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Imagerie et spectroscopie par résonance
magnétique nucléaire du muscle strié
squelettique

Utilisation comme outil d'évaluation pour les essais
cliniques

Pierre G. Carlier, Benjamin Marty, Olivier Scheidegger, Paulo Loureiro de Sousa,
Pierre-Yves Baudin, Eduard Snezhko, Dmitry Vlodavets

Au cours des derniéres années, les traitements de nombreuses maladies
neuromusculaires, jusqu’ici incurables, ont bénéficié d’importants progres. Ce
bouleversement contextuel a eu pour conséquence de stimuler le développement de
nouveaux outils d’évaluation atraumatiques. Ceux-ci peuvent étre classés en trois grandes
catégories : les explorations fonctionnelles musculaires, les marqueurs des fluides
biologiques et I'imagerie musculaire. Au sein de cette derniére, I'imagerie par résonance
magnétique nucléaire (IRMN) offre un trés large éventail de possibilités pour caractériser la
composition, la fonction et le métabolisme du muscle strié squelettique. Aujourd’hui, trois
indicateurs RMN sont couramment intégrés dans les protocoles de recherche clinique : 1)
le volume musculaire ou I'aire d’une section musculaire transversale ciblée, 2) le
pourcentage de graisse intramusculaire et 3) le T2 de I’eau musculaire. Ils permettent de
quantifier respectivement la trophicité du muscle, les dégénérescences graisseuses
chroniques et I’cedéme tissulaire (ou plus généralement « I’activité de la maladie »). Un
quatrieme indicateur, le volume de tissu contractile est facilement dérivable des deux
premiers. Les cartographies de fraction graisseuse, souvent issues de séquences Dixon,
ont fait la preuve de leur utilité pour détecter de subtils changements de composition
musculaire et se sont, a plusieurs reprises, révélées plus sensibles que les évaluations
fonctionnelles standards. Cet indicateur sera probablement le premier parmi ceux
proposés a étre validé comme paramétre principal par les organismes de régulation. La
diversité des contrastes obtenus par RMN permet d’explorer de nombreuses autres pistes
de caractérisation du muscle squelettique et de nouveaux biomarqueurs RMN sont a
attendre dans un avenir plus ou moins proche. Des séquences a TE ultra-courts (UTE), le
rehaussement tardif post-injection de gadolinium et I’élastographie par RMN sont en cours
d’étude pour I’évaluation de la fibrose interstitielle du muscle squelettique. De nombreuses
options existent pour mesurer la perfusion et I’oxygénation du muscle par RMN. La RMN
de diffusion ainsi que I'utilisation d’algorithmes d’analyse de texture pourraient apporter
des informations supplémentaires sur I’organisation musculaire aux échelles
respectivement microscopiques et mésoscopiques. La spectroscopie RMN du phosphore
31p est la technique de référence pour I’évaluation atraumatique de I’énergétique
musculaire pendant et aprés exercice. Le spectre 3'P du muscle dystrophique au repos est
notablement altéré, et plusieurs de ses résonances informent sur 'intégrité de la
membrane cellulaire. D’importants efforts sont consacrés a I’accélération de I’acquisition
des images au travers plusieurs approches, allant de I’extraction du contenu en graisse et
des cartographies T2 au départ d’'une unique séquence, jusqu’a I'utilisation de scénarios
d’acquisition partielle des matrices. Dans un avenir proche, une diminution spectaculaire
du temps d’acquisition est attendue. Cela renforcera I’attractivité des indicateurs RMN et
facilitera leur intégration aux essais de recherche clinique.
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Motivations a I’utilisation de la RMN
comme outil de mesure pour les maladies
neuro-musculaires

La vision du corps médical sur les maladies neuro-
musculaires s’est radicalement transformée au cours
des deux derniéres décennies. La majorité de ces
pathologies est d’origine génétique et elles étaient
jusqu’a présent peu curables. Les traitements dispo-
nibles étaient essentiellement de soutien ou pallia-
tifs. Appartenant toutes a la catégorie des maladies
rares, elles sont longtemps restées hors du champ
de la recherche menée par I'industrie pharmaceu-
tique. Aujourd’hui, les maladies rares ont été repo-
sitionnées au coeur des préoccupations, avec
d’importants programmes de recherche initiés et
financés par des institutions publiques au niveau
transnational. Plus déterminant encore, les progrés
de la thérapie génique et de la pharmacogénétique
sont sur le point, si ce n’est déja fait, de révolu-
tionner l'impact de ces maladies sur la vie des
patients (Muntoni et Wood 2011 ; Cirak etal.
2011 ; Arechavala-Gomeza et al. 2012 ; Erriquez
etal. 2013 ; Scotter et Shaw 2013 ; Douglas et
Wood 2013 ; Mercuri et Muntoni 2013 ; Touznik
et al. 2014 ; Bushby et al. 2014 ; Voit et al. 2014
Buyse et al. 2015 ; Blat et Blat 2015).

Suite & ces innovations thérapeutiques, de nou-
veaux besoins ont rapidement émergé, dont la
nécessité de contrdler 'effet des traitements sur
les muscles au cours du temps. Pour ce faire, de
nouveaux outils de mesure étaient devenus néces-
saires, et qui seraient, idéalement, atraumatiques,
peu colteux et fournissant des résultats faciles a
interpréter. On peut en distinguer trois catégo-
ries : les outils fonctionnels, les biomarqueurs de
fluides biologiques et I'imagerie. Les études fonc-
tionnelles sont au premier plan, avec une variété
de dispositifs et de protocoles, dont beaucoup
sont optimisés pour la mesure de mouvements
spécifiques, et d’autres visant plutdt a une éva-
luation de l'activité globale du patient (Scott et al.
2012 ; Mazzone etal. 2012; Servais etal.
2013 ; McDonald etal. 2013 ; Mayhew et al.
2013 ; Pane et al. 2014 ; Mazzone et al. 2014 ;
Hogrel et al. 2014 ; Decostre et al. 2015 ; Lynn
etal. 2015; Seferian etal. 2015a; Seferian
etal. 2015b). Ces derniers outils font partie
d'une nouvelle discipline en pleine expansion,
I'actimétrie, et offrent un accés inédit a une éva-
luation du patient dans son environnement per-
sonnel sur de longues périodes de temps. Autre
innovation parmi ces outils, les marqueurs des
fluides biologiques ont commencé a faire preuve
de leur utilite, en particulier depuis la découverte
et l'exploitation des WRNA. Enfin, troisiéme

grande classe d’outils de mesure, I'imagerie est de
plus en plus utilisée, bien qu'elle requiére
d’importants investissements en équipements (les
appareils a ultra-sons les plus performants ne fai-
sant pas exception). En outre, les méthodes
tomographiques, la tomodensitométrie (CT) et la
résonance magnétique nucléaire (RMN), sont
pénalisées par leur absence de portabilite. Néan-
moins, la RMN est la seule technique qui permet
d’évaluer I'anatomie, la composition et la fonc-
tion du muscle au cours d'un méme examen. Ces
facultés de la RMN sont aujourd’hui de mieux en
mieux comprises et appréciées, comme en témoi-
gnent les recommandations en matiére d’'imagerie
émises par les instances régulatrices, EMA et
FDA, pour 'homologation de nouveaux meédica-
ments (voir Figure 1).

Dans cette revue, les auteurs essaient de donner une
vue d’ensemble compléte des études ou le role
d’outil d’évaluation de la RMN est évalué dans les
faits ou discuté comme perspective d’avenir. Plutot
que de proposer un catalogue objectif mais imper-
sonnel, ils ont choisi déliberément de faire part de
leur commentaires et opinions en vue de guider le
lecteur intéressé par une mise en pratique de I'ima-
gerie quantitative. La part subjective de ce travail est
pleinement assumée.

La quantification comme prérequis
al’utilisation de la RMN

comme biomarqueur

Un indicateur de substitution (surrogate marker),
d’une maladie ou d’une condition quelle qu’elle soit
doit pouvoir, afin d’étre utilisé comme biomarqueur
(Vasan 2006 ; Strimbu et Tavel 2010) étre exprimé
comme une mesure quantifiée et faire la preuve de
sa capacité a refléter des événements pathologiques
spécifiques avec exactitude et précision. Pour y satis-
faire, I'imagerie médicale a dii suivre un long pro-
cessus d’évolution pour adjoindre une dimension
quantitative aux habituelles descriptions qualitatives
des maladies. Cela a été possible grace a un apport
constant d’innovations technologiques qui a donné
lieu a de spectaculaires améliorations des appareils
en termes de stabilité et versatilité, ainsi qu’au méti-
culeux développement de protocoles dédiés (Tofts
2003). Cette évolution a profité a tous les systémes
et les organes, y compris le muscle. Pour les patho-
logies musculaires, comme pour les autres maladies,
les bénéfices sont multiples : une meilleure estima-
tion de la sévérité de I'atteinte, la possibilité de sur-
veiller la progression des altérations au cours du
temps et, plus important encore, d’évaluer la
réponse du muscle a une intervention thérapeutique
(voir Figure 2).
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Figure 1

La découverte et I'introduction de traitements causaux pour un nombre croissant de maladies
neuro-musculaires a généré des besoins nouveaux en matiére d’outils d’évaluation pour
s’assurer tant de I'efficacité que de I'innocuité de ces nouvelles options thérapeutiques. Au
rang de ceux-ci, 'imagerie musculaire, en particulier par RMN, occupe une place de choix.

Qualitative Quantitative

* Trophicité Normale, D Aires encm?
Hypo-, Hyper Volume en cm?
(T1w) (Opposition de phase
de Dixon)

* Lésions dégénératives chroniques
# remplacement Grade 1-4 —> % Infiltration graisseuse

graisseux (T1w) (Eau-Graisse « Dixon »)
# fibrose @ - ===’ % Collagéne interstitiel
(??UTE, ?? DEMRI)
* « Activité de Fat Sat-T2W ==l T2 de I'eau enms
la maladie » (STIR) (MultiTE SE sans Fat Sat;
cartographie B1)
Figure 2

Comparaison des approches qualitatives et quantitatives de I'imagerie musculaire par
résonance magnétique nucléaire.

Par un parcours fort similaire a ce qui s’est passé
pour la plupart des organes, la RMN est devenue un
acteur pivot dans I'imagerie quantitative des muscles
squelettiques (Hollingsworth et al. 2012). Les varia-
bles et indices quantitatifs obtenus par imagerie et
spectroscopie RMN sont les meilleurs candidats de
I'imagerie médicale en vue d’une utilisation comme
bio-marqueur ou outils d’évaluation dans les essais
cliniques dédiés aux pathologies musculaires.
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Les outils de mesure par RMN actuellement
disponibles

L’imagerie et la spectroscopie par RMN peuvent
générer quantité d’informations pertinentes sur 'ana-
tomie du muscle, sa structure ou sa composition, sa
physiologie et sa biochimie. Bien qu'un nombre
important de variables RMN soient en cours de test et
que leur place comme biomarqueur soit a 1’étude,
seules trois d’entre elles sont communément accep-
tées, sinon totalement validées, pour le suivi longitu-
dinal du muscle squelettique. Elles sont quasi-systéma-
tiquement intégrées a la préparation des nouveaux
essais thérapeutiques. Elles visent a évaluer :

- la trophicité du muscle, via des mesures de surface
et de volume,

- le degré de dégénérescence musculaire via la frac-
tion de graisse du signal RMN dans le muscle,

- l'activité de la maladie dans les pathologies évolu-
tives, via le temps de relaxation T2 de I’eau muscu-
laire (voir Figure 2).

La trophicité du muscle squelettique

Combinant une haute résolution spatiale, une dyna-
mique de signal élevée, la possibilite d’acqueérir en
3D, et des algorithmes efficaces de correction de
distorsions (surtout dues a une non-linéarité des gra-
dients), I'imagerie par RMN est de facto devenue la
méthode anatomique de référence pour mesurer
volumes et dimensions d’organes (Hunter et al.
2011 ; Jovicich etal. 2013 ; Mills et Tamnes
2014 ; Xi et al. 2014). Ce constat vaut au moins
autant pour les muscles striés squelettiques que pour
les autres organes. Méme si |'exactitude des mesures
est rarement évaluée, car nécessitant des autopsies,
d’excellents résultats furent rapportés dans les cas
ou elle put étre déterminée (Mitsiopoulos et al.
1998). En outre, il a été systématiquement montré
que la reproductivité et le pouvoir discriminant de
I'imagerie par RMN sont tres élevées (Wagner et al.
2008 ; Fischmann etal. 2013 ; Barnouin etal.
2014 ; Thomas etal. 2014), au moins autant
qu’avec les ultrasons (Lima et al. 2012) ou la tomo-
densitomeétrie aux rayons X (Strandberg et al.
2010), et avec I'avantage d’une caractérisation tis-
sulaire (voir paragraphe ci-dessous) trés supérieure.
Les exemples suivants illustrent la capacité de la
RMN a identifier de subtils changements de trophi-
cité du muscle. Suite a une injection de toxine botu-
lique dans le gastrocnémien d’enfants infirmes
moteurs cérébraux, une diminution de la masse de
ce muscle de 4 % fut mesurée, compensée par une
augmentation de 4 % de la masse du soléaire (Wil-
liams et al. 2013). Le coefficient de variation de
I'estimation du volume des muscles des avant-bras
oscille entre 0,8 et 5,7%, suivant le muscle

Les cahiers de myologie



considéré (Smeulders et al. 2010). Les effets d’'un
«désentrainement » faisant suite a des semaines de
protocoles d’exercices concentriques et excentri-
ques combinés a des restrictions de perfusion ont
étée évalués et ont montré une dépendance de la
perte de trophicité au protocole d’entrainement
(Yasuda et al. 2015).

Dans la plupart des cas, la variable retenue est la
trophicité du muscle plutot que son volume. Une fois
mesuré, le volume d’un muscle est normalisé par sa
longueur, ou plus souvent par la longueur de I'os
adjacent, afin d’obtenir un indice de trophicité.
Pour un muscle pathologique, il est préféerable de
baser I'indice de trophicité sur la masse vraie de tissu
contractile plutét que sur le volume global du muscle.
L’indice de masse contractile est calculé avec la for-
mule suivante : volume du muscle (ou aire de la sec-
tion transversale) x (1 - fraction graisseuse), cette
derniére provenant de I'analyse de I'imagerie eau-
graisse (voir paragraphe suivant) (Wokke et al.
2014b).

Chez les garcons atteints de la maladie de
Duchenne, le volume contractile des différents mus-
cles mesurés séparément, a montré une relation
complexe avec la diminution de la force du muscle
correspondant. Cette derniére était proportionnelle
a la perte musculaire au niveau du quadriceps, mais
beaucoup plus importante qu’attendu par la seule

Figure 3
Exemple de segmentation manuelle du quadriceps et des ischio-jambiers, réalisée sur des
images en opposition de phase d’une acquisition de type Dixon.
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perte de tissu contractile dans les ischio-jambiers et
le tibial antérieur (Wokke et al. 2014b).

Dans le muscle normal, ou quand la pathologie
affecte le muscle de facon homogeéne, les aires de
sections transversales mesurées a des hauteurs bien
deéfinies, par ex. a la moitié de la cuisse, fourniront
des indices de trophicité pertinents (Morse et al.
2007 ; Tanaka et Kanehisa 2014 ; Hogrel et al.
2015) tout en réduisant considérablement les durées
d’acquisition et surtout de post-traitement.
Toutefois, cette approche implique un positionne-
ment rigoureux fondé sur des repéres anatomiques.
Ces repéres peuvent étre identifiés extérieurement,
tels 'épine iliaque antéro-supérieure ou le bord
supérieur de la rotule, ou partant d’images de repé-
rage acquises au préalable (Fischmann et al. 2014).
Les repéres externes ont en général la préférence,
pour pallier I'éventuelle difficulté a connaitre la posi-
tion de la table de la machine lorsque 'on passe
d’'une configuration d’antennes a une autre.
Quoiqu’il en soit, il est bien plus aisé de compenser
les variations longitudinales de positionnement entre
examens successifs lorsque les structures osseuses
sont entiérement présentes dans I'image. Il a été
montré que la reproductibilité inter-examen de la
mesure de l'aire de la section transverse est meil-
leure si I'on utilise des images de repérage plutot
que des repeéres anatomiques externes (Fischmann
et al. 2014). Lorsque le processus de dégénéres-
cence musculaire dii a la pathologie est particulier,
par ex. progressant de distal en proximal, ou lorsque
quil est inconnu, il est hautement préférable
d’acquérir des volumes, ou d’assez grandes séries de
coupes, couvrant la majeure partie du muscle.

Des problémes supplémentaires surviennent avec la
population pédiatrique, liés au processus de crois-
sance. Lorsque l'intervalle de temps entre les exa-
mens est suffisant pour que la croissance montre ses
effets, la mise en relation des coupes d’imagerie d’'un
examen a l'autre n’est pas simple a décider. Faute
d’'une meilleure solution, I'espacement entre les
coupes est ajusté proportionnellement a I'allonge-
ment osseux. Avec des acquisitions 3D, cet ajuste-
ment peut étre réalisé en post-traitement. S’il s’agit
de séries de coupes 2D, l'écartement entre les
coupes doit &tre augmenté en proportion de la crois-
sance mesurée ; une action rarement entreprise
étant donné qu’elle requiert une intervention au
moment de 'acquisition elle-méme.

En pratique, excepté pour certaines études spécifi-
ques, une évaluation approfondie de la trophicité
musculaire n’a, a ce jour, été que trés rarement
entreprise. Cela exige la patience de délimiter
chaque muscle individuellement sur l'image, ce
qui aujourd’hui doit étre effectué a la main (voir
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Figure 4

Figure 3). C’est une tache longue, fastidieuse et peu
gratifiante, ce qui explique pourquoi I'étude de la
trophicité musculaire est le plus souvent laissée de
coté. Trés peu d’études longitudinales de la trophi-
cite du muscle ont été réalisées sur des patients
atteints de maladies neuro-musculaires. Un effet
positif de I'enzymothérapie de substitution sur le
volume musculaire des membres inférieurs a été
observé chez des patients Pompe aprés seulement
6 mois de traitement (Ravaglia et al. 2010). Suite a
une période d’observation de 6 mois, I'aire de la sec-
tion transversale du mollet de patients atteints de
myosite a inclusions a perdu 6,5 %, alors qu’aucun
changement n’a été observé chez des patients
Charcot-Marie-Tooth 1A (Morrow et al. 2015). Sur
une cohorte réduite, et avec une méthodologie dis-
cutable, aucun changement de trophicité musculaire
n'a été détecté dans les membres inférieurs de
patients atteints d’'une amyotrophie spinale (Sproule
etal. 2011).

Des essais de développement d’outils de segmen-
tation automatique ont été entrepris, mais trés peu
d’entre eux sont parvenus a générer des résultats
fiables, et aucun n’a encore permis d’analyser des
images de muscles pathologiques présentant des
infiltrations graisseuses. Trés récemment, il a été
rapporté qu’'un logiciel de segmentation automa-
tique s’appuyant sur un modéle générait des résul-
tats trés proches d'une segmentation manuelle
(Karlsson et al. 2015). Une approche naive a éga-
lement été proposée, ol une estimation de la masse
musculaire globale est calculée a partir de I'histo-
gramme d'intensité de segments entiers de mem-
bres (Mattei et al. 2006). Cela n’offrirait que peu
d’avantages par comparaison a de simples mesures

Accélération considérable de la segmentation musculaire par I'utilisation d’un logiciel
interactif qui détecte les contours des muscles, assisté par quelques repéres tracés par
I'utilisateur. Les quelques traits tracés par I'utilisateur apparaissent en surbrillance sur les
images. Le temps nécessaire pour la segmentation des muscles de la cuisse passe de plusieurs
dizaines de minutes a quelques minutes.
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externes, et ignorerait le fait que les muscles ne
sont habituellement pas atteints de facon homo-
géne par la maladie. Dans la cuisse de chien
GRMD, suivant le muscle considéré, il a été montré
que la trophicité déduite du volume de muscle rap-
porté a la masse totale pouvait augmenter, rester
stable ou diminuer avec l'age (Kornegay et al.
2012). Si I'on se concentre sur les muscles modeé-
rément ou sévérement atteints mais non entiére-
ment deétruits, la capacité a détecter une inflexion
dans la progression de maladie s’en trouvera ren-
forcée ; a I'inverse, par un effet de dilution avec les
muscles peu atteints, une mesure globale voit sa
sensibilite aux changements décroitre. Une
approche plus réaliste consisterait a se tourner vers
des logiciels de segmentation interactive. Ici, I'impli-
cation d’'un opérateur reste obligatoire mais, en
pratique, c’est également le cas avec une méthode
tout automatique, ou il est nécessaire de parcourir
le volume segmenté pour repérer les erreurs. Au
moins un logiciel fonctionnant selon ce principe est
en cours de développement, s’appuyant sur I'algo-
rithme dit des marches aléatoires (Carlier et al.
2014). Ici, il suffit a I'utilisateur de marquer gros-
siérement chaque muscle, toute les cing ou dix
coupes. Si les contours sont incorrectement
détectés par l'algorithme, [l'utilisateur n’a qu’a
ajouter un coup de pinceau supplémentaire dans la
région mal étiquetée. Des tests effectués sur les
muscles de la cuisse ont montré que cette approche
est comparable a une segmentation manuelle, que
ce soit en termes de volume musculaire ou de varia-
bilité inter-opérateur, tout en réduisant d’au moins
un facteur dix le temps de travail (voir Figure 4).
Une plus grande efficacité pourrait encore étre
atteinte en améliorant la réactivité du logiciel aux
interactions, voire en introduisant une connais-
sance a priori de la forme des muscle ou de leur
position relative.

La source de la difficulté & segmenter des images de
muscles, ainsi que la principale cause de I’échec des
méthodes automatiques, est I'absence frequente de
contours visibles séparant les muscles. Ceci est par-
ticulierement vrai avec des images pondérées T1
standards ou pondérées T2 en écho de spin. Effec-
tuer la segmentation sur des images possédant un
bon contraste entre le tissu musculaire et les fascias
est une maniére d’améliorer la situation ; c’est par
exemple le cas avec des images en écho de gradient
acquises a certains temps d’écho spécifiques de telle
sorte que les signaux de l'eau et de la graisse se
retrouvent en opposition de phase (voir ci-dessous).
Dans notre laboratoire, les mesures de trophicité
sont systématiquement réalisées sur ce type
d’images (voir Figure 3). Les tentatives d’utilisation
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de séquences d’imagerie de susceptibilité dédiées
pour renforcer davantage le contraste entre les fas-
cias et les aponévroses ont pour le moment échoué.
L’absence fréquente de lésions dégénératives dans
la population pédiatrique aux premiers temps de la
maladie constitue une motivation supplémentaire
pour disposer de mesures fines de la trophicité mus-
culaire. Des neuro-pédiatres ont émis '’hypothése
que des altérations relativement légeres de la trophi-
cité pourraient étre un indicateur précoce de
|'atteinte musculaire (Robert Carlier et Susana Qui-
jano-Roy, communication personnelle). La preuve
doit en étre apportée et 'accés a des méthodes de
segmentation rapides et simples permettra d’en véri-
fier le bien-fondé.

Les altérations dégénératives chroniques
Les dommages chroniques aux myocytes mais aussi
les anomalies structurelles des fibres ont pour
résultat a long terme le remplacement du tissu
contractile par de la graisse et/ou du tissu conjonctif.
L’imagerie de la fibrose reste une question épineuse,
qui sera traitte dans un autre paragraphe. A
I'opposé, les changements dégénératifs graisseux
sont facilement détectés et quantifiés, en tirant parti
des differences entre les fréequences de résonance
(déplacement chimique) ou encore entre les taux de
relaxation T2, voire méme T1 des noyaux d hydro-
géne de l'eau et des lipides. Pour une revue tech-
nique exhaustive, voir Bley et al. ou Hu et Kan (Bley
etal. 2010 ; Hu et Kan 2013).

Une classification visuelle de l'infiltration graisseuse
sur des images pondérées en T1, par exemple a
'aide de I'échelle de Lamminen-Mercuri (Lamminen
1990), est suffisante a des fins diagnostiques mais
est totalement inappropriée pour monitorer la pro-
gression des lésions dégénératives, qui est conside-
rablement plus subtile & apprécier. A supposer que
I’ceil humain puisse classer les lésions dégénératives
graisseuses entre 1 et 4 sans jamais se tromper, ce
qui n’est certainement pas le cas, un changement
de grade surviendrait en moyenne pour une aug-
mentation de 17.6 % de la fraction graisseuse.
Méme les formes les plus séveres de dystrophie ne
s’acompagnent pas d’un tel taux annuel de destruc-
tion musculaire. L’étude récemment réalisée par
Willis et al. (Willis et al. 2013) a démontré sans
ambiguité I'impossibilite d’évaluer au moyen de la
classification de Lamminen-Mercuri la progression
de la dystrophie musculaire des ceintures chez des
patients adultes atteints de la forme I. 1l est parfois
proposé comme solution d’afficher sur le méme
écran des images Tlw acquises a différents
moments durant le suivi du patient et de les
confronter une a une, muscle par muscle. Procéder

de la sorte permet probablement de détecter des
changements mais demeure hautement dépendant
de I'observateur, avec un seuil de sensibilité inconnu
et sans quantification, indispensable pour pouvoir
comparer ou patients ou interventions. Des tenta-
tives ont été faites il y a un certain temps (Leroy-
Willig et al. 1997) mais aussi plus récemment
(Pichiecchio et al. 2002 ; Mattei et al. 2006) pour
séparer |'eau et la graisse par un seuillage appliqué
a des images de routine pondérées en T1, en
essayant de tirer avantage de 'apparente simplicité
de cette approche. Certains travaux ont tenté de
prendre en compte la possible co-existence de
graisse et d’eau dans le méme voxel et ont calculé
la fraction graisseuse en utilisant une combinaison
linéaire de signaux de graisse pure et de muscle pur
(Leroy-Willig et al. 1997). Les études plus récentes
ont juste opéré un classement binaire des voxels de
la graisse et du muscle, ce qui est totalement ina-
dapté a I'évaluation de l'infiltration graisseuse dans
un contexte de maladie musculaire chronique
(Pichiecchio etal. 2002 ; Mattei etal. 2006).
Toutes ces approches basées sur Iutilisation
d’'images standards T1lw supposent un émetteur
radio-fréquence ainsi qu’une réception parfaitement
ou quasi-parfaitement homogénes, ce qui n’est
jamais le cas. C’était un postulat a peu prés accep-
table par le passé lorsqu’il était habituel de travailler
sur des imageurs a faible & champ magnétique faible,
0.5T. Ce n’est plus le cas, pour les imageurs a haut
champ, 3T ou plus, ou quand la réception du signal
s'effectue via plusieurs rangées de bobines de sur-
faces. 1l faut espérer qu'un jour des solutions tech-
niques seront mises en ceuvre et garantiront une tres
grande homogeénéité d’émission et de réception
et/ou des corrections parfaites de leurs imperfec-
tions en post-traitement, En attendant, nous décon-
seillons fortement le recours & une technique de
séparation de la graisse et de I'eau musculaire basée
sur des profils d’intensité de I'image. Cette approche
est particuliérement trompeuse pour les non-experts
qui pourraient étre abusés par I'apparente simplicité
de la méthode.

Pour le suivi des changements dégénératifs chroni-
ques musculaires, on préfére aujourd’hui les
séquences d’imagerie eau-graisse, le plus souvent
appelées séquences Dixon (Ma 2008) (voir
Figure 5). Elles mettent a profit le glissement de
phase qui se développe progressivement entre le
signal de l'eau et celui de la graisse au cours du
temps d’évolution d’'une séquence en écho de gra-
dient. Le principal avantage de cette approche est
que la séparation de I'eau et des graisses est, au
premier ordre, indépendante de ’homogeénéité du
champ magnétique. Une conséquence importante
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TE 2.8 in phase

Figure 5

TE4 op phase TES5.2 in phase

Graisse

% de graisse

Exemple d’imagerie eau-graisse musculaire. Sur le panneau supérieur, les 3 images acquises
par la séquence Dixon standard, avec I’eau et la graisse successivement enphase, en
opposition de phase et a nouveau en phase. Sur le panneau inférieur, les 3 images calculées a
partir des images natives, I'image de I’eau, celle de la graisse, et a droite, celle du
pourcentage de graisse apparent.
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est, qu’avec cette technique, il est possible d’explorer
sans difficulté de grands champs de vue qui couvrent
de grands volumes.

Dans la version standard du Dixon, seulement la
résonance des méthylénes des lipides est prise en
compte. Deux, ou mieux, trois images avec la graisse
et 'eau successivement en phase et en opposition
sont acquises et permettent I’extraction des compo-
santes aqueuses et lipidiques. L’imagerie Dixon a
deux points (éventuellement « élargie ») géneére des
résultats satisfaisants au niveau du foie. Cependant,
pour des applications musculaires, des attributions
erronées du signal de I'eau et la graisse peuvent se
produire entre membres ou a I'intérieur de segments
de membres, cette derniére étant particuliérement
problématique (Hollingsworth et al. 2012). L'utilisa-
tion de séquences d’imagerie Dixon dite a trois
points met presque toujours a 'abri de cet écueil.

Ignorer les autres résonances lipidiques génére un
certain degré d’imprécision (Wokke et al. 2013).
Celleci peut étre réduite par une modélisation plus
complete du spectre des lipides, habituellement avec
3 ou 4 résonances principales, ce qui nécessite la
collecte de 6 échos et des calculs relativement lourds
(Hu etal. 2012). Cette approche dénommée
«décomposition itérative de l'eau et des graisses
avec un écho asymeétrique et une estimation par la
méthode des moindres carrées» (IDEAL) et
T2*IDEAL, constitue la méthode la plus avancée
actuellement disponible pour réaliser une imagerie
eau-graisse. L’acquisition d’échos multiples implique
un allongement des temps de répétition, ainsi que
I'application de corrections pour les effets lies au
T2*. La méthode IDEAL avec des échos multiples
est celle qui mesure le plus précisément le pool
d’hydrogéne de la fraction graisseuse. Elle posséde
la capacité d’identifier d’éventuelles modifications
du spectre lipidique, que celles-ci soient induites par
I'alimentation ou par une pathologie. Il y a peu
d’indications que ce soit le cas au niveau du muscle
strié squelettique, ou si ces différences existent, elles
sont de faible amplitude et difficilement détectables
dans les conditions habituelles.

Si les intensités relatives du spectre lipidique dans
les muscles infiltrées peuvent étre considérées
comme étant indépendantes de I'état du patient, ce
qui semble une hypothése raisonnable, il n’est pas
nécessaire de passer par une acquisition avec
6 échos. Un facteur de correction linéaire peut étre
appliqué au signal de la graisse et la fraction de
graisse exacte sera obtenue a partir d’'une mesure
standard a 3 points. Le facteur de correction calculé
pour les conditions de notre laboratoire est de 1.82
(Azzabou et al. 2015¢).

La fagon d’exprimer la teneur en graisse musculaire
peut également varier. On peut simplement
regarder le pourcentage du signal RMN attribuable
a la graisse dans le voxel ou dans le muscle. En fonc-
tion du temps de répétition des images et du temps
d’écho choisis, des corrections pour les effets des
pondérations T1 et T2 peuvent étre appliquées. On
peut aller plus loin et tenter d’exprimer le contenu
graisseux en grammes de lipides par unité de masse
ou de volume musculaire. Ces procédures ont été
développées pour le foie et nécessitent des hypo-
théses supplémentaires ou des mesures de la
composition en lipides du tissu (Longo et al. 1995).
Comme déja souligné, étre et rester cohérent au plan
méthodologique est la clé du succés dans les essais
cliniques. La simplicite est un facteur vital pour
assurer cette cohérence. Gardant cela a I'esprit, au
moment d’écrire ces lignes, nous recommandons
toujours pour l'imagerie eau-graisse du muscle
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malade la méthode Dixon a 3 points, en 3D quand
cela est possible, avec une forte pondération en den-
sité de protons (par exemple, TR de 10 ms et un
angle de bascule de 3°) (Hollingsworth et al. 2012).
Le facteur de correction pour prendre en compte le
spectre des lipides peut ou ne pas étre appliqué et,
en premiére intention, des cartes paramétriques du
seul pourcentage de graisses sont générées. En pro-
cédant de la sorte, I’exactitude de la mesure peut étre
legérement altérée mais pas la précision ou le pou-
voir discriminant, qui sont les plus importants dans le
cadre d’'une étude longitudinale, qu’elle comporte ou
non une intervention thérapeutique.

Lorsque la teneur en graisse intramusculaire est
faible, il n’est pas nécessaire de déployer des pro-
cessus hasardeux et compliqués (Kim et al. 2014 ;
Azzabou et Carlier 2014). La détection des lipides
peut facilement étre sensibilisée en diminuant le
TR dans le Dixon en 2D ou en augmentant I'angle
de bascule en Dixon 3D tandis que I'exactitude de
la fraction relative sera préservée par I'utilisation
de facteurs de correction pour la saturation de
'eau.

Bien que la séparation eau-graisse basée sur la dif-
féerence des déplacements chimiques soit la méthode
acceptée suivant les régles de I'état de l'art, pour
évaluer linfiltration graisseuse tissulaire, de nom-
breux groupes cliniques continuent a utiliser la
décroissance mono-exponentielle du T2 musculaire
(Garrood et al. 2009 ; Kim etal. 2010 ; Forbes
etal. 2014 ; Willcocks etal. 2014 ; Kim etal.
2015). En l'absence de lipides mobiles dans les

B NORMAL MUSCLE

® measured

LAMED MUSCLE

Figure 6

Le T2 global d’un muscle peut étre augmenté aussi bien par la présence de lésions
inflammatoires (en rouge a gauche) que d’'un remplacement graisseux lors de processus
dégénératifs chroniques (en jaune a droite). La simple mesure d’un T2 musculaire global par
I’ajustement d’une exponentielle sur la décroissance T2 du signal ne permet pas de distinguer

les deux processus.
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tissus, un T2 élevé pointe vers une inflammation ou
un cedéme tissulaire. L’augmentation du T2 due a
I'inflammation ou aux cedémes dépasse rarement 5
a 10 ms. Mais lorsque des changements dégénéra-
tifs graisseux sont présents, le T2 des lipides étant
trés sensiblement plus long que celui de I'eau mus-
culaire, l'ajustement mono-exponentiel de la
décroissance du T2 musculaire est largement déter-
miné par le degré d’infiltration graisseuse et le T2
global du muscle devient essentiellement une mesure
du contenu en lipides du muscle (Carlier 2014) (voir
Figure 6). On déemontre I'étroite corrélation entre le
T2 global et la fraction de graisse calculée a partir
des images Dixon (Azzabou et al. 2015c¢) ou la frac-
tion lipidique mesurée par une spectroscopie 1H
localisée (Kim et al. 2015).

Qu’elle soit basée sur une véritable séparation eau-
graisse ou qu’elle soit estimée a partir de change-
ment global du T2, 'évaluation de I'étendue des
changements dégénératifs chroniques musculaires
peut étre précisément réalisée, de méme que I'évo-
lution de la maladie et les réponses aux traitements
peuvent étre finement monitorées. Cela a été
démontré dans un grand nombre de maladies neuro-
musculaires.

Au niveau de la cuisse des patients atteints de la
maladie de Duchenne, le taux moyen de progres-
sion des dégénérescences graisseuses a été mesuré
a 5% par an. Lorsque le pourcentage de graisse
atteint 50 %, ce signe a une valeur prédictive élevée
de la perte de la marche dans I'année (Fischmann
et al. 2013). Sur une petite cohorte de 3 adultes
atteints de la maladie de Becker, le taux annuel
d’infiltration graisseuse a été évalué a 3.7 % dans la
cuisse (Bonati et al. 2015b). En combinant les pour-
centages de graisse avec une segmentation manuelle
des muscles, on a pu déterminer des indices de
masse contractile chez les patients atteints de la
maladie de Duchenne (Wokke et al. 2014b). La
confrontation des cartographies de pourcentages de
graisses au classement de Lamminen a montré une
surestimation systématique des changements dége-
nératifs avec les méthodes qualitatives (Wokke et al.
2013).

Toujours dans la maladie de Duchenne, I'explora-
tion des avant-bras en imagerie a montré une impli-
cation plus importante des muscles flechisseurs que
des extenseurs, et une progression plus rapide des
lésions dégénératives graisseuses chez les patients
ayant perdu l'ambulation que chez les patients
ambulants (Wary et al. 2015b ; Hogrel et al. 2016).
L’administration de corticostéroides pendant une
année a de jeunes garcons qui sont atteints de la
maladie de Duchenne a arrété le processus d’infil-
tration de la graisse dans la cuisse et la jambe tandis
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que le taux d’infiltration graisseuse était respective-
ment de 7% et 3% chez les enfants non-traités
(Arpan et al. 2014). La gravité de la maladie a faci-
lité la détection d’une progression des lésions dége-
nératives au bout de 18 mois, cette fois basée uni-
quement sur des mesures d’intensité d’'une imagerie
pondérée en T1, avec également la démonstration
d’'une grande variabilité inter-individuelle et inter-
musculaire (Hollingsworth et al. 2013a). Une telle
approche est néanmoins obsoléte au regard des
capacités de I'imagerie quantitative et ne peut pas
étre recommandée pour de futurs protocoles. La
méme méthodologie avait été utilisee précédem-
ment, en combinaison avec des mesures globales du
T2 pour décrire les implications variables de diffe-
rents territoires musculaires chez 5 patients atteints
de la maladie de Duchenne (Garrood et al. 2009).
Une étude multi-centrique qui a porté pendant un
an sur des patients atteints de LGMDI a établi sans
ambiguité la supériorité de l'imagerie quantitative
eau-graisse. Celle-ci a détecté des variations statisti-
quement significatives du contenu graisseux de
I'ordre de 1 a 4%, alors que la gradation par
I'échelle de Lamminen-Mercuri n’a mis en évidence
aucun changement et I'évaluation fonctionnelle
standard n’a montré qu’'une tendance a la dégrada-
tion, sans atteindre le seuil de signification statis-
tique, a l'exception des tests respiratoires (Willis
etal. 2013).

T1IW

%Graisse

(Dixon)
apreés un an:
+2.9%

Figure 7

Evaluation qualitative versus quantification de la teneur en graisse musculaire. La similitude
est trés grande entre une imagerie pondérée en T1 (T1W) et 'image paramétrique du degré
d’involution graisseuse calculée a partir d’acquisitions Dixon. Rien ne permet de les
distinguer visuellement, tout comme la simple inspection d’images acquises un an plus tard
chez le méme patient (montrées en dessous de la premiére série) ne révéle aucun
changement. Dans I'image paramétrique, I'intensité du signal est une mesure du pourcentage
de graisse. Et celui-ci augmente dans tous les muscles de la cuisse de ce patient atteint de
maladie de Pompe, en moyenne de 2.9 %. Cet exemple illustre I’absolue nécessité de recourir
a une imagerie quantitative pour suivre la progression de maladies.
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Chez les patients atteints de dystrophie fascio-sca-
pulo-humérale, I'imagerie quantitative eau-graisse a
révélé une distribution bimodale particuliere des
lesions dégénératives au sein de leurs muscles, ainsi
qu’une progression allant de distal en proximal pour
les muscles affectés (Janssen et al. 2014).

Il a été montré chez les malades atteints de dystro-
phie musculaire oculo-pharyngée que le contenu en
graisse des membres inférieurs pouvait augmenter
jusqu’a 15 % en 13 mois, alors qu'il restait inchangé
chez les sujets controles d’age équivalent (Fisch-
mann etal. 2012). Ni I'évaluation fonctionnelle
standard exhaustive (MFM), ni le score visuel des
images ne détectait le moindre changement durant
la méme période d’observation.

Le pouvoir discriminant extrémement élevé des
méthodes Dixon a été confirmé chez des patients
adultes atteints de la maladie de Pompe. Chez la
plupart d’entre eux, les lésions dégénératives mus-
culaires progressent lentement, a un rythme consi-
dérablement ralenti par rapport a celui observé dans
les dystrophinopathies. Au niveau des membres
inférieurs de ces patients, le taux annuel moyen
d’infiltration graisseuse s’est révélé étre inférieur a
1 % mais a été détecté avec un haut degré de signi-
fication statistique (Carlier etal. 2015) (voir
Figure 7).

Le suivi a un an de patients atteints de la maladie
de Charcot-Marie-Tooth 1A a montré un accroisse-
ment significatif de la fraction graisseuse au niveau
du mollet (1.2 %) mais pas au niveau de la cuisse
(0.2 %) alors que chez les patients souffrant de myo-
site & inclusions la progression était de 2.6 % au
niveau des mollets et de 3.3 % au niveau des cuisses
(Morrow et al. 2015).

Chez les patients qui présentent des lésions de la
coiffe des rotateurs, I'évaluation quantitative des
changements dégénératifs graisseux a montré,
plus que l'atrophie musculaire des muscles impli-
qués, une forte relation avec I'étendue des déchi-
rures musculaires (Nardo etal. 2014 ; Nozaki
etal. 2015).

Semblables observations ont également été faites
dans des pathologies qui affectent secondairement
le muscle strié squelettique.

Chez les patients atteints de sclérose latérale amyo-
trophique, une augmentation significative du T2
global des muscles des jambes a été notée au terme
d’une période d’observation de 4 mois, signant la
progression des dégénérescences graisseuses. Le
déclin de la contraction isométrique volontaire maxi-
male lors d'une dorsiflexion du pied était corréléee a
celle-ci (Bryan et al. 1998).

Alors que le contenu total en graisse des muscles de
la jambe n’était pas affecte, les diabétiques de type 2
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présentaient une distribution préférentielle des
lipides en intramusculaire (Karampinos et al. 2012).
L’imagerie Dixon corps entier a identifié un contenu
musculaire en graisse accru en cas de paralysie
périodique hyperkaliemique (Lee et al. 2015).

Des changements dans la composition des muscles
striés squelettiques ont été systématiquement et
réguliérement constatés chez les sujets agés, méme
s’ils restent d’'une amplitude limitée jusqu’a un age
trés avancé. Le pourcentage du signal lipidique intra-
musculaire double généralement, de 2 a 4 %, entre
la deuxiéme et la septiéme décennie (Schwenzer
etal. 2009a; Alizai etal. 2012 ; Csapo etal.
2014 ; Morrow etal. 2014 ; Azzabou etal.
2015a). Pour I'essentiel, cette augmentation repré-
sente un véritable accroissement de la teneur lipi-
dique du muscle et elle ne refléte qu’accessoirement
la perte de tissu contractile avec I'age (Csapo et al.
2014).

Le taux de graisse dans un muscle malade peut étre
considéré comme le reflet des dommages subis par
le tissu tout au long de la vie du patient, ce qui en
fait un biomarqueur fiable de la sévérité de la patho-
logie. Il parait dés lors légitime d’utiliser I'augmen-
tation ou la stabilisation des infiltrations graisseuses
musculaires sur une période définie comme un
indice quantitatif de la progression de la maladie ou
de la réponse au traitement. Dans la dystrophie mus-
culaire, et plus particulierement chez les garcons
atteints de la maladie de Duchenne, la sévérité de la
maladie peut étre extrémement variable d’un patient
a lautre, ce qui se traduit par des taux annuels de
transformation de graisse variant de 3 a 15 % (Fisch-
mann etal. 2013 ; Wary etal. 2015b; Bonati
etal. 2015a). Ceci complique considérablement
I'interprétation des résultats d’'une intervention thé-
rapeutique. Si une augmentation de 5% de la
graisse est mesurée sur une année de traitement,
cela doit-il étre interprété comme une réponse posi-
tive chez un patient sévérement atteint ou comme
une réponse négative chez un patient moyennement
affecté ? A 'échelle d’un groupe de patients, on peut
y répondre en organisant un essai contre placebo.
Cette approche classique ne résout pas la question
de l'efficacité du traitement a I'échelon de I'individu
et pose le probleme éthique de retarder un traite-
ment potentiellement efficace chez des patients
souffrant d’'une maladie mortelle. On pourrait éga-
lement proposer d’utiliser chaque patient comme
son propre contrdle et, aprés une période d’obser-
vation, déterminer si la pente de la progression du
remplacement graisseux diminue apres l'initiation
du traitement. Cela permettrait d’apprécier la
réponse au traitement pour chaque patient mais
posera le méme probléme éthique. Parce que la

teneur en graisse intramusculaire est un intégrateur
naturel de tous les dommages subis par le muscle
durant la vie du patient, il constitue par lui-méme un
puissant indicateur de la sévérité de la maladie a la
condition de prendre en compte I'age des sujets. A
un age donné, plus élevé est le contenu musculaire
en graisse, plus important sera le taux de transfor-
mation graisseuse attendu au cours des mois a venir.
Bien qu’elles soient en nombre limité, les données
récoltées sur I'avant-bras au cours de I'étude de I'his-
toire naturelle Duchenne sponsorisée par le Géné-
thon supportent cette assertion (Wary et al. 2015a).
Des tables de référence pourraient étre constituées
en colligeant les données générées dans les diffe-
rentes études en cours.

Dans le méme ordre d’idée, une forte corrélation a
été observée entre la teneur en graisse des différents
muscles de la cuisse et de la jambe et le taux annuel
de transformation graisseuse au sein de ces mémes
muscles dans un échantillon de patients adultes
atteints de la maladie de Pompe. En effet, chez
ceux-ci, la progression des dégats musculaires est
lente et relativement homogéne entre individus,
mais avec une grande variabilité de muscle a muscle
(Carlier et al. 2015).

La relation entre la fraction de la graisse et sa pro-
gression tendra inévitablement vers un plateau aux
valeurs élevées de contenu en graisse. On ne peut
pas attendre que la fraction de graisse augmente de
15% quand le remplacement du muscle par la
graisse a atteint 80 %, méme si cela avait été le cas
quand il n’était seulement que de 40 %. Une solu-
tion simple pour contourner la relation sigmoidale
entre la fraction de graisse et sa progression, serait
de rapporter la progression du remplacement par la
graisse a la fraction de tissu contractile résiduel,
c’est-a-dire le véritable taux de transformation du
muscle en graisse. En prenant 'exemple ci-dessus,
les 15 % d’augmentation de la graisse quand la
masse de tissu contractile était encore de 60 %, équi-
vaudrait, si la séveérité de la maladie reste constante,
a une augmentation de 5 % de la teneur en graisse
si la fraction de tissu contractile est tombée a 20 %.

« L’activité » de la maladie

Des études sur des modeles murins de dystrophie
musculaire ont montré il y a déja plus de vingt ans
que les tissus musculaires pathologiques présen-
taient des T2 élevés (Mclntosh etal. 1998 ;
Tardif-de Gery et al. 2000). La méme observation
a été réalisée chez le GRMD, un modéle canin de la
myopathie de Duchenne, plus proche du phénotype
humain (Thibaud et al. 2007 ; Thibaud et al. 2012 ;
Wang et al. 2013) (voir Figure 8). De facon trés
intéressante, le T2 musculaire a tendance a se
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muscles normaux

Figure 8
Imagerie pondérée en T2 montrant I’aspect caractéristique d’un muscle dystrophique, en
I’absence d’infiltration graisseuse comme c’est le cas chez le chien GRMD. L’augmentation
du T2 de I’eau musculaire est globale, mais avec des variations de muscle a muscle et avec
également un aspect inhomogéne des muscles les plus atteints.
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muscles dystrophiques

normaliser lorsqu’une thérapie génique restaure effi-
cacement la protéine défective (Walter et al. 2005 ;
Pacak et al. 2007 ; Yokota et al. 2009).

Plus récemment, plusieurs travaux ont confirmé ces
observations, et amélioré notre compréhension des
processus d’altération du T2 sur ces modéles ani-
maux de dystrophie musculaire. L’évolution tempo-
relle du T2 musculaire a été précisément décrite
chez la souris mdx. Un pic d’élévation du T2 est
systématiquement observé entre 4 et 8 mois, suivi
d’une baisse progressive (Pratt et al. 2013 ; Heier
etal. 2014 ; Vohra et al. 2015c). Des anomalies
du T2 ont également été décrites dans d’autres
modeles de dystrophie (Vohra et al. 2015a ; Mar-
tins-Bach et al. 2015), avec des différences notables
dans leur distribution a I'intérieur des muscles impli-
qués, notamment entre les souris Large et les souris
mdx. Les muscles dystrophiques sont aussi caracté-
risés par une sensibilité plus importante a 'exercice
excentrique. Cela a été illustré par une élévation
anormalement importante du T2 de la souris mdx
soumise a un exercice de course en descente
(Mathur et al. 2011).

Des mesures quantitatives du T2 ont également été
réalisées au cours de différents essais thérapeutiques
sur ces modeéles animaux. Aprés expression du géne
de la micro-dystrophine chez la souris mdx, I'ima-
gerie quantifiée du T2 a démontré un pouvoir dis-
criminant supérieur a celui de I'imagerie de transfert
d’aimantation et de l'imagerie du tenseur de diffu-
sion (Park etal. 2015). Un autre essai, par saut
d’exon U7, mené avec succés chez le chien GRMD
a été accompagné d’une baisse significative du T2
dans les membres traités (Le Guiner et al. 2014).
Enfin, un traitement au losartan a demontré un effet
de normalisation du T2 musculaire sur un modéle
murin de dystrophie congénitale lié au géne de la
laminine (Vohra et al. 2015a).

Le T2, ou temps de relaxation spin-spin des
molécules d’eau du muscle squelettique, peut étre
interprété comme un indicateur de lactivité de la
maladie. Ce terme est intentionnellement vague
étant donné qu’une variation de T2 est un pro-
cessus non spécifique qui peut étre engendré par
différents mécanismes tels que l'inflammation, la
nécrose, la dystrophie musculaire, la dénervation
aigué, ou toute autre situation pouvant étre
accompagnée par un cedéme intracellulaire, extra-
cellulaire, ou mixte. Cela a été montré de facon
extensive sur des modéles animaux (Wishnia et al.
2001 ; Heemskerk etal. 2007 ; Bryant etal.
2014 ; Ha et al. 2015) ainsi que chez 'homme.
L’exercice physique d’intensité modérée a beau-
coup augmenté le T2 musculaire par un méca-
nisme d’accumulation d’eau dans les myocytes
impliqués. Ce processus est transitoire, et contrai-
rement a une élévation pathologique du T2, les
valeurs de T2 se normalisent au bout de quelques
heures. On comprend donc que les résultats d’'une
imagerie réalisée peu aprés un exercice physique
pourront étre faussés a cause de ce phénoméne.
C’est pour cette raison que nous conseillons de
toujours réaliser 1'examen radiologique avant les
évaluations fonctionnelle, particulierement chez les
patients présentant des muscles fragilisés par la
pathologie.

Comme déja mentionné, les modeéles pathologiques
animaux ne développent que trés rarement des
infiltrations graisseuses au niveau des tissus muscu-
laires. De ce fait, une augmentation globale de T2
mesurée par un ajustement mono-exponentiel de la
décroissance du signal RMN sera interprétée de
maniére non ambigué par une augmentation du T2
de l'eau musculaire. Chez 'homme, par contre,
une’infiltration graisseuse est trés fréquemment
observée chez des patients atteints de pathologies
neuro-musculaires chroniques. Les protons des
lipides ayant des temps de relaxation T2 beaucoup
plus élevés que les protons de I'eau, la présence de
graisse dans les tissus musculaires, méme a hauteur
de quelques pourcents, augmentera de facon signi-
ficative le T2 global mesuré avec un modéle mono-
exponentiel, vers des valeurs comparables a celles
observées pour des tissus musculaires enflammes
ou endommageés.

De nombreuses équipes ont mesuré le T2 des mus-
cles infiltrés de graisse des patients Duchenne. Cer-
taines ont observé une augmentation du T2 global
avec 'age des patients (Garrood et al. 2009 ; Kim
etal. 2010; Arpan etal. 2013 ; Forbes etal.
2014 ; Willcocks et al. 2014 ; Kim et al. 2015),
alors que d’autres, au contraire, ont observé la
méme diminution du T2 musculaire au cours du
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Tableau 1

Différences entre une
mesure globale du T2
musculaire et celle du T2
del’eau musculaire
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temps que celle décrite dans les modéles animaux
(Forbes et al. 2014 ; Wary et al. 2015b). Ces résul-
tats, apparemment contradictoires, ont de quoi
dérouter le lecteur. L’explication réside dans le fait
que les premiers ont déterminé le T2 global, son
augmentation reflétant alors principalement les
changements dégénératifs lies aux infiltrations grais-
seuses. Cette information est donc redondante avec
celle fournie par les séquences de type Dixon, les

résultats obtenus avec ces deux techniques étant for-
tement corrélés (Azzabou et al. 2015c¢). Les seconds
ont mesuré spécifiquement le T2 de I'eau muscu-
laire. La diminution progressive du T2 observée
pourrait soit étre due a la croissance, comme cela a
déja été montré chez des individus sains, au moins
chez le chien (Thibaud et al. 2012), ou alors al’épui-
sement progressif des capacités régénératives du
muscle dystrophique.

T2 musculaire « global »

T2 deI’eau musculaire

Mesure le signal de I'eau et la graisse

de I’eau exclusivement

Renseigne sur

essentiellement les lésions degénératives
chroniques de nature graisseuse

I« activité de la maladie »

Sensible aux

changements lents, a long terme

changements rapides, a court terme

Considérations méthodologiques « Dixon »

preéférer 'imagerie eau-graisse de type

nécessite des séquences optimisées
ou des outils de traitement dédiés

Par souci de clarté, nous préconisons I'emploi d’'une
terminologie précise : le T2 global, dont les altéra-
tions reflétent principalement les changements
dégeénératifs liés a 'infiltration graisseuse et le T2 de
I'eau musculaire qui évalue plus spécifiquement
I'implication du tissu musculaire a proprement
parler dans le processus pathologique (Carlier 2014)
(voir Tableau 1). Nous recommandons (c’est un
point de vue personnel des auteurs) d’abandonner
I'utilisation de I'évaluation du T2 global dans des
muscles infiltrés de graisse car les résultats générés
ne permettent pas de séparer clairement les deux
processus pathologiques évoqués alors qu'ils peu-
vent l'étre en utilisant d’autres méthodes. Cela
géneére, en outre, une ambiguité qui peut étre levée
par l'utilisation de méthodes d’analyse plus sophis-
tiquées pour I’étude de la décroissance T2 du muscle
(voir ci-dessous, le paragraphe sur les développe-
ments méthodologiques récents).

L'utilisation du T2 de I'eau musculaire comme indi-
cateur d’activité de la maladie est non seulement
possible chez 'homme, elle constitue une variable
pertinente, au moins autant que dans les modéles
animaux. Le T2 de l'eau est anormalement élevé
dans les muscles des enfants Duchenne (Arpan et al.
2013 ; Forbes etal. 2014 ; Wary etal. 2015b;
Wokke etal. 2015), mais pas chez les patients
Becker (Wokke etal. 2016). Chez les patients
atteints de la forme tardive de la maladie de Pompe,
environ un tiers des muscles examinés présentent
une augmentation modérée du T2 de I'eau (Carlier
et al. 2015). Dans les myopathies inflammatoires,
le T2 de I'eau musculaire est systématiquement aug-
menté (Park etal. 1990 ; Maillard et al. 2004 ;
Yao et Gai 2012). En imagerie diagnostique,

I'inflammation liée & la pathologie est généralement
détectée grace a des séquences pondérées en T2
combinées avec une suppression de graisse (STIR)
(Walker 2008 ; Degardin et al. 2010). Chez les
patients atteints de dystrophie musculaire fascio-sca-
pulo-humérale (DMFSH), certains muscles sont
STIR positifs et comportent des signes inflamma-
toires a la biopsie (Tasca et al. 2012). Néanmoins,
cette évaluation qualitative permet uniquement de
détecter des contrastes entre des muscles sains et
muscles altérés. Si tous les muscles d'un membre
sont atteints, cet examen standard ne détectera
aucune anomalie. Une telle situation s’est par
exemple présentée chez des patients atteints de der-
matomyosite juvénile (Carlier etal. 2013). Pour
éviter ces faux-négatifs, nous préconisons d’utiliser
systématiquement la quantification du T2 de I'eau
pour I'évaluation et la réponse aux traitements des
myopathies inflammatoires, méme si cette solution
n’est pas encore largement acceptée par la commu-
nauté médicale.

Outre le manque de spécificite du T2, il reste éga-
lement difficile d’établir avec certitude des liens tem-
porels entre les événements pathologiques et ces
modifications de T2. Existe-t-il un délai entre les
deux et si oui, quelle est sa durée ? Par exemple,
chez certains patients atteints de myopathies inflam-
matoires, il peut y avoir discordance entre les
mesures de T2 et le statut clinique. La fluctuation
naturelle du T2 au cours des dystrophies muscu-
laires n’est encore que trés peu documentée.

De maniére intéressante, il a é&té montré que le T2
de I'eau musculaire pouvait étre élevé dans certaines
myopathies congeénitales, tout au moins dans des
modéles animaux avec des mutations du géne de la
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nébuline, ACTA1 ou encore de la dynamine
(Gineste etal. 2013b; Gineste etal. 2013c;
Gineste et al. 2013a ; Martins Bach et al. 2015).
Cela tend a déemontrer qu’un certain degré de désor-
ganisation cellulaire peut altérer suffisamment les
mouvements intracellulaires, et notamment ceux des
molécules d’eau pour avoir un effet sur le T2. Le
fait d’avoir observé une augmentation du T2 de I'eau
chez des patients atteints de myopathies plus stable
représente tout de méme une limitation a I'utilisa-
tion généralisée de ce biomarqueur comme indica-
teur absolu de I'activité de la maladie. Dans le méme
ordre d’idées, les modifications du T2 de I'’eau obser-
vées a la suite d’'une dénervation sont dus a I'aug-
mentation relative de 'espace extracellulaire qui
accompagne l'atrophie du tissu musculaire (Polak
etal. 1988 ; Fleckenstein etal. 1993 ; Kamath
et al. 2008), ce qui refléte davantage une réorgani-
sation structurelle du muscle que l'activité de la
maladie au sens strict.

Il serait dés lors plus prudent de restreindre I'utilisa-
tion du T2 de I'eau musculaire au suivi de I'activité
de la maladie dans des conditions maitrisées, ot 1’'on
sait que les valeurs seront modifiées par des pro-
cessus pathologiques destructifs, au moins pendant
certaines périodes de leur évolution. Dans ces cas,
la quantification du T2 de I'eau musculaire fournit
indubitablement un biomarqueur représentatif de la
progression de la pathologie ainsi que de la réponse
a un traitement. De nombreuses études cliniques ont
maintenant confirmé toutes les observations réali-
sées sur les modeéles animaux. Il a été montré que
la valeur du T2 avait une valeur prédictive quant a
la vitesse de progression des altérations dégénéra-
tives chroniques. Chez les enfants Duchenne, I'ins-
tauration d’une corticothérapie est accompagnée
rapidement d’'une réduction de quelques ms du T2
au niveau des jambes, qui est suivie d'une stabilisa-
tion du processus d’infiltration graisseuse (Arpan
etal. 2014). Comme mentionné précédemment,
chez les patients adultes atteints de la maladie de
Pompe, un tiers des muscles des membres inférieurs
présente des altérations du T2 de l'eau, légeres a
modérées, sur au moins un des deux examens réa-
lisés a un an d’intervalle. Dans ces muscles, le taux
d’infiltration graisseuse a en moyenne augmenté
35 % plus rapidement que dans les muscles présen-
tant des T2 normaux (Carlier et al. 2015). Pour
I'ensemble des muscles, cette étude a démontré une
correélation significative entre la valeur moyenne du
T2 et le taux moyen d’infiltration graisseuse entre
les deux visites. Chez les patients souffrant d’une
DMEFSH, les muscles qui présentaient des hyperin-
tensités sur des images pondérées en T2 avec satu-
ration de graisse, étaient ceux qui subissaient les plus

fortes augmentations d’infiltrations graisseuses
entre deux examens successifs (Friedman et al.
2013 ; Janssen et al. 2014). Ces résultats sont cru-
ciaux et prouvent I'utilite du T2 de I'’eau musculaire
en tant que biomarqueur de l'activité de la maladie
dans les pathologies neuromusculaires.

De nombreuses zones d’ombre restent cependant a
éclaircir. Par exemple, quel sera le role du T2 de
I'eau pour étudier la réponse a I'expression du géne
de la dystrophine chez des patients Duchenne déja
sous traitement stéroidien. Les stéroides normalisant
quasiment les valeurs de T2, il n’est dés lors pas cer-
tain que I'expression partielle du géne de la dystro-
phine, dans des proportions identiques a celles obte-
nues dans les essais thérapeutiques de saut d’exon
s’accompagnera d’une nouvelle baisse significative
du T2. Des résultats préliminaires laissent a croire
que si cette baisse existe, elle sera difficile & détecter
(observations personnelles des auteurs).

Différents problémes méthodologiques et expéri-
mentaux rendent compliquée la détermination pre-
cise du T2. Nous avons déja évoqué en détail les
difficultés engendrées par l'infiltration et le rempla-
cement graisseux des muscles. Il est extrémement
difficile d’obtenir une suppression parfaite du signal
RMN des lipides, et leur présence, méme a hauteur
de quelques pourcents suffit déja a perturber la
mesure du T2 de I'eau. Les méthodes les plus effi-
caces a ce jour ne visent pas a minimiser ou éliminer
totalement le signal de la graisse, mais plutét a
séparer, a l'acquisition ou a la reconstruction, les
contributions de 'eau et des lipides en tirant profit
du déplacement chimique entre les deux espéces de
protons, ou encore de la difféerence entre leurs
temps de relaxation T2. Ces méthodes sophisti-
quées ne sont pas nombreuses, et les plus popu-
laires sont basées sur I'acquisition d’échos de spin
multiples, en régime CPMG, couvrant une large
gamme de temps d’échos. La séquence IDEAL-
CPMG a été développée en ajoutant a cette
séquence un schéma d’acquisition de type Dixon qui
permet de séparer les contributions de I'eau et de la
graisse (Janiczek et al. 2011). Une autre option
consiste a réaliser un ajustement tri-exponentiel de
la décroissance du signal obtenu par la séquence
d’échos de spin multiples, et, a profiter de la diffé-
rence importante entre les T2 de l'eau et de la
graisse pour séparer avec une grande robustesse les
deux composantes de protons (Azzabou et al.
2015¢). Cette méthode de post-traitement a le
grand avantage de reposer sur un schéma d’acqui-
sition trés classique, disponible sur la plupart des
scanners RMN cliniques. Elle est par conséquent
facilement implémentée dans un essai multicen-
trique, ce qui se vérifie de plus en plus.
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Pour étre exacte, la mesure du T2 exige une métho-
dologie rigoureuse. Dans une séquence d’échos de
spin multiples, les impulsions d’excitation et de refo-
calisation doivent étre précisément ajustées a 90° et
180°. Si les angles de bascule s’écartent de ces
valeurs nominales, la décroissance du signal RMN
va étre trop rapide dans le cas ol des gradients de
déphasage efficaces sont appliqués (ce qui est rare-
ment le cas sur des systémes cliniques), ou trop
lente, dans le cas contraire ou des échos stimulés
vont se former et s’additionner aux échos de spin
(Hollingsworth et al. 2012). Une approche pratique
consiste a acquérir, en plus de la séquence CPMG,
une autre séquence pour cartographier le champ
magnétique B1, et connaitre exactement 'angle de
bascule appliqué a chaque voxel du volume d’intérét
(Yarnykh 2007). Lorsque celui-ci s’écarte significa-
tivement de la valeur prescrite, le voxel en question
est retire de l'analyse T2 (Azzabou et al. 2015c¢).
Cette méthode est simple et efficace, mais elle a le
désavantage d’éliminer un grand nombre de voxels
dans les zones ou le Bl n’est pas homogéne.
D’autres solutions plus efficaces ont été proposées
et sont sur le point d’étre implémentées dans des
protocoles de recherche clinique. Des modéles plus
réalistes que de simples exponentielles peuvent étre
utilisés pour décrire précisément la formation des
échos de spins et des échos stimulés, et permettent
de s’affranchir de I'acquisition de la séquence de car-
tographie de B1. Par exemple, le formalisme EPG
(pour Extended Phase Graphs), est un outil

T2 de I'eau % graisse
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Figure 9

Résumé des informations complémentaires apportées par les deux principaux biomarqueurs,
le T2 de I’eau musculaire et le % de graisse musculaire. Si la maladie est active et stable, on
attend que le T2 soit augmenté et également stable au cours du temps alors que I'involution
graisseuse progressera. Si un traitement efficace est appliqué, il devrait logiquement ramener
le T2 a une valeur normale et induire une stabilisation de la teneur en graisse.
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puissant permettant de décrire et de comprendre le
comportement de 'aimantation d'un voxel avec des
temps de relaxation T1 et T2, soumis a une série
d’'impulsions radiofréquence et de gradients arbi-
traires. Lebel et Wilman ont été les premiers a modé-
liser le signal obtenu par la séquence MSME avec le
formalisme EPG afin d’estimer précisément le T2
dans des zones présentant des échos stimulés (Lebel
et Wilman 2010). Il a depuis été montré que cette
méthode pouvait étre utilisée pour améliorer la pré-
cision et la concordance des mesures de T2 muscu-
laires entre plusieurs sites (Rooney et al. 2011).
Plus que la précision, ce qui compte en recherche
clinique, c’est le pouvoir discriminant de la tech-
nique évaluée. Est rassurant en ce qui concerne les
mesures de T2 de l'eau, le fait que, méme si la
mesure est inexacte a cause de la perturbation
induite par les échos stimulés, celle-ci reste sensible
aux effets pathologiques et a la réponse aux traite-
ments. Ainsi, une étude clinique a suivi par quanti-
fication du T2 musculaire les effets de I'inflamma-
tion et sa correction par une corticothérapie méme
si les mesures étaient supérieures d’'un facteur 2 a
ce qu’elles auraient di étre a I'aide d’une méthodo-
logie optimisée (Maillard et al. 2004).

Les relations entre les outils d’évaluation
fonctionnelle et la RMN

Une des questions les plus fréquemment posées
concerne la relation entre les outils d’évaluation
fonctionnelle standards et les ceux dérivés de I'ima-
gerie. Lorsqu'un clinicien-chercheur est a court
d’imagination, une question récurrente fuse : dans
quelle mesure les outils RMN corrélent-ils avec la
fonction musculaire ? La réponse est connue par
avance. Oui, il y a une corrélation significative entre
les deux classes d’outils d’évaluation, et le coefficient
de corrélation est généralement aux alentours de
0.7. 1l est en effet évident que la performance du
muscle va étre fortement liée a sa masse et a sa
composition. Cela avait clairement été démontré
dés les premieres études réalisées sur des patients
Duchenne avec de simples indices qualitatifs de
'évaluation de linfiltration graisseuse (Liu et al.
1993), et systématiquement confirmé depuis (Wren
etal. 2008; Kim etal. 2010; Torriani etal.
2012 ; Gaeta et al. 2012 ; Fischmann et al. 2013 ;
Wokke etal. 2014b; Vohra etal. 2015b). Des
études récentes l'ont également démontré pour
d’autres pathologies : la dystrophie myotonique de
type I (Hiba et al. 2012), la maladie de Charcot-
Marie-Tooth, la myosite & inclusions (Morrow et al.
2015), mais également pour les lésions de la coiffe
des rotateurs (Nardo et al. 2014), et le vieillissement
(Csapo etal. 2014). Trés logiquement, la force
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Figure 10

Diminution de la force musculaire maximale des patients Duchenne, exprimée en % des
valeurs mesurées chez des enfants normaux de méme age. En orange, la part attribuable a la
destruction du tissu musculaire, en rouge, la part attribuable aux altérations des propriétés
contractiles du muscle. QF : quadriceps femoris, HS : ischio-jambiers, TA : tibialis anterior,
TS : triceps suralis. Modifié d’aprés Wokke et al., 2014b.
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musculaire corréle mieux avec la masse de tissu mus-
culaire résiduelle (Wokke et al. 2014b) qu’avec le
pourcentage d’infiltration graisseuse (Wren et al.
2008).

De nombreuses situations démontrent la complé-
mentarité entre les deux modalités. La mesure de
l'aire transversale contractile permet par exemple
de déterminer si une diminution de la force ou du
couple de force est due a la perte musculaire elle-
méme ou si elle est plutdt liée a une altération de la
qualité de la contraction musculaire. Chez les
enfants Duchenne, la force musculaire, lorsqu’elle
est normalisée a la masse contractile résiduelle, reste
anormalement faible, ce qui sous-tend I'existence
d’anomalies contractiles du tissu musculaire dystro-
phique (Wokke et al. 2014b ; Vohra et al. 2015b)
(voir Figure 10).

D’autres questions pertinentes peuvent étre abor-
dées. Quelle est la relation temporelle entre I'évolu-
tion de la composition musculaire et celle des alté-
rations fonctionnelles ? Des données provenant du
consortium Imaging-DMD, présentées a la confé-
rence WMS (Voit 2014) mais non encore publiées,
montrent que le test de marche de 6 minutes, qui
est l'outil d’évaluation standard dans les essais, ne
se dégrade gueére avant que les muscles des jambes

des enfants Duchenne ne soient infiltrés a 60 % par
de la graisse. Cela suggére que les outils d'imagerie
pourraient avoir un rdle prédictif de I'évolution cli-
nique. Cette observation, potentiellement d’une
importance majeure, doit étre confirmée. D’autres
études, également chez les patients atteints de la
maladie de Duchenne indiquent que le déclin de la
force musculaire se produit en paralléle avec la pro-
gression des changements dégénératifs (Wokke
etal. 2014b; Vohra etal. 2015b), ou pourrait
méme les précéder au niveau des avant-bras (Hogrel
etal., 2016).

Une autre question majeure est le pouvoir discrimi-
nant des outils d’évaluations. Comment comparer
les biomarqueurs quant a leur capacité a détecter les
effets d’une intervention, quel est le plus petit chan-
gement qui peut étre mis en évidence de maniére
statistiquement significative dans le plus petit échan-
tillon de population ? Parce qu’ils sont largement
sinon totalement indépendants de la collaboration
du sujet, la plupart des indices quantitatifs de I'ima-
gerie par RMN offrent la meilleure reproductibilité
et ont été proposés comme les meilleurs candidats
pour détecter et évaluer les effets d’'une thérapie
(Hiba et al. 2012 ; Bonati et al. 2015a). Cette affir-
mation est basée sur '’hypothése qu’un agent théra-
peutique induira des changements d’amplitude iden-
tique pour toutes les mesures d’évaluation, ce qui
est peu probable. La question reste ouverte mais, la
moindre dépendance, méme si elle ne peut complé-
tement s’en affranchir, de la RMN a la collaboration
du patient constitue un atout majeur.

Notre enthousiasme doit étre quelque peu tempéré
par le scepticisme montré par la FDA pour 'utilisa-
tion de la RMN comme outil d’évaluation de la
réponse du muscle dystrophique au saut d’exon 51
par le drisapersen. L’agence de régulation a émis
des réserves sur I'impact de la diversité des plate-
formes d’imagerie, mais aussi a propos des diffe-
rences entre les protocoles d’imagerie et entre les
paramétres d’acquisition, ainsi que les procédures
d’analyse des images sur les variables estimées de la
RMN. Il y avait également des remarques sur les
insuffisances des contrdles de qualité de la stabilité
des systémes et de I'évaluation de reproductibilité. Il
a été reproché que l'effet attendu du traitement
pourrait étre du méme ordre que la variabilité de la
technique. La petite taille des échantillons de popu-
lation a également été critiquée. Les incertitudes
concernant la relation entre les variables de la RMN
et les mesures fonctionnelles ont également été sou-
lignées. Fait intéressant, il y avait & nouveau une
certaine confusion dans ce rapport entre le T2
global du muscle et le T2 de I'eau du muscle. La
demande de la FDA d’une harmonisation compléte
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des procédures entre les sites est irréaliste d’'un point
de vue technique. La seule facon de rassurer les
agences de régulation sur la valeur des mesures par
RMN sera de valider minutieusement les processus
qui générent les images parametriques et de déemon-
trer I'indépendance des résultats par rapport a des
conditions d’acquisitions legérement différentes.
Ce qui apporterait un avantage définitif & la RMN
serait I'identification de biomarqueurs qui seraient
capables de prédire trés précocement |'évolution cli-
nique ultérieure du patient, avant toute modification
fonctionnelle ou anatomique. En oncologie, des
indices spectroscopiques RMN sont utilisés pour
détecter trés précocement les réponses positives au
traitement avant tout signe morphologique de
régression de la tumeur (Redmond etal. 1992,
Shin et al. 2012 ; Leong etal. 2015). Des mar-
queurs similaires doivent encore étre identifiés pour
les maladies neuromusculaires. La concentration en
phospho-diesters musculaires est un candidat poten-
tiel en cas de dystrophie musculaire ot leur concen-
tration est élevée en relation avec 'augmentation du
turnover des phospholipides membranaires
(Edwards et al. 1982 ; Kemp et al. 1993 ; Wokke
et al. 2014a ; Wary et al. 2015a), et semble se nor-
maliser trés rapidement quand la dystrophine est
exprimée (Le Guiner et al. 2014).

[l y a donc de multiples raisons de poursuivre la
confrontation entre les biomarqueurs fonctionnels
et I'imagerie chez les patients atteints de maladies
musculaires. Comme régle de conduite générale, ce
sont les écarts et les déviations aux corrélations
strictes qui doivent susciter de l'intérét. Déméler les
mécanismes qui sont a leur origine fera avancer les
connaissances alors que la contemplation d’un
accord parfait est rassurante mais reste intrinséque-
ment stérile.

Le role de la spectroscopie RMN du 3'P
comme outil d’évaluation

La spectroscopie RMN in vivo s’est avérée étre un
outil extrémement puissant pour I'exploration
atraumatique du métabolisme énergétique muscu-
laire, au moyen des noyaux 'H, %P, *C pour ne
nommer que les plus importants (Boesch 2007). La
spectroscopie du RMN du 3P identifie et quantifie
des molécules-cles du meétabolisme énergé-
tique telles que la phosphocréatine, 'ATP et le
phosphate inorganique (Kemp et al. 2007). Elle
mesure le pH intracellulaire. La concentration
d’ADP libre cytosolique ainsi que la production
d’ATP par les voies oxydatives et non-oxydatives
peuvent étre déterminées. Conjuguée a la mise en
ceuvre relativement simple d’antennes de surface
posées directement en regard du segment d’intérét,

la spectroscopie du 3'P a contribué énormément a
I'avancée des connaissances sur I’énergétique mus-
culaire, sa régulation a l'exercice et les perturba-
tions introduites par les pathologies (Chance et al.
1986 ; Heerschap etal. 1999; Argov etal.
2000). A ce jour, la spectroscopie RMN n’a tou-
tefois pas joué un role significatif comme outil
d’évaluation des maladies neuromusculaires.

Des anomalies remarquables du spectre *'P des
enfants Duchenne ont été décrites plusieurs années
avant que la dystrophine ne soit identifiée et que son
implication dans la pathogenése de la dystrophie
musculaire de Duchenne ne soit reconnue (Edwards
etal. 1982 ; Newman et al. 1982 ; Chance et al.
1986). 1l est intéressant de noter que ces anomalies
sont présentes au repos, ce qui simplifie considéra-
blement leur détection. Elles révelent des anomalies
qui existent a différents niveaux sub-cellulaires ; la
mitochondrie, I'appareil contractile et surtout la
membrane sarcoplasmique (Younkin et al. 1987 ;
Kemp et al. 1993 ; Tosetti et al. 2011 ; Wary et al.
2015a) : la quantité totale des composés phos-
phorés est abaissée, conséquence de 'atrophie mus-
culaire et de l'adiposité ; le rapport phosphocréa-
tine/ATP est également plus bas, reflétant la perte
de tissu contractile, le rapport phosphate inorga-
nique/phosphocréatine est anormalement éleve,
révélateur de taux d’ADP au repos augmenté. Ces
derniers traduisent une dysrégulation du contréle des
oxydations phosphorylantes mitochondriales et/ou
une sollicitation énergétique accrue pour tenter de
maintenir ’homéostasie ionique en dépit d’une per-
méabilité membranaire anormale. Le pH mesuré est
alcalin, ou plus précisément, il y a un pool préémi-
nent de phosphate inorganique avec un pH plus
éleve, pool qui provient de cellules dystrophiques
endommagées et/ou d’une expansion du comparti-
ment interstitiel associée a la fibrose (Wary et al.
2012) ; et, enfin, la résonance dite des phospho-
diesters, provenant essentiellement de la glycéro-
phosphocholine, est élevée, un indicateur d'un turn-
over accéléré des phospholipides membranaires
dans le myocyte dystrophique (voir Figure 11).

[I semble qu’aucune exploration dynamique de
I'énergétique musculaire n’ait été jusqu'a présent
pratiquée sur des garcons atteints de la maladie de
Duchenne. Chez les patients Becker et les porteuses
DMD/BMD, des altérations de la régulation du pH
ont été décrites, pendant et aprés exercice, sans tou-
tefois pointer systématiquement dans la méme
direction (Barbiroli et al. 1992a ; Barbiroli et al.
1992b ; Barbiroli et al. 1993 ; Kemp et al. 1993 ;
Tosetti et al. 2011). L’activité glycolytique a été
mesurée a la hausse comme a la baisse, alors que
les oxydations phosphorylantes étaient le plus
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Figure 11

Exemples de spectres RMN 3!'P musculaires montrant les anomalies patentes d'un muscle
dystrophique en comparaison d’'un muscle normal. Ces anomalies sont visibles dans le
muscle a I’état de repos. Voir description dans le texte. Spectre pris chez le chien GRMD les
mémes altérations sont présentes dans le muscle de patients Duchenne. PCr :
phosphocréatine, PI : phosphate inorganique, PDE : phospho-diesters.
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souvent normales (Lodi et al. 1999 ; Kemp et al.
1993 ; Tosetti et al. 2011 ; Torriani et al. 2012).
Globalement, les résultats des mesures a I’exercice
sont considérablement plus dispersés et ne mon-
trent pas le caractére systématique observée au
repos.

L’éetendue des perturbations du spectre 3'P au repos
corréle a la gravité de la maladie, étant déja détec-
tables chez les porteuses Duchenne, plus marquées
chez les patients Becker et évidentes chez les gar-
cons Duchenne (Kemp et al. 1993). Les anomalies
spectrales observées dans les muscles fléchisseurs
des doigts de patients atteints de la maladie de
Duchenne sont plus sévéres chez les patients non-
ambulants que chez les ambulants, et sont corrélées
au nombre d’années passées en fauteuil (Wary et al.
2015a). Chez les patients atteints de DMFSH, le
rapport PCr/ATP s’effondre dans le méme temps
que le muscle entre dans une phase de destruction
rapide et de remplacement graisseux (Janssen et al.
2014).

Toujours au niveau des flechisseurs des doigts de
patients atteints de la maladie de Duchenne, la pro-
gression de ces anomalies a été monitorée pendant
une année ; elle a été significative chez les patients
non-ambulants (Hogrel et al. 2016). Chez le chien
GRMD, les antérieurs traités par un exon-skipping
U7 introduit par virus associé a I'adénovirus, ont vu
leurs taux élevés de phospho-diesters revenir a des
valeurs normales (Le Guiner et al. 2014). Si elles
restent relativement anecdotiques, ces observations

suggerent fortement que la spectroscopie du °'P, et
en particulier la résonance des phospho-diesters,
puisse fournir des biomarqueurs utiles pour suivre le
réponse du muscle dystrophique a I'expression de
dystrophine. La spectroscopie du 3P évalue l'inté-
grité et la stabilité de la membrane sarcoplasmique,
ce qui lui confére un certain degré de spécificité et
compléte I'information plus globale donnée par les
cartographies de la fraction de graisse et le T2. Il est
intéressant de signaler qu’il a été récemment rap-
porté que le rapport PDE/ATP est anormalement
élevé dans les muscles de patients atteints de la dys-
trophie musculaire de Becker a un stade ou aucune
élévation significative du taux d’infiltration graisseuse
n’est encore détectable (Wokke et al. 2014a). Ceci
suggeére que cet indice puisse étre un biomarqueur
précoce du processus dystrophique, alors que le T2
de I'eau ne semble pas discriminant sur ce méme
échantillon de population (Wokke et al. 2016).

Outils d’évaluation par imagerie RMN
actuellement en cours de développement
Les développements en cours sont orientés dans
deux directions principales :

- lidentification de variables RMN qui reflétent
d’importantes modifications histologiques, physiolo-
giques ou biochimiques, qui ne peuvent étre détec-
tées par les approches d’imagerie standard actuelle
(p. ex. la fibrose ou les troubles micro-circulatoires),
- T'utilisation de contrastes RMN, déja connus, voire
originaux, aux fins d’étendre et d’améliorer la carac-
térisation du muscle squelettique pathologique (p.
ex. des mesures de T1 ou de diffusion).

e Lafibrose

Le remplacement du muscle squelettique strié par
du tissu conjonctif, majoritairement du collagéne,
constitue I'autre forme de transformation dégénéra-
tive chronique qui affecte les tissus musculaires
pathologiques (Wynn 2008 ; Klingler et al. 2012 ;
Kharraz et al. 2014). Plus encore que l'infiltration
graisseuse, dont les effets délétéres sont indirects et
lies a la perte de tissu contractile associée, la fibrose
impacte directement la fonction musculaire. La
fibrose endomysiale est fortement corrélée a la perte
de fonction motrice chez les patients atteints de la
maladie de Duchenne (Desguerre et al. 2009). C’est
pourquoi un pan de la recherche thérapeutique vise
a bloquer voire a rendre réversible I'accumulation
pathologique de tissu conjonctif (Zhou et Lu 2010).
Si I'imagerie pouvait amener des biomarqueurs de
la fibrose, ceux-ci constitueraient une aide cruciale
a I'évaluation de I'efficacité de ces agents anti-fibro-
tiques. Malheureusement, si la détection et la quan-
tification des infiltrations graisseuses sont facilement
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accessibles par des méthodes dédiées d'imagerie
RMN, l'évaluation de la fibrose interstitielle par
RMN reste jusqu’a présent un défi majeur a relever.
Le grand nombre de méthodes RMN qui ont été, et
sont encore, proposées afin de détecter la fibrose
reflete avant tout le fait qu'aucune d’entre elles ne
donne pour le moment entiére satisfaction.

Le collagéne, les autres macromolécules de I'espace
interstitiel, mais également leurs molécules d’eau
d’hydratation ont des T2s trés courts, de 'ordre de
une a quelques centaines de ps (Edzes et Samulski
1978 ; Siu et al. 2015). Avec des séquences stan-
dards ou méme dites « rapides », acquises a des TE
de une a quelques ms, le signal RMN de ces spins
est totalement déphasé au moment de la réception
et ne contribue plus a I'image. Les tissus conjonctifs
denses, comme les tendons ou les tissus cicatriciels
apparaissent comme des plages dépourvues de
signal, et sont facilement détectables en imagerie
standard. La fibrose interstitielle devrait également
abaisser I'intensité du signal du voxel proportionnel-
lement au volume qu’elle occupe. Néanmoins, sur
ces images, les fluctuations dues a la fibrose qui
devraient étre typiquement de I'ordre de quelques
pourcents sont masquées par les variations spatiales
du signal RMN tissulaire induites par leur distance
aux antennes de surface de réception. Les tentatives
de correction de cette inhomogeénéité de signal
radiofréquence, bien que visuellement satisfaisantes,
n’ont pour l'instant pas permis d’isoler et de quan-
tifier la perte de signal générée par les dépdts de
tissus conjonctifs. Ce phénoméne peut tout de
méme contribuer aux distributions d’intensité de
signal anormalement larges, observées dans des
muscles profondément remodelés par une patho-
logie, la fibrose étant bien souvent un composant
essentiel de ce remodelage. L’hétérogénéité du
signal musculaire, en particulier sur les images pon-
dérées en T2, est, selon nous, une caractéristique
reproductible du muscle dystrophique et est trés pro-
bablement en partie le reflet de la fibrose locale,
dans une proportion difficile & quantifier pour le
moment (Parzy et al. 2007 ; Thibaud et al. 2012 ;
Wary et al. 2015a).

La décroissance T2 du signal des tissus est un pro-
cessus multi-exponentiel complexe. Lorsque celle-ci
est échantillonnée trés finement sur des modéles ani-
maux, il est possible de générer des spectres du T2
qui font apparaitre des composantes a temps de
relaxation trés courts, qui ont été attribuées aux
macromolécules présentes dans les tissus (Saab
etal. 1999 ; Saab et al. 2000). Cette méthode a
été transféerée chez 'homme sous le nom d’ISIS-
CPMG. Elle a permis d’identifier des composantes
T2 intra- et extracellulaires mais n’a jusqu’a présent

pas mis en évidence cette composante de spins a
T2 tres court (Araujo et al. 2014).

Les expériences de transfert d’aimantation sont bien
adaptées a I'étude des échanges entre spins ; que ce
soit a travers des interactions dipole-dipole, ou des
échanges chimiques entre des groupes de spins
mobiles ou semi-mobiles. En pratique, sur des tissus
biologiques, elles permettent de mesurer les taux
d’échange entre I'eau libre et les macromolécules,
ainsi que les concentrations relatives de ces diffé-
rents groupes de protons (Morrison et Henkelman
1995 ; Henkelman et al. 2001). Par le passé, de
nombreuses études ont essayé d’établir un lien entre
le contraste de transfert d’aimantation et la concen-
tration en collagéne tissulaire, en particulier au
niveau du foie, mais n’ont généré que des résultats
mitigés. Trés recemment, des séquences d’imagerie
rapide avec des schémas de saturation optimisés ont
donné des résultats encourageants avec une bonne
corrélation entre le contraste de transfert d’aimanta-
tion et le taux de fibrose dans le foie (Yarnykh et al.
2015). Le contraste de transfert d’aimantation est
élevé dans le muscle squelettique et son origine et les
mécanismes sous-jacents ont été étudiés par plu-
sieurs groupes dans le muscle normal, vieillissant, et
pathologique, avec une attention particuliére sur son
lien avec la fibrose, qui reste toujours insuffisamment
compris (Schwenzer et al. 2009a ; Sinclair et al.
2010 ; Sinclair et al. 2012 ; Morrow et al. 2014 ; Li
etal. 2014 ; Liet al. 2015). La corrélation négative
entre le contraste de transfert d’aimantation et I'age
dans une cohorte d’individus sains est par exemple,
relativement déroutante (Morrow et al. 2014). Ces
résultats ont cependant été obtenus pour une fré-
quence et une puissance d’irradiation particuliére et
ne peuvent donc pas étre extrapolés facilement a
d’autres conditions de saturation. L’effet négatif de
l'infiltration graisseuse sur le contraste de transfert
d’aimantation a également été évalué (Li et al.
2015). Des expériences de transfert d’aimantation
combinées a du filtrage double quantum et de I'ima-
gerie a temps d’écho tres court (UTE) ont également
été réalisées dans le but d’améliorer la spécificité de
cette technique au collagéne (Kusmia et al. 2013 ;
Eliav et al. 2014). Les résultats sont encourageants
mais doivent pour le moment toujours étre consi-
dérés comme préliminaires.

De quasi ignorée jusqu’a devenir la base d'une des
méthodes les plus efficaces et populaires pour
deétecter la fibrose myocardique, une expansion de
I'espace interstitiel accompagne le remplacement
des myocytes par du tissu conjonctif. Cet accroisse-
ment du volume interstitiel peut étre facilement
quantifié aprés injection d'un agent de contraste a
faible poids moléculaire a base de gadolinium (Gd),
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comme le Gd-DTPA ou le Gd-DOTA qui va diffuser
rapidement dans I'espace interstitiel ol sa concen-
tration va s’équilibrer avec celle du plasma. Quel-
ques minutes aprés injection, au moment ou la dis-
tribution de l'agent de contraste est en
pseudo-équilibre, 'augmentation du taux de relaxa-
tion T1 dans le tissu myocardique normalisé a I'aug-
mentation du taux de relaxation T1 dans le plasma
permet d’estimer le pourcentage du volume extra-
cellulaire du tissu (Miller et al. 2013 ; Moon et al.
2013). Bien qu’indirecte, cette technique s’est
imposée comme la référence pour quantifier les
dépots pathologiques de tissu conjonctif dans le
myocarde. Un prérequis a lutilisation de cette
méthode de quantification de fibrose est 'absence
d’cedéme extracellulaire ou d’anomalies cellulaires
qui pourraient avoir pour conséquence une accumu-
lation locale d’agent de contraste Gd ou sa pénétra-
tion dans les myocytes (p. ex. la nécrose, I'inflam-
mation ou méme une dystrophie). Dans ces cas-la,
ou lorsque ces phénoménes sont suspectés d’avoir
lieu en méme temps que le remodelage structurel,
le volume de distribution de I'agent de contraste Gd
ne peut plus étre utilisé comme un marqueur de
substitution de la fibrose.

Ce méme principe, et la méthodologie associée peu-
vent &tre utilisés pour détecter indirectement la
fibrose interstitielle dans le muscle squelettique, mais
cette technique n’a pas été évaluée jusqu’a présent.
Certaines difficultés peuvent étre attendues compte
tenu du plus faible volume extracellulaire dans le
muscle squelettique, mais aussi en relation avec le
moindre degré de fibrose attendu dans le muscle
pathologique, ainsi que du fait de I'absence d’un
signal sanguin de référence facilement accessible
comme c’est le cas au niveau cardiaque dans les
cavités ventriculaires.

Pour ces mémes raisons, et parce que la concentra-
tion en sodium est plus de 10 fois supérieure dans
I'espace extracellulaire que dans les cellules, la
concentration globale en sodium du myocarde est
augmentée en cas de fibrose, et I'imagerie RMN du
2Na peut étre utilisee pour détecter ce phénomene.
Néanmoins, cette évaluation est également indirecte
et basée sur des changements non-spécifiques ; les
mémes réserves que celles formulées dans le cas des
agents de contraste a base de Gd s’appliquent dans
le cas ou la concentration en sodium dans les tissus
augmente pour d’autres raisons, avec une liste de
situations d’interprétation délicate identique a celle
énoncée précédemment (Madelin et Regatte 2013).
Le signal RMN peut étre sensibilise au mouvement
a une échelle submillimétrique et cela peut servir a
suivre la propagation des ondes de pression. La
vitesse de propagation des ondes de pression

augmente avec la rigidité du milieu traversé. Ce mar-
queur peut donc étre utilisé pour estimer les pro-
priétés viscoélastiques d'un tissu (Glaser et al.
2012). Ce phénoméne est la base de I'élastographie
par IRMN, qui est une méthode validée pour la quan-
tification de la fibrose hépatique. Cette technique a
été transposée au domaine du muscle squelettique
et un certain nombre de situations ont été évaluées
(Ringleb etal. 2007). Le muscle squelettique
constitue un ensemble structurel hautement diffe-
rencié, lui-méme au sein de [l'environnement
complexe. Il ne semble dés lors pas trivial d’établir
un lien direct entre la vitesse de propagation d’une
onde de pression a une position donnée et la struc-
ture tissulaire du muscle en ce méme point. L’envi-
ronnement global des éléements contractiles et
non-contractiles doit avoir un impact et contréler la
vitesse des ondes de pression en tout point du
muscle. En particulier, les effets des dépéts de
graisse sont susceptibles d’étre non négligeables sur
la vitesse de propagation des ondes de pression. 1l
en est de méme pour les cedémes et autres phéno-
meénes inflammatoires (McCullough et al. 2011).
Encore une fois, cette technique peut manquer de
spécificite. 1l est également a noter que les pro-
priétés visco-élastiques des tissus peuvent également
étre évaluées par des méthodes ultrasonores, avec
des résultats comparables & la RMN mais un net
avantage en terme de facilité d’implémentation
(Drakonaki et al. 2012).

Une détection plus directe de la fibrose a également
étée proposée. Elle repose sur I'utilisation de pep-
tides courts marqués au Gd, qui ont une forte affinité
pour le collagéne (Caravan et al. 2007). Les résul-
tats présentés a ce jour sont convaincants (Fuchs
etal. 2013 ; Caravan et al. 2013), mais les ques-
tions relatives a I'administration et a la toxicité de
ces agents vont trés certainement restreindre leur
utilisation aux modéles animaux et expliquent
I'impact relativement limité de cette méthode.

Le développement de séquences a temps d’écho
«ultra court » (UTE) représente, de loin, la méthode
la plus prometteuse pour une imagerie directe de la
fibrose. Ces séquences opérent a des TEs trés pro-
ches de zéro. Elles sont alors capables de collecter le
signal RMN des spins ayant un T2 trés court, jusqu’a
quelques s (Tyler et al. 2007). Les séquences UTE,
qui possédent ce potentiel de visualiser directement
la fibrose ont donc un avantage majeur sur les
méthodes présentées précédemment qui sont, elles,
basées sur des liens indirects avec le phénoméne
étudie. Les composantes a T2 court peuvent étre
mises en évidence par simple soustraction d’une
image de référence obtenue a un TE plus long, par
une saturation double-bande, un module d’inversion
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Figure 12
Exemple d’imagerie des spins a TE ultra-court (UTE), ici de la composante a T2*inférieure a
une ms. Elle montre la proportion élevée de ces spins dans I’os compact, dans les fascia et
dans la peau, mais aussi une fraction significative dans le tissu musculaire. La possibilité
d’évaluer de maniére atraumatique par cette technique UTE la composante conjonctive du
muscle strié squelettique est en cours d’exploration dans plusieurs laboratoires.
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adiabatique (Li et al. 2012) ou, encore mieux, par
extraction de la fraction a T2 trés court grace a un
ajustement multi-exponentiel du signal obtenu avec
ces séquences a différents TEs, et reconstruction de
cartes paramétriques qui peuvent corriger les effets
de relaxation T2*, mais aussi les effets dus a la pré-
sence de lipides (Wang et al. 2010 ; Caldas de A.
Araujo et al. 2015) (voir Figure 12).

L’imagerie UTE a démontré sa capacité a visualiser
de maniére non ambigué l'os cortical, les couches
profondes des cartilages, les tendons et les aponé-
vroses (Robson et Bydder 2006 ; Du et al. 2009 ;
Du etal. 2011). La visualisation directe de
l'infarctus du myocarde a également été établie avec
cette technique (de Jong et al. 2011). Concernant
le muscle squelettique, la visualisation des tissus
conjonctifs ainsi que des tentatives de quantification
ont déja été réalisées sur des sujets normaux, sur des
groupes de personnes agées, ainsi que chez des
patients myopathes (Vignaud et al. 2014 ; Csapo
et al. 2014 ; Caldas de A. Araujo et al. 2015). De
nombreux problémes restent tout de méme a élu-
cider, en particulier la possible superposition d’'une
composante lipidique a T2 ultra-court. Néanmoins,
le défi le plus important sera d’isoler la fraction de

molécules & T2 trés court représentatifs du tissu
conjonctif. La méme problématique concerne éga-
lement les autres approches, en particulier les expé-
riences de transfert d’aimantation, pour lesquelles
une part significative du contraste provient des pro-
téines de l'appareil contractile. Comme mentionné
précédemment, la combinaison du filtrage double
quantum, de transfert d’aimantation et des
sequences UTE pourrait représenter une solution
pour isoler plus spécifiquement le signal provenant
du collagéne (Kusmia etal. 2013 ; Eliav etal.
2014).

¢ Perfusion et oxygénation

L’imagerie fonctionnelle par RMN est désormais la
référence pour les explorations atraumatiques de la
physiopathologie cérébrale en neurologie, aussi
bien que pour les études cognitives en neuroscience
(Ogawa et al. 1990 ; Detre et Wang 2002). Des
approches trés similaires ont été développées et
appliquées avec succés au muscle squelettique (Car-
lier et al. 2006 ; Partovi et al. 2015). La perfusion
tissulaire peut étre mesurée de facon atraumatique
au moyen d’un groupe de techniques qui marquent
magnétiquement le sang artériel en amont du tissu
d’intérét (techniques dites « ASL »). Ce marquage
résulte en une modification de I'aimantation du tissu
proportionnelle a la perfusion. Cette méthode ne
requiert pas d’injection d’agent de contraste, et peut
donc étre répétée a l'infini a un rythme trés rapide,
avec des intervalles de quelques secondes (Raynaud
etal. 2001 ; Schewzow et al. 2014). Cette pro-
priété est particulierement avantageuse pour I'étude
de la perfusion musculaire qui peut varier d’'un fac-
teur 20 ou plus en quelques dizaines de secondes.
Le rapport contraste sur bruit en ASL est faible, et
facilement contaminé par le mouvement. La plupart
des études en ASL a consisté a mesurer la perfusion
post-exercice ou post-ischémie. Néanmoins, si un
sacrifice est réalisé sur la résolution temporelle des
expériences, la perfusion au repos peut également
étre mesurée par ASL en moyennant le signal pen-
dant quelques minutes (Carlier et al., 2006 ; Ber-
toldi et al., 2008). Le contraste BOLD (pour blood
oxygen level dependant) (Ogawa et al. 1990), qui
est bien connu pour sa capacité a détecter les acti-
vations cérébrales, est sensible au taux d’oxygéna-
tion des capillaires et du sang veineux dans les mus-
cles squelettiques et peut également fournir des
mesures semi-quantitatives de la saturation sanguine
en oxygéne (Jordan etal. 2004 ; Jacobi etal.
2012). Contrairement a la plupart des applications
au niveau du cerveau, le contraste BOLD musculaire
peut étre négatif dans le cas d’'une plus forte désa-
turation en oxygéne, ou positif pour des situations
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ou l'extraction en oxygéne décroit dans les tissus
(Donahue et al. 1998 ; Lebon et al. 1998 ; Meyer
et al. 2004 ; Damon et al. 2007 ; Baligand et al.
2011). Le volume sanguin au niveau des veines et
des capillaires influence le signal BOLD et rend son
interprétation relativement complexe (Duteil et al.
2006). La consommation du muscle en oxygéne
peut étre calculée, selon la loi de Fick, comme le
produit de la perfusion tissulaire par la différence
d’oxygénation entre artére et veine. Dans sa décli-
naison RMN totalement atraumatique, la perfusion
est déterminée par ASL, et le taux d’oxygénation
des gros vaisseaux est obtenu par des mesures de
T2 ou de susceptibilité (Zheng et al. 2013 ; Englund
etal. 2013 ; Decorte et al. 2014).

Différentes conditions qui affectent la perfusion et
I'oxygénation du muscle squelettique ont été étu-
diées par la RMN fonctionnelle, en particulier
I'ischémie aigué ou chronique (Ledermann et al.
2006 ; Grozinger et al. 2013 ; Aschwanden et al.
2014 ; Englund et al. 2015), mais également le dia-
béte (Zheng et al. 2014), la sclérose systémique
(Partovi etal. 2012) ou encore le syndrome des
loges (Andreisek et al. 2009).

En ce qui concerne les pathologies neuromuscu-
laires, 'emploi de I'imagerie fonctionnelle par RMN
a été jusqu’a présent trés limité. Chez des patients
qui souffrent de glycogénose de type 3, la combi-
naison de I'imagerie fonctionnelle dynamique avec
des mesures de spectroscopie RMN a permis de
déterminer, de facon inattendue, que la diminution
de la capacite de phosphorylation oxydative
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Figure 13

La mesure de la perfusion musculaire par la technique du marquage de spins de I’eau
artérielle est totalement atraumatique et autorise donc de suivre trés précisément la réponse
hémodynamique d’'un muscle au cours de différentes manceuvres. Dans I’exemple présenté
ici, on voit que la perfusion musculaire post-exercice en condition aérobie est anormalement
faible chez des patients adultes atteints de glycogénode de type IlI (déficit en enzyme
débranchant).
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mitochondriale était au moins en partie due a une
hypoperfusion musculaire relative (Wary et al.
2010) (voir Figure 13).

I est légitime de penser que cette méthode pourra
nous apporter bien plus d’informations encore dans
un futur proche. Une des conséquences de la fibrose,
quand celle-ci se développe aussi autour des arté-
rioles est d’empiéter sur la réserve de vasodilatation.
Dans une étude sur les muscles de la patte d’animaux
hypertendus, il a été déemontré que I’ ASL permettait
de quantifier précisement ce phénomeéne (Bertoldi
et al. 2006). Des anomalies de la perfusion consti-
tuent également une caracteéristique pathologique du
muscle dystrophique chez les patients Duchenne
(Thomas 2013), en partie liée a un défaut de produc-
tion d’oxide nitrique (Nelson et al. 2014 ; Hérster
et al. 2015), et due d’autre part aux modifications de
structure liées a la fibrose (Klingler et al. 2012). La
possibilité d’avoir, en recherche clinique, une mesure
atraumatique et dynamique de perfusion musculaire
chez des patients Duchenne représenterait un intérét
majeur, particuliérement lorsqu’il s’agira de déter-
miner ['efficacité de traitements a base de molécules
vasodilatatrices ou anti-fibrotiques (Zhou et Lu
2010 ; Ennenet al. 2013 ; Blat et Blat 2015).

e T1 - Pré- et post-gadolinium

La cinétique d’évolution de la relaxivite T1 aprés
injection d'un chélate de gadolinium a faible poids
moléculaire peut étre analysée de facon a obtenir
une estimation quantitative de la vitesse d’échange
de I'agent de contraste du compartiment vasculaire
vers |'espace interstitiel (ou plus précisément vers
'espace accessible dans le compartiment extravas-
culaire) ainsi que du volume de ce compartiment
extravasculaire (Tofts 1997 ; Tofts etal. 1999 ;
Lavini et al. 2007). Idéalement, la fonction d’entrée
artérielle doit étre mesurée en méme temps que le
rehaussement du signal tissulaire. En pratique,
celle-ci peut étre supposée connue, ce qui facilite
considérablement  l'acquisition des données.
L’ischémie, la nécrose, I'inflammation ou encore la
fibrose peuvent étre précisément évaluées a partir
des modifications du taux d’échange du chélate de
gadolinium et de son volume de distribution extra-
vasculaire. Ces conditions correspondent respecti-
vement a un échange lent et un volume de distribu-
tion normal, un échange lent et un volume
augmenté, un échange rapide et un volume aug-
menté, et échange normal et un volume augmenté.
Le muscle dystrophique canin est caractérisé par
une augmentation du taux d’échange de 'agent de
contraste, accompagné par une augmentation pro-
portionnelle de son volume de distribution, ce qui se
manifeste par une augmentation de I'amplitude de
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rehaussement de signal, sans décalage temporel de
la prise de contraste (Thibaud et al. 2007).

Méme si la procédure d’injection est peu invasive et
complétement sans danger, par le recours a des
agents de contraste extrémement stables, cette tech-
nique est en perte de vitesse. Malgré la valeur
ajoutée de I'information extraite par rapport a la car-
tographie T2 par exemple, la méthode est de nos
jours rarement implémentée, a cause du colt
associé, de la longueur des acquisitions nécessaires
pour échantillonner convenablement les courbes de
rehaussement de signal, ainsi que de la réticence a
pratiquer une injection non-essentielle sur une popu-
lation pédiatrique.

De la rémanence prolongée d’agents de contraste a
base de gadolinium ciblant I'albumine dans le muscle
dystrophique de la souris mdx a découlé une
méthode attrayante pour caractériser la perméabi-
litt  membranaire et les dommages générés au
niveau des myocytes (Straub et al. 2000 ; Amthor
et al. 2004). Celle-i reste cependant confinée aux
expérimentations précliniques.

Plus récemment, un intérét s’est manifesté pour la
mesure de T1 «pré-gadolinium », probablement
mieux qualifite par T1 natif, ou intrinséque du
muscle squelettique. Ce biomarqueur a longtemps
été laissé de coté car a I'époque des débuts de I'ima-
gerie RMN du muscle strié, aucune modification du
signal pondéré en T1 n'avait été relevée en pré-
sence de phénoménes inflammatoires ou nécroti-
ques. En réalité, les méthodes utilisées a cette
époque souffraient d'un manque de sensibilité. Il a
depuis été montré que le T1 natif était modérément
mais significativement augmenté dans le muscle dys-
trophique du chien GRMD (Thibaud et al. 2012).
Les cardiomyopathies dilatées et hypertrophiques
engendrent également une augmentation du T1
natif, qui semble refléter les dommages cellulaires au
niveau des myocytes plus que de la fibrose intersti-
tielle (Dass et al. 2012 ; Friedrich 2015 ; Hinojar
et al. 2015). Cette observation est corroborée par
'observation de T1 raccourcis dans des gels de col-
lagéne (Caldas de Araujo, communication person-
nelle). Ces pistes doivent étre explorées plus en
deétail avant d’attribuer un role précis a la mesure du
T1 natif pour la caractérisation du muscle squelet-
tique. Un certain optimisme est de mise quant au
futur de ce type d’approche au vu de la robustesse
et la rapidité d’acquisition de séquences de quantifi-
cation du T1 sur les scanners modernes.

¢ La diffusion

Depuis la description de son principe par Stejskal et
Tanner en 1965 (Stejskal et Tanner 1965), les
études de diffusion et 1”imagerie de diffusion (DWI,

diffusion-weighted imaging) ont été appliquées a
un nombre considérable de domaines meédicaux et
non-médicaux, allant de I'étude des matériaux aux
tissus humains, en passant par les petits animaux.
La possibilité d’évaluer finement les mouvements de
protons in vitro et in vivo par I'application de gra-
dients pulsés de sensibilisation a motivé 'usage de
I'imagerie de diffusion pour accéder a des parame-
tres structurels microscopiques, bien au-dela de la
résolution de 'imagerie conventionnelle par RMN,
c’est-a-dire a I'échelle du micron. En fonction du
schéma d’application des gradients pulsés et de la
stratégie d’analyse des données de diffusion
acquises, différentes variables peuvent étre calculées
au sein de I'objet étudié : le coefficient de diffusion
apparent et les directions de diffusion, la probabilité
de déplacement ; I'échelle des barrieres de diffusion
(p. e. le diamétre de la cellule), et la probabilité de
transition entre des compartiments délimités par des
barriéres semi-perméables.

[y a environ deux décennies que | utilisation de I'ima-
gerie de diffusion a commencé pour I'exploration du
muscle squelettique. La vaste majorité des études
publiées sur le muscle squelettique étaient basées sur
une séquence de diffusion EPI (echo-planar imaging)
single shot. Pour I'encodage du processus de diffu-
sion, des gradients de diffusion mono- ou bi-polaires
ont été appliqués sur une sequence RMN de type spin
écho. Peu d’études ont montré des résultats obtenus
avec une séquence de type écho stimulé. Plusieurs
difficultés doivent étre surmontées pour appliquer
I'imagerie de diffusion au muscle squelettique. Afin
d’obtenir des variables de diffusion exactes et repro-
ductibles, une suppression fiable et efficace du signal
de la graisse est un pré-requis. La plupart des techni-
ques disponibles (suppression de la graisse par inver-
sion-récupération ou sélection spectrale) suppriment
efficacement la composante lipidique principale,
générée par les groupements méthyléne. Par contre,
la composante oléfinique de la graisse, trés proche de
la frequence de I'eau géneére des artéfacts majeurs
dans I'imagerie de diffusion du muscle squelettique.
De plus, I'imagerie de diffusion souffre d'un piétre
rapport contraste a bruit lié a la méthode de suppres-
sion de graisse, a I'application des gradients de diffu-
sion, et aux temps d’échos longs comparés au temps
de relaxation T2 relativement court des protons dans
le muscle squelettique. Nombre de paramétres des
séquences de diffusion ont une influence majeure sur
les résultats, ce qui s’est traduit par la publication dans
la littérature de valeurs inconstantes pour les varia-
bles de diffusion.

Au-dela de ces particularités techniques, I'imagerie
de diffusion est prometteuse et susceptible d’amener
de nouveaux outils d’évaluation car plusieurs
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variables sont corrélées a des propriétés structurelles
non-accessibles par d’autres techniques d’imagerie
par RMN. Le coefficient de diffusion apparent, la
fraction d’anisotropie, ainsi que les directions du
vecteur principal de la diffusion peuvent étre cal-
culés directement a partir du tenseur de diffusion
voxel par voxel. IIs ont été évalués dans plusieurs
études qui se sont intéressées aux membres infe-
rieurs et supérieurs ainsi qu'au tronc (Yanagisawa
etal. 2009 ; Schwenzer etal. 2009b; Froeling
etal. 2012). L'analyse de l'orientation des fibres
musculaires par le tenseur de diffusion s’avére cor-
réler avec I'architecture histologique du muscle sque-
lettique (Karampinos et al. 2009 ; Damon et al.
2012 ; Froeling etal. 2012). En utilisant des
modéles de diffusion élaborés, le diameétre de la cel-
lule musculaire ainsi que les propriétés des barriéres
de diffusion ont pu étre calculés au départ d’'images
de diffusion (Sigmund et al. 2013 ; Sigmund et al.
2014). La fiabilité des variables de diffusion mesu-
rées dans le muscle squelettique a été améliorée par
I'optimisation des paramétres de séquence de diffu-
sion ainsi que des méthodes de traitement de don-
nées diffusion (Heemskerk et al. 2010 ; Froeling
etal. 2010; Froeling etal. 2013). Avec des
schémas de séquence de diffusion dédiés, les varia-
bles calculées ont montré une corrélation satisfai-
sante avec la perfusion et la vascularisation du
muscle squelettique (Karampinos et al. 2010 ; Filli
etal. 2015).

La plupart des études humaines sur la diffusion mus-
culaire ont été menées sur des volontaires sains. Peu
ont exploré des pathologies musculaires (Zaraiskaya
et al. 2006 ; Qiet al. 2008 ; Sigmund et al. 2013 ;
Sigmund et al. 2014 ; Ponrartana et al. 2015) dans
le contexte de I'utilisation des variables de diffusion
comme biomarqueurs ou comme outils d’évaluation.
Le coefficient de diffusion apparent s’est logique-
ment révélé anormalement élevé dans les myopa-
thies inflammatoires, tandis que le calcul de la frac-
tion d’anisotropie a donné des résultats divergents
(Ai et al. 2014 ; Froeling et al. 2015). I n'y a pas
encore eu d’analyse longitudinale de I'activité de la
maladie ni de la réponse a un traitement. Dans une
étude sur la dystrophie musculaire de Duchenne, les
variables de diffusion montraient une bonne corré-
lation avec la sévérité de la maladie et avec d’autres
indicateurs RMN d’activité de la maladie (Ponrar-
tana et al. 2015). Toutefois, aucune supériorité de
la diffusion sur les variables RMN habituelles n’a été
démontrée. Les altérations du coefficient de diffu-
sion apparent et de fraction d’anisotropie dans les
muscles de patients atteints de la maladie de
Duchenne reflétaient avant tout leur degré d’infiltra-
tion graisseuse. Dans une autre étude récente sur la

maladie de Duchenne, cette fois en prenant compte
les effets de linfiltration graisseuse et du rapport
contraste a bruit, une augmentation du coefficient
de diffusion apparent et de la valeur propre de dif-
fusion lambda 3, a pu étre déemontrée mais dans le
seul tibialis antérieur (Hooijmans et al. 2015). Dans
un modeéle murin de la dystrophie musculaire, les
effets d’'une thérapie génique ont été suivis par de
nombreuses variables RMN, dont la diffusion (Park
etal. 2015). La valeur ajoutée de la mesure des
variables de diffusion n’a pas encore pu étre déter-
minée. Les auteurs de cette revue pensent que |'ima-
gerie de diffusion pourrait avoir sa place comme
outil d’évaluation pour caractériser aux stades pré-
coces de la maladie les anomalies d’orientation et
d’organisation des fibres musculaires dystrophiques.

¢ L’analyse de texture d’images

L’analyse de texture est un domaine de recherche
en soi, une niche pour spécialistes qui n’a eu jusqu’a
présent que peu d’impact sur la caractérisation du
tissu musculaire pathologique. La fraction graisseuse
et les changements du T2 sont des biomarqueurs
sensibles mais pas du tout spécifiques des maladies
ou des mécanismes pathologiques sous-jacents. Il est
cependant concevable que de I'information supplée-
mentaire, sous forme de subtils motifs dans la dis-
tribution des intensités du signal de certains muscles,
imperceptible a I'ceil humain, soit révélée au filtre
d’algorithmes d’analyse de texture.

Des mécanismes pathologiques complexes intervien-
nent dans un muscle dystrophique, causant une
désorganisation progressive des tissus. Cette perte
de structure musculaire normale semble se traduire
par une dispersion inhabituelle de I'intensité du signal
RMN. L’hétérogénéité du signal dans un muscle dys-
trophique fut remarquée en premier dans le myo-
carde hypertrophié et défaillant d'un modéle de
hamster pour la gamma-sarcoglycanopathie (Parzy
et al. 2007). Des fluctuations du signal anormale-
ment importantes mises en évidence par un coeffi-
cient de variation plus élevé pourraient étre considé-
rées comme une anomalie de texture d’ordre zéro
avec une distribution spatiale aléatoire. Des observa-
tions similaires furent rapportées dans le muscle
squelettique de chiens GRMD (Thibaud et al. 2012)
et d’enfants Duchenne (Arpan et al. 2013 ; Wary
etal. 2015a). Comme mentionné plus avant, ces
observations pourraient refléter, au moins en partie,
I’existence d’une fibrose musculaire, qui constitue un
élement non négligeable de la désorganisation du
muscle dystrophique. A un degré moindre, le vieillis-
sement normal est associé a une augmentation faible
mais significative de I'hétérogénéité du signal du
muscle (Azzabou et al. 2015a), suggérant une bonne
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sensibilité de cet indicateur. Il est intéressant de noter
que I'imagerie pondérée T2 combinée a des algo-
rithmes d’analyse de texture simples permirent de
discriminer des dystrophies musculaires liées a diffé-
rentes mutations génétiques chez des modéles de
souris (Martins-Bach et al. 2015).

Les images de muscle des patient atteints de myopa-
thies centronucléaires héréditaires semblent pré-
senter une texture particuliére, déja relevée a l'ins-
pection visuelle (R.Y. Carlier, communication
personnelle). Un groupe de travail a été mis en place
au sein de 'action MyoMRI (www.myo-mri.eu) de la
Coopération Européenne en Science et Techno-
logie (COST), avec pour objectif précis d’identifier
les motifs texturaux anormaux qui pourraient étre
présents dans les myopathies dystrophiques et héré-
ditaires. Des résultats positifs ont déja été obtenus a
partir d'images de chiens GRMD (Certaines et al.
2015 ; Lerski et al. 2015). Dans cette étude, il fut
montré que les matrices de co-occurrence sont des
descripteurs de la texture locale plus efficaces que
des indices basés sur des moments, des matrices de
longueurs ou une mesure de I'anisotropie locale. Des
résultats similaires furent relevés dans d’autres essais
d’analyse de texture d'images RMN (Brown et al.
2015). 1l faut souligner que les matrices de co-occur-
rence sont sensibles au nombre et a la taille des
voxels acquis. Cette observation se révéla particulié-
rement problématique dans I'étude mentionnée ci-
avant. La valeur ajoutée de I'analyse de texture pour
la caractérisation des anormalités du muscle squelet-
tique au cours du temps reste a déterminer.
L’extréme dépendance des résultats de I'analyse de
texture aux paramétres d’acquisition et aux particu-
larités des plateformes demeure un obstacle a son
utilisation dans des essais multi-centres. Il suffit de
mentionner I'impact de la résolution spatiale sur la
texture dont I'apparence sera radicalement modifiee
en fonction de la taille du voxel : trop grande et la
texture pourrait tout simplement disparaitre, trop
petite et 'augmentation du niveau de bruit pourrait
la masquer. Un contrdle rigoureux et une harmoni-
sation des paramétres d’acquisition seront un préa-
lable indispensable a tout usage futur de I'analyse de
texture comme outil d’évaluation.

Les développements techniques récents

et leur impact sur I'usage de la RMN
comme outil d’évaluation

L’imagerie du muscle, en particulier par RMN, est
de plus en plus utilisee comme outil d’évaluation
dans les essais cliniques. C’est une discipline encore
relativement jeune, ayant certainement un grand
potentiel, mais qui doit encore se développer, et ceci
dans plusieurs directions. Il est prioritaire d’élargir

I'offre d’outils disponibles pour caractériser plus pré-
cisément les muscles normaux et pathologiques. Un
certain nombre d’options importantes furent pré-
sentées dans les paragraphes précédents. Les pro-
tocoles dédiés a I'étude de muscles spécifiques, en
particulier dans les zones situées dans la profondeur
des tissus, va aussi gagner en importance. Trés peu
de travaux ont jusqu’a présent été consacrés a I'éva-
luation de la structure et la composition in-vivo du
diaphragme (Thibaud et al. 2013). La conformation
anatomique ainsi que le mouvement respiratoire
compliquent I'étude du diaphragme, mais son role
fonctionnel et son implication dans de nombreuses
maladies justifient ces efforts (Mead et al. 2014). Un
autre exemple, parmi une multitude : la thérapie cel-
lulaire de patients atteints de dystrophie musculaire
oculo-pharyngée (Périé et al. 2014). Une imagerie
de haute résolution des muscles laryngés injectés
avec des myoblastes homologues pourrait permettre
de suivre, sinon directement les cellules thérapeuti-
ques éventuellement marquées avec un agent de
contraste, tout au moins leur impact éventuel sur la
progression des lésions dégénératives.

La quantité d’information additionnelle sur la struc-
ture et la fonction du muscle que la RMN sera
capable de fournir dans le futur, et qu’elle est déja
largement capable de générer, ainsi que la multipli-
cité des sites anatomiques a étudier aménent une
difficulté majeure : le temps nécessaire a la réalisa-
tion de ces mesures. Le probléme est double : a la
fois économique, au travers du colt accru de
I'examen, et pratique ainsi qu’éthique, de par I’obli-
gation pour les patients d’avoir a supporter des
acquisitions de plus d’'une heure. Ce dernier aspect
est particulierement pénalisant en pédiatrie. Afin de
limiter le temps d’acquisition, des efforts considéra-
bles ont été consacrés, et continueront de I'étre, vers
1) une accélération des acquisitions, 2) une collecte
simultanée de plusieurs variables RMN et d’autant
de potentiels biomarqueurs au cours d’une acquisi-
tion unique. Ces deux objectifs peuvent étre pour-
suivis conjointement dans de nombreux cas.

¢ Des acquisitions plus rapides

Pour accélérer l'étape d’acquisition, I'imagerie
paralléle utilise I'information spatiale capturée par
des maillages d’antennes réceptrices, ce qui permet
de diminuer le nombre de lignes du plan de Fourier
a acquérir et ainsi de réduire d’autant le temps
d’acquisition. Divers scénarios d'imagerie paralléle
ont été proposés depuis presque deux décennies
(Pruessmann et al. 1999 ; Griswold et al. 2002 ;
Deshmane et al. 2012) et sont couramment sinon
systématiquement mis en oceuvre. Plus récemment,
méme si cela remonte déja a dix ans, un nouveau
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concept a été introduit sous le nom d’acquisition
comprimée (compressed sensing) (Donoho 2006 ;
Lustig et al. 2008). Son principe est de tirer parti
de redondances spatiales ou temporelles présentes
dans certaines représentations de 1'objet sous-
jacent, ainsi que de lincohérence des artefacts
générés par un échantillonnage irrégulier, pour
éviter de remplir des pans entiers de la matrice
d’acquisition tout en reconstruisant une image avec
un minimum de perte de qualité. Ce principe a été
récemment appliqué a I'imagerie Dixon du muscle,
notamment sur des patients Becker, avec des fac-
teurs d’accélérations pouvant atteindre 6 par
comparaison aux techniques d’acquisition standard
(Hollingsworth etal. 2013b; Loughran etal.
2015). La combinaison de 'acquisition comprimée
avec un échantillonnage dit non-cartésien, radial par
exemple, permet d’atteindre des facteurs de 10 et
plus, avec pratiquement aucune perte de qualité
d’'image (Feng et al. 2013).

Plus spécifiquement pour la cartographie T2, de nou-
velles stratégies d’acquisition ont été dérivées de
séquences utilisant la précession libre en régime sta-
tionnaire (SSFP) (Bieri et al. 2011, de Sousa et al.
2012, Heule et al. 2014). Une de ces approches uti-
lise la technique pSSFP proposée par Bieri et al. (Bieri
et al. 2011). Cette méthode permet de réaliser une
cartographie 3D, rapide et sélective, du T2 de I'eau du
muscle squelettique, et peut étre assez facilement
implémentée sur un imageur commercial (de Sousa
et al. 2012). Une nouvelle méthode de cartographie
T2 rapide utilisant la technique TESS a récemment été
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Il y a une vingtaine d’années, I’acquisition entrelacée de signaux RMN d’imagerie et de
spectroscopie, provenant de plusieurs noyaux, a été mise au point sur des spectromeétres de
recherche et a permis des études originales du métabolisme de I’oxygéne musculaire, en
intégrant au cours d’un seul examen des données sur I’apport, I’extraction et la
consommation d’oxygeéne, par la mesure simultanée de la perfusion musculaire via le
marquage des spins artériels, de I'oxygénation intra-myocytaire via la spectroscopie 'H de la
désoxymyoglobine et de I’énergétique musculaire via la spectroscopie du 'P. Cette approche
peut maintenant étre mise en ceuvre sur des imageurs cliniques, ce qui devrait élargir le
champ d’applications et d’utilisations de cette technique originale.
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proposée pour diminuer la sensibilité au mouvement
qui affecte généralement les méthodes basées sur un
état stationnaire non-compensé, notamment la
pSSFP (Heule et al. 2014). La TESS-T2 est non-
seulement débarrassée de I'habituel biais T1/T2,
commun a toutes les méthodes mono-paramétriques a
état stationnaire, mais fait aussi preuve d’une grande
insensibilité aux inhomogénéités de champ B1. Ces
nouvelles méthodes sont bien entendu compatibles
avec les techniques d’'imagerie paralléle et d’acquisi-
tion comprimeée.

e Acquisitions simultanées de variables

L’idée d’acquérir plusieurs variables RMN d’intérét
en une seule séquence n’est pas nouvelle (Thulborn
et al. 1981 ; Eleff et al. 1988 ; Brillault-Salvat et al.
1997). C’est peut-étre avec la réalisation simultanée
d’'une imagerie fonctionnelle de la perfusion et de
'oxygénation, ainsi que d'une spectroscopie dyna-
mique 'H et 3P qu’elle a été poussée le plus loin au
niveau musculaire (Duteil etal. 2004) (voir
Figure 14). Une telle approche fait gagner du temps,
elle autorise une analyse combinée de variables dyna-
miques qui n’aurait pas été possible si celles-ci avaient
été acquises séparément, ceci du fait de la difficulté
pour un sujet a reproduire plusieurs fois le méme
exercice musculaire. Il a été démontré que I'extrac-
tion d’oxygéne musculaire pouvait étre déduite de
tels protocoles fonctionnels d'imagerie et de spec-
troscopie multi-parameétriques (Carlier et al. 2005).
C’est a 'aide d’outils multi-paramétriques qu'il a été
identifié qu’une perfusion anormale contribuait & une
réduction de la capacité des oxydations phosphory-
lantes mitochondriales chez les patients atteints de
glycogénose de type lll (Wary et al. 2010).

Dans le domaine de la caractérisation tissulaire mus-
culaire, l'acquisition simultanée de cartographies
pour plusieurs variables est une direction promet-
teuse, toujours dans I'objectif d’accélérer les évalua-
tions quantitatives. Notre équipe a étudié la faisabi-
lité d’'une imagerie multi-paramétrique rapide, avec
des temps d’acquisition de 2 secondes par coupe.
Elle a permis de suivre les adaptations rapides du
muscle squelettique a divers stimuli physiologiques
et meétaboliques (de Sousa etal. 2011). Cette
séquence est constituée d’une impulsion d’inversion
suivie de I'acquisition de plusieurs images en régime
SSFF équilibré pendant que le signal s’approche
d'un état stationnaire (Schmitt et al. 2004). Les
valeurs de T1, T2 et MO (la densité de protons rela-
tive) peuvent alors étre déduites d’une régression
mono-exponentielle a trois parameétres sur la série
d’images. La trajectoire du signal en IR-bSSFP peut
étre modeélisée plus précisément a partir des équa-
tions de Bloch ou du formalisme EPG afin de
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prendre en compte certaines erreurs d’instrumenta-
tion (les inhomogénéités de B1+ et BO, I'efficacité
d’inversion et les profils de coupes non-idéaux)
(Hennig et al. 2004 ; Weigel 2014 ; Marty et al.
2015) et la composition des tissus (les composantes
eau/graisse).

Les cartographies de fraction graisseuse et de T2
sont les deux biomarqueurs RMN les plus matures
et s’affirment comme les plus utiles pour les études
musculaires. Parvenir a extraire d'une méme
séequence l'information nécessaire a la création de
cartographies de fraction graisseuse et de T2 repré-
sentera un gain de temps considérable.

Une méthode appelée IDEAL-CPMG, combinant
I'algorithme IDEAL avec une séquence de Carr-Pur-
cell-Meiboom-Gill a récemment été proposée
(Janiczek et al. 2011). Les images produites sont
séparées en eau et graisse pour chaque écho. On
procéde ensuite a une régression exponentielle sur
chaque décroissance pour quantifier le T2 de I'eau
et celui de la graisse. La fraction graisseuse est cal-
culée a partir des images en densité de proton de
I'eau et de la graisse obtenues via la méthode de
reconstruction IDEAL. Néanmoins, des formes
d’'impulsion RF imparfaites et un champ RF inho-
mogene peuvent donner lieu a la génération d’échos
stimulés et rendre I'estimation du T2 trés incertaine
avec des modéles purement exponentiels. De plus,
la conception de cette séquence d’impulsions

¢ images multi-TE spin-echo (MSME) de départ

* images et cartographies construites a partir des images MSME

Carte T2 de I'eau
EPG 2 composants

Image de I'eau Image de la graisse

Figure 15

Les deux principaux biomarqueurs RMN musculaires, le pourcentage de graisse et le T2 de
I’eau musculaire peuvent étre calculés a partir d’'une seule série d’images en écho de spin qui
couvre une gamme de TEs. Dans I’extraction des données, il est possible de prendre en
compte les inhomogénéités de champ radio-fréquence. Cette approche, basée exclusivement
sur une optimisation du post-processing, permet de réduire trés significativement la durée
d’un examen puisqu’elle fait I'économie d’une imagerie eau-graisse complémentaire, tout en
ne demandant que la mise en ceuvre d’une séquence standard, disponible sur tous les

imageurs.
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impose l'utilisation d’'une large bande passante de
lecture, ce qui abaisse le rapport signal sur bruit des
images produites.

Une autre approche pour mesurer simultanément le
T2 de I'eau et la fraction graisseuse est de procéder
a une régression multi-composante sur la séquence
standard MSME en tirant partie des différences de
relaxations T1 et T2 entre les protons de I'eau et de
la graisse. Des modéles exponentiels peuvent étre
utilisés pour décrire la décroissance du signal
MSME, comme dans les travaux d’Azzabou et al.
(Azzabou et al. 2015). Derniérement, notre équipe
a proposeé d’utiliser uniquement la sequence MSME
et une régression de modéles a base d’EPG pour
extraire simultanément la fraction de graisse et le
T2 de l'eau (Marty et al. 2016). La validation de
cette approche par rapport a des acquisitions sépa-
rées est en cours et, espérons-le, justifiera son implé-
mentation dans des protocoles en permettant une
réduction du temps d’acquisition d’environ 50 %
(voir Figure 15).

Conclusions

En dépit de cotts élevés, de I'impossibilitée d’inter-
venir au lit du patient, d’'une technologie complexe
élevée et d’une interprétation parfois ardue, le role
de l'imagerie et la spectroscopie par RMN comme
outil d’évaluation s’affirme progressivement dans les
études musculaires. S’il parait accuser un retard par
rapport a la contribution de I'imagerie dans I’évalua-
tion d’autres organes, tels que le cerveau, c’est le
résultat d’'une plus faible incidence des pathologies
musculaires, d’'un accés limité aux imageurs et du
manque de perspectives thérapeutiques, ces deux
derniers obstacles sont progressivement en train
d’étre levés. Les cartographies paramétriques de la
fraction graisseuse et du T2 fournissent des mesures
atraumatiques et quantitatives, respectivement des
lésions dégénératives du muscle squelettique et de
l'activité de la maladie. Ils sont de loin les deux bio-
marqueurs RMN les plus utilisés dans les protocoles
musculaires. En dépit des limitations et contraintes
mentionnées plus haut, la valeur ajoutée d’une telle
caractérisation a conduit progressivement a l'inté-
gration quasi systématique de l'imagerie RMN
comme outil d’évaluation dans les essais cliniques
récents. Les développements actuels visent a rac-
courcir les séquences d’acquisitions et a collecter en
meéme temps fraction graisseuse et T2, et vont consi-
dérablement diminuer le temps d’examen. Leur
implémentation dans des protocoles multicentriques
est attendue dans les prochains mois et années, et va
grandement améliorer la compliance des patients,
notamment pédiatriques, a ce type d’examen. Accé-
lerer les acquisitions des cartographies de fraction
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graisseuse et de T2 pourra aussi dégager du temps
pour inclure la mesure d’autres biomarqueurs dans
des protocoles cliniques, comme par exemple le
contenu en phospho-diesters par spectroscopie du
31P| la perfusion musculaire par marquage de spins
artériels et/ou la fibrose interstitielle avec des
séquences UTE. Explorer les muscles squelettiques,
superficiels ou profonds, et caractériser I'anatomie,
la structure, la biochimie et la fonction du muscle de
facon atraumatique, et potentiellement simultané-
ment, sont spécifiques a la RMN. Grace aux innova-
tions technologiques sans cesse introduites, ces pro-
priétés devraient, dans un futur proche, étre de plus
en plus exploitées dans des contextes cliniques et
viendront renforcer le role de la RMN comme outil
d’évaluation dans les essais thérapeutiques sur le
muscle squelettique.

Abstract

Recent years have seen tremendous progress
towards therapy of many previously incurable neu-
romuscular diseases. This new context has acted
as a driving force for the development of novel
non-invasive outcome measures. These can be
organized in three main categories: functional
tools, fluid biomarkers and imagery. In the latest
category, nuclear magnetic resonance imaging
(NMRI) offers a considerable range of possibilities
for the characterization of skeletal muscle compo-
sition, function and metabolism. Nowadays, three
NMR outcome measures are frequently integrated
in clinical research protocols. They are: 1/ the
muscle cross sectional area or volume, 2/ the per-
centage of intramuscular fat and 3/ the water T2
maps, which quantity muscle trophicity, chronic
fatty degenerative changes and edema (or more
broadly, “disease activity”), respectively. A fourth
biomarker, the contractile tissue volume is easily
derived from the first two ones. The fat fraction
maps most often acquired with Dixon sequences
have proven their capability to detect small
changes in muscle composition and have repea-
tedly shown superior sensitivity over standard
functional evaluation. This outcome measure will
more than likely be the first of the series to be
validated as an endpoint by regulatory agencies.
The versatility of contrast generated by NMR has
opened many additional possibilities for characte-
rization of the skeletal muscle and will result in the
proposal of more NMR biomarkers. Ultra-short TE
(UTE) sequences, late gadolinium enhancement
and NMR elastography are being investigated as
candidates to evaluate skeletal muscle interstitial
fibrosis. Many options exist to measure muscle
perfusion and oxygenation by NMR. Texture ana-
lysis algorithms could generate complementary
information on muscle organization at a

mesoscopic scale. 3P NMR spectroscopy is the
reference technique to asses muscle energetics
non-invasively during and after exercise. In dystro-
phic muscle, 3P NMR spectrum at rest is pro-
foundly perturbed, and several resonances inform
on cell membrane integrity. Considerable efforts
are being directed towards acceleration of image
acquisitions using a variety of approaches, from
the extraction of fat content and water T2 maps
from one single acquisition to partial matrices
acquisition schemes. Spectacular decreases in exa-
mination time are expected in the near future.
They will reinforce the attractiveness of imaging
outcome measures and will further facilitate their
integration in clinical research trials.

Key words : magnetic resonance imaging - MRI -
magnetic resonance spectroscopy - outcome measure -
clinical trials

Skeletal muscle quantitative nuclear magnetic reso-
nance imaging and spectroscopy as an outcome mea-
sure for clinical trials
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