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Liste des abréviations

AM Muscle grand adducteur

ASL Arterial Spin Labelling

AUC Area Under the Curve

BOLD Blood Oxygen Level-Dependent
CBF Flux Sanguin cérébral

CBV Volume sanguin cérébral

CEUS Contrast Enhanced Ultrasound
DCE Dynamic Contrast-Enhancement
FOV Field Of View

Ft débit de perfusion tissulaire
Gmax Muscle grand glutéal

Gmed Muscle moyen glutéal

Gmin Muscle petit glutéal

IMC Index de Masse Corporelle

IRM Imagerie par Résonance Magnétique
IS Initial Slope

Ktrans Constante de Transfert

Kep Constante d'élimination

min Minute

mL Millilitre

PDC Produit de contraste

P Muscle pectiné

PO2 Pression en oxygéne
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Ps
QF
RDS
RF

ROI

TE
TEP
TFL
TIC
TR
TTP
TT™M
TWIST
Ve
Vi
VL
Vp

VOP

Produit Perméabilité de la paroi vasculaire par la Surface
Muscle carré fémoral

Relative Standard deviation

Muscle droit antérieur

Region Of Interest

Muscle Sartorius

Seconde

Temps d'écho

Tomographie par Emission de Positons

Muscle tenseur du fascia lata

Time Intensity Curve

Temps de répétition

Time To Peak

Temps de Transit Moyen

Time-resolved angiography With Interleaved Stochastic Trajectories
Volume interstitiel Extra-cellulaire Extra-vasculaire
Muscle Vaste Intermédiaire

Muscle vaste latéral

Fraction du Volume Plasmatique

Venous Occlusion Plethysmography
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RESUME

CONTEXTE : L’aspect quantitatif de la perfusion musculaire a I'état normal est
rarement exploré en IRM de perfusion T1. L’objectif de cette étude était d’analyser
les paramétres micro-circulatoires tissulaires semi-quantitatifs et quantitatifs des
muscles de la racine de cuisse a I'aide d’'une séquence d’IRM de perfusion T1 chez
des sujets sains.

METHODE: Quarante-cing sujets sains (21 femmes et 24 hommes, age moyen:
39,4) ont été inclus. Une séquence 3D T1 couvrant la hanche et la racine de cuisse a
été réalisée. Douze muscles groupés en trois compartiments (antérieur, médial et
postérieur) ont été étudiés par des régions d'intérét couvrant la section musculaire.
Les paramétres semi-quantitatifs et quantitatifs ont été mesurés. L’influence de I'age,
du sexe et de l'indice de masse corporelle a été évaluée.

RESULTATS: L’aire sous la courbe (AUC), la pente initiale, le temps jusqu'au pic
ainsi que les valeurs Ktrans, Kep et Ve avaient des valeurs moyennes
significativement différentes entre les muscles de tous les compartiments (p <0,05) a
'exception pour Ktrans du compartiment médial (p=0.72). Il existait une différence
significative entre les patients pour un muscle donné (p <0,01). Le sexe et I'age
avaient un effet significatif sur les valeurs d'AUC dans le groupe médial
(respectivement p = 0,0001 et p = 0,0048). Il existait une différence significative
selon le sexe sur les valeurs Kep dans le groupe postérieur (p = 0,04).
CONCLUSION: Les parameétres micro-circulatoires quantitatifs et semi-quantitatifs
des muscles normaux sont hétérogénes. Cette notion est essentielle a connaitre

avant d’évaluer cette technique dans des conditions pathologiques.



EL RAFEI Mazen

GENERALITES

Généralités sur l'imagerie de perfusion tissulaire

L’imagerie de perfusion tissulaire occupe une place de plus en plus importante
en imagerie médicale. Elle est réalisée en plus de I'imagerie morphologique afin de
caractériser une Iésion et de suivre I'évolution post-thérapeutique (1,2). Cette
imagerie vise a étudier la microcirculation au sein d’un tissu donné. Cette
microcirculation fait intervenir deux notions : la perfusion et la perméabilité. La
perfusion caractérise le passage de sang au sein des microvaisseaux et la
perméabilité caractérise les échanges entre le tissu et le sang. Cet échange est
variable en fonction des organes (I'endothélium vasculaire cérébral est peu
perméable comparativement aux vaisseaux hépatiques ou rénaux). Cette perfusion
tissulaire a été étudiée en médecine nucléaire (3,4) ou dans des études de
physiologie tissulaire (5,6), mais la résolution spatiale des techniques utilisées reste
insuffisante. Avec I'arrivée de nouvelles techniques d'imagerie scanographique,
échographique ou IRM, I'étude de la perfusion se couple de plus en plus a I'imagerie
morphologique (7—10). Certaines études ont démontré que les variations des
parameétres de perfusion et de perméabilité de certains cancers sont prédictives du
réponse thérapeutique tout comme les aspects morphologiques des lésions sous
traitement avec possibilité de modifications des parameétres fonctionnelles avant les

modifications morphologiques (11,12).
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Différentes techniques ont été proposées pour étudier la perfusion en IRM :
séquences de perfusion «sans injection» type Arterial spin labelling (ASL)(13-15),
IRM de perfusion T2* ou de premier passage(16), et IRM de suivi dynamique du
signal T1 aprés injection de gadolinium (Dynamic Contrast Enhanced-imaging, DCE).
L’imagerie de perfusion T2* (appelée également dynamic susceptibility contrast MR,
DSC) est basée sur la baisse du signal en fonction de la concentration en gadolinium
liee au raccourcissement du temps de relaxation transversale T2* lors du premier
passage du produit de contraste dans le voxel (16). Son application au niveau
encéphalique permet a partir d’'une courbe d’extraire des parameétres semi-
quantitatifs : Volume sanguin cérébral (CBV), temps de transit moyen (TTM), Temps
au pic (TTP) et le débit sanguin cérébral (CBV). La limite principale de cette
technique est la difficulté et la complexité a extraire des parameétres quantitatifs
reflétant les échanges tissulaires. L'imagerie de perfusion par marquage de spin
(ASL) consiste a réaliser deux acquisitions: sans et aprés marquage des protons
artériels. Ce marquage se fait au niveau des artéres situées en amont de la région
explorée par une impulsion de radiofréquence. L’acquisition sans marquage des
protons, appelée "controle", permet d’obtenir des protons a I'équilibre relaxés. La
soustraction entre I'acquisition avec marquage des protons artériels et celle sans
marquage aboutit a une cartographie de perfusion en annulant le signal des tissus
statiques. Cette technique permet I'évaluation du débit sanguin tissulaire et du temps
de transit. L'inconvénient est son faible rapport signal sur bruit et surtout son

incapacité a évaluer le volume sanguin tissulaire.
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A. PRINCIPES DE L'IMAGERIE DE PERFUSION T1 (DCE-

Imaging)

Les parameétres de la microcirculation tissulaire s’étudient au sein du plus petit
élément du volume exploré correspondant au voxel. Chaque voxel est divisé en trois
éléments en proportion variable , le secteur intra vasculaire dont la paroi capillaire
est considérée comme semi-perméable(17), le secteur extra-vasculaire intra-
cellulaire , et le secteur extra-vasculaire extra-cellulaire qui représente l'interstitium .
Le bolus de produit de contraste se distribue dans le réseau capillaire, diffuse dans le
secteur interstitiel selon le gradient de concentration entre les deux secteurs et selon

la perméabilité des capillaires, puis en ressort par une veinule. (Figure 1).

K *ﬁr gl Sy i
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Figure 1.D’aprés CUENOD (18): Les agents de contraste provenant du

sang peuvent diffuser dans l'interstitium au travers de la paroi endothéliale des

capillaires, puis ils peuvent retourner vers le sang.
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Plusieurs parameétres physiologiques de la microcirculation sont extraits a partir
de ce modéle (18) (figure 2):

-Le débit de perfusion tissulaire (F) : il s’agit du volume de sang circulant dans un
volume de tissu par unité de temps, exprimé en mL/min/100mL de tissu.

-Le volume sanguin tissulaire (Vp): correspond au volume de sang dans un
volume de tissu (unité : % ou mL de sang /100mL de tissu).

- Le temps de transit moyen (TTM) : correspond au temps moyen que met le sang
pour traverser le voxel (en secondes).

- La perméabilité de la paroi vasculaire (PS) : il s’agit d’'une évaluation de la
perméabilité pour certaines molécules du volume exploré (en mL/min/100mL).

- Le volume interstitiel (Ve) : c’est le volume extra-vasculaire extra cellulaire par
unité de volume tissulaire (en pourcentage ou en mL/100 mL de tissu).

- La constante volumique de transfert Ktrans exprime en général le passage du
produit de contraste du secteur intra vasculaire vers | ‘espace interstitiel. Mais cette
valeur Ktrans peut correspondre également au débit sanguin tissulaire selon le
régime de circulation(19).

A noter que les chélates de gadolinium ne diffusent pas au sein du compartiment

intra-cellulaire.
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Figure 2.D’aprés CUENOD (18): Parameétres principaux de la

microcirculation.
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B. PERFUSION ET PERMEABILITE

L'imagerie DCE consiste a acquérir de fagon répétée des images en
pondération T1 avant, pendant et apres l'injection du produit de contraste. Ceci
aboutit a une courbe de variation de signal en fonction du temps (20) (Figure 3). La
perfusion tissulaire au sein des microvaisseaux, le passage de I'agent de contraste
du secteur intra vasculaire vers linterstitium, et son retour de l'interstitium vers le
secteur plasmatique, représentent les bases de la compréhension et de I'analyse

fonctionnelle du rehaussement tissulaire(18) .

Images dynamiques

Injection

Temps

Figure 3 : Acquisition dynamique : acquisition d’images avant, pendant et

apres l’'injection.
1. LA PERFUSION TISSULAIRE PROPREMENT DITE

En 'absence de passage interstitiel, le passage du produit de contraste au sein
des microvaisseaux se fait selon une courbe dont la pente initiale représente le débit
de perfusion tissulaire (figure 5(1)). L’étude de cette partie initiale de la courbe
nécessite une vitesse d’acquisition des images tres rapide (fréquence
d'échantillonnage temporel élevée). Le pic de la courbe correspond au volume

sanguin tissulaire par unité de volume tissulaire (figure 5 (2)). Le produit va ensuite



EL RAFEI Mazen

étre éliminé par le rein avec une phase de recirculation, avec une courbe
descendante et un seconde pic de plus faible amplitude correspondant a la

recirculation du produit (18) (Figure 4).

Rehaussement

A

Recirculation

-
-~ — -

En 'absence de recirculation

> Temps

Figure 4 : Rehaussement tissulaire aprés injection d’un bolus d’agent de

contraste et recirculation. D’aprés CUENOD (18).
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2. PASSAGE DU PRODUIT DE CONTRASTE ENTRE L’ESPACE
PLASMATIQUE ET L’ESPACE INTERSTITIEL

La concentration du produit de contraste joue un réle prépondérant dans les
mouvements des molécules de part et d’autres de la membrane capillaire. Tant que
la concentration en produit de contraste au sein du vaisseau est supérieure a celle
dans l'interstitium, la quantité de produit passant du secteur vasculaire vers
I'interstitium reste plus importante que celle revenant vers le compartiment
vasculaire, et donc le produit s’accumule pendant le temps au sein de cet espace
extra vasculaire extra cellulaire. Outre la concentration du produit de contraste dans
ces deux compartiments, la perméabilité capillaire (P) et la surface d’échange (S)
influencent les échanges entre les deux secteurs. Cette accumulation de produit de
contraste au sein de l'interstitium se manifeste par une courbe avec une pente plus
lente qui suit la pente initiale de rehaussement rapide. (Figure 5 (3)). Le produit
passe ensuite du secteur interstitiel vers le compartiment vasculaire lorsque la
concentration du produit plasmatique diminue du fait de I'élimination rénale. Ceci se
manifeste sur la courbe par une pente décroissante représentant le volume
interstitiel. (Figure 5 (4)). Il est important de noter que le rehaussement dynamique
visible sur I'image est la somme des courbes de rehaussement vasculaire et
interstitielle. Et comme ces phénomeénes de perfusion tissulaire et de perméabilité se
déroulent avec une cinétique différente, il est possible grace aux modeéles adaptés de

les étudier séparément en IRM (18).
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Rehaussement
F

. . Volume interstitiel
Fuite interstitielle

Volumg sanguin tissulaire

-

Débit de}jperfusion

rehaussement tissulaire (courbe noire) est la somme de la composante

plasmatique (courbe rouge) et de la composante interstitielle (courbe bleue).
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Puisque le perfusion proprement dite et la perméabilité se déroulent avec une
chronologie différente, une résolution temporelle haute associée a une acquisition
rapide de durée limitée est nécessaire afin d’étudier les paramétres de perfusion(21).
Les paramétres de perméabilité nécessitent quant a eux une résolution temporelle
plus faible mais un temps d’acquisition plus long(22) . Ceci explique que selon les
parametres fonctionnels qu’on cherche a étudier, la résolution temporelle, la durée
de I'acquisition, la résolution spatiale et la taille du volume acquis doivent étre choisis
differemment. A la fin des acquisitions, une courbe d’évolution du signal T1 en
fonction du temps est ainsi obtenue. Ce rehaussement tissulaire dépend de plusieurs
parameétres dont les parameétres techniques de champ magnétique et de la séquence
et les paramétres de relaxation tissulaire T1, T2 et T2*. De ce fait, la relation entre le
signal et la concentration tissulaire de gadolinium n'est pas linéaire. Plusieurs
méthodes ont été développées afin de pouvoir obtenir ces courbes de concentration

en fonction du temps.



EL RAFEI Mazen

C. MODALITES D'ANALYSE

Deux grands types d’analyse sont possibles : I'analyse visuelle et 'analyse des

courbes de rehaussement.
1. ANALYSE VISUELLE

C’est la méthode la plus facile et la plus rapide. Elle vise a rechercher une
prise de contraste sur les images natives. On peut visualiser des zones de
rehaussement intense et précoce (wash-in), associés ou non a une diminution du
signal (wash-out) .Cette étape permet de repérer précocement les zones qui se
rehaussent, et d'évaluer les artefacts, le bruit de I'image et la qualité de I'injection.
Elle ne nécessite pas de post-traitement. Cependant, on ne peut pas extraire des
paramétres fonctionnels et elle reste une méthode subjective et peu reproductible
(23).

2. L'ANALYSE DES COURBES

A partir de la courbe de rehaussement tissulaire, plusieurs méthodes d’analyse

en DCE-imaging sont disponibles :
a) L'’ANALYSE QUALITATIVE

Cette méthode vise a analyser la forme de la courbe (24,25). Daniel et al. ont
décrit 5 types de courbes (26). En pratique, on décrit classiquement trois types de
courbe. L’étude de Kuhl et coll(27) , réalisé sur des Iésions mammaires, a propose
de classer ces courbes en fonction de leur morphologie :

-Type 1 : un rehaussement constant, progressif et peu intense, évocateur de
bénignité.

-Type 2 : une courbe ascendante suivie d’'un plateau, évocatrice de risque

intermédiaire de malignité.
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-Type 3 : une courbe ascendante suivie d’'un lavage ou « wash out » évocatrice
de malignité (figure 6).
L’avantage de cette analyse est sa simplicité et sa moindre sensibilité a la variation
des paramétres de la séquence (28). En imagerie de perfusion musculaire, une
augmentation rapide de la courbe avec un pic suivie d’'un Wash-out indique une
bonne réserve vasculaire musculaire a I'effort (29). L’inconvénient est que cette

méthode reste non quantitative et subjective (30).

Type 1

Type 2

Type 3

>

Figure 6: Analyse qualitative : trois types de courbes de rehaussement.
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b) L'ANALYSE SEMI-QUANTITATIVE

A partir de ce mode d’analyse, des paramétres extraits a partir des courbes de
rehaussement sont étudiés : la pente initiale de rehaussement (Initial Slope-IS-, ou
Wash-in), le temps jusqu’au pic (Time to peak, TTP), le rehaussement maximal ou
intensité de signal, l'aire sur la courbe (Area Under the Curve, AUC), et la pente
descendante (Wash out). (Figure 7). L’avantage de cette analyse est sa facilité
d’acquisition et de post traitement, en comparant notamment une zone pathologique
a une zone saine. Elle ne nécessite pas la mesure de la fonction d’entrée artérielle
(31). En revanche, cette méthode n’analyse pas les paramétres fonctionnels
microcirculatoires et ne permet donc pas d'approche physiologique. Elle reste
sensible aux parametres du protocole réalisé comme la durée d’acquisition, les
propriétés du produit de contraste et le protocole d’injection. De ce fait la
comparaison entres les différentes études reste difficile (31,32). Il n'y a cependant
pas de consensus sur les logiciels de post-traitement. Certains ont été développés
pour des applications précises comme pour le cancer de la prostate (33). Son
utilisation en pratique clinique pour le cancer de la prostate par exemple reste
incertaine selon certaines études (34), mais d’autres études ont montré son utilité
pour la caractérisation des Iésions suspectes avec meilleur sensibilité et spécificité
que I'analyse visuelle(35). D’autres études portant sur 'angiogenése tumorale (36),
les pathologies rhumatismales (37,38), et les pathologies cardiaques (39) ont mis en
évidence ['utilité de cette analyse semi-quantitative notamment en analysant la
courbe de premier passage avec sa pente qui représente la cinétique du produit de

contraste et son pic qui représente le rehaussement intra et extra-vasculaire.
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T ——— Y

Tgmp S

Figure 7. Courbe des paramétres semi-quantitatifs D’aprés BUDZIK (23). 1

: Pente initiale (wash in). 2. Rehaussement maximal. 3. TTP. 4. AUC. 5. Lavage

(Wash out).
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c) L'ANALYSE QUANTITAVIE

Cette méthode s’appuie sur I'analyse des courbes de concentration en fonction
du temps pour extraire les paramétres quantitatifs de la microcirculation tissulaire a
'aide des modeles pharmacocinétiques. Le modele pharmacocinétique est défini par
les échanges transmembranaires modélisés par des systémes d’équation de flux.
Pour convertir la courbe de signal en fonction du temps en une courbe de
concentration en fonction du temps, la valeur du T1 du tissu analysé avant injection
doit étre connue, ainsi que la fonction d’entrée artérielle (AIF) qui analyse I'aspect du
rehaussement artériel et la concentration totale du PDC au sein de I'artére a destinée
du tissu étudié (12)(24) (figure 8). En effet 'équation exprimant 'intensité du signal
en fonction du T1 tissulaire, de la concentration du produit de contraste, de I'angle de
bascule, du temps d’écho, du temps de relaxation et de la relaxivité du PDC, permet
de calculer les courbes de concentration. Le modeéle cinétique d’analyse des
parametres quantitatifs le plus utilisé est le modéle de Tofts schématisé dans la
figure 10. Ce modeéle permettra la modélisation et la description de la distribution du
produit de contraste au sein du tissu (figure 9). La composante plasmatique est
négligée dans le modele de Tofts simple, alors qu’elle est prise en compte dans le

modéle étendu.
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Signal
M
>
Temps
Concentration AIF
>
Temps

Figure 8. Courbe d’évolution du signal en fonction du temps mesurée

directement par ROl au sein de I'artéere fémorale. Figure 9 : Fonction d’entrée

rouge) traduisant I’évolution de la concentration du gadolinium en fonction du

temps.
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Plasma
—_

Vp

Flux artériel entrant _~Flux veineux sortant

l Ktrans
/[ Compartiment interstitiel .
extravasculaire extracellulaire

Figure 10. Modeéle de Tofts (23). Ktrans est la constante de transfert entre

le plasma et I'espace extra-cellulaire exprimé en min-1. Kep représente le

retour du produit de l’interstitium vers le compartiment vasculaire exprimé en

min-1 ( Kep= Ktrans/Ve).

Les principaux paramétres quantitatifs analysés sont les volumes plasmatique
Vp (Fraction volumique plasmatique par volume de tissu) et interstitiel extra-
vasculaire extra-cellulaire Ve (Fraction volumique interstitielle par volume de tissu),
ainsi que les constantes Ktrans et Kep. Des modéles mathématiques prenant en
compte I'aspect du rehaussement de I'artére afférente (AlF), permettent d’obtenir ces
paramétres quantitatifs(18). Ces modéles étudient en général le débit de
perfusion(40—42), la perméabilité capillaire(43)(4,44—47) ou les deux paramétres
(48-60). En effet, la modélisation des tissus étudiés en compartiments permet soit
I'étude de la perfusion de premier passage, soit la perméabilité(18). Les premiers
modeéles proposes(4,40—-47,61,62) analysaient soit le premier passage d’agent de

contraste, en haute résolution temporelle, pour évaluer la perfusion tissulaire, soit en
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basse résolution temporelle pour évaluer la perméabilité capillaire. Les modéles
récents (modeles complets)(48—60) tiennent compte de I'ensemble des parameétres
de la microcirculation. Ces modéles prennent en compte les échanges entre le sang
artériel, 'espace plasmatique et I'espace interstitiel. Une revue générale trés précise
sur le sujet a été publiée par Sourbron et Buckley(12). Le Ktrans reste le paramétre
de perfusion le plus retrouvé dans les études fonctionnelles de la microcirculation. Il
désigne en méme temps le flux sanguin et la perméabilité. Ainsi, si la perméabilité
est trés importante, le Ktrans refléte essentiellement le flux sanguin car sa diffusion
n’est pas limitée par la perméabilité. Par contre, le Ktrans refléte la perméabilité si
celle ci est faible, du fait d’'un passage difficile du gadolinium du secteur vasculaire
vers le secteur interstitiel. Ces différents parametres calculés peuvent servir comme

marqueur pronostique, de suivi et de réponse thérapeutique.
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D. ACQUISITION D’'UNE SEQUENCE DCE

L’acquisition d’'une séquence d’'IRM de perfusion dynamique se fait en
plusieurs étapes:

1)  Cartographie du T1 réel du tissu étudié avant I'injection

Cette cartographie est obtenue en variant I'angle de bascule (63,64) sur une
séquence en T1 écho de gradient rapide acquise trois fois (65). Cette méthode
basée sur la variation de I'angle de bascule reste sensible aux inhomogénéités du
champ B1 (66). Les séquences Echo Planar (EPI) avec une pré-impulsion de type
inversion-récupération permettent aussi une acquisition pondérée en T1 trés rapide.
Néanmoins, les artéfacts de distorsion et de déplacement chimique , liés
respectivement a la susceptibilité magnétique, aux imperfections des gradients
peuvent étre responsables d’erreurs dans la mesure du signal.

2) Acquisition dynamique en 3D pondération T1

Une acquisition en 3D (65)(67) et en pondération T1 avec TE et TR courts, écho de
gradient avec destruction de I'aimantation transversale résiduelle(68) est réalisée
avant , pendant et aprés I'injection de gadolinium. L’acquisition en 3D fournit un
meilleur rapport signal sur bruit comparativement au 2D(68), mais avec un temps
d’acquisition plus long. Ces séquences 3D permettent de couvrir un champ large et
de fournir des bonnes informations morphologiques (68).

3) Injection du produit de contraste

A l'aide d’un injecteur automatique, le produit de contraste est injecté avec un débit

de deux a quatre mL/s, immédiatement suivi de 20 a 30 cc de sérum salé.
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E. LE POST-TRAITEMENT DES DONNEES ACQUISES

A l'aide de logiciels fournis par les constructeurs IRM ou développés sous
environnement OSIRIX comme UMMPerfusion(69) (http://ikrsrv1.medma.uni-
heidelberg.de/redmine/projects/'ummperfusion Jou DCE Tool
(http://kyungs.bol.ucla.edu/software/DCE_tool/DCE_tool.html) , les analyses des
parametres quantitatifs sont réalisées avec les étapes classiques du post traitement
en imagerie DCE :

1) Calcule de la cartographie T1(68)

Le calcul direct de la cartographie T1 permet de prendre en compte la valeur vraie du
T1 des tissus étudiés (70).

2) Correction des mouvements

La méthode de recalage des images(65)(71,72) permet la correction des artefacts de
mouvements.

3) Mesure de la fonction d’entrée artérielle (AlF)

Elle se fait habituellement par mesure directe de 'AIF dans un vaisseau de gros
calibre (65,67). Son interprétation permet de prendre en compte les caractéristiques
hémodynamiques du sujet, afin de limiter son influence sur les paramétres de
perfusion du tissu étudié. En effet, 'AlF dépend de la fonction cardiaque, de la
fonction rénale et de I'état du réseau circulatoire. Cette technique de mesure de I'AlF
nécessite une résolution temporelle élevée. La mesure doit étre réalisée sur un
vaisseau de calibre suffisant et au plus proche de la cible a étudier. D’autres
méthodes de mesure, comme 'AIF dans une région de référence(73,74) ou
notamment celle de Weinmann avec des AlF de référence issues de populations
témoins (75,76) peuvent étre utilisées. Ces méthodes permettent d’éviter les biais de

mesures (70) induits par les mesures directs de I'’AlIF, mais ne prennent pas en
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considération les variations de I’'hémodynamique entre les sujets de la population
étudiée.

4) Application du modéle pharmacocinétique

Le modéle bi-compartimental de Tofts reste le modéle le plus utilisé en imagerie
DCE. Sa version de base est adaptée au tissu faiblement vascularisé (osseux et
musculaire par exemple) (19)(22,77), car elle considére le volume plasmatique
comme négligeable. Sa version étendue permet I'étude des tissus bien vascularisés.
Comme nous I'avons vu, la résolution temporelle et le temps d’acquisition de la
séquence influencent fortement la capacité a calculer certains paramétres
quantitatifs. Il est donc essentiel de choisir le modeéle, et les parameétres d’acquisition
en fonction de ce qu'on cherche a mesurer.( Tableau 1(18)) Une résolution
temporelle assez élevée et une acquisition longue permettent la mesure de tous les
parameétres quantitatifs de perfusion et de perméabilité (Modéle a quatre paramétres)
(18). Une acquisition longue et une fréquence d’image faible permettent la mesure
du volume sanguin tissulaire et la perméabilité capillaire(18). Une durée d’acquisition
le plus courte possible et une fréquence d’acquisition haute permettent d’explorer le

premier passage (la perfusion proprement dite).
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Durée d’acquisition

(Premier passage)

Fréquence Courte Intermédiaire Longue
d’acquisition
Haute Ft, Vs, TTM Ft, Vs, TTM, PS Ft, Vs, TTM, PS,Ve

(modéle complet)

Intermédiaire Basse

Vs, PS ( Patlak)

Vs, PS, Ve (Tofts-
Kety étendu)

Tableau 1. (D’aprés CUENOD) (18) : Pour extraire les différents paramétres

produit perméabilité et surface. Ve : volume interstitiel par fraction de tissu.

5) Interprétation des parametres

Des cartographies couleurs peuvent étre générées. L'analyse par région d’intéréts

(ROI) est le plus communément utilisée. Les résultats pourraient étre hétérogénes en

raison de la grande variabilité des mesures liée au manque de standardisation a la

fois dans I'acquisition des données et dans leur post traitement (78), ce qui a amené

a des recommandations visant a standardiser la réalisation des séquence et leur

post traitement (65,79).
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INTRODUCTION

L’imagerie de perfusion T1 par IRM ou Dynamic Contrast Enhancement MRI
(DCE-MRI) prend une place de plus en plus importante dans les différents domaines
de I'imagerie médicale oncologique et non oncologique. En imagerie
musculosquelettique, différentes études ont étudié I'imagerie de perfusion pour la
caractérisation ou le suivi des tumeurs musculosquelettiques primitives ou
secondaires (80,81). D’autres études ont également analyser la perfusion dans le
cadre de pathologies non tumorales comme les pathologies de la synoviale, les
rhumatismes inflammatoires, I'ostéoporose et la pseudarthrose (37,82—87) ou pour
évaluer les paramétres microcirculatoires a I'état normal (88). Dans de nombreuses
maladies musculaires comme la myosite et les perturbations microvasculaires du
diabéte de type 2, I'évaluation de la perfusion musculaire reste difficile, mais utile
pour le diagnostic précoce, le suivi et I'évaluation de la réponse au traitement (89).
En effet, les muscles présentent des altérations morphologiques non spécifiques
(90,91), souvent améliorées avec des techniques d’'imagerie fonctionnelles (92,93).
Dans des modéles sur I'animal, I'imagerie fonctionnelle a été réalisée avec des
techniques invasives pour étudier les paramétres pharmacocinétiques (94). En
pratique clinique la perfusion musculaire peut étre évaluée avec différentes
techniques: pléthysmographie segmentaire par occlusion veineuse (95-97), la
tomographie par émission de positons (TEP), la scintigraphie au thallium (98-100),

et plus récemment I'échographie de contraste (CEUS :Contrast Enhanced
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Ultrasound), I'IRM d’oxygénation tissulaire BOLD (Blood Oxygen Level-Dependent)
et 'IRM de perfusion par marquage de spins (ASL : Arteriel Spin Labelling) (90,101—
105). Cependant, ces techniques souffrent d'une faible résolution spatiale. L'IRM de
perfusion T1 par IRM a été réalisée pour évaluer les variations de la perfusion
musculaire entre le repos et I'exercice (75,106). Dans d’autres études de perfusion,
les muscles constituaient le tissu de référence de certaines pathologies osseuses
(107). Cependant, a notre connaissance, aucune étude d’'IRM DCE n’a décrit les
parametres microcirculatoires des muscles a I'état normal. Nous pensons que
I'évaluation de ces parameétres musculaires a I'état normal est primordiale avant de
'appliquer a la pathologie musculaire, que ce soit dans une optique:

« Diagnostique (ischémie, inflammation, tumeur)

* Pronostique et thérapeutique: évolution sous traitement.

L’objectif de cette étude était d’analyser les paramétres microcirculatoires semi-
quantitatifs et quantitatifs des muscles de la racine de cuisse a I'aide d’'une séquence
d’IRM de perfusion T1 a 3 Teslas chez des sujets sains sans pathologie musculaire

connue.
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MATERIELS ET METHODES

1. PATIENTS

Notre étude a obtenu I'aval du Comité de Protection des Personnes Nord-
Ouest. Une information orale et écrite a été délivrée au patient préalablement a
l'inclusion. Un consentement éclairé écrit a été obtenu. Les sujets ayant une IRM du
bassin ou de la hanche avec injection de produit de contraste ont été inclus. Les
patients ayant des antécédents de chirurgie de la hanche, de cancer ou de maladie
systémique n’ont été pas été inclus, de méme que les patients dont I''RM a révélé
des anomalies musculaires (tumeur, oedeme, dégénérescence graisseuse ou
atrophie) ou des artefacts. L’age, le sexe et I'index de masse corporelle (IMC) ont été

recueillis.

II. PROTOCOLE ET SEQUENCE

Les séquences morphologiques ont été acquises sur la méme machine (IRM 3
Tesla Ingenia, Philips Healthcare, Netherlands) avec des séquences coronales en
pondération T1 et STIR, et axiales STIR. Les sujets étaient au repos au moins 30
minutes avant 'examen. La séquence de perfusion consistait en une séquence 3D
dynamique en écho de gradient acquise dans le plan axial centrée sur la hanche
droite. Au total 94 coupes ont été réalisées avec un champ de vue de 228 x 130 x
169 mm. Le TR, TE, I'angle de bascule et la bande passante étaient respectivement
4.5, 2.1 ms, 10° et 389 HZ. La matrice reconstruite était de 128 X 128 mm avec un
voxel reconstruit de 1.8 x 1.8 x 1.8 mm. Deux bandes de saturations médiale et

supeérieure ont été placées afin d’éliminer les artéfacts d’origine digestifs. La
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résolution temporelle était de 13.5 seconds. Cing images de base ont été acquises,
et au début de la sixiéme acquisition, 0,1 mmol/kg de DOTAREM a été injecté avec
un débit de 2.5 mL/sec, suivi de 20 ml de sérum sale. Au total 20 acquisitions
dynamiques ont été réalisées. Le calcul de T1 nécessitait la réalisation de séquences
avec trois angles de bascule avant l'injection de produit de contraste. La durée totale

de la séquence était de 9 minutes.

I1l. RECUEIL ET POST-TRAITEMENT DES DONNEES

La fonction d’entrée artérielle était mesurée au moyen d’une région d'intérét
(region of interest, ROI) dessinée dans I'artére fémorale commune (Figure 11). Le
calcul du T1 nécessitait la réalisation de séquences avec trois angles de bascule (3°,
10° et 17°). La relaxivité du produit de contraste choisie était de 3,4. Le modele
compartimental de perfusion choisi était le modéle de Tofts. A l'aide du logiciel DCE
Tool développé sous Osirix (http://kyungs.bol.
ucla.edu/software/DCE_tool/DCE_tool.html), les paramétres de perfusion semi-
quantitatifs (Pente initial (initial slope, 1S), Aire sous la courbe (Area Under the Curve,
AUC) et le temps au pic (Time To Peak, TTP) et quantitatifs (Ktrans, Kep et Ve) ont
été calculés de la fagon suivante :

1. Douze muscles de la racine de cuisse ont été choisis sur trois coupes a
trois niveaux différents.

2. Ces muscles ont été répartis en trois compartiments (Figures 12, 13 et
14) :
 Antérieur : muscles psoas, sartorius, facia lata, droit fémoral, vaste
intermédiaire et vaste latéral.
» Médial : grand adducteur, pectinée et carrée fémoral.
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* Postérieur : muscles petit, moyen et grand glutéal.
3. Le plan axial était choisi comme plan de mesure.
4. Pour chague muscle, une ROI, couvrant la totalité de la surface musculaire

dans la coupe choisie a été tracée (figure 14).
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Figure 11 : Calcul de la fonction d’entrée artérielle (AIF). a) ROl au sein de

I’artére fémorale commune ; b) Courbe de I’AlIF et son adaptation au modéle

pharmacocinétique (fitting).
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Figure 12 : Coupe proximale montrant les muscles psoas et glutéaux. Gmin:

petit glutéal. Gmed: moyen glutéal. Gmax: grand glutéal

Figure 13 : Deuxiéme niveau de coupe montrant les muscles : Sartorius (S),

tenseur du fascia lata (TFL), pectiné (P), grand adducteur (AM) et carré fémoral

(QF)
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Figure 14 : Coupe distale montrant le droit antérieur (RF), vaste intermédiaire

(V1) et vaste latéral (VL). Exemple de ROI couvrant la plus grande surface du

muscle droit antérieur dans le plan axial
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IV. ANALYSES STATISTIQUES

L’analyse statistique a été réalisée avec le logiciel R(http://www.r-project.org).
Nous avons tout d’abord mené une analyse descriptive des données en calculant les
moyennes et écart-types des six paramétres. Puis nous avons mis en ceuvre un
modele linéaire mixte pour prendre en compte les mesures répétées sur les mémes
patients, et ainsi permettre I'estimation d’effets fixes et aléatoires pour comparer les
muscles. La normalité des données a été vérifiée graphiquement et via l'utilisation du
test de Shapiro-Wilk. Une transformation logarithmique a été appliquée sur les
paramétres ne vérifiant pas la condition de normalité. Celle-ci n’était pas respectée
méme aprés transformation pour deux parametres (IS et TTP) et ceci pour tous les
muscles. Pour ces derniers, nous avons utilisé le test non paramétrique de Quade
pour comparer les muscles de chaque loge. Pour les données normales aprés
transformation, des variables cliniques telles que I'age, le sexe, et 'IMC ont pu étre

intégrées dans le modéle linéaire mixte pour tester leur effet.
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Résultats

RESULTATS

Les caractéristiques de la population étudiées sont résumées dans le tableau 2.

Homme n (%) 24 (53.3)
Femme n (%) 21 (46.7)
Age Moyen (an) (écart-type) 39.4 (12.4)
Index de masse corporelle

<18.5 (%) 2.2

18.5 — 25 (%) 53.3

25 -30 (%) 33.3

30 - 40 (%) 11

Tableau 2 : Caractéristiques générales de la population avec Age, sexe et index

de masse corporelle.

Quarante-cinq sujets (21 femmes et 24 hommes; age moyen: 39,4 années (18-

62 ans); poids: 75,5 + 13,8 kg) ont été inclus. Les valeurs moyennes et les écarts

types ainsi que la déviation standard relative de tous les paramétres semi-quantitatifs

et pharmacocinétiques sont résumés dans le tableau 3 (Figure 15, 16)
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Groupe Muscle K K V_(mL) IS TTP AUC
trans ep €
(ml/min/100 | (ml/min/100 (sec)
ml) ml)
Grand
Postérieur Glutéal 448 + 494 3763 £2899 | 1092 + 675 31+£2.7 347+26 | 29.7+10.5
Moyen
Moyenne = | Glutéal 747 £ 1199 5344 £ 5600 | 1061 + 600 3+2.8 305+41 | 30.9+10.7
Déviation Petit
standard Glutéal | 452+803 | 3627+3116 | 917542 | 24+24 |315+31 | 259+105
Droit
Antérieur Fémoral 459 + 603 5058 £5417 | 905 + 521 24+24 332+62 | 28.5+44
Tenseur
Moyenne = | Fascia
Deviation Lata 406 + 472 28572196 | 1396+828 | 2+2.1 311+£23 | 26.9+10.2
standard Psoas 305+ 347 | 3365+ 2381 | 868 + 498 1.1+13 |325+26 | 168+7.5
Sartorius | 300+ 311 3383 £2254 | 996 + 642 1.5+1.8 323+£23 | 19.6+12.1
Vaste
intermedi
aire 768 + 1133 6386 + 7474 | 1051 £ 613 4+33 317+ 61 | 40.3+48.6
Vaste
latéral 915 + 1462 6713 £8766 | 1198 + 763 3.6+33 311+65 | 41.5+46.8
Meédial Carré
Moyenne = | fémoral 439 + 402 3113 +£2129 | 1370 + 825 28+£25 328+ 16 | 343 +11.1
Déviation Pectiné 547 + 662 3946 +4390 | 1204 + 802 25+£25 317+25 | 30.7+15.7
standard Grand
Adducte
ur 451 £ 502 3011 +£2235 | 1326 + 860 1.9+2.1 325+17 | 33.9+13.1
DSR
Moyenne 1.28 0.9 0.6 1 0.1 0.63
Valeurs exprimées en moyenne + Deviation standard
DRS : Déviation standard relative

Tableau 3 : Valeurs moyennes et écart types des paramétres semi-

quantitatifs et pharmacocinétiques pour tous les muscles dans les trois

groupes.
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72222 normalized

105838 normalized

a/b

Figure 15 : Cartographie du Ktrans (a) et de I’AUC (b) avec les moyennes

et les écart types obtenus avec un grand ROI sur chaque muscle de la coupe

(de haut en bas : psoas, petit, moyen et grand glutéal).
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Area: 7.808 cn?
fean: 367.942 normalized SDev: 76,368 normalized Sum: 100448 normalized
)00 normaiized Max; 406,199 normalized

128 normalized SDev: 63,175 normalized Sum: 61193 normlized
0.000 normaiized Max: 406.199 normalized
Length: 9,539 cm

vMeaﬁE"SEO.QSS normalized SDev: 79,162 normalized Sum: 170000 normalized
Min: 0.000 normalized Max: 406.199 normalized
Length: 16,405 cm

a/b

Figure 16 : Cartographie de Kep (a) et du TTP (b) avec les moyennes et les

écart types obtenus avec un grand ROI sur chaque muscle de la coupe (Droit

Fémoral, Vaste intermédiaire et Vaste latéral)

L’analyse des paramétres pharmacocinétiques ( Ktrans, Kep et Ve) a montré
une hétérogénéité entre les différents muscles d'une méme loge (p <0,05) (figure
17), sauf pour Ktrans dans la loge médiale (figure 18). Les paramétres
pharmacocinétiques étaient également hétérogénes entre les patients pour un
muscle donné. En effet, pour tous les paramétres normalement distribués, I'effet

aléatoire correspondant au sujet était significatif (p < 0,0001) (tableau 4).
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Résultats

Groupe K K V_(mL) IS TTP AUC
trans ep €

(ml/min/100 | (ml/min/100ml)

ml) (sec)
Postérieur | <0.0001* 0.0015* <0.0001* | 0.0019%%** <0.0001*** | <0.0001*

Sexe (0.04) **

Antérieur | <0.0001* < 0.0001%** <0.0001* <0.0001*** | 0.0001*** < 0.0001%**
Médial 0.7203* 0.0377*** 0.0312* 0.0012%** 0.0016*** <0.0001%*

Sexe (0.0001) **

Age (0.0048) **

*** p-valeur pour le Quade test

* p-valeur pour I’effet muscle dans le modéle linéaire
** p-valeur pour les parametres socio-démographiques significatifs

Tableau 4 : Effet statistique des différents paramétres selon les groupes

musculaires.
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Résultats
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Figure 17 : Les points représentent les patients, et la barre horizontale bleue

représente |'écart-type autour de la moyenne (gris). Les valeurs moyennes de

Ktrans étaient plus élevées dans le moyen glutéal par rapport au grand et petit

glutéaux. Il existe des valeurs extrémes (> 2000 ml / min / 100 ml), en particulier

pour le moyen fessier, provoquant une grande variabilité des valeurs.
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Figure 18 : Pas de différence significative de Ktrans entre les trois muscles

(QF: Carré fémoral, Pect: pectiné, AM: Grand adducteur) (p = 0,7203). Existence

de quelques valeurs extrémes.
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Une différence significative des parametres semi-quantitatifs était présente
entre les muscles de chaque loge (p < 0.0001) (Figure 19) (Tableau 4). Il faut
cependant noter que le niveau d’hétérogénéité n’est pas le méme entre les groupes

de muscles d’aprés le calcul de I'écart-type relatif (RDS) (Tableau 3).
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Figure 19 : Différence significative des valeurs moyennes de TTP entre les

muscles du groupe antérieur (p=0,0001)

L’intégration dans le modele linéaire mixte des parametres cliniques (age, sexe,
et IMC) a révélé un effet significatif du sexe (p = 0,0001) et de I'dge (p = 0,0048) pour
le paramétre AUC dans la loge médiale, et du sexe uniquement (p = 0,04) pour les
valeurs de Kep dans la loge postérieure. En effet, les valeurs d’AUC et Kep sont plus
élevées chez les femmes, et 'age est positivement corrélé a 'AUC : 'AUC est plus
élevé chez les patients agés. L'IMC n’influencgait pas les paramétres semi-quantitatifs

et microcirculatoires et ceci, quelque soit la loge.
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DISCUSSION

Ce travail montre une différence significative des paramétres DCE semi-
quantitatives et pharmacocinétiques entre les muscles a I'état normal. Cette
hétérogénéité a été constatée pour tous les parametres et tous les muscles étudiés,
a I'exception de Ktrans dans le groupe médial. Les paramétres étudiés présentaient
également des grandes déviations standard (tableau 3). Ces résultats suggérent que
les caractéristiques de la perfusion tissulaire des muscles de la hanche sont

différentes chez un individu donné dans des conditions de routine clinique.

ETUDES CHEZ L'ANIMAL

L’hétérogénéité de la perfusion musculaire a été décrite dans des études
expérimentales sur 'animal. En utilisant des microspheéres, Iversen a conclu que la
perfusion régionale (par mesure du flux sanguin régional) dans les muscles est
nettement hétérogene chez le lapin, méme au repos (108-110). A 'aide de micro-
éléctrodes, Greenbaum a conclu a une hétérogénéité des valeurs de la pression en
oxygéne (pO2) a des points différents au sein de muscles de lapin, avec également
une variation temporelle sur le méme site de mesure (111). Faranesh et al. ont mené
une étude expérimentale DCE-MRI chez les lapins pour évaluer les paramétres
pharmacocinétiques au repos. lls ont démontré des différences significatives du
Ktrans et Vp du muscle soléaire par rapport au muscle tibial antérieur. lls ont émis
I'hypothése que cette différence pourrait étre liée a I'existence de différents types de

fibres musculaires (112).
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ETUDES CHEZ L’HOMME

Chez I'hnomme, des études de perfusion musculaire ont été réalisées (113-115).
Cependant, I'approche quantitative a été rarement étudiée (30): la plupart des
études analysaient les courbes d'intensité en fonction du temps (Time intensity curve
TIC) afin d'évaluer les changements de perfusion survenus pendant I'exercice
musculaire (29,116—118). Nos résultats d’hétérogénéité des paramétres de perfusion
musculaire sont compatibles avec des études antérieures. Weber et al. ont démontré
une variabilité de la perfusion musculaire par CEUS au repos chez des volontaires
sains (119) avec une hétérogénéité du volume sanguin, de la vitesse et du débit
sanguin. lls ont montré une corrélation entre les paramétres de CEUS et le réseau
micro capillaire musculaire évaluée par études histologiques. L’étude simultanée des
macro-vaisseaux par angio-IRM et de la perfusion en 3D T1 dans I'étude de Wright
et al. (séquence TWIST) avait montré une variation de Ktrans au sein des muscles
du mollet entre le repos et le post-exercice, avec une valeur plus élevée pour le
muscle tibial antérieur. lls ont rapporté également que les valeurs Ktrans au repos
étaient plus élevées au sein du muscle soléaire qu’au sein des muscles tibial
antérieur et gastrocnémien. Pour eux, la variation des paramétres perfusionnels
pourrait étre due a des facteurs tels que le niveau d'activité avant l'imagerie, la
consommation de caféine et le niveau d’activité habituelle, qui n'ont pas contrblés
dans leur étude (106). Weber et al. ont évalué la perfusion musculaire chez des
volontaires sains a l'aide de I'échographie de contraste et le métabolisme musculaire
par analyses spectroscopiques en IRM. lls ont comparé ces données avec les

données histologiques obtenues par biopsies. lls ont montré qu’il existait une grande
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variabilité du métabolisme musculaire, de la microcapillarisation et des parameétres

de perfusion en échographie entre les muscles (120).

INFLUENCE DU SEXE

Dans notre étude, 'AUC du compartiment médial était plus élevé chez les femmes.
Ceci peut suggérer une perfusion musculaire plus importante chez les femmes. Pour
Hunter, la différence de la fonction neuromusculaire et des niveaux de fatigabilité
selon le sexe restent mal élucidés. Il explique cette différence probablement par une
différence d’anatomie et de physiologie : Niveau d’activation neurologique,
perfusion musculaire, métabolisme du muscle squelettique et les types de fibres
(121). Ces hypothéses concordent avec d'autres études qui montrent que la
perfusion des muscles chez les femmes est plus élevée que chez les hommes pour
certains groupes musculaires. Pour des taches spécifiques, ces études ont démontré
par échographie-Doppler une plus grande augmentation du flux artériel et une
vasodilatation artérielle plus importante chez les femmes lors des mouvements
répétitifs du bras et de la cuisse (122,123) .

L’hypothése de compression mécanique des artéres lors des contractions
musculaires et la différence d’activation du systéme sympathique ont été évoquées
pour expliquer cette différence de perfusion entre les 2 sexes (124,125).

Roepstorff et al. a montré que la densité des capillaires par unité de muscle dans le
muscle vaste externe chez des femmes était plus élevée que chez les hommes en
raison d'une proportion plus importante de fibres de type | (126). La vascularisation
selon le type de fibres musculaires a été étudiée par IRM ASL et BOLD. Dans ces
études, il existe une différence de perfusion entre les muscles en fonction du type

des fibres (lents et rapides) (127,128). Une grande variabilité dans les capacités
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musculaires a I'exercice (129-136) a été également évoquée pour expliquer cette

hétérogénéité des propriétés musculaires.

INFLUENCE DE L’AGE

L’AUC dans notre étude était positivement corrélée avec I'age. La perte de masse et
'augmentation du tissu adipeux intermusculaire et intramusculaire sont des
phénomeénes connus chez les personnes agées (137). Groen et al. a montré une
réduction de la densité capillaire musculaire avec I'age (138). Par ailleurs, la
régulation de la circulation sanguine au cours du vieillissement n’est pas bien établie
(139-141). Nous n’avons aucune explication concernant cet écart entre notre étude

et celles de la littérature.

AUTRES TECHNIQUES

La pléthysmographie par occlusion veineuse (VOP) (142), la tomographie par
émission de position et la scintigraphie au thallium ont été utilisées pour évaluer la
perfusion musculaire chez les sujets sains et des patients diabétiques. Ces
techniques souffrent de plusieurs limites. La VOP ne permet pas d’individualiser la
perfusion de la peau, des muscles et des tissus péri-musculaires (143-145). La TEP
et la scintigraphie exposent aux rayonnements ionisants et ont une faible résolution
spatiale (90,145). En injectant un produit de contraste (microbulles) intra-vasculaire
pur, I'échographie de contraste peut quantifier les paramétres de perfusion
proportionnelle au débit de sang dans une ROI (89,100,143,146—-149) Les limites de
I'échographie de contraste sont principalement (90,143) les suivants :

- La taille et la position de la ROI

56



EL RAFEI Mazen Discussion

- Le gain et la profondeur qui peuvent influencer sur les parameétres et doivent
rester constants.

- Les artefacts de mouvement de la sonde.

- Les bulles restent des agents strictement intra-vasculaires. Les courbes
obtenues ne permettent d’obtenir que des parameétres descriptifs, tels que le temps
jusqu’au pic et l'intensité maximale. Aucun paramétre pharmacocinétique ne peut

étre obtenu.

Les techniques d’IRM non invasive (ASL) et (BOLD) ont été utilisées dans
I'évaluation de la vascularisation musculaire. Ces techniques montrent une
corrélation significative avec le flux sanguin mesuré par la pléthysmographie. Il a été
montré également que la densité vasculaire différe entre les muscles en fonction du
type de fibres musculaires (101,127,150-156). La limite principale est leur incapacité
a évaluer les paramétres pharmacocinétiques (perméabilité des vaisseaux et

volumes de distribution) (30,157—-160).

LIMITES

Notre étude présente plusieurs limites. Tout d'abord, nous ne pouvions pas vérifier
que les muscles étaient exempts de processus pathologiques. Les muscles ont été
considérés comme normaux en fonction de critéres d'inclusion et sur I'analyse des
images IRM. Des biopsies musculaires n’ont pas été effectuées pour des raisons
éthiques. Deuxiémement, nous n’avons pas contrélé des paramétres physiologiques
tels que Il'activité physique, les maladies cardiovasculaires, I'hypercholestérolémie,
I'hypertension artérielle ou le tabagisme. Troisiemement, la reproductibilité intra et

inter-observateur n'a pas été évaluée. Cependant une bonne reproductibilité intra et
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inter-observateur par DCE-MRI a été retrouvée dans I'évaluation de la perfusion
osseuse de la hanche avec cette méme séquence (88). Enfin, les activités physiques
avant 'examen n’ont pas été évaluées. Cependant, tous les patients étaient au repos

30 minutes avant I'examen.
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CONCLUSION

Les paramétres semi-quantitatifs et pharmacocinétiques mesurés par technique
d’IRM DCE a 3T des muscles de la hanche a I'état normal sont différents. Il nous
apparait essentiel de connaitre cette différence avant d'entreprendre des études
d’IRM DCE dans des conditions pathologiques, car cette hétérogénéité peut

compromettre les comparaisons intra ou inter-individuelles.
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Objectif

L’aspect quantitatif de la perfusion musculaire a I'état normal est rarement exploré en
IRM de perfusion T1. L’objectif de cette étude était d’analyser les paramétres micro-
circulatoires tissulaires semi-quantitatifs et quantitatifs des muscles de la racine de
cuisse a l'aide d’une séquence d’IRM de perfusion T1 chez des sujets sains.

Méthode :

Quarante-cing sujets sains (21 femmes et 24 hommes, dge moyen: 39,4) ont été inclus.
Une séquence 3D T1 couvrant la hanche et la racine de cuisse a été réalisée. Douze
muscles groupés en trois compartiments (antérieur, médial et postérieur) ont été étudiés
par des régions d'intérét couvrant la section musculaire. Les paramétres semi-quantitatifs
et quantitatifs ont été mesurés. L’influence de I'age, du sexe et de l'indice de masse
corporelle a été évaluée.

Résultats :

L’aire sous la courbe (AUC), la pente initiale, le temps jusqu'au pic ainsi que les valeurs
Ktrans, Kep et Ve avaient des valeurs moyennes significativement différentes entre les
muscles de tous les compartiments (p <0,05) a I'exception pour Ktrans du compartiment
médial (p=0.72). Il existait une différence significative entre les patients pour un muscle
donné (p <0,01). Le sexe et I'age avaient un effet significatif sur les valeurs d'AUC dans
le groupe médial (respectivement p = 0,0001 et p = 0,0048). Il existait une différence
significative selon le sexe sur les valeurs Kep dans le groupe postérieur (p = 0,04).

Conclusion :

Les paramétres micro-circulatoires quantitatifs et semi-quantitatifs des muscles normaux
sont hétérogénes. Cette notion est essentielle a connaitre avant d’évaluer cette technique
dans des conditions pathologiques.
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