protecteur
n’avait pas ét¢ montré de manicre longitudinale suite a une ischémie cérébrale. Dans ce
contexte, nous avons défini un protocole simple permettant le suivi IRM des lésions chez la
souris présentant une occlusion permanente de I’artére cérébrale moyenne. La souris pése dix
fois moins que le rat (volume du cerveau : environ 1 cm’), ce qui introduit des difficultés
spécifiques pour I’imagerie. L’intérét de travailler chez la souris plutét que chez le rat
provient du grand nombre de modeles transgéniques disponible pour cet animal, notamment
les modéles de souris mutante pour le récepteur PPAR mis a disposition par notre partenaire.
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Nous avons travaillé a trés haut champ (7T, aimant de la plateforme d’imagerie du
petit animal Animage, Cermep, Lyon) afin d’obtenir une résolution spatiale dans le plan
inférieure a 100 um dans un délai d’imagerie raisonnable (3 minutes pour une image pondérée
T2 couvrant I’ensemble du cerveau en 15 coupes de 1 mm avec une résolution dans le plan de
78 um). Nous avons dans un premier comparé les observations IRM avec I’immunohistologie
afin de valider les séquences utilisées pour la mesure du volume de 1ésion (Figure 24). Enfin,
nous avons montré, a 1’aide d’une étude longitudinale de 14 jours post-ischémie, que les
souris dépourvues de récepteurs PPARa ou PPARP (souris KO knock-out) présentaient un
volume lésionnel significativement plus important pour tous les temps post-ischémie (test
ANOVA pour les valeurs répétées) que les souris contréles exprimant le récepteur. Ces
résultats suggéraient un role neuroprotecteur de PPARo et PPARP (Pialat et al. 2007),
appréhendé pour la premiere fois a notre connaissance en IRM de manicre longitudinale.

La principale limite de cette étude est liée a la différence de fond génétique entre les
souris PPARP KO et les souris contrdles, contrairement aux souris PPARa. Cela est du a une
fragilité placentaire entrainant un fort taux de mort embryonnaire chez les souris PPARP KO
et qui empéche les croisements nécessaires a I’établissement d’un fond génétique homogene.
Le probléme est alors posé de savoir s’il n’existerait pas une cause autre que la mutation du
gene PPARP susceptible d’expliquer les différences de taille de 1ésion, par exemple une petite
variation de la configuration artérielle cérébrale (organisation du cercle de Willis, position et
diametre des artéres) ou une différence de perfusion cérébrale. Néanmoins, aucune différence
n’a été observée dans le systéme vasculaire entre les souris PPARPB KO et les souris contrdles
dans I’étude publiée par Arsenijevic et al (Arsenijevic et al. 2006). Une autre limite
importante provient du fait que dans notre étude la caractérisation des phénomeénes liés aux
PPAR était indirecte, basée sur des mesures de volumes lésionnels. L hypotheése selon
laquelle les différences observées seraient en rapport avec la régulation des phénomeénes
inflammatoires n’est pas donc élucidée par ce type d’approche, d’ou I’intérét de développer
une technique IRM dédiée spécifiquement a la détection de la neuroinflammation.

A B

Figure 24- Correspondance entre la Iésion détectée en IRM a J3 et la Iésion détectée en
histopathologie.

A- Imagerie pondérée T2, la lésion apparait en hypersignal. B- Coloration au Cresyl violet
de la méme coupe chez le méme animal. L’IRM permet de mettre en évidence I’hétérogénéité
de la lésion, avec une partie superficielle (fleche) et une partie plus profonde (asterisque).
Les régions de signal hypointense a I’intérieur de la lésion (boite) correspondent & des
microhémorragies. Reproduit de (Pialat et al. 2007).
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3.2.2. IRM de la neuroinflammation ischémique chez la souris

Ces travaux représentent également une partie du travail de thése de Jean-Baptiste
Pialat. L’objectif de cette étude (Wiart et al. 2007¢c) était double : d’une part, développer et
valider une méthode de détection de la neuroinflammation post-ischémique basée sur le
marquage in vivo des macrophages chez la souris (tous les travaux ayant été publiés chez le
rat & ce moment-13), et d’autre part explorer la fenétre Oh-72h post-ischémie (correspondant a
une fenétre thérapeutique potentiellement plus intéressante comparée aux temps tardifs). Nous
avons par conséquent défini un protocole ou les USPIO (Ferumoxtran-10, Sinerem®,
Guerbet, France) étaient injectés par voie intraveineuse Sh apres une occlusion permanente de
I’artére cérébrale moyenne par électrocoagulation. Nous avons observé sur les cartographies
T2 un hyposignal localisé a la périphérie du foyer lésionnel dans les 12 premicres heures post-
ischémie, puis dans le corps calleux (fibres de substance blanche connectant les deux
hémisphéres cérébraux), s’étendant progressivement jusqu’a 1’hémisphére opposé a la 1ésion
dans les 72 heures. L’image pondérée T1 acquise en écho de gradient montre quant a elle un
hypersignal transitoire dans le corps calleux a 24h, évoluant progressivement en hyposignal
aux temps plus tardifs. Les contrdles histologiques retrouvaient dans ces mémes régions la
présence de cellules macrophagiques activées avec du Fer en situation intracellulaire (Figure
25). Ces données représentent a notre connaissance les premicres preuves de concept de
I’imagerie cellulaire de I’inflammation post-ischémique chez la souris au niveau international,
ouvrant la voie a I’étude des souris transgéniques.

Les résultats montrant la présence d’un hyposignal en périphérie de la Iésion sont
concordants avec ceux observé par les autres équipes chez le rat (Rausch et al. 2001; Saleh et
al. 2004b; Kleinschnitz et al. 2005). En revanche, les variations de signal mises en évidence a
distance du foyer de nécrose (dans le corps calleux notamment, avec des anomalies y compris
au niveau de I’hémisphére controlatéral), et correspondant immunohistologiquement a une
activation macrophagique, n’avaient encore jamais €t¢é décrites a notre connaissance en IRM.
D’autres moyens d’investigation tels que 1’analyse histologique (Rupalla et al. 1998;
Schroeter et al. 1999) ou plus récemment le PET scan (Gerhard et al. 2005), avaient en
revanche déja démontré ’existence de cette inflammation cérébrale « globale », intervenant
en réaction a la 1ésion. Plus récemment, une activation microgliale précoce a été rapportée
dans un mod¢le d’ischémie transitoire chez la souris, au niveau du corps calleux et de la paroi
du ventricule latéral ipsilatéral, en accord avec nos résultats (Denes et al. 2007). Les
mécanismes de marquages des cellules phagocytaires par les USPIO dans les régions extra-
Iésionnelles mériteraient cependant d’étre clarifiées : en effet, il ne devrait pas y avoir
d’infiltration monocytaire ni de rupture de barricre en dehors de la 1ésion. Nous reviendrons
sur ces questions dans la discussion des deux études réalisées ultérieurement.

Cette étude présente un certain nombre de limites. Il existe en effet des facteurs
confondants dans I’interprétation des signaux RM liées aux USPIO : nanoparticules
circulantes ou « piégées » dans les vaisseaux sanguins, diffusion passive des USPIO a travers
une BHE endommagée, microhémorragies, accumulation de Fer endogéne dans les
macrophages... Bendszus et al (Bendszus et al. 2007) ont par exemple argumenté que les
hyposignaux détectés en périphérie de la lésion pourraient provenir de la formation de
microthrombi. Cette hypothése nous semble plausible puisque nous avons également obtenu
un marquage au bleu de Perls dans les vaisseaux sanguins dans cette région aux stades
précoces (<12h), en accord avec leurs observations (Wiart et al. 2007b). Néanmoins notre
modele est différent du modele de photothrombose utilisé par cette équipe, de méme que les
nanoparticules de Fer utilisées (USPIO vs SPIO). L’avantage des USPIO par rapport aux
SPIO provient du fait qu’elles ne sont pas immédiatement reconnues par le systéme
phagocytaire mononucléé (foie, rate). Leur demi-vie plasmatique est par conséquent plus
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longue, ce qui permet de cibler des tissus moins facilement accessibles tels que le cerveau. A
I’inverse, leur petite taille pourrait dans un méme temps favoriser leur extravasation cérébrale
en cas de dommages de la BHE. Si une rupture de barriere a bel et bien été démontrée en
périphérie de la 1ésion en imagerie T1 couplée a I’administration d’un chélate de gadolinium,
il s’est en revanche révélé difficile de mettre en évidence la présence de Fer libre a I’aide du
bleu de Perls (c’est-a-dire une coloration non associée a des noyaux ou a des vaisseaux
sanguin). Cela pourrait provenir de la préparation des cerveaux (la perfusion par le
paraformaldéhyde étant susceptible de « laver » les particules libres du parenchyme cérébral
en cas de BHE endommagée), mais aussi de limites intrinséque a la technique du bleu de
Perls, qui est connue pour étre une méthode peu sensible (Schroeter et al. 2004). Certains
auteurs ont également avancé le fait que 1’enrobage de la nanoparticule serait un obstacle a la
détection de 1’ion ferrique par le bleu de Perls, d’ou une plus grande sensibilité apres
internalisation cellulaire et dégradation de cet enrobage (Rausch et al. 2002). Sur la base de
nos résultats, il n’a donc pas été possible de conclure avec certitude quant a la biodistribution
(intravasculaire, interstitielle ou intracellulaire) des nanoparticules de Fer aux stades précoces
de I’ischémie (<24h).

Méme dans le cas d’une localisation intraphagocytaire, la question se pose concernant la
nature des cellules impliquées. En effet, dans ce modele, I’activation microgliale débute a la
3™ heure post-ischémie tandis que I’infiltration de monocytes n’est pas détectée avant 24h,
et reste relativement faible en comparaison de 1’activité microgliale pendant les 3 premiers
jours (Tanaka et al. 2003). L’IRM, tout comme I’immunohistologie, ne permet pas de
déterminer si les cellules marquées par les nanoparticules d’oxyde de Fer correspondent a
cellules phagocytaires résidentes (qui aurait ingéré les USPIO suite a leur extravasation) ou a
des macrophages périphériques (ou les deux). Cela constitue la principale limite de notre
approche, puisque le role de ces deux sous-types cellulaires pourrait étre différent. Une fois de
plus, c’est le probléme de la perméabilit¢ de la BHE aux USPIO qui est principalement en
cause, puisque qu’en présence d’'une BHE intacte les USPIO ne se retrouvent pas dans le
cerveau et par conséquent ont moins de chance de marquer les macrophages résidents. Des
modeles d’ischémie cérébrale focale moins agressifs, tels que la photothrombose ou les
modeles utilisant un filament intraluminal, pourraient par conséquent étre mieux adaptés pour
¢tudier plus spécifiquement D’infiltration monocytaire a I’aide des USPIO. Cependant le
mode¢le de photothrombose n’induit pas de zone de pénombre et présente par conséquent un
intérét limité pour I’évaluation des thérapies neuroprotectrices. Par ailleurs, il est intéressant
d’établir un parallele entre notre étude et 1’étude publiée au méme moment dans la méme
fenétre horaire dans un mode¢le transitoire chez la souris, ou I’infiltration monocytaire n’était
détectée que de maniére marginale en immunohistologie, et pas du tout en IRM réhaussée
avec les USPIO (Schroeter et al. 2004). Cela renforce de maniére indirecte I’hypothése de
I’entrée dans le cerveau d’une grande partie des (U)SPIO en raison d’altérations de la BHE
dans notre étude. La différence principale avec les travaux pré-cités résidait dans la dose de
Fer que nous avons utilisée, qui était 12 fois plus élevée, et par conséquent beaucoup plus
propice a un ciblage des tissus moins accessibles tels que le cerveau.

Mais ces réserves concernant 1’identification formelle du type de macrophage impliqué
ne doivent pas faire oublier que la possibilit¢ de cartographier en IRM la distribution des
cellules phagocytaires a J2 et J3 aprés 1’ischémie représente en soit un résultat important, qui
pourrait avoir des implications pour I’évaluation de nouvelles thérapeutiques.
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Figure 25- IRM réhaussé avec les USPIO et immunohistologie 72h post-ischémie.

A- IRM d’un cerveau de souris, 72h aprés I’induction de I’ischémie (fleche) et I’injection
intraveineuse de nanoparticules de Fer. Noter I’hyposignal en périphérie de la lésion, le long
du ventricule latéral du c6té de la Iésion et dans le corps calleux du c6té opposé a la lésion
(tétes de fleche). B- Coupe histologique correspondant a la boite dans A, apres sacrifice de
I’animal. Les cellules marrons représentent les macrophages activés (immunomarquage
F4/80), la coloration bleu indique la présence de Fer (Bleu de Perls). Noter la co-localisation
des macrophages activés contenant du Fer avec I’hyposignal RM. C- Agrandissement de la
boite dans B, démontrant I’intracellularité du Fer, associé aux cellules macrophagiques
(marrons) dont la morphologie amiboide est caractéristique de leur état d’activation et de
leur capacité de migration. Reproduit de (Wiart et al. 2007c).
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3.2.3. Interprétation des signaux RM précoces liés aux USP10O

Ces travaux ont été réalisés par Virginie Desestret dans le cadre de sa thése de
Neurosciences (Desestret et al. 2009). Nous nous sommes intéressés dans cette étude a
I’interprétation des signaux RM liés aux USPIO dans les premieres 24h post-ischémie, afin de
tester I’hypothése d’une entrée des USPIO dans le cerveau a la faveur de la rupture de la
BHE. Pour cela, nous avons confronté les modifications du signal RM et la distribution
histologique du Fer (bleu de Perls sur cerveaux perfusés ou congelés) et des cellules
phagocytaires (immunomarquage F4/80) a 6h et 24h aprés occlusion permanente de 1’artere
cérébrale moyenne chez la souris. Parallélement, la BHE a été évaluée de maniére
longitudinale en IRM (séquence pondérée T1 couplée a I’injection d’un chélate de
gadolinium) et a 1’aide d’une approche histologique séquentielle. Enfin, des prélévements
sanguins ont été réalisés a différents temps afin de rechercher des monocytes circulants ayant
phagocyté le produit de contraste.

L’intérét de ce protocole est qu’il permet d’écarter 1I’hypothése de I’infiltration par des
macrophages périphériques, sur la base d’arguments chronologiques (celle-ci n’étant pas
intervenir dans les premicre 2 heures post-ischémie). D’aprés le mécanisme couramment
admis (captation des USPIO par le systéme mononucléé phagocytaire, clairance du secteur
vasculaire lors des premieres 24 heures, puis migration au sein des tissus 1ésés de monocytes
périphériques marqués magnétiquement), les USPIO devraient donc se retrouver a ce stade
exclusivement dans les vaisseaux sanguins : soit sous une forme libre (en raison de leur
longue rémanence vasculaire), soit en périphérie de la 1ésion dans des microthrombi en
formation, soit dans les monocytes sanguins. De méme que pour I’étude précédente, un
marquage intravasculaire au bleu de Perls a bien été détecté en périphérie de la Iésion, sans
qu’il ne soit toutefois possible de déterminer la distribution exacte des nanoparticules d’oxyde
de Fer (dans le plasma, dans les cellules dans les vaisseaux ou des vaisseaux, dans des
thrombi...). En revanche, aucun marquage n’a été retrouvé dans les monocytes circulants
analysés a partir de prélévements sanguins. Ce résultat va a ’encontre d’une étude réalisée
avec le méme produit de contraste chez les patients présentant une sclérose en plaque
(Vellinga et al. 2008). Néanmoins, dans cette étude, la proportion de macrophages marqués,
tout comme I’intensit¢ du marquage, était trés faibles. Ce faible marquage se retrouve
¢galement dans nos résultats in vitro ou des macrophages dérivés de la moelle osseuse ont été
incubés avec des USPIO a la concentration plasmatique.

Nous avons observé de surcroit des colorations au bleu de Perls extravasculaires, bien
que de maniere trés marginale : d’une part du Fer libre en périphérie de la 1ésion et d’autre
part du Fer internalisé dans des cellules phagocytaires. La détection de Fer libre était éparse et
rendue plus évidente par la congélation des cerveaux en comparaison avec la technique
consistant a perfuser le cerveau avant sacrifice. Engbering et al (Engberink et al. 2008)
représente la seule équipe a notre connaissance rapportant ¢galement la présence de Fer libre
apres injection intraveineuse de USPIO au sein d’une Iésion ischémique (il est a noter que les
cerveaux ¢taient aussi préparés par congélation). Cependant, dans notre étude, toutes les
modifications de signal RM n’étaient pas parallélisées par un marquage au bleu de Perls. En
particulier, les hypersignaux T1 retrouvés dans le corps calleux a 24h (en accord avec I’étude
précédente) ne correspondaient a aucune coloration, alors que cet hypersignal n’était pas
observé chez les souris controles (opérées non injectées). Nous avions déja noté ce
phénoméne lors de 1’étude précédente (Wiart et al. 2007¢). L hypothése que nous avions
avancée alors était que pour produire un hypersignal T1 a haut champ (7T), les particules
devaient étre libres, en interaction avec les protons du milieu environnant, plutdt
qu’internalisées. Cette hypothése n’a toujours pas pu étre vérifiée dans cette nouvelle étude,
pour les mémes raisons techniques liées au bleu de Perls. Néanmoins, elle est étayée par un
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nouvel argument : la progression d’un milieu cedémateux au niveau du corps calleux a partir
du coté ipsilatéral vers le coté controlatéral. Ce phénomene, qui est appuyé par des
considérations mécanistiques (il permettrait la résorption de I’cedéme vasogénique), a été mis
en évidence dans notre étude par la progression d’un hypersignal sur les images pondérées T2
acquises chez les animaux contrdles (n’ayant pas re¢u de USPIO), retrouvée a 1’identique sur
les analyses histologiques des IgG (macromolécules plasmatiques qui ne se retrouvent pas
dans le parenchyme cérébral si la BHE est intacte). Les USPIO ayant diffusés dans la Iésion
suite aux dommages de la BHE pourraient donc se retrouver transportés par ce flux
cedémateux et tre internalisés dans un second temps en raison de ’activation microgliale
dans cette région. Nous reviendrons dans la partie suivante sur les arguments IRM allant
¢galement dans le sens de cette interprétation. Une fagon de résoudre la question de la
compartimentalisation ou non des USPIO a ce stade serait de réaliser une analyse par
microscopie €lectronique. Il s’agit de I'une de nos perspectives, avec la thése de Marilena
Marinescu actuellement en cours.

Les rares cellules macrophagiques ayant phagocyté précocement les USPIO ont été
retrouvés dans des localisations particulieres, a proximité des régions baignées par le liquide
céphalo-rachidien (LCR). Il s’agit par conséquent vraisemblablement de macrophages
résidents tels que les macrophages méningés et périvasculaires. Il convient de préciser que ces
cellules étaient également présentes chez les souris opérées mais non injectées, ce qui laisse
supposer que leur activation n’était pas une réaction a I’injection des USPIO. Le LCR apparait
donc comme une voie de diffusion potentielle des USPIO dans le parenchyme cérébral suite a
une ischémie. Cette voie a d’ailleurs été utilisée avec succés pour marquer les cellules
progénitrices des zones sous-ventriculaires et suivre leur migration dans le bulbe olfactif chez
des rats adultes (Shapiro et al. 2006; Sumner et al. 2009) et dans un modele d’hypoxie-
ischémie chez le rat nouveau-né (Yang et al. 2008), a 1’aide de I’injection de MPIOs
(microsized particles of iron oxides) en intra-ventriculaire. Henning et al (Henning et al.
2009) ont récemment publi¢ une étude chez le rat hypertendu avec un modele d’ischémie-
reperfusion montrant 1’implication précoce des macrophages périvasculaires, méningés et
associés aux plexus choroides. Un role central de cette population particuliere de
macrophages résidents du systéme nerveux central a par ailleurs ét¢é mis en évidence dans
d’autres pathologies neuroinflammatoires, telles que la sclérose en plaque et ses modeles
expérimentaux (EAE) (Polfliet et al. 2001).

Ainsi, a la phase aigiie et subaigiie de I’ischémie cérébrale, avec le modele d’occlusion
permanente par électrocoagulation utilisé dans notre étude, il semble que les USPIO se
retrouvent dans le cerveau via une perturbation des barrieres sang/LCR/cerveau, y compris a
distance de la Iésion ischémique, et impliquant une sous-population phagocytaire particuliére
au niveau de ces barricres. La mise en évidence d’une entrée non spécifique des
nanoparticules d’oxyde de Fer dans le parenchyme cérébral ischémié pourrait remettre en
cause en partie I’interprétation des images plus tardives, puisqu’une prise en charge locale par
la microglie activée des USPIO ayant librement diffusé est également envisageable.
L’¢lucidation de ces mécanismes est cruciale pour que la méthode puisse étre appliquée en
clinique a grande échelle. Au niveau IRM, I’approche pourrait étre améliorée de deux
manicres : d’une part en développant des séquences capables de discriminer les USPIO libres
des USPIO internalisés par les cellules et d’autre part, en quantifiant I’intensité de la réponse
macrophagique.
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Figure 26- IRM réhaussé avec les USPIO, et immunohistologie 6h et 24h post-ischémie.

A) Coupe axiale écho de gradient ponderée T1 a 6h post-ischemie. L’insert montre un
agrandissement de la boite placée sur le 3°™ ventricule et I’hippocampe, avec la couche
moléculaire et lacunaire de I’hippocampe encerclée et le velum interpositum pointé par une
fleche qui apparaissent en hyposignal (voir histologie en B) ; B) La coloration au bleu de
Perls révéle la présence de Fer dans les vaisseaux de la couche moléculaire et lacunaire de
I’hippocampe et dans le velum interpositum. C) Le double marquage bleu de Perls et F4/80
pour les macrophages montre de rares macrophages marqués au Fer dans la zone
périépendymaire du 3°™ ventricule. D-E) Mémes images que A-C a 24h post-ischémie. Noter
le corps calleux apparaissant en hypersignal a 24h post-ischémie (fleches). dg- dentatus
gyrus, v- velum interpositum, 3V- 3°™ ventricule. Reproduit de (Desestret et al. 2009).
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3.2.4. Quantification du signal RM des USP10O

Ces travaux ont été réalisés par Jean-Christophe Brisset dans le cadre de sa thése
d’Ingénieurie Médicale et Biologique (Brisset et al. 2009). L’objectif était de mesurer 1’effet
de I’internalisation des USPIO dans les macrophages sur les propriétés de relaxivité T1, T2 et
T2* en IRM a haut champ (4,7T et 7T). Deux produits de contraste ont été évalués : le
Ferumoxtran-10 (Sinerem®, Guerbet, France) et les NPMA (nanoparticules de maghémite
anioniques, UMR CNRS 7612, France). L’étude a ét¢ menée sur des fantomes d’agarose
contenant des USPIO libres ou des macrophages (issus de cultures primaires de moelle
osseuse) marqués avec les USPIO, a différentes concentrations, ainsi que sur des souris
injectées avec des macrophages marqués en intra-cérébral de maniere stéréotaxique. L’étude
in vitro a montré que la relation entre la concentration en Fer et les relaxivités respectives rl,
r2 et r2* était linéaire dans une gamme allant de 0 a 36 mM. La relaxivité r1 du Ferumoxtran-
10 libre diminuait considérablement entre 4,7T et 7T, tandis que la relaxivité r2 diminuait
modérément, en accord avec le profil NMRD (Corot et al. 2006). Le méme résultat a été
retrouvé pour les NPMA libres, mais avec une diminution encore plus marquée. Pour un
champ donné, I’internalisation des USPIO entrainait une diminution des relaxivités rl et r2 et
une augmentation des relaxivités r2*. Ces résultats étaient en accord avec ceux publiées aux
champs cliniques de 1,5T et 3T (Billotey et al. 2003; Simon et al. 2006). L’étude in vivo a mis
en évidence une adéquation relative entre la mesure quantitative du T2 et le nombre de
cellules injectées. Ces résultats obtenus sur un petit nombre d’animaux (N=4) sont tres
préliminaires et actuellement complétés par une étude incluant un plus grand nombre de
souris et une gamme de concentration plus étendue.

L’analyse quantitative représente 1’un des objectifs encore non atteint de ’IRM réhaussée
avec les USPIO pour le suivi de I’'inflammation et des thérapeutiques ciblant la réponse
inflammatoire. Les études in vitro présentent des limites évidentes pour aborder ce probléme :
le signal RM étant trés dépendant du micro-environnement (distribution des nanoparticules,
densité des protons environnants, température, macromolécules, etc), il est fort probable que
les valeurs mesurées dans des tubes d’agarose ne reflétent pas fidélement la situation in vivo.
Néanmoins, les études in vitro présentent 1’avantage de permettre 1’étude de I’effet de la
concentration, de la compartimentalisation, et de la nature de la nanoparticule d’oxyde de Fer,
sur les propriétés du signal RM dans des conditions contrdlées. Le développement d’un
modele in vivo pour 1’étude de ces propriétés apparait particulicrement complexe. Nous avons
injecté des particules libres et des macrophages marqués dans le cerveau de souris saines de
manicre stéréotaxique, mais il s’est avéré que les particules libres diffusaient rapidement dans
le parenchyme, rendant difficile la définition de régions d’intérét pour la quantification. En
dépit des limites évoquées, le résultat suggérant qu’il serait possible de déduire 1’ordre de
grandeur du nombre de cellules présentes dans le cerveau a partir de la valeur du T2 (en se
basant sur les courbes de calibration obtenues in Vitro) est encourageant. Cependant
’utilisation d’une telle approche impose de savoir si les hyposignaux sont liés a du Fer
internalisé ou a des particules libres (puisque les courbes de calibration différent en fonction
de la compartimentalisation de 1’agent de contraste).

Au cours de cette premicre étude, nous avons évalué¢ des séquences conventionnelles
(écho de spin et écho de gradient, pondérées T1 ou T2/T2*) pour voir s’il était possible de
déterminer la compartimentalisation des USPIO en se basant sur des différences de signal
RM. 1l a ét¢ intéressant de noter que les USPIO libres produisaient un hypersignal sur la
séquence ¢écho de gradient T1 et que les USPIO internalisé€s par les macrophages produisaient
un hyposignal sur la méme séquence, en raison des artefacts de susceptibilité magnétique
générés par la compartimentalisation. Cela allait dans le sens de notre interprétation des
données in vivo dans le corps calleux, avec une premiére phase d’hypersignal (24h post-
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ischémie), qui pourrait correspondre a des particules libres, et une deuxiéme phase
d’hyposignal, correspondant a des particules ingérés par les macrophages. De plus, a 7T,
I’internalisation des USPIO avait pour effet d’abolir la relaxivité r1 (quench). Cependant
I’étude in vivo n’a pas pu reproduire ce résultat, et ce malgré I’apparition d’un hyposignal T2
le long du corps calleux du c6té de ’injection des particules libres chez 1’'une des souris :
I’imagerie pondérée T1 en écho de gradient ne montrait quant a elle aucun changement de
signal en comparaison avec les souris controle (Figure 27). La différence avec les études
expérimentales menées précédemment est que les souris étaient ici saines et non ischémiées.
I1 est possible que I’effet T1 observé chez les souris ischémiées provenait du fait que le corps
calleux était beaucoup plus riche en eau que chez les souris saines, en raison de 1’cedéme
provoqué par la Iésion. A I’inverse, le fait que les particules libres ne soient pas détectées sur
cette séquence est plutot prometteur, car cela confirme le fait que I’IRM serait beaucoup plus
sensible aux USPIO quand ils sont compartimentalisés, c'est-a-dire quand ils marquent la
réaction inflammatoire.

Figure 27- Injections stéréotaxiques
d’USPIO libres et de macrophages
marqués avec les USPIO dans le cerveau
de la souris saine

A) Deux coupes consécutives obtenues en
imagerie pondérée T2 chez une souris controle
injectée avec du sérum physiologique dans
I’hémisphére droit et des cellules non marquées
dans I’hémisphere gauche.

B) Mémes niveaux de coupe en pondération T2
chez une souris injectée avec des USPIO libres
a droite et des macrophages marqués a la méme
concentration a gauche. Noter la dispersion des
USPIO libres dans le striatum et le faible effet
T2 résultant (pointillés) en regard de
I’hyposignal franc généré par les macrophages
marqués (téte de fleche). La fleche indique un
hyposignal le long du corps calleux
vraisemblablement du a la diffusion des
particules libres.

C) Mémes niveaux de coupe en pondération T1
chez la méme souris qu’en B. Les particules
libres ne sont visibles ni dans le striatum, ni
dans le corps calleux tandis que les
macrophages marqués générent un artefact
typique en incidence axiale (« cible »).

R- right et L- left. Reproduit de (Brisset et al.
2009).

L’étape suivante va consister a s’intéresser aux séquences de contraste positif pour la
détection des macrophages marqués, qui exploitent les distorsions de champ magnétique
induites par un fort gradient de susceptibilit¢ magnétique (Mani et al. 2006). Ce travail est en
cours et ne sera pas détaillé ici. Il constitue la deuxieme partie de la thése de Jean-Christophe
Brisset.
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3.2.5. Translation clinique de la technique IRM réhaussée avec les USP10O

L’approche expérimentale a été complétée par deux études cliniques, les nanoparticules de
Fer utilisée (Sinerem® du laboratoire Guerbet, Aulnay-sous-bois, France) pouvant étre
administrées chez ’Homme. Ces travaux représentent une partie du travail de thése de
sciences (Ingénieurie Médicale et Biologique) de Tae-Hee Cho. Dans la premiére étude
(Nighoghossian et al. 2007), les USPIO étaient injectés 6 jours apres I’AVC ischémique, et
I’IRM était réalisée 72h apres ’injection. Chez les 10 patients inclus, la réponse aux USPIO
¢tait hétérogene et ne semblait pas déterminée par le volume de la lésion initiale. De méme
que pour I’é¢tude clinique de Saleh et al (Saleh et al. 2004a), un réhaussement parenchymateux
sur les images pondérées T1 a été observé dans la majorité des cas (9 patients sur 10), tandis
que les effets T2/T2* n’étaient pas observés systématiquement (5 patients sur 10) (Figure 28).
Par ailleurs, il n’y avait pas de relation entre les régions présentant une rupture de barriere
¢valuée par la prise de contraste avec un chélate de gadolinium et les régions présentant une
prise de contraste due aux USPIO : par exemple 3 patients sans rupture de barriére ont
présenté un réhaussement T1 suite a I’injection de USPIO, tandis qu’un patient avec une
rupture de barriere sévere n’a pas présenté de changements de signal liés aux USPIO. Dans la
seconde étude (Cho et al. 2007), les USPIO étaient injectés 2 jours apres la survenue des
symptomes et I’IRM réalisée 48h apres I'injection. Un hypersignal T1 a été observé dans la
lésion chez un seul patient parmi les 5 inclus dans 1’étude. Ce patient présentait une rupture de
la BHE évaluée par I’injection d’un produit de contraste a base de gadolinium, plus étendue
que le volume de réhaussement T1 li¢ aux USPIO. Ces résultats confirment ceux obtenus par
nos collégues allemands dans une fenétre d’exploration plus précoce, avec une proportion
moindre de réponses aux USPIO (Saleh et al. 2007).

Figure 28- IRM réhaussée avec les USPIO : étude clinique

1) Imagerie de diffusion chez une patiente présentant un AVC, 6 jours aprés la survenue des
symptomes (lésion en hypersignal) avant I’injection de USPIO ; 2) Imagerie pondérée T2* a
J9 (3 jours apres ’injection de USPIO) ; 3) Imagerie pondérée T1 a J9. Noter les prises de
contraste liées aux USPIO (fleches).

L’interprétation des images chez les patients est basée en grande partie sur les données
expérimentales. Puisque les USPIO ont été retrouvés dans les macrophages suite a une
ischémie cérébrale, les changements de signaux observés chez les patients pourraient par
conséquent refléter la réponse neuroinflammatoire post-ischémique. Il existe cependant
plusieurs obstacles a une translation directe du petit animal a I’homme. D’abord se pose la
question de la représentativité du modele animal par rapport a la pathologie humaine. Ensuite
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se pose la question de la fenétre d’exploration : en effet, dans une perspective de traitement, il
est plus attrayant d’intervenir dans les premiers jours, voire les premieres heures, suivant la
survenue des symptomes, d’ou le nombre d’études expérimentales réalisées aux stades aigu et
subaigu. Cependant, ces protocoles ne sont pas toujours transposables chez I’ Homme. Enfin
se pose le probléme de I’interprétation des signaux RM en fonction du champ utilisé. Les
expérimentations chez 1’animal sont effectuées a trés haut champ en comparaison avec les
¢tudes cliniques, ce qui influence évidemment les propriétés de relaxation. Cela pourrait
expliquer la raison pour laquelle toutes les études expérimentales détectent des chutes de
signal liés aux effets T2*, tandis que les études cliniques retrouvent plutot des réhaussements
de signal liés aux effets T1. Par ailleurs, il semble que les USPIO internalisés dans les cellules
soient effectivement détectables par effet T1 a 1,5T (Daldrup-Link et al. 2003). Cela montre
I’intérét de compléter les études expérimentales par des études a plus bas champs (2T ou
1,5T). De plus, une meilleure compréhension des mécanismes d’entrée des USPIO dans le
cerveau ischémié pourrait aider a mieux définir les protocoles cliniques, tandis que le
développement de séquences dédiées a la détection et a la quantification des macrophages
internalisés devrait faciliter I’interprétation et ’analyse longitudinale des images. Autant
d’objectifs qui constituent les perspectives de notre travail.

3.3. Perspectives

Au cours de ces 4 dernicres années, nous avons développé et validé une méthode
d’évaluation de la neuroinflammation post-ischémique chez la souris, et nous avons contribué
a ’interprétation des protocoles cliniques utilisant la méme approche. Pour les années a venir,
nous entendons poursuivre notre travail dans le domaine de 1’imagerie cellulaire de ’AVC
selon 2 axes :

1) Marquage in vivo des macrophages : en travaillant sur la détection des macrophages
marqués magnétiquement, la quantification de I’intensité de la réponse, 1’évaluation
de traitements visant a réduire la réaction inflammatoire, ainsi que la
biotransformation des USPIO ;

2) Marquage ex Vivo des macrophages : en travaillant sur le suivi longitudinal de petites
guantités de cellules dans le cerveau, et sur la relation entre I’administration de
macrophages et 1’évolution des Iésions ischémiques.
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4, Perspectives de recherche

Notre objectif principal pour le prochain quadriennal est d’étudier le role des macrophages
au décours de I’ischémie cérébrale (imagerie cellulaire) et d’évaluer des stratégies de
neuroprotection (imagerie pharmacologique), a I’aide de techniques d’imagerie et de
produits de contraste innovants - I’objectif a long terme étant de coupler les deux approches.
Dans cette perspective, nous avons défini quatre actions de recherche, impliquant trois
¢tudiants en these et un post-doctorant, dont j’assure le co-encadrement :

1) Thése de Tae-Hee Cho (2007-2010, HCL)

Directeur de thése : Pr Nighoghossian

L’objectif est d’évaluer chez le rongeur I’impact neuroprotecteur de I’AceDoPC, une nouvelle
forme de 1’acide docosahexaenoique (DHA ou oméga-3 d’origine animale) brevetée en 2006
par I’équipe du Pr Lagarde (U870 Inserm). En effet, il a ét¢ montré que le DHA avait des
propriétés neuroprotectrices suite a une ischémie cérébrale (Belayev et al. 2005; Belayev et al.
2009). L’ AceDoPC pourrait avoir un effet renforcé, car son statut lipophile permet un plus
grand transport dans le cerveau. Cet effet sera évalué a ’aide d’une étude randomisée, en
utilisant I’IRM multimodale pour sélectionner les animaux, normaliser les 1ésions au regard
de la zone a risque de nécrose et suivre leur évolution de maniére non invasive. Les cerveaux
seront analysés en post-mortem afin d’analyser la réaction inflammatoire dans le groupe traité
et non traité, et de doser la Neuroprotectin D1, un métabolite neuroprotecteur du DHA. Une
premicre étude comparant les effets de 1’injection de DHA avec l’injection de sérum
physiologique a montré une diminution des tailles de 1ésion mesurées en IRM, ainsi qu’une
amélioration des scores neurologiques (travaux faisant 1’objet d’une présentation orale au
congrés de "ESMRMB 2009' et d’un poster au congrés du WMI 2009%).

Collaborations :
U870 Inserm, Lyon (Michel Lagarde)

Financement :
ANR PNRA NEUROPROTECT 2008-2010

'Fabien Chauveau, Tae-Hee Cho, Adrien Riou, Pierre Aguettaz, Madeleine Picq, Michel
Lagarde, Yves Berthezéne, Norbert Nighoghossian, Marléne Wiart. MRI evaluation of the
neuroprotective effect of docosahexanoic acid after stroke. In: ESMRMB congress; 2009,
October, 1™-3" Antalya, Turkey.

’Fabien Chauveau, Tae-Hee Cho, Adrien Riou, Pierre Aguettaz, Madeleine Picq, Michel
Lagarde, Yves Berthezéne, Norbert Nighoghossian, Marléne Wiart. MRI evaluation of the
neuroprotective effect of docosahexaenoic acid after stroke. In: World Molecular Imaging
Congress; 2009, September 23'"-26"; Montreal, Canada.
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2) These d’Adrien Riou (2008-2011, Allocation Doctorale de Recherche du Cluster 11
« Handicap Vieillissement Neurosciences » de la région Rhone Alpes)

Directeur de thése : Pr Berthezéne

L’objectif est de valider une stratégie de thérapie cellulaire basée sur ’activation M2 des
macrophages dérivés de la moelle osseuse, dans un modele d’ischémie-reperfusion chez le rat.
Les macrophages M2 présentent des propriétés anti-inflammatoires car ils produisent des
facteurs tels que IL-10, TGF- et IL-1Ra. Ils sont également impliqués dans 1’angiogenése et
ont des capacités de réparation et de remodelage du tissu endommagé. Spécifiquement, le but
est d’injecter par voie intra-artérielle des macrophages M2 marqués magnétiquement avec les
NPMA, puis de les suivre en IRM a différents temps post-injection afin de déterminer : (i) la
migration cellulaire, (2) la modulation de la réaction inflammatoire (diminution, augmentation
ou absence d’effet) et (3) le devenir des 1ésions ischémiques. L’effet neuroprotecteur sera de
plus évalué par des tests neurologiques et les cerveaux analysés en immunohistologie a la fin
de I’expérience. Les résultats préliminaires obtenus lors de la premiére année de thése ont
montré la faisabilité du protocole (Figure 29).

Financement :
ANR TecSan INFLAM 2007-2010

Collaborations :

U842 Inserm, Lyon : Serge Nataf, Jérome Honnorat

UMR CNRS 7612, Paris : Christine Ménager

U836 Inserm, Grenoble : Emmanuel Barbier, Chantal Rémy

Figure 29- IRM pondeérée T2* suite a I’injection de macrophages marqués dans un modele
d’ischémie- reperfusion chez un rat

Incidence axiale (droite, imagerie multicoupe) et coronale (gauche, imagerie 3D). Noter les
hyposignaux liés a la présence de macrophages marqués avec les NPMA dans I’hémisphere
droit du c6té de la lésion.
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3) These de Marilena Marinescu (2008-2011, Allocation Doctorale de Recherche du
Ministére de la Recherche et de la Technologie)

Directeur de thése : Pr Berthezéne, en co-encadrement avec Mme Blanchin (UMR CNRS
5586)

L’objectif est de développer une méthode exploratoire faisant appel aux techniques physiques
telles que la microscopie €lectronique (en mode imagerie et diffusion), permettant la détection
et la caractérisation structurelle de nanoparticules d’oxyde de Fer utilisées comme marqueurs
magnétiques pour ’IRM de I’inflammation. Spécifiquement, des techniques avancées de
préparation et d’analyse post-mortem seront développées afin de déterminer: (1) la
morphologie, la taille et la structure des nanoparticules, (2) leur biodistribution cérébrale
(intravasculaire ou intraparenchymateuse, intra ou extracellulaire, etc) aprés administration
intraparenchymateuse, intraveineuse ou intraartérielle et (3) leurs interactions avec le
biosystéme, notamment les acteurs de I’inflammation, et leurs biotransformations. Les
résultats préliminaires obtenus lors de la premiére année de thése ont permis d’identifier les
macrophages marqués avec les NPMA et injectés de maniere stéréotaxique dans le cerveau
(Figure 30).

Collaborations :
UMR CNRS 5586, Lyon : Marie-Genevieve Blanchin
U842 Inserm, Lyon : Serge Nataf, Jérome Honnorat

Financements :
ANR TecSan INFLAM 2007-2010

Figure 30- Microscopie électronique haute résolution d’un lysosome cellulaire contenant
du Fer
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4) Post-doctorat de Fabien Chauveau (2008-2010, post-doc CNRS et projet I-Know)

L’objectif de ce travail est d’évaluer chez le rongeur 1I’effet neuroprotecteur du post-
conditionnement ischémique, a 1’aide de ’IRM multimodale, de la méme maniére que pour
I’étude concernant I’ AceDoPC. Le post-conditionnement est une stratégie héritée du domaine
cardiologique ou il suscite actuellement un intérét croissant provenant des travaux pionniers
au niveau expérimental (Argaud et al. 2005) et clinique (Piot et al. 2008) réalisés par nos
collégues de I’équipe du Pr. Ovize sur le Groupement Hospitalier Est. Le post-
conditionnement  consiste a  réaliser = mécaniquement de  bréves  périodes
d’ischémie/reperfusion contrélées lors de la reperfusion, pour limiter les dégats inhérents a
celle-ci. Au niveau de la circulation cérébrale, la preuve de concept de ce post-
conditionnement ischémique a récemment été démontrée (Xing et al. 2008). Le post-
conditionnement pharmacologique permet également d’assurer cet effet protecteur par
I’injection de cyclosporine A (CsA), ce qui ouvre des perspectives cliniques beaucoup plus
favorables. L’utilisation clinique de la CsA dans I’infarctus du myocarde connait un grand

retentissement (Hausenloy and Yellon 2008), et son action neuroprotectrice est documentée
chez I’animal (Yu et al. 2004).

Collaborations :
EMI-U0226 Inserm, Lyon, France : Michel Ovize
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5. Conclusion

La prise en charge des AVC ischémiques a bénéficié¢ au cours de ces dix derniéres
années de deux avancées majeures : d’une part, le traitement thrombolytique, et d’autre
part, la mise a disposition des cliniciens de nouvelles techniques d’imagerie cérébrale, telles
que I’IRM de perfusion/diffusion, permettant d’améliorer la sélection des patients candidats
a la thrombolyse. Ces ¢éléments ont permis une réduction globale de la morbimortalité ;
toutefois le traitement thrombolytique demeure limité a une fenétre temporelle étroite, et
bénéficie de fait a une faible proportion de patients. Dans ce contexte, I’IRM pourrait jouer un
role supplémentaire, en permettant la stratification des patients éligibles pour un traitement
neuroprotecteur.

De nombreuses stratégies neuroprotectrices ont été développées afin de bloquer les
cascades de réactions menant les cellules vers la mort cellulaire lors d’un AVC ischémique
(Dirnagl et al. 1999). Cependant, bien que les agents neuroprotecteurs développés jusqu’a
présent aient donné des résultats prometteurs lors des études précliniques sur le rongeur, ils se
sont révélés inefficaces voire néfastes lors des essais cliniques (Young et al. 2007). Les
raisons les plus couramment invoquées pour expliquer ces échecs persistants sont: la
complexité et I’intrication des mécanismes impliqués dans la cascade ischémique, la faible
proportion de patients bénéficiant des techniques avancées d’imagerie, et les difficultés
méthodologiques posées par le traitement statistique de ces essais thérapeutiques. Une
surestimation des effets neuroprotecteurs obtenus sur les modeles animaux est également
soupconnée (Savitz and Fisher 2007), et explique une importante littérature consacrée a
I’amélioration de la qualité méthodologique des études chez 1’animal (Dittmar et al. 2006;
Sena et al. 2007; Macleod et al. 2009). A ce sujet, ’emploi de I’IRM dans les études pré-
cliniques pourrait constituer un outil de choix pour :

- Renforcer les critéres d’inclusion :
= Angiographie RM : vérification de I’occlusion

- Mieux contréler la variabilité inter-groupe (pendant I’occlusion) :
= Diffusion : taille initiale de 1ésion
= Perfusion : paramétres hémodynamiques associés au déficit de perfusion
= Mismatch perfusion-diffusion : évaluation de la zone a risque de nécrose

- Réaliser le suivi longitudinal des dommages tissulaires :
= Séquence pondérée T2 : détection de I’cedéme vasogénique
= Séquence pondérée T2* : détection des microhémorragies
= Séquence pondérée TI1 avec injection d’un produit de contraste a base de
gadolinium : évaluation de la barriere hématoencéphalique

Notre objectif est de compléter cet arsenal par des techniques permettant le suivi de
cellules marquées magnétiguement, afin d’appréhender la dynamique de la réaction
inflammatoire, et, a terme, de tester 1’effet neuroprotecteur de traitements ciblant
I’inflammation. Cette réalisation demande de développer une méthodologie d’investigation
spécifique que nous proposons de réaliser a haut champ (7T ou 4,7T), mais aussi dans des
conditions plus proches de la clinique (1,5T ou 2T). Ces expériences s’appuient évidemment
sur le plateau scientifique et technique de la plateforme d’imagerie lyonnaise (Cermep :
aimants 1,5T et 7T) ainsi que du laboratoire Creatis LRMN (aimants 4,7T et 2T), mais
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¢galement sur les compétences médicales, biologiques, biochimiques, et physiques des
collaborations établies. Nous disposons a ce jour dans I’équipe de deux modeéles animaux
d’ischémie cérébrale focale : un modele d’électrocoagulation de ’artére cérébrale moyenne
chez la souris (modéle permanent) et un modele d’occlusion intraluminale de 1’artére
cérébrale moyenne chez le rat (modele permanent ou transitoire). Nous sommes en train
d’acquérir un troisieme mode¢le, récemment décrit par une équipe frangaise (Orset et al. 2007),
ou I’occlusion procéde d’une injection in situ de thrombine, ce qui permet une reperfusion par
le traitement thrombolytique utilis¢ cliniquement. Ce modele, trées proche de la
physiopathologie humaine, devrait renforcer la pertinence clinique des résultats
expérimentaux.

En conclusion, pour le clinicien, les perspectives de ce travail sont de mieux
comprendre la physiopathologie de I’AVC ischémique, d’améliorer la performance
diagnostique, et d’adapter la stratégie thérapeutique. De plus, les outils d’imagerie développés
dans le cadre de notre projet pourront étre directement transférés pour 1’exploration d’autres
pathologies neurologiques : maladie d’Alzheimer, Parkinson, sclérose en plaque, épilepsie...
Dans le futur, la question est de savoir si la translation de I’imagerie cellulaire en clinique
pourra étre réalisée en toute innocuitg.
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