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RÉSUMÉ EN FRANÇAIS 
 
 
La fibrose myocardique se traduit essentiellement par l’augmentation de la concentration tissulaire en 

collagène au niveau de la matrice extracellulaire. La présence et l’importance de cette fibrose sont des 

facteurs de mauvais pronostic dans la majorité des cardiopathies. L’identification précoce de la forme 

interstitielle de fibrose est d’importance car elle est potentiellement réversible sous traitement. 

Jusqu’à récemment, l’identification et la quantification de cette fibrose ne pouvaient se faire que grâce 

à l’histologie, nécessitant donc des biopsies invasives chez l’homme et l’euthanasie des animaux dans 

les modèles expérimentaux. Depuis quelques années, il a été démontré qu’en utilisant des méthodes 

de quantification du temps de relaxation T1 myocardique en IRM, et en réalisant ces acquisitions avant 

et après injection de chélate de gadolinium, il était possible de mesurer la quantité de volume extra 

cellulaire (VEC) myocardique et que ce VEC était bien corrélé au pourcentage de collagène mesuré en 

histologie. Le but est d’évaluer à l’équilibre la concentration d’un traceur extracellulaire myocardique 

en le rapportant au volume de distribution sanguin (estimé par 1- Taux d’Hématocrite). Ainsi, la mesure 

du VEC a été proposée comme méthode d’évaluation non invasive de la quantité de fibrose 

myocardique, et son impact pronostique commence à être étudié. Il existe maintenant des 

recommandations internationales concernant la réalisation des IRM, notamment sur les protocoles 

d’injection et les délais de mesure du T1 après injection de gadolinium. Une méthode de mesure après 

injection par bolus est maintenant reconnue comme aussi fiable et reproductible qu’un protocole 

d’infusion lente et continue. 

Le modèle expérimental et notamment celui du petit animal reste d’une importance cruciale dans 

l’évaluation des méthodes thérapeutiques des cardiopathies. Une méthode non invasive de mesure 

de la fibrose myocardique sans mise à mort des animaux est donc très prometteuse. Cependant, il 

existe peu de publications sur cette thématique et il n’existe aucune recommandation concernant les 

séquences ou les protocoles d’injection dans les modèles expérimentaux. Durant la première partie de 

cette thèse, nous avons donc réalisé un travail expérimental permettant de mettre au point chez le rat 
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sur une IRM de recherche à 4,7 Tesla, des séquences de mesure du T1 myocardique ainsi qu’un 

protocole d’injection reproductible afin de mesurer ce VEC myocardique. Nous avons montré que la 

cinétique de repousse du T1 myocardique après injection de chélate de gadolinium chez le rat était 

beaucoup plus rapide que chez l’homme. De plus, le VEC mesuré était significativement dépendant de 

la dose de gadolinium injectée, chez des rats néphrectomisés comme chez des rats en condition 

physiologique. Nous avons ensuite pu tester cette méthode de mesure dans une population de 30 rats 

spontanément hypertendus (SHR) à 12, 24 et 36 semaines de vie (chaque groupe incluant 10 animaux), 

avec une comparaison avec des rats témoins (SHAM), aux mêmes âges (10 rats par groupe). Un total 

de 60 rats a donc été inclus dans cette étude. Chaque rat a bénéficié de deux IRM espacées de 72 

heures, avec mesure du T1 myocardique et du VEC par méthode d’injection de gadolinium par bolus 

lors de la première IRM, et par méthode de perfusion lente et continue lors de la seconde IRM. La 

comparaison du VEC et du T1 myocardique a été réalisée  par test de Kruskall Wallis et la comparaison 

des groupes deux à deux par test de Wilcoxon. La comparaison des VEC mesurés par les deux méthodes 

d’injection a été réalisée par test de Bland Altman. Nous avons retrouvé un VEC significativement 

supérieur chez les rats SHR par rapport aux rats SHAM dès 24 semaines de vie. Il augmentait 

significativement avec l’âge chez les rats SHR et restait stable chez les rats SHAM. Il n’y avait pas de 

différence significative de VEC entre les méthodes de mesure par bolus et par infusion lente. Nous 

avons donc mis au point dans cette première partie un protocole de mesure du VEC chez le petit animal 

à haut champ, avec un protocole d’injection par bolus.  

S’il a été démontré que la mesure du VEC chez l’homme pouvait être réalisée par IRM avec injection 

de chélate de gadolinium, cette technique reste néanmoins peu accessible. Il a été récemment 

démontré que l’on pouvait réaliser également cette mesure par scanner conventionnel avec injection 

de produit de contraste iodé. Quelle que soit la technique, cela nécessite deux acquisitions, avant et 

après injection d’un produit de contraste extra cellulaire avec un évident problème de correspondance 

des coupes et d’une exposition supplémentaire aux rayons X en scanner. Depuis quelques années, le 

scanner double énergie (DE) est disponible, permettant de reconnaitre et de mesurer la quantité 
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d’iode dans un voxel, et ainsi de générer des cartographies d’iode. Ainsi, le VEC pourrait être 

directement mesuré sur une seule acquisition en post injection. Nous avons, dans la seconde partie de 

cette thèse, testé cette hypothèse dans une population de patients avec un rétrécissement aortique 

(RA) serré candidats à un traitement percutané (TAVI). Dans un travail préliminaire, nous avons 

déterminé à quelle moment réaliser la mesure en post injection et quels paramètres de reconstruction 

appliquer. Une mesure à cinq minutes avec une reconstruction itérative (ASIR) à 100% paraissait 

indiquée. Nous avons ensuite étudié une cohorte de 21 patients ayant bénéficié d’un scanner avant 

TAVI et d’une IRM cardiaque distants de moins de trois semaines. Les mesures du VEC et sa déviation 

standard (σVEC) ont été réalisées par scanner DE et comparées à la méthode de référence, l’IRM. Nous 

avons comparé les résultats obtenus par une analyse par segments (16 segments de la classification 

international) et par patient. Un test de Student, une corrélation de Pearson et une analyse de Bland 

Altman ont été réalisés. Les résultats ont montré un VEC discrètement mais significativement 

surestimé en scanner DE par rapport à l’IRM. La corrélation était bonne (analyse par segment) ou 

excellente (analyse par patient) entre scanner DE et IRM. La σVEC était significativement augmentée en 

scanner DE, quelle que soit l’analyse. L’analyse par segment a montré un VEC plus élevé à la base du 

VG, en scanner et en IRM. En conclusion, la mesure du VEC en scanner DE était possible sur une simple 

acquisition post injection de produit de contraste iodée, avec une discrète surestimation et une bonne 

voire une excellente corrélation avec l’IRM. 

Ce travail de thèse a donc permis, dans un premier temps expérimental, de mettre au point un 

protocole de mesure du VEC myocardique chez le petit animal et de le tester dans une population de 

rats SHR. Dans une seconde partie clinique, nous avons pu démontrer la bonne corrélation du VEC 

directement mesuré sur des cartographies d’iode acquises par un scanner double-énergie avec l’IRM 

cardiaque, dans une population de patients avec RA serré. Dans les deux cas, ces travaux permettent 

une exploration future de l’intérêt pronostique et thérapeutique du VEC.  
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TITRE ET RÉSUMÉ EN ANGLAIS 
 
 
TITRE: Myocardial extracellular volume fraction (ECV) to evaluate myocardial fibrosis. Application to 

experimental small animal imaging and evaluation of dual-energy CT in clinical practice. 

 

RÉSUMÉ:  Myocardial fibrosis essentially results in an increase in the tissue concentration of collagen, 

at the level of the extracellular matrix. The presence and importance of this fibrosis are factors of poor 

prognosis in the majority of heart diseases. Early Identification myocardial fibrosis is important as it is 

potentially reversible with treatment. Until recently, the identification and quantification of this 

fibrosis could only be performed using histology, hence requiring invasive biopsies in humans and 

animals sacrifice in experimental models. Since the last years, it has been demonstrated that using 

methods of quantification of myocardial T1 with MRI before and after injection of gadolinium chelate, 

it was possible to measure the extra cellular volume fraction (ECV) of the myocardium and that ECV 

was well correlated with the percentage of collagen measured at histology. The purpose of this non-

invasive method is  to evaluate the concentration of a myocardial extracellular tracer at equilibrium by 

relating it to the blood volume of distribution (estimated by 1- Hematocrit). Thus, the measurement 

of ECV has been proposed as a method for non-invasive assessment of the amount of myocardial 

fibrosis, and its prognostic impact begins to be studied. International guidelines concerning the 

injection protocols and the delays for measuring T1 after injection of gadolinium are now available. A 

measurement method after bolus injection is now recognized as being as reliable and reproducible as 

a slow and continuous infusion protocol. 

The experimental model, and in particular small animal, remains of crucial importance in the 

evaluation of therapeutic methods for heart disease. A non-invasive method for measuring myocardial 

fibrosis without sacrificing animals is indeed very promising. However, there are few publications on 

this subject and there are no recommendations concerning the sequences or the injection protocols 

in the experimental models. During the first part of this thesis, we therefore performed an 
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experimental work to adapt myocardial T1 mapping sequences as well as a reproducible injection 

protocol in order to measure ECV in rats on a research MRI at 4.7 Tesla. We have shown that the 

kinetics of myocardial T1 after injection of gadolinium chelate in rats was much faster than in humans. 

Moreover, the ECV was significantly dependent on the dose of gadolinium injected, in both 

nephrectomized and physiological rats. We then performed this measurement method in a population 

of 30 spontaneously hypertensive rats (SHR) at 12, 24 and 36 weeks of life (10 animals in each group), 

compared with control rats (SHAM), at the same ages (10 rats per group). A total of 60 rats were 

therefore included in this study. Each rat underwent two MRIs at 72 hours apart, with measurement 

of myocardial T1 and ECV by bolus gadolinium injection method during the first MRI, and by slow and 

continuous infusion method during the second MRI. The comparison of ECV and myocardial T1 were 

performed by Kruskall Wallis test and the comparison of the groups two by two by Wilcoxon test. The 

comparison of the ECVs measured by the two injection methods was performed by the Bland Altman 

test. We found a significantly higher ECV  in SHR rats compared to SHAM rats as soon as 24 weeks of 

life. It increased significantly with age in SHR rats and remained stable in SHAM rats. There was no 

significant difference in ECV between bolus and slow infusion measurement methods. We have 

therefore developed in this first part, a protocol for measuring ECV in small animals at high field, with 

a bolus injection protocol. 

Although it has been demonstrated that the measurement of ECV in humans could be performed in by 

MRI with injection of gadolinium chelate, this technique remains difficult to access. It was recently 

demonstrated that this measurement could also be performed by conventional computed tomography 

(CT) with injection of iodinated contract agent (ICA). Whatever the technique, this measurement 

requires two acquisitions, before and after injection of an extracellular contrast agent with  a potential 

mismatch  and additional radiation exposure in CT. Recently, dual energy (DE) CT has become 

commercially available, with the ability to quantify iodine within a voxel, and hence to generate iodine 

maps. Thus, the ECV could be directly measured on a single post-injection acquisition. In the second 

part of this thesis, we have tested this hypothesis in a population of patients with severe aortic stenosis 
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(AS) candidates for percutaneous treatment (TAVI). In a preliminary work, we determined when to 

perform the post-injection measurement and which reconstruction parameters to apply. A five-minute 

measurement with 100%  iterative reconstruction (ASIR) seemed indicated. We then studied a cohort 

of 21 patients who underwent a CT before TAVI and a cardiac MRI. The measurement of the ECV and 

its standard deviation (σECV) were performed by DE-CT and compared to MRI, the reference method. 

We compared the results obtained per-segment  (16 segments of the international classification) and 

per-patient. A Student test, a Pearson correlation and a Bland Altman analysis were performed. The 

results showed a midly but significantly overestimated ECV measured by DE-CT compared to MRI. The 

correlation was good (per- segment analysis) to excellent (per-patient analysis) between DE-CT and 

MRI. The σVEC was significantly increased in DE-CT, whatever the analysis performed. A sub-segment 

analysis showed a higher ECV at the base of the left-ventricle by both  CT and MRI. In conclusion, the 

measurement of ECV using DE-CT was possible on a single post-contrast acquisition on iodine map, 

with a slight overestimation and a good to excellent correlation, compared with MRI. 

This thesis work, in, a first experimental part, permitted to develop a protocol for measuring 

myocardial ECV  in small animals and to test it in a population of SHR rats. In a second clinical part, we 

demonstrated the good correlation of ECV directly measured on iodine maps (acquired by a dual-

energy CT) with cardiac MRI, in a population of patients with symptomatic AS. In both cases, this work 

allows future exploration of ECV prognostic and therapeutic interest. 
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I. Liste des abréviations 
 
 
ARVC = Arrythmogenic Right Ventricular Cadiomyopathy 

CVF = Collagen Volume Fraction 

DCM = Dilated Cardiomyopathy 

DE = Double Energie 

DECT = Dual Energy CT 

DS = Déviation Standard 

ECG = Electrocardiogramme 

ECV = Extra Cellular Volume 

FAIR = Look–Locker flow-sensitive alternating inversion recovery  

FEVG = Fraction d’Ejection Ventriculaire Gauche. 

HCM = Hypertrophic Cardiomyopathy 

Ht = Hématocrite 

IP = Intra Péritonéal 

IRM = Imagerie par Résonance Magnétique 

IV = Intra Veineux 

LOX = enzyme oxidase lysilique 

MEC = Matrice Extra Cellulaire 

MI = Myocardial Infarction 

MOLLI = Modified Look-Locker Inversion Recovery  

PDC = Produit de Contraste 

ROI = Region Of Interest = Région d’Interet 

SAPPHIRE = Saturation Pulse Prepared Heart-rate-independent Inversion Recovery 

SASHA = SAturation-recovery single-SHot Acquisition 

ShMOLLI = Shortened Modified Look-Locker Inversion Recovery 
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SHR = Spontaneously Hypertensive Rats. 

SS-DECT = Single Source Dual Energy CT 

T = Tesla 

TI = Temps d’inversion 

TR = Temps de répétition 

UH = HU = Unités Hounsfield 

VEC = Volume Extra Cellulaire 
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II. Matrice extracellulaire, fibrose myocardique et méthodes 
d’exploration 
 

A. La matrice extracellulaire myocardique 
 

1. Biologie et rôle physiologique 
 

La matrice extracellulaire (MEC) est un assemblage de macromolécules, liant et organisant entre elles 

des cellules et les structurant en tissus1. Elle ne se limite pas à un rôle de soutien et les interactions 

entre MEC et cellules la synthétisant sont très étroites1–3. Sa composition diffère grandement selon les 

tissus, par exemples les tendons sont presque uniquement constitués de MEC tandis que le cerveau 

n’en contient qu’une très faible quantité. 

Dans le système cardiovasculaire lui-même, la composition de la MEC varie en fonction du tissu 

(myocardique, valvulaire ou vasculaire)4. 

Le myocarde est un muscle strié, composé de différents types cellulaires : cellules endothéliales, 

musculaires lisses, fibroblastes et cardiomyocytes5.  

Dans un cœur sain, les cardiomyocytes sont disposés afin d’assurer la synchronisation de la conduction 

électrique et la contractilité. L’architecture du muscle cardiaque dépend grandement de la MEC. La 

MEC cardiaque est un réseau entourant les cellules myocardiques et permettant la cohésion tissulaire. 

Elle est principalement composée (Figure 1) : 

• De protéines structurelles : collagène fibrillaire (type I et III) et élastine. 

• De protéines adhésives : laminine, fibronectine, collagène non fibrillaire (type IV et VI) 

• De protéines antiadhésives : tenascine, thrombospondine, ostéopontine. 

• De protéoglycanes  

• D’enzymes type métalloprotéinases. 

Les protéines de la MEC interagissent au niveau cellulaire via les intégrines. 

La synthèse des protéines constituant la MEC myocardique diffère selon les cellules : 

• Les cardiomyocytes sécrètent les collagènes non fibrillaires, la laminine et les protéoglycanes. 
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• Les fibroblastes secrètent les collagènes fibrillaires, la fibronectine et les métalloprotéases. 

• Les cardiomyocytes humains au stade fœtal sont également capables de synthétiser du 

collagène fibrillaire de type 1 et de la fibronectine. 

 
 

 
 
 

 
Figure 1 : Représentation schématique des principaux composants de la matrice extra cellulaire 
(d’après Pagliarosi et al.)6 
  



16 
 

 
Si la masse cardiaque globale est principalement attribuable aux cardiomyocytes, ce sont les autres 

cellules, et notamment les fibroblastes et les cellules endothéliales qui sont majoritaires7. 

D’un point de vue morphologique, la MEC myocardique est communément subdivisée8,9 en (Figure 2) : 

• Périmysium : regroupe les fibres musculaires en paquet. 

• Endomysium : naît du périmysium et entoure individuellement les cardiomyocytes. 

• Epimysium : situé sur les versants endocardiques et épicardiques et sert de support aux 

cellules endothéliales et mésothéliales. 

 

 

 

Figure 2 : expansion de la matrice extracellulaire endomysiale et périmysiale dans la 
cardiopathie hypertensive (HDD)10 
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2. Les Collagènes 
 

Cinq types de collagènes ont été mis en évidence dans le coeur9,11–13 : I, III, IV, V et VI. 

• Les collagènes fibrillaires, I et III, représentent plus de 90% du collagène total12. Le type I est 

prédominant, il possède une résistance proche de celle de l’acier et permet au myocarde de 

résister aux déformations. Le type III est plus flexible et contribue plutôt à l’élasticité.  

Les collagènes de type I et III sont mélangés dans le myocarde et le ratio type I / type III 

influence sur les propriétés mécaniques du tissu cardiaque. La proportion de collagène de type 

I augmente avec l’âge. 

• Les collagènes non fibrillaires (IV et VI) sont des composants de la lame basale et ont un rôle 

dans l’adhérence cellulaire et les interactions avec les intégrines. 

• Le collagène de type V régule la fibrillogénèse myocardique (le collagène de type XI a les 

mêmes propriétés au niveau valvulaire). 

Les fibrilles de collagène présentent des liaisons covalentes entre elles sous l’action de l’enzyme 

oxydase lysilique (LOX)13 : cross-lincking. 

 

3. Fibrose myocardique 

 
La fibrose myocardique peut être définie14,15 : 

• A l’échelle macroscopique, par une expansion du tissu interstitiel myocardique due à une nette 

accumulation de protéines de la MEC8,10,16. 

• A l’échelle microscopique, par un dépôt de collagène excessif qui désorganise l’architecture 

interstitielle myocardique, se traduisant une augmentation du % de collagène (collagen 

volume fraction (CVF))17 

• Il existe également une augmentation du cross-lincking18–21 augmentant l’épaisseur et la 

rigidité des fibres de collagène. 
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On distingue trois types de fibrose myocardique, qui peuvent coexister (Figure 3 et Figure 4) : 

1. La fibrose dite « de remplacement »22 : il s’agit de la synthèse d’une cicatrice fibreuse en lieu 

et place d’une nécrose cardiomyocytaire. Elle représente la fibrose prédominante dans 

l’infarctus du myocarde23. 

2. La fibrose dite « interstitielle » correspond à une augmentation du collagène dans 

l’endomysium et le périmysium. Elle peut être réactive (due à l’augmentation de la sécrétion 

de collagène par les myofibroblastes) ou infiltrative ( due au dépôt de protéines insolubles)24 

3. La fibrose dite « périvasculaire » qui correspond à des dépôts de collagène au sein des aires 

péri-adventitielles de la microcirculation cardiaque. 

 
 
 
 

 
Figure 3 : Fibrose interstitielle (B) dans le cardiopathie hypertrophique versus fibrose de 
remplacement (C) dans l’infarctus du myocarde25. 
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Figure 4 : Trois types de fibrose myocardique 26 

 

 

Les formes interstitielles et périvasculaires sont souvent confondues dans le terme « fibrose 

interstitielle »27,28 (Figure 5).  Elles représentent la fibrose prédominante dans les formes  

débutantes des cardiopathies non ischémiques : hypertensive, sur sténose aortique, 

hypertrophique et diabétique. A un stade plus avancé de ces maladies, des cicatrices fibreuses de 

remplacement peuvent apparaitre.  

Contrairement à la fibrose de remplacament, la fibrose interstitielle peut être reversible et 

devient donc une cible privilégiée de traitements éventuels29–35. 
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 Figure 5 : Relation étroite entre la fibrose interstitielle intéressant l’endomysium et le 
périmysium et la fibrose périvasculaire36. 
 
 
 
 
Cliniquement le développement de la fibrose myocardique va se traduire par37–39 : 

• Une diminution de la compliance cardiaque, pouvant évoluer vers l’insuffisance cardiaque 

diastolique 

• Une altération de la contractilité pouvant évoluer vers l’insuffisance cardiaque systolique 

• Des anomalies de conduction pouvant évoluer jusqu’à la mort subite. 
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B. Mesure de la fibrose myocardique et du volume extracellulaire (VEC) 
 
 

1. Méthodes histologiques 
 
 
La  coloration au rouge Sirius avec microscopie à lumière polarisante est la méthode de référence40 

(Figure 6) . Elle permet de visualiser le collagène dit de remplacement,  interstitiel et péri-vasculaire. 

Les résultats sont le plus souvent exprimés en % de collagène, correspondant au rapport de la 

surface de tissu identifié comme du collagène (segmenté à la main ou de manière automatisé) 

rapporté à la surface totale de la coupe étudiée. 

 

 

Figure 6 : Types histopathologiques de fibrose cardiaque sur cœur de souris. Coloration en rouge 
Sirius sous lumière du microscope (A-C) ou lumière polarisée (D-E). A et D montrent de la fibrose de 
remplacement sur infarctus du myocarde. B et E montrent de la fibrose interstitielle tandis que C et 
F montrent de la fibrose périvasculaire. D’après Frangogiannis.8 
 
 
Cependant, elle ne permet pas de différencier les différents phénotypes de collagène. Ainsi d’autre 

méthodes et notamment une méthode étudiant la solubilité du collagène permettant de différencier 

les différents types12 et d’étudier son crosslinking41.  
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Le principal inconvénient de l’évaluation histologique est la nécessité d’une biopsie invasive chez 

l’homme ou la mise à mort de l’animal en modèle expérimental. Ainsi des techniques non invasives 

ont été développées. 

 

2. Imagerie par résonnance magnétique (IRM) 
 
 

a) Présentation 

 
L’IRM est une technique non irradiante permettant une imagerie en coupe à haute résolution spatiale 

et à fort contraste. 

Elle est basée sur la relaxation des protons des noyaux d’hydrogène dans un champ magnétique. 

Les deux principaux paramètres utilisés en IRM sont les temps de relaxation longitudinal T1 et 

transversal T2. La très grande majorité des séquences de routine sont plus ou moins pondérées en T1 

ou T2. 

Les noyaux d’hydrogène soumis à un champ magnétique B0 sont en équilibre, en mouvement de 

précession selon l’axe longitudinal de ce champ magnétique externe (M0). Après application d’une 

impulsion de radiofréquence à 90°, il existe une bascule de l’aimantation dans un plan perpendiculaire 

(Mxy). A l’arrêt de cette onde de radiofréquence, le système retourne à l’équilibre, c’est la phase de 

relaxation. Durant cette phase, le retour à l’équilibre va se faire avec simultanément, une repousse de 

l’aimantation longitudinale et une décroissance de l’aimantation transversale (Figure 7) : 

• Le temps de relaxation T1 correspond au temps nécessaire pour retrouver 63% de la valeur 

initiale de M0 

• Le temps de relaxation T2 correspond au temps nécessaire pour qu’il ne reste plus que 37% 

de l’aimantation transversale maximale (ou un déphasage de 63% ) 

• Le temps de relaxation T2* correspond à la décroissance du signal transversal brut, sans 

rephasage et donc sans correction des phénomènes de susceptibilité magnétique. 
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Figure 7 : Temps de relaxation T1 (A) et T2 (B) en IRM. Dans cet exemple le T1 du tissu considéré 
est de 250ms et le T2 est de 150ms42. 
 
 

Depuis les 20 dernières années, des séquences synchronisées à l’ECG ont permis à l’IRM cardiaque de 

devenir une examen clef dans l’évaluation anatomique et fonctionnelle du cœur. En effet, les 

séquences CINE ont permis à l’IRM de devenir la méthode de référence dans l’évaluation de la fraction 

d’éjection ventriculaire gauche (FEVG), des volumes et de la masse myocardique. 

De plus, elle permet également d’accéder à la caractérisation tissulaire, notamment grâce aux 

séquences de rehaussement tardif.  
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b) Rehaussement tardif 
 
 
 Les séquences de rehaussement tardif sont des séquences réalisées après injection de gadolinium, 

séquences standard d’écho de gradient pondérées T1 en écho de gradient après un pulse d’inversion. 

Le temps auquel sera réalisée l’acquisition après le pulse d’inversion est appelé le temps d’inversion 

(TI), il est choisi par l’opérateur afin de supprimer le signal dans le myocarde sain (Figure 8).  Le 

gadolinium stagnant dans la fibrose de remplacement diminuant nettement le T1, la différence de 

signal et le contraste entre zone fibrosée et saine seront majeurs. 

La base physiologique du rehaussement tardif est une combinaison entre43,44 : 

• une augmentation du volume de distribution d’un produit de contraste extracellulaire, (i.e. le 

gadolinium), du fait du remplacement des cellules myocardiques par de la fibrose de 

remplacement. 

• Une augmentation du temps nécessaire au produit de contraste pour atteindre (wash in) et se 

retirer de cette zone nécrotique (wash out) du fait d’une diminution de la densité capillaire. 

 Le chélate de gadolinium vient se fixer dans la fibrose de remplacement et produit une très grande 

résolution en contraste.  

Figure 8 : Séquence dite « de viabilité45 ». Après un pulse d’inversion, le signal myocardique 
longitudinal va mettre un certain temps à repousser. Le T1 du myocarde fibrosé (ischémique ici) 
étant beaucoup plus court du fait de la captation du gadolinium, si le temps d’inversion (TI) choisi 
par l’opérateur pour récupérer le signal, correspond au temps où le signal du myocarde sain est nul, 
il existera alors une grande différence de contraste entre le myocarde sain et pathologique.    
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Si ces séquences ont été initialement développées pour visualiser les cicatrices d’infarctus, elles ont 

également montrés de nombreuses fixations de gadolinium dans les cardiopathies non ischémiques. 

Ainsi, la topographie du rehaussement permettent une orientation diagnostique (Figure 9) : séquelle 

d’infarctus, de myocardite, fibrose intra myocardique… 

De plus, son importance et son extension ont un rôle pronostique important, que ce soit en pathologie 

ischémique ou non ischémique46–51. 

Cependant, ces séquences ne permettent de visualiser que la fibrose de remplacement, et donc une 

fibrose déjà évoluée et non réversible. Ainsi de la fibrose interstitielle diffuse ou débutante ne sera pas 

visualisée du fait de l’annulation du signal myocardique. De plus ces séquences sont très sensibles :  

• Aux paramètres d’acquisition : quantité de gadolinium injecté, temps de réalisation après 

injection, TI… 

• Au fenêtrage arbitrairement réglé par l’utilisateur à la console de post traitement. 
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Figure 9 : différentes topographies de rehaussement tardif en fonction de l’étiologie26 
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c) T1 mapping 
 
 
Des séquences paramétriques ont été développées ces dernières années afin de pouvoir quantifier le 

T1, le T2 et le T2* des tissus et notamment le myocarde grâce à des séquences synchronisées à l’ECG 

et ± à la respiration. Chaque voxel a une valeur quantitative exprimée en millisecondes et non plus 

comme une unité arbitraire de signal. 

Le principe de ces séquences52,53, démontré par Look et Locker dans les années 7054 est basé sur un 

pulse d’inversion non sélectif à 180° et la récupération du signal à de multiples reprises (selon un angle 

α), avec des temps de récupération différents (Figure 10). Ainsi une courbe logarithmique sera résolue 

afin de calculer le T1 du tissu selon l’équation : 

1
𝑇𝑇1∗

=
1
𝑇𝑇1

−
1
𝑇𝑇𝑇𝑇

ln (𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐 ∝) 

Où T1* est le T1 effectif mesuré, le TR est temps de répétition et α est l’angle appliqué pour récupérer 

le signal. 

 

 

Figure 10 : Diagramme de la séquence de Look-Locker55. On remarque que le Mo*, représentant le 
signal effectif est inférieur au Mo théorique du fait de l’application multiple de pulses avec un angle 
α. 
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 Ce modèle de séquence, encore très utilisé en imagerie petit animal, est difficilement utilisable en 

pratique clinique du fait d’un temps d’acquisition très long et d’une fréquence cardiaque faible, si une 

acquisition uniquement diastolique voulait être réalisée. Elle est encore actuellement utilisée afin de 

régler le TI avant de réaliser des séquences de rehaussement tardif, car réalisée sur l’ensemble du cycle 

cardiaque. Cependant, on ne l’utilise pas pour quantifier le T1.  

Des séquences basées sur le même principe, mais avec facteurs d’accélération ont été développées 

ces dernières années afin de pouvoir quantifier le T1 en une acquisition réalisée sur une seule apnée. 

La méthode la plus célèbre est à ce jour le MOLLI (Modified Look-Locker Inversion Recovery)56 (Figure 

11) : 

 
 
 
 
 

 
 
Figure 11 : Séquence MOLLI avec application de trois pulses d’inversions (180°) et récupération du 
signal selon un schéma 3/3/5. L’ensemble des acquisitions est réalisée en une seul apnée. 
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Depuis, de multiples méthodes dérivées de la séquence de Look-Locker et du MOLLI ont été 

développées telles que le ShMOLLI57, SASHA58 ou SAPPHIRE59 et ont permis de diffuser cette technique 

d’imagerie paramétrique, maintenant devenue une pratique courante dans la caractérisation tissulaire 

myocardique60. 

La quantification du T1 myocardique natif a trouvé de nombreuses applications cliniques parmi 

lesquelles :  

• La visualisation et la quantification de l’œdème myocardique dans des pathologies 

ischémiques61,62, inflammatoires63–70 ou dans le rejet des greffes cardiaques71. 

• Le diagnostic et le pronostic de maladies infiltratives  telles que l’amylose cardiaque (à 

transthyrétine72 ou AL73), la maladie de Fabry74,75 ou l’hyperferritinémie76 (cependant les 

cartographies T2* sont bien plus utilisées). 

• Et surtout, pour ce qui nous intéresse essentiellement dans ce travail , une augmentation du 

T1 dans la fibrose myocardique de remplacement mais également dans la fibrose myocardique 

diffuse, en pathologie humaine67,77–79 mais aussi animale et notamment au sein de notre 

laboratoire80 (Figure 12). Dans la majorité des travaux, la valeur de T1 myocardique est 

corrélée au % de collagène quantifié en histologie. 
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Figure 12 : D’après Caudron et al.80 Le graphique de gauche montre l’augmentation significative du 
T1 myocardique  chez les rats spontanément hypertendus (SHR), de manière plus important chez les 
rats plus âgés. Cette augmentation est plus modérée chez les rats sous traitement anti-hypertenseur. 
Groupe 1 = rats sains à 12 semaines (S). Groupe 2 = rats SHR à 12S. Groupe 3 = Rats SHR à 24S. Groupe 
4 = rats SHR à 24S avec traitement antihypertenseur long. Groupe 5 = rats SHR à 24S avec traitement 
antihypertenseur court. 
A droite, corrélation entre le T1 myocardique et le degré de fibrose histologique exprimé en % de 
collagène (R=0.71, P<0.001). 
 
 

Les premiers résultats, à la fois en pratique clinique et sur des modèles animaux expérimentaux étaient 

donc très encourageant et laissaient entrevoir la possibilité d’explorer la fibrose myocardique 

interstitielle diffuse sans injection de gadolinium. Cependant : 

• L’augmentation du T1 myocardique natif, par rapport aux sujets sains, est beaucoup moins 

importante chez les patients avec fibrose interstitielle comparée à ceux avec de l’œdème 

myocardique ou des pathologies infiltratives de type amyloïde. 

• Le degré de corrélation entre le % de collagène histologique et le T1 natif n’est pas aussi élevé 

qu’avec d’autres mesures réalisées après injection de produit de contraste gadoliné i.e la 

mesure du volume extracellulaire myocardique (VEC)81. Ceci est très probablement dû au fait 

que l’imagerie T1 reste macroscopique et mesure donc la fibrose interstitielle mais également 

les myocytes et les vaisseaux environnants. 

• Comme toute imagerie paramétrique en IRM, il existe une grande variabilité des mesures82 

rendant la technique peu reproductible :  
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o Due aux machines : le T1 augmente avec l’intensité du champ BO, bien plus élevé à 

3Tesla (T) qu’à 1.5T. 

o Due à l’environnement de la machine : à machine équivalente, le degré d’hygrométrie 

ou la température ambiante influent sur les mesures. 

o Due aux patients ou aux animaux : température, degré d’hydratation etc… 

Ainsi, une autre méthode basée sur le même type d’acquisition paramétrique a été proposée. 
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d) Volume extra cellulaire myocardique (VEC) 
 
 

(1) Principe du VEC 
 
 
Comme nous l’avons précédemment exposé dans les chapitres précédents, la fibrose interstitielle ne 

peut être visualisée directement par les séquences de rehaussement tardif ou les séquences de T1 

mapping.  

Sachant que : 

• la fibrose myocardique, quelle que soit son type, est extracellulaire. 

• les produits de contraste gadolinés sont de distribution uniquement extracellulaire. 

• le gadolinium abaisse le T1 des tissus. 

• après injection d’un produit de contraste extracellulaire, la concentration entre le sang et la 

MEC va s’équilibrer. 

Alors, l’hypothèse de plusieurs équipes a été d’utiliser les séquences de T1 mapping pour quantifier la 

diminution du signal T1 après injection, à l’équilibre entre pool sanguin et MEC, et la rapporter au 

volume de distribution du sang afin d’obtenir le % de matrice extracellulaire du tissu étudié (ici le 

myocarde) (Figure 13). 
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Figure 13 : Coupe simplifiée passant pat la cavité cardiaque, l’endocarde, les cellules myocytaires et 
la matrice extracellulaire (MEC). En haut, myocarde sain. En bas myocarde avec expansion de la MEC 
due à une fibrose interstitielle et périvasculaire. Après injection de produit de contraste gadoliné, la 
quantité de contraste présente dans la MEC sera plus importante dans le cœur fibrosé. 
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(2) Calcul du VEC 
 

 
La mesure du VEC nécessite donc deux acquisitions en T1 mapping : avant et après injection de produit 

de contraste.  

Soit λ le coefficient de partition en produit de contraste gadoliné entre le myocarde et le sang 

s’exprimant par  

λ ∗ ρ =
[gado]𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

[gado]𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
=
∆R1𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚
∆R1𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠 

 

où R1 = vitesse de relaxation en s-1 = 1/T1 ; r = relaxivité en mM-1.s-1 = ∆R
[gado] et ρ la densité tissulaire 

myocardique (=1,05g/ml et donc souvent négligée et considérée comme = 1) 

 
Ainsi : 

λ =  
� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔�𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔� 𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
 

 

Le % de volume de distribution sanguin d’un produit de contraste extra cellulaire peut être approximé 

par : 1 – Hématocrite (Ht). Ceci est réalisé en ne considérant que les globules rouges comme 

compartiment intra cellulaire et en excluant les protéines sanguines. Cependant, cette approximation 

est communément acceptée. 

Après injection de produit de contraste gadoliné, à l’équilibre lorsque les concentrations en gadolinium 

entre pool sanguin et MEC s’équilibrent :  

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 =  λ ∗ ρ ∗ (1 − Ht) − 𝑉𝑉𝑝𝑝  

Où VEC = % de MEC intramyocardique, Vp est le % de Volume plasmatique intramyocardique 

communément considéré comme négligeable et ρ la densité tissulaire myocardique 

 

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 =  λ ∗ (1 − Ht) =  
� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔�𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔� 𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
∗ (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) 
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Le calcul de VEC myocardique en IRM nécessite donc (Figure 14) : 

• La réalisation de séquences de T1 mapping avant et après injection de gadolinium  

• La mesure du T1 myocardique et sanguin sur les images. 

• Le dosage du taux d’hématocrite. 

 

 
 
 

 
 
Figure 14 : Exemple de cartographies T1 avant (à gauche) et après (à droite) injection de gadolinium 
en coupe petit axe médioventriculaire. Régions d’intérêt dessinées selon un modèle à 6 segments 
de l’AHA permettant de mesurer le T1 myocardique. Le T1 dans le sang est mesuré grâce aux ROI 
dessinées au centre de la cavité ventriculaire gauche. 
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(3) Quand se fait l’équilibre ? Infusion versus bolus. 

 
Nous avons vu dans le paragraphe précédent que la mesure du VEC nécessitait un état d’équilibre où 

la concentration en gadolinium  était égale entre la MEC et le plasma sanguin. Afin d’assurer cet état 

d’équilibre, la méthode initiale consistait à injecter un bolus de produit de contraste puis démarrer 

une perfusion lente à la seringue électrique afin de compenser l’élimination rénale83 (Figure 15). 

 

Figure 15 : Evolution du T1 myocardique et sanguin après injection d’un bolus de produit de 
contraste gadoliné suivi d’une infusion lente. On note la stabilité des T1 dans les deux 
compartiments durant l’infusion assurant l’état d’équilibre83  
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Depuis, de nombreuse équipes ont démontré que, chez l’homme, l’état d’équilibre était également 

obtenu après une simple injection en bolus et que cet équilibre persistait assez longtemps pour 

permettre une mesure fiable du VEC, comparable aux valeurs obtenues avec le protocole d’infusion84–

86. Il est actuellement recommandé chez l’homme, de réaliser une acquisition en T1 mapping avant et 

15 minutes après l’injection de gadolinium60. 

 

 

 

Figure 16 : Protocole d’infusion vs bolus chez une patiente de 68 ans aux ATCDs d’hypertension 
artérielle et de diabète. On note que si après injection de bolus seul, il existe une repousse du T1 
myocardique et sanguin, ces repousses présentent une cinétique comparable et le VEC (en vert) 
reste stable et comparable à celui mesuré en infusion, aux alentours de 25%85. 
 
 

(4) Utilité clinique 

 
De nombreuses études cliniques ont montré une bonne corrélation entre % collagène et VEC. Il existe 

une meilleure corrélation du % de collagène avec le VEC qu’avec le T1 mapping seul, natif ou post 

injection87 (Figure 17). Ainsi cette méthode est devenue un outil permettant d’accéder à la fibrose 

interstitielle grâce à de l’imagerie non invasive. 
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Figure 17: Meta-analyse de Diao et al.87 montrant les coefficients de corrélation entre % collagène 
mesuré en histologie et le T1 mapping natif (Native T1 time), le T1 mapping post gadolinium (Post-
T1 time) et le VEC (ECV). 
 
 
 
Il a maintenant été démontré un intérêt pronostique du VEC88 (Figure 18) et notamment dans 

l’insuffisance cardiaque à FEVG préservée89–91 (Figure 19). Ce dernier point est intéressant car 

identifier de la fibrose interstitielle de manière non invasive, dans cette pathologie particulière, était 

un objectif qui semblait accessible au VEC. Cela est désormais démontré. 
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Figure 18 : Etude de Wong et al.88 suivant une cohorte de 793 patients (toutes pathologies cardiaques 
excluant les amyloses et les cardiomyopathies hypertrophiques) et 9 volontaires sains montrant 39 
décès en un an. Un ECV > 28,5% a été considéré comme anormalement élevé et associé à toutes les 
cause de mortalité. 
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Figure 19: Etude de Kanagala et al.89 suivant une cohorte de 96 patients avec Insuffisance cardiaque 
à FEVG préservée et 44 sujets sains.  
La courbe de Kaplan Meier sur la droite montre que le dernier quartile du VEC (>30,7%) est associé 
au plus grand risque d’évènement indésirable. 
Les analyses multivariées montrent que le VEC est significativement associé aux évènements graves 
quel que soit le modèle et notamment dans le model 4 s’intéressant aux indicateurs les plus 
discriminants.  
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Le VEC montre une bonne corrélation avec le % de collagène myocardique et pourrait donc constituer 

un indice très précoce pour révéler la fibrose interstitielle . Il est notamment augmenté dans les 

cardiopathies hypertrophiques chez des patients sans prise de contraste tardive et sans obstruction 

intra VG92. De plus, nous venons de voir qu’il possède également un impact pronostique. Néanmoins, 

sa mesure, par imagerie en coupe non invasive est essentiellement basée sur l’IRM, examen de faible 

disponibilité. De plus, cette mesure nécessite un équipement cardiologique expert avec 

synchronisation à l’ECG et séquences de T1 mapping.  

 

 
(5) Utilité du VEC en modèle expérimental 

 
 
La littérature est beaucoup moins fournie en ce qui concerne la mesure du VEC en model expérimental 

et notamment chez le petit animal. Il n’existe pas de recommandation ni sur le type de séquence ni 

sur les protocoles d’injection et de mesures, comme chez l’être humain. 

En effet, outre l’évident problème du nombre de machines disponibles pour de telles 

expérimentations, il est difficile de mettre en place des protocoles d’injection chez de petits rongeurs. 

Cependant, son intérêt dans des études expérimentales et notamment dans l’évaluation de 

thérapeutiques cardiaques sans nécessité de mise à mort est évident, surtout dans une période de 

questionnement éthique sur l’expérimentation animale.  Ces considérations nous intéressent donc 

fortement au sein du laboratoire Inserm U1096 spécialisé en pharmacologie de l’insuffisance 

cardiaque et du rétrécissement aortique.  

Il a été démontré que, comme chez l’homme, le VEC est mieux corrélé au % de collagène que le T1 

mapping post gadolinium93.  

La partie expérimentale de cette thèse a donc été dans un premier temps, un important travail de mise 

au point de séquences et de protocole de mesure. 
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III. Etude expérimentale sur petit animal 
 
Toutes les expériences menées dans ce chapitre ont respecté les lois nationale françaises bioéthiques 

en expérimentation animale. 

 
A. Modèle de rats 

 
 
Les rats SHR (Spontaneously Hypertensive Rats) constituent un modèle courant pour l’étude de 

l’hypertension, utilisés depuis de nombreuses années au sein de notre laboratoire80,94–96. 

L’évolution de cette hypertension entraine une hypertrophie myocardique, mais également une 

diminution de la compliance97 

Au niveau histologique, il a été démontré que cette fibrose se caractérisait par : 

• Une augmentation de la quantité totale de collagène intra myocardique. 

• Une modification du phénotypage du collagène avec une augmentation (puis une diminution 

à un stade final de la maladie) du rapport type I / type III 41 

• Une diminution de la solubilité du collagène par augmentation  des réticulations ou liaisons 

croisées  (cross-linking) faisant intervenir principalement une oxydation des lysines spécifiques 

du collagène par l’enzyme oxydase lysilique (LOX)98 . 

De nombreuses études pharmacologiques ont été menées sur ce modèle dans notre laboratoire. Il a 

également été démontré que le T1 myocardique natif était significativement augmenté et corrélé au 

% histologique de collagène dans cette population de rats 80. 

Le but de notre étude a été de mettre au point un protocole d’injection de gadolinium fiable et 

reproductible afin de mesurer le VEC myocardique chez le rat et de tester son utilité dans cette 

population de rats SHR. 
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B. Mise au point du protocole de mesure du VEC 
 
 

1. Séquence de T1 mapping 
 
 
Depuis de nombreuses années, une séquence développée par l’équipe de Frank Kober80,99–103 intitulée 

FAIR (Look–Locker flow-sensitive alternating inversion recovery) a été utilisée au sein de notre 

laboratoire afin de mesurer la perfusion myocardique, sans injection de gadolinium.  Le principe de 

cette séquence est d’alterner un pulse d’inversion non sélectif, ayant pour rôle d’annuler le signal des 

protons entrant dans la coupe et un pulse d’inversion sélectif, n’annulant pas cette contribution. La 

différence entre les deux relaxations permet de calculer la perfusion myocardique selon la formule : 

𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =  
𝑑𝑑

𝑇𝑇1 𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏
 �
𝑇𝑇1 𝐺𝐺𝐺𝐺
𝑇𝑇1 𝑆𝑆𝑆𝑆

− 1� 

Où d = densité myocardique, T1blood = T1 du sang, T1 GS et SS = respectivement le T1 myocardique 

mesuré à partir du pulse d’inversion non sélectif ou sélectif. 

 

 

 

Figure 20 : D’après  Keith et al104 montrant l’alternance d’un pulse d’inversion global (GS = globally 
selective) et d’un pulse d’inversion sélectif (SS = slice selective). 
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Un important travail de codage a donc initialement été réalisé par Mr Didier Wecker, ingénieur au sein 

de la société Bruker ®, afin de séparer les deux composantes de cette séquence et ne garder que la 

partie avec pulse d’inversion non sélectif. Ainsi, la séquence de T1 mapping obtenue correspondait en 

réalité à une séquence classique de mesure du T1 selon la méthode de Look and Locker54,105–107. 

L’optimisation du paramétrage et la validation des valeurs de T1 obtenus ont été réalisés grâce à un 

fantôme comportant une gamme de dilution de solution de gadolinium.  (figure 21). 

Toutes les mesures ont été réalisées sur la machine Bruker Biospec 47/40 (4,7 Teslas). 

A la suite de ces ajustements, a été choisie la séquence de T1 mapping avec les paramètres suivants : 

pulse d’inversion non sélectif adiabatique, temps d’écho (TE) = 2msec, Temps de répétition (TR) = 

14msec, angle de bascule = 10°, FOV = 55 x 55 mm², taille de la matrice = 128 x 64, taille du voxel = 

0,43 x 0,85 x 1,5 mm3, facteur d’accélération (SENSE) = 2. 
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Figure 21: Résultats d’une acquisition sur le fantôme consistant en des tubes à essai contenant 
différentes concentrations de produit de contraste gadoliné.  
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2. Mise au point du protocole d’injection 
 
 

a) Rats néphrectomisés 
 

Dix rats Wistar ont bénéficié d’une néphrectomie bilatérale sous anesthésie générale par Isoflurane et 

prévention de la douleur par injection de buprénorphine SC  (ces opérations ont été réalisées par 

Monsieur Jean-Paul Henry, ingénieur d’étude au sein du laboratoire Inserm 1096 de l’Université de 

Rouen). 

Immédiatement après l’opération, les rats ont été transférés à l’IRM petit animal où ils ont bénéficiés 

d’une anesthésie par injection de thiopental sodique (Nesdonal®) en intra péritonéal.  

Une voie veineuse périphérique a alors été mise en place grâce à un cathéter de 24G (jaune) 

directement à la queue pour l’injection de gadolinium. Quelques gouttes de sang étaient prélevées 

pour mesure du taux d’hématocrite par centrifugation. 

Ils ont ensuite bénéficié d’une IRM cardiaque avec synchronisation à l’ECG avec mesure du T1 mapping 

en petit axe médio ventriculaire : 

• Avant injection 

• Après injection de Gadobutrol (Gadovist ®, Bayer)) à la dose de 0.05mmol/kg. Plusieurs 

séquences de T1 mapping (la même séquence qu’avant injection) ont alors été réalisées 

toutes les cinq minutes suivant l’injection. Puis un nouveau palier d’injection de 0,05mmol/kg 

a été réalisé avec de nouvelles séquences de T1 mapping post injection. Ainsi, six paliers de 

0,05mmol/kg de Gadobutrol ont été réalisés pour un total de 0,3mmol/kg à la fin de l’IRM 

(Figure 22). 
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Figure 22 : Cartographies T1 en petit axe medio-ventriculaire avec application d’une table de 
correspondance couleur, chez un rat néphrectomisé. Des régions d’intérêt (ROI) ont été dessinées 
dans le septum interventriculaire et au centre de la cavité ventriculaire gauche. 
 
 

Le T1 myocardique et le T1 dans le sang étaient mesurés en direct et le VEC était calculé selon la 

formule classique : 

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 =  
� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔�𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔� 𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
∗ (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻)  

 

De plus, la déviation standard de la mesure du VEC était exprimée par l’équation108 :  

𝜎𝜎𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉(𝐼𝐼𝐼𝐼𝐼𝐼) = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗ ∆𝑅𝑅1𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

∆𝑅𝑅1𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
∗ �

�𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝
2 +𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝

2 �
𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

∆𝑅𝑅1𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚
2 +

�𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝
2 +𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝

2 �
𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠

∆𝑅𝑅1𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠2   

Où R1 = 1/T1 et σR1 = σT1/T1² 

L’état d’équilibre était défini par une variation du VEC <5%83 entre deux mesures successives. A la fin 

de l’IRM, quelques gouttes de sang ont été prélevées pour une nouvelle mesure du taux d’hématocrite 

et les animaux ont été mis à mort par surdosage en anesthésique. 

Toutes les comparaisons de VEC et de σVEC ont été réalisées par test ANOVA et les comparaisons deux 

à deux ont été réalisées par test de Student. Une valeur de P < 0,05 a été considérée comme 

significative.  
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Ces expériences ont mis en évidence : 

1. Un équilibre très précoce du VEC , dès les premières mesures, entre 3 et 5 minutes après 

injection. Cela était vérifié pour chaque palier. 

2. Une différence significative de VEC selon les paliers avec une diminution du VEC à chaque 

palier. Cette diminution tend à décroitre avec la dose de gadolinium injectée. 

 

 

Figure 23 : Evolution du T1 dans le sang (T1 blood) et dans le myocarde (T1 myo) avant puis après 
injection de gadolinium. VEC (ECV) correspondant. 
 
 
 
En exprimant le R1 (=1/T1) en fonction des doses croissantes de gadolinium injecté, il apparaissait que 

le sang et le myocarde présentaient bien une relation linéaire forte avec la dose de gadolinium injectée 

cependant ces structures présentent des pentes très différentes (Figure 24). 

Ainsi , en exprimant ces données avec un fit de courbes, il apparaissait que le VEC répondait à une 

courbe logarithmique en fonction de la dose de gadolinium injecté (Figure 25). 

Concernant la déviation standard du VEC (σVEC), elle apparaissait significativement plus faible pour les 

paliers à 0,2 et 0,25 mmol/kg. 
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Figure 24 : Evolution du R1 (1/T1) du myocarde et du sang en fonction de la dose de gadolinium 
injectée chez les rats néphrectomisés. Les deux courbes sont linéaires avec des R² >0,97 mais suivent 
des pentes différentes. 
 
 

 

Figure 25: Evolution du VEC en fonction de la dose de gadolinium injecté chez les 6 premiers rats 
néphrectomisés de la cohorte. L’évolution du VEC suit une décroissance logarithmique avec 
l’augmentation de la dose injectée. 
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b) Rats en condition physiologique 
 
 
Une expérience en dose croissante de gadolinium avec mesures du T1, du VEC et de la σVEC 

myocardique a été réalisée.  

A cet effet, huit rats Wistar sans pathologie cardiaque notable, de 12 semaines, ont bénéficiés de trois 

mesures IRM consécutives, avec 72 heures d’intervalle entre chaque IRM. 

A chaque IRM, les rats ont bénéficié : 

• D’une induction anesthésique par injection IP de Xylazine (1,5mg/kg)  et Kétamine (40mg/kg), 

puis de la mise en place d’un cathéter 24 G à la queue. L’entretien de l’anesthésie était assurée 

par perfusion lente de propofol (10-20mg/kg/h). Quelques gouttes de sang ont été prélevées 

pour la mesure de l’Hématocrite. 

• une mesure du T1 myocardique en petit axe medio ventriculaire  était réalisée avant puis après 

injection d’une dose en bolus de 0,1 ou 0,2 ou 0,3 mmol/kg. L’ordre dans laquelle était réalisée 

ces IRM était aléatoire. Après injection du bolus de gadolinium, des mesures répétées de T1 

mapping toutes les trois minutes, sur 30-40 minutes, en fonction de l’anesthésie. 

Comme dans l’expérience précédente, le VEC et la σVEC ont été mesurées pour chaque palier avec les 

mêmes formules. L’état d’équilibre était défini par une variation du VEC <5%83 entre deux mesures 

successives. Toutes les comparaisons de VEC et de σVEC ont été réalisées par test ANOVA et les 

comparaisons deux à deux ont été réalisées par test de Student. Une valeur de P < 0,05 a été 

considérée comme significative. 

Les résultats ont montré (Figure 25, 26 et 27) : 

- Un équilibre très précoce avec des valeurs d’ECV stables dès trois à cinq minutes après 

injection. 

- Un équilibre non stable dans le temps avec une élévation rapide des valeurs d’ECV, débutant 

dès 10-15 minutes après injection. 

- Un temps d’équilibre plus long quand la dose initiale de gadolinium était plus élevée. 
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- Des différences significatives d’ECV pour un même rat, pour les trois doses de gadolinium 

injectée. (tous les P < 0,05) 

- Une σVEC qui était significativement inférieure avec des doses plus élevées de gadobutrol (tous 

les P < 0,05). 
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Figure 25 : Cartographies T1 en petit axe medioventriculaire avant (pre gado) puis tous les 3 minutes 
après injection de 0,1 mmol/kg de Gadobutrol chez un rat de 12 semaines SHAM. On note que dès 
17’30, les signaux du myocarde et du pool sanguin intra VG se confondent.  
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Figure 26 : Evolution du T1 myocardique, du T1 dans le sang et du VEC chez un rat SHAM à 12 
semaines après injection d’un bolus de 0,3mmol/kg de Gadobutrol. L’équilibre est obtenu dès 2’30 
minutes et est stable jusqu’à 14’30, aux alentours de 18,5%. Puis augmentation significative du VEC 
à chaque palier. 
 
 

 
Figure 27 : Comparaison des valeurs de VEC chez les 8 rats SHAM en fonction de la dose de bolus de 
Gadobutrol injectée : 0,1 ; 0,2 ou 0,3 mmol/kg. Le VEC diminue significativement avec la dose (* = P 
< 0,05). 
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3. Conclusion sur la mise au point du protocole expérimental pour la 
mesure du VEC. 

 
 
S’il avait été montré chez l’homme, que la mesure du VEC pouvait être réalisée après une injection 

simple de produit de contraste gadoliné, avec un équilibre obtenu après 15 minutes post injection, il 

s’est avéré que cette hypothèse ne pouvait être vérifiée chez le petit animal. 

Nos données confortent de précédentes publications montrant que l’évolution du T1 dans le sang et 

dans le myocarde, ainsi que l’ECV ont des cinétiques d’évolution beaucoup plus rapide que chez 

l’homme107,109.  

Dans tous les manipulations réalisées, nous avons trouvé que : 

1. Il existait une différence significative de VEC en fonction de la dose de gadolinium injectée, 

pour un même rat, que ce soit en condition physiologique ou chez des rats néphrectomisés. 

2. Cette différence semblait moins importante avec des doses plus élevées de gadolinium. 

3. L’équilibre était très rapide, dès les premières minutes après injection.  

4. Cet équilibre était en revanche assez bref et n’excédait pas 15-20 minutes.  

5. La durée d’équilibre était plus longue quand la dose de gadolinium était plus importante. 

6. La déviation standard du VEC était significativement inférieure pour une dose plus importante 

de gadolinium injectée. 

Les principales hypothèses que nous pouvons formuler sont un beaucoup plus faible volume de 

distribution,  un rythme cardiaque beaucoup plus élevé, un débit de filtration rénal plus important. 

Il s’y ajoute également des phénomènes propres à la méthode de mesure et notamment le haut champ 

(4,7 Tesla), encore très peu utilisé chez l’homme ainsi que des séquences de mesure plus longues (3 à 

5 minutes chez le rongeur vs une vingtaine de secondes chez l’homme). 

Nous avons donc décidé pour la suite des expérimentations, un protocole d’injection en bolus, de 0,3 

mmol/kg, avec un temps de mesure à 7 minutes après injection.  
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C. Etude s’intéressant aux variations de VEC dans une population de rats 
spontanément hypertendus. 

 
 

1. Objectif de l’étude 
 
 
Le but de cette étude était de s’intéresser à l’évaluation du VEC dans une population de rats bien 

connus de notre laboratoire, les rats spontanément hypertendus (SHR). L’objectif de cette étude était 

double : 

1. S’intéresser aux variations de VEC au cours du vieillissement chez les rats SHR et chez les 

témoins sains (SHAM). 

2. Vérifier que le protocole de mesure par bolus était bien comparable à une méthode de mesure 

par infusion, comme cela l’avait déjà été démontré chez l’homme. 

 

2. Matériels et méthodes 
 
 
Pour cette étude, 60 rats ont été utilisés : 

- 30 rats SHAM  

- 30 rats SHR 

Trois groupes de dix rongeurs ont été constitués selon leur âge. Au total, il y avait donc six groupes de 

dix animaux : SHAM 12 semaines, SHR 12 semaines, SHAM 24 semaines, SHR 24 semaines, SHAM 36 

semaines, SHR 36 semaines. 

A 12, 24 et 36 semaines de vie, les  60 animaux ont bénéficié de deux IRM : 

1. Lors de la première IRM, les rats ont bénéficié : 

a. D’une induction anesthésique par injection IP de Xylazine (1,5mg/kg)  et Kétamine 

(40mg/kg) , puis de la mise en place d’un cathéter 24 G à la queue. L’entretien de 

l’anesthésie était assuré par perfusion lente de propofol (10-20mg/kg/h). Quelques 

gouttes de sang ont été prélevées pour la mesure de l’Hématocrite. 
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b. De séquences CINE par séquences Intragate110 : Epaisseur de coupe = 1,6mm ; FOV = 

55 x 55 mm, taille de la matrice = 256 x 256, TR = 30-60msec, taille de voxel = 0,2 x 0,2 

x 1,6 mm3. Ces séquences étaient réalisées en long axe 4 et 2 cavités puis en une pile 

de coupes petit axe couvrant l’ensemble du VG. 

c.  la mesure avant injection du T1 mapping par méthode FAIR en petit axe medio 

ventriculaire : TE = 2msec, TR = 14msec, angle de bascule = 10°, FOV = 55 x 55 mm², 

taille de la matrice = 128 x 64, taille du voxel = 0,43 x 0,85 x 1,5 mm3, facteur 

d’accélération (SENSE) = 2. 

d. De la mesure avant injection du T2 mapping en petit axe medio ventriculaire : TE = 3-

60msec, TR = 1500 msec, épaisseur = 1,5mm, FOV = 55 x 55 mm², taille de la matrice 

= 128 x 256, taille du voxel = 0,4 x 0,2 x 1,5 mm3 

e. D’une injection d’un bolus de 0,3 mmol/kg de Gadobutrol (Gadovist®). 

f. De la mesure du T1 mapping après injection à 4, 7 et 10 minutes après injection, avec 

les memes paramètres qu’à l’acquisition. 

2. Lors de la seconde IRM, réalisée 72 heures après la première, les rats ont bénéficié : 

a. D’une induction anesthésique par Xylazine (1,5mg/kg)  et Kétamine (40mg/kg) ,de la 

mise en place de deux voies veineuses à la queue, d’un entretien de l’anesthésie par 

perfusion lente de propofol (15mg/kg/h) à la seringue électrique. Quelques gouttes de 

sang ont été prélevées pour la mesure de l’Hématocrite. 

b. D’une mesure du T1 mapping par méthode FAIR avant injection de gadolinium avec 

les mêmes paramètres que ci-dessus. 

c. De l’injection d’un bolus de 0,2mmol/kg de Gadobutrol suivie par la perfusion lente de 

0,2 mmol/kg/h du même produit par une seconde seringue électrique raccordée au 

deuxième cathéter. 

d. Des mesures répétées pendant trente minutes du T1 mapping après injection. 

e. A la fin de la seconde IRM, les rats étaient euthanasiés par surdosage en anesthésique. 
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3. Post traitement des données. 
 
 
Toutes les IRM ont été analysées avec deux logiciels de post traitement : 
 

1. Bruker Paravision 5.1 ® pour l’édition et l’analyse des cartographies de T1 avant et après 

injection de gadolinium ainsi que les cartographies de T2. 

2. Circle CVI42 ® Circle Cardiovascular Imaging pour le calcul des volumes ventriculaires gauches, 

de la fraction d’éjection ventriculaire gauche (FEVG), de la masse myocardique. 

Toutes les analyses ont été réalisées par un radiologue de 5ans d’expérience en imagerie 

cardiovasculaire, plusieurs semaines après les acquisitions, en aveugle par rapport aux animaux. 

Concernant le T1 et le VEC, des ROI polygonales intéressant le septum VG ont été dessinées et une ROI 

circulaire était dessinée au centre la cavités VG, sur les cartographies de T1 avant et après injection de 

gadolinium en petit axe médioventriculaire (Figure 22). 

Le VEC était calculé selon la formule : 

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 =  
� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔�𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔� 𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
∗ (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) 

Concernant le T2 myocardique, des ROI polygonales intéressant le septum VG ont été dessinées. 

Concernant les séquences CINE intragate,  des contours endocardiques et épicardiques ont été 

dessinés, après repérage visuel de la systole et la diastole ventriculaire gauche. Les volumes VG 

télédiastolique (VTDVG), télésystolique (VTSVG), la fraction d’éjection ventriculaire gauche (FEVG) = 

(VTDVG-VTSVG)/VTDVG, et la masse VG diastolique ont été mesurées. 
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4. Analyse biostatistique 
 
 
Six groupes de 10 rats incluant trois groupes de rats spontanément hypertendus à 12, 24 et 36 

semaines de vie et leur groupe témoin respectif (SHAM) ont été inclus dans l’analyse. 

Pour tester une différence significative des variables quantitatives entre les six groupes, le test de 

Kruskall Wallis a été utilisé. Les comparaisons des groupes deux à deux ont été réalisées par le test de 

Wilcoxon pour des échantillons indépendants. 

Pour tester une différence significative entre les valeurs de VEC obtenues par méthode de bolus ou 

d’infusion lente, le test de Bland-Altman a été utilisé. 

Une valeur de P <0,05 a été considérée comme biostatistiquement significative. 

 
5. Résultats 

 
 
Un total de 60 rats a été inclus dans cette étude, répartis entre six groupes de 10 rats : SHR et SHAM à 

12, 24 et 36 semaines de vie.  

Les résultats quantitatifs sont présentés dans la table 1. 

Le taux d’hématocrite (P = 0,25) et le T1 natif dans le sang (P = 0,19) ne montraient pas de différence 

significative entre les six groupes. 

Il existait en revanche des différences significatives concernant : le poids des animaux, le VEC, le T1 

natif myocardique, le T2 natif myocardique, la FEVG, la masse VG et la masse VG normalisée, le débit 

cardiaque et le débit cardiaque normalisé, le VTDVG et le VTDVG normalisé (tous les P < 0,001). 

Toutes les analyses deux à deux, s’intéressant aux comparaisons entre groupes SHAM et SHR, à un 

même âge ou en fonction de l’âge dans une même population (12, 24 et 36 semaines) sont présentées 

ci-après sur des schémas en boite à moustache, représentant les groupes SHAM en vert et les groupes 

SHR en orange, les différences significatives étant marquées par une astérisque (*) sur les connecteurs 

en haut des figures. 
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SHAM 12S 

N = 10 

SHR 12S 

N = 10 

SHAM 24S 

N = 10 

SHR 24S 

N = 10 

SHAM 36S 

N = 10 

SHR 36S 

N = 10 
P 

Poids (g) 
505,9 ± 

18,9 

343,4 ± 

10,4 

584,4 ± 

22,1 

442,8 ± 

7,8 

677,1 ± 

65,7 

488,7 ± 

16,9 
<0,001 

Hématocrite (%) 48,0 ± 1,5 48,3 ± 1,4 47,8 ± 1,1 47,0 ± 1,6 48,4 ± 1,2 47,5 ± 1,0 = 0,25 

VEC (%) 17,1 ± 0,9 17,3 ± 1,0 17,2 ± 0,8 18,3 ± 0,9 16,8 ± 0,8 19,1 ± 1,1 <0,001 

T1 natif myocardique (msec) 
1267,2 ± 

19,3 

1280,1 ± 

11,8 

1251,9 ± 

15 ,0 

1296,6 ± 

16,5 

1239,6 ± 

18,6 

1318,5 ± 

18,2 
<0,001 

T1 natif sang (msec) 
1807,0 ± 

35,0 

1780,6 ± 

29,9 

1767,5 ± 

36,4 

1777,4 ± 

49,2 

1794,8 ± 

49,7 

1798,6 ± 

30,7 
= 0,19 

T2 natif myocardique (msec) 29,7  ± 0,8 30,1 ± 0,8 28,7 ± 0,8 30,4 ± 0,7 27,6  ± 1,4 30,6 ± 0,9 <0,001 

FEVG (%) 64,7 ± 2,3 66,5 ±2,7 63,9 ±1,0 68,1 ±1,6 63,1 ± 0,6 66,7 ±2,4 <0,001 

Masse VG (mg) 
712,6 ± 

31,8 

648,4 ± 

34,6 

727,3 ± 

38,6 

787,6 ± 

34,1 

817,0 ± 

41,2 

917,1 ± 

44,1 
<0,001 

Masse VG normalisée (mg/g) 
231 ,2 ± 

20,0 

392,4 ± 

56,5 

191,2 ± 

13,5 

334,4 ± 

47,8 

166,1 ± 

19,7 

320,2 ± 

30,5 
<0,001 

VTDVG (μl) 
612,9 ± 

47,3 

487,8 ± 

46,2 

653,0 ± 

38,1 

538,7 ± 

52,3 

737,7 ± 

85,8 

589,8 ± 

46,9 
<0,001 

VTDVG normalisé (μl /g) 
121,3 ± 

10,8 

141,6 ± 

11,8 

111,8 ± 

6,6 

121,6 ± 

11,3 

110,0 ± 

17,8 

120,7 ± 

9,5 
<0,001 

Débit cardiaque (ml/min) 
104,9 ± 

11,6 
72,1 ± 9,1 

106,8 ± 

11,1 
81,1 ± 8,1 

109,1 ± 

13,3 

85,0 ± 

10,3 
<0,001 

Débit cardiaque normalisé 

(ml/min/g) 
20,8 ± 2,8 20,3 ± 2,4 18,3 ± 1,8 18,3 ± 1,7 16,2 ± 2,0 17,4 ± 1,9 <0,001 

Table 1 : Résultats en fonction des groupes. Les données sont des moyennes ± déviation standard 
(DS). Les valeurs de P correspondent au test de Kruskall Wallis. 
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• VEC : le VEC était significativement supérieurs dans les groupes SHR par rapport aux groupes 

SHAM à 24 et 36 semaines de vie. Le VEC restait stable à tous les âges chez les SHAM tandis 

qu’il était significativement supérieur à chaque tranche d’âge chez les SHR (Figure 28). 

 

• T1 natif myocardique : Le T1 natif était significativement supérieur chez les SHR à 24 et 36 

semaines mais n’était pas significativement différent à 12 semaines. Chez les SHAM, le T1 

diminuait significativement avec l’âge entre 12 et 24 semaines et entre 12 et 36 semaines, il 

n’y avait pas de différence significative entre 24 et 36 semaines. Le T1 natif augmentait 

significativement à chaque tranche d’âge chez les SHR.

 

Figure 28 : Représentation en 
boite à moustache  de la 
distribution du VEC en fonction 
des groupes. Vert = SHAM, 
Orange = SHR 

Figure 29: Représentation en 
boite à moustache  de la 
distribution du T1 en fonction 
des groupes. Vert = SHAM, 
Orange = SHR 
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• T2 natif myocardique : il était significativement supérieur chez les SHR à 24 et 36 semaine et 

Il n’y avait pas de différence significative à 12 semaines. Chez les SHAM, le T2 décroissait 

significativement avec l’âge avec une différence significative entre 12 et 24 semaines et entre 

12 et 36 semaines, il n’y avait pas de différence entre 24 et 36 semaines. Chez les SHR, le T2 

restait stable dans le temps.

 

• Masse VG : la masse VG était significativement inférieure chez les SHR à 12 semaines et 

devenait significativement supérieure chez les SHR à 24 et 36 semaines. La masse VG 

augmentait significativement avec l’âge dans les deux groupes.

 

Figure 30: Représentation en 
boite à moustache  de la 
distribution du T2 en fonction 
des groupes. Vert = SHAM, 
Orange = SHR 

Figure 31: Représentation en 
boite à moustache  de la 
distribution de la masse VG en 
fonction des groupes. Vert = 
SHAM, Orange = SHR 
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• FEVG : la FEVG était significativement supérieure chez les SHR à 24 et 36 semaines. La FEVG 

restait par ailleurs stable dans le temps dans les deux populations.

 

• Débit cardiaque normalisé : il n’y avait pas de différence significative de débit cardiaque 

normalisé entre les SHR et les SHAM à chaque tranche d’âge. Il existait en revanche une 

diminution significative du débit cardiaque normalisé avec l’âge dans les deux populations. 

 

 

 

Figure 32: Représentation en 
boite à moustache  de la 
distribution de la FEVG en 
fonction des groupes. Vert = 
SHAM, Orange = SHR 

Figure 33: Représentation en 
boite à moustache  du débit 
cardiaque indexé en fonction 
des groupes. Vert = SHAM, 
Orange = SHR 
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• Poids : Le poids des animaux était significativement supérieur chez les SHAM à chaque 

tranche d’âge et augmentait significativement avec l’âge dans les deux populations.

 

Concernant la comparaison des valeurs de VEC obtenues par méthode de bolus ou infusion, le test de 

Bland-Altman a montré un biais de seulement 0,1% avec un intervalle de confiance à 95% de [-4,0 - 

+4,1%] 

 

Figure 35: Graphique de Bland-Altman comparant la mesure du VEC selon un protocole par bolus ou 
par infusion. La ligne horizontale orange représente la différence moyenne. Les lignes en pointillée 
vert représentent les limites d’agrément. 

Figure 34: Représentation en 
boite à moustache  du poids en 
fonction des groupes. Vert = 
SHAM, Orange = SHR 
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6. Discussion 
 
 
Il a déjà été prouvé qu’une fibrose myocardique interstitielle se développait avec l’âge chez les rats 

SHR, et elle représente la principale cible des traitements pharmacologiques du fait de son caractère 

réversible et de son mauvais pronostic 34,80,111–117. Cependant, son évaluation reste histologique. Des 

études portant sur le T1 mapping natif ont montré une bonne corrélation avec la fibrose interstitielle 

mais sont limitées mais ont montré une moins bonne corrélation avec la fibrose interstitielle 

myocardique par rapport au VEC87. 

Très peu d’études se sont intéressées au VEC en modèle petit animal, principalement dû aux difficultés 

techniques pour accéder à des séquences IRM synchronisées à de très hautes fréquences cardiaques 

et respiratoires, sur des petits animaux, avec nécessité d’anesthésie et d’injection de gadolinium. De 

plus, comme nous l’avons développé dans la partie préliminaire de cette étude, il n’y a aucune 

recommandation sur les doses et protocoles d’injection de gadolinium pour cette mesure chez le petit 

animal. Actuellement, ces études ont montré une augmentation du VEC dans des modèles de souris 

spontanément ou secondairement hypertendues118–122, ainsi que chez des rats avec une fibrose 

secondairement induite107,123 ou post chimiotherapie124. A notre connaissance, il n’y a pas d’étude 

publiée sur le VEC chez le rat SHR. 

Nos résultats concernant le remodelage concentrique , avec une augmentation significative de 

l’épaisseur et de la masse VG ainsi qu’un VG hyperkinétique sont concordantes avec les études sur 

cette population de rats hypertendus, en étude échographique ou IRM. Le VEC dans notre étude était 

significativement augmenté chez les rats SHR dès 24 semaines de vie, comparé aux rats SHAM.  Dans 

la population des SHR, le VEC augmentait significativement à chaque palier tandis qu’il restait stable 

dans la population des SHAM. Le VEC apparait donc comme une mesure discriminante pour la 

détection précoce de la fibrose interstitielle avant l’apparition de signes de dysfonction systolo-

diastolique, ou l’apparition de bande ou nodule de fibrose détectables en rehaussement tardif. Ceci 

est concordant avec la littérature mais dans des études sur petit animal où la fibrose était induite 

pharmalogiquement ou par sténose aortique avec une fibrose d’apparition précoce et plus importante. 
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Dans notre étude, le vieillissement était naturel, sans traitement pharmacologique ou chirurgical.  Dès 

24 semaines de vie, la différence de VEC est significative et cette différence est majorée à 36 semaines 

(+6,4% à 24 semaines, +13,7% à 36 semaines, Table 2). Le T1 mapping semble présenter des résultats 

similaires dans notre étude, avec une augmentation significative précoce du T1 myocardique par 

rapport aux rats SHAM et cela avait déjà été montre précédemment dans notre laboratoire80. Cela est 

d’autant moins étonnant que les valeurs de T1 natif font partie intégrante du calcul du VEC. Cependant, 

et c’est à notre connaissance la première fois que cela est démontré, il existait une décroissance 

significative du T1 myocardique dans le temps chez les rats SHAM. Cette décroissance n'intéresse que 

le myocarde puisque le T1 natif dans le sang reste stable. Cette décroissance significative dans le temps 

chez les SHAM est également retrouvée pour le T2 myocardique. Cette diminution combinée des 

valeurs de T1 et de T2 myocardiques sont donc probablement la résultante de modifications 

structurelles dans le temps, sachant qu’à 12 semaines, le rat n’est encore qu’un adolescent et il 

continue de grandir, comme l’attestent l’augmentation de poids et de masse myocardique et la 

diminution du débit cardiaque normalisé,  dans les deux populations, entre 12 et 36 semaines. De plus, 

il se produit des modifications histologiques et macroscopiques au niveau myocardique, dans 

l’évolution normale d’un rat normo- ou hypertendu dans ses premiers mois de vie125,126 Le fait d’utiliser 

des animaux jeunes et la transposition des résultats à l’homme est d’ailleurs actuellement débattu 

dans la recherche experimentale127–129.  On pourra toutefois remarquer que cette décroissance du T1 

et du T2 myocardique avec l’âge a été également retrouvée dans l’étude Heart Map Study réalisée au 

CHU de Rouen. Le VEC, lui n’est que le reflet de la quantité de matrice extracellulaire et il apparait dans 

notre étude qu’il reste stable quel que soit l’âge chez les rats SHAM normo tendus.  

Concernant le T2, même si il existe des différences significatives entre les groupes SHAM et SHR, cette 

valeur reste stable en fonction de l’âge chez les SHR, confortant les données de la littérature qui en 

font plus un marqueur de l’œdème myocardique que de la fibrose.  

Enfin, on note que l’augmentation relative est plus marquée pour le VEC que pour les valeurs de T1 et 

de T2 myocardiques natifs (Table 2).  
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Ainsi, dans notre étude le VEC était significativement augmenté chez les SHR et apparaissait stable 

chez les SHAM avec une augmentation relative plus importante que les valeurs paramétriques de T1 

et de T2 myocardique. Cette mesure présente donc un réel intérêt futur en recherche fondamentale 

dans l’évaluation thérapeutique de potentielles molécules. 

 

 
Différence SHR – 

SAM 
VEC T1 natif T2 natif 

12 semaines 
Absolu +0,2% +12,9msec +0,4msec 

Relatif +1,2% +1% +1,3% 

24 semaines 
Absolu +1,1% + 44msec +1,7msec 

Relatif +6 ,4% +3,5% +5,9% 

36 semaines 
Absolu +2,3% +78,9msec +3msec 

Relatif +13,7% +6,3% +10,9% 

Table 2 : différence de valeur moyenne de VEC, T1 myocardique natif et T2 myocardique natif 
entre les rats SHR et rats SHAM (SHR-SHAM) 
 

Concernant le protocole de mesure par injection IV d’un bolus de produit de contraste gadoliné, les 

mesures sont vraiment comparables à celles obtenues en protocole de perfusion lente, avec un biais 

de seulement 0,1%. Cela avait déjà été démontré chez l’homme mais notre étude préliminaire 

montrant d’importantes différences chez le rat par rapport à la cinétique d’évolution du signal, il 

convenait toutefois de le démontrer. Ainsi, le protocole d’injection IV par bolus avec une mesure du 

T1 post injection <10minutes semble le plus approprié chez le petit animal. 
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7. Limites 
 
 
La principale limite de cette étude expérimentale est l’absence de confrontation à des données 

histologiques. Néanmoins il a déjà été montré à de multiples reprises chez le petit animal ou chez 

l’homme que le VEC était bien corrélé au % de collagène mesuré en microscopie, notamment après 

coloration au rouge sirius107,118–120,124,130. Comme nous l’avons vu dans la partie théorique, la fibrose 

dite interstitielle confond souvent fibrose interstitielle et périvasculaire, une étude histologique 

différenciant ces données aurait été intéressante27,28. Enfin, des études différenciant le type de 

collagène et le crosslinking serait également à développer8,18,21,41,131. 

Une approche thérapeutique aurait été intéressante, avec un groupe présentant un traitement 

antihypertenseur afin de tester une éventuelle diminution du VEC et des valeurs paramétriques de T1 

et de T2 myocardique sous traitement. 

L’étude est monocentrique et une expérience utilisant des intensités de champs différents, avec des 

animaux présentant d’autres types de pathologie aurait été intéressant. 

 

8. Conclusion 
 
 
Chez les rats SHR, le VEC est significativement augmenté par rapport aux rats SHAM, dès 24 semaines 

de vie. Il augmente significativement avec le temps chez les rats SHR tandis qu’il reste constant dans 

le temps chez les rats SHAM. La méthode d’évaluation du VEC par bolus IV est comparable à celle par 

perfusion lente. 

Les valeurs paramétriques de T1 et T2 myocardiques sont également significativement augmentées 

chez les SHR par rapport aux SHAM à partir de 24 semaines de vie. Les valeurs de T1 et de T2 

myocardiques diminuent significativement avec le temps chez les rats SHAM. 
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D. Conclusion de la partie expérimentale 
 
 
Tout le travail expérimental de cette thèse a donc permis : 

1. D’optimiser les séquences d’évaluation du T1 myocardique au sein de notre laboratoire 

2. Mettre en place un protocole de mesure du VEC reproductible chez le petit animal. Cette partie 

a permis de mettre en évidence de nettes différences avec le protocole de mesure chez 

l’homme avec une dépendance à la dose de gadolinium injectée et la nécessité de réaliser des 

mesures plus précocement. 

3. De tester ces mesures en condition physiologique et pathologique, dans une population de 

rats normaux et spontanément hypertendus. Le VEC apparaissant significativement supérieur 

chez les SHR par rapport aux SHAM avec des valeurs augmentant significativement dans le 

temps chez les SHR et restant stables chez les SHAM. 
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IV. Apport du scanner double énergie dans la mesure du VEC 
 
 

A. Introduction 
 
 
Comme nous l’avons vu dans les deux premières parties, le VEC est une méthode non invasive 

d’évaluation de la fibrose myocardique interstitielle132–134. Sa mesure a été proposée initialement en 

IRM avec injection de gadolinium en utilisant des séquences de quantification du T1133. Néanmoins, en 

théorie, le but est d’évaluer le ratio de la concentration d’un traceur extracellulaire entre le myocarde 

et le sang (ce ratio étant appelé le coefficient de partition ou de partage λ), à l’équilibre après injection 

de ce traceur, et de le combiner au volume de distribution du traceur dans le sang,  traditionnellement 

évaluée par 1-Hematrocrite (Ht). Ainsi, on peut exprimer le VEC par cette équation : 

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 (%) = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗ 𝜆𝜆 = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗
(𝐶𝐶𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡 𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒)𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

(𝐶𝐶𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡 𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒)𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
 

Si il a bien été démontré que l’IRM était un outil permettant une évaluation fiable et reproductible du 

VEC, notamment grâce aux séquences de T1 mapping et en utilisant un produit de contraste gadoliné 

comme traceur extra cellulaire, d’autres ont évalué le scanner comme outil de mesure. En effet :  

1. les produits de contraste iodés sont également des traceurs uniquement extracellulaires 

2.  l’atténuation avant et après injection d’iode est évaluable par la mesure des Unités 

Hounsfield (UH).  

3. Le scanner est un équipement bien plus étendu et disponible que l’IRM. 

Ainsi, plusieurs équipes ont validé l’apport du scanner dans l’évaluation du VEC, (Figure 36) en 

comparant les résultats à l’IRM et/ou à l’histologie109,135–142. L’évaluation du VEC se faisant alors par 

l’équation : 

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 (%) = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗ 𝜆𝜆 = (1 −𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗
∆𝑈𝑈𝑈𝑈𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

∆𝑈𝑈𝑈𝑈𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
 

Dans cette équation ∆𝑈𝑈𝑈𝑈 = 𝑈𝑈𝑈𝑈𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎è𝑠𝑠 𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖 −  𝑈𝑈𝑈𝑈𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎 𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖 
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Figure 36 : Exemple de mesure du VEC en scanner conventionnel136, nécessitant une acquisition 
avant (a) et après (b) injection de produit de contraste iodé. Atténuation correspondante (c) en unité 
Hounsfield (HU) des régions d’intérêt dessinées dans le septum interventriculaire et dans le centre 
de la cavité VG, à différents temps post injection. 
 
 
L’évaluation du VEC en scanner soulève plusieurs problèmes : 

1. Comme en IRM, cette mesure nécessite deux acquisitions, avant et après injection de produit 

de contraste iodé, posant l’évident problème de la dose d’irradiation. 

2. L’acquisition avant injection ne permet le plus souvent pas de distinguer la paroi VG de la cavité 

sanguine. 

3. Le scanner présente une résolution en contraste bien inférieure à celle de l’IRM, que ce soit 

sur les acquisitions avant ou après injection. 

 

  



71 
 

B. Scanner double énergie 
 
 
Un rappel des définitions des termes utilisés en scanner double-énergie est proposé dans l’Annexe 

n°4. 

1. Principe du scanner double énergie 
 
 
Le scanner double énergie (ou scanner spectral) est une technique scanographique, évaluée depuis la 

fin des années 1970143–148 et disponible commercialement depuis la fin des années 2000149,150, basée 

sur la capacité à différencier des structures au sein d’un voxel en utilisant deux faisceaux de rayons X 

d’énergies différentes (80 et 140kVp)151. Les éléments soumis à un faisceau de rayons X n’atténuent 

pas les photons de manière équivalente suivant l’énergie des photons incidents (Figure 37). 

Du fait de la différence d’atténuation en fonction de l’énergie du faisceau, le scanner va pouvoir 

déterminer la concentration d’un élément dans un voxel (Figure 38).  

Il existe plusieurs solutions technologiques afin de générer les deux faisceaux d’énergie différentes : 

1. Technologie basée sur le tube à rayon X (= source) 

a. Technologie double tube  (« Dual Source Dual-Energy CT ») : 2 tubes (80 et 140kVp) 

placés à 90° en rotation simultanée avec une rangée de détecteurs en face de chaque 

tube : Siemens Healthineers®. 

b. Technologie simple tube (« Single Source Dual-Energy CT »):  

• Par switch ultra rapide du voltage du tube lors de l’acquisition : GE Healthcare ® 

• Par acquisition séquentielle : à chaque tour, ½ tour ou ¼ de tour d’hélice, le tube change 

de voltage : Toshiba ®. 

• Par filtre en sortie de tube (Siemens Helthineers ®) 

2. Technologie basée sur les détecteurs : 

a. Deux rangées de détecteurs placées en sandwich152. 

b. Détecteur à comptage de photon153. 
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Figure 37 : Atténuation des photons X par les différents éléments :  

• A gauche151 : Numéros atomiques et k-edges de différents éléments. Selon la formule 
d’atténuation par effet photoélectrique (µ = (k x d x Z³)/E³), les produits de contraste iodés: 

– vont plus atténuer que les tissus mous (hydrogène, carbone..) du fait d’un numéro 
atomique Z plus élevé. 

– Verront leur atténuation augmenter avec la diminution de l’énergie des photons 
incidents  (E) 

• A droite154 : graphique représentant l’atténuation de l’iode, du calcium et de l’eau en 
fonction de l’énergie des photons154. Les deux barres verticales en pointillé représentent 
grossièrement l’énergie moyenne des photons des deux hélices à 80kVp (Emoy = 50 keV 
environ) et à 140kVp (Emoy = 80keV environ). 
Le pic d’atténuation de l’iode (33,2keV) est représenté (pic d’atténuation de la courbe 
bleue). 
Il existe une plus grande différence d’atténuation entre l’iode et l’eau à 50keV qu’à 80keV 
(doubles flèches rouges), base de la différenciation entre ces deux structures par le scanner 
double énergie.  
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Figure 38 : Principe de la différenciation entre les structures par le scanner double énergie151 
Soit deux éléments hypothétiques A et B ayant un pic d’atténuation (k edge) égal à 90 kEv (élément 
A) et 190 keV (élément B) et quatre solutions contenant ces deux éléments dans des concentrations 
inconnues. On soumet ces quatre solutions à deux hélices d’énergie différentes, proches du pic 
d’atténuation de chaque élément (100 et 200 kVp). 

• La solution 1 n’atténue ni à 100, ni à 200 kVp elle ne contient donc pas d’élément A ou B. 
• La solution 2 atténue plus à 200 qu’à 100kVp, elle contient donc  plus d’élément B que 

d’élément A 
• La solution 3 atténue plus à 100 qu’à 200kVp elle contient donc plus d’élément A que 

d’élément B. 
• La solution  4 atténue autant à 100 qu’à 200 kVp, elle contient donc les deux éléments A et 

B à concentrations égales. 
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Cette capacité à différencier les structures va permettre de présenter deux types d’images : 

1. Les images dites « en différenciation de matériel ». Le scanner double énergie étant basé sur 

la capacité à différencier des éléments au sein d’un voxel grâce à deux faisceaux d’énergies 

différentes, il  va donc pouvoir identifier quelle est la concentration d’un élément dans  ce 

voxel et générer des images en différenciant les matériaux contenus dans ce dernier. Pour 

l’instant cette différenciation est limitée à des paires de matériaux. Par exemple, une des 

paires les plus utilisés est la paire Eau vs. Iode. Le logiciel ayant identifié quelle concentration 

d’eau et d’iode se trouve dans chaque voxel, va pouvoir soustraire un de ces deux éléments 

de l’image. Ainsi on aura accès à deux séries d’images (Figure 39) : 

o Une série appelée « Eau » où l’iode aura été soustraite de l’image réalisant ainsi une 

pseudo hélice sans injection. La différenciation Eau vs Iode permet donc 

théoriquement de s’affranchir d’une hélice sans injection de produit de contraste iodé 

avant de réaliser l’hélice injectée 155,156 Ce type de série a été utilisé par exemple, pour 

mesurer le score calcique coronarien sur des hélices injectées en générant des images 

sans injection157,158.  

o Une série appelée « Iode » ou l’eau aura été soustraite de l’image réalisant ainsi une 

cartographie d’iode. Les régions d’intérêt (ROI) placés sur l’image ne donnent alors 

plus de valeurs en nombres scanographiques (Unité Hounsfield) mais des 

concentrations par mm3 de l’élément considéré. C’est ce type de reconstructions que 

nous allons utiliser pour la suite de l’étude. Elles seront plus détaillées dans le 

paragraphe suivant. 

 

2. Les images dites « monochromatiques », c'est-à-dire comme si le faisceau qui traversait le 

patient était monochromatique. L’intérêt de ce faisceau « monochromatique » est double : 
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1. Ce faisceau génère moins d’artefacts que le faisceau polychromatique, notamment 

moins d’artefacts de renforcement de faisceau et permet des mesures des nombres 

scanographiques plus précises et plus reproductibles159 

2. On va pouvoir faire varier, en post traitement, l’énergie de ce faisceau virtuel entre 40 

à 140keV. 

a. En diminuant les keV, on s’approche du pic d’absorption de l’iode (33,2keV) et on 

augmente donc virtuellement l’atténuation en post traitement, sur les hélices 

injectées160–162. Cette technique a été utilisée pour réduire la quantité d’iode 

injectée, notamment lors des angioscanners163–166 

b. En augmentant les keV, on diminue les artefacts de durcissement de faisceau et 

cela peut permettre par exemple de mieux traverser les structures métalliques 

telles que les endoprothèses ou les stents167.  
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Figure 39 : Présentation générale des scanners double énergie et des reconstructions utilisées le 
plus souvent en imagerie cardiovasculaire. 
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2. Cartographies d’Iode 
 
 
Nous avons vu dans le paragraphe précèdent qu’après acquisition scanographique en mode double 

énergie d’une série avec injection de produit de contraste iodé, on pouvait générer en post traitement 

une série d’image en décomposition matérielle. Le scanner est en effet capable de déterminer la 

concentration d’iode dans un voxel et de générer une cartographie d’iode, où chaque voxel représente 

une concentration d’iode. Si une région d’intérêt (ROI) est dessinée sur ces images, le résultat n’est 

plus donnée en Unité Hounsfield (UH) mais en concentration d’iode/mm3. 

Ces cartographies ont été initialement utilisées en imagerie thoracique afin d’optimiser la recherche 

de thrombi par visualisation de plages « d’hypoperfusion »168–170 (Figure 40). Certains ont même 

comparé ces cartographies avec la scintigraphie pulmonaire, avec des résultats concluants171,172 même 

si les phénomènes physiques comparés ne sont pas équivalents (perfusion vraie scintigraphique vs. 

Cartographie d’iode). 

 

 

Figure 40 : Exemple de cartographies d’iode chez un patient présentant des douleurs thoraciques 
avec un angioscanner initialement considéré comme normal. Cartographies d’iode en axial (A) et en 
sagittal (B) permettant de visualiser un « defect de perfusion » pyramidal à base périphérique 
(flèches blanches), postérosupérieur du lobe inferieur droit, ayant permis à la relecture de 
l’angioscanner de visualiser un thrombus segmentaire (flèche bleue). 
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Des études sur fantôme ont permis de montrer que les concentrations d’iode mesurées sur ces 

cartographies étaient tout à fait comparables aux doses réelles173–178 . Puis, des développements 

technologiques ont permis d’utiliser le mode double énergie en mode synchronisé à l’ECG, avec des 

résultats similaires179. 

 

 

 

Figure 41 : Publication de Feuerlein et al.176 montrant à gauche la corrélation entre des concentration 
connues d’iode dans des solutions et celles mesurées en scanner DE. A droite, schéma de Bland-
Altman correspondant. La corrélation est excellente, néanmoins, on notait une tendance nette de 
sous-estimation à faible dose et de surestimation à forte dose  
  



79 
 

Sachant que la quantification de la concentration d’iode par scanner double énergie avait été validée 

et que ces acquisitions étaient réalisables en mode synchronisé à l’ECG, notre hypothèse de départ a 

donc été d’utiliser ces cartographies d’iode pour mesurer directement les concentrations d’iode dans 

le myocarde et dans sang afin de mesurer le coefficient de partition λ. En effet, cela présentait deux 

avantages : 

1. Mesurer directement la concentration d’un traceur extracellulaire et de pouvoir 

réaliser la mesure de λ, sur une seule série d’image. Cela présentait un avantage 

certain sur l’IRM et le scanner conventionnel, en effet ces deux techniques ne 

permettant que d’estimer la concentration du traceur, respectivement par le ΔR en 

IRM ou de le ΔUH en scanner. 

2. Comparé au scanner conventionnel : 

a. Mesurer le λ sur une hélice injectée directement et permettre de s’affranchir des 

difficultés à identifier les structures sur l’hélice sans injection. 

b. Eviter une irradiation supplémentaire en s’affranchissant de l’hélice sans injection. 

  



80 
 

C. Rétrécissement aortique et fibrose myocardique 
 
 
Le rétrécissement aortique (RA) est la valvulopathie la plus fréquente et le RA serré a une forte 

prévalence dans la population âgée180–182, cette prévalence augmentant actuellement avec le 

vieillissement de la population183,184. 

Il est maintenant communément admis que l’évolution naturelle du rétrécissement aortique se fait 

vers un remodelage VG concentrique et le développement d’une fibrose myocardique intertitielle90,185–

187. De plus, la présence et l’importance de cette fibrose sont des facteurs de mauvais pronostic188–190. 

Le remplacement valvulaire aortique chirurgical reste le traitement de référence mais le 

remplacement valvulaire aortique par voie transcutanée (TAVI =Transcatheter Aortic Valve 

Implantation) est une alternative dans cette population à haut risque191–194.  Le TAVI peut être réalisé 

par voie fémorale, carotidienne, sous clavière voire trans-aortique ou trans-apicale. Le choix du type 

et de la taille des prothèses aortiques, ainsi que de la voie d’abord nécessitent un bilan anatomique 

précis réalisé par échocardiographie, scanner et angiographie conventionnelle. 

Ainsi, tous les patients chez qui une procédure de TAVI est envisagée bénéficient d’un scanner avec 

injection avant intervention permettant une analyse des structures cardiaques et notamment 

l’anatomie valvulaire et les mensurations de l’anneau, ainsi qu’une analyse angioscanographique des 

voies d’abord fémorales ou éventuellement des troncs supra-aortiques195,196.  

Il est à noter que ce traitement innovant a été mis au point au CHU de Rouen par l’équipe de 

Cardiologie191,197,198, qu’il s’est depuis mondialement diffusé et que les indications ne cessent de 

croitre, avec des dernières recommandations européennes envisageant ce traitement dès 75 ans195.  

De plus, l’équipe de Cardiologie du CHU de Rouen ainsi que le laboratoire Inserm U1096 (Endothelium, 

Valvulopathy and Heart failure) ont été les investigateurs principaux du projet «Early Markers of 

Cardiovascular Remodeling in Valvulopathy and Heart Failure» qui a obtenu le label fédération 

hospitalo universitaire (FHU) récemment. Enfin, l’équipe de radiologie du CHU de Rouen est également 

experte en imagerie cardiovasculaire et dans ce type d’examens pré procédure164,199–201.  
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Ainsi, du fait de la présence prouvée de fibrose intra myocardique chez les patients présentant un RA 

serré, de l’expertise locale (clinique, interventionnelle, biologique, pharmacologique et radiologique),  

du recrutement important de patients, et de la nécessité de réaliser un scanner avant la procédure, il 

apparaissait évident de tester notre hypothèse dans la population de patients avec RA serré candidats 

à un traitement par TAVI. 
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D. Etude préliminaire 
 

1. Matériels et méthodes. 
 
 
Si il était recommandé de mesurer de le VEC en IRM 15 minutes après injection de produit de contraste 

gadoliné60, il n’existait en revanche pas de recommandation pour le scanner conventionnel ou double 

énergie. Le but de notre étude préliminaire était donc de chercher à quel moment mesurer le VEC 

après injection et d’optimiser le % de reconstruction itérative utilisable pour les reconstructions en 

cartographie d’iode. 

A cet effet, nous avons faut participer 16 patients qui devaient bénéficier d’un scanner pré TAVI au 

CHU de Rouen et qui présentaient une hypodensité du fond de l’auricule gauche sur l’hélice artérielle  

(habituellement utilisée pour les mesures de l’anneau aortique). Tous les examens ont été réalisés sur 

un scanner Discovery GE Healthcare 64 détecteurs. L’hélice artérielle était réalisée en deux fois après 

injection d’un total de 90ml de Iohexol (Xenetix® 350 mg/ml) (deux minutes entre les deux 

injections)164. Ils ont alors bénéficié d’une hélice supplémentaire en mode double énergie à 5 minutes 

mais sur une seule acquisition séquentielle de 4cm, à trois reprises à 5, 10 et 15 minutes. La dose 

moyenne d’irradiation pour chaque hélice était de 48, 4 ± 17,6 mgy.cm, la dose cumulée des trois 

hélices n’excédant donc pas 150mGy.cm. Chaque hélice a été reconstruite à 0, 50 et 100% d’ASIR. 

Une coupe médioventriculaire en petit axe était reconstruite pour chaque série permettant de 

dessiner une ROI dans le septum inter ventriculaire et le centre de la cavité VG (Figure 41). Chaque ROI 

donnait un résultat en concentration moyenne d’iode (𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖) ± la déviation standard dans la ROI 

(𝜎𝜎𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖). Une hématocrite était prélevée le matin de l’examen. 
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Figure 41 : Cartographie d’iode ne petit axe médioventriculaire avec une région d’intérêt (ROI) dans 
le septum interventriculaire et une ROI au centre de la cavité ventriculaire gauche 
 

Le VEC myocardique était mesuré selon la formule :  

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗
(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
 

La déviation standard du VEC était calculée selon la formule108 : 

𝜎𝜎𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗
(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
∗ ��

𝜎𝜎𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖
𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖

�
𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

2
+ �

𝜎𝜎𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖
𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖

�
𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠

2
 

Au final, il y avait donc pour chaque patient 3 séries à 5, 10 et 15 minutes, et pour chacune de ces 

séries, trois reconstructions à 0, 50 et 100% ASIR. 

Le but était de comparer les valeurs de VEC et de la SD VEC dans le temps et entre les différents % de 

reconstruction afin de choisir le meilleur temps de mesure et le % d’ASIR maximal. Un test de Kruskall 

Wallis avec comparaison deux à deux par un test de Mann-Whitney a été utilisé. Une valeur de P < 0,05 

a été considérée comme statistiquement significative. Toutes les analyse ont été faite avec un logiciel 

dédié (Medcalc® version 11.3.2.0.) 
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2. Résultats 
 
 
Les résultats sont présentés dans la table 3 et les figures 42 et 43. 

Résultats en fonction du temps de mesure : 

• Il n’y avait pas de différence de VEC entre les trois temps (5, 10 et 15 minutes) et ce quel que 

soit le % d’ASIR (tous le P > 0,15). 

• En revanche, il existait une augmentation significative des déviations standards σCiode dans le 

septum et le sang, ainsi que la σVEC  entre 5 et 10 min, 5 et 15 minute et 10 et 15 minutes (tous 

les P < 0,05). 

Résultats en fonction du % d’ASIR : 

• Il n’y avait pas de différence significative de Ciode dans le septum, de Ciode dans le sang ou de 

VEC (tous le P > 0,2) 

• Il existait une diminution significative des déviations standards σCiode dans le septum et le sang, 

ainsi que la σVEC  (tous les P <0,05). 
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ASIR 0 ASIR 50 ASIR 100 P 

 
 
 
 
 
 

5min 

Ciode septum 5min 15,81 ± 3,22 15,87 ± 3,17 15,99 ± 3,20 NS 

σCiode septum 5min 10,54 ± 2,01 6,73 ± 1,36 3,28 ± 0,82 <0,01 

Ciode sang 5min 29,24 ± 5,38 29,12 ± 5,31 29,04 ± 5,26 NS 

σCiode sang 5min 10,95 ± 5,31 7,10 ±1,38 3,85 ± 0,93 <0,01 

VEC septum 5min 34,59% ± 5,35% 34,77%± 5,19% 35,09% ± 5,13% NS 

σVEC septum 5min 27,25% ± 7,94% 17,62% ± 5,50% 9,83% ± 3,81% <0,01 

 
 
 
 
 
 

10 min 

Ciode septum 
10min 13,12 ± 2,74 13,48 ± 2,84 13,26 ± 2,31 NS 

σCiode septum 10min 10,95 ± 1,78 7,07 ± 1,19 3,48 ± 0,79 <0,01 

Ciode sang 10min 23,90 ± 4,58 23,91 ±4,48 23,57 ± 4,39 NS 

σCiode sang 10min 11,06 ± 1,96 7,16 ± 1,24 3,74 ± 0,76 <0,01 

VEC septum 10min 35,06% ± 5,74% 35,94% ±5,65% 35,51% ± 4,31% NS 

σVEC septum 10min 34,36% ± 9,56% 22,42% ± 6,14% 12,96% ± 4,99% <0,01 

 
 
 
 
 
 

15min 

Ciode septum 
15min 11,31 ± 2,46 11,65 ± 2,30 11,92 ± 2,32 NS 

σCiode septum 15min 11,16 ± 1,87 6,96 ± 1,23 3,42 ± 0,71 <0,01 

Ciode sang 15min 20,63 ± 4,23 20,57 ± 4,35 20,55 ± 4,46 NS 

σCiode sang 15min 11,01 ± 1,63 7,04 ± 1,15 3,58 ± 0,89 <0,01 

VEC septum 15min 35,07% ± 5,57% 36,39% ± 5,68% 37,36% ± 5,92% NS 

σVEC septum 15min 40,81% ± 11,71% 26,08% ± 8,23% 15,33% ± 7,06% <0,01 

 
Table 3: Résultats en fonction du temps et du % d’ASIR.  
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Figure 42 : Evolution de la concentration en iode dans le sang et dans le septum VG avec VEC 
correspondant en fonction du temps. Les barres verticales représentent la déviation standard (σ) 
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Figure 43: Evolution du VEC et de la déviation standard du VEC en fonction du temps et du % d’ASIR. 
En haut, VEC avec les barres verticales noires représentant la déviation standard. En bas, déviation 
standard du VEC représentée en histogramme. 
Le VEC restait stable dans le temps aux trois temps de mesure. En revanche, la déviation standard 
du VEC augmentait significativement avec le temps et diminuait significativement avec l’ASIR. 
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3. Discussion et conclusion 
 
 
Il apparait dans ce premier travail d’optimisation que le VEC en scanner peut être mesuré avant les 15 

minutes en post injection, comme recommandé pour l’IRM60. Cela avait déjà été démontré chez le 

lapin109,202. Dans l’étude de Jablonowski et al.109 l’équilibre de l’ECV myocardique chez le lapin était fixé 

après seulement cinq minutes dans le myocarde sain, ainsi que dans les zones remote,  péri infarcies 

et infarcies chez les animaux ayant bénéficié d’une occlusion coronaire définitive . Seuls les animaux 

ayant bénéficié d’un ischémie-reperfusion avait un ECV encore évolutif après 10 minutes dans les 

zones ischémiées. Dans l’étude de Hong et al.202 avec des lapins présentant des cardiopathies chimio-

induites, l’équilibre était atteint dès trois minutes.  Nous avons trouvé les mêmes résultats chez le rat 

dans notre étude expérimentale et ces deux études étant réalisées chez le lapin, les mêmes hypothèses 

à savoir un volume de distribution plus faible avec des fonctions cardiaques et rénales plus rapides 

pourraient être à l’origine de cette différence. Néanmoins, en utilisant le scanner double-énergie, nous 

avons retrouvé le même résultat chez l’homme, à savoir un équilibre atteint dès cinq minutes et ne se 

modifiant pas jusqu’à quinze minutes en post injection. Il existe d’ailleurs quelques données dans la 

littérature où même en IRM, chez l’homme, l’équilibre était rapide203–205. 

De plus, dans ce données préliminaires, la déviation standard (ou bruit) dans les ROI ou la déviation 

standard du VEC elle-même était significativement inférieure sur la première mesure à cinq minutes. 

En effet, la résolution en contraste du scanner était bien inférieure à celle de l’IRM pour les tissus 

mous, plus le temps post injection est élevé, moins l’atténuation due au produit de contraste est 

importante et plus la dispersion des mesures augmente. Ainsi, dans notre population de patients avec 

RA serré, et pouvant éventuellement présenter des séquelles connues ou non d’infarctus chronique 

mais ne présentant en aucun cas des tableaux d’ischémie-reperfusion au moment de leur scanner, un 

temps de mesure à 5 minutes suivant la dernière des deux injections (pour rappel l’examen pré TAVI 

était alors réalisé en deux temps164) paraissait tout fait acceptable. 

L’utilisation des reconstruction itératives a considérablement révolutionné la pratique scanographique 

ces dernières années en permettant en post traitement d’améliorer la qualité image en diminuant le 
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bruit et permettant ainsi de réduire les constantes d’acquisitions afin d’in fine diminuer la dose 

d’irradiation206,207. Néanmoins, plus le % d’ASIR utilisé est important, plus l’image apparait lisse. 

Surtout, il persiste encore des interrogations car on ne connait pas actuellement les conséquences, et 

notamment en imagerie cardiaque synchronisée, sur la résolution spatiale, la quantification des UH, 

les effets de bords sur des calcifications et plaques de petits vaisseaux208,209. De plus, et c’est ce qui 

nous intéresse dans le cas de notre étude, on ne connait pas les effets sur la quantification des doses 

d’iode intravoxel. Nous avons donc testé trois % d’ASIR allant du plus faible (0%) au plus fort (100%). Il 

s’est avéré que le % d’ASIR n'influençait pas le résultat, quel que soit le temps post injection. En 

revanche, le bruit de l’image et surtout la déviation standard du VEC diminuait très significativement 

avec le % d’ASIR. De plus, des études comparant les concentration d’iode aux résultats obtenus en 

scanner double énergie ont également retrouvé une moins grande erreur en utilisant des 

reconstructions itératives sur fantôme 176,178 mais également chez l’homme210. Ainsi, l’hélice 

supplémentaire réalisée tardivement servant uniquement à la quantification d’iode pour la mesure du 

VEC, il paraissait correct d’utiliser 100% d’ASIR pour la reconstruction. 

En conclusion de cette étude préliminaire, nous avons donc montré qu’une mesure du VEC en scanner 

double énergie, cinq minutes après injection, ne modifiait pas la mesure du VEC par rapport à la 

référence actuelle de délai en IRM (i.e 15 minutes) et que cela permettait de diminuer le bruit de 

l’image et la déviation standard du VEC. De plus, utiliser 100% d’ASIR pour la reconstruction image 

permettait également de réduire très significativement le bruit et la déviation standard du VEC sans 

modifier le résultat.  
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E. Etude Clinique 
 
 

1. Introduction 
 

La fibrose myocardique est l’évolution naturelle et un facteur de mauvais pronostic dans le 

rétrécissement aortique90,188,189. L’évaluation de cette fibrose était auparavant réservé à l’histologie et 

nécessitait des biopsies myocardiques211. La mesure du VEC myocardique en imagerie de coupe a été 

proposé comme un marqueur non invasif de cette fibrose132. Son calcul est basé sur l’évaluation du 

ratio de la concentration d’un traceur extracellulaire, à l’équilibre, entre le myocarde et le sang 

(coefficient de partition λ) et le rapporter au volume de distribution de ce même traceur, estimé par 

(1-Ht) selon la formule :  

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗  𝜆𝜆 = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗
(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
 

De nombreuses études ont montré que ce VEC mesuré par IRM après injection de produit de contraste 

gadoliné et des séquences de T1 mapping, était bien corrélé au % de collagène mesuré en 

histologie60,83,133. De même, le VEC a pu être mesuré par scanner conventionnel135,136 et confronté à 

l’histologie. Cependant, dans les deux techniques, la concentration du traceur n’est pas directement 

mesurée mais seulement estimée par le ΔR ou le ΔUH, avec nécessité de réaliser des acquisitions avant 

et après injection, entrainant un risque de mauvaise correspondance entre les coupes, et une 

irradiation supplémentaire en scanner. Depuis quelques années le scanner double énergie permet de 

réaliser des cartographies d’iode permettant de mesurer des concentrations d’iode au sein des 

voxels174,179.  

Le rétrécissement aortique serré présente une forte prévalence chez les sujets âgés et on sait que la 

fibrose myocardique est augmentée dans cette pathologie. Il est maintenant recommandé que 

l’ensemble des patients candidats à un remplacement aortique par voie percutanée (TAVI) bénéficient 

d’un angioscanner avant la procédure.  
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Le but de notre étude est donc de mesurer le volume extracellulaire calculé à partir d’une acquisition 

supplémentaire réalisée en mode double-énergie, avec des reconstructions en cartographie d’iode, 

chez des patients candidats à un TAVI, et de comparer les résultats à la technique de référence, l’IRM 

cardiaque. 

 

2. Matériel et méthodes 
 
 
Le comité de protection des patients (CPP) local a approuvé cette étude rétrospective et le 

consentement éclairé des patients n’a pas été nécessaire. 

Tous les équipements de cette étude sont disponibles commercialement. 

a) Patients 
 
 
Entre Janvier et Décembre 2015, 168 patients consécutifs avec un RA serré ont bénéficié d’un 

angioscanner avant TAVI. 

Sur ces 168 patients, 58 présentaient une hypodensité du fond de l’auricule gauche au temps artériel 

et ont bénéficié d’une acquisition supplémentaire en mode double énergie, afin d’éliminer un 

thombus212. Sur ces 56 patients, 21 ont également bénéficié d’une IRM cardiaque pour compléter 

l’échocardiographie (caractère serré du RA limite, suspicion de séquelle d’IDM, échogénicité faible). 

Les deux examens, scanner et IRM, n’étaient pas espacés de plus de trois semaines (14,9 jours de 

moyenne, déviation standard (SD) = ± 5,7 jours). Tous les patients ayant bénéficié des deux examens 

ont été inclus dans l’étude. 

Les critères d’inclusion étaient : RA serré avec contre-indication à la chirurgie, indication de TAVI et 

scanner préTAVI, suspicion de thrombus de l’auricule gauche nécessitant une hélice supplémentaire, 

indication à une IRM cardiaque. Les critères d’exclusion étaient : insuffisance rénale chronique, 

claustrophobie. 
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b) Scanner cardiaque 
 
 
Tous les examens ont été réalisés sur un scanner 64 détecteurs 750 HD General Electrics (GE) 

Healthcare ®. Le même produit de contraste iodé (PDC) (Iohexol 350mg/ml, GE Healthcare®) a été 

utilisé pour tous les patients. Aucune prémédication avant l’examen a été prescrite. 

Un angioscanner en deux temps a été réalisé : un angioscanner synchronisé à l’ECG après injection de 

65ml (débit = 4ml/s) de PDC puis, dans les deux minutes suivant la première injection, un angioscanner 

aorto-iliaque en mode double énergie après une nouvelle injection de 30ml (débit = 3ml/s) de PDC. La 

dose totale de PDC injectée était donc de 95ml. Cette partie de l’examen n’a pas été analysée dans 

cette étude. 

Sept minutes après la première injection (ou 5 minutes après la seconde), un scanner cardiaque 

synchronisé en mode prospectif a été réalisé avec ces paramètres d’acquisition : mode double énergie 

avec switch ultrarapide du tube (80/140kv), 600mA quand l’index de masse corporel (IMC) < 25 et 

640mA quand IMC > 25., temps de rotation = 0,35s, collimation = 0,625mm, Champ de vue (FOV) = 

25cm, temps d’acquisition = 70% de l’espace RR quand la fréquence cardiaque (FC) < 70 bpm, 50% du 

RR quand > 70., padding = 0ms. 

Les paramètres de reconstruction étaient : décomposition de matériel (MD) paire Iode/Eau, 100% 

ASIR, Filtre : standard, épaisseur = 0,625mm.  

La dose d’irradiation (Produit dose longueur (PDL) et CT Dose Index volumique (CTDIvol)) a été 

enregistrée. 

 

c) IRM cardiaque 
 
 
Tous les examens ont été réalisés sur la même IRM, Siemens Healthineers ® Avanto 1,5 Tesla. Une 

antenne « body » standard a été utilisée pour la transmission et une antenne cardiaque de surface 

dédiée à 32 canaux pour la réception. Le même PDC a été utilisé pour tous les patients : Gadobutrol, 

Gadovist®, Bayer Pharma, à la dose de 0,15 mmol/kg. 
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Tous les patients ont bénéficié de séquencez CINE conventionnelles (bSSFP = balanced steady state 

free precession) avant injection et des séquences en rehaussement tardif PSIR (Phase-sensitive 

inversion recovery) en petit axe ont été réalisée 10 minutes après injection. 

Trois séquences de T1 mapping ont été réalisées en petit axe en basal, médio-ventriculaire et apical,  

avant et 15 minutes après injection de produit de contraste gadoliné. Une séquence de Look-Locker 

modifiée (MOLLI) à 11 point d’échantillonnage a été utilisée. Les paramètres d’acquisition étaient : 

temps de répétition (TR) = 2,5msec, temps d’écho (TE) = 1,06msec, Temps d’inversion (TI) minimum : 

115msec, Incrément de TI = 80msec, angle de bascule = 35°, FOV = 380mm, Taille de la matrice = 192 

x 124 pixels, Taille de pixel = 2 x 2,5 mm², épaisseur de coupe = 8mm, Bande passante = 930 Hz/Pixel, 

facteur d’accélération GRAPPA = 2, correcteur de mouvement (MOCO®) activé. 

 

d) Analyse de données : 
 
 

(1) Données cliniques, échocardiographiques et biologiques 
 
 
L’âge, le sexe, l’indice de masse corporel, le taux de créatininémie, le débit de filtration glomérulaire, 

les taux d’hématocrite avant chaque examen ont été enregistrés. L’échocardiographie était réalisée 

le même jour que l’IRM et les paramètres suivants étaient enregistrés : Vmax, Gradient maximal et 

moyen transaortiques, surface d’ouverture aortique, en absolu et normalisée. 

 

(2) Données scanner 
 
 
Toutes les analyse ont été réalisées en utilisant un logiciel dédié (Gemstone Spectral Imaging (GSI) 

viewer ®, GE healthcare) par un imageur spécialisé en imagerie cardiaque avec cinq ans d’expérience. 

Trois cartographies d’iode ont été reconstruites dans les mêmes plans que les cartographies T1 en IRM. 

Une épaisseur de coupe de 5mm et une Table de correspondance en couleur ont été appliquées (Figure 

44). Des régions d’intérêt (ROI) ont été dessinées selon le modèle des 16 segments de l’AHA (Figures 
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45 et 46). La ROI dans le sang a été placée dans l’atrium droit afin d’éviter les artefacts de durcissement 

de faisceau dans les cavités gauches possiblement dues à des calcifications massives aortiques et/ou 

mitrales. 

Les résultats des ROI étaient présentés en concentration d’iode (𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖, 100 µg/cm3) et déviation 

standard (𝜎𝜎𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖). 

Le VEC était calculé selon la formule : 

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗
(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
 

Les segments qui présentaient des artefacts trop importants, ou trop fins pour dessiner des ROI d’au 

moins 0,5cm², ont été considérés comme non diagnostiques et exclus de l’analyse. 

Six mois après la première analyse des cartographies d’iode, le premier lecteur et un second lecteur 

avec 15 ans d’expérience en imagerie cardiovasculaire ont refait les analyses indépendamment. 
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Figure 44 : Exemple d’une patiente de 83 ans. A gauche, séquences de T1 mapping avant (T1 pre) et 
après (T1 post) injection de gadolinium. A droite, reconstructions en cartographies d’iode 
correspondantes (SSDE-CT = single source dual energy CT). Trois plans de coupe étaient réalisés 
couvrant la base, le medio-ventriculaire (MID) et l’apex. 
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(3) Données IRM 
 

Les cartographies T1 étaient automatiquement générées à la console d’acquisition. Toutes les mesures 

sur ces cartographies  ont été réalisée en utilisant un logiciel dédié (Syngovia ®, Siemens Healthineers).  

Un radiologue avec 17 ans d’expérience en imagerie cardiovasculaire, et sans connaissance des 

mesures réalisées en scanner, a fait l’analyse. Des ROI ont été dessinées selon le modèle de l’AHA en 

16 segments. Une ROI a également été dessinée au centre de cavité VG (Figures 45 et 46). Les résultats 

étaient exprimés en msec = moyenne dans la ROI ± deviation standard (σT1). Pour chaque segment, le 

VEC était calculé selon la formule : 

𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 =  
� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔�𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

� 1
𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝  −  1

𝑇𝑇1𝑝𝑝𝑝𝑝é𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔𝑔� 𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
∗ (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) 

Les segments présentant des artefacts trop importants (repliement ou mouvement) ou trop fin pour 

dessiner des ROI d’au moins 0,5cm² ont été considérés comme non diagnostics et exclus de l’analyse. 

L’analyse du rehaussement tardif sur les séquences PSIR a été réalisé de manière semi-automatique 

en utilisant un logiciel dédié : CVI42®, Circle CVI, Calgary, Alberta, Canada. Le rehaussement tardif était 

défini par +5 déviations standards par rapport au signal moyen du myocarde normal. Le nombre de la 

localisation des segments présentant un rehaussement tardif étaient enregistrés et classés selon le 

type de rehaussement : nodulaire, linéaire intra myocardique et sous endocardique. Le % de masse 

cardiaque avec rehaussement tardif était également calculé. 

  



97 
 

 

 

 

Figure 45 : Exemple de post traitement chez une patiente de 92 ans. Cartographies T1 avant (A) et 
après injection en petit axe medio ventriculaire. Coupe petite axe correspondante en cartographie 
d’iode (C) et coupe 4 cavités (D). Les régions d’intérêt (ROI) ont été dessinées ici dans les six segments 
medio ventriculaires et au centre de la cavité VG (en IRM, A et B) et dans les même six segments (C) 
et au centre de l’oreillette droite en scanner (D) 
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Figure 46 : exemple d’un patient de 87 ans, présentant une fibrose diffuse. Cartographies T1 avant 
(A) et après (B) injection de produit de contraste gadoliné, en petit axe basal VG Coupe 
correspondante en cartographie d’iode (C) et en rehaussement tardif en PSIR (D). On retrouve une 
fibrose intense intra myocardique intéressant quasiment l’ensemble des segments de la base VG, 
épargnant le segment antéro-latéro-basal. Correspondance des VEC mesurés en scanner et en IRM 
par segment et moyenne globale (Mean ECV) des 16 segments. MRI = IRM. GSI = Gemstone spectral 
imaging. 
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(4) Déviation standard du VEC : σVEC 

 
 
Pour l’IRM et le scanner, la déviations standard du VEC a été estimée à partir des résultats des ROI et 

les équations suivantes, développées selon la « delta method »213. 

En IRM, la σVEC (IRM) a été calculée dans chaque segment selon la formule :  

 𝜎𝜎𝐸𝐸𝐸𝐸𝐸𝐸(𝐼𝐼𝐼𝐼𝐼𝐼) = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗ ∆𝑅𝑅1𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

∆𝑅𝑅1𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏
∗ �

�𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝
2 +𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝

2 �
𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

∆𝑅𝑅1𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚
2 +

�𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝
2 +𝜎𝜎𝑅𝑅1𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝

2 �
𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏

∆𝑅𝑅1𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏𝑏
2   

Où R1 = 1/T1 et σR1 = σT1/T1² 

La même équation avait utilisée par Kellman et al. mais qui avait considéré le σR1 dans le sang comme 

négligeable. 

En scanner DE, la σVEC (DE) a été calculée dans chaque segment selon la formule :  

𝜎𝜎𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉𝑉 (𝐷𝐷𝐷𝐷) = (1 − 𝐻𝐻𝐻𝐻) ∗
(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

(𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖)𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠
∗ ��

𝜎𝜎𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖
𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖

�
𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚

2
+ �

𝜎𝜎𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖
𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖𝑖

�
𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠

2
 

 

3. Analyse biostatistique : 
 
 
Toutes les analyses ont été réalisées en utilisant un logiciel dédié : Medcalc® version 11.3.2.0. 

Deux types d’analyse ont été réalisées : par segment et par patient 

• Pour l’analyse par segment, tous les segments ont été comparés deux à deux par un Test de 

Student. La corrélation de Pearson et le régression linéaire ont été réalisées. Des analyses de 

Bland-Altman ont également été réalisées pour mesurer l’agrément entre les deux méthodes. 

Ces analyses ont également été réalisées en considèrent séparément les segments basals, 

médioventriculaires et apicaux. La comparaison du VEC selon la localisation de la coupe dans 

chaque technique a été réalisée avec un test de Wilcoxon pour échantillons appariés. 

• Pour l’analyse par patient, les mêmes test ont été réalisés en considérant la valeur moyenne 

de l’ECV dans les 16 segments.  



100 
 

La σVEC a été comparée entre les segments et les sous-groupes par un test de Student. 

Pour la comparaison du nombre de segments ininterprétables, et le ratio homme/femme, un test de 

Fisher-Freeman-Halton a été utilisé. 

La reproductibilité inter et intra observateur a été réalisée par un test de corrélation intraclasse214. 

Une valeur de P < 0,05 a été considérée comme biostatistiquement significative. 

 

4. Résultats 
 
 

a) Caractéristiques des patients et des segments. 
 
 
Vingt et un patients ont été inclus dans l’analyse. Il y avait 11 femmes et 10 hommes avec un âge 

moyen de 86 ± 4,9 ans. Les caractéristiques cliniques et échographiques sont présentés dans la table 

4. Les résultats conventionnels issus des IRM cardiaque sont représentés dans la table 5. 

Un total de 16 x 21 = 336 segments ont été considérés initialement pour la mesure de l’épaisseur (sur 

les séries bSSFP) and l’analyse du rehaussement tardif. Neuf segments ont été considérés comme non 

diagnostics sur les séries scanner et 8 segments sur les séries IRM. Ainsi, un total de 327 segments en 

scanner et 328 segments en IRM ont été considérés pour les mesures paramétriques (Table 6) Il n’y 

avait pas de différence significative concernant le nombre de segments non diagnostiques entre les 

deux techniques (P = 0,999). Comme ces segments non diagnostiques n’étaient pas les mêmes entre 

scanner et IRM, un total 17/336 (5%) ont été exclus et 319 segments ont été considérés pour l’analyse 

par segment (122 à la base, 124 en medioventriculaire et 73 à l’apex).Tous les segments apicaux ont 

été exclus sur l’IRM pour un patient, ainsi seulement 20 patients ont été considérés pour l’analyse du 

VEC apical moyen. 

Quarante-six segments présentaient un rehaussement tardif sur les séquences PSIR et ont été 

considérés dans l’analyse (Figure 47). 



101 
 

La dose d’irradiation moyenne pour l’hélice supplémentaire de scanner en mode DE était de : 

CTDIvol = 10,76 ± 1,01 mGy,  PDL = 134,85 ± 27,42 mGy.cm, Dose effective = PDL x 0,014 = 1,89 ± 

0,38 mSv. 

 

 N=21 

Caractéristiques cliniques 

Nombre d’homme/femme* 10/11 

Age (années) 86.0 ± 4.9 [71,8 – 92,8] 

Index de masse corporelle 23.9 ± 3.8 [18,3 – 32,3] 

Surface corporelle (m²) 1.7 ± 0.2 [1,3 – 2,0] 

Débit de filtration glomérulaire (mL/min) 71.3 ± 14.6 [40,4 – 94,8] 

Fréquence cardiaque (beats/min) 67.5 ± 9.5 [52 – 93] 

Hématocrite avant scanner (%) 39.0 ± 4.1 [32 – 46] 

Hématocrite avant IRM  (%) 39.1 ± 3.7 [32 – 45] 

ATCD de revascularisation coronaire* 5 

Résultats échocardiographiques 

Vitesse systolique maximale (m/s) 4.3 ± 0.7 [2,5 – 5,9] 

Gradient moyen (mmHg) 49.8 ± 17.5 [15 – 95] 

Gradient maximal (mmHg) 75.4 ± 26.4 [26 – 136] 

Surface d’ouverture systolique (cm²) 0.73 ± 0.15 [0,45 – 0,90] 

Surface d’ouverture systolique indexée (cm²/m²) 0.43 ± 0.09 [0,25 – 0,60] 

 

Table 4: Caractéristiques cliniques et échocardiographiques des patients. 
Sauf si précisé, les données sont présentées comme des moyennes ± DS. Les chiffres entre crochets 
sont les limites. 
* = les données sont des nombre de patients. 
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Calculé à partir des séquences CINE (bSSFP)  

Fraction d’éjection ventriculaire gauche (%) 60.8 ± 9.5 [36,0 – 75,0] 

Volume télédiastolique VG (mL) 133.6 ± 35.3 [73,0 – 213,0] 

Volume télédiastolique VG indexé (mL/m²) 81.6 ± 21.6 [49,0 – 121,0] 

Volume télésystolique VG  (mL) 53.3 ± 23.1 [20,0 – 105,0] 

Volume télésystolique VG indexé  (mL/m²) 33.2 ± 14.5 [15,0 – 63,0] 

Masse VG (g) 163.8 ± 57.0 [85,0 – 282,0] 

Masse VG indexée (g/m²) 98.1 ± 36.5 [58,0 – 190,0] 

Epaisseur myocardique télédiastolique 

Moyenne de tous les segments 10.8 ± 2.6 [5,1 – 21,8] 

Moyenne des segments basals 12.3 ± 3.1 [6,3 – 21,8] 

Moyenne des segments medio-ventriculaires 10.7 ± 2.8 [5,1 – 17,1] 

Moyenne des segments apicaux 8.6 ± 2.0 [5,1 – 14,0] 

Calculé à partir des séquences de rehausseent tardif (PSIR). 

Nombre de segments avec rehaussement tardif* 46/336 

Linéaire intramyocardique* 20/46 

Nodulaire* 15/46 

Sous endocardique* 11/46 

Nombre de patients avec rehaussement tardif** 16/21 

Seulement linaire intra myocardique** 5/16 

Seulement nodulaire** 5/16 

Association intramyocardique et nodulaire** 3/16 

Association intramyocardique et sous endocardique** 2/16 

Association nodulaire et sous endocardique** 1/16 

Nombre de patients avec séquelle d’infarctus** 3/21 

Moyenne du nombre de segments avec rehaussement tardif/ tous les patients* 2.2 ± 2.4 [0 – 10] 
Moyenne du nombre de segments avec rehaussement tardif/ patients avec 

rehaussement tardif* 2.9 ± 2.4 [1 – 10] 

% total de rehaussement/masse myocardique chez tous les patients(%) 3.8 ± 4.8 [0,0 – 20,1] 
% total de rehaussement/masse myocardique chez les patients avec rehaussement 

tardif (%) 5.0 ± 5.0 [1,2 – 20,1] 

 
Table 5 : Résultats des IRM cardiaques (séquences CINE et rehaussement tardif). 
Sauf si précisé, les données sont présentées comme des moyennes ± DS. Les chiffres entre crochets 
sont les limites. 
* = les données sont des nombre de patients. 
** = les données sont des nombre de segments. 
VG = ventricule gauche 
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 Tous les segments Segments basals Segments médio 
ventriculaires Segments apicaux 

IRM 

Nombre de segments 328 125 126 77 

T1pre myocarde (msec) 997,5 ± 41,0 
[865,0 – 1110,0] 

1011,4 ± 41,5 
[879,0 –1107,0] 

992,3 ± 34,0 
[865,0 – 1058,0] 

983,4 ± 44,5 
[880,0 – 1110,0] 

σT1pre myocarde(msec) 40,4 ± 16,0 
[11,0 – 115,0] 

40,9 ± 15,2 
[14,0 – 87,0] 

39,5 ± 15,8 
[11,0 – 100,0] 

41,0 ± 17,7 
[17,0 – 115,0] 

T1pre sang (msec) 1543,2 ± 88,0 
[1386,0 – 1701,0] 

1561,2 ± 73,4 
[1407,0 – 1701,0] 

1544,8 ± 84,3 
[1391,0 – 1698,0] 

1522,8 ± 104,3 
[1386,0 – 1693,0] 

σT1pre  sang (msec) 29,9 ± 11,2 
[7,0 – 64,0] 

30,5 ± 8,7 
[18,0 – 57,0]  

28,9 ± 9,1 
[14,0 – 48,0] 

30,3 ± 15,4 
[7,0 – 64,0] 

T1post myocarde (msec) 451,4 ± 38,9 
[334,0 – 569,0] 

443,3 ± 40,2 
[334,0 – 530,0] 

456,0 ± 37,6 
[347,0 – 569,0] 

457,1 ± 36,8 
[375,0 – 550,0] 

σT1post myocarde (msec) 22,7 ± 8,3 
[9,0 – 58,0] 

24,5 ± 8,7 
[9,0 – 58,0] 

22,7 ± 7,2 
[9,0 – 48,0] 

20,1 ± 5,8 
[9,0 – 50,0] 

T1post sang (msec) 314,4 ± 35,2 
[238,0 – 393,0] 

310,4 ± 36,8 
[238,0 – 391,0] 

315,5 ± 34,9 
[252,0 – 393,0] 

317,9 ± 35,2 
[243,0 – 384,0] 

σT1post sang (msec) 6,5 ± 4,0 
[2,0 – 19,0] 

7,6 ± 3,9 
[3,0 – 18,0] 

6,3 ± 3,8 
[2,0 – 18,0] 

5,8 ± 4,2 
[2,0 – 19,0] 

Scanner double-energie  

Nombre de segments 327 123 124 80 

Ciodine myocarde (100µg/cm3) 14,7 ± 2,8 
[9,1 – 27,2] 

15,7 ± 3,7 
[9,1 – 27,2] 

14,7 ± 3,4 
[9,1 – 24,1] 

13,9 ± 2,7 
[9,1 – 22,0] 

σCiodine myocarde (100µg/cm3) 2,9 ± 0,9 
[0,2 – 8,3] 

3,1 ± 1,3 
[0,2 – 8,3] 

3,0 ± 1,2 
[1,4 – 7,7] 

2,8 ± 1,1 
[1,1 – 7,2] 

Ciodine sang (100µg/cm3) 30,29 ± 5,46 [21,7 – 43,3] 

σCiodine sang (100µg/cm3) 2,34 ± 1,29 [1,2 – 5,5] 
 

Table 6 : Mesures paramétrique de T1 en IRM et de Ciode en scanner. 
Les données sont présentées comme des moyennes ± DS. Les chiffres entre crochets sont les limites. 
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Figure 47 : Distribution des segments avec rehaussement tardif en fonction de leur topographie. A, 
B et C sont des représentations en œil de bœuf présentant le nombre de segments avec 
rehaussement tardif (avec le %). D, E et F sont des exemples retrouvés sur les séquences PSIR. Têtes 
de flèches blanches = rehaussement linéaire intra myocardique, têtes de flèche verte = 
rehaussement nodulaire, têtes de flèche orange = rehaussement sous endocardique. 
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b) Analyse par segment 
 
 
En considérant les 319 segments appariés, le VEC mesuré par scanner DE était significativement 

supérieur à celui mesuré par IRM (29,9 ± 4,6% en scanner vs 29,1% ± 3,9% en IRM, P <0,001) (Table 7) 

La corrélation était bonne (r = 0,81, P < 0,001) et l’analyse de Bland-Altman a montré un biais de +2,3% 

avec un intervalle de confiance à 95% (IC95%) [-16,1 ; 20,6%](Figure 48). 

 En considérant séparément les segment basals, médioventriculaires et apicaux, le VEC mesuré en 

scanner DE était significativement supérieur au niveau basal et medioventriculaire (les deux P < 0,01) 

et significativement inférieurs (P = 0 ,0439) au niveau apical, comparé à l’IRM. Les corrélations entre 

scanner DE et IRM étaient bonnes (tous les r entre 0,79 et 0,83, tous les P < 0 ,01). L’analyse de Bland-

Altman a montré un biais de +4,6%, IC95% [-14,5 ; 23 ;7%] pour les segments basals, +2,7%, IC95% [-

12,8% ; +18,3%] pour les segments medio-ventriculaires, et -2 ,5% IC95% [-20,7 ; -15,7%] pour les 

segments apicaux. 

En IRM et en scanner, la comparaison des VEC en s’intéressant à la localisation de la coupe (basale, 

medio-ventriculaire ou apicale) a montré un VEC basal significativement supérieur à celui mesuré en 

médio-ventriculaire ou en apical (tous les P < 0,0224). Il n’y avait pas de différence significative entre 

les localisations medio-ventriculaire et apical (les deux P > 0,0638) (Figure 49)  
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Table 7: Résultats du VEC et de la σECV pour les analyse par semgent ou par patient. 
Les données sont présentées comme des moyennes ± DS. Les chiffres entre crochets sont les limites. 
Les résultats de P sont obtenus avec un test de Student. 
 

  Scanner DE IRM P 

 Analyse par segment 

Tous les segments 
(N=319) 

VEC (%) 29.90 ± 4.65 
 [20,95 – 48,35] 

29.12 ± 3.87  
[22,00 – 50,71] <0,0001 

σVEC (%) 6.52 ± 2.69 
 [0,40 – 18,56] 

1.34 ± 0.48  
[0,39 – 3,04] <0,0001 

Segments basals 
(N=122) 

VEC (%) 31.43 ± 5.01  
[21,74 – 48,35] 

29.92 ± 4.19  
[23,29 – 47,89] <0,0001 

σVEC (%) 6.68 ± 2.48 
 [2,54 – 15,00] 

1.40 ± 0.49  
[0,56 – 2,76] <0,0001 

Segments 
medioventriculaires 

(N=124) 

VEC (%) 29.43 ± 4.11 
 [21,00 – 46,21] 

28.57 ± 3.66  
[22,00 – 50,71] =0,0001 

σVEC (%) 6.43 ± 2.36  
[2,50 – 15,52] 

1.27 ± 0.42  
[0,48 – 2,90] <0,0001 

Segments apicaux 
(N=73) 

VEC (%) 28.10 ± 4.16  
[20,95 – 40,73] 

28.71 ± 3.45  
[23,15 – 42,16] = 0,0439 

σVEC (%) 6.41 ± 3.47  
[0,40 – 18,56] 

1.32 ± 0.54  
[0,39 – 3,04] <0,0001 

 Analyse par patient 

Moyenne 
myocardique globale 

(N=21) 

VEC (%) 29.88 ± 2.84  
[26,19 – 37,01] 

29.14 ± 2.83 
[26,00 – 37,38] =0,0001 

σVEC (%) 6.46 ± 2.11 
 [3,70 – 11,89] 

1.33 ± 0.34 
[0,86 – 2,49] <0,0001 
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Figure 48 : Corrélation et Bland-Altman par segment et par patient. A gauche, schéma de corrélation 
avec analyse de la régression linaire, à droite analyse de Bland Altman comparant la mesure du VEC 
par scanner vs IRM. La ligne pleine horizontale représentant la différence moyenne et les lignes en 
pointillé, la limite d’agrément à 95%. 
 
 

 

Figure 49:  Représentation en boite à moustache de la distribution du VEC en fonction des segments. 
Les connecteurs représentent des tes de Wilcoxon pour échantillons appariés. 
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c) Analyse par patient 
 
En considérant la valeur moyenne des 16 segments, le VEC mesuré par scanner DE était 

significativement supérieur à celui mesuré par IRM (29,9 ± 2,8% vs. 29,1 ± 2,8%, P = 0,0001) (Table 7) 

La corrélation était excellente (r=0,97, P< 0,0001). L’analyse de Bland-Altman a montré un biais de 

+2,25% IC95 [-2 ,1 ; 7,1%]. 

d) Analyse de la σVEC 

 
 
La σVEC était significativement supérieure en scanner DE, quelle que soit l’analyse réalisée (tous les P < 

0,0001) (Table 7). 

e) Analyse de la reproductibilité inter- et intra-observateur. 
 
 
Tous les coefficient de corrélation intraclasse (ICC) étaient > 85,3% (IC95% [81,7 ; 88.2%]) dans 

l’analyse par segment et >94,7% (IC95%[ 86.9 ; 97.9%]) dans l’analyse par patient. (Table 8) 

 

 

 INTEROBSERVATEUR INTRAOBSERVATEUR 
PAR SEGMENT 

Scanner DE 85.3% [81.7% - 88.2%] 93.2% [91.6% - 94.6%] 
MRI 91.8% [87.7% - 93.4%] 96.1% [95.1% - 96.9%] 

PAR PATIENT 
Scanner DE 94.7% [86.9% - 97.9%] 97.1% [92.8% - 98.9%] 

MRI 95.6% [83.9% - 98.6%] 98.4% [96.0% - 99.3%] 
Table 8 : Analyse de la reproductibilité inter et intraobservateur pour le mesure du VEC. 
Les données sont des coefficients de corrélation intra classe avec les intervalles de confiance à 95% 
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5. Discussion 
 
 
Cette étude a donc permis de montrer qu’une acquisition scanographique en mode double énergie, 

réalisée cinq minutes après injection d’un produit de contraste iodé, permettait de mesurer le VEC 

myocardique avec une différences <5% par rapport à la méthode de référence non invasive (l’IRM), 

malgré une nette augmentation du bruit dans l’image. 

Dans la population des patients présentant un rétrécissement aortique serré, il a été montré que la 

présence et le degré d’extension de la fibrose myocardique étaient des facteurs de mauvais 

pronostique90,185,190. Son évaluation par IRM a déjà été prouvée, par le rehaussement tardif et la 

mesure du VEC188,189. Néanmoins, il est difficilement envisageable de prescrire une IRM à chaque 

patient dans le contexte des TAVI, car cela nécessiterait un examen supplémentaire, dont l’accessibilité 

est faible et entrainant un surcout chez des patients âgés. Dans ce contexte, l’évaluation du VEC par 

une hélice supplémentaire en scanner apparait comme une bonne alternative sachant que l’ensemble 

de ces patients bénéficient déjà d’un scanner avant la procédure. Non seulement, cela informerait sur 

le degré de fibrose mais permettrait également d’éliminer des thrombi intra cavitaire212,215 ou 

rechercher des pathologies associées comme l’amylose cardiaque, qui est retrouvée chez 10 à 15% des 

patients avec RA sérré216. 

Le scanner double-énergie (DE) permet de différencier l’iode au sein des voxels et ainsi de générer des 

cartographies d’iode175,177,179 permettant de mesurer des concentrations sur les images. Notre 

hypothèse de départ a donc été vérifiée et nous avons donc pu mesurer directement le VEC sur une 

seul hélice post injection. Nous n’avons évidemment pas été les seuls à faire cette hypothèse et 

récemment d’autres équipes ont montré que le VEC pouvait être mesuré par scanner double énergie, 

surtout par scanner DE à double source202,217,218. Notre étude a donc montré que l’on pouvait 

également mesurer le VEC en utilisant un système simple source. De plus, cela é été réalisé avec des 

dose d’irradiation bien inférieures que sur les systèmes double source (Dose effective moyenne de 

5,59mSv dans l’étude de Lee et al.217 et 4,21 mSv dans l’étude de Wang et al.218 , dans les deux cas en 

synchronisation rétrospective, vs. 1,89mSv en synchronisation prospective dans notre étude). 
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Cependant, contrairement à Lee et al., nous avons trouvé une discrète mais néanmoins significative 

surestimation du VEC en scanner double énergie par rapport à l’IRM. Plusieurs explications peuvent 

être avancées :  

• Ils ont utilisé un champ plus élevé en IRM (3Tesla vas 1,5) et des doses plus élevées de 

gadobutrol (0,2mmol/kg vs. 0,15mmol/kg). 

• Ils ont utilisé un PDC iodé différent en scanner (iopamidol vs iohexol), des protocoles 

d’injection différents : injection en une seule fois vs. Injection en deux temps et des temps 

d’acquisition différents (12min vs 7min) 

• Il a été montré que le bruit dans l’image était plus élevé sur les systèmes simple source par 

rapport aux systèmes double source de dernière génération175. 

Une équipe a également montré que le VEC en scanner double énergie était bien corrélé à celui mesuré 

en IRM en utilisant le même système simple source que le notre219. Contrairement à notre étude, Ohta 

et al. ont retrouvé plutôt une discrète sous-estimation du VEC en scanner DE. Cela peut également 

être d’origine multiple : 

• Ils ont utilisé un champ plus élevé en IRM (3Tesla vas 1,5) et un PDC gadoliné différent 

(gadoterate meglumine) 

• Ils ont utilisé un PDC iodé différent en scanner (iopamiron 370 vs iohexol 350) avec une 

injection en deux temps comme dans notre étude. 

En revanche, notre dose d’irradiation était encore une fois bien inférieure : PDL = 244,3mGy.cm dans 

leur étude vs 134,8mGy.cm dans la nôtre. 

Nous avons donc été devancé dans la première publication sur le sujet mais nous avons été en 

revanche les premiers à nous intéresser à la population des RA et à la quantification du bruit dans 

l’image et la σVEC. Nous avons vu dans cette étude une σVEC  très significativement supérieure en scanner 

DE (de l’ordre de 6,5%) par rapport à l’IRM (de l’ordre de 1,3%), quelle que soit l’analyse réalisée. On 

peut raisonnablement penser que les petites différences de VEC entre les deux techniques sont 

principalement attribuables à ce bruit plus important en scanner. En scanner DE, il a été montré que 
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les reconstructions itératives amélioraient la qualité image et la précision de la quantification 

d’iode176,178,210, néanmoins le fait d’avoir utilisé 100% d’ASIR pour la reconstruction n’a pas été suffisant 

pour éviter une surestimation du VEC et une plus grande dispersion des valeurs. Réduire le bruit sur 

les cartographies d’iode reste donc un défis et l’apparition de nouveaux algorithmes de 

reconstruction220 et surtout l’avènement du scanner à compteur de photons153,221 représentent donc 

des axes de recherche très intéressant dans la quantification de l’ECV en scanner. 

Dans notre population de patients avec un RA serré, considéré comme un modèle de fibrose 

interstitielle diffuse,  nous avons retrouvé un gradient de la base vers l’apex avec un VEC 

significativement plus important dans les segments de la base, en scanner et en IRM. Cette différence 

pourrait être expliquée par de la fibrose focale plus importante à la base. En effet, en excluant les 11 

segments qui présentaient une séquelle d’IDM, nous avons trouvé que 10,4% (35/336) des segments 

étudiés présentaient de la fibrose focale visualisée sur la séquence PSIR et qu’il étaient essentiellement 

localisé à la base (77% : 27/35). Ce résultat va dans le sens du débat toujours actif concernant le 

nombre de segments ou de coupes nécessaires pour mesurer le VEC. En effet, il a été montré que le 

T1 natif222 et le VEC134 pouvaient varier en fonction des segments au sein de la même coupe, que ce 

soit chez des sujets sains ou pathologiques. Dans notre étude, les limites d’agrément relativement 

importantes et les coefficients de corrélation intra-classe étaient clairement améliorés en considérant 

le myocarde dans son ensemble plutôt que chaque segment, prouvant que cette dispersion pouvait 

être compensée en moyennant les erreurs par des ROI plus grandes. De plus De Meester et al.134  ont 

montré que le VEC, mesuré en considérant l’ensemble de la coupe corrélait bien avec le % de collagène. 

Ainsi, dans le future, une quantification 3D du VEC pourrait devenir le gold standard comparé à une 

mesure dans une seule coupe. 
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6. Limites 
 
Il existe plusieurs limites à cette étude : 

• C’est une étude monocentrique, rétrospective. 

• Il n’y a pas de confrontation histologique aux résultats. Cependant, de nombreuses études ont 

déjà montré la bonne corrélation entre ECV mesuré en IRM ou en scanner et le % de collagène 

mesuré en histologie. 

• Tous les patients ont eu une injection en deux temps de 65 + 30ml de PDC iodé et ce volume 

n’a pas été indexé au poids. 

• Les délais de mesure post injection entre le scanner (7min après la première injection) et l’IRM 

(15 minutes) ont pu influencer les résultats. Néanmoins, cela n’a pas empêché de trouver de 

bonne à d’excellent corrélation entre les deux techniques. De plus, nous avons montré dans 

notre étude préclinique que le VEC mesuré à 5 minutes en scanner était stable dans le temps, 

dans cette population non infarcie. 

• Finalement, nous n’avons pas enregistré la fréquence cardiaque durant les examens, ce qui 

aurait pu influencer les résultats. 

 

7. Conclusion 
 
 
Notre étude a montré que chez les patients avec RA serré en attente de TAVI, le VEC myocardique peut 

être mesuré sur une simple hélice supplémentaire réalisée en mode double-énergie avec des résultats 

fortement à excellement corrélés à ceux obtenus en IRM. Cette acquisition supplémentaire présente 

une faible dose d’irradiation supplémentaire et au détriment d’une augmentation du bruit dans 

l’image, comparé à L’IRM.  
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F. Conclusion de la partie concernant l’évaluation du scanner double-
énergie en pratique clinique 

 
 
Les cartographies d’iode générées par un acquisition scanographique en mode double-énergie (DE) 

permettent donc de mesurer directement le coefficient de partition (λ) et donc le VEC, sur une simple 

hélice après injection de produit de contraste iodé. 

Nous avons montré qu’une acquisition dès 5 minutes après injection était possible et que le VEC restait 

stable dans le temps à 10 et 15 minutes après injection, dans une population de patients présentant 

un rétrécissement aortique (RA) serré. Le % de reconstruction itérative (ASIR) peut être augmenté 

jusqu’à 100% afin de limiter le bruit dans l’image et diminuer la déviation standard du VEC (σVEC), sans 

altérer la précision des résultats. 

Par rapport au VEC mesuré en IRM, le VEC mesuré en scanner DE simple source est discrètement 

surestimé mais présente une bonne voire excellente corrélation. En revanche, le bruit dans l’image et 

la σVEC sont significativement supérieur en scanner DE. 

Dans notre population de patients en RA serré en attente de remplacement valvulaire aortique par 

voie percutanée (TAVI), le VEC semble augmenté avec un gradient de fibrose base/apex.  
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V. Conclusions et perspectives du travail de thèse. 
 
 
 
La fibrose myocardique se définit par l’expansion de la matrice extracellulaire et par le dépôt excessif 

de collagène déstructurant l’architecture interstitielle myocardique. La fibrose interstitielle est connue 

pour évoluer vers l’insuffisance cardiaque mais est détectable avant l’apparition d’une dysfonction, 

diastolique ou systolique. Il est maintenant avéré que l’évolution naturelle de la majorité des 

cardiopathies se fait vers le développement d’une fibrose myocardique et que sa présence et son 

extension sont des facteurs de mauvais pronostique. Contrairement à la fibrose de remplacement, elle 

est réversible et représente donc une cible thérapeutique de choix.   

Il a été prouvé que le volume extracellulaire myocardique était bien corrélé au % de collagène mesuré 

en histologie. Sa mesure et son impact pronostique se font essentiellement chez l’homme, par IRM 

cardiaque. 

Cependant, cette mesure serait d’une grande utilité en recherche animale, notamment dans des 

laboratoires comme le nôtre, spécialisé en pharmacologie de l’insuffisance cardiaque et des 

valvulopathies. En effet, évaluer in vivo la fibrose myocardique et son éventuelle évolution post 

thérapeutique chez les mêmes animaux, sans mise à mort, est d’une importance particulière, 

notamment dans une période de questionnement éthique sur l’expérimentation animale.  De plus, de 

nombreux laboratoires dans le monde sont maintenant équipé d’IRM dédiées petit animal.  Nous 

avons donc, dans la partie expérimentale de cette thèse, travaillé à mettre au point un protocole de 

mesure du VEC chez le rat sur une IRM petit animal à 4,7 Tesla. Nous avons montré que le VEC mesuré 

après injection par bolus intraveineux de chélate de gadolinium était dépendant de la dose de 

gadolinium injectée et qu’une mesure rapide entre 5 et 10 minutes après injection était indiquée, que 

ce soit chez des rats néphrectomisés ou en condition physiologique. Nous avons ensuite démontré que 

ce protocole d’injection par bolus donnait des résultats équivalents à ceux obtenus avec un protocole 

de perfusion lente de gadolinium, beaucoup plus contraignant et notamment chez l’animal. Enfin, nous 
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avons montré que le VEC augmentait significativement avec le temps dans une population de rats 

spontanément hypertendus. 

Cette mesure est donc très prometteuse dans l’évaluation thérapeutique de molécules actives sur la 

fibrose myocardique en recherche animale. Des études testant son évolutivité dans des traitements 

déjà reconnus de la fibrose myocardique semble donc indiquée dans le futur.  

De plus, nous avons vu que si le VEC est bien corrélé au % de collagène histologique, les avancées 

importantes en imagerie microscopique actuelles et notamment en terme d’automatisation pourront 

certainement préciser : 

• Vers quel type de collagène il est le plus corrélé. 

• La topographie exacte de la fibrose. En effet, nous avons vu que la fibrose interstitielle et 

périvasculaires étaient souvent confondues. De plus, il apparait parfois peu clair dans les 

travaux sur le VEC et la fibrose, si des volumineuses plaques de fibrose de remplacement ont 

été comptabilisées dans l’analyse. 

• Evaluer son éventuelle relation au crosslinking. 

Il deviendra probablement alors un paramètre de routine dans l’évaluation non invasive de la fibrose 

en recherche expérimentale. 

 

Concernant la partie clinique de ce travail, si le VEC a été bien étudié en terme d’optimisation de 

protocole de mesure ou d’intérêt pronostique, cela a été réalisé essentiellement en IRM. Néanmoins, 

se pose l’évident problème de l’accessibilité de cette technique, encore assez limitée même dans les 

pays les plus développés.  

Nous avons montré qu’une simple acquisition en scanner double énergie permet, en utilisant les 

cartographie d’iode, de mesurer directement le coefficient de partition λ, et donc une mesure quasi 

directe du VEC myocardique (en combinant avec le dosage du taux d’Hématocrite). Nous sommes 

maintenant quelques équipes à l’avoir démontré, en comparaison à l’IRM ou à l’histologie. Cette 

stratégie permet donc très simplement d’accéder à une quantification de la fibrose myocardique et 
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permet d’envisager maintenant une large diffusion et son évaluation dans de multiples cardiopathies. 

Ainsi, les premiers travaux sur l’amylose216 et les myocardites152  en utilisant cette technique ont déjà 

été publiées. Surtout, une équipe japonaise s’est intéressé à l’impact pronostic de ce VEC mesuré en 

scanner double-énergie dans une population de patients avec RA serré et candidats à un TAVI223, 

montrant sur une petite cohorte qu’il serait un marqueur prédictif de morbi/mortalité à court terme 

dans cette indication. Cette mesure simple laisse donc entrevoir d’’importantes évaluations 

multicentriques dans le futur afin d’étudier l’impact pronostique voire son évolution sous traitement, 

avec un recrutement probablement plus simple qu’une IRM. 

Il est toutefois clair que le scanner double-énergie n’est pas la technique scanographique la plus 

diffusée, néanmoins, les avancées technologiques rapides en tomodensitométrie faciliteront très 

probablement l’accessibilité à cette technologie. Il est à noter que l’ensemble des scanners double 

source sont potentiellement évolutifs vers une quantification double-énergie et que c’est souvent un 

critère économique qui entraine la non activation de cette option. De plus, nous avons vu en 

préambule qu’il était également possible de mesurer le VEC en scanner conventionnel, mais 

nécessitant deux acquisitions. Enfin, l’avènement des scanners à comptage photonique entrouvre la 

porte de quantifications encore plus précises et très probablement applicable à la mesure du VEC, 

voire d’autre marqueurs ou traceurs encore inconnus de fibrose myocardique.  
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VII. Annexes 
 

A. Annexe n°1 : Article portant sur l’étude clinique sur l’utilité du scanner 
double énergie pour la mesure du VEC, dans une population de patients avec 
RA serré avant TAVI 

 
 
Ce travail a été publié en 2021 dans la revue « Diagnostic and interventional imaging » 
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B. Annexe n°2 : Poster électronique portant sur la mise au point du 
protocole de mesure du VEC en modèle expérimental. 

 
Ce travail a été présenté dans l’exposition scientifique aux Journées Françaises de Radiologie 2015 et 

a été primé d’une mention spéciale. 
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C. Annexe n°3 : Autres productions scientifiques 
 

• European Congress of Radiology (ECR) 2017, session scientifique: “Why use dual-energy CT in 

TAVI patients?” B.Dubourg, orateur. 

• Journées Françaises de Radiologies (JFR) 2017, session scientifique « Mesure du volume 

extracellulaire myocardique en scanner double énergie avant TAVI : comparaison avec l’IRM » 

B.Dubourg, orateur. 

• Journées Francophones d’Imagerie Cardio-Vasculaire et Interventionnelle (JFICV) 2018, 

conférence : « Apport de la double énergie en pathologie myocardique et coronaire » 

B.Dubourg, orateur. 

• JFR 2018, conférence « Interprétation du myocarde sur un scanner coronaire et apport de la 

double énergie ». B.Dubourg, orateur. 
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D. Annexe n°4 : Définition des termes utilisés en scanner double-énergie. 
 
 

• Le kilovoltage (kV) est la tension appliquée au tube de rayons X. 

•  Le rayonnement photonique polychromatique est le seul rayonnement physiquement 

productible par les tubes utilisés en radiographie conventionnelle ou en scanner. Ce faisceau 

polychromatique est donc composé d’une multitude de photons d’énergies différentes. Le 

kilovolt peak (kVp) est l’énergie maximale d’un faisceau de rayons X. 

• Le kilo-électron-volt (keV) est l’unité de mesure de l’énergie des photons X. L’énergie maximale 

d’un faisceau de rayons X est représentée par le kVp (voir ci-dessus). L’énergie moyenne des 

photons d’un faisceau à 80kVp est à peu près égale à 52keV et celle d’un faisceau  à 140kVp 

est à peu près égale à 72keV. 

• L’effet photoélectrique est le phénomène physique entrainant l’atténuation des photons de 

basses énergies par un élément (contrairement à l’effet Compton, à l’origine du rayonnement 

diffusé et qui prédomine aux hautes énergies). Il correspond à l’éjection d’un électron d’une 

couche électronique par un photon X, entrainant un réarrangement électronique et l’émission 

d’un photon de fluorescence . L’atténuation par effet photoélectrique varie selon la formule :    

k x d x Z³
E³

 

      

avec k = constante, d = densité du milieu, Z = numéro atomique de l’élément et E = énergie des 

photons. 

Plus le numéro atomique de l’élément sera élevé et plus l’énergie des photons sera basse, plus 

l’absorption sera importante. 

• Le k-edge est le pic d’atténuation d’un élément soumis à un faisceau de rayon X, au niveau 

d’énergie immédiatement supérieure à celui de la couche électronique k de cet élément 

(couche électronique la plus proche du noyau et présentant l’énergie de liaison la plus élevée). 
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Chaque élément possède donc une valeur de k-edge, par exemple celui de l’iode est égal à 

33.2keV. Plus l’énergie de photons approche le k-edge d’un élément, plus cet élément 

absorbera les photons et donc, plus l’atténuation sera importante. 
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