
1 
 

Table des matières 
Abréviations ............................................................................................................................................ 7 

Introduction générale .............................................................................................................................. 9 

Chapitre I : Contexte neurobiologique ......................................................................................... 13 

I.1. Le glucose comme source d’énergie ........................................................................................... 13 

I.1.1. Glycolyse ............................................................................................................................... 14 

I.1.2. Cycle de Krebs ...................................................................................................................... 16 

I.1.3. Chaîne de transport d’électrons et phosphorylation oxydative .......................................... 17 

I.1.4. Bilan énergétique ................................................................................................................. 19 

I.2. Besoins énergétiques cérébraux ................................................................................................. 19 

I.2.1. Activité électrique et pompes ATPases ................................................................................ 21 

I.2.2. Production de neurotransmetteurs ..................................................................................... 22 

I.2.3. Cellules gliales ...................................................................................................................... 23 

I.2.4. Transporteurs du glucose ..................................................................................................... 24 

I.3. Réserves énergétiques & Homéostasie ....................................................................................... 26 

I.3.1. Rôle du cerveau dans l’homéostasie du métabolisme du glucose....................................... 26 

I.3.2. Glycogène ............................................................................................................................. 27 

I.3.3. Acides gras ............................................................................................................................ 28 

I.4. Profils métaboliques complémentaires : le couple neurone-astrocyte ...................................... 29 

I.4.1. Profil métabolique des neurones ......................................................................................... 30 

I.4.2. Profil métabolique des astrocytes ........................................................................................ 31 

I.4.3. Signalisation métabolique .................................................................................................... 32 

Chapitre II : Mesures « conventionnelles » du métabolisme énergétique ..................................... 35 

II.1. Besoins en imagerie.................................................................................................................... 35 

II.1.1. Un peu d’histoire ................................................................................................................. 35 

II.1.2. Un outil pour le suivi des maladies ...................................................................................... 37 

II.1.3. Suivre l’évolution de la maladie grâce aux biomarqueurs .................................................. 37 

II.1.4. Vers des biomarqueurs du métabolisme énergétique ........................................................ 38 

II.2. L’imagerie TEP ............................................................................................................................ 40 

II.2.1. Historique et principes TEP ................................................................................................. 40 

II.2.2. Radiotraceur ........................................................................................................................ 43 

II.2.3. Applications ......................................................................................................................... 44 

II.3. Spectroscopie RMN .................................................................................................................... 47 

II.3.1. Historique et principes RMN ............................................................................................... 47 

II.3.2. Excitation et relaxation ........................................................................................................ 50 



2 
 

II.3.3. Déplacement chimique ....................................................................................................... 51 

II.3.4. Couplage J ............................................................................................................................ 52 

II.3.5. Spectroscopie in vivo ........................................................................................................... 53 

II.4. IRM ............................................................................................................................................. 55 

II.4.1. Localisation du signal ........................................................................................................... 55 

II.4.2. Notion de Séquence IRM ..................................................................................................... 58 

II.4.3. Pondération en diffusion ..................................................................................................... 59 

II.4.4. Séquence RMN .................................................................................................................... 61 

II.5. IRM vs TEP .................................................................................................................................. 62 

Chapitre III : Le métabolisme énergétique dans les maladies neurodégénératives ........................ 65 

III.1. Neurodégénérescence .............................................................................................................. 65 

III.1.1. Mécanismes généraux ........................................................................................................ 66 

III.1.2. Dégradation des protéines ................................................................................................. 66 

III.1.3. Mort cellulaire programmée .............................................................................................. 68 

III.2. Altérations du métabolisme énergétique ................................................................................. 69 

III.2.1. Hypométabolisme .............................................................................................................. 69 

III.2.2. Neuro-inflammation ........................................................................................................... 70 

III.2.3. Résistance à l’insuline ......................................................................................................... 70 

III.2.4. Hyperactivité neuronale ..................................................................................................... 72 

III.2.5. Dysfonctionnement mitochondrial .................................................................................... 72 

III.2.6. Stress oxydatif .................................................................................................................... 73 

III.3. Apport des outils d’imagerie à l’étude des maladies neurodégénératives ............................... 74 

III.3.1. TEP ...................................................................................................................................... 74 

III.3.2. IRM ..................................................................................................................................... 79 

Chapitre IV : Imagerie CEST ......................................................................................................... 85 

IV.1. Principe général & conditions d’observation ............................................................................ 85 

IV.1.1. Historique de l’imagerie CEST ............................................................................................ 85 

IV.1.2. Conditions d’observation ................................................................................................... 88 

IV.2. Transferts de saturation ............................................................................................................ 95 

IV.2.1. Saturation complète ........................................................................................................... 95 

IV.2.2. Approximation de saturation faible ................................................................................... 96 

IV.2.3. Solutions en fonction du temps de l’approximation de saturation faible ......................... 97 

IV.3. Contributions au signal CEST ..................................................................................................... 98 

IV.3.1. Transferts d’aimantation .................................................................................................... 98 

IV.3.2. Mesure des effets de saturation ...................................................................................... 102 

IV.4. CEST endogène ........................................................................................................................ 106 



3 
 

IV.4.1. Amides –NH ...................................................................................................................... 107 

IV.4.2. Amines –NH2 .................................................................................................................... 109 

IV.4.3. Hydroxyles –OH ................................................................................................................ 113 

Chapitre V : Mise au point de l’IRM glucoCEST............................................................................ 119 

V.1. Environnement technique ....................................................................................................... 119 

V.1.1. Haut champ et antennes ................................................................................................... 119 

V.1.2. Module d’imagerie ............................................................................................................ 121 

V.1.3. Module de saturation ........................................................................................................ 122 

V.2. Optimisation pour la détection du glucose .............................................................................. 123 

V.2.1. Homogénéité du champ B0 ............................................................................................... 123 

V.2.2. Caractérisation du signal CEST .......................................................................................... 126 

V.2.3. Seuil de détection du glucose ........................................................................................... 131 

V.3. Intermédiaires du métabolisme énergétique .......................................................................... 133 

V.3.1. Glucose-6-phosphate ........................................................................................................ 134 

V.3.2. Fructose ............................................................................................................................. 136 

V.3.3. Fructose-6-phosphate ....................................................................................................... 137 

V.3.4. Fructose 1,6-biphosphate ................................................................................................. 139 

V.3.5. Pyruvate ............................................................................................................................ 139 

V.3.6. Lactate ............................................................................................................................... 140 

V.4. Analogues du glucose ............................................................................................................... 141 

V.4.1. L-glucose ............................................................................................................................ 142 

V.4.2. 2-désoxy-D-glucose ........................................................................................................... 142 

V.4.3. 3-O-méthyl-D-glucose ....................................................................................................... 143 

V.4.4. Comparaison avec le D-glucose ........................................................................................ 144 

Chapitre VI : Défis de l’IRM  glucoCEST in vivo ............................................................................ 147 

VI.1. Protocole expérimental ........................................................................................................... 147 

VI.1.1. Mise en place de l’animal ................................................................................................. 148 

VI.1.2. Température corporelle et métabolisme ......................................................................... 149 

VI.1.3. Contrôle du poids ............................................................................................................. 149 

VI.1.4. Anesthésie et suivi des paramètres physiologiques ........................................................ 150 

VI.1.5. Injection de glucose exogène ........................................................................................... 154 

VI.2. Protocole d’imagerie et effet physiologique de l’injection de molécule exogène ................. 155 

VI.2.1. Acquisition CEST multi-fréquentielle ............................................................................... 155 

VI.2.2. Mise au point de l’imagerie CEST ..................................................................................... 155 

VI.2.3. Suivi physiologique : acquisition de la glycémie sanguine ............................................... 156 

VI.3. Modèle rat BACHD .................................................................................................................. 159 



4 
 

VI.3.1. Atteintes cérébrales ......................................................................................................... 160 

VI.3.2. Métabolisme général ....................................................................................................... 161 

Chapitre VII : Elucidation de l’origine compartimentale du signal CEST ........................................ 163 

VII.1. Etat de l’art ............................................................................................................................. 163 

VII.2. Optimiser la détection compartimentale du signal ............................................................... 166 

VII.2.1. Nécessité d’une séquence RMN-CEST ............................................................................ 167 

VII.2.2. Intérêt des analogues et caractérisation compartimentale............................................ 167 

VII.2.3. Acquisition multi-fréquences .......................................................................................... 169 

VII.3. Cinétiques CEST des différents analogues ............................................................................. 170 

VII.3.1. Contribution de l’espace vasculaire : le L-glucose .......................................................... 170 

VII.3.2. Le D-glucose dans les différents compartiments et leurs contributions au signal CEST. 171 

VII.3.3. Contribution des molécules d’intérêt dans le liquide céphalo-rachidien ? .................... 172 

VII.3.4. 3-O-méthyl-D-glucose ..................................................................................................... 174 

VII.3.5. 2-désoxy-D-glucose ......................................................................................................... 175 

VII.3.6. Interactions des différents compartiments dans le transport et la métabolisation du 

glucose ......................................................................................................................................... 177 

VII.4. Discriminer l’intracellulaire de l’extracellulaire grâce à la diffusion ...................................... 178 

VII.4.1. Implémentation du module de diffusion dans la séquence CEST ................................... 180 

VII.4.2. Apport de la séquence CEST pondérée en diffusion à la discrimination… ...................... 181 

VII.4.3. Les contributions des différents compartiments restent malgré tout incertaines ......... 182 

Chapitre VIII : Evaluation du glucoCEST comme outil de suivi du métabolisme énergétique ......... 185 

VIII.1. Exploration du métabolisme énergétique cérébral .............................................................. 185 

VIII.2. Observation des cinétiques des effets glucoCEST dans les structures cérébrales ................ 188 

VIII.2.1. Séquence d’intérêt ......................................................................................................... 188 

VIII.2.2. Effet des structures cérébrales sur le contraste glucoCEST ........................................... 189 

VIII.2.3. Description quantitative des cinétiques glucoCEST. ...................................................... 189 

VIII.2.4. Différences métaboliques entre structures cérébrales ................................................. 191 

VIII.3. Le métabolisme musculaire en CEST ..................................................................................... 193 

VIII.3.1. Un métabolisme différent .............................................................................................. 193 

VIII.3.2. Séquence d’imagerie ...................................................................................................... 194 

VIII.3.3. Contraste glucoCEST dans le muscle .............................................................................. 195 

VIII.3.4. Comparaison du métabolisme cérébral et musculaire .................................................. 196 

VIII.4. Conclusion ............................................................................................................................. 197 

Chapitre IX : Suivi longitudinal du métabolisme énergétique dans un modèle rat de la maladie de 

Huntington ................................................................................................................................ 199 

IX.1. Introduction ............................................................................................................................. 199 

IX.2. Caractérisation du modèle animal choisi ................................................................................ 200 



5 
 

IX.3. Matériel et méthodes .............................................................................................................. 202 

IX.3.1. Etude longitudinale .......................................................................................................... 202 

IX.3.2. Protocole IRM ................................................................................................................... 203 

IX.4. Effet du génotype sur le contraste glucoCEST… ...................................................................... 203 

IX.4.1. … à 2 mois ......................................................................................................................... 203 

IX.4.2. … à 4 mois ......................................................................................................................... 204 

IX.4.3. Différences de la consommation d’énergie entre animaux sains et BACHD ................... 205 

Chapitre X : Vers une mesure quantitative du métabolisme cérébral .......................................... 207 

X.1. Différentes approches de la quantification .............................................................................. 207 

X.1.1. Modélisation des équations de Bloch-McConnell ............................................................. 207 

X.1.2. Approche simplifiée ........................................................................................................... 209 

X.2. Modélisation du transport du 2DG jusqu’au cerveau .............................................................. 210 

X.2.1. Introduction du modèle TEP.............................................................................................. 210 

X.2.2. Adaptation du modèle aux données CEST ........................................................................ 212 

X.3. Des concentrations de 2DG au signal CEST .............................................................................. 212 

X.3.1. Fonction d’entrée .............................................................................................................. 212 

X.3.2. Modélisation du transport à travers la barrière hémato-encéphalique ........................... 213 

X.3.3. Ajustement sur les données CEST ..................................................................................... 217 

X.4. Limites de la méthode .............................................................................................................. 219 

X.5. Conclusion ................................................................................................................................ 220 

Chapitre XI : Perspectives .......................................................................................................... 221 

XI.1. Protocole expérimental ........................................................................................................... 221 

XI.1.1. Anesthésie ........................................................................................................................ 221 

XI.1.2. Température ..................................................................................................................... 222 

XI.1.3. Diminution de la dose injectée ......................................................................................... 222 

XI.2. Conditions d’hébergement des animaux et expérimentation animale .................................. 222 

XI.3. Acquisition du signal CEST ....................................................................................................... 223 

XI.3.1. Séquences RMN et IRM .................................................................................................... 223 

XI.3.2. Paramètres d’acquisition .................................................................................................. 224 

XI.4. Intérêt de la méthode ............................................................................................................. 224 

XI.4.1. En préclinique ................................................................................................................... 224 

XI.4.2. Vers une application clinique ........................................................................................... 224 

XI.5. Approche quantitative de la mesure du CRMglc..................................................................... 225 

Conclusion générale .................................................................................................................. 227 

  



6 
 

  



7 
 

Abréviations 
 

18F-FDG 18F-fluorodésoxy-D-glucose 

2DG 2-désoxy-D-glucose 

2DG6P 2-désoxy-D-glucose-6-phosphate 

3OMG 3-O-méthyl-D-glucose 

ADP Adénosine di-phosphate 

ATP Adénosine tri-phosphate 

B0 Champ magnétique statique 

B1 Champ magnétique perturbateur 
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GABA Acide gamma-aminobutyrique 
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Glu Glutamate 

GLUT Transporteur du glucose 

IRMf Imagerie par résonance magnétique fonctionnelle 
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MA Maladie d’Alzheimer 

MH Maladie de Huntington 

MP Maladie de Parkinson 
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NOE Effet Overhauser nucléaire 
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sGLUT Co-transporteur sodium-glucose 

SNR Rapport signal sur bruit 

SRM Spectroscopie par résonance magnétique 

TEP Tomographie par émission de positons 
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Introduction générale 
 

Avec une augmentation constante de l’espérance de vie et le vieillissement de la population, les 

maladies neurodégénératives prennent une place de plus en plus importante dans nos vies. En effet, 

en France, ce sont plus d’un million de personnes (Anon s. d.) qui sont touchées par ces maladies, 

majoritairement la maladie d’Alzheimer (MA) (1 million), mais aussi la maladie de Parkinson (MP) 

(160 000) ou encore de Huntington (MH) (18 000). Cette proportion de population touchée par ces 

maladies est vouée à augmenter dans les années à venir. L’impact de ces maladies sur la qualité de vie 

des patients et leurs aidants est considérable. Ainsi, un plan de recherche (EU Joint Programme-

Neurodegenerative Disease Research) a été mis en place afin d’aider à traiter ces maladies. 

Ces maladies neurodégénératives, bien que d’origines diverses, trouvent leur point commun dans la 

dégénérescence des cellules neuronales. Leur apparition est majoritairement due à une mutation 

spontanée, des facteurs environnementaux ou d’autres facteurs encore inconnus. Elles sont souvent 

liées à un mauvais repliement de protéines, telles que l’alpha-synucléine dans la MP, la protéine tau 

ou encore béta-amyloïde dans la MA, qui causera par la suite la mort cellulaire. Cependant, les 

mécanismes biologiques impliqués dans cette neurodégénérescence restent aujourd’hui encore 

incompris et sont le sujet de nombreuses recherches.  

D’autre part, la recherche de biomarqueurs (voir chapitre II) permettant de détecter la maladie avant 

qu’elle ne survienne de façon grave est aussi un enjeu majeur. En effet, les traitements potentiels sont 

plus efficaces lorsqu’ils sont utilisés à un stade peu avancé de la maladie. Ainsi, des études portant sur 

la compréhension des dysfonctionnements des cellules cérébrales, et sur l’identification de 

biomarqueurs, sont aujourd’hui primordiales. 
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PRESENTATION DE MIRCEN 

Ce travail de thèse a été effectué au sein du Laboratoire de Maladies 

Neurodégénératives (UMR 9199) dirigé par Gilles Bonvento, implanté 

dans MIRCen (Molecular Imaging Research Center), un département 

de l’institut de biologie François Jacob se situant sur le site du CEA de 

Fontenay-aux-Roses, dont le but est de renforcer la recherche 

fondamentale et translationnelle notamment concernant les 

affections neurodégénératives, infectieuses et immuno-

hépatologiques. Pour ce faire, MIRCen développe des modèles 

animaux (souris, rats, primates non humains) exprimant différents 

aspects de maladies neurodégénératives telles que la maladie 

d’Alzheimer, de Huntington, de Parkinson ou encore d’ataxie spino-

cérébelleuse. Ces modèles permettent de mieux comprendre les processus pathologiques impliqués 

dans ces maladies et ainsi de développer de nouveaux traitements, tel que la thérapie génique par 

exemple. Pour cela, MIRCen est doté de différentes plateformes, chacune spécialisée dans un domaine 

précis. On retrouve alors des plateformes d’analyse comportementale, de chirurgie, d’imagerie par 

résonance magnétique (IRM) ou de tomographie par émission de positons (TEP), ou encore de biologie 

moléculaire et d’analyse histochimique. La plateforme IRM est composée de deux IRM à très haut 

champ magnétique permettant d’acquérir des images dans un environnement confiné avec un niveau 

de biosécurité de niveau 2, ce qui permet 

de réaliser des IRM sur des animaux ayant 

reçus des injections de vecteurs viraux. La 

plateforme est équipée de deux IRM 

(Bruker Biospin, Ettlingen, Allemagne), 

l’une est à 7 T et dédiée à l’imagerie des 

macaques tandis que l’autre est à 11,7 T et 

dédiée à l’imagerie des rongeurs sur 

laquelle cette thèse s’est déroulée.  

 

PRESENTATION DE L’EQUIPE ET DES THEMATIQUES 

Au sein de MIRCen, six équipes travaillent sur différents aspects des maladies neurodégénératives 

(conformation des protéines, interactions cellulaires, thérapies, etc…). Parmi ces équipes se trouve 

l’équipe de recherche de Julien Valette, travaillant exclusivement sur l’IRM, composée de chercheurs 
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permanents, de post-docs et de doctorants. Cette équipe regroupe plusieurs sujets de recherche visant 

à développer de nouvelles méthodes permettant d’imager le métabolisme et la structure cellulaire de 

manière non-invasive. On peut citer parmi ces sujets, le développement de séquences de 

spectroscopie RMN pour la spectroscopie cérébrale de noyaux X chez le rongeur et le primate, le 

développement de l’imagerie Zéro Temps d’Echo de l’oxygène 17, et enfin le développement de 

l’imagerie de Transfert de Saturation par Échange Chimique (CEST) du glutamate et du glucose. Ces 

thématiques se retrouvent dans un point commun : mieux comprendre et identifier les mécanismes 

de développement des maladies neurodégénératives afin de, à terme, pouvoir proposer un diagnostic 

précoce de ces maladies. Cette thèse s’intègre dans le projet de développement de l’imagerie CEST à 

MIRCen, visant à cartographier avec une bonne résolution spatiale la distribution du glucose dans le 

cerveau. 

 

PRESENTATION DU PROJET NRJCEST 

Le projet nrjCEST, financé par l’agence nationale de la recherche, s’inscrit dans la continuité d’un des 

sujets de recherche de l’équipe IRM, à savoir le développement de l’imagerie IRM-CEST in vivo et 

l’implication du métabolisme énergétique dans les maladies neurodégénératives, en particulier la 

maladie de Huntington. L’objectif de ce projet est donc de repousser les limites de l’imagerie CEST 

actuelle, grâce à des développements méthodologiques pointus et développer des outils innovants 

permettant de cartographier avec une bonne résolution spatiale la distribution du glucose dans le 

cerveau. Ces points seront abordés dans le chapitre V de ce manuscrit. En effet, cette méthode est 

actuellement limitée par un manque de spécificité : seules les variations relatives des concentrations 

de glucose sont mesurées. L’une des limites majeures de l’imagerie CEST reste aujourd’hui l’aspect 

quantitatif de la mesure, ce qui empêche son transfert en routine clinique. Nous reviendrons sur cet 

aspect au cours du chapitre VII. Par la suite, ce projet a pour but de démontrer l’utilité de la méthode 

proposée en tant que biomarqueur pertinent des altérations métaboliques cérébrales en condition 

pathologique, en utilisant un modèle de rongeur déjà bien caractérisé au laboratoire (chapitre VIII). 

 

REFERENCE POUR L’IMAGERIE DU METABOLISME 

Aujourd’hui, des outils permettant partiellement la cartographie de consommation de glucose 

existent. Il s’agit de la Tomographie par Emission de Positrons (TEP). Elle est à ce jour la référence pour 

évaluer de façon invasive la consommation du glucose par les cellules du cerveau. Cependant, 
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l’injection de radioactivité, même à de faibles doses, limite l’utilisation de la méthode pour des suivis 

longitudinaux.  De plus, cette méthode possède une résolution spatiale intrinsèquement faible, 

rendant ses applications limitées, notamment pour l’étude des maladies neurodégénératives chez le 

petit animal. En effet, la résolution spatiale de la TEP (~1𝑚𝑚2) est faible en comparaison du cerveau 

de rat (> 1𝑐𝑚3) ou de souris (~1𝑐𝑚3). Néanmoins, il sera intéressant au cours de cette thèse de 

comparer les résultats obtenus grâce à l’imagerie CEST à ceux de l’imagerie TEP. Nous reviendrons sur 

ces notions dans le chapitre II. 

 

ORGANISATION DU MANUSCRIT 

Dans un premier temps, nous présenterons le contexte général qui a motivé cette thèse. Nous 

parlerons donc tout d’abord du contexte biologique et métabolique du cerveau sain (chapitre I). Nous 

présenterons ensuite les notions théoriques essentielles à la compréhension de cette thèse par le 

lecteur non spécialiste, notamment concernant l’imagerie par résonance (chapitre II). Puis nous 

évoquerons les avancées des études du métabolisme énergétique ainsi que leurs apports à l’étude des 

maladies neurodégénératives (chapitre III). Enfin, nous détaillerons les principes théoriques de 

l’imagerie CEST (chapitre IV) 

Dans un deuxième temps, nous parlerons des développements méthodologiques mis en place pendant 

cette thèse à MIRCen (chapitre V). Nous discuterons des différents paramètres étudiés, puis nous 

exposerons les performances obtenues ainsi que la sensibilité de la séquence utilisée, grâce tout 

d’abord aux résultats obtenus sur fantômes puis in vivo. Nous évoquerons également les défis que 

représentent l’imagerie glucoCEST in vivo (chapitre VI). 

Puis, nous nous intéresserons par la suite à l’origine compartimentale du signal CEST et son intérêt 

pour les applications de la méthode (chapitre VII). Nous évaluerons également sa capacité à suivre le 

métabolisme dans des structures où le métabolisme énergétique diffère (chapitre VIII). Enfin, dans un 

dernier temps, nous montrerons les applications de notre méthode en étudiant longitudinalement un 

une cohorte de rats atteints de la maladie de Huntington (chapitre IX). 

En conclusion, nous discuterons des moyens mis en œuvre afin d’approcher la quantification du 

métabolisme énergétique cérébral en imagerie CEST, en s’intéressant notamment à la quantification 

du signal CEST ainsi qu’à la modélisation du transport et l’assimilation du glucose (chapitre X). 
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Chapitre I : Contexte neurobiologique 
 

Ce premier chapitre a pour but de présenter au lecteur le contexte neurobiologique dans lequel 

s’inscrit ce travail de thèse. En effet, bien que d’autres organes aient un métabolisme qui leur est 

propre nous nous intéresserons ici uniquement au métabolisme cérébral du fait de son altération dans 

les maladies neurodégénératives. Nous détaillerons donc tout d’abord comment le glucose est au 

cœur de l’apport énergétique, puis nous discuterons des besoins en énergie du cerveau ainsi que de 

la façon dont est stockée l’énergie dans notre corps. Enfin, nous aborderons rapidement les profils 

métaboliques des différentes populations de cellules cérébrales et leur utilisation respective du 

glucose comme source de production d’énergie.  

 

Le métabolisme (du grec metabolê, changement) représente l’ensemble des réactions de synthèse et 

de dégradation ayant lieu dans un organisme vivant, réactions dites anaboliques et cataboliques, 

respectivement. Ces réactions biochimiques reposent sur l’utilisation d’enzymes, des protéines dotées 

de propriétés catalytiques, permettant de favoriser une réaction dans un sens ou dans un autre. De 

façon étonnante, la plupart des voies métaboliques fondamentales sont communes à une grande 

partie des organismes vivants, aussi variés et éloignés soient-ils du point de vue de l’évolution ; on 

trouve ainsi les acides carboxyliques (intermédiaires du cycle de Krebs, voir section 1.a.ii) chez tous les 

êtres vivants connus à ce jour (Pace 2001). Ces similitudes laissent à penser que ces voies métaboliques 

sont apparues tôt au cours de l’évolution des formes de vie et qu’elles ont été conservées en raison de 

leur efficacité (Ebenhöh et Heinrich 2001). Dans ce manuscrit, nous discuterons du métabolisme 

énergétique chez le mammifère et en particulier du métabolisme énergétique cérébral, notamment 

des voies métaboliques cérébrales de synthèse d’énergie. Parmi tous les organes, le cerveau requiert 

un apport énergétique énorme comparativement à sa masse, en effet, alors qu’il ne représente que 

2% de notre masse corporelle, le cerveau humain adulte consomme environ 20% de l’oxygène et du 

glucose de notre corps (Magistretti et al. 1999), ce qui en fait son principal consommateur (~5.6mg de 

glucose pour 100g de tissu cérébral par minute (Erbsloh, Bernsmeier, et Hillesheim 1958)). Ainsi, nous 

développerons ci-après les différents mécanismes biochimiques de synthèse d’énergie prenant place 

dans le cerveau. 

I.1. LE GLUCOSE COMME SOURCE D’ENERGIE 

Après leur absorption via les aliments que nous consommons, les glucides sont dégradés en glucose 

grâce à l’action d’enzymes présentes dans la salive et notre tube digestif. Ce glucose passe ensuite 
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dans le sang, d’où il va pouvoir être acheminé jusqu’à nos cellules, muscles et organes. Le glucose est 

la principale source d’énergie du corps humain, qui par sa dégradation en adénosine tri-phosphate 

(ATP) (Eq.I.1) permet de fournir l’énergie nécessaire au fonctionnement de nos cellules et donc de nos 

organes. Le glucose est métabolisé en trois étapes (glycolyse, cycle de Krebs, et oxydo-réduction) 

(Fig.I.1) pour produire de l’ATP, elle-même dégradée en adénosine di-phosphate (ADP) et en 

phosphate inorganique (Pi), fournissant la majorité de l’énergie nécessaire au cerveau. Ces étapes de 

métabolisation du glucose seront détaillées au fur et à mesure de cette section. 

 

Figure I-1: Schéma récapitulatif de la production d’ATP à partir du glucose (les 3 étapes) (Maugard 2018) 

La glycolyse se déroule dans le cytoplasme des cellules, où elle produit 2 moles de pyruvate par mole de glucose. 

Le pyruvate ainsi généré va être transporté dans la mitochondrie où il va alimenter le cycle de Krebs. Le 

nicotinamide adénine dinucléotide (NADH) et le flavine adénine dinucléotide (FADH2) produits sont convertis en 

ATP via la chaine respiratoire de la membrane mitochondriale interne. 

I.1.1. Glycolyse 

La première étape de la production d’ATP se déroule dans le cytoplasme des cellules et constitue une 

suite de réactions chimiques nommée glycolyse (Fig.I.2). Elle correspond au premier stade catabolique 

de la respiration cellulaire aérobie. Cette étape débute avec une molécule de glucose et se termine 

par la synthèse de 2 molécules de pyruvate, 2 ATP et la régénération de 2 NADH, H+. (Eq.I.1). L’équation 

bilan de la glycolyse est le suivant : 
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𝐶6𝐻12𝑂6 + 2 𝐴𝐷𝑃 + 2𝑃𝑖 + 2𝑁𝐴𝐷
+  →  2𝐶3𝐻6𝑂3 + 2𝐴𝑇𝑃 + 2𝑁𝐴𝐷𝐻 + 2𝐻

+ (I.1) 

La glycolyse peut être décomposée en 2 phases. Durant la première phase (réactions 1 à 5), phase 

d’investissement d’énergie, des molécules d’ATP sont consommées afin de permettre la 

phosphorylation du glucose en position C1 et C6. Enfin, les cinq dernières étapes représentent la phase 

de libération d’énergie aux cours desquelles des molécules d’ATP et de NADH,H+ sont synthétisées. 

 

Figure I-2 : Schéma des réactions chimiques de la glycolyse (glucose->pyruvate) 

1) Le glucose est tout d’abord phosphorylé en glucose-6-phosphate (G6P), consommant au passage 1 molécule 

d’ATP pour chaque molécule de glucose. Cette étape contribue à faciliter l’entrée du glucose dans les cellules en 

gardant une concentration en glucose basse dans le cytoplasme. Cette réaction est irréversible en conditions 

physiologiques. Elle est rendue possible grâce à l’action d’une kinase. Dans le foie et les cellules pancréatiques il 

s’agit de la glucokinase. Dans les muscles ou le cerveau il s’agira de l’hexokinase. Si cette réaction est irréversible, 

elle est aussi inhibée par son propre produit (cas de l’hexokinase) : le G6P. Cette première réaction est aussi celle 
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qui va être limitante concernant la vitesse de la glycolyse.  

2) Le G6P est ensuite isomérisé par la phosphohexose isomérase au niveau de l’atome C1.  

3) Le β-D-fructose-6-phosphate produit par la réaction précédente est ensuite phosphorylé, consommant alors 1 

molécule d’ATP et rendant cette étape irréversible.  

4) & 5) Le fructose-1,6-bisphosphate est clivé en deux molécules de glycéraldéhyde-3-phosphate (G3P). En effet, 

bien que la réaction dihydroxyacétone-phosphate (DAHP) → G3P soit peu favorisée (~5%), le composé G3P étant 

éliminé en permanence par la réaction 6), chaque molécule de fructose-1,6-bisphosphate donne finalement 2 

molécules de G3P.  

6) Enfin, débute la phase de récupération de l’énergie investie dans les phosphorylations. Cette réaction est la 

seule étape de la glycolyse où est généré du pouvoir réducteur, sous forme de NADH,H+. Le HPO42- nécessaire à 

cette étape est rendu possible par l’existence du phosphate inorganique (Pi) sous cette forme dans le milieu 

cytoplasmique.  

7) Le 1,3-bisphosphoglycérate possède un groupe phosphate à haut potentiel de transfert permettant de 

phosphoryler une molécule d’ADP en ATP. ADP + Pi + H3O+ → ATP + 2 H2O  

Cette étape est la première où de l’énergie est récupérée sous forme réutilisable.  

8) S’ensuit l’isomérisation du 3-phosphoglycérate.  

9) Puis la conversion du 2-phosphoglycérate en phosphoénolpyruvate.  

10) Finalement, le groupe phosphate du phosphoénolpyruvate permet la phosphorylation d’une molécule d’ADP 

en ATP par la pyruvate kinase. Cette dernière étape est irréversible. 

 

I.1.2. Cycle de Krebs 

Le pyruvate ainsi créé est ensuite transformé en acétyl-coenzyme A (acétylCoA) au sein de la 

mitochondrie par la pyruvate déshydrogénase (PDH). Cette réaction produit une molécule de NADH, 

H+ par molécule de pyruvate, qui va alimenter le cycle de Krebs (Krebs 1940), qui correspond à la 

deuxième étape (Fig.I.3). Le cycle de Krebs est une succession de 8 réactions enzymatiques. La majorité 

de l’énergie fournie par les différentes étapes d’oxydation du cycle de Krebs se retrouve stockée sous 

la forme de coenzymes réduits (3 NADH, H+ et 1 FADH2), pour une molécule d’acétylCoA entrant. Le 

cycle de Krebs en lui-même ne crée qu’une seule molécule d’ATP à chaque cycle. Ce sont les coenzymes 

qui vont être utilisées au cours de la chaîne d’électrons afin de produire de l’ATP. 
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Figure I-3 : Cycle de Krebs 

Le cycle de Krebs se déroule dans la mitochondrie. L’acétylCoA, obtenue grâce au pyruvate, apporte deux atomes 

de carbone qui ressortent sous la forme totalement oxydée de dioxyde de carbone CO2. La majorité de l’énergie 

fournie par le cycle de Krebs se retrouve stockée sous la forme de 3 NADH,H+ et de 2 FADH2, alors qu’une seule 

molécule d’ATP est produite directement pendant un tour du cycle. 

 

I.1.3. Chaîne de transport d’électrons et phosphorylation oxydative 

La phosphorylation oxydative de l’ADP en ATP se déroule dans la matrice mitochondriale (Fig.I.4). 

Cependant cette réaction est endergonique, elle nécessite un apport d’énergie pour se produire. Or, 

si les molécules de NADH,H+ permettent de fournir cet apport énergétique et bien qu’elles puissent 

passer la membrane mitochondriale externe par diffusion, elles ne peuvent pas traverser la membrane 

interne. Les molécules de NADH, H+ passent par la « navette glycérol-3-phosphate » (Glycérol- 3P) 
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(Ansell et al. 1997) : la glycérol-3P déshydrogénase (GPDH) va utiliser le NADH,H+ pour réduire le 

dihydroxyacétone phosphate en glycérol-3P. Ainsi, la GDPH dont est équipée la membrane 

mitochondriale interne va réaliser la réaction inverse, en se servant cette fois du FAD+ en tant que 

cofacteur, générant alors une molécule de FADH2. Cette molécule de FADH2 va alors céder ses protons 

à une molécule d’ubiquinone (Q10) par réduction, créant alors une molécule d’ubiquinol (Q10H2) dans 

la mitochondrie, qui va alimenter le complexe III de la chaîne respiratoire mitochondriale, détaillée ci-

après. 

Ce qu’on appelle chaîne de transport d’électrons est un ensemble d’enzymes et coenzymes se trouvant 

à la surface de la membrane interne de la mitochondrie (Fig.I.4). 

 

Figure I-4 : Représentation de la chaîne de transport d’électrons 

Les complexes respiratoires I à IV présentent une structure complexe, en partie incluse dans la membrane 

mitochondriale interne. Ces structures permettent le transport d’électrons. La circulation des électrons le long de 

la chaîne respiratoire libère de l’énergie qui va permettre, grâce au pompage de protons, de générer un gradient 

de concentration à travers la membrane interne. 

Dans cette dernière étape, les molécules réductrices que sont NADH,H+ FADH2 et Q10H2 vont transférer 

leurs électrons à des oxydants via les enzymes respiratoires (NAD+ par la NADH déshydrogénase, FAD+ 

par la succinate déshydrogénase, Q10 par la cytochrome c réductase, alimentant les complexes I, II, et 

III respectivement). Le dernier accepteur d’électrons étant le dioxygène, cela signifie que ces réactions 

ne peuvent se produire qu’en milieu aérobie. Cette succession de transfert d’électrons va 
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progressivement libérer l’énergie des électrons des molécules oxydées, énergie qui va permettre le 

pompage des protons H+ à travers la membrane mitochondriale interne et ainsi créer un gradient 

électrochimique. L’énergie potentielle de ce gradient va enfin pouvoir être récupérée afin d’alimenter 

la réaction I.1. 

 

I.1.4. Bilan énergétique 

Ainsi, une mole de glucose produit, au cours de la glycolyse, 2 moles d’ATP, 2 moles de NADH,H+ et 2 

moles de pyruvate. En condition aérobie, le pyruvate est oxydé dans la mitochondrie via le cycle de 

Krebs et produit, entre autres, 8 moles de NADH,H+ , 2 moles de FADH2 et 2 moles de GTP, produits 

qui vont à leur tour générer 32 moles d’ATP lors de la phosphorylation oxydative. Ces réactions 

successives sont résumées dans le tableau ci-dessous. 

Étapes Localisation Substrat Produits Conversion ATP 

Glycolyse Cytoplasme 1 glucose 

2 pyruvates 

2 NADH,H+ 

2 ATP 

 

1 NADH,H+=1 FADH2=1 Q10H2 
2 

Cycle de 

Krebs 
Mitochondrie 2 pyruvates 

8 NADH,H+ 

2 FADH2 

2 GTP 

 

1 GTP = 1 ATP 
2 

Phospho-

rylation 

oxydative 

Mitochondrie 

8 NADH,H+ 

2 FADH2 

2 Q10H2 

32 ATP 

1 NADH,H+ = 3 ATP  

1 FADH2 = 2 ATP  

1 Q10H2 = 2 ATP 

24 

4 

4 

Total     36 

Tableau I-1 :  Bilan énergétique de la glycolyse aérobie dans le cerveau 

 

I.2. BESOINS ENERGETIQUES CEREBRAUX 

Comme expliqué ci-dessus, le cerveau utilise l’oxydation du glucose comme source d’énergie. Même 

s’il s’agit de la voie majoritaire, en condition pathologique ou bien lors d’un déficit en glucose le 

cerveau peut métaboliser les corps cétoniques pour combler jusqu’à 70% de ses besoins énergétiques, 

de façon plus efficiente que le glucose (White et Venkatesh 2011). Les neurones, bien que ne 

représentant que la moitié des cellules du cerveau, consomment 75-80% de l’énergie produite, le reste 

étant utilisé par des processus basés sur les cellules gliales (Mink, Blumenschine, et Adams 1981). En 

effet, l’activité synaptique est responsable de nombreux mécanismes nécessitant un apport en 
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énergie, dont le lecteur pourra se référer à la revue de Harris et al. (2012). On dénombre pas moins de 

1014 synapses dans le cerveau humain, représentant donc approximativement 10 000 synapses par 

neurones. Ce nombre important de synapses explique très certainement la consommation 

énergétique élevée du cerveau, par rapport aux autres organes de notre corps. 

 

Figure I-5 : Utilisation cérébrale du glucose (Bélanger, Allaman, et Magistretti 2011) 

Le glucose entre dans les cellules grâce aux transporteurs (GLUTs) puis est phosphorylé par l’hexokinase (HK) pour 

produire du glucose-6-phosphate (G6P). Le G6P peut être métabolisé par 3 voies métaboliques principales. 

  

Il peut être métabolisé via la glycolyse (i), dont les réactions sont explicitées plus haut, produisant alors du 

pyruvate pouvant entrer dans le cycle de Krebs et produire de l’ATP et du CO2. Le pyruvate peut aussi être réduit 

en lactate grâce à la lactate déshydrogénase (LDH). Ce lactate peut être relâché dans l’espace extracellulaire au 

moyen de transporteurs de monocarboxylates (MCTs).  

Le G6P peut aussi être dégradé par la voie des pentoses phosphates (PPP) (ii), menant ainsi à la production de 

molécules réductrices, équivalentes au NADPH. A noter que la PPP et la glycolyse sont liées au niveau du 
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glycéraldehyde-3-phosphate (GA3P) et du fructose-6-phosphate (F6P)  

Enfin, dans les astrocytes (voir section I.3.2), le G6P peut aussi être converti en glycogène grâce à la 

glycogénogenèse (iii). 

Ainsi, il a tout d’abord été considéré que les mesures du taux de consommation cérébrale du glucose 

(CMRglc) obtenues à partir du signal TEP de 18F-fluoro-2-desoxyglucose (FDG) reflétait l’utilisation de 

glucose par les neurones (Sokoloff et al. 1977). De plus, la communauté partait alors du postulat que 

le métabolisme neuronal était un processus strictement oxydatif, hypothèse basée sur une production 

d’ATP plus efficace lors de l’oxydation du glucose dans la mitochondrie plutôt que lors de la glycolyse 

(Fig.I.5). Pour rappel, un profil oxydatif est caractérisé par une série d’étapes qui mènent à l’oxydation 

complète du glucose ou de ses métabolites (tels que le lactate ou le pyruvate) générant ainsi entre 30 

et 36 molécules d’ATP (voir section I.1.i). Pour la glycolyse, 2 molécules d’ATP sont produites via la 

dégradation du glucose en pyruvate. 

Une décennie après les premiers résultats de Sokoloff et al, Fox et Raichle bouleversent ce postulat, 

changeant radicalement la compréhension des mécanismes sous-tendant le métabolisme du glucose. 

Ils exposent ainsi que les augmentations du débit sanguin et de l’utilisation du glucose liées à l’activité  

ne sont pas suivies par une augmentation équivalente de la consommation d’oxygène (Fox et al. 1988; 

Fox et Raichle 1986). Ces observations soutiennent l’idée que les besoins énergétiques sont donc 

soutenus, au moins en partie, par le métabolisme non-oxydatif du glucose (la glycolyse). Grâce à l’IRM, 

des travaux plus récents supportent cette hypothèse en montrant une élévation de lactate liée à 

l’activité (pour revue, voir Figley et Stroman, 2011). Aujourd’hui, il est donc admis que suite à des 

changements transitoires dans l’activité neuronale i) l’apport sanguin augmente avec la demande 

métabolique, ii) le débit sanguin et le CMRglc augmentent plus que l’utilisation d’oxygène, et iii) les 

processus oxydatif et non-oxydatif sont tous les deux impliqués pour répondre aux besoins 

métaboliques accrus (Figley et Stroman 2011). 

 

I.2.1. Activité électrique et pompes ATPases 

Bien que l’on parle de consommation énergétique des neurones, ce ne sont pas les changements de 

concentrations ioniques autour de leur membrane qui sont responsables de ces dépenses 

énergétiques mais le retour de ces concentrations à un état basal. Les concentrations en ions Ca2+, Na+ 

et K+ doivent être rééquilibrées au moyen de ce qu’on appelle pompes ATPases. Ces pompes vont ainsi 

rétablir les gradients électrochimiques dissipés par la signalisation. Les neurones transportent 

l’information sous la forme de potentiel d’action (PA). Les PA sont des réflexions passives de 

l'augmentation de l'influx de Na+ et de l'efflux de K+ dans les neurones et ne consomment pas 
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directement de l'énergie mais puisent dans l'énergie potentielle stockée dans les potentiels de 

membrane : Une fois qu’un PA est généré, des stimuli électriques ouvrent les canaux sodiques 

permettant l’influx de Na+ et dépolarisant ainsi la membrane, puis se sont les canaux potassiques qui 

s’ouvrent, permettant l’efflux de K+ et repolarisant donc la membrane. Au fur et à mesure de la 

propagation du PA le long de l’axone, la distribution des ions Na+ et K+ est modifiée. Ainsi, avant de 

pouvoir générer de nouveau un PA, un transport actif (c’est-à-dire consommateur d’énergie) doit avoir 

lieu. On parle alors de pompe Na+/K+ -ATPase, qui, grâce à la consommation d’une molécule d’ATP 

permet l’influx de 2 ions K+ et l’efflux de 3 Na+, repolarisant ainsi la membrane (Fig.I.6). Ainsi, lors 

d’une activité élevée, on s’attend à une augmentation de l’activité des pompes Na+/K+-ATPases qui 

va, au travers des changements intracellulaires, stimuler la glycolyse et le transport d’électrons et de 

ce fait le métabolisme énergétique. 

 

Figure I-6 : Schéma explicatif du fonctionnement des pompes Na+/K+-ATPase 

Ces « pompes » sont alimentées par l’ATP. Elles permettent de déplacer les ions Na+ et K+ vers l’espace 

extracellulaire et vers le cytoplasme, respectivement. En un seul cycle de pompage, 3 ions sodium entrent dans 

l’espace extracellulaire et 2 ions potassium sont importés dans la cellule. 

 

I.2.2. Production de neurotransmetteurs 

Parmi les dépenses énergétiques du cerveau on peut aussi parler de la production de 

neurotransmetteurs. En effet, même si elle ne consomme pas d’ATP en elle-même, la synthèse des 

neurotransmetteurs utilise parfois des intermédiaires du métabolisme énergétique comme substrat, 

qui ne pourront donc pas aboutir à la production d’énergie (voir Fig.I.5). On peut par exemple citer la 

glutamine et l’𝛼-cétoglutarate qui permettent de produire du glutamate.  
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Par ailleurs, lors de la libération des neurotransmetteurs via la fusion des vésicules de transport avec 

la membrane plasmique, un complexe se met en place. Après l’exocytose, ce complexe doit être 

démantelé et nécessite pour cela la consommation d’une molécule d’ATP. 

 

I.2.3. Cellules gliales 

Enfin, les 25% d’énergie non utilisées par les neurones vont servir aux cellules gliales. Les cellules gliales 

regroupent toutes les cellules qui forment l’environnement des neurones. Elles jouent un rôle de 

support et de protection en apportant oxygène et nutriments, et éliminant cellules mortes et 

pathogènes. On distingue quatre principaux types de cellules gliales : les cellules épendymaires, les 

astrocytes, les oligodendrocytes et les cellules microgliales (Fig.I.7). 

Les astrocytes, parmi leurs nombreux rôles, recyclent les neurotransmetteurs une fois utilisés. 

Notamment, la récupération du glutamate génère un influx de Na+ déséquilibrant la balance Na+/K+, 

qui doit alors être rééquilibrer par l’action d’une pompe Na+/K+-ATPase, consommant une molécule 

d’ATP (voir I.b.i). 

Les molécules d’ATP peuvent être libérées par les microglies ou les astrocytes et servir de molécule de 

signalisation. Par exemple, lors d’une réponse inflammatoire, les microglies peuvent être activées et 

ainsi libérer de l’ATP (cas d’une activation par le lipopolysaccharide (LPS), molécule présente dans la 

réponse pro-inflammatoire). Cette libération d’ATP entraîne alors la libération de glutamate via les 

astrocytes et permet ainsi de réguler la transmission synaptique. Les astrocytes peuvent aussi libérer 

directement de l’ATP et de ce fait moduler la transmission synaptique (Fields et Burnstock 2006). 

Les microglies forment la principale défense immunitaire du système nerveux central grâce à leurs 

capacités phagocytaires. Ces petites cellules sont mobiles. Cela est rendu possible par la 

polymérisation-dépolymérisation des filaments d’actine, processus hydrolysant de l’ATP. Les 

microglies subviennent habituellement à leurs besoins énergétiques grâce au cycle de Krebs et à la 

phosphorylation. Cependant, en conditions pathologiques, dans les maladies neurodégénératives par 

exemple, elles utilisent principalement la voie des pentoses phosphates et la production de lactate, 

générant alors de l’énergie via la glycolyse. Elles peuvent aussi, dans le cas où l’homéostasie du glucose 

est perturbée, alimenter leur cycle de Krebs grâce à la glutamine. Ceci leur permet de continuer leur 

rôle de défense immunitaire même en conditions pathologiques (Bernier et al. 2020). 

Enfin, les oligodendrocytes ont pour principale fonction la formation de gaine de myéline autour des 

axones (dans le système nerveux central). La myéline est constituée de 30% de protéines et de 70% de 

lipides. Ainsi, pour constituer ces protéines et lipides, des intermédiaires du métabolisme énergétique 
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sont utilisés. De ce fait, ces intermédiaires sont déviés de leur utilisation première afin de synthétiser 

la myéline et impactent alors la glycolyse (Fünfschilling et al. 2012). 

 

Figure I-7: Population cellulaire cérébrale 

On distingue différents types de cellules cérébrales. Les microglies, astrocytes et oligodendrocytes jouent un rôle 

de support et de protection auprès des neurones. 

Ces observations confirment que la principale consommation d’énergie est bien liée aux neurones, 

notamment à cause de la transmission synaptique. Cependant, il s’agit d’un processus discontinu et 

hétérogène dans le cerveau. Pour expliquer ce phénomène, Rangaraju et al. ont suggéré que l’ATP 

nécessaire au fonctionnement basal des neurones était généré uniquement par la glycolyse, et en cas 

d’activité synaptique que les voies de dégradation du glucose augmenteraient afin de répondre aux 

sollicitations plus élevées (Rangaraju, Calloway, et Ryan 2014). 

 

I.2.4. Transporteurs du glucose 

Les transporteurs du glucose dans le cerveau jouent un rôle clé dans de nombreuses fonctions 

cérébrales en condition saine comme pathologique. La haute demande en énergie des neurones est 
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principalement couverte par l’approvisionnement en glucose dans le sang en coopération avec les 

transporteurs du glucose dans les capillaires et les cellules cérébrales. En plus de cet 

approvisionnement en énergie pendant la neurotransmission, les transporteurs cérébraux du glucose 

sont impliqués dans la détection des concentrations de glucose dans le sang, le liquide céphalo-

rachidien (LCR) et l’interstitium cérébral, favorisant les processus de régulation du système nerveux 

central et du corps entier. Le transport du glucose à travers la barrière hémato-encéphalique (BHE) est 

ainsi précisément régulé. Il existe plusieurs transporteurs du glucose dans notre corps mais nous 

discuterons uniquement de ceux jouant un rôle dans le transport du glucose du sang au cerveau à 

savoir GLUT1 GLUT3 et SGLT1. 

Le transport du glucose à travers la BHE est principalement effectué par le transporteur GLUT1, 

exprimé dans la membrane des cellules endothéliales. Il possède une très forte affinité pour le D-

glucose (Tableau I.2). On le retrouve aussi dans les astrocytes. 

Dans le cerveau, GLUT3 est présent dans de nombreuses structures cérébrales. On le retrouve de façon 

prédominante dans les neurones, auxquels il va fournir le D-glucose à partir de l’espace 

extravasculaire/extracellulaire. 

Le SGLT1 est un transporteur secondaire qui transporte deux ions sodium avec une molécule de D-

glucose. Il est aussi capable de transporter le 2DG et le 3OMG mais avec une affinité beaucoup plus 

faible (Tableau I.2). L’expression de cotransporteur(s) Na+-D-glucose dans la membrane de cellules 

endothéliales suggère que SGLT1 est impliqué dans la clairance du D-glucose depuis l’interstitium 

cérébral (Hawkins, Peterson, et Viña 2002). Il servirait donc à ajuster les concentrations de glucose 

dans l’interstitium. 

TRANSPORTEUR D-GLC 2DG 3OMG 

GLUT1 0,7 – 3,2 6,9 1,4 

GLUT3 ~ 1,5 1,4 – 1,8 10,6 

SGLT1 0,5 >100 >100 

Tableau I-2 : Valeur des Km apparents (mM) chez l’homme des transporteurs du glucose exprimés dans le cerveau 

Références : (Burant et Bell 1992; Sage et Carruthers 2014; Simpson et al. 2008; Thorens et Mueckler 2010; 

Wright, Loo, et Hirayama 2011) 
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I.3. RESERVES ENERGETIQUES & HOMEOSTASIE 

Au cours de la journée, notre apport en glucose varie au gré de nos repas alors que notre cerveau et 

notre corps ont des besoins en énergie quasiment constants (dans le cas où on ne ferait pas d’activité 

physique particulière par exemple) (Fig.I.8). Ainsi, la dépense énergétique de notre corps ainsi que le 

métabolisme du glucose doivent être finement régulés. Nous discuterons donc par la suite du rôle 

majeur que joue le cerveau dans cette régulation et des formes sous lesquelles peut être stocké le 

glucose afin de toujours pouvoir répondre aux besoins énergétiques de notre corps.  

 

Figure I-8 : Illustration de l’évolution de la glycémie au cours d’une journée 

On peut voir que la glycémie, dont la valeur basale est aux alentours de 0,8 g/L, est fortement impactée par la 

prise de repas. Cependant, on remarque aussi qu’elle est très régulée et qu’elle est quasiment toujours comprise 

entre 0,8 et 1,4 g/L. 

 

I.3.1. Rôle du cerveau dans l’homéostasie du métabolisme du glucose 

Chez les individus sains, l'apport alimentaire et la dépense énergétique sont étroitement régulés par 

des mécanismes homéostatiques afin de maintenir l'équilibre énergétique. Il a ainsi été montré que le 

cerveau, en particulier l'hypothalamus, est le principal responsable de la régulation de l'homéostasie 

énergétique (Morton, Meek, et Schwartz 2014). Le cerveau surveille les changements de l'état 

énergétique de l'organisme en détectant les modifications des niveaux plasmatiques des hormones 

métaboliques et des nutriments clés. Des études ont mis en évidence que des réseaux neuronaux 

spécialisés dans le cerveau coordonnent les changements adaptatifs de l'apport alimentaire et de la 

dépense énergétique en réponse à des conditions métaboliques modifiées (Sandoval, Cota, et Seeley 

2008; Schwartz et Porte 2005). La première démonstration du rôle du cerveau dans l'homéostasie du 

glucose a été fournie par le physiologiste Claude Bernard en 1854 (Bernard 1855). Au cours des 

dernières décennies, le concept de régulation centrale du métabolisme du glucose a été renforcé par 
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la découverte ultérieure de neurones sensibles au glucose dans l'hypothalamus (Anand et al. 1964; 

Oomura et al. 1969) et la démonstration de leur rôle dans le maintien d'une glycémie normale (Borg 

et al. 1997). De plus, une population neuronale spécialisée du cerveau détecte les hormones (insuline 

et leptine) et les nutriments (glucose et acides gras) pour réguler l'homéostasie du glucose. Les 

principaux sites de convergence de ces signaux métaboliques étant l'hypothalamus et le tronc cérébral. 

Parmi les hormones détectées par le cerveau, on peut discuter plus en détail de l’effet qu’a l’insuline 

sur la régulation cérébrale du métabolisme du glucose. Au cours de la dernière décennie, le cerveau a 

été reconnu comme un site d'action de l'insuline en ce qui concerne l'homéostasie du glucose. Obici 

et al. (Obici, Feng, et al. 2002) ont montré que l'insuline agit sur le cerveau pour moduler le 

métabolisme hépatique du glucose. Ils ont montré, en injectant des oligonucléotides antisens du 

récepteur de l'insuline dans le cerveau, que l'inhibition de l'action centrale de l'insuline altère la 

suppression de la production hépatique de glucose médiée par l'insuline lors d'études de clampage 

hyper insulinémique chez le rat. Ils ont également démontré que l'infusion d'insuline dans les 

ventricules supprimait la production hépatique de glucose, indépendamment des taux d'insuline 

circulants. De plus, l'administration centrale d'anticorps contre l'insuline ou d'inhibiteurs de la 

signalisation en aval de l'insuline a diminué la capacité de l'insuline à inhiber la production de glucose 

(Obici, Zhang, et al. 2002). 

 

I.3.2. Glycogène 

Le glucose est stocké sous forme de glycogène dans le foie et dans les muscles à des concentrations 

bien supérieures que dans le cerveau, entre 10 et 50 fois plus, respectivement (Chryssanthopoulos et 

al. 2004; McKenna et al. 2012). En effet, le glycogène cérébral se situe principalement dans les 

astrocytes, où il atteint une concentration d’environ 6 à 12 µmol/g (Cruz et Dienel 2002). Le glucose 

est tout d’abord dégradé en glucose-6-phosphate, qui va être utilisé pour la glycogénogenèse, 

processus durant lequel des résidus de glucose sont additionnés les uns aux autres afin de créer le 

polymère qu’est le glycogène (Fig.I.9). Dû à sa faible concentration dans le cerveau, on a longtemps 

pensé que le glycogène cérébral ne représentait pas une réserve d’énergie permettant de subvenir aux 

besoins du cerveau. On sait aujourd’hui qu’il n’en est rien et que lors de périodes d’hypoglycémie ou 

de sollicitations élevées, le glycogène est dégradé en lactate dans les astrocytes qui sert lui-même de 

substrat énergétique dans les neurones (Anon s. d.; Brown et Ransom 2007; Magistretti et Allaman 

2007). Ainsi, le stockage du glucose sous forme de glycogène astrocytaire permet de protéger le 

cerveau lors d’hypoglycémie et aussi de préserver les fonctions neuronales lors de périodes 

d’activation extrêmes. 
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Figure I-9 : Glycogénèse 

Le glucose est converti en G6P par l’action de l’hexokinase. Le G6P est ensuite utilisé afin de synthétiser des 

molécules d’uracil-diphosphate glucose (UDP-glucose). Grâce à l’action de l’enzyme glycogénine puis de la 

glycogène synthase, la chaîne de glycogène s’agrandit avec l’ajout d’UDP-glucose. Les branches du glycogène 

sont fabriquées par l’enzyme de ramification du glycogène, qui transfère l'extrémité de la chaîne sur une partie 

antérieure. 

 

I.3.3. Acides gras 

La synthèse des acides gras est réalisée dans le cytoplasme grâce au complexe acide gras synthase 

(Maier, Jenni, et Ban 2006). Cette synthèse nécessite la consommation d’acétylCoA ainsi qu’un apport 

énergétique, fournit par des molécules d’ATP. Les acides gras ainsi produits sont stockés dans le 

cytoplasme des neurones afin d’être utilisés comme réserve d’équivalent glucose dans l’éventualité 

d’un déficit énergétique tel qu’une hypoglycémie ou encore une activation neuronale importante. Si 

ce déficit se produit, ces acides gras restitueront alors des molécules d’acétylCoA via leur dégradation 

par β-oxydation (Ronnett et al. 2006). Les acides gras ont une concentration variable selon les 

individus, contrairement au glycogène, car les enzymes utilisées pour leur production se voient 

attribuer différentes fonctions selon la demande énergétique. 
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I.4. PROFILS METABOLIQUES COMPLEMENTAIRES : LE COUPLE NEURONE-ASTROCYTE 

Au vu de l’hétérogénéité cellulaire du cerveau, il n’est pas étonnant que différents types cellulaires 

aient des profils métaboliques distincts. Ces différences ont particulièrement été étudiées entre les 

deux types cellulaires que sont les neurones et les astrocytes, tandis que de nombreuses recherches 

restent à effectuer concernant les oligodendrocytes et la microglie. L’idée d’un métabolisme 

prédominant distinct entre neurones et astrocytes est venue avec les études neurochimiques de 

Hydén entre les années 1950 et 1960. En effet, ses recherches ont pu montrer que le CO2 était produit 

par les neurones à un taux bien supérieur à celui des astrocytes, puis, en étudiant l’activité 

enzymatique (de la succinoxidase notamment, qui est utilisée dans le cycle de Krebs), Hydén a 

démontré les caractères oxydatif des neurones et glycolytique des astrocytes (Hamberger et Hydén 

1963; Hydén et Lange 1962). Ces études étant néanmoins préliminaires et effectuées in vitro, il aura 

fallu attendre le développement de techniques plus avancées pour infirmer ou confirmer ses résultats. 

En effet, bien que de nombreuses études aient produit des résultats similaires à ceux de Hydén, ce 

n’est qu’à partir des années 2000 que la spectroscopie par résonance magnétique et l’imagerie par 

résonance magnétique fonctionnelle (fMRI) ont pu corroborer ces résultats in vivo, à la fois chez le 

rongeur et chez l’Homme.  

Dans un premier temps, on peut dire que les neurones sont majoritairement oxydatifs tandis que les 

astrocytes sont glycolytiques (Bélanger et al. 2011; Hyder et al. 2006; Zhang et al. 2014) (Fig.I.10).  
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Figure I-10 : Différences métaboliques entre neurones et astrocytes, adaptée de (Magistretti et Allaman 2015) 

Les astrocytes sont les seules cellules cérébrales à stocker du glycogène, contrairement aux neurones. L’épissage 

spécifique aux cellules de la pyruvate kinase résulte en l’expression de l’isoforme PKM1 exclusivement dans les 

neurones et en l’isoforme PKM2 dans les astrocytes. Ces expressions spécifiques limitent la capacité de la glycolyse 

et rendent le cycle de Krebs et la phosphorylation oxydative actifs dans les neurones (encadré bleu), tandis que 

dans les astrocytes la glycolyse est plus active et peut être régulée à la hausse, et que la transformation du 

pyruvate dans le cycle de Krebs est limitée (encadré vert). De plus, l’enzyme Pfkfb3, responsable de la génération 

de fructose-2,6P2, n’est pas présente dans les neurones ce qui souligne le caractère oxydatif du métabolisme 

neuronal (Almeida, Moncada, et Bolaños 2004). 

 

I.4.1. Profil métabolique des neurones 

De façon cohérente avec leur haute demande énergétique, les neurones présentent un haut taux de 

métabolisme oxydatif, comparé aux cellules gliales (Boumezbeur et al. 2010; Lebon et al. 2002). 

De récents résultats ont permis d’appréhender plus en profondeur la nature des mécanismes 

soutenant ces caractéristiques neuronales. En effet, il a été montré, chez les souris, l’absence dans les 

neurones de l’enzyme 6-phosphofructose-2-kinase/fructose-2,6-bisphosphatase-3 (PFKFB3) ; enzyme 

responsable de la génération de fructose-2,6-bisphosphate (fructose-2,6-P2), modulant donc la vitesse 

de la glycolyse (Almeida, Moncada, et Bolaños 2004; Herrero-Mendez et al. 2009). Ces résultats 

corroborent ainsi le caractère oxydatif du métabolisme neuronal.  
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L’une de ces études a aussi mis en évidence, en forçant l’expression neuronale de PFKFB3, que 

l’activation de la glycolyse dans les neurones mène à un stress oxydatif et à l’apoptose (Herrero-

Mendez et al. 2009), suggérant ainsi que les neurones ne peuvent pas se permettre un taux de 

glycolyse élevé. Par ailleurs, une augmentation du flux de glucose via la voie de la glycolyse engendre 

nécessairement une baisse du métabolisme de la voie des pentoses-phosphates, réduisant ainsi la 

production de NADPH et donc du maintien du potentiel antioxydant cellulaire. Même si les 

contributions exactes de la voie des pentoses-phosphates et de la glycolyse restent à déterminer, un 

fin équilibre entre ces voies est nécessaire pour que les neurones répondent à leurs besoins 

énergétiques tout en maintenant leur potentiel antioxydant, deux aspects essentiels à leur survie. 

Par ailleurs, la lactate déshydrogénase, enzyme agissant à la jonction entre la glycolyse et le cycle de 

Krebs, catalyse la conversion du pyruvate en lactate et vice-versa. Elle permet ainsi de réguler la 

disponibilité de ces métabolites en fonction de la disponibilité en oxygène. Il existe plusieurs isoformes 

de cette enzyme, selon la nature du cofacteur de la réaction et le stéréoisomère du lactate formé. En 

1996, une étude a pu montrer, par immunohistochimie, que l’isoforme 1 de la lactate déshydrogénase 

était exprimé dans les neurones du cerveau humain (Bittar et al. 1996), résultats confirmés une 

vingtaine d’années plus tard (Duka et al. 2014). Ces observations permettent de mettre en avant que 

les neurones, malgré un taux de glycolyse faible, peuvent produire du pyruvate à partir de lactate afin 

d’alimenter le cycle de Krebs. 

 

I.4.2. Profil métabolique des astrocytes 

Contrairement aux neurones, les astrocytes privilégient un métabolisme hautement glycolytique, et 

non oxydatif (Bittner et al. 2010; Herrero-Mendez et al. 2009; Itoh et al. 2003). Les astrocytes sont en 

contact direct avec la vascularisation sanguine dans laquelle ils puisent le glucose grâce au 

transporteur GLUT1. De plus, ils possèdent des réserves de glycogène pouvant être sollicitées afin de 

regénérer du glucose-6-phosphate (G6P). La majorité du glucose suivant la glycolyse dans les 

astrocytes est dégradé en lactate, lui-même libéré dans le milieu extracellulaire (Bouzier-Sore et al. 

2006; Itoh et al. 2003; Lovatt et al. 2007; Pellerin et Magistretti 1994; Serres et al. 2005). La nature 

glycolytique des astrocytes et leur préférence à produire du lactate s’explique par un profil 

d’expression génique spécifique impliquant des enzymes et des transporteurs agissant de concert. 

Par exemple, l’enzyme PFKFB3, évoquée ci-dessus, est présente dans les astrocytes et favorise un haut 

taux glycolytique. Une autre caractéristique, au niveau de la mitochondrie cette fois, est la faible 

expression du transporteur aspartate/glutamate (AGC), un composant de la navette malate-aspartate 

qui contrôle le transfert de molécules à caractère réducteur (comme le NADH) du cytosol vers la 
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mitochondrie (Berkich et al. 2007; Ramos et al. 2003). Dans ces conditions, la conversion du pyruvate, 

provenant de la glycolyse, en lactate dans le cytosol fournit un moyen de maintenir un taux 

NAD+/NADH élevé, essentiel au maintien d’un haut taux glycolytique. Enfin, la conversion du pyruvate 

en lactate dans les astrocytes peut aussi être favorisée par de faibles niveaux d’expression (Laughton 

et al. 2007) et/ou une désactivation, médiée par la phosphorylation, de la pyruvate déshydrogénase 

(une enzyme clé régulant l’entrée du pyruvate dans le cycle de Krebs) (Halim et al. 2010; Itoh et al. 

2003). 

 

I.4.3. Signalisation métabolique 

Dans les années 1970, le développement de l’autoradiographie du [14C]-2-désoxy-glucose (2DG) par 

Sokoloff et al. a permis la quantification locale de consommation d’énergie dans le cerveau de rat. De 

plus, cette étude a aussi montré que ce sont les régions du système nerveux riches en synapses qui 

consomment la majorité du glucose (Sokoloff 1993; Sokoloff et al. 1977). Ces résultats ont par la suite 

été corroborés par Logothetis et al. qui ont montré que l’accumulation de 2DG était corrélée à l’activité 

synaptique de façon temporelle et spatiale. Cette relation entre activité neuronale et consommation 

énergétique, ou couplage neuro-métabolique, a été le sujet de nombreuses recherches visant à en 

comprendre les mécanismes. Ainsi, Rouach et al. (Rouach et al. 2008) ont montré que i) la charge 

énergétique majeure du système nerveux repose sur les synapses et que ii) des mécanismes 

moléculaires doivent être présents pour assurer activité synaptique et apport en énergie. Ces 

mécanismes impliquent des transporteurs spécifiques de monocarboxylates dont le lactate (MCTs, tels 

que MCT1 et MCT4 dans les astrocytes et MCT2 dans les neurones (Halestrap, 2013, Pierre et Pellerin, 

2005), suggérant ainsi que la dégradation de glucose en lactate est primordiale pour l’activité 

synaptique. 

Depuis sa découverte par Carl Sheele au XVIIIème siècle, les études sur le métabolisme du lactate ont 

principalement été menées dans les muscles, où il est responsable de la production d’acide lactique. Il 

a donc longtemps été considéré pour cette raison comme une molécule toxique pour le corps. C’est 

au milieu des années 1980 que l’hypothèse du lactate jouant un rôle dans la bioénergétique a été 

avancée (Brooks 1985; Fox et Raichle 1986). En 1994, Pellerin et Magistretti proposent le modèle de 

« navette lactate astrocytaire-neuronale » (Pellerin et Magistretti 1994), expliquant ainsi l’apport 

énergétique aux neurones durant l’activité synaptique. Cette hypothèse reste la plus admise dans la 

communauté bien qu’elle ne fasse pas consensus et fasse encore aujourd’hui l’objet de recherches 

(Bak et Walls 2018; Barros et Weber 2018; Chih, Lipton, et Roberts 2001; Dienel 2012, 2017; Gjedde et 

Marrett 2001; Hertz 2004; Mangia et al. 2011).  
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Le développement de sondes FRET (Förster/fluorescense resonance energy transfer) sensibles au 

lactate a pour la première fois permis in vivo d’apporter la preuve d’un gradient de lactate, des 

astrocytes vers les neurones (Mächler et al. 2016). Cependant, étudier le lactate et son implication 

dans le métabolisme cérébral in vivo reste une tâche ardue. En effet, les techniques actuelles 

manquent de résolution spatiale et/ou temporelle pour évaluer l’origine compartimental du lactate. Il 

s’agit d’un axe de recherche sur lequel travaillent plusieurs membres de l’équipe IRM de MIRCen : nous 

tentons de mesurer la compartimentation du lactate de façon non invasive en utilisant la spectroscopie 

par résonance magnétique pondérée en diffusion. Des résultats préliminaires ont permis de 

corroborer l’hypothèse du gradient de lactate des astrocytes vers les neurones, mais ils mettent aussi 

en avant un remodelage en conditions pathologiques, où le lactate deviendrait alors principalement 

neuronal (Ligneul et al. 2019). 

Ainsi, la production de lactate dans les astrocytes et son transport puis utilisation dans les neurones, 

en conditions physiologiques, est une hypothèse soutenue par de nombreuses observations mais cela 

reste à observer in vivo en temps réel avant d’être définitivement confirmé. 

 

On comprend alors, qu’en couplant l’utilisation du glucose (via la glycolyse astrocytaire) à l’activité 

neuronale et à la phosphorylation oxydative, l’hypothèse « navette lactate astrocytaire-neuronale » 

avance que la consommation en glucose des astrocytes est bien plus élevée qu’on ne pourrait s’y 

attendre au vu de leurs besoins en énergie. Les astrocytes seraient ainsi responsables de près de la 

moitié de l’assimilation de glucose (Chuquet et al. 2010; Nehlig, Wittendorp-Rechenmann, et Dao Lam 

2004). Cela ajoute donc un éclairage intéressant concernant l’interprétation des acquisitions IRM faîtes 

durant cette thèse. 

A travers ce chapitre, nous avons vu le rôle central que joue le glucose dans le métabolisme 

énergétique et en particulier son implication dans la production d’énergie et l’utilisation qu’en fait 

notre cerveau. Par conséquent, la consommation et l’assimilation du glucose par les cellules cérébrales 

peuvent être considérées comme des indexes pertinents reflétant l’état du métabolisme énergétique, 

en conditions saines mais aussi pathologiques. Cela est tout particulièrement intéressant dans le cadre 

des maladies neurodégénératives, maladies qui sont au cœur des recherches menées au seins de notre 

laboratoire. Dans le chapitre suivant nous discuterons des méthodes d’imagerie « conventionnelles » 

utilisées pour évaluer le fonctionnement des cellules cérébrales. Nous verrons en particulier comment 

le suivi du métabolisme énergétique peut être un biomarqueur à fort potentiel pour le suivi des 

maladies neurodégénératives, pour mieux comprendre leur physiopathologie mais également pour 

évaluer de façon pertinente de futurs traitements thérapeutiques.  
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Chapitre II : Mesures 
« conventionnelles » du métabolisme 

énergétique 
 

L’imagerie du métabolisme énergétique permet d’obtenir des informations sur le bon fonctionnement 

ou non de l’organe étudié. Elle joue un rôle majeur dans la compréhension des maladies 

neurodégénératives et est amenée à fournir des informations cruciales sur le fonctionnement des 

cellules cérébrales en conditions saines et pathologies. Ces connaissances seront un outil majeur pour 

le développement et la validation de futures thérapies, en particulier celles amenées à restaurer ou 

compléter des défauts du métabolisme énergétique dans les maladies neurodégénératives. Une 

modalité d’imagerie, la TEP, constitue à l’heure actuelle la méthode de choix pour ce genre 

d’approches. Ainsi, nous détaillerons brièvement cette technique dans ce chapitre pour en saisir les 

points forts mais également les limitations. Nous présenterons aussi l’IRM, dans son approche 

conventionnelle qui est actuellement largement utilisée pour étudies ces pathologies. 

 

II.1. BESOINS EN IMAGERIE 

II.1.1. Un peu d’histoire 

La découverte des rayons X en 1896 par Wilhelm Röntgen (Röntgen 1896) marque la naissance de 

l’imagerie médicale (Fig.II.1). Très vite, l’intérêt d’une telle découverte et ses potentielles applications 

à la médecine sont remarquées. La même année, Oudin et Barthélémy réalisent la première séance de 

radioscopie. En 1897, Antoine Beclère, alors médecin à l’hôpital Tenon à Paris, utilise un radioscope à 

l’aide duquel il effectue les premiers dépistages de tuberculose grâce aux radiographies des poumons 

(Béclère 1899). 
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Figure II-1: Premier cliché anatomique radiographique jamais réalisé, par Wilhelm Röntgen 

Radiographie de la main d’Anna Bertha Ludwig Röntgen, prise le 22 décembre 1895. Röntgen remarque que 

l’image est l’ombre des os de la main de son épouse. L’élément d’apparence ovale étant son alliance et la 

pénombre entourant les os étant la chair de sa main. De par leur nature inconnue Röntgen nommera par la suite 

ces rayons, « rayons X », utilisés en routine clinique à ce jour. 

 

L’imagerie médicale se développe lors de la Première Guerre mondiale avec la mise en place de 

voitures équipées par Marie Curie d’unités de radiologies. Ces voitures radiologiques sillonnent les 

fronts afin de repérer les éclats d’obus chez les soldats blessés. En 1934, la radioactivité artificielle est 

découverte par Irène et Frédérique Joliot-Curie (Curie et Joliot 1934). La possibilité d’utiliser des 

éléments radioactifs à faible durée de vie et leur association à des traceurs biologiques permettent 

alors d’étudier et de traiter certaines maladies comme l’hyperthyroïdie. 

L’imagerie se développe alors, tant comme domaine de recherche qu’en outil médical. L’imagerie 

médicale a pour but de créer une représentation visuelle d’une information à caractère médical ; 

l’objectif est de pouvoir renvoyer une image relativement simple à partir de nombreuses mesures 

acquises selon un protocole bien défini. Elle devient un atout majeur pour l’étude du corps humain 

dans des conditions in vivo.  

En effet, elle permet non seulement de diagnostiquer les maladies, de suivre leur évolution ou encore 

d’étudier leur fonctionnement, mais aussi et surtout, de mieux les soigner. La grande diversité des 

techniques existantes capables d’imager une zone spécifique de notre corps permet de nombreuses 

prouesses que nous détaillerons par la suite. Aujourd’hui, l’imagerie médicale comprend, en routine 
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clinique, les modalités listées ci-après de façon non exhaustive : l’imagerie par résonance magnétique, 

la radiologie, l’échographie, la tomographie par émission de positons et la scintigraphie. Le lecteur 

pourra se référer à la revue de Armen Kherlopian et al. (Kherlopian et al. 2008) pour des détails 

approfondis quant à l’utilisation de ces différentes techniques. 

 

II.1.2. Un outil pour le suivi des maladies 

Grâce à l’imagerie médicale, il est possible d’imager une même région du corps à différents instants. 

Ainsi, on peut suivre l’évolution de la pathologie au cours du temps, que ce soit sur plusieurs semaines, 

mois ou années. On peut alors évaluer la réponse de l’organisme au traitement suivi et adapter celui-

ci en conséquence. L’imagerie médicale est aussi très utile en dehors du cadre pathologique : dans le 

suivi des grossesses. Il est possible de suivre l’évolution du fœtus et de détecter tôt d’éventuels risques. 

Bien qu’imager régulièrement une région du corps soit théoriquement possible avec chacune des 

méthodes d’imagerie citées ci-dessus, certaines d’entre elles ne sont pas sans danger quand elles sont 

utilisées à répétition. En effet, la radiographie par exemple, émet des rayons X. A fortes doses, ces 

rayons peuvent potentiellement entraîner des lésions des cellules et de l’ADN. Pour cette raison, les 

doses reçues par un patient sont très réglementées par les autorités de santé françaises. Ainsi, pour 

éviter la toxicité à long terme des rayons X, les patients devant être suivis régulièrement sont 

réorientés vers des modalités d’imagerie permettant un suivi à long terme de façon moins 

contraignante telles que l’IRM ou l’échographie. 

Si l’imagerie médicale peut parfois endommager des cellules saines, elle peut aussi être utilisée pour 

volontairement détruire des cellules, comme des tumeurs par exemple. La radiothérapie est ainsi l’un 

des moyens utilisés aujourd’hui pour soigner le cancer, souvent en association avec une chirurgie ou 

un traitement médicamenteux. D’autres utilisations détournées de l’imagerie médicale commencent 

à voir le jour en clinique, comme par exemple avec les ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU), 

technique dérivée de l’échographie. Les ultrasons émis par une sonde sont focalisés en un point 

d’intérêt donné (tumeur de la prostate par exemple). Cette focalisation engendre une forte élévation 

de température qui va ainsi permettre l’ablation des tissus ciblés (Siedek et al. 2019). 

 

II.1.3. Suivre l’évolution de la maladie grâce aux biomarqueurs 
Afin de diagnostiquer précocement les maladies, la médecine peut s’appuyer sur un ou plusieurs 

biomarqueurs. Communément, un biomarqueur ou marqueur biologique, désigne une vaste sous-

catégorie de signes médicaux - c'est-à-dire des indications objectives de l'état de santé observées de 
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l'extérieur du patient - qui peuvent être mesurés de manière précise et reproductible. Les signes 

médicaux s'opposent aux symptômes médicaux, qui sont limités aux indications de santé ou de 

maladie perçues par les patients eux-mêmes. Il existe plusieurs définitions plus précises des 

biomarqueurs dans la littérature, et elles se recoupent heureusement considérablement. En 1998, 

l’Institut National de la Santé des États-Unis a défini un biomarqueur comme "une caractéristique 

mesurée et évaluée objectivement comme indicateur de processus biologiques normaux, de processus 

pathogènes ou de réponses pharmacologiques à une intervention thérapeutique" (Anon 2001). 

Une définition plus large prend en compte non seulement l'incidence et l'issue de la maladie, mais 

aussi les effets des traitements, des interventions et même de l'exposition environnementale 

involontaire, par exemple à des produits chimiques ou à des nutriments. Dans son rapport sur la 

validité des biomarqueurs dans l'évaluation des risques environnementaux, l'Organisation Mondiale 

de la Santé a déclaré qu'une véritable définition des biomarqueurs comprend "presque toute mesure 

reflétant une interaction entre un système biologique et un danger potentiel, qui peut être chimique, 

physique ou biologique. La réponse mesurée peut être fonctionnelle et physiologique, biochimique au 

niveau cellulaire, ou une interaction moléculaire"(Anon s. d.). Les biomarqueurs prennent des aspects 

très différents selon les maladies qu’ils reflètent, allant du pouls et de la pression artérielle à des 

mesures plus complexes dans le sang ou d’autres tissus (mesurés à partir d’une biopsie par exemple), 

en passant par la consommation d’oxygène ou de glucose dans certaines régions. 

Les biomarqueurs jouent un rôle essentiel dans l'amélioration du processus de développement des 

médicaments ainsi que dans l'entreprise plus large de la recherche biomédicale. Comprendre la 

relation entre les processus biologiques mesurables et les résultats cliniques est essentiel pour élargir 

notre arsenal de traitements contre les maladies et pour approfondir notre compréhension de la 

physiologie normale et saine. Depuis la fin des années 1980, la nécessité d'utiliser des biomarqueurs 

comme résultats de substitution dans les essais sur les grandes maladies, comme le cancer (Ellenberg 

et Hamilton 1989) et les maladies cardiaques (Wittes, Lakatos, et Probstfield 1989), a été largement 

discutée. 

 

II.1.4. Vers des biomarqueurs du métabolisme énergétique 

Dans le contexte de cette thèse, on s’intéresse tout particulièrement au métabolisme énergétique 

cérébral. En effet, il est altéré dans la plupart des maladies neurodégénératives. Cette altération, 

parfois dès les stades asymptomatiques de la maladie, pourrait permettre d’en faire un biomarqueur 

pertinent. Les biomarqueurs du métabolisme énergétique diffèrent selon la maladie que l’on souhaite 
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étudier. Ces biomarqueurs pouvant être extrêmement variés, on ne s’intéressera ici qu’aux principaux 

biomarqueurs liés au glucose.  

Le biomarqueur le plus évident auquel on pense immédiatement est la molécule de glucose elle-

même. En effet, si nous étions en mesure de mesurer quantitativement la consommation de glucose, 

cela constituerait un biomarqueur adéquat pour la prévention des maladies neurodégénératives. C’est 

d’ailleurs ce qu’essaye de faire l’imagerie TEP en utilisant du 18F-FDG (voir §II.2.2). Un autre 

biomarqueur intéressant serait le flux glycolytique. La mesure d’un flux glycolytique faible reflèterait 

alors une altération du métabolisme du glucose. Le cas d’un défaut de transporteurs pourrait aussi 

être envisagé. C’est le cas par exemple dans la maladie d’Alzheimer où le transporteur GLUT3 est très 

peu exprimé chez les patients en comparaison des volontaires sains (An et al. 2018). 

Enfin, des molécules liées au métabolisme du glucose, comme le lactate ou le pyruvate peuvent aussi 

être utilisées afin d’évaluer le métabolisme énergétique. L’étude de leurs concentrations chez des 

patients Alzheimer a ainsi permis de mettre en évidence leur utilité en tant que biomarqueurs en 

permettant la discrimination des groupes sains et pathologiques (Manyevitch et al. 2018). 

Altération 

métabolique 

Biomarqueurs Expression (down :↓, 

up : ↑ ) 

Localisation 

Métabolisme du 

glucose 

Glucose ↑ Cerveau 

Flux glycolytique ↓ Cerveau 

GLUT-1 ↓ Cerveau 

GLUT-3 ↓ Cerveau 

Lactate ↑ LCR 

Pyruvate ↓ LCR 

Tableau II-1: Biomarqueurs possibles de l'altération du métabolisme du glucose (Argentati et al. 2020) 

Les flèches ↑ et ↓expriment les niveaux d’expression plus élevé ou plus faible des biomarqueurs dans la MA par 

rapport aux contrôles (LCR : liquide céphalo-rachidien). 

Ainsi, l’étude du transport, de l’assimilation et de la consommation du glucose dans le cerveau en 

condition saine et pathologique pourrait permettre de mettre en évidence les altérations du 

métabolisme du glucose dans les maladies neurodégénératives. Nous discuterons donc dans la suite 

de ce chapitre des modalités d’imagerie principales pouvant permettre de telles études, à savoir 

l’imagerie TEP et IRM. 
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II.2. L’IMAGERIE TEP 

Bien que l’imagerie TEP ne soit pas au cœur de cette thèse, son utilisation en routine clinique à l’heure 

actuelle en fait l’imagerie de référence pour l’étude du métabolisme énergétique. Ainsi, cette modalité 

constitue pour nous une référence utilise pour confronter nos résultats obtenus avec une méthode 

alternative. C’est pourquoi cette partie a pour but de décrire brièvement le principe, les applications 

et limites de cette méthode. 

 

II.2.1. Historique et principes TEP  

L’imagerie TEP voit le jour au début des années 1950, dont le premier dispositif est construit au 

laboratoire de recherche en physique à l’hôpital général du Massachusetts à des fins de diagnostic et 

de traitement de tumeurs cérébrales (Sweet 1951). Ce premier modèle est alors constitué de deux 

détecteurs opposés d’iodure de sodium (SWEET 1953). Une décennie et de nombreuses versions plus 

tard, un autre modèle est conçu, avec cette fois plusieurs détecteurs, permettant d’obtenir une image 

2D (Brownell et al. 1969). Les améliorations continues apportées à cette modalité permettent l’arrivée 

des premiers modèles commercialisés en 1978. En parallèle, le développement des 

radiopharmaceutiques (voir §II.2.2) rend possible l’utilisation de 11C, 18F ou encore de 13N. 

II.2.1.1. Principe 

L’imagerie TEP repose sur l’utilisation de marqueurs émetteurs de positons et la mesure d’activité 

grâce à la détection des paires de 𝛾  émises à 180° suite à l’annihilation du positon 𝑒+  lors de sa 

rencontre avec un électron 𝑒−: 

𝑒+ + 𝑒− → 2𝛾 

On parle de désintégration 𝛽+ lors de l’émission simultanée de deux photons 𝛾 en anti-coïncidence de 

511keV chacun. Afin de détecter ces désintégrations, on utilise une couronne de détecteurs. Ainsi, 

lorsqu’une désintégration se produit, si deux détecteurs opposés sont excités dans un très court laps 

de temps (~ns) et avec une gamme d’énergie proche de 511keV, alors on enregistre un évènement 

(Fig.II.2). 
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Figure II-2 : Principe de détection des désintégrations en TEP 

Les rayons 𝛾, émis en coïncidence à 180°, sont détectés quasiment en même temps par les deux détecteurs qu’ils 

rencontrent. Cette coïncidence dans le temps rend ces photons uniques, ce qui les distingue des autres photons. 

Ils sont ainsi détectés et on peut alors approximer la ligne de réponse (LOR) 

L’enregistrement d’un grand nombre d’évènements permet ensuite de reconstruire des cartes 

représentant les lieux d’émission des 𝛾  en deux ou trois dimensions, grâce à des algorithmes 

complexes fonctionnants via des moyens informatiques puissants. 

II.2.1.2. Limites 

L’imagerie TEP a cependant quelques limites dont nous nous devons de discuter. En effet, la précision 

de la mesure d’activité des désintégrations 𝛽+est impactée par différents facteurs.  

Résolution spatiale  

Juste avant de s’annihiler, le positon se thermalise et diffuse sur une faible distance. On parle de libre 

parcours moyen. Ce parcours va dépendre de la distribution d’énergie à l’émission, il est de l’ordre du 

millimètre (0,5 mm pour le 18F et 2,7 mm pour l’15O). 

Un autre mécanisme joue sur la résolution spatiale de l’imagerie TEP : l’angle entre les directions 

d’émission des photons 𝛾 n’est pas exactement égal à 180°. En effet, la paire positon-électron conserve 

un moment cinétique résiduel au moment de leur annihilation. Ce moment cinétique est communiqué 

aux deux photons émis. La distribution de l’impulsion de la paire 𝑒+/ 𝑒− va déterminer la distribution 

de l’angle entre les deux directions d’émission, selon une loi quasi gaussienne de largeur à mi-hauteur 

de 0.5° et centrée sur 180°. On peut alors calculer l’effet de cet angle sur la résolution spatiale. Cette 

relation est approchée par l’équation suivante (Humm, Rosenfeld, et Del Guerra 2003) : 
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Δ𝑥 ≈ Δ𝜃
𝐷

4
 

Où D est le diamètre d’un anneau de tomographe (en m) et Δ𝑥 la contribution de l’effet à la résolution 

spatiale (en m). En considérant que Δ𝜃  a une valeur de 0,5° (soit 8,7mrad) comme énoncé 

précédemment, on trouve alors que la résolution spatiale est impactée de 2,2mm pour un diamètre 

de 1m. Il s’agit du même ordre de grandeur que celui dû au libre parcours moyen. 

Évènements parasites 

Nous avons parlé plus haut de la détection des coïncidences. Il existe aussi des cas où des coïncidences 

sont détectées mais elles ne correspondent pas à l’émission d’une paire de photons : on parle de paires 

diffusées et fortuites (Fig.II.3). 

Le libre parcours moyen des photons de 511keV dans l’eau est de 10,4cm. De ce fait, en TEP corps 

entier, ce sont 15% des photons seulement qui traversent les tissus sans interactions. Parmi les 

photons restants, au moins un des deux photons de la paire est absorbé ou subit une diffusion 

Compton. 

S’il subit une diffusion Compton dans les tissus biologiques, la colinéarité de la paire de photons est 

brisée et cela engendre une mauvaise reconstruction de la ligne de réponse (Fig.II.3). Grâce à la 

sélection en énergie, les paires de photons ayant subi une diffusion à grand angle sont rejetées. 

Cependant cela n’est pas suffisant et la proportion de coïncidences diffusées est de 30% en mode 2D 

et de 50% en mode 3D des vraies coïncidences. Lors d’un examen du cerveau chez l’Homme, ce taux 

reste élevé, de l’ordre de 30-40% (Humm et al. 2003). 

Enfin, il existe des cas où deux photons détectés comme étant en coïncidence proviennent en réalité 

de l’annihilation de deux positons différents. 

 

Figure II-3: Évènements parasites en TEP 

Détection de paires diffusées et fortuites, parasitant le signal.  
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II.2.2. Radiotraceur 

Afin de pouvoir imager des paramètres pertinents, l’élément radioactif à l’origine des émissions de 

positons doit être lié à une molécule d’intérêt dont on va alors pouvoir suivre le cheminement grâce à 

la reconstruction de l’image TEP. Il existe aujourd’hui de très nombreux radiotraceurs, chacun élaboré 

pour répondre à un besoin spécifique. Cependant, l’un d’entre eux se démarque grâce à sa capacité à 

refléter le métabolisme énergétique : le [18F]2-fluoro-2-desoxy-D-glucose (18F-FDG). 

Le 18F-FDG est une molécule de glucose sur laquelle l’un des groupes hydroxyle a été remplacé par un 

atome de fluor 18 (Fig.II.4).  

 

Figure II-4: Molécule de 18F-FDG 

Le [18F]2-fluoro-2-desoxy-D-glucose est une molécule de glucose dans laquelle l’hydroxyle du carbone 2 du glucose 

est remplacé par du fluor 18. 

Les cellules ont besoin d’énergie sous forme de glucose pour vivre, fonctionner et se reproduire. Plus 

leur activité est importante, plus leur consommation de glucose augmente. Contrairement au glucose, 

une fois transporté dans la cellule, le 18F-FDG est phosphorylé mais n’est pas métabolisé plus loin, 

restant alors piégé dans la cellule. Ainsi, il permet l’étude du transport du glucose et de sa 

phosphorylation mais pas de son métabolisme subséquent. Bien qu’il soit reconnu que le métabolisme 

du glucose et le débit sanguin cérébral correspondent probablement à des modifications de la fonction 

des neurotransmetteurs (Barros, Porras, et Bittner 2005), les mécanismes cellulaires et moléculaires 

qui sous-tendent l’imagerie TEP basée sur le 18F-FDG ne sont pas totalement connus, particulièrement 

en termes de contribution astrocytaire (Pellerin et al. 2007) et de couplage neurovasculaire (Shih et al. 

2011). Vers la fin des années 1970, début 1980, le 18F-FDG a été largement utilisé pour étudier de 

nombreuses maladies relatives à l’épilepsie, aux accidents vasculaires cérébraux et aux pathologies 

psychiatriques. Dans les années 2000, les protocoles 18F-FDG dédiés aux processus de 

neurodégénérescence augmentent. Plusieurs études comparatives identifient un défaut de 

métabolisme régional significatif dans la maladie d’Alzheimer en clinique (Fig.II.5), qui émerge en tant 
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que biomarqueur pour le diagnostic de la maladie et un possible levier pour augmenter l’efficacité des 

essais thérapeutiques (Herholz 2010). Il est un outil de choix pour l’étude du métabolisme énergétique. 

 

 

Figure II-5: Hypométabolisme chez un patient atteint d’Alzheimer (Beneduce et al. 2020) 

On observe en FDG-TEP une réduction du métabolisme du glucose dans les aires temporales postérieures et les 

aires pariétales, touchées dans la MA 

 

II.2.3. Applications 

Historiquement, la TEP était principalement appliquée en recherche en neurologie. Aujourd’hui, son 

utilisation en cancérologie s’est démocratisée grâce à l’utilisation du 18F-FDG. La grande sensibilité du 

18F-FDG lui permet d’être utilisé dans la recherche de pathologies inflammatoires ou infectieuses. 

II.2.3.1. Cancérologie 

Les cellules tumorales malignes font preuve d’un hypermétabolisme glucidique et une surexpression 

des transporteurs de glucose (GLUT-1). Au vu de la grande différence de consommation de glucose 

entre des cellules tumorales et des cellules saines, l’accumulation de 18F-FDG (sous forme 

phosphorylée) sera plus importante dans les cellules tumorales. C’est l’une des raisons principales qui 

font de l’imagerie TEP une modalité particulièrement adaptée à la recherche de tumeurs malignes. Cet 

examen est utile à plusieurs étapes du suivi du patient :  

- lors du diagnostic afin d’identifier la tumeur et de préciser sa nature, ainsi que pour évaluer 

l’étendue du cancer. 

- lors du traitement, afin d’évaluer la réponse à la thérapie suivie. 
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- post-traitement, pour surveiller le risque de récidive chez le patient. 

En oncologie, l’imagerie TEP se positionne ainsi devant les autres modalités d’imagerie grâce à son 

excellente spécificité et sensibilité. On peut aussi relever que, du fait de la fixation physiologique du 

18F-FDG sur le tissu cérébral, l’utilisation de la TEP couplée au 18F-FDG ne permet généralement pas de 

rechercher les métastases cérébrales. Cependant, cette caractéristique peut servir pour étudier le 

métabolisme cérébral régional, ce qui est pertinent en neurologie pour le diagnostic des démences. 

II.2.3.2. Neurologie 

En imagerie cérébrale, l’utilisation de la TEP repose le lien entre l’activité cérébrale dans une région 

donnée et la mesure des émissions 𝛾. C’est une mesure indirecte du métabolisme cérébral puisque la 

méthode se base sur l’accumulation du radiotraceur. Le radiotraceur le plus utilisé étant le 18F-FDG. 

On pourrait aussi se baser sur un radiotraceur à base d’15O, qui s’accumule à cause de l’augmentation 

locale du débit sanguin cérébral lors d’une augmentation d’activité dans le cerveau (réponse 

hémodynamique). L’imagerie TEP peut donc refléter les apports en énergie dans des régions du 

cerveau mais elle est intimement liée à l’activité cérébrale en elle-même. 

Un des avantages de la TEP est la possibilité d’utiliser des radiotraceurs spécifiques de 

neurorécepteurs. Cela permet de visualiser les récepteurs et transporteurs des principaux 

neurotransmetteurs impliqués dans les processus neurophysiologiques et neuropathologiques. Ainsi, 

on mesure la densité des récepteurs et l’affinité de liaison par laquelle le radioligand se lie au récepteur 

d’intérêt. Les ligands TEP sont radiomarqués avec une activité spécifique élevée qui permet d'injecter 

une très faible quantité de ligand ("dose traceuse"), minimisant ainsi tout effet pharmacologique. 

Typiquement, l’imagerie cérébrale identifie les neurotransmetteurs à trois localisations différentes : le 

neurone présynaptique, le neurone post-synaptique et le métabolisme intraneuronal (Herholz 2010). 

Par exemple, le dérivé radiomarqué de la cocaïne [11C]PE2I pour le transporteur de la dopamine 

permet d'estimer leur densité dans les membranes des neurones présynaptiques (Emond, Guilloteau, 

et Chalon 2008); le raclopride, traceur marqué au [11C], se lie aux récepteurs D2 de la dopamine, 

permettant leur imagerie au niveau postsynaptique ; et le [18F]-DOPA, précurseur radiomarqué de la 

dopamine, permet l'imagerie de la voie métabolique de la dopamine, essentiellement au niveau 

intraneuronal présynaptique (Elsinga, Hatano, et Ishiwata 2006). 
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Figure II-6: Distribution du [11C]PE2I dans le cerveau humain (Halldin et al. 2003) 

Acquisition de la distribution de radioactivité entre 9 et 68 minutes après injection de [11C]PE2I montrant une 

accumulation au niveau du noyau caudé et du putamen. 

II.2.3.3. Cardiologie 

L’intérêt de la TEP en cardiologie porte sur l’évaluation de la viabilité du muscle cardiaque après un 

infarctus (Bengel et al. 2009). Cela permet d’évaluer l’état sain ou nécrotique des régions du cœur 

souffrant d’une diminution de leurs fonctions après l’infarctus. En utilisant le 18F-FDG, on peut obtenir 

des informations sur le métabolisme : une diminution du métabolisme indiquerait que le tissu 

myocardique est non viable. 

L’imagerie TEP peut aussi être utilisée pour évaluer la perfusion du myocarde, grâce à plusieurs 

radiotraceurs comme l’oxygène 15 dont que nous avons déjà évoqué mais aussi le rubidium 82 ou 

encore le 13N-ammoniac (13NH3). 

Bien que l’évaluation de la viabilité myocardique ait été le principal domaine de recherche de 

l’imagerie TEP en cardiologie, il existe d’autres modalités appliquées à l’étude du myocarde, comme 

l’imagerie de l’hypoxie du myocarde ou de l’athérosclérose. Des radiotraceurs basés sur des isotopes 

du cuivre ont ainsi été utilisés lors d’études précliniques, du fait qu’ils soient piégés par les cellules 

hypoxiques (Fujibayashi et al. s. d.). Dans le cas de l’athérosclérose, l’élément clé à identifier est le 

degré d’inflammation des plaques. L’utilisation de 18F-FDG permet alors d’imager les lésions, qui 

présentent une activité métabolique élevée. Plusieurs recherches ont ainsi rapporté une assimilation 

plus élevée de 18F-FDG dans des plaques d’athérosclérose dans l’aorte, la carotide et autres vaisseaux 

principaux (Rudd et al. 2002; Tatsumi et al. 2003; Yun et al. 2002). 
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Au travers de ce court résumé, nous avons vu que l’imagerie TEP était et reste la méthode de référence 

pour l’imagerie du métabolisme énergétique grâce à l’utilisation du 18F-FDG. Cependant, le 

développement d’autres méthodes d’imagerie aussi performantes mais qui seraient moins invasives 

permettraient d’améliorer le suivi longitudinal des patients (pas d’injection de radioactivité répétées). 

Pour cela, de nombreux espoirs reposent sur l’imagerie par résonance magnétique. 

 

 

II.3. SPECTROSCOPIE RMN 

La spectroscopie RMN est une technique à la base de l’imagerie par résonance magnétique. Elle repose 

sur les propriétés magnétiques de certains noyaux atomiques. Contrairement à l’imagerie TEP, l’IRM 

est bien plus répandue en France du fait des nombreux types de contraste qu’elle est capable de 

fournir (on compte environ 5x plus d’IRM installées que de TEP en 2018, d’après la direction de la 

Recherche, des Études, de l'Évaluation et des Statistiques). Nous détaillerons dans cette partie le 

principe physique de cette technique afin que le lecteur puisse comprendre les notions clés auxquelles 

nous reviendrons dans la suite de ce manuscrit. 

II.3.1. Historique et principes RMN 

Le phénomène de résonance magnétique a été découvert en 1946 par Purcell et Bloch, de manière 

indépendante, alors qu’ils réalisent les premières mesures du magnétisme nucléaire par induction 

magnétique. Ils seront récompensés pour leurs travaux en recevant conjointement le prix Nobel de 

physique en 1952. Ce phénomène repose sur l’interaction des moments magnétiques de noyaux 

d’atomes avec un champ magnétique. Le moment magnétique 𝜇 des noyaux est associé à un spin 

nucléaire, qui est une forme de moment angulaire possédé par ces noyaux. Il vérifie la relation :  

𝜇 = 𝛾
ℎ

2𝜋
∙ 𝐼 II. 3-1 

où 𝛾 est le rapport gyromagnétique de l’atome considéré, ℎ la constante de Planck et 𝐼 le moment 

angulaire intrinsèque. 

Lorsqu’un noyau est soumis à un champ magnétique extérieur B0, son spin précesse autour de l’axe de 

B0 et il acquière une énergie de couplage telle que : 

𝐸 = −𝜇 ∙ 𝐵0⃗⃗ ⃗⃗⃗ II. 3-2 
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Les noyaux comportant un nombre pair de protons et de neutrons ont un spin nucléaire et un moment 

magnétique nuls, tandis que ceux comportant un nombre impair de protons ou de neutrons possèdent 

un spin et un moment magnétique non nuls. Parmi les noyaux ayant un nombre impair de protons ou 

de neutrons, certains noyaux, tels que 1H, 31P, 13C et 15N, ont un nombre de spin de ½, ce qui est 

favorable aux applications pratiques de la résonance magnétique.  

En effet, l’application d’un champ magnétique B0 a pour effet la levée de dégénérescence des niveaux 

d’énergie : l’état d’énergie fondamental des spins se divise en 2I+1 niveaux d’énergie. Ce phénomène 

a été découvert en 1896 par le physicien Pieter Zeeman et porte aujourd’hui son nom : « l’effet 

Zeeman » (Fig.II.7). Soit, dans le cas des noyaux possédant un nombre de spin de ½ : 

𝐸1
2⁄
= −

1

2
× 𝛾

ℎ

2𝜋
𝐵0 II. 3-3a 

𝐸−1
2⁄
= 
1

2
× 𝛾

ℎ

2𝜋
𝐵0 II. 3-3b 

Si l'état de spin de ces noyaux est mesuré individuellement dans le champ magnétique, on observe 

deux états de spin qui correspondent aux nombres quantiques magnétiques de ½ et -½. L'un de ces 

états correspond à l'orientation des noyaux parallèlement au champ magnétique, et l'autre correspond 

à son orientation antiparallèle. Ces deux états de spin ont des énergies différentes (E1/2 et E-1/2). Il est 

à préciser que, du point de vue de la physique quantique, cela ne signifie pas que les noyaux d'un objet 

sont dans des états quantiques purs de ½ et -½. En effet, l’observation du spin est restreinte au monde 

quantique et n’a pas d’équivalent en physique classique. 

 

Figure II-7: Illustration de l'effet Zeeman 

Nivaux d’énergies possibles pour des noyaux possédant un spin ½ 

Dans le champ magnétique statique, les noyaux ayant un moment magnétique non nul ont tendance 

à prendre l'orientation ayant l'énergie la plus basse. Cette orientation est toutefois perturbée par 

l'énergie thermique. En conséquence, on peut imaginer que l'orientation des moments nucléaires dans 

le champ magnétique est presque aléatoire dans l'espace avec une probabilité légèrement accrue de 

leur orientation dans la direction du champ, c'est-à-dire avec une énergie plus faible (Hanson 2008). 
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Une telle orientation des moments magnétiques nucléaires dans le champ magnétique statique de 

l'induction B0 donne lieu à une magnétisation macroscopique M en tant que somme vectorielle des 

moments magnétiques nucléaires individuels. À l'équilibre, l'aimantation M0 est alignée avec la 

direction du champ magnétique statique. 

L'aimantation est une quantité vectorielle, qui obéit aux règles de l'électrodynamique classique (Hoult 

1989). Ainsi, l'interaction des champs magnétiques avec l'aimantation peut être décrite par l'équation 

de la physique classique : 

𝑑𝑀

𝑑𝑡
= −𝛾𝑀 × 𝐵 = −𝑀 × 𝜔0 II. 3-4 

Selon cette équation, si l'aimantation est alignée avec le champ magnétique B0 (conventionnellement 

aligné avec l'axe z), le produit vectoriel 𝑀 × 𝐵0  est égal à zéro et M est statique (Fig.II.8.A). 

Cependant, si M et B0 ne sont pas parallèles, l'aimantation précesse autour de l’axe de B0 avec une 

fréquence angulaire 𝜔  (𝜔 = 2𝜋𝜈 , où 𝜈  est la fréquence en Hz), qui est généralement appelée 

fréquence de Larmor (Fig.II.8.B). La magnitude typique de B0 est de plusieurs Tesla (T), et la fréquence 

de Larmor se situe généralement dans la gamme 50-900 MHz. 

 

 

Figure II-8: Comportement de l'aimantation M dans un champ statique B0 

L’aimantation M dans un champ statique B0 est parallèle avec le champ dans le cas d’un état stationnaire (A). En 
revanche, si l’aimantation n’est plus parallèle avec le champ B0, elle précesse autour de celui-ci à la fréquence de 
Larmor 𝜔 = 2𝜋𝜈 

Selon la loi de Faraday, l'aimantation en mouvement induit une force électromotrice dans la bobine, 

qui est proportionnelle à dM/dt. Ainsi, pour mesurer l'aimantation, nous devons l'incliner pour qu'elle 

ne soit pas parallèle au champ magnétique, ce qui entraînera sa précession. Comme une inclinaison 

soudaine du champ magnétique statique n'est pas techniquement possible, il faut utiliser le concept 
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de résonance. En effet, un champ magnétique radiofréquence (RF) de faible amplitude B1, à la 

fréquence de résonance, produit par un courant électrique RF dans la bobine dont l'axe est 

perpendiculaire à B0 est capable de basculer l’aimantation. 

 

II.3.2. Excitation et relaxation 

Pour perturber l’équilibre du système il faut provoquer des transitions énergétiques entre les niveaux 

de « haute » et « basse » énergie. Pour cela, il faut apporter au système une quantité d’énergie 

équivalente à la différence d’énergie entre les deux états, soit : Δ𝐸 = ℏ𝛾𝐵0. L’énergie de l’impulsion 

RF doit donc être égale à Δ𝐸 . D’après la relation de Planck-Einstein, l’énergie d’une onde 

radiofréquence vaut : 𝐸 = ℎ𝜈. On en déduit alors que pour basculer l’aimantation l’impulsion RF doit 

posséder une fréquence telle que 𝜈 = 𝛾 𝐵0 2𝜋⁄ . L’angle de bascule de l’aimantation va dépendre de 

l’intensité de l’onde RF et de la durée pendant laquelle celle-ci est appliquée. 

Une fois la perturbation transitoire terminée, les spins reviennent à l’équilibre par un mouvement de 

précession autour de l’axe z. Ces phénomènes physiques de relaxation ont été décrits par Félix Bloch 

en 1946 par un ensemble d’équations macroscopiques qui portent aujourd’hui son nom et permettent 

de calculer l’aimantation 𝑀 en fonction du temps. L’aimantation longitudinale 𝑀𝑧 relaxe ainsi selon la 

formule : 

𝑀𝑧(𝑡) =  𝑀0 (1 − 𝑒
−𝑡

𝑇1⁄ ) II. 3-5 

Où 𝑀0 représente l’aimantation initiale et T1 le temps de relaxation de l’aimantation longitudinale. 

D’autre part, l’aimantation transversale 𝑀𝑥𝑦 est définie en fonction du temps par : 

𝑀𝑥𝑦(𝑡) =  𝑀0𝑒
−𝑡

𝑇2⁄  II. 3-6 

Avec T2 le temps de déphasage de l’aimantation transverse. 

Les temps T1 et T2 sont des grandeurs propres à chaque tissu, à un champ B0 fixé. Ils définissent les 

vitesses de retour à l’équilibre des aimantations longitudinales et transverses. 

On peut aussi parler de la relaxation transverse T2* qui reflète non seulement les interactions spin-spin 

(effet T2) mais aussi les inhomogénéités de champ B0, les changements locaux de susceptibilité 

magnétique et la présence d’éléments paramagnétiques. L’aimantation transverse sera alors décrite 

par 

𝑀𝑥𝑦(𝑡) =  𝑀0𝑒
−𝑡

𝑇2
∗⁄
,   où   𝑇2

∗ < 𝑇2 II. 3-7 
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Figure II-9 : Evolution du système après application d’une onde RF 90°. 

L’aimantation est basculée dans la plan transverse grâce à l’application d’une onde RF 90° (a). Le signal FID (free 

induction decay) est réceptionné par l’antenne (b), où l’on remarque la décroissance T2
* décrite par l’équation 

II.3.7.  

 

II.3.3. Déplacement chimique 

Le nuage électronique formé à l’échelle atomique ou moléculaire possède des propriétés de 

susceptibilité diamagnétique. Ainsi, lorsqu’un atome ou une molécule est placé dans un champ 

magnétique externe B0, des champs magnétiques locaux sont créés par le mouvement des électrons. 

Ces champs locaux viennent interférer avec le champ B0, formant alors un « écran ». Cet « écran » 

modifie alors la perception du champ B0 par le noyau de l’atome, ou par le groupe fonctionnel dans le 

cas d’une molécule. Le champ magnétique effectif perçu peut être décrit par : 

𝐵𝑒𝑓𝑓 = 𝐵0(1 − 𝜎) II. 3-8 
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Où 𝜎  est la constante d’écran induite par le nuage électronique. On parle de « blindage » de la 

molécule : plus une molécule est blindée, plus sa constante d’écran est élevée. En fonction de la 

configuration des différents atomes composant la molécule et de leur liaison, la circulation et la 

distribution des électrons varient. Chaque molécule possède donc une structure électronique 

spécifique qui lui est propre. Sa fréquence de résonance effective est alors : 

𝜔𝑒𝑓𝑓 = 𝛾𝐵𝑒𝑓𝑓 II. 3-9 

Dans un contexte d’imagerie médicale, cela permet ainsi de discriminer et quantifier des métabolites 

de façon non-invasive dans un voxel d’intérêt. 

Puisque cet effet d’écrantage est proportionnel à B0, un paramètre indépendant du champ 

magnétique, le déplacement chimique, a été défini sous la forme de l’échelle 𝛿 : 

𝛿 =  106
(𝜔𝑒𝑓𝑓 −𝜔𝑟𝑒𝑓)

𝜔0
 II. 3-10 

Les valeurs de 𝛿 sont communément exprimées en partie par million (ppm). Ici, 𝜔𝑒𝑓𝑓 est la fréquence 

de résonance en Hz d'une ligne spectroscopique d'un composé mesuré, et 𝜔𝑟𝑒𝑓 est la fréquence de 

résonance d'un composé de référence dans le même champ magnétique statique. Par convention, la 

fréquence de résonance des noyaux 1H du tétraméthylsilane, molécule extrêmement blindée, est 

utilisée comme référence. Enfin, 𝜔0 correspond à la fréquence de résonance du spectromètre. 

La valeur du décalage en fréquence évoluant proportionnellement avec l’intensité du champ B0, 

l’intérêt de travailler sur une IRM à haut champ prend tout son sens. En effet, à 11,7 T, la fréquence 

de Larmor du spectromètre pour un atome 1H est égale à 500,3 MHz. Cela correspond à un 

déplacement chimique compris entre 102 et 103 Hz. 

Dans le contexte des expériences menées au cours de cette thèse, nous nous intéresserons 

uniquement à la spectroscopie 1H des métabolites, en particulier du glucose.  

 

II.3.4. Couplage J 

Un autre phénomène qui affecte l'apparence des spectres RMN est le couplage indirect (scalaire) spin-

spin ou couplage J. Ce phénomène est responsable de la division des lignes spectroscopiques en 

multiplets. Le couplage de deux noyaux ou groupes de noyaux est médié par la polarisation des 

électrons sur les liaisons chimiques reliant ces noyaux. La forme de la polarisation dépend de 

l'orientation instantanée des moments magnétiques nucléaires dans le champ magnétique. 

L'orientation d'un moment nucléaire parallèle au champ magnétique peut augmenter la densité 
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électronique d'un noyau voisin, et l'orientation antiparallèle peut la diminuer. Cet effet est mutuel, ce 

qui signifie qu'il est le même pour les noyaux couplés et les groupes de noyaux. La magnitude de cette 

interaction est appelée la constante de couplage J et est exprimée en Hz.  

En fonction du nombre de noyaux voisins, on observe différents schémas de fractionnement. On peut 

facilement montrer que si la différence des fréquences de résonance des noyaux couplés est 

suffisamment grande, la multiplicité du fractionnement des raies spectroscopiques des noyaux de spin-

½ est égale à n + 1, où n est le nombre de noyaux voisins équivalents. Ainsi, les atomes de 1H dans deux 

groupes CH en interaction avec des fréquences de résonance différentes fournissent deux doublets 

avec le même fractionnement. De même, le couplage d’un groupe méthyle CH3 et d’un groupe 

méthylène CH2 entraîne le fractionnement du pic de résonance CH2 en un quartet et celui du groupe 

CH3 en un triplet (Fig.II.10). La structure multiplet des raies spectroscopiques et les constantes de 

couplage sont des paramètres utiles pour l’analyse structurelle des composés organiques. Les 

constantes de couplage sont indépendantes du champ magnétique statique et, en général, diminuent 

avec le nombre de liaisons chimiques entre les noyaux en interaction. 

 

Figure II-10 : Visualisation du couplage J 

La multiplicité est égale à n+1, où n est le nombre d’atomes 1H voisins. 

 

II.3.5. Spectroscopie in vivo 

La spectroscopie RMN permet ainsi d’obtenir un spectre représentant les métabolites présents dans 

un voxel d’intérêt. Les métabolites n’étant quasiment pas situés dans l’espace extravasculaire, la 
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contribution au signal RMN est considérée comme étant majoritairement intracellulaire. Parmi les 

métabolites observés (Fig.II.10) certains sont caractéristiques de types de cellules cérébrales. 

 

Figure II-11 : Exemple d’un spectre 1H acquis dans le striatum de souris à 11,7 T 

On distingue aisément les pics de résonance associés aux métabolites, parmi lesquels sont mis en avant sur cette 

figure le myo-inositol (Ins), la taurine (Tau), la choline (Cho), la créatine (tCr), la glutamine (Gln), le glutamate 

(Glu) et le N-acétyhlaspartate (tNAA). 

Le N-acétylaspartate (NAA) est principalement localisé dans les cellules neuronales. Il est donc utilisé 

comme marqueur de l’intégrité neuronale. Le glutamate (Glu) est un neurotransmetteur 

majoritairement présent dans les neurones et de ce fait représente le métabolisme neuronal. 

Contrairement à ces métabolites, la glutamine (Gln), le myo-inositol (Ins) et la choline (Cho) sont 

principalement situés dans le compartiment astrocytaire. La Gln et l’Ins peuvent servir de marqueurs 

de la réactivité astrocytaire tandis que la Cho est plutôt un marqueur de l’intégrité de la membrane 

cellulaire. Bien qu’en théorie faisable, la quantification absolue de ces métabolites par spectroscopie 

RMN n’est pas triviale. Par conséquent, une majorité d’études utilisent une quantification relative des 

métabolites en normalisant les concentrations de chaque métabolite par rapport à un autre métabolite 

choisi comme référence grâce à sa faible variabilité inter-individus : la créatine (tCr). 
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II.4. IRM 

Après les nombreux développements qu’a connu la RMN, en particulier en spectroscopie, l’idée de son 

application au domaine médical commence à voir le jour :  c’est la naissance de l’IRM. En 1973, 

Lauterbur (Lauterbur 1973) a rapporté la première reconstruction d’une carte de densité de spin de 

proton en utilisant la RMN. La même année, Mansfield et Grannell (Mansfield et Grannell 1973) ont 

démontré indépendamment la relation de Fourier entre la densité de spin et le signal RMN acquis en 

présence d’un gradient de champ magnétique. Après ces premières études, l’IRM s’est rapidement 

développée pour devenir l’importante modalité d’imagerie qu’elle est aujourd’hui, en permettant la 

génération d’images de tissus vivants de façon non invasive et non destructive (Edelstein et al. 1980; 

Frahm et al. 1985; Kumar, Welti, et Ernst 1975; Mansfield 1977). Ainsi, la SRM et l’IRM sont devenues 

incontournables tant comme outil de diagnostic que de suivi de l’évolution des pathologies, 

particulièrement adaptées aux maladies neurodégénératives. 

II.4.1. Localisation du signal 

Dans la partie précédente, nous avons évoqué les principes de mesure du signal RMN. Cependant, 

nous nous placions alors dans le cas d’un champ B0 unique et le signal mesuré ne contient donc pas 

d’information spatiale mais représente l’ensemble de l’échantillon vu par l’antenne. Pour obtenir cette 

information et obtenir des images en IRM il va falloir encoder spatialement le signal. 

II.4.1.1. Gradients 

Comme toutes les techniques de RMN, l’IRM repose sur la condition générale de résonance 𝜔0 = 𝛾𝐵0. 

Le concept essentiel derrière l’IRM est de rendre la fréquence de résonance 𝜔0 dépendante de la 

position, de sorte qu’après la transformée de Fourier les différentes fréquences correspondent à une 

position spatiale plutôt qu’au déplacement chimique. 

Pour ce faire, on va utiliser des gradients de champ magnétique dans les trois directions cartésiennes 

(x,y,z) (Fig.II.12) afin de rendre le champ magnétique externe 𝐵0  dépendant de la position. 

Usuellement on utilise des gradients constants dont l’effet sur la fréquence est linéaire. 

Mathématiquement un gradient orienté en 𝑧 se traduit donc par : 

𝐺𝑧 = 
𝑑𝐵

𝑑𝑧
= 𝑐𝑡𝑒 II. 4-1 

Où 𝐵 est la force du champ magnétique et 𝑧 la position. Il en va de même pour les orientations en 𝑥 

et 𝑦. Ainsi, l’ajout d’un gradient de champ magnétique 𝐺 à un champ magnétique 𝐵0 génère un champ 

total à la position 𝑝 décrit par : 

𝐵(𝑝) =  𝐵0 + 𝑝. 𝐺 II. 4-2 



56 
 

On peut alors réécrire la condition de résonance comme étant : 

𝜔(𝑝) = 𝛾𝐵(𝑝) = 𝛾𝐵0 + 𝛾𝑝. 𝐺 II. 4-3 

Ce qui revient à dire que la fréquence de résonance devient dépendante de la position 𝑝. Les trois 

dimensions d’un objet 3D peuvent alors être encodées. 

 

Figure II-12 :  Illustration gradients de champ magnétiques x, y et z  

Les différents gradients dans les directions x, y et z (A, B et C respectivement) permettent de faire varier 

linéairement l’intensité du champ magnétique dans chacune des trois directions. Cette variation d’intensité 

permet de rendre unique une zone de l’espace et donc rendre possible le codage spatial du signal 

II.4.1.2. Sélection de coupe 

Pour sélectionner l’épaisseur de tissu voulue, on utilise un gradient de sélection de coupe 𝐺𝑧 qui va 

permettre l’excitation des protons présents dans cette seule coupe. Ce gradient de sélection de coupe 

va créer une correspondance entre la bande passante de l’impulsion RF et l’épaisseur de la coupe à 

exciter. 

Cette impulsion RF est appelé champ 𝐵1 et est appliquée en présence du champ 𝐵0 de sorte que tous 

les spins soient à la même fréquence de résonance. On peut décrire l’épaisseur de coupe par la bande 

passante de l’impulsion RF (Δ𝑓) et la puissance du gradient dans le champ de vue (𝐺𝑧) : 

Δ𝑧 =  
Δ𝑓

𝛾𝐺𝑧
 II. 4-4 

On peut ainsi diminuer l’épaisseur de coupe en diminuant la bande passante de l’impulsion RF ou bien 

en augmentant la valeur du gradient. 

II.4.1.3. Encodage en phase et en fréquence 

Après la sélection d’une ou plusieurs coupes, l’origine du signal doit être encodé dans les deux 

dimensions restantes. Le signal étant, de par sa nature complexe, défini par une fréquence et une 

phase, on va utiliser les gradients des directions 𝑥 et 𝑦 pour encoder l’espace. 
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Le gradient de lecture 𝐺𝑥 , appliqué pendant l’acquisition du signal, va jouer sur la fréquence de 

précession des spins et fonction de leur position sur l’axe 𝑥: 

𝜔(𝑥) =  𝜔0 + 𝛾𝑥. 𝐺𝑥 II. 4-5 

Le gradient de phase 𝐺𝑦 est appliqué après le gradient de sélection de coupe et avant le gradient de 

lecture (Brown et al. 2014). Il va induire une variation linéaire de la phase de l’aimantation (Bernstein, 

King, et Zhou 2004). Les spins vont chacun avoir une phase différente selon l’endroit où ils se situent :  

Φ(𝑦, 𝑡) = 𝛾∫ 𝐺𝑦 𝑦 𝑑𝑡
𝜏

0

= 𝛾𝐺𝑦𝑦 𝜏 II. 4-6 

Où 𝜏 représente la durée d’application du gradient 𝐺𝑦. 

Grâce à l’application de ces deux gradients, chaque pixel de l’image correspond à une unique 

combinaison fréquence/phase (Fig.II.13). L’acquisition IRM permet alors de remplir l’espace 𝑘, qui 

correspond à la transformée de Fourier bidimensionnelle de l’image. 

 

Figure II-13 : Illustration des encodages en fréquence et en phase 

Grâce à l’application des gradients de phase et de fréquence (après le gradient de sélection de coupe), les spins 

du champ de vue d’intérêt possèdent une combinaison unique de phase/fréquence qui permet de les localiser.  
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II.4.2. Notion de Séquence IRM 

En combinant impulsion RF et gradients de champ au cours du temps, on crée ce que l’on définit 

comme étant une « séquence d’acquisition ». Une séquence peut être décrite par son temps de 

répétition (TR) et son temps d’écho (TE). Le TR reflète le temps entre deux impulsions d’excitation RF 

et le TE représente le temps entre l’impulsion de 90° et le recueil de l’écho de spin. En jouant sur ces 

paramètres il est possible d’obtenir différentes pondérations du signal : une pondération T1, T2, ou 

encore en densité de protons (Fig.II.14). 

 

Figure II-14 Pondération du signal en fonction de TE et TR 

Avec un TR court et un TE court, le signal sera pondéré en T1. A l’inverse, avec des TE et TR longs, le signal sera 

pondéré en T2. 

Il existe de nombreuses séquences d’imagerie, cependant on peut distinguer deux grandes catégories, 

les séquences dites « écho de spin » (SE) et les séquences dites « écho de gradient » (GRE). 

II.4.2.1. Echo de spin 

Les séquences SE sont composées d’une première impulsion RF à 90° à la fréquence de Larmor qui 

vient basculer l’aimantation dans le plan transverse. Après l’application de cette impulsion RF, le signal 

diminue en suivant une exponentielle décroissante au cours du temps due à l’effet T2* que l’on nomme 

Free Induction Decay, ou FID. Cet effet de déphasage des spins est lié aux hétérogénéités des champs 

d’origine moléculaire (effet T2) et du champ B0 à l’échelle microscopique (T2*). En inversant 

l’orientation des spins à l’aide d’une impulsion 180° il devient possible de s’affranchir des effets 

d’hétérogénéité liés au champ B0 : c’est l’écho de spin. L’impulsion RF 180° est appliquée au temps 

TE/2. Cette méthode aujourd’hui très largement répandue a été découverte pour la première fois par 

Hahn en 1950.  
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II.4.2.2. Echo de gradient 

A la différence de la séquence écho de spin, la séquence en écho de gradient possède un angle de 

bascule 𝛼 inférieur à 90° et ne nécessite pas d’utiliser une seconde impulsion de rephasage à 180°. Son 

petit angle de bascule engendre un retour à l’équilibre plus rapide, ce qui permet de diminuer le TR 

entre chaque impulsion. On a ainsi accès à des TR et TE plus courts. L’intérêt majeur d’une séquence 

GRE sera donc le gain de temps. Cependant, en contrepartie, le signal acquis sera d’une plus faible 

intensité qu’avec un angle de bascule plus grand. De plus, cette séquence est très sensible à l’effet T2* 

et donc aux artefacts de susceptibilité magnétique et aux inhomogénéités de champ. 

 

II.4.3. Pondération en diffusion 

L’imagerie pondérée en diffusion trouve son origine au milieu des années 1960, lorsque Edward 

Stejskal et John Tanner ont publié pour la première fois leur méthode des gradients pulsés (Stejskal et 

Tanner 1965). Elle consiste en l’ajout de gradients de diffusion de chaque côté d’une impulsion 180° 

(Fig.II.15). 

 

Figure II-15 : Schéma d'une séquence écho de spin pondérée en diffusion 

L’aimantation est basculée dans le plan transverse par l’impulsion de 90°. Les premiers gradients de diffusion sont 

appliqués pendant un temps δ durant lequel ils encodent la position des spins. Les spins diffusent ensuite pendant 

un temps Δ avant l’application des seconds gradients de diffusion (NB : la phase étant inversée par l’impulsion 

180° il n’est pas nécessaire d’inverser les seconds gradients de diffusion) 

L’application du premier gradient va déphaser les spins des atomes d’hydrogènes en fonction de leur 

position au sein de l’échantillon. Ces spins vont ensuite diffuser pendant un temps Δ jusqu’à 
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l’application du second gradient de diffusion d’intensité et de durée égale à celles du premier gradient. 

Ce second gradient va permettre d’inverser l’encodage de phase induit par le premier gradient. Dans 

le cas où les spins seraient stationnaires durant le temps Δ, leur phase se retrouverait parfaitement 

rephasée. En revanche, dans le cas où ils se seraient déplacés, leur phase aura accumulée un 

déphasage supplémentaire. L’application du second gradient ne rétablira pas la phase initiale de ces 

spins. Par conséquent, la pondération en diffusion entraîne une diminution de l’intensité du signal 

recueilli d’autant plus remarquable que le déplacement moyen de l’ensemble du système sera 

important. 

Dans les conditions biologiques, le déplacement des molécules est intrinsèquement régi par la 

morphologie des cellules dans lesquelles elles se trouvent. Ainsi, le déplacement moyen des molécules 

ne peut plus être considéré comme nul. L’observation de la diffusion des molécules renseignera donc 

sur la structure géométrique de la cellule dans laquelle elles se trouvent. On parle dans le cadre de 

mesures in vivo de coefficient de diffusion apparent (ADC). 

On peut définir l’atténuation du signal résultant de la pondération diffusion en fonction du signal initial 

et du coefficient de diffusion libre D :  

𝑆 = 𝑆0𝑒
−𝑏𝐷 II. 4-7 

Où 𝑏 est un facteur reflétant l’intensité et la durée des gradients de diffusion ; plus la valeur de 𝑏 est 

élevée plus l’effet de la diffusion sera important.  

La pondération en diffusion est largement utilisée pour mesurer la diffusion de l’eau. Cependant, l’eau 

n’est pas spécifique des différents types cellulaires. Grâce à la spectroscopie pondérée en diffusion on 

peut étudier les variations du signal des métabolites. Ainsi, on tire profit de la compartimentation forte 

des métabolites pour sonder les espaces neuronaux et astrocytaires sur la base de la diffusion des 

molécules qui sont majoritaires dans un type cellulaire.  

En fonction du milieu dans lequel se trouve la molécule d’intérêt, la valeur de son coefficient de 

diffusion apparent change. Si la molécule se trouve dans un espace libre, son ADC sera élevé. A 

l’inverse, si la molécule se trouve dans un espace restreint son ADC sera faible. Cela a pour 

conséquence de plus ou moins atténuer le signal (fig.II.16). 
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Figure II-16: Evolution de l'atténuation du signal en fonction de la diffusivité 

Nous pouvons donc appliquer cette méthode dans nos futures expériences pour déterminer dans quel 

type de compartiment se trouve une molécule d’intérêt. 

 

II.4.4. Séquence RMN 

Les séquences de spectroscopie RMN sont utilisées pour analyser la composition chimique d’un 

échantillon d’intérêt. Elles présentent l’avantage majeur, par rapport à l’imagerie IRM de pouvoir 

détecter des métabolites présents en faibles quantités (de l’ordre du mM).  

Les acquisitions spectroscopiques in vivo à haut champ représentent un défi technique 

supplémentaire. Ainsi, au lieu d’utiliser des séquences RMN conventionnelles PRESS ou STEAM (pour 

plus d’informations sur ces séquences le lecteur pourra se référer à l’article de Moonen et al. 1989) 

pour lesquelles il serait complexe d’atteindre les angles de bascule désirés, on préfèrera une séquence 

LASER (Localization by adiabatic selective refocusing). La séquence LASER consiste en une impulsion 

adiabatique non sélective de 90° pour l’excitation et en trois paires d’impulsions de refocalisation dans 

trois directions pour la localisation (Fig.II.17). Elle produit ainsi un profil d’excitation plus uniforme et 

réduit les erreurs sur le décalage du déplacement chimique grâce à la large bande passante des 

impulsions de refocalisation.  
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Figure II-17: Représentation schématique du bloc LASER, (Vincent 2021) 

 

 

II.5. IRM VS TEP 

L’IRM et la TEP sont deux modalités d’imagerie complémentaires. Elles présentent chacune des 

inconvénients et avantages, que nous comparons dans ce tableau. Il est évidemment impossible de 

faire un comparatif complet de ces méthodes mais nous pouvons au moins évoquer les points majeurs 

sur lesquelles ces techniques se différencient. Le point d’achoppement principal de ces méthodes reste 

leur différence de résolution spatiale. Celle-ci est en effet intrinsèquement limitée en TEP, allant de 

quelques mm en clinique au mm en préclinique. Au contraire, la résolution spatiale en IRM augmente 

avec le champ B0 rendant ainsi possible l’acquisition d’images de l’ordre du mm en clinique, d’autant 

plus facilement que les IRM cliniques se modernisent et proposent des champs plus élevés. L’IRM est 

une méthode somme toute peu sensible comparée à la TEP qui permet de détecter des concentrations 

de radiotraceur de l’ordre du picomolaire. L’IRM offre de nombreux contrastes permettant de 

distinguer les structures anatomiques. La TEP quant à elle peut compter sur le développement de 

nombreux radiotraceurs permettant d’obtenir un contraste métabolique différent pour chacun d’entre 

eux. Enfin, l’un des inconvénients majeurs de la TEP est l’injection d’un radiotraceur à l’origine d’un 

dépôt de dose radioactive sur le patient. Bien que ces dépôts de doses soient très contrôlés, 

l’utilisation de la TEP pour un suivi longitudinal reste peu recommandée. L’IRM en revanche permet 

d’imager facilement de manière répétée un patient puisqu’elle n’engendre pas de dépôt de dose 
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radioactive. Néanmoins, nous pouvons souligner le fait que certaines séquences peuvent mener à un 

dépôt de puissance élevé engendrant une élévation de la température corporelle du patient. 

 IRM (CLINIQUE) TEP (CLINIQUE) 

RESOLUTION 

De l’ordre de 1-2 mm. 

Dépend de l’intensité du champ et 

des séquences utilisées, sans limite 

physique inhérente. 

De l’ordre de 4-5 mm 

Non-uniforme le long du champ de 

vue. Intrinsèquement limitée par le 

libre parcours moyen des positons. 

SENSIBILITE 

Sensibilité aux atomes 

d’hydrogènes. Meilleur signal sur 

bruit (SNR) à haut champ. 

Peut détecter des concentrations de 

radiotraceur de l’ordre du 

picomolaire. 

SPECIFICITE 

Choix du contraste selon la 

séquence utilisée. Classiquement : 

contraste T1 ou T2 

Spécificité définie par le 

radiotraceur utilisé. 

CHAMP DE VUE 

Limité par le temps d’acquisition. Il 

est possible d’acquérir une ou 

plusieurs coupes 2D. On peut 

également faire des acquisitions 3D. 

Acquisition corps entier possible, 

par des blocs définis par la 

couverture axiale du détecteur, 

généralement 15-25cm. 

TEMPS 

D’ACQUISITION 

Varie considérablement selon la 

séquence. Inversement 

proportionnel à la résolution 

spatiale. 

Typiquement 2 min par bloc, 10min 

pour le cerveau. 

RISQUES 

Dépôt de puissance trop élevé 

menant à une élévation de 

température.  

Pour éviter cela, les scanners IRM 

sont équipés de programmes qui 

calculent le dépôt de puissance et 

alertent l’expérimentateur en cas 

de dépassement de limite. 

Une dose de radiation ionisante est 

reçue par le patient, par le 

radiotraceur lui-même. 

Tableau II-2 : Comparaison des principales caractéristiques IRM et TEP 

 

Dans ce chapitre, nous avons discuté des principales modalités d’imagerie que sont l’imagerie TEP et 

IRM. Ces modalités, bien que ne reposant pas sur les mêmes principes physiques, sont toutes les deux 
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utilisées au niveau clinique pour suivre l’évolution de maladies neurodégénératives. D’une part pour 

permettre d’évaluer les diminutions de consommation d’énergie des cellules cérébrales, d’autre part 

pour évaluer les atteintes de la maladie sur les structures cérébrales, comme des atrophies par 

exemple.  

Cependant, à leur niveau ces méthodes présentent des avantages et des inconvénients qui rendent 

incomplet le suivi des maladies neurodégénératives (Tableau II.2). En effet, l’IRM propose une 

excellente résolution spatiale mais une faible capacité à imager un métabolite d’intérêt et mesurer sa 

concentration. En revanche, l’imagerie TEP quant à elle, peut être spécifique d’une molécule et étudier 

son assimilation et dégradation dans une région d’intérêt mais propose une faible résolution spatiale 

écartant ainsi l’évaluation du métabolisme dans les structures de petite taille. En confrontant ces deux 

modalités d’imagerie on comprend ainsi le besoin d’une imagerie métabolique combinant les 

avantages de ces méthodes, qui fera l’objet du chapitre IV. Il est néanmoins important de se pencher 

sur l’étude du métabolisme énergétique et comment son altération en fait un marqueur des maladies 

neurodégénératives. Nous discutons de ce point essentiel dans le chapitre III. 
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Chapitre III : Le métabolisme 
énergétique dans les maladies 

neurodégénératives 
 

Comme discuté dans les chapitres précédents, un des objectifs de ce travail de thèse est de développer 

une méthode alternative à l’imagerie TEP pour étudier le métabolisme énergétique sans avoir recours 

à des radiotraceurs et offrant une bien meilleure résolution spatiale pour rendre son utilisation 

possible dans des études précliniques avec des modèles rongeurs. Les principes mis en œuvre et les 

détails méthodologiques seront décrits dans les chapitres suivants. Dans ce chapitre, nous présentons 

le contexte pathologique dans lequel s’ancre le développement de l’IRM-CEST pour le développement 

et la validation de biomarqueurs d’intérêts. Pour cela nous discuterons tout d’abord brièvement de la 

neurodégénérescence prenant place en amont des symptômes. Puis nous nous intéresserons plus 

particulièrement au métabolisme énergétique et à son altération dans les maladies 

neurodégénératives. Nous devrons bien sûr nous limiter aux caractéristiques générales de ces 

altérations au vu de la grande diversité des maladies neurodégénératives. Nous discuterons ensuite 

de l’apport des outils d’imagerie, comme la TEP et l’IRM, à l’étude de ces maladies. Enfin, nous 

parlerons de la nécessité de développer de nouveaux outils pour mieux détecter et suivre l’évolution 

de ces maladies, notamment pour la caractérisation des modèles animaux. 

III.1. NEURODEGENERESCENCE 

Notre cerveau, en vieillissant, est soumis au processus de neurodégénérescence. C’est un processus 

altérant le fonctionnement normal du cerveau. Il va progressivement détériorer la structure et les 

fonctions neuronales. Cette neurodégénérescence peut même conduire à la mort cellulaire. C’est le 

cas des maladies neurodégénératives. A ce jour on ne connaît pas de moyen de limiter la dégénération 

progressive des neurones. Ces maladies, dont la maladie d’Alzheimer (MA), la maladie de Parkinson 

(MP), et la maladie de Huntington (MH), sont donc considérées comme incurables. La recherche se 

penche depuis longtemps sur les phénomènes mis en jeu dans l’apparition de ces maladies et a pu 

montrer que les principaux facteurs de la neurodégénérescence étaient la neuro-inflammation et le 

stress oxydatif (Pereira et al. 2021; Singh et al. 2019; Stephenson et al. 2018), facteurs que nous 

détaillerons par la suite. 
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III.1.1. Mécanismes généraux 

Dans le cadre de cette thèse nous ne rentrerons pas dans le détail des mécanismes sous-tendant 

l’apparition des maladies car ce n’est pas le cœur du sujet de cette thèse. Le lecteur est cependant 

invité à lire l’excellente revue de Dugger et Dickson 2017 pour plus de détails. 

Les maladies neurodégénératives peuvent être causées par des mutations génétiques. Dans certaines 

maladies, comme la MH ou l’ataxie spinocérébelleuse, on retrouve une caractéristique commune aux 

gènes mutés : ils possèdent une répétition du triplet CAG. Le CAG code pour la glutamine et sa 

répétition engendre un tract de polyglutamine. Les répétitions de polyglutamine provoquent 

généralement une pathogénèse. Les résidus de glutamine induisent, au travers de nombreux 

processus, une protéine trop longue dont la mauvaise conformation et/ou la non dégradation peut 

être toxique (Thompson 2008).  

Plusieurs maladies sont associées une agrégation de protéines mal conformées, que l’on peut classifier 

selon la protéine à l’origine de la pathologie : 

- α-synucléine  

L’ α-synucléine est une protéine qui peut s’agréger et former des fibrilles insolubles que l’on 

retrouve dans les corps de Lewy. Ces agrégats sont caractéristiques de la maladie de Parkinson. 

On les retrouve aussi dans les plaques amyloïdes de la MA. 

- tau 

la protéine tau, lorsqu’elle est hyperphosphorylée, voit son affinité pour les microtubules 

diminuée ce qui entraîne l’assemblage d’enchevêtrements neurofibrillaires, enchevêtrements 

impliqués dans la pathogénèse de la MA et autres tauopathies (Tremblay et al. 2017). 

- β-amyloïde 

la protéine β-amyloïde est le composant principal des plaques amyloïdes de la MA. 

- Huntingtine mutée (mHTT) 

La huntingtine est une protéine qui possède entre 6 et 36 glutamines. Dans sa forme mutée, 

elle contient entre 37 et 155 glutamines. Cette répétition du triplet CAG va causer l’agrégation 

de la protéine. Cette agrégation entrave les fonctions normales de la protéine et est à l’origine 

de la maladie de Huntington. 

 

III.1.2. Dégradation des protéines 

Les agrégats de protéines se forment dans différentes structures et donnent lieu à différentes 

maladies. Par exemple, des agrégats dans le cytosol sont retrouvés dans la MP et la MH. Dans l’ataxie 

spinocérébelleuse de type 1 ils se trouvent dans le noyau. Enfin, on en retrouve aussi dans le milieu 
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extracellulaire, c’est le cas de la β-amyloïde dans la MA, et dans le réticulum endoplasmique 

(neuroserpine). Il existe deux voies principales permettant d’éliminer ces protéines agrégées dans les 

cellules eucaryotes. 

III.1.2.1. Système ubiquitine-protéasome 

Le système ubiquitine-protéasome est composé, comme son nom l’indique, de l’ubiquitine, petite 

protéine présente dans toutes les cellules des eucaryotes, et d’un protéasome. Les protéasomes sont 

des complexes multiprotéiques en forme de tonneau qui dégradent principalement les protéines 

nucléaires et cytosoliques à courte durée de vie. Le système ubiquitine-protéasome est également 

important pour la libération des protéines mal repliées du réticulum endoplasmique. Elles sont 

rétrotransférées dans le cytosol, où elles sont dégradées par les protéasomes. La plupart des protéines 

sont ciblées pour la dégradation protéasomique après avoir été modifiées de manière covalente par 

l'ubiquitine, qui est conjuguée par son extrémité carboxy, généralement à des groupes ε-amino de 

résidus lysine. Cette conjugaison fait généralement intervenir trois types d'enzymes : E1 (enzyme 

activant l'ubiquitine) hydrolyse l'ATP et forme un conjugué lié à un thioester entre elle-même et 

l'ubiquitine ; E2 (enzyme conjuguant l'ubiquitine) reçoit l'ubiquitine de E1 et forme un intermédiaire 

thioester similaire avec l'ubiquitine ; et E3 (ubiquitine ligase) se lie à la fois à E2 et au substrat, et 

transfère l'ubiquitine au substrat.  

De nombreuses protéines à l'origine de protéinopathies (en particulier celles qui présentent des 

expansions de polyglutamine et les α-synucléines) dépendent en partie de la voie ubiquitine-

protéasome pour leur élimination (Ravikumar, Duden, et Rubinsztein 2002; Webb et al. 2003). Dans le 

cas où le système ubiquitine-protéasome ne permettrait plus d’éliminer les protéines mal conformées, 

ces protéines vont pouvoir s’agréger au niveau intracellulaire. On ne sait pas encore si cette agrégation 

est une cause ou une conséquence de la neurodégénérescence (Rubinsztein 2006). 

III.1.2.2. Autophagie 

Les lysosomes des mammifères peuvent dégrader des substrats tels que des complexes protéiques et 

des organelles. La dégradation en masse des protéines cytoplasmiques ou des organelles est en grande 

partie médiée par la macroautophagie, un processus généralement appelé autophagie. Ce processus 

implique la formation de structures à double membrane appelées autophagosomes, ou vacuoles 

autophagiques. Celles-ci fusionnent avec les lysosomes pour former des autophagolysosomes, et leur 

contenu est ensuite dégradé par des hydrolases lysosomales acides. Les autophagosomes sont générés 

par l'élongation de petites structures membranaires appelées précurseurs d'autophagosomes. 

Cependant, l'origine ou les origines précises de ces structures n'ont pas encore été élucidées dans les 

cellules de mammifères. La macroautophagie peut être induite dans des conditions de stress 
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physiologique telles que la carence en nutriments ou l’hypoxie. Elle est régulée par plusieurs protéines 

kinases, la mieux caractérisée étant la cible mammalienne de la rapamycine (mTOR). 

Les mutations d'expansion de polyglutamine, telles que celles observées dans la huntingtine mutante 

et l'ataxine 3 (causant l'ataxie spinocérébelleuse de type 3, SCA3), les formes mutantes d'α-synucléine 

et différentes formes de tau dépendent fortement de la voie de la macroautophagie pour leur 

élimination (Iwata et al. 2005; Qin et al. 2003; Shibata et al. 2006). Ainsi, en inhibant cette voie 

alternative à celle du système ubiquitine-protéasome pour la dégradation de ces agrégats, une étude 

a pu montrer que chez des souris saines cela conduisait à la formation d'agrégats intraneuronaux 

menant à une dégénérescence (Rubinsztein 2006). 

 

III.1.3. Mort cellulaire programmée 

La mort cellulaire programmée est un processus intracellulaire qui va engendrer la mort d’une cellule, 

sous n’importe quelle forme (Engelberg-Kulka et al. 2006). Dans les maladies neurodégénératives, ce 

processus est activé et mène sur le long terme à une neurodégénérescence (Vila et Przedborski 2003). 

Brièvement, on peut évoquer les principaux types de mort cellulaire programmée, à savoir : l’apoptose 

et l’autophagie. 

L’apoptose implique une série de réactions biochimiques menant à une morphologie cellulaire et une 

mort caractéristique de ce processus. L’apoptose peut être déclenchée de façon intrinsèque ou 

extrinsèque.  

- La voie extrinsèque est activée lorsque des facteurs extérieurs à la cellule activent les 

récepteurs liés à mort cellulaire situés à la surface de la cellule, engendrant ainsi l’activation 

d’enzymes (caspases) et donc la mort cellulaire. 

- La voie intrinsèque quant à elle résulte de la libération mitochondriale du cytochrome c ou de 

la dysfonction du réticulum endoplasmique, conduisant dans les deux cas à l’activation d’une 

caspase. 

L’autophagie peut aussi être un moyen de tuer une cellule. Bien qu’elle soit principalement utilisée 

pour éliminer des composants cellulaires indésirables, cela peut mener à la destruction de la cellule. 
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III.2. ALTERATIONS DU METABOLISME ENERGETIQUE 

Comme nous l’avons expliqué dans le premier chapitre, le métabolisme du glucose permet une 

production rapide d’énergie via la glycolyse et l’utilisation du lactate/pyruvate par la mitochondrie et 

participe également via la voie des pentoses phosphates à la biosynthèse de nucléotides et à la 

génération de NADPH, agent antioxydant. On comprend alors l’impact que peut avoir son altération 

sur nos cellules. 

III.2.1. Hypométabolisme 

L’une des caractéristiques communes à la plupart des maladies neurodégénératives et qui nous 

intéresse particulièrement dans ce travail de thèse est l’utilisation réduite du glucose, ou 

hypométabolisme du glucose. Les premières études menées sur ce sujet remontent aux années 1980, 

où le métabolisme du glucose dans le cerveau de patients atteints d’Alzheimer a été évalué par 

différence artérioveineuse (Hoyer, Oesterreich, et Wagner 1988; Lying-Tunell et al. 1981; Ogawa et al. 

1996). Par la suite, de nombreuses études ont montré que cet hypométabolisme du glucose était 

présent bien avant les dysfonctions cognitives ou les altérations pathologiques que l’on retrouve chez 

les patients de la MA (Chen et Zhong 2013; Costantini et al. 2008; Cunnane et al. 2011, 2016). Cela fait 

de l’hypométabolisme du glucose un biomarqueur pré-symptomatique du développement de la MA 

(Fig.III.1). En fait, l’hypométabolisme est même un biomarqueur robuste puisque des études ont pu 

comparer des patients de la MA avec des patients ayant une déficience cognitive légère et montrer 

que parmi les patients atteints de déficience cognitive légère ceux qui présentaient un 

hypométabolisme régional de glucose ont commencé à présenter les signes de personnes MA (Drzezga 

et al. 2003; Mosconi, Pupi, et De Leon 2008). Chez des patients atteints de la MP, même à un stade 

précoce, des études ont, de manière similaire, trouvé une hypoperfusion et un hypométabolisme du 

glucose (Berti et al. 2012; Borghammer et al. 2010; Borghammer 2012; Dunn et al. 2014; Y. Xu et al. 

2015). Ainsi, de faibles niveaux de CMRGlc dans les lobes frontaux et dans le putamen caudé sont de 

bons indicateurs de la sévérité et de la progression de la maladie et peuvent être pré-symptomatiques 

(Y. Xu et al. 2015). 
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Figure III-1 : Hypométabolisme chez un patient atteint d’Alzheimer (Beneduce et al. 2020) 

On observe en 18F-FDG-TEP une réduction du métabolisme du glucose dans les aires temporales postérieures et 

les aires pariétales, touchées dans la MA. 

 

III.2.2. Neuro-inflammation 

Dans la plupart des maladies neurodégénératives, on trouve, en plus de la présence de la microglie 

(voir chap.1), des niveaux accrus de cytokines pro-inflammatoires dans le liquide céphalo-rachidien 

(LCR) ainsi qu’une augmentation des marqueurs inflammatoires dans les tissus périphériques (Morales 

et al. 2014). Dans la MA par exemple, en plus d’un effet neurotoxique direct, la microglie et les 

astrocytes peuvent promouvoir la déposition de plaques Aβ lorsqu’ils sont en conditions 

inflammatoires (Guo et al. 2002). Cependant, les cellules endothéliales et les cellules sanguines 

infiltrées contribuent aussi à la neuro-inflammation, en particulier quand la barrière hémato-

encéphalique (BHE) est touchée (dégâts mécaniques ou biochimiques) (DiSabato, Quan, et Godbout 

2016; Heneka, Kummer, et Latz 2014). Enfin, la libération de molécules pro-inflammatoires peut aussi 

engendrer un dysfonctionnement synaptique, une mort neuronale et une inhibition de la neurogénèse 

(Lyman et al. 2014). 

 

III.2.3. Résistance à l’insuline 

La résistance à l'insuline et la neuro-inflammation sont des caractéristiques pathologiques 

interconnectées et toutes deux sont considérées, directement ou indirectement, comme les deux 

principaux responsables des perturbations synaptiques et du processus neurodégénératif (Ferreira et 

al. 2014). La résistance à l'insuline du cerveau se produit par la libération de cytokines pro-
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inflammatoires dans le cerveau. Les cytokines pro-inflammatoires comme le TNF-α, l'IL-6, l'IL-12 et l'IL-

1β produites en périphérie peuvent traverser la BHE, ce qui entraîne une neuro-inflammation (Craft 

2007). Les cytokines pro-inflammatoires et leur activation ultérieure par liaison au récepteur (Zunszain 

et al. 2011) conduisent à l'activation de kinases activées par le stress (Holland 1999; Kang et Tang 2012; 

Li et al. 2008). Ces kinases de stress rendent la signalisation de l'insuline médiée par l'un des récepteurs 

de l’insuline (IRS-1) dysfonctionnelle, entravant ainsi l'action de l'insuline (Gual, Le Marchand-Brustel, 

et Tanti 2005; Vinayagamoorthi, Bobby, et Sridhar 2008). Par conséquent, les effets protecteurs de 

l'insuline sont perdus. Ceci est particulièrement délétère dans le cas de la MA. 

La dérégulation de la sensibilité à l'insuline au niveau périphérique ou la résistance à l'insuline dans 

certaines régions du cerveau sont les principaux responsables de l'apparition tardive de maladies 

neurodégénératives comme la MA (de la Monte 2009). L'insuline étant impliquée dans des processus 

importants de survie cellulaire, d'activités métaboliques et de plasticité neuronale, elle exerce 

également une action neuroprotectrice, contribuant ainsi à l'amélioration des fonctions cognitives et 

du processus d'apprentissage (McNay et al. 2010). Cependant, la résistance à l'insuline amplifie les 

effets néfastes tels que le stress oxydatif, la production de cytokines et le processus apoptotique. Ces 

phénomènes sont à l'origine du processus neurodégénératif qui entraîne des troubles de la mémoire 

et du comportement cognitif (de la Monte 2009). La résistance à l'insuline, liée à l'hyperglycémie, au 

stress oxydatif et à la neuro-inflammation contribuent pleinement à l'hypofonctionnement cognitif et 

aux symptômes de la démence (de la Monte 2012). Des facteurs aggravant comme l’obésité peuvent 

venir appuyer cette déficience cognitive et la démence (M. de la Monte 2012). 

On a constaté que l'altération de la signalisation de l'insuline dans les régions du cerveau est associée 

à certaines maladies neurodégénératives (Schubert et al. 2004). Ainsi, la signalisation neuronale du 

récepteur de l’insuline joue un rôle majeur dans l'homéostasie énergétique, la reproduction et le 

développement des maladies neurodégénératives (Plum, Schubert, et Brüning 2005). Les 

perturbations de la signalisation de l’insuline ont également un rôle pathogène dans la MP (Kim et al. 

2014) et la MH (Naia et al. 2015). Il a aussi été montré que l’altération de la signalisation de l’insuline 

jouait un rôle mineur dans les cas de dépression, de schizophrénie, et de psychose, etc…(Vancampfort 

et al. 2015). 

La restauration de la signalisation du récepteur de l’insuline est ainsi une piste de traitements de 

certaines maladies neurodégénératives, comme la MP (Pang et al. 2016) ou la MH (Naia et al. 2015). 
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III.2.4. Hyperactivité neuronale 

Si les phénomènes d'hyperactivité et d'hypométabolisme peuvent sembler mutuellement exclusifs, ils 

sont en fait étroitement liés dans des conditions pathologiques. Pour illustrer l'interdépendance de ces 

phénomènes, prenons l'exemple du potentiel membranaire de repos (Em), l'un des principaux 

paramètres neuronaux qui sous-tendent l'excitabilité et qui déterminent la quantité de signaux 

excitateurs dont le neurone a besoin pour s'activer. Em est déterminé par le gradient 

transmembranaire des ions K+ et Na+ qui est principalement établi par la K+/Na+-ATPase (voir chap.1). 

La déplétion en ATP conduit invariablement à une dépolarisation de la membrane (Santos, Moreno, et 

Carvalho 1996) qui entraîne une hyperexcitabilité postsynaptique neuronale. Cependant, la privation 

d'énergie entraîne également une altération de la signalisation synaptique, un phénomène qui sert à 

diminuer l'excitabilité du réseau en réduisant l'efficacité de la transmission excitatrice (bien que 

l'efficacité de la transmission inhibitrice puisse également être diminuée). Par conséquent, l'effet net 

de l'hypométabolisme sur l'activité du réseau dépendrait de l'interaction de processus parallèles pré- 

et post-synaptiques. Pour un exemple clair de la façon dont l'hyperactivité du réseau résulte de 

l'inhibition du métabolisme du glucose, le lecteur pourra se référer aux travaux de Samokhina 

(Samokhina et al. 2017). L’imagerie de l’hyperactivité neuronale en elle-même reste un défi à relever. 

Il existe à ce jour des outils moléculaires permettant d’imager et d’enregistrer l’activité neuronale. 

Néanmoins, l’utilisation de telles méthodes ne permettent pas encore de caractériser la pathogénèse 

et d’en faire un biomarqueur pertinent (Wang, Kim, et Ting 2019).  

 

III.2.5. Dysfonctionnement mitochondrial 

Bien qu’on observe aujourd’hui une diminution de l’assimilation de glucose, on ne sait pas vraiment 

quel impact cela a sur la fonction mitochondriale. En effet, la part du pyruvate provenant de la 

glycolyse et utilisée pour générer de l’ATP via la mitochondrie est encore méconnue. Samokhina, dans 

une étude portant sur la glycolyse cérébrale a ainsi montré, dans le cas d’expériences ex-vivo et in vivo 

qu’une portion non négligeable du pyruvate était convertie en lactate ensuite libéré dans l’espace 

extracellulaire (Samokhina et al. 2017). D’autres études soutiennent un efflux de lactate dans le 

cerveau pendant une activité (pour une analyse plus détaillée, voir les revues de Dienel 2012, 2017). 

Récemment, Gebril et collaborateurs ont quantifié par 13C les flux métaboliques du glucose dans les 

neurones et pu démontré que seule une fraction du glucose est métabolisée en pyruvate (62%) et 

qu’une partie de celui-ci uniquement est métabolisé par les mitochondries. Bien sûr ces résultats ne 

peuvent pas être transposés directement in vivo. Néanmoins, la diminution de l’assimilation du glucose 

n’engendre pas forcément une dysfonctionnement mitochondrial mais reflète plus certainement un 

dysfonctionnement au niveau de la glycolyse (Gebril et al. 2016). Evidemment, une glycolyse 
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chroniquement détériorée conduirait inévitablement à une déficience mitochondriale et à une 

privation d’énergie dans les stades ultérieurs de la maladie. 

La question reste cependant toujours ouverte concernant l’évolution de la diminution de la 

consommation de glucose et le dysfonctionnement mitochondrial : évoluent-ils de façon parallèle ou 

bien y a-t-il un intervalle de temps entre ces deux processus. 

 

III.2.6. Stress oxydatif 

Le stress oxydatif est une réaction en cascade caractérisée par une augmentation significative de la 

quantité de composants oxydés. Il est un mécanisme essentiel du processus de vieillissement qui peut 

causer des dommages directs au système nerveux central. En effet, les neurones présentent un risque 

élevé de stress oxydatif en raison de leur forte demande en oxygène et de leurs niveaux relativement 

faibles d'antioxydants (Cho et al. 2016; Di Pietro et al. 2014; Feuerstein et al. 2016). Sous conditions 

physiologiques normales, des molécules instables et potentiellement cytotoxiques, appelées radicaux 

libres ou espèces réactives de l'oxygène, produites par l'organisme, jouent un rôle essentiel dans la 

défense de l'hôte, la transcription des gènes et la régulation de la plasticité synaptique et la mort 

cellulaire programmée (apoptose) (Brieger et al. 2012). Des petites quantités de radicaux libres ne 

causent pas de dommages, mais se coordonnent avec le système antioxydant de l'organisme pour 

maintenir une homéostasie normale, impliquant un équilibre entre les pro-oxydants et les 

antioxydants. 

Cependant, le stress oxydatif est une caractéristique importante que l’on retrouve dans de 

nombreuses maladies neurodégénératives. Il est relié au développement de la mort neuronale et de 

la dysfonction neuronale, ce qui suggère qu’il joue un rôle majeur dans ces maladies. L’origine du stress 

oxydatif varie et il peut exister différentes sources de radicaux libres responsables de ce stress. Parmi 

ces sources on peut citer le dysfonctionnement mitochondrial, l’inflammation, un défaut de 

métabolisme du glucose, une toxicité induite par des protéines mal conformées. 

Les altérations évoquées précédemment sont fortement interconnectées et créent un terrain propice 

à la progression de la maladie. En effet, dans la majorité des maladies neurodégénératives des 

déficiences dans les principales voies du métabolisme énergétique/oxydatif ont été rapportées (Blass 

2001). 

Une hypothèse sur le développement de l’hypométabolisme dans les maladies neurodégénératives a 

été proposée par Zilberter et Zilberter (2017). Cette hypothèse est résumée figure III.2. Elle permet de 

récapituler la place des différentes altérations du métabolisme dans la progression de la maladie. On 



74 
 

peut ainsi remarquer les atteintes concernant le métabolisme du glucose et le déficit énergétique, qui 

ne font qu’empirer à mesure que la maladie progresse.  

Dans l’optique de rechercher des biomarqueurs permettant de diagnostiquer/suivre les maladies 

neurodégénératives, il devient pertinent de pouvoir obtenir des informations biologiques relatives aux 

différentes étapes présentées dans cette figure. Nous discuterons donc des apports des outils 

d’imagerie à l’étude de ces étapes, avec une mise en valeur concernant l’utilisation du glucose. 

Figure III-2: Hypothèse métabolique de l'initiation des maladies neurodégénératives 

III.3. APPORT DES OUTILS D’IMAGERIE A L’ETUDE DES MALADIES NEURODEGENERATIVES 

III.3.1. TEP 

L’imagerie TEP est l’imagerie de référence pour la mesure du métabolisme du glucose grâce à 

l’utilisation du 18F-FDG et est donc très largement utilisée pour détecter des altérations dans le 

métabolisme énergétique (voir chap.2), notamment dans le cadre des maladies neurodégénératives. 

Il existe cependant aujourd’hui d’autres radiotraceurs utilisés en TEP utilisés pour le pronostic de 

certaines maladies neurodégénératives, comme la MA par exemple. 

Facteurs de risque 
Lésion cérébrale, AVC, hypoxie-ischémie,  

diabète, dysfonction vasculaire 

Stress oxydatif, hypoperfusion, neuroinflammation 

Réduction de l’utilisation de glucose, déficit énergétique 

Dysfonctionnement du réseau 

Génération de protéines mal conformées 

Réduction des défenses anti-oxydant 

Déficit énergétique, stress oxydatif 

Progression de la maladie 

Rétroaction 

positive 
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III.3.1.1. TEP – amyloïde 

Les agrégats de protéines β-amyloïde lorsqu’ils ne sont plus correctement éliminés par l’autophagie 

ou le système ubiquitine-protéasome, forment ce qu’on appelle des plaques amyloïde (ou plaques Aβ), 

caractéristiques de la MA. Des radiotraceurs spécifiques de ces plaques ont ainsi été développés afin 

de pouvoir évaluer in vivo les dépôts de plaques β-amyloïde dans le cerveau (Villemagne et Rowe 

2010). Les premières études chez l’homme utilisaient un composé à base de 11C (Klunk et al. 2004) 

mais sa faible demi-vie a imposé le développement de nouveaux traceurs basés cette fois sur le 18F. 

Ces composés montrent une forte corrélation avec les dépôts de plaques Aβ (Rowe et al. 2008; Serdons 

et al. 2009; Wong et al. 2010). 

 

Figure III-3: Imagerie TEP-amyloïde, exemple de traceurs existants (Villemagne et al. 2021) 

Images TEP sagittales, axiales et coronales représentatives d'un patient témoin sans troubles cognitifs (colonne 

de gauche) et de cinq patients différents atteints de la maladie d'Alzheimer (AD). De prime abord, l’imagerie au 

18F-florbetaben chez le patient témoin sans troubles cognitifs montre une rétention non spécifique du traceur 

dans la substance blanche. Tous les patients atteints de la MA présentent des charges élevées en Aβ, ce qui se 

traduit par une rétention marquée du traceur dans les zones corticales et sous-corticales de la substance grise. 

Les différents traceurs utilisés, bien que présentant une capacité à se lier à la matière blanche variable, montrent 

tout de même des résultats proches dans les zones affectées par la MA. 

III.3.1.2. TEP – tau 

La protéine tau est fortement associée à la cognition et aux lésions neuronales. De nombreux progrès 

ont été fait ces dernières années dans le développement de radiotraceurs spécifiques de la protéine 

tau (Chien et al. 2013; Mueller et al. 2017; Walji et al. 2016). Leur champ d’application est 

pratiquement le même que pour les radiotraceurs Aβ, si ce n’est que la progression de la maladie, son 

stade et la cognition sont mieux corrélés à tau qu’aux plaques Aβ. 
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III.3.1.3. Neuro-inflammation 

La plupart des études TEP sur la neuro-inflammation essayent de visualiser la réactivité microgliale, 

mesurée par un niveau d’expression de la protéine TSPO (translocator protein) plus élevé (ce qui est 

aussi le cas avec la réactivité astrocytaire (Lavisse et al. 2012)). De nombreux radiotraceurs ont là aussi 

été développé, à base de 11C ou de 18F (Boche et al. 2019; Varrone et al. 2015). En se liant avec des 

enzymes particulières, qui sont surexprimées lors d’une réactivité microgliale et astrocytaire, ces 

radiotraceurs permettent d’obtenir de l’information sur la neuro-inflammation. Couplé à l’imagerie 

TEP des plaques Aβ, cela permet d’apporter des éléments supplémentaires concernant l’état général 

du cerveau dans la MA. 

L'imagerie TEP a également mis en évidence une augmentation des niveaux de réactivité de la 

microglie dans le striatum de patients MH, en corrélation avec la probabilité d'apparition de la maladie 

et la sévérité clinique (Politis et al. 2010). 

 

Figure III-4: Imagerie de l’astrocytose (Leuzy et al. 2019) 

Images de projection de surface d’imagerie TEP au 11C-deutérium-l-deprényle de l'activation des astrocytes chez 

un sujet sain et un patient souffrant de troubles cognitifs légers (MCI). Les deux patients sont positifs à l'Aβ-

amyloïde. On observe cependant une activité astrocytaire plus élevée chez le patient MCI. 

III.3.1.4. TEP – FDG 

L’imagerie cérébrale 18F-FDG-TEP a énormément contribué à une meilleure compréhension des 

changements biologiques et moléculaires prenant place dans les maladies neurodégénératives. 

Dans la MH, le métabolisme du glucose est particulièrement affecté dans le striatum et peut être 

considéré comme un indicateur fiable de la progression de cette maladie. Ce résultat a été montré 

dans l’une des premières études TEP sur la MH par Young et al (Young et al. 1986). Bien que le striatum 

soit la structure cérébrale la plus impactée, et ce de façon précoce, d’autres régions sont aussi 
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atteintes. Ainsi, il a été montré un déclin progressif du métabolisme du glucose dans les lobes frontaux, 

pariétaux et temporel chez des sujets pré-symptomatiques (Ciarmiello et al. 2006). Plus remarquable 

encore, des patients porteurs de la MH qui sont devenus symptomatiques, avaient un métabolisme 

dans le caudé plus faible que les porteurs de la MH qui sont restés asymptomatiques après 5 ans 

(Ciarmiello et al. 2012). 

L’étude de l’hypométabolisme par l’imagerie TEP dans la MP est en revanche plus récente. Toujours 

en utilisant le 18F-FDG comme marqueur du métabolisme du glucose, une étude a pu observer un 

hypométabolisme dans les régions corticales de patients MP (Ruppert et al. 2020). Ces résultats, 

associés à l’hypométabolisme dans les régions pariétales (Albrecht et al. 2018), permettent de révéler 

la relation entre l’hypométabolisme dans ces régions et la déficience cognitive dans la MP, tandis que 

l’hypométabolisme observé dans le noyau caudé est associé aux symptômes moteurs. Cependant, 

dans la MA, certaines de ces régions sont aussi affectées, ce qui rend ces biomarqueurs moins 

spécifiques de la MP. 

La MA est en effet elle aussi sujette à une diminution du métabolisme du glucose dans le cerveau, en 

particulier dans les stades précoces de la maladie dans des régions telles que l’hippocampe et le cortex 

cingulaire postérieur (Friedland et al. 1983; Minoshima et al. 1997). Cet hypométabolisme s’étend par 

la suite à d’autres structures au fur et à mesure de l’avancée de la maladie. L’imagerie 18F-FDG-TEP de 

par sa spécificité élevée permet ainsi de distinguer la MA d’autre démences (Chen et Zhong 2013). 

Résistance à l’insuline  

Parmi les altérations du métabolisme cérébral, nous avons précédemment discuté de la résistance à 

l’insuline. Bien qu’ayant été confirmé post-mortem dans des patients de la MA (Talbot et al. 2012),des 

études FDP-TEP ont été menées afin d’évaluer ses effets. Willette et al. ont ainsi pu montrer qu’une 

résistance plus sévère à l’insuline était liée à un métabolisme du glucose réduit, qui à son tour affecte 

les fonctions de mémoire (Willette et al. 2015).  D’autres études ont aussi rapporté cette association 

(Baker et al. 2011; Roberts et al. 2014). 

L’utilisation cérébrale du glucose a été étudiée dans des conditions d’hyper-insulinémie. En effet, les 

effets de l’insuline per se peuvent être investigués en maintenant des niveaux de glucose 

physiologiques à l’aide d’un clamp euglycémique hyper-insulinémique et en combinant cela avec la 

FDG-TEP du cerveau. Des études menées avec ce protocole ont ainsi montré que l’accumulation totale 

de radioactivité dans le tissu cérébral était réduite pendant ce clamp (Boersma et al. 2018; Hirvonen 

et al. 2011; Johansson et al. 2018). 
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Ces applications de l’imagerie 18F-FDG-TEP à l’évaluation du métabolisme du glucose peuvent 

cependant atteindre certaines limites. C’est le cas par exemple lorsque la maladie s’est développée et 

engendre une atrophie cérébrale. En effet, cette atrophie peut impacter les mesures de CMRGlc et il 

faut alors y apporter des corrections. En outre, la résolution spatiale intrinsèquement limitée (~1mm3) 

de l’imagerie TEP rend difficile l’évaluation du métabolisme du glucose dans les structures cérébrales 

de petite taille ou encore lors d’examens précliniques chez la souris lorsque l’on souhaite évaluer l’effet 

d’une thérapie par exemple.  

 

Figure III-5: Biomarqueurs de neuro-imagerie chez les patients atteints de troubles cognitifs légers (MCI) ou de 

la maladie d'Alzheimer (AD) (Risacher et Saykin 2019).  

Les patients atteints de déficience cognitive légère (MCI) peuvent présenter des quantités variables de positivité 

amyloïde et tau. (A), le patient MCI présente une légère neurodégénérescence du lobe temporal médian (première 

colonne, flèche blanche) et un hypométabolisme du glucose pariétal latéral (troisième colonne, flèches blanches), 

une positivité amyloïde (deuxième colonne, flèche blanche) mais une liaison tau minimale (quatrième colonne, 

flèches blanches). Le patient MCI (B), en revanche, présente une quantité plus importante de dépôts amyloïdes 

(deuxième colonne, flèche blanche) et tau (quatrième colonne, flèches blanches), avec une neurodégénérescence 

du lobe temporal médian marquée (première colonne, flèche blanche) et un hypométabolisme pariétal du glucose 

(troisième colonne, flèches blanches). Le patient atteint de la maladie d'Alzheimer (C) présente un modèle 

communément observé de positivité des biomarqueurs, y compris la positivité de l'amyloïde (deuxième colonne, 

flèche blanche), la positivité de la protéine tau (quatrième colonne, flèches blanches), ainsi qu'une 

neurodégénérescence marquée du lobe temporal médian (première colonne, flèche blanche) et un 

hypométabolisme latéral du glucose pariétal (troisième colonne, flèches blanches). Aβ-, négatif pour l'amyloïde 
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bêta ; Aβ+, positif pour l'amyloïde bêta, de la même façon : tau+ et tau- positif et négatif pour la protéine tau. L , 

gauche 

 

III.3.2. IRM 

L’IRM est une modalité d’imagerie tout aussi pertinente que l’imagerie TEP pour le suivi des maladies 

neurodégénératives et s’efforce elle aussi de recueillir des biomarqueurs permettant de prévenir 

l’apparition de diverses maladies neurodégénératives. Par son aspect non-invasif et les informations 

anatomiques précises qu’elle peut acquérir l’IRM fait partie des méthodes de choix dans l’étude des 

maladies neurodégénératives. Nous présenterons cependant plus spécifiquement dans cette partie les 

modalités IRM utilisées pour détecter les altérations métaboliques. 

III.3.2.1. 1H SRM  

La spectroscopie par résonance magnétique (SRM), présentée dans le chapitre précédent, est une 

méthode non-invasive principalement utilisée pour la caractérisation des tissus et la détermination 

des processus biologiques. L’importance des cycles de neurotransmetteurs glutamate/GABA dans la 

pathogénèse des maladies neurodégénérative est de plus en plus reconnu par la communauté 

scientifique et médicale. Ainsi, la mesure des concentrations de GABA, Glu et Gln par 1H SRM est d’une 

grande nécessité afin d’évaluer l’état du métabolisme cérébral. D’autres métabolites mesurables en 

1H SMR sont particulièrement intéressants tels que le NAA, la créatine, la choline et le myo-inositol 

(voir chapitre II).  

Dans le contexte de la neurodégénérescence, le NAA a été l’objet de nombreuses études car il est 

considéré comme un marqueur de la viabilité neuro-axonale, ou plus généralement de la densité 

neuronale (Edden et Harris 2016). La faible sensibilité de la méthode requiert typiquement la sélection 

de voxel spatialement limités à partir duquel les spectres sont acquis, laissant ainsi tomber la 

connaissance liée aux variations spatiales en échange d’un détail métabolique plus important. De 

nombreuses études ont appliqué la 1H SMR pour tenter de caractériser la MA. Des diminutions de la 

concentration de NAA ont ainsi été observées dans la majorité de la matière grise dans les patients 

atteints d’AD comparé aux contrôles (Frederick et al. 2004; Herminghaus et al. 2003; Kantarci et al. 

2000; Parnetti et al. 1997).  

L’investigation des niveaux de GABA dans la dégénérescence fait partie des axes de recherche les plus 

récents, bénéficiant du fait que les méthodes soient devenues accessibles en clinique avec l’apparition 

d’IRM à champ plus élevé (Puts et Edden 2012). Plusieurs études ont observé ces niveaux dans les 

patients de la MA et les patients MCI retrouvant dans les deux cas une expression réduite des niveaux 



80 
 

de GABA dans le cortex cingulé postérieur (Bai et al. 2015; Riese et al. 2015). Néanmoins, le GABA 

n’était pas différent selon que le patient présentait ou non des dépôts de plaques amyloïdes, suggérant 

que le GABA a moins de potentiel dans le diagnostic de la maladie. Les mesures de GABA peuvent 

cependant apporter un éclairage supplémentaire dans la pathogénèse. Le travail récent de (Firbank et 

al. 2018) sur des patients MP a révélé des niveaux de GABA significativement plus faible dans le cortex 

visuel de patients souffrant d’hallucination visuelles que ceux n’en souffrant pas, suggérant que les 

hallucinations pourraient être en partie causées par une diminution de l’action inhibitrice des 

neurotransmetteurs, en accord avec la perte des récepteurs GABA post-synaptiques dans le cortex 

visuel observé post-mortem (Khundakar et al. 2016). 

L’1H SMR est aussi utile pour la quantification des métabolites liés à la neuro-inflammation tels que le 

myo-inositol, la créatine (et la phosphocréatine), ou le lactate. Cependant ces métabolites ne reflètent 

pas toujours la neuro-inflammation et sont ainsi considérés comme biomarqueurs sous-optimaux 

(Woodcock et al. 2019). Le glutathion, la molécule anti-oxydante endogène la plus abondante et 

biomarqueur bien établi du stress oxydatif (Forman, Zhang, et Rinna 2009), est aussi atteinte lors de 

l’inflammation (Noble et al. 2007). L’implication du glutathion à la fois dans la neuro-inflammation et 

le stress oxydatif n’est pas surprenant du fait de l’interdépendance de ces processus et de la 

production d’agents anti-oxydants en réponse à l’inflammation (Biswas 2016). Ainsi, sa quantification 

permet d’obtenir une information pertinente concernant le niveau d’inflammation et/ou de stress 

oxydatif. 

III.3.2.2. 13C SRM appliquée au métabolisme cérébral du glucose 

La SRM du 13C, développée il y a une trentaine d’années, permet d’obtenir des informations d’un autre 

point de vue qu’avec le 1H. Son principal intérêt réside dans sa spécificité qui permet la détection et la 

quantification de métabolites qui ne peuvent pas être suivi par des techniques radiochimiques, comme 

la TEP par exemple (Kurhanewicz et al. 2008; Morris et Bachelard 2003). Ainsi, le 13C peut fournir une 

information précieuse concernant le métabolisme cérébral du glucose et sa corrélation à l’activité 

neuronale en détectant les métabolites marqués par les substrats enrichis en 13C (de Graaf et al. 2003; 

de Graaf, Rothman, et Behar 2011; Rodrigues, Valette, et Bouzier-Sore 2013; Rothman et al. 2011). 

Cela apporte une meilleure compréhension des flux des différentes voies de dégradation telles que la 

glycolyse, la voie des pentoses phosphates, la glycogénogénèse, ou encore le cycle de Krebs et le cycle 

glutamate (Glu)/glutamine (Gln). 

Le [1-13C]- et le [1,6-13C2]-glucose sont largement utilisés dans les études de spectroscopie 13C. 

Malheureusement, la plupart des molécules qui sont marquées pendant une perfusion de glucose 13C 

ne peuvent pas être détectées par RMN en raison de leur faible concentration et de la sensibilité 
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relativement faible de la RMN in vivo. Par conséquent, les chercheurs doivent compter sur la détection 

du marquage 13C dans des pools plus importants d'acides aminés cérébraux, tels que le Glu ou la Gln, 

puis sur le calcul indirect de l'activité du cycle de Krebs (Henry et al. 2006). Ainsi, l’incorporation du 

marquage du [1-13C]-glucose dans le [4-13C]-Glu reflète souvent la glycolyse neuronale et le cycle de 

Krebs (de Graaf et al. 2003, 2011). Le flux du cycle de Krebs cérébral a été mesuré dans le cerveau de 

rat grâce au [1-13C]-glucose (Mason et al. 1992): Le glucose marqué au 13C est dégradé par la glycolyse 

où le marquage est reporté en [3-13C]-pyruvate, participant au cycle de Krebs.  

Le marquage 13C de l’acétate est aussi considéré. En effet, certaines études suggèrent que l’acétate est 

exclusivement métabolisé dans les astrocytes (Badar-Goffer, Bachelard, et Morris 1990; de Graaf et al. 

2011). L’acétate marqué est transporté en tant que substrat dans les astrocytes menant au marquage 

d’un faible pool astrocytaire de Glu.  

 

Figure III-6: Spectres SMR 13C acquis dans les lobes occipital/pariétal d’un volontaire sain à 4 T, (Rothman et al. 

2011) 

Après injection de (a) [1-13C]-glucose, (b) [3-13C]-lactate et (c) [2-13C]-acétate. Les spectres sont mis à l’échelle par 

rapport au NAA C3. Pour le glucose et le lactate comme marqueurs, on peut voir le marquage s’accumuler 

principalement en tant que Glu C4. L’acétate marque quant à lui préférentiellement la Gln C4, puisqu’il est 

majoritairement métabolisé dans les astrocytes. 

Dans la MA par exemple, une étude a montré que le ratio de l’enrichissement Glu2/Glu4 entre 60 et 

100 min après infusion de [1-13C] glucose était significativement plus faibles chez les patients atteints 
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d’AD que chez les contrôles, suggérant un dysfonctionnement du cycle de Krebs dans les neurones et 

une neurotransmission de Glu réduite (Lin et al. 2003). 

Malgré les informations spécifiques qui peuvent être obtenues sur les métabolites et les taux 

métaboliques, la SMR 13C est modalité présentant certains freins. Ces difficultés sont principalement 

liées au 13C en lui-même. Son abondance naturelle faible (1 % dans les organismes vivants) le rend 

spécifique mais rend l’injection de 13C exogène obligatoire afin d’obtenir une bonne sensibilité et de 

ce fait augmente énormément le coût et la complexité des expériences (Gruetter et al. 2003:13). Par 

ailleurs, l’infusion constante de volumes de métabolites-13C rend impossible l’application de la SMR-

13C sur des animaux dont le volume corporel est trop faible et limite ainsi sa faisabilité aux cultures 

cellulaire et aux extraits de tissus (Bouzier-Sore et al. 2003). 

III.3.2.3. IRM fonctionnelle 

Cette technique utilise les modifications du signal de résonance magnétique qui reflètent la perfusion 

des tissus. L'utilisation la plus courante de l'IRM fonctionnelle (IRMf) dans le domaine du vieillissement 

et de la démence consiste à examiner les réseaux cérébraux. Ces réseaux sont définis en examinant la 

synchronisation du signal de l'IRMf dans différentes régions du cerveau ; les régions qui présentent 

des fluctuations synchrones du signal sont supposées faire partie du même réseau. Les altérations de 

ces mesures de connectivité sont interprétées comme indiquant une perturbation ou un 

dysfonctionnement de ces réseaux et peuvent être considérées comme des réductions ou des 

augmentations de la connectivité du réseau. Ces réseaux fournissent également des modèles 

permettant d'expliquer comment la pathologie se propage dans le cerveau. 

Bien que plusieurs modalités d’imagerie soient capables de détecter les substrats et/ou l’atrophie 

pathologiques de certaines maladies neurodégénératives, l’IRMf a montré sa capacité à explorer 

l’activité fonctionnelle dans différents réseaux cérébraux de façon fiable et reproductible (Biswal et al. 

2010; van den Heuvel et Hulshoff Pol 2010). De plus, il a été montré que les altérations observées dans 

plusieurs systèmes de neurotransmetteurs influencent l’activité fonctionnelle cérébrale mesurée en 

IRMf (Klaassens et al. 2015; Pa et al. 2013; Shah et al. 2015; Zheng et al. 2017). 

Dans la MP par exemple, une corrélation a été rapportée entre la perte des neurones dopaminergiques 

et les altérations de l’activité cérébrale survenant dans la maladie (Lin et al. 2017). Comme les 

ganglions de la base font partie de réseaux neuronaux impliquant l'ensemble du cortex, on peut 

s'attendre à ce que les réductions de la libération de dopaminergiques affectent le fonctionnement de 

nombreux réseaux cérébraux à grande échelle impliqués dans les processus cognitifs (Dagher et 

Nagano-Saito 2007). En outre, il a été suggéré qu'un taux anormal d'alpha-synucléine dans le liquide 
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céphalorachidien influence à la fois les réseaux de connectivité fonctionnelle sensorimotrice et non-

motrice dans la MP (Campbell et al. 2015). 

L’IRMf ne se limite évidemment pas à la MP et est appliquée dans la plupart des maladies 

neurodégénératives et a ainsi permis de montrer les disruptions de connectivité fonctionnelle et 

structurelle chez les patients atteints de démence et de troubles moteurs (Baik et al. 2014; Hacker et 

al. 2012; Sheline et Raichle 2013; Toussaint et al. 2014; Wang et al. 2007). 

 

 

Figure III-7: Application de l'IRMf à la maladie de Parkinson (Agosta et al. 2017) 

Les activations cérébrales observées par IRMf sont montrées chez les patients contrôles (HC) et les patients PD-

FoG (Parkinson associé à un blocage au niveau de la démarche). Ces activations ont été acquises lors de 

différentes tâches, à savoir (A) l’exécution d’un mouvement de pied, (B) une tâche motrice et (C) une tâche 

d’observation. Les barres de couleurs représentent la fiabilité de l’effet observé. Les patients MP présentent 

globalement une activité réduite par rapport aux contrôles. 

A travers ces exemples on comprend ainsi l’intérêt clinique de ces méthodes, qu’elles soient IRM ou 

TEP, dans le processus de diagnostic des maladies neurodégénératives. Surtout, on perçoit 
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l’importance d’utiliser de façon couplée ces méthodes, afin de profiter des avantages de chacune des 

modalités. Cependant, dans le cadre de l’étude des maladies neurodégénératives dans les modèles 

murins, si la résolution spatiale de l’IRM n’est pas une contrainte, celle de la TEP est en revanche 

limitante et ne permet pas d’obtenir une information biologique pertinente au vu du faible volume des 

structures cérébrales entrant en jeu. De plus, le manque de sensibilité de la SMR ne permet pas une 

étude fine du métabolisme dans les modèles animaux. C’est pourquoi on se propose ici de développer 

une méthode d’imagerie capable de combler ce manque, à savoir l’imagerie métabolique IRM par 

transfert de saturation par échange chimique ou IRM-CEST, qui apporte une meilleure sensibilité que 

la SMR et qui conserve une certaine spécificité (comme nous le montrerons dans le chapitre V). Nous 

présentons dans le chapitre suivant les principes physiques sur lesquels reposent cette modalité. 
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Chapitre IV : Imagerie CEST 
 

Dans ce chapitre nous discutons en détail des principes physiques à l’origine du signal CEST ainsi que 

des conditions d’observation de cet effet. Puis nous évoquerons les effets qui peuvent contribuer au 

signal CEST et de leur impact lors de l’analyse du signal. Enfin, pour illustrer la richesse du contraste 

CEST, nous proposerons un bref descriptif des différentes molécules endogènes couramment utilisées 

dans l’imagerie CEST et leurs applications cliniques et précliniques. 

IV.1. PRINCIPE GENERAL & CONDITIONS D’OBSERVATION  

IV.1.1. Historique de l’imagerie CEST 

Le bon fonctionnement de la plupart des systèmes biologiques repose sur les réactions biochimiques 

prenant place entre les différentes espèces chimiques du système considéré. Ces réactions consistent 

en des interactions ou échanges au niveau moléculaire ou atomique. Ainsi, ces échanges peuvent 

refléter les propriétés physico-chimiques du système. L’étude des réactions chimiques, relativement 

rapides, nécessite généralement l’utilisation de méthodes physiques capables de suivre ces réactions. 

Parmi ces méthodes, la spectroscopie par résonance magnétique est un outil pertinent pour étudier 

les vitesses de ces processus, en particulier pour investiguer les réactions d’échange d’atomes 

d’hydrogènes.  

Les effets des échanges chimiques sur le spectre RMN ont été visualisés pour la première fois par deux 

équipes différentes en 1951. Quelques années plus tard, les équations Bloch décrivant l’évolution de 

l’aimantation nucléaire sont reformulées par McConnell et appliquées à l’évolution de l’aimantation 

dans le cas d’un système d’hydrogènes de deux espèces chimiques en échange (McConnell 1958). Ces 

découvertes forment les piliers du développement de la spectroscopie par transfert de saturation, 

dont les premiers résultats expérimentaux sont rapportés par Forsén et Hoffman (Forsén et Hoffman 

1963; Hoffman et Forsén 1966).  
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Figure IV-1: Diminution et recouvrement des intensités du signal RMN, (Forsén et Hoffman 1963) 

Les flèches vers le bas ↓ indiquent le moment d’application de l’impulsion radiofréquence et les flèches vers le 

haut ↑ indiquent l’arrêt de cette application. Les transferts de saturation sont montrés dans le cas du 

salicylaldéhyde (A) et du 2-hydroxyacétophénone (B). 

 

Ces travaux ont par la suite été repris par Wolff & Balaban qui ont observé le transfert d’aimantation 

entre l’eau libre et les macromolécules présentes dans le rein et le muscle squelettique de lapin. 

L’application d’une impulsion de saturation à la fréquence de résonance du métabolite d’intérêt 

engendre ainsi une diminution mesurable du signal de l’eau libre (Fig.IV.2). 

 

Figure IV-2: Effet de la saturation sur le signal RMN de l’eau et des métabolites dans le rein de lapin in vivo. 

Les pics RMN correspondent à l’eau (A), au triméthylamine et aux lipides (C). 

Le principe du Transfert de Saturation par Echange Chimique, ou CEST, repose sur l’échange chimique 

entre des molécules saturées et l’eau. En résonance magnétique, on peut décrire la saturation comme 

étant un état temporaire pendant lequel les molécules d’un tissu considéré ne possèdent aucune 

aimantation longitudinale. Ceci peut être exploité afin d’obtenir un contraste en excitant l’échantillon 
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de sorte que seul un certain type de tissu soit saturé, tissu qui possèdera alors un signal réduit voire 

qui n’apparaîtra pas du tout à l’image. On peut citer par exemple des techniques de suppression de 

graisse dont le but est de saturer le signal à la fréquence de résonance de la graisse (fréquence de 

résonance des hydrogènes de méthylène sur des molécules de triglycérides) pour éliminer le signal de 

la graisse de l’image. 

En CEST, l’aimantation est transférée des molécules cibles aux molécules d’eau libre de telle sorte que 

l’effet de saturation est alors observable sur ces molécules d’eau libre au lieu d’être observé sur les 

molécules cibles. Pour que ce transfert ait lieu, il faut que les espèces chimiques considérées possèdent 

des hydrogènes 1H échangeables avec ceux de l’eau. Les conditions sur ces échanges seront explicitées 

dans la partie ci-après. 

Par conséquent, le principe d’imagerie CEST est relativement simple : en considérant une espèce 

chimique capable d’échanger ses hydrogènes 1H avec ceux de l’eau libre, on applique une impulsion 

RF à l’une de leur fréquence de résonance de façon à atteindre un état de saturation. Cette saturation 

d’aimantation va spontanément être transférée à l’eau libre au cours du temps via les échanges 

chimiques qui ont lieu entre les hydrogènes saturés de la molécule d’intérêt et ceux non saturés de 

l’eau. Ainsi, le signal diminué de l’eau va être détecté classiquement par une séquence d’imagerie et 

fournir une mesure indirecte de la concentration de la molécule d’intérêt (Fig.IV.3). 

Si le CEST s’arrêtait là il ne serait que d’une très faible utilité. En effet, les espèces chimiques sont 

présentes en des quantités pratiquement négligeables devant celle de l’eau qui compose notre corps, 

environ 10-5- 10-6. On ne remarquerait aucun changement dans le signal si seul un échange avait lieu. 

La principale force du CEST réside dans l’échange continu des hydrogènes saturés, qui va mener à une 

saturation significative de l’eau. Lors de l’échange d’un hydrogène saturé avec l’eau, cet hydrogène va 

être remplacé par un hydrogène non saturé (celui de l’eau), qui va pouvoir à son tour être saturé pour 

un prochain transfert. Ainsi, si cet échange se produit 100 fois pendant l’application de la RF, la 

détectabilité de l’espèce considérée sera indirectement amplifiée d’un facteur 100. 
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Figure IV-3 Principe de l’effet CEST 

Avant saturation, le soluté et l’eau ont leur signal maximum. Lors de l’application de l’onde RF, le signal du pool 

du soluté est diminué. Puis, les hydrogènes du soluté saturés par la RF sont échangés avec ceux, non saturés, de 

l’eau. Ce processus mène à une diminution du signal de l’eau, processus qui se répète au cours du temps. 

En principe, on peut se servir de l’imagerie CEST pour imager n’importe quel soluté du moment qu’il 

contient une espèce possédant des hydrogènes 1H échangeables avec l’eau. Cependant, il ne faut pas 

perdre de vue notre objectif premier : la pertinence clinique de l’utilisation de l’imagerie CEST. Ainsi, 

la plupart des applications reposent sur des métabolites que l’on trouve directement dans le corps 

humain ou encore que l’on pourrait administrer et utiliser comme agent de contraste. Il existe de 

nombreux composés déjà utilisés en CEST dont nous parlerons plus en détail dans la suite de ce 

chapitre. 

 

IV.1.2. Conditions d’observation 

Considérons un système composé de deux populations de spins couplées, A et B. Si on suppose qu’il y 

a un échange chimique entre ces deux groupes et qu’il se déroule de façon instantanée, c’est-à-dire 

qu’on ne donne pas au système le temps de changer graduellement de l’état A à B (et vice versa) 

puisque cela affecterait alors les paramètres dans l’équation de Bloch, on peut réécrire explicitement 

l’évolution des aimantations en utilisant les équations de Bloch modifiées par McConnell pour tenir 

compte des échanges et de la présence d’une impulsion RF (McConnell 1958):  
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𝑑

𝑑𝑡

(

 
 
 
 

𝑀𝑥
𝐴

𝑀𝑦
𝐴

𝑀𝑧
𝐴

𝑀𝑥
𝐵

𝑀𝑦
𝐵

𝑀𝑧
𝐵)

 
 
 
 

=

(

 
 
 

−𝜌2𝐴 −Δ𝐴 0 𝑘𝐵𝐴 0 0
Δ𝐴 −𝜌2𝐴 ω1 0 𝑘𝐵𝐴 0
0 −ω1 −𝜌1𝐴 0 0 𝑘𝐵𝐴
𝑘𝐴𝐵 0 0 −𝜌2𝐵 −Δ𝐵 0
0 𝑘𝐴𝐵 0 Δ𝐵 −𝜌2𝐵 ω1
0 0 𝑘𝐴𝐵 0 −ω1 −𝜌1𝐵)

 
 
 

∙

(

 
 
 
 

𝑀𝑥
𝐴

𝑀𝑦
𝐴

𝑀𝑧
𝐴

𝑀𝑥
𝐵

𝑀𝑦
𝐵

𝑀𝑧
𝐵)

 
 
 
 

+

(

 
 
 

0
0

𝑅1𝐴𝑀0
𝐴

0
0

𝑅1𝐵𝑀0
𝐵)

 
 
 
 IV. 1-1 

avec : 

Δ𝐴,𝐵 = ω𝐴,𝐵 − ω𝑅𝐹 

et 

ρ1𝐴 = 𝑅1𝐴 − 𝑘𝐴𝐵, ρ2𝐴 = 𝑅2𝐴 − 𝑘𝐴𝐵 

ρ1𝐵 = 𝑅1𝐵 − 𝑘𝐵𝐴, ρ2𝐵 = 𝑅2𝐵 − 𝑘𝐵𝐴 

Dans ces équations, 𝑀𝑥
𝐴 , 𝑀𝑦

𝐴 , 𝑀𝑧
𝐴 , 𝑀𝑥

𝐵 , 𝑀𝑦
𝐵 , 𝑀𝑧

𝐵  représentent les aimantations dans le référentiel 

tournant et 𝑀0
𝐴, 𝑀0

𝐵 les aimantations à l’équilibre (colinéaires au champ 𝐵0⃗⃗ ⃗⃗ ⃗ selon l’axe 𝑂𝑧). ω𝑅𝐹 et ω1 

sont la fréquence et l’amplitude de l’irradiation RF (en rad/s), respectivement, avec ω1 = 𝛾B1. Δ𝐴 est 

le déplacement chimique du groupe A par rapport à la fréquence de la RF, Δ𝐴 = 𝜔𝑅𝐹 −𝜔𝐴. 𝑅1𝐴 =

 1 𝑇1𝐴⁄  est le taux de relaxation longitudinale et 𝑅2𝐴 = 1 𝑇2𝐴⁄  le taux de relaxation transversale. 𝑘𝐴𝐵 

correspond au taux d’échange du pool A vers le pool B. Dans le cas de l’échange chimique, il est égal à 

l’inverse du temps qu’un hydrogène passe dans le pool A : 𝑘𝐴𝐵 = 1 𝜏𝐴𝐵⁄ . Ces définitions s’appliquent 

de la même façon au pool B. 

A l’état d’équilibre, quand il n’y a aucun échange d’aimantation, on peut écrire : 

𝑘𝐴𝐵𝑀0
𝐴 = 𝑘𝐵𝐴𝑀0

𝐵 IV. 1-2 

Si l’on considère maintenant que cet état d’équilibre est perturbé par l’application d’une impulsion RF 

de 90° à t=0, les deux populations de spins A et B sont alors basculées dans le plan transverse. On peut 

ainsi écrire les conditions initiales : 

𝑀𝐴(𝑡 = 0) =  (
0
𝑀0
𝐴

0
) et 𝑀𝐵(𝑡 = 0) =  (

0
𝑀0
𝐵

0
) 

En supposant que la durée d’application 𝜏 de l’impulsion est très inférieure au 𝑇1 ou 𝑇2, on sait que : 

𝑑

𝑑𝑡
(

𝑀𝑥
𝑀𝑦
𝑀𝑧

) = (

−Δ0𝑀𝑦
Δ0𝑀𝑥 + 𝛾𝐵1𝑀𝑧
−𝛾𝐵1𝑀𝑦

) IV. 1-3 
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On peut alors définir l’évolution de l’aimantation dans le plan transverse après application de la RF 

par : 

𝑑

𝑑𝑡

(

 
 

𝑀𝑥
𝐴

𝑀𝑦
𝐴

𝑀𝑥
𝐵

𝑀𝑦
𝐵
)

 
 
= (

−𝜌2𝐴 −Δ𝐴 𝑘𝐵𝐴 0
Δ𝐴 −𝜌2𝐴 0 𝑘𝐵𝐴
𝑘𝐴𝐵 0 −𝜌2𝐵 −Δ𝐵
0 𝑘𝐴𝐵 Δ𝐵 −𝜌2𝐵

) ∙

(

 
 

𝑀𝑥
𝐴

𝑀𝑦
𝐴

𝑀𝑥
𝐵

𝑀𝑦
𝐵
)

 
 

IV. 1-4 

Pour simplifier ce système d’équations, on peut repartir de la définition complexe des aimantations et 

l’écrire pour les aimantations transversales, c’est-à-dire : 

𝑀𝐴𝑇 =  𝑀𝑦
𝐴 −  𝑖𝑀𝑥

𝐴 IV. 1-5a 

𝑀𝐵𝑇 = 𝑀𝑦
𝐵 −  𝑖𝑀𝑥

𝐵 IV. 1-5b 

L’équation IV.1-4 devient alors : 

𝑑

𝑑𝑡
(𝑀

𝐴𝑇

𝑀𝐵𝑇
) = (

𝑖Δ𝐴 − 𝜌2𝐴 𝑘𝐵𝐴
𝑘𝐴𝐵 𝑖Δ𝐵 − 𝜌2𝐵

) ∙ (𝑀
𝐴𝑇

𝑀𝐵𝑇
) IV. 1-6 

Les solutions de ce système d’équations caractérisant l’évolution temporelle des aimantations 

transversales en présence d’échange chimique peuvent s’écrire sous la forme : 

𝑀𝐴𝑇(𝑡) =  𝑐1𝐴 . 𝑒
−𝜆1𝑡 + 𝑐2𝐴 . 𝑒

−𝜆2𝑡 

𝑀𝐵𝑇(𝑡) =  𝑐1𝐵 . 𝑒
−𝜆1𝑡 + 𝑐2𝐵 . 𝑒

−𝜆2𝑡 

Où 𝜆1 et 𝜆2 sont les valeurs propres de la matrice de l’équation IV.1-6 

Pour simplifier les expressions de ces valeurs propres, on peut considérer le cas particulier où les 

aimantations initiales des pools A et B sont égales : 𝑀0
𝐴 = 𝑀0

𝐵. A l’équilibre, on obtient alors d’après 

l’équation IV.1-2, 𝑘𝐴𝐵 = 𝑘𝐵𝐴 . En supposant que la relaxation est négligeable, on peut réécrire 

l’équation IV.1-6 : 

𝑑

𝑑𝑡
(𝑀

𝐴𝑇

𝑀𝐵𝑇
) = (

𝑖Δ𝐴 − 𝑘 𝑘
𝑘 𝑖Δ𝐵 − 𝑘

) ∙ (𝑀
𝐴𝑇

𝑀𝐵𝑇
) IV. 1-7 

Où 𝑘 représente le taux d’échange dans le cas particulier où 𝑘𝐴𝐵 = 𝑘𝐵𝐴 

 

On cherche alors à calculer les valeurs propres en résolvant l’équation : 

(𝑖Δ𝐴 − 𝑘 − 𝜆1)(𝑖Δ𝐵 − 𝑘 − 𝜆2) − 𝑘
2 = 0 IV. 1-8 

Soit : 
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𝜆1,2 =
𝑖

2
(Δ𝐴 − Δ𝐵) − 𝑘 ±√𝑘

2 −
1

4
(Δ𝐴 − Δ𝐵)² 

En gardant en tête que nous appliquons une impulsion RF 90°, on peut appliquer nos conditions 

initiales et résoudre pour les coefficients c𝑖,𝑗 (où 𝑖 = 1,2 et 𝑗 = 𝐴, 𝐵) : 

c1𝐴 =
1

4

𝑀0
𝐴 𝑖
2
(Δ𝐴 − Δ𝐵) + 𝑘 +𝑊

𝑊
, c2𝐴 =

1

4

𝑀0
𝐴−𝑖
2
(Δ𝐴 − Δ𝐵) + 𝑘 +𝑊

𝑊
 

c1𝐵 =
1

4

𝑀0
𝐵 𝑖
2
(Δ𝐴 − Δ𝐵) + 𝑘 +𝑊

𝑊
, c2𝐵 =

1

4

𝑀0
𝐵−𝑖
2
(Δ𝐴 − Δ𝐵) + 𝑘 +𝑊

𝑊
 

avec 𝑊 = √𝑘2 −
1

4
(Δ𝐴 − Δ𝐵)² 

Au final, le signal qu’on va mesurer expérimentalement est la somme des aimantations transversales 

de notre spin dans l’environnement A et dans l’environnement B, soit mathématiquement : 

𝑠(𝑡) =  𝑀𝐴𝑇(𝑡) + 𝑀𝐵𝑇(𝑡) IV. 1-9 

Pour donner un peu plus de sens à ces équations et pour mieux comprendre leurs implications 

physiques, considérons deux régimes d’échanges : les échanges lents d’une part et les échanges 

rapides d’autre part. 

Echange lent 

Dans le cas d’un échange lent, 𝑘 suit la condition suivante : 𝑘 ≪ |Δ𝐴 − Δ𝐵| 

C’est-à-dire que le spectre RMN sera constitué de deux lignes, l’une correspondant à l’état A à Δ𝐴 et 

l’autre correspondant à l’état B à Δ𝐵. En effet, dans ce cas : 

𝑊 ≈ √−
1

4
(Δ𝐴 − Δ𝐵)

2 = 
𝑖

2
(Δ𝐴 − Δ𝐵) 

On en déduit les valeurs propres : 

𝜆1 = 𝑖Δ𝐴 − 𝑘 

𝜆2 = 𝑖Δ𝐵 − 𝑘 

Et les coefficients : 

𝑐1𝐴 = c2𝐵 = 
𝑀0
2
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𝑐1𝐵 = c2𝐴 = 0 

Ainsi, le signal mesuré sera donc : 

𝑠(𝑡) = 𝑀𝐴𝑇(𝑡) + 𝑀𝐵𝑇(𝑡) =  
1

2
𝑀0(𝑒

(𝑖Δ𝐴−𝑘)𝑡 + 𝑒(𝑖Δ𝐵−𝑘)𝑡) IV. 1-10a 

La transformée de Fourier de ce signal donne, dans le domaine fréquentiel : 

𝑆(𝜔) =
1

2
𝑀0 (

1

𝑘 − 𝑖(Δ𝐴 −𝜔)
+

1

𝑘 − 𝑖(Δ𝐵 −𝜔)
) IV. 1-10b 

Avec comme partie réelle : 

𝑅𝑒{𝑆(𝜔)} =
1

2
𝑀0 (

1

𝑘2 + (Δ𝐴 −𝜔)
2
+

1

𝑘2 + (Δ𝐵 −𝜔)
2
) IV. 1-10c 

En d’autres mots, les pics d’absorption mesurés en RMN vont consister en deux lignes Lorentziennes 

avec une largeur à mi-hauteur égale à 2𝑘 (Fig.IV.4). 

 

Figure IV-4 : Cas d'un échange lent 

Dans le cas où le taux d’échange entre les pools A et B est tel que 𝑘 ≪ |𝛥𝐴 − 𝛥𝐵|, les pics d’absorption des pools 

A et B sont dissociés et possèdent une largeur à mi-hauteur égale à 2k. 

Echange rapide 

Dans le cas d’un échange rapide, 𝑘 respecte : 𝑘 ≫  |Δ𝐴 − Δ𝐵| 

Dans ce cas-là, on obtient : 

𝜆1,2 ≈
𝑖

2
(Δ𝐴 − Δ𝐵) − 𝑘 ± 𝑘 (1 −

1

8𝑘²
(Δ𝐴 − Δ𝐵)

2) 

Et : 

𝑐1𝐴 = c1𝐵 = 
𝑀0
2

 



93 
 

𝑐2𝐴 = c2𝐵 = 0 

Ainsi, le signal total est donné par : 

𝑠(𝑡) = 𝑀𝐴𝑇(𝑡) + 𝑀𝐵𝑇(𝑡) = 𝑀0𝑒𝑥𝑝 {(𝑖
Δ𝐴+Δ𝐵

2
−
(Δ𝐴−Δ𝐵)²

8𝑘
) 𝑡}  IV. 1-11a 

qui donne comme partie réelle, après transformée de Fourier : 

𝑅𝑒{𝑆(𝜔)} = 𝑀0 (
𝛿

(Ω − 𝜔)2 + (𝛿)2
) IV. 1-11b 

Avec 

𝛿 =
(Δ𝐴 − Δ𝐵)²

8𝑘
, Ω =

Δ𝐴 + Δ𝐵
2

 

Ainsi, on observera graphiquement une moyenne des deux espèces à une position moyenne de 
Δ𝐴+Δ𝐵

2
 

et de largeur à mi-hauteur de 2𝛿 soit 
(Δ𝐴−Δ𝐵)²

4𝑘
 

 

Figure IV-5 : Cas d’un échange rapide 

Dans le cas où le taux d’échange entre les pools A et B est tel que 𝑘 ≫ |𝛥𝐴 − 𝛥𝐵|, le pic d’absorption RMN 

mesuré est situé à 
𝛥𝐴+𝛥𝐵

2
 . En effet, sous cette condition les pics ne sont plus dissociés et forment un unique pic. 

En utilisant les équations de Bloch-McConnell, nous avons pu démontrer qu’il existe une condition 

d’observation de l’effet CEST entre deux groupes d’hydrogènes en échange chimique (voir Fig.IV.6). 

Cette condition dépend en effet de la différence entre les déplacements chimiques de chaque groupe 

et du taux d’échange entre ces deux groupes. 
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Figure IV-6 : Effet du taux d'échange sur l'observation de l'effet CEST 

Soit deux pools d’hydrogènes A et B en échange possédant chacun un déplacement chimique distinct par rapport 

à la fréquence de l’eau libre (𝛥𝐴, 𝛥𝐵.respectivement). Pour pouvoir observer un effet CEST entre ces deux groupes, 

leur taux d’échange 𝑘𝑒𝑥  doit suivre certaines conditions. Si ce n’est pas le cas on observera alors qu’un seul pic 

d’absorption. 
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IV.2. TRANSFERTS DE SATURATION 

On distingue deux types d’état de transfert de saturation : l’état transitoire et l’état d’équilibre. L’état 

d’équilibre renvoie à un état dans lequel le système n’évolue plus et n’est plus dépendant du temps, 

c’est-à-dire que les dérivées de l’équation IV.1-1 sont égales à 0. L’état transitoire quant à lui réfère à 

un système encore en évolution et dont la dépendance temporelle ne peut pas être négligée. 

Contrairement au cas précédent, considérons maintenant que l’impulsion RF qu’on applique soit cette 

fois sélective des hydrogènes du pool B sans affecter les hydrogènes du pool A. 

IV.2.1. Saturation complète 

Dans le cas d’un état d’équilibre du système, le nombre d’hydrogènes échangés entre chaque pool est 

identique, c’est-à-dire que le flux de transfert est nul. Ainsi, en supposant une saturation complète du 

pool B, soit 𝑀𝑥
𝐵 = 𝑀𝑦

𝐵 = 𝑀𝑧
𝐵 = 0, on peut supprimer les dépendances temporelles et simplifier les 

équations précédentes. Dans ces conditions, on peut alors écrire la solution suivante pour 

l’aimantation du pool A : 

𝑀𝑧
𝐴

𝑀0
𝐴 =

𝑅1𝐴
𝑘𝐴𝐵 + 𝑅1𝐴

IV. 2-1 

On peut réarranger cette équation et l’exprimer en fonction de la concentration de l’agent de 

contraste (𝑀0
𝐵/𝑀0

𝐴), d’après l’équation IV.1-2 : 

𝑀𝑧
𝐴

𝑀0
𝐴 =

𝜏𝐵𝐴

𝑇1𝐴 (
𝑀0
𝐵

𝑀0
𝐴) + 𝜏𝐵𝐴

IV. 2-2
 

A partir de cette équation on comprend que l’effet CEST augmentera avec l’augmentation de la 

concentration de l’agent de contraste ou bien avec la diminution de 𝜏𝐵𝐴, c’est-à-dire l’augmentation 

du taux d’échange. 

On peut aussi déduire une expression simple du rapport de transfert de proton (ou PTR, pour Proton 

Transfer Ratio), également appelé taux de saturation : 

𝑃𝑇𝑅 = 1 −
𝑀𝑧
𝐴

𝑀0
𝐴 =

𝑀0
𝐴 −𝑀𝑧

𝐴

𝑀0
𝐴 =

𝑘𝐴𝐵
𝑘𝐴𝐵 + 𝑅1𝐴

IV. 2-3 

On remarque alors l’équilibre qu’il peut y avoir entre d’une part la récupération de l’aimantation 

longitudinale des hydrogènes du pool A et d’autre part la destruction de l’aimantation due à l’échange 

chimique avec les hydrogènes du pool B. 
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IV.2.2. Approximation de saturation faible 

Expérimentalement, le moyen le plus simple d’atteindre l’état d’équilibre est d’appliquer l’impulsion 

RF pendant un temps > 5𝑇1𝐴, où on aurait alors 𝑡𝑠𝑎𝑡 ≫ 𝑇1𝐴. Cependant, dans le cas d’une impulsion 

RF continue employée pendant des temps longs, cela peut endommager le matériel physique et, dans 

l’idée d’un transfert de la méthode vers le clinique, engendrer une puissance déposée trop élevée. Il 

est néanmoins possible de remplacer une RF continue par un train d’ondes RF de forme gaussienne ou 

semi-sinusoïdale cardinal, parfois entrelacé avec des délais ou des gradients (« crushers » ) (Dixon et 

al. 2010; Schmitt, Zaiß, et al. 2011). Cela ne change pas fondamentalement l’expérience mais 

complique tout de même les descriptions analytiques et semi-analytiques de l’évolution temporelle du 

système ainsi que l’analyse quantitative des résultats (Sun et al. 2008). 

En négligeant les termes d’évolution fréquentielle, l’équation IV.I-1 s’écrit, en posant 𝑚𝑧
𝐴 = 𝑀𝑧

𝐴 −

𝑀0
𝐴 et 𝑚𝑧

𝐵 = 𝑀𝑧
𝐵 −𝑀0

𝐵 : 

𝑑

𝑑𝑡

(

 
 

𝑀𝑦
𝐴

𝑚𝑧
𝐴

𝑀𝑦
𝐵

𝑚𝑦
𝐵
)

 
 
= (

−𝜌2𝐴 0 𝑘𝐵𝐴 0
0 −𝜌1𝐴 0 𝑘𝐵𝐴
𝑘𝐴𝐵 0 −𝜌2𝐵 𝜔1
0 𝑘𝐴𝐵 −𝜔1 −𝜌1𝐵

) ∙

(

 
 

𝑀𝑦
𝐴

𝑚𝑧
𝐴

𝑀𝑦
𝐵

𝑚𝑧
𝐵
)

 
 
+ (

0
0

𝜔1𝑀0
𝐵

0

) IV. 2-4 

A l’équilibre on obtient donc : 

𝑑

𝑑𝑡

(

 
 

𝑀𝑦
𝐴

𝑚𝑧
𝐴

𝑀𝑦
𝐵

𝑚𝑦
𝐵
)

 
 
= 0 

Ainsi, avec l’hypothèse selon laquelle la RF ne perturbe pas le pool A, cela correspond à Δ𝐵 = 0 et 

Δ𝐴 → ∞. On peut alors résoudre le système à l’équilibre et exprimer les résultats sous la forme : 

𝑀𝑦
𝐴 = −

𝜔1𝑞𝑀0
𝐴

𝜔1
2 + 𝑝𝑞

IV. 2-5a 

𝑚𝑧
𝐴 = −

𝜔1
2𝑀0

𝐴

𝜔1
2 + 𝑝𝑞

, 𝑜𝑢  𝑀𝑧
𝐴 =

𝑝𝑞𝑀0
𝐴

𝜔1
2 + 𝑝𝑞

IV. 2-5b 

𝑀𝑦
𝐵 = −

𝑘𝐴𝐵
𝜌2𝐵

∙
𝜔1𝑞𝑀0

𝐴

𝜔1
2 + 𝑝𝑞

= −
𝑘𝐵𝐴
𝜌1𝐵

∙
𝜔1𝑞𝑀0

𝐵

𝜔1
2 + 𝑝𝑞

IV. 2-5c 

𝑚𝑧
𝐵 = −

𝑘𝐴𝐵
𝜌1𝐵

∙
𝜔1
2𝑀0

𝐴

𝜔1
2 + 𝑝𝑞

= −
𝑘𝐵𝐴
𝜌1𝐵

∙
𝜔1
2𝑀0

𝐵

𝜔1
2 + 𝑝𝑞

IV. 2-5d 

Avec 
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𝑝 = 𝜌2𝐵 −
𝑘𝐴𝐵𝑘𝐵𝐴
𝜌2𝐴

, 𝑞 = 𝜌1𝐵 −
𝑘𝐴𝐵𝑘𝐵𝐴
𝜌1𝐴

 

On en déduit alors le PTR (Zaiß, Schmitt, et Bachert 2011) : 

𝑃𝑇𝑅 = 
𝑘𝐴𝐵

𝑅1𝐴 + 𝑘𝐴𝐵
∙

𝜔1
2

𝜔1
2 + 𝑝𝑞 +

𝑝
𝑞
Δ𝐵
2
= 𝑃𝑇𝑅𝑚𝑎𝑥 ∙ 𝛼(Δ𝐵) IV. 2-6 

Où 𝛼 est le ratio de saturation du pool B et défini par : 

𝛼(Δ𝐵) =
𝜔1
2

𝜔1
2 + 𝑝𝑞 +

𝑝
𝑞 Δ𝐵

2
 

Ce paramètre 𝛼, introduit par Sun et al (Sun, van Zijl, et Zhou 2005), est compris entre 0 et 1 et mesure 

la qualité de la saturation en terme d’effet CEST idéal. 

 

IV.2.3. Solutions en fonction du temps de l’approximation de saturation faible 

Le processus de transfert de saturation peut être grossièrement séparé en deux étapes : le processus 

de saturation du pool B, suivi par le processus de transfert de saturation au pool A. Si le pool B est 

complètement isolé, son taux de saturation peut être estimé comme étant (𝑅1𝐵 + 𝑅2𝐵)/2, ce qui 

signifie que le pool B a une constante de temps de saturation de l’ordre de la milliseconde (soit de 

l’ordre de 𝑇2𝐵). Ainsi, cette approximation en deux étapes est très proche de la situation réelle. En 

supposant que le pool B retrouve son état d’équilibre de façon quasi instantanée, approchant alors un 

état d’équilibre (où 𝑚𝑧
𝐵𝑒𝑞 = 𝑀𝑧

𝐵𝑒𝑞 −𝑀0
𝐵), l’évolution temporelle du pool A peut être décrite par : 

𝑑𝑚𝑧
𝐴

𝑑𝑡
= −𝜌1𝐴𝑚𝑧

𝐴 + 𝑘𝐵𝐴𝑚𝑧
𝐵𝑒𝑞 IV. 2-7 

Dans les conditions de saturation faible 𝑀𝑧
𝐴(𝑡 = 0) = 𝑀0

𝐴, 𝑚𝑧
𝐴(𝑡 = 0) = 0, on a alors la solution : 

𝑚𝑧
𝐴(𝑡) =

𝑘𝐵𝐴𝑚𝑧
𝐵𝑒𝑞

𝜌1𝐴
[1 − 𝑒−𝜌1𝐴(𝑡−𝑡0)] 

Ainsi, le pool A s’approche de l’état d’équilibre à un taux 𝜌1𝐴 (= 𝑅1𝐴 + 𝑘𝐴𝐵), qui est donc le taux de 

relaxation spin-réseau (où ici le réseau serait alors le pool d’eau libre A) en présence de l’onde RF 

saturant le pool B. Cela correspond à une constante de temps de l’ordre de 𝑇1𝐴 si 𝑘𝐴𝐵 est négligeable. 

On peut alors dériver le PTR et l’exprimer en fonction du temps de saturation : 

𝑃𝑇𝑅 =
𝑀0
𝐴 −𝑀𝑧

𝐴(𝑡𝑠𝑎𝑡)

𝑀0
𝐴  IV. 2-8 
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𝑃𝑇𝑅 =
𝑘𝐵𝐴𝛼𝑀0

𝐵

(𝑅1𝐴 + 𝑘𝐴𝐵)𝑀0
𝐴 [1 − 𝑒

−(𝑅1𝐴+𝑘𝐴𝐵)𝑡𝑠𝑎𝑡] IV. 2-9 

𝑃𝑇𝑅 =
𝛼 . 𝑘𝐴𝐵

𝑅1𝐴 + 𝑘𝐴𝐵
[1 − 𝑒−(𝑅1𝐴+𝑘𝐴𝐵)𝑡𝑠𝑎𝑡] IV. 2-10 

Où 𝑡𝑠𝑎𝑡 = 𝑡 − 𝑡0 est le temps de saturation appliqué par la RF,  

et 𝛼 = −𝑚𝑧
𝐵𝑒𝑞 𝑀0

𝐵⁄ = 𝜔1
2/(𝜔1

2 + 𝑝𝑞) le ratio de saturation du pool B. Pour passer de la seconde 

égalité à la troisième il suffit de se rappeler qu’à l’équilibre, les groupes d’hydrogènes en échange 

respectent la condition suivante : 𝑘𝐴𝐵𝑀𝑧
𝐵 = 𝑘𝐵𝐴𝑀𝑧

𝐴. 

Ces équations permettent d’illustrer que le PTR dépend de la concentration des hydrogènes 

échangeables du soluté et du taux d’échange chimique desdits hydrogènes, ainsi que de l’efficacité de 

saturation du pool B et du 𝑇1 de l’eau. Dans des conditions in vivo, le PTR est aussi relié à l’eau des 

tissus. De plus, à taux d’échange élevé, des concentrations des hydrogènes en échange et un haut 

champ magnétique (𝑅1𝐴 faible), 𝑘𝐴𝐵 peut devenir comparable à 𝑅1𝐴 et l’échange des hydrogènes de 

l’eau vers le soluté sera alors d’importance. 

 

IV.3. CONTRIBUTIONS AU SIGNAL CEST 

IV.3.1. Transferts d’aimantation 

Le CEST est inclus dans une famille de modalité IRM qu’on appelle « transfert d’aimantation ». Les 

expériences de transfert d’aimantation ont depuis longtemps été appliquées à l’étude des petites 

molécules et des protéines. Au cours des années, le transfert d’aimantation s’est petit à petit 

développé et a été utilisé pour étudier les tissus puis par la suite servi à l’imagerie in vivo. Dans les 

tissus, les voies de transfert d’aimantation sont complexes et impliquent souvent à la fois des échanges 

chimiques et des effets de relaxation croisée, que ce soit simultanément ou séquentiellement. Dû à la 

nature très similaire de ces voies d’échange il est très difficile de les séparer (Bryant 1996; van Zijl et 

al. 2003). Afin de bien comprendre les expériences CEST et de contraste de transfert d’aimantation 

(MTC pour Magnetization Transfer Contrast) et leur relation, il est nécessaire de connaître les bases 

du transfert de polarisation entre noyaux.  

Comme nous l’avons vu précédemment, l’application d’une onde RF va saturer des hydrogènes. Cette 

saturation peut être transférée entre molécules si ces hydrogènes sont physiquement en échange, 

c’est ce qui nous permet de bénéficier de l’effet CEST. Cependant, il existe un autre mécanisme qui 

permet le transfert de polarisation même si les hydrogènes ne sont pas en échange. Cela se produit 
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lorsqu’il existe un couplage dipolaire à travers l’espace entre des spins voisins, ce qui permet aux spins 

de se relaxer non seulement en 𝑇1 mais aussi avec une vitesse de relaxation croisée beaucoup plus 

rapide. 

De façon quelque peu simplifiée nous distinguerons trois cas de transfert d’aimantation : MTC, CEST 

et NOE (pour Nuclear Overhauser Enhancement). Le terme MTC réfère à des transferts d’aimantation 

entre des systèmes avec des 𝑇2  courts (c’est-à-dire des structures semi-solides, ou des 

macromolécules). Le CEST, détaillé précédemment, renvoie à des transferts d’aimantation entre des 

systèmes avec des 𝑇2 courts (structures mobiles, chaînes de protéines et petits peptides) et l’eau, via 

des échanges chimiques relativement lents. L’effet NOE quant à lui, comprend le transfert 

d’aimantation entre des systèmes avec un long 𝑇2 et l’eau via la relaxation croisée et/ou un transfert 

différé par échange (van Zijl et Yadav 2011). Ces différents types de transfert sont récapitulés Fig.IV.7. 

 

Figure IV-7: Nomenclature et terminologie des différents types de transfert d'aimantation, d’après (van Zijl et al. 

2018) 

Etoile bleue : Application de la RF, Etoile rouge : transfert d’aimantation par couplage dipolaire, Etoile verte : 

transfert d’aimantation par échange d’hydrogènes. a) Transfert par relaxation croisée (flèche orange) entre 

hydrogènes ayant un couplage dipolaire, b) Effet CEST, c) Effet MTC par couplage dipolaire, d) Effet NOE relayé 

par échange chimique, e) Effet rNOE, f) Effet NOE intramoléculaire relayé 
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IV.3.1.1. MTC 

L’imagerie conventionnelle MTC repose sur l’application d’une impulsion de saturation RF à une 

fréquence bien au-delà de la fréquence de l’eau libre (>10 ppm) qui va engendrer une diminution du 

signal de l’eau libre. Ce phénomène a été découvert à la fin des années 80 par Wolff et Balaban (Wolff 

et Balaban 1989). Cet effet repose sur l’application lointaine d’une RF, qui, bien que n’affectant pas les 

hydrogènes des molécules mobiles, va partiellement saturer le pool d’hydrogènes des tissus semi-

solides avec un 𝑇2 très court et possédant un couplage dipolaire (comme les membranes ou les gaines 

de myélines). La résonance de ces tissus est tellement large qu’ils peuvent être saturés à des 

fréquences situées au-delà de la gamme spectrale habituelle des hydrogènes dans les liquides. De plus, 

cette saturation peut entraîner un transfert de saturation à travers les molécules semi-solides et même 

à l’eau. 

Cette méthode est par exemple utilisée dans le suivi de la sclérose en plaques, dans laquelle elle 

permet la détection des lésions (Fig.IV.8). 

 

Figure IV-8: Application de l'IRM-MTC (Filippi et Agosta 2007) 

Images d’écho de gradient avec (A) et sans (B) impulsion de saturation et la carte du ratio de transfert 

d’aimantation en résultant (C) chez le cerveau d’un patient atteint de la sclérose en plaques 

IV.3.1.2. NOE 

L’effet NOE est un transfert de polarisation d’un pool de spins à un autre par relaxation croisée, due à 

l’existence d’un couplage dipolaire entre ces deux pools (Solomon 1955). Cet effet propage la 

polarisation des spins le long de la molécule et est à la base du phénomène de MTC. Ses effets sur les 

macromolécules impactent également l’effet CEST et seront discutés dans la partie suivante. Il est 

important de noter que ce processus doit être plus rapide que le 𝑇1 pour être mesurable. On peut 
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distinguer plusieurs types d’effet NOE, selon le processus de transfert d’aimantation : NOE, NOE relayé 

par des échanges chimiques, et échanges chimiques relayés par NOE (rNOE) (Fig.IV.7). 

Après la saturation d’un hydrogène, sa polarisation peut être transférée à ses voisins par le couplage 

dipolaire et la relaxation croisée. Dans le cas d’une macromolécule, si elle est suffisamment peu mobile 

alors ces effets NOE peuvent être relayés le long de la macromolécule avec une efficacité du transfert 

de saturation qui augmente lorsque la mobilité de la molécule diminue. 

Dans le cas où les hydrogènes de l’eau sont saturés, ils peuvent eux-mêmes être transférés aux 

macromolécules puis transférer l’aimantation le long de la macromolécule grâce aux effets NOE (NOE 

relayé par des échanges chimiques) (Mori, Berg, et van Zijl 1996).  

Le cas inverse, et qui nous intéresse plus particulièrement en CEST, serait d’avoir un hydrogène d’une 

macromolécule saturé. L’aimantation sera alors transmise le long de la macromolécule par les effets 

NOE jusqu’à un hydrogène échangeable puis ainsi transférée avec l’eau libre. C’est ce que l’on appelle 

le transfert d’aimantation par échange chimique relayé par NOE, ou rNOE (Fig.IV.9). 

Bien qu’il y ait de fortes similitudes entre les effets NOE et MTC, on peut relever quelques différences. 

La plus notable concerne la valeur du 𝑇2. En effet, lors de transfert d’aimantation à partir de protéines 

mobiles (effet NOE) le 𝑇2  sera relativement long, et, dans le cas d’un transfert depuis un pool de 

molécules semi-solides (MTC) il sera plutôt court. De plus, l’effet NOE relayé par échange chimique 

joue probablement un rôle plus important dans le transfert d’aimantation à partir de protéines mobiles 

qu’à partir de molécules semi-solides (Mori, Abeygunawardana, et al. 1996; van Zijl et al. 2003), bien 

que le processus sous-jacent et l’effet des différentes contributions des molécules soient encore 

méconnus et étudiés. 

 

Figure IV-9: Observation de l'effet NOE (adapté de (Huang et al. 2021) 
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Démonstration de l’observation de l’effet rNOE dans un cerveau de souris. Acquisition pondérée T2 (A) et pondérée 

rNOE (B). Un gel a été injecté dans le striatum de la souris, en hypo-intensité sur l’image A. On peut ainsi constater 

les différences entre les côtés controlatéral et ipsilatéral en imagerie T2 et rNOE. 

 

IV.3.2. Mesure des effets de saturation 

Afin de mesurer les effets de saturation, on acquiert un Z-spectrum (Bryant 1996; Guivel-Scharen et al. 

1998) où le signal de l’eau pendant la saturation (𝑆𝑠𝑎𝑡 ) est normalisé par le signal de l’eau sans 

saturation (𝑆0) et présenté pour chaque fréquence de saturation (Fig.IV.10). On aperçoit alors une 

réduction du signal aux fréquences de résonance des hydrogènes du soluté étudié. Afin d’éviter toute 

confusion future, on peut remarquer que les Z-spectra sont représentés avec la fréquence de 

résonance des hydrogènes de l’eau libre égale à 0 ppm. Cependant, dans les spectres RMN la 

fréquence de l’eau est autour de 4,75 ppm dû à l’utilisation du tétraméthylsilane (TMS). Par convention 

l’axe des abscisses et inversé sur le Z-spectrum, on trouvera donc les fréquences positives sur la 

gauche.  

 

Figure IV-10: Z-spectrum d’une molécule de glucose 
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Acquisition d’un Z-spectrum dans un fantôme de glucose. On observe clairement les effets CEST en jeu, ici aux 

alentours de 0,8 1,2 2,1 et 2,9 ppm. Le spectre est normalisé par l’acquisition du signal de référence S0 à une 

fréquence éloignée de celle de l’eau (20ppm). 

Puisque l’IRM CEST et MTC utilisent tous les deux la saturation d’hydrogènes moléculaires et reposent 

sur la détection du signal de l’eau, l’image résultante est un mélange de ces deux phénomènes lorsque 

l’on sature dans la gamme des fréquences des hydrogènes des molécules de soluté (métabolites, 

protéines, peptides, lipides etc…). Ceci rend l’interprétation de l’image complexe. En effet, il est difficile 

de différencier les contributions MTC et CEST dans un Z-spectrum. De plus, la contribution des 

différents groupes d’hydrogènes moléculaires pour chaque fréquence dépend également de l’intensité 

du champ magnétique 𝐵0, de l’intensité du 𝐵1, de la durée d’application de l’onde RF (ainsi que du 

nombre de pulses et de leur forme dans le cas d’une onde RF non continue). Cela dépend aussi des 

propriétés de relaxation des pools d’hydrogènes et de leur taux d’échange. On peut cependant tirer 

quelques avantages de ces paramètres, en jouant par exemple sur l’intensité du B1 et la durée 

d’application de la RF pour être majoritairement sensible à des molécules en particulier. 

IV.3.2.1. Effet de saturation directe 

Le profil spectral de l’impulsion de saturation RF n’étant jamais parfait (dû à la présence des lobes 

secondaires), la saturation centrée sur la fréquence de résonance de la molécule d’intérêt va 

inévitablement affecter, dans une certaine mesure, l’aimantation des hydrogènes de l’eau libre. Cet 

effet sera d’autant plus important que la fréquence visée sera proche de celle de l’eau ou lors de 

l’utilisation de 𝐵1 élevé et le signal CEST mesuré s’en retrouvera diminué. Pour s’affranchir de cet effet, 

au lieu de comparer le signal de l’eau saturé à +Δ𝜔 à celui sans saturation, on peut le comparer au 

signal de l’eau saturé à –Δ𝜔. Cela suppose que l’effet de saturation direct est symétrique autour de la 

fréquence de résonance de l’eau. Cette approche de reconstruction est la métrique CEST la plus utilisée 

et est appelée analyse de ratio asymétrique de transfert d’aimantation, ou 𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚 (Fig.IV.11). Par 

définition : 𝑀𝑇𝑅 = 1 − 𝑆𝑠𝑎𝑡 𝑆0⁄ . D’où : 

𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚(Δ𝜔) = 𝑀𝑇𝑅(Δ𝜔) −𝑀𝑇𝑅(−Δ𝜔) 

𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚(Δ𝜔) =
𝑆𝑠𝑎𝑡(−Δ𝜔)

𝑆0
−
𝑆𝑠𝑎𝑡(Δ𝜔)

𝑆0
 

Où 𝑆𝑠𝑎𝑡(Δ𝜔)  et 𝑆𝑠𝑎𝑡(−Δ𝜔)  sont le signal mesuré avec application de l’onde RF à +Δ𝜔  et –Δ𝜔 , 

respectivement, et 𝑆0 est le signal mesuré sans saturation RF. Il faut cependant garder à l’esprit que 

tous les effets de transferts d’aimantation qui ne sont pas symétriques par rapport à la fréquence de 

résonance de l’eau libre vont quand même contribuer au signal. 

 



104 
 

 

Figure IV-11: visualisation du ratio asymétrique de transfert d'aimantation 

Zspectrum (bleu) acquis dans un fantôme de glucose et le MTRasym correspondant (orange) où  

𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚(𝛥𝜔) =
𝑆𝑠𝑎𝑡(−𝛥𝜔)

𝑆0
−
𝑆𝑠𝑎𝑡(𝛥𝜔)

𝑆0
 

IV.3.2.2. Interactions des différents transferts d’aimantation 

Contribution des effets MTC 

Dans les tissus, le processus d’échange entre le très large pool MTC de macromolécules (avec 𝑇2~𝑚𝑠) 

et le pool d’eau libre doit être pris en compte. Dans le domaine de l’IRM-MTC, il est communément 

supposé que le profil MTC du pool macromoléculaire est symétrique autour de l’eau à 0 ppm 

(Morrison, Stanisz, et Henkelman 1995). Cependant depuis quelques années, de récentes études 

montrent que dans les tissus, l’effet MTC serait légèrement asymétrique, probablement à cause de la 

contribution des hydrogènes aliphatiques qui réduisent le déplacement chimique moyen dans les 

tissus (Hua et al. 2007; Ng et al. 2009; Pekar et al. 1996; Swanson et al. 2017). L’ajout d’un tel pool 

engendre une atténuation globale apparent du signal qui devient rapidement dominante à des 

puissances de saturation élevées. On observe par exemple dans des études CEST dans le cerveau un 

effet 𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚 négatif, probablement dû à ces effets MTC sous-jacents (Zhou, Payen, et al. 2003). Il 

est intéressant de noter que les paramètres concernant le MTC tels que la fraction de semi-solides 
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présents et le taux d’échange sont indépendants du champ 𝐵0, et que le temps de relaxation 𝑇2 des 

macromolécules est si court qu’il n’y a pas d’effet avec le champ 𝐵0. 

 

 

Figure IV-12: Illustration du transfert d'aimantation des macromolécules sur la mesure CEST (adapté de 

(Desmond et Stanisz 2012)) 

Simulations des Zspectra et MTRasyms basées sur un système à deux pools (soluté et solvant, noir) et sur un 

système à trois pools prenant en compte le signal MTC (soluté, solvant et MTC, gris). On voit ainsi que le pool MTC 

contribue à la diminution du signal CEST. 

 

 

Contribution des effets rNOE 

Rapidement, il a été réalisé qu’en plus des effets inhérents de MTC dont nous venons de discuter et 

qui viennent complexifier les expériences CEST, il existe des baisses de signal sur le Z-spectrum acquis 

in vivo. En effet, de nombreuses molécules possédant des groupes –CH et –CH2 peuvent aussi participer 

au transfert d’aimantation via la relaxation croisée, via son relai par des échanges ou les effets rNOE.  

Ling et al furent les premiers à publier leurs observations concernant des pics supplémentaires à -1 et 

-2.6 ppm sur un Z-spectrum acquis dans le cartilage (Ling et al. 2008). Dès lors, le nom d’effet NOE a 

commencé à être utilisé pour parler du transfert d’aimantation de molécules mobiles dont le 

déplacement chimique est compris entre -1 et -4 ppm. Ces effets ont aussi été observés chez l’animal 
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et chez l’homme. Cela a été le cas dans des expériences sur des cellules cancéreuses et dans le cerveau 

où un minimum local a été reporté entre -2,0 et -3,5 ppm. Cette plage de fréquences correspond à la 

région aliphatique où il n’y a d’ailleurs pas de sites en échange chimique identifiables. Puisque la 

concentration du cerveau en lipides est très faible, l’origine principale de ces atténuations est la 

contamination du signal par saturation directe des lipides du crâne (qu’on appelle aussi artéfacts 

lipidiques (Sun, Zhou, et al. 2005)). Des macromolécules mobiles résonnent tout de même dans cette 

gamme de fréquences mais elles apparaissent plutôt comme une large ligne continue, probablement 

à cause des interférences entre les effets NOE et MTC (Jones et al. 2013). Plus récemment, des effets 

rNOE à -1.6 ppm ont été rapportés par Zhang et al (Zhang et al. 2016; Zhang, Wang, Jin, et al. 2017) et 

associés à la phosphatidylcholine (phospholipide favorisant notamment l’intégrité des membranes 

cellulaires). 

Contribution des métabolites endogènes au signal CEST 

Bien sûr, il ne faut pas oublier que lors de l’application d’une onde RF, le groupe d’hydrogènes de la 

molécule ciblée ne sera sans doute pas le seul à être saturé. En effet, d’autres hydrogènes résonant à 

une fréquence proche peuvent être saturés et ainsi, un transfert d’aimantation peut aussi avoir lieu 

par échange chimique d’autres espèces telles que des protéines, peptides, sucres et autres 

métabolites… Ce sont typiquement eux aussi des pools CEST. Ainsi, l’importance d’une atténuation du 

signal observée lors de l’acquisition d’un Z-spectrum va dépendre d’un pool donné et donc de son taux 

d’échange avec l’eau. Taux qui dépend lui-même de la température, du pH et de la mobilité de la 

molécule. Les effets de ces hydrogènes en échange sont généralement visibles dans la gamme de 

fréquences supérieures à celle de l’eau (côté positif du spectre). Les Z-spectra obtenus in vitro et in 

vivo différeront donc légèrement au vu des contributions des métabolites présents in vivo dans la 

région d’intérêt. 

 

 

IV.4. CEST ENDOGENE 

Comme nous l’aurons compris, l’imagerie CEST est en principe applicable à n’importe quel soluté 

possédant une espèce chimique avec un hydrogène échangeable, et en échange avec l’eau. Depuis 

cette dernière décennie, l’imagerie CEST s’est beaucoup développée mais la majorité de ses 

applications restent vouées à l’étude du corps humain. C’est pourquoi les agents CEST majoritairement 

utilisés sont des métabolites que l’on trouve dans le corps humain ou bien des substances chimiques 

administrées de façon externe et utilisées comme agents de contraste. 
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Les types chimiques de groupes d’échange de protons pouvant servir d’agents CEST sont globalement 

restreints aux groupes amides (-NH), amides (-NH2) ou hydroxyles (-OH). Ces groupes peuvent être 

endogènes (présents dans les tissus), ou exogènes (introduits comme agents de contraste). Au vu du 

cadre dans lequel s’inscrit cette thèse, nous nous attarderons principalement dur les agents CEST 

endogènes et laisserons de côté les agents CEST exogènes. 

IV.4.1. Amides –NH  

Les protons amides, en forte concentration 

in vivo dans les peptides ou protéines 

présents dans les tissus, sont à la base de 

l’imagerie CEST des amides ou APT (amide 

proton transfer). Ils possèdent un 

déplacement chimique généralement présent à 3,5 ppm par rapport à l’eau libre, qui correspond à la 

résonance des protons amides aux alentours de 8,3 ppm dans le spectre RMN (Zhou, Lal, et al. 2003). 

De plus, du fait de leur taux d’échange faible (de l’ordre de 30 Hz (Zhou et al. 2004)), on peut 

s’approcher autant que possible de l’état de saturation complète en appliquant une onde RF de faible 

puissance mais avec un temps de saturation long. 

Depuis sa première utilisation en 2003, l’imagerie APT a été appliquée dans de nombreuses études. 

Les premières études in vivo ont été mis en œuvre par le groupe de Peter Van Zijl au début des années 

2000 avec pour but d’étudier l’évolution de l’ischémie cérébrale dans le cerveau de rats (Zhou, Payen, 

et al. 2003). En effet, l’ischémie cérébrale va altérer le métabolisme de l’oxygène ainsi que modifier le 

pH des tissus. Par conséquent, les variations de pH induites par l’ischémie vont engendrer des 

variations dans le taux d’échange des métabolites et donc entraîner une diminution du signal APT dans 

les tissus ischémiques. L’imagerie APT a par la suite été développée pour l’imagerie du pH en se 

rendant sensible aux échanges chimiques dépendant du pH entre les protons amides des 

protéines/peptides endogènes et les protons de l’eau (Sun et al. 2016; Sun et Sorensen 2008; Y. Wu et 

al. 2018; Zhou, Payen, et al. 2003; Zong et al. 2014). En parallèle de ces travaux marquant l’essor de 

l’imagerie APT, des recherches ont montré que cette méthode pouvait être considérée comme une 

technique sensible et non invasive de mesure du pH dans le contexte physiologique et pathologique 

(Jin et al. 2013; Jokivarsi et al. 2007; Sun, Wang, et Cheung 2012). 

L’imagerie APT est aussi majoritairement utilisée en cancérologie. En effet, le développement de la 

tumeur va impliquer un métabolisme glycolytique plus important (effet Warburg (Warburg, Wind, et 

Negelein 1927)) mais aussi une augmentation intracellulaire en protéines et en peptides, tout en 

gardant un niveau de pH sensiblement égal au niveau physiologique (Griffiths 1991; Gillies et al. 2004). 

Exemple de peptide 
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Ainsi, la concentration des protéines dans les régions tumorales est bien plus élevée que dans les tissus 

alentours. Ces fortes concentrations augmentent alors les échanges intracellulaires, menant à une 

augmentation le contraste APT. L’imagerie APT est donc autant, voire plus, pertinente qu’une méthode 

d’imagerie classique pour l’étude de tumeurs. En routine clinique on peut par exemple utiliser une 

séquence FLAIR (Fluid Attenuated Inversion Recovery) qui va supprimer le signal du LCR et faire 

apparaître les lésions de la substance blanche en hypersignal, ou encore utiliser une séquence 

pondérée T1 avec du gadolinium (Gd) comme agent de contraste. L’efficacité de l’imagerie APT a ainsi 

pu être montrée pour grader des tumeurs (Zhao et al. 2013; Zhou et al. 2013; Togao et al. 2014; Park 

et al. 2015) (Fig.IV.13) ou encore différencier une région tumorale d’une zone œdémateuse (van Zijl 

et Yadav 2011). Elle a aussi montré qu’elle pouvait potentiellement fournir un biomarqueur d’imagerie 

précoce et sensible pour l’évaluation de la réponse tumorale à la radiothérapie (Zhou et al. 2011). 

 

L’imagerie APT, bien que majoritairement appliquée à l’étude du cerveau, est aussi utilisée dans la 

détection de cancer du sein (Dula et al. 2013; Donahue et al. 2016) ou de la prostate (Cai et al. 2013; 

Jia et al. 2011). Cependant, étendre son application à d’autres zones du corps reste un défi à surmonter 

à cause de problèmes de mouvements. 

 

Figure IV-13: Application de l'imagerie APT à la stadification des tumeurs, adaptée (Park et al. 2015) 

Acquisition du cerveau d’une femme de 45 ans avec une tumeur de stade 2 (oligodendrogliome de faible grade). 

(A) acquisition IRM pondérée T1 qui démontre une masse solide dans le lobe frontal gauche. (B) image APT sur 

laquelle on observe clairement un signal plus élevé dans la partie cystique de la tumeur. 
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IV.4.2. Amines –NH2 

Les protons amines des acides aminés libres ou des chaînes de peptides ou protéines sont une autre 

classe importante d’agents CEST endogènes. Les métabolites endogènes possédant des groupes 

amines dont les protons sont en échange et dont les taux d’échanges sont compatibles pour l’imagerie 

CEST incluent quasi uniquement le glutamate (Glu) et la créatine (Cr). 

IV.4.2.1. Glutamate 

Le glutamate et l’acide gamma-aminobutyrique (GABA) sont les 

principaux neurotransmetteurs excitateurs et inhibiteurs du système 

nerveux central (SNC), respectivement. Ils sont probablement 

impliqués dans presque toutes les fonctions de traitement des signaux 

du SNC et sont également altérés dans de nombreuses maladies du 

SNC (Chojnacka-Wójcik, Kłodzinska, et Pilc 2001; Petroff 2002; Paul et Skolnick 2003; Harrison 2008). 

La cartographie in vivo du glutamate pourrait ainsi fournir des informations précieuses pour les études 

neurologiques et les études des maladies neurodégénératives. Il y a quelques années, Cai a démontré 

que le glutamate présente un effet CEST (gluCEST) observé à 2,5-3 ppm en aval de l’eau libre et 

dépendant du pH et de sa concentration et montré son application à l’étude de l’AVC (Fig.X) (Cai et al. 

2012). L’imagerie gluCEST a été utilisée pour étudier la MA dans un modèle de souris APP/PS1. 

Comparées aux souris sauvages contrôles, les souris MA ont montré une réduction notable du 

contraste gluCEST dans toutes les zones du cerveau (Haris, Nath, et al. 2013). La non-uniformité des 

différences de contraste observée chez les souris MA parmi les différentes régions cérébrales pourrait 

permettre une meilleure compréhension de l’implication de ces régions aux différents stades de la 

maladie, ce qui n’est aujourd’hui pas possible en IRM conventionnelle. Si on pousse le raisonnement, 

la cartographie gluCEST pourrait servir de marqueur de substitution in vivo pour évaluer l’efficacité 

thérapeutique de certains traitements (Perot 2021). Il existe d’autres applications neurologiques 

potentielles de l’imagerie gluCEST, comme l’étude de l’occlusion de l’artère cérébrale moyenne (Cai et 

al. 2012) (Fig.IV.14) ou bien de l’AVC (Zaiss et al. 2014). Ces études ont permis d’observer des 

différences significatives entre les côtés ipsilatéral et contralatéral dans le cerveau de rats. La 

cartographie in vivo du glutamate dans la moelle épinière chez l’homme a également été démontrée, 

avec une application potentielle comme biomarqueur pour les troubles neurologiques liés à la moelle 

épinière et les lésions de la moelle épinière (Kogan, Singh, et al. 2013). Aussi, des cartes de glutamate 

acquises dans le cerveau de volontaires sains a montré qu’il était possible de distinguer une différence 

de distribution du glutamate entre matière blanche et matière grise et a démontré la faisabilité de 

cartographier in vivo les variations relatives de pH ainsi que des concentrations de glutamate (Nanga 

et al. 2018). Enfin, il ne faut pas oublier l’effet que le transfert d’aimantation des macromolécules peut 

Acide glutamique 
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avoir sur le signal gluCEST, notamment sa contribution proche des fréquences de résonance (Hua et 

al. 2007). Une récente étude menée par la même équipe de New Dehli a ainsi montré que s’affranchir 

de la contamination du signal due à l’effet MTC permettait à l’imagerie gluCEST d’obtenir une meilleure 

spécificité du glutamate. Ces résultats ont été démontrés à la fois dans un modèle de tumeur cérébrale 

chez le rat et également dans le cerveau de volontaires sains (Debnath et al. 2020). L’imagerie gluCEST 

est également l’une des spécialités de notre équipe au laboratoire. Elle a été développée à haut champ 

(11,7 T) et appliquée à la caractérisation de modèles animaux ainsi qu’à l’évaluation de thérapies 

(Pepin 2018; Perot 2021). 

 

Figure IV-14: Cartographie gluCEST d'un cerveau de rat dans l'AVC (Cai et al. 2012) 

(A) image anatomique du cerveau de rat. (B, C) cartographies gluCEST acquises 1h et 4,5h après induction de 

l’AVC, respectivement. On observe une augmentation du signal gluCEST dans le côté ipsilatéral (signal doublé à 

4,5h par rapport à 1h après l’occlusion) tandis que le signal dans le côté controlatéral reste stable, rectangles noir 

et blanc respectivement. 

Ainsi, l’imagerie gluCEST permet de fournir de nouvelles explications concernant le rôle du glutamate 

dans le SNC et servir de biomarqueur pour le diagnostic et le traitement des troubles du SNC. De façon 

similaire au signal APT, le gluCEST est aussi sensible aux variations du niveau de pH et pourrait être un 

indicateur fiable des changements de pH. 

IV.4.2.2. Créatine 

La créatine est un autre métabolite qui possède des protons amine 

échangeables. La créatine joue un rôle majeur dans le stockage et la 

transmission de l’énergie liée aux phosphates. Elle est le 

substrat/produit de la créatine kinase qui catalyse la réaction réversible 

de créatine en phosphocréatine (PCr). Pendant l’effort musculaire, la 

PCr est consommée pour maintenir la réserve d’ATP, ce qui entraîne une augmentation de la 

concentration en créatine. Ainsi, la créatine peut être utilisée comme biomarqueur du métabolisme 

Molécule de créatine 
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énergétique musculaire dans des conditions saines comme pathologiques. L’effet CEST de la créatine 

entre ses groupes amines et l’eau libre (CrCEST) a été démontré par plusieurs équipes peu après les 

débuts de l’imagerie CEST (Sun et al. 2008; Haris et al. 2012). En effet, les protons en échange 

résonnent à environ ~ 1.8 ppm de l’eau libre, et l’effet CEST de la créatine est linéairement 

proportionnel à sa concentration (dans les conditions d’un pH physiologique). De plus, l’effet CEST de 

la créatine peut être distingué de l’effet CEST lié aux autres métabolites impliqués dans la réaction de 

la créatine kinase (PCr, ATP, ADP) grâce à leurs taux d’échange différents (Haris et al. 2012). 

Afin de démontrer la pertinence de l’imagerie CrCEST, elle a été comparée à la méthodologie 

usuellement utilisée pour étudier le métabolisme oxydatif du muscle squelettique, à savoir : la 

spectroscopie par résonance magnétique du 31P (Neubauer et al. 2000; Beer et al. 2002; Hu et al. 2006). 

Cette méthode permet en effet de rendre compte des concentrations de PCr, du phosphate 

inorganique et du pH musculaire (Hoult et al. 1974; Joan Dawson, Gadian, et Wilkie 1978; Ingwall 1982; 

Kemp, Meyerspeer, et Moser 2007), bien qu’elle souffre d’une faible résolution spatiale. Ainsi, une 

étude menée par Kogan (Kogan, Hariharan, et Reddy 2013), a permis de montrer une excellente 

corrélation entre ces deux méthodes. De la même façon, une forte corrélation a aussi été trouvée lors 

d’une étude menée sur le tissu du myocarde (Haris et al. 2014). Elle a permis de mettre en évidence 

que la contribution de la Cr était prédominante au signal CEST alors que les contributions de la PCr, de 

l’ATP et ADP étaient négligeables. 
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Figure IV-15: Cartographies CrCEST des changements induits par exercice dans le muscle squelettique (Haris et al. 

2014) 

Ces données in vivo représentent les concentrations quantitatives de créatine dans le mollet humain avant 

(encadré rouge) et après exercice. On observe une augmentation du contraste CrCEST immédiatement après 

l’exercice, qui correspond à une élévation de la concentration en créatine, suivie d’un retour à la baseline. En bas 

à droite se trouve l’image anatomique du mollet superposée aux différents groupes musculaires.  

L’imagerie CrCEST a plus récemment été appliquée à l’étude des tumeurs cérébrales. Cai et al. ont ainsi 

montré que le contraste CrCEST était plus faible dans les régions tumorales que dans les régions saines  

et dont l’intensité diminuait avec la progression de la tumeur (Cai et al. 2015). Puis, dans une nouvelle 

étude, Cai et al. ont pu démontré la faisabilité de l’imagerie CrCEST à différencier des tumeurs 

d’agressivité différentes (Cai et al. 2017). 

Ainsi, l’imagerie CrCEST pourrait permettre d’étudier de façon approfondie et non-invasive l’énergie 

musculaire et servir d’outil pour le diagnostic et le traitement des troubles musculaires. En plus de sa 

pertinence pour étudier sur le muscle squelettique, cette technique a aussi un futur prometteur en ce 

qui concerne ses applications aux études du myocarde et des tumeurs cérébrales. 
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IV.4.3. Hydroxyles –OH  

Les protons mobiles des groupes hydroxyles sont aussi capables d’échanges avec l’eau libre (van Zijl et 

Yadav 2011). L’effet CEST en résultant est alors visible aux alentours de 1ppm. Plusieurs métabolites 

avec des protons hydroxyles échangeables ont été exploités en imagerie CEST tels que le glucose, le 

glycosaminoglycane (Gag) et le glycogène ainsi que le myo-inositol (Ins). 

IV.4.3.1. Glycosaminoglycane 

Le Gag est un constituant important du cartilage et est ainsi 

utilisé comme biomarqueur du cartilage des genoux ou des 

disques intervertébraux. En effet, sa diminution ou sa 

distribution anormale peuvent être utilisées pour évaluer 

les dommages du cartilage et sa dégénération (Li et al. 2011; 

Ling et al. 2008). L’imagerie conventionnelle du Gag avec 

des valeurs de T1rho quantitatives ou bien en utilisant un rehaussement du signal a cependant une 

spécificité limitée tandis que l’imagerie gagCEST a montré des quantifications de Gag prometteuses. 

Cependant, bien qu’il ait été reporté jusqu’à 20% d’asymétrie dans le cartilage à 3T, des études 

complémentaires ont montré qu’avec une correction correcte des inhomogénéités de B0, le contraste 

gagCEST était négligeable principalement à cause des effets de saturation directe (Singh et al. 2012). 

Ainsi, en montant en champ (>7T), le décalage chimique est augmenté et mène à une diminution de la 

saturation directe de l’eau, rendant alors possible la cartographie de Gag en imagerie gagCEST.  

Il a ainsi été démontré que les estimations de distribution de Gag effectuées en gagCEST dans le 

cartilage de genoux à 7T étaient excellemment corrélées à celles obtenues en imagerie du sodium 23Na 

(Schmitt, Zbýň, et al. 2011), gold standard de l’imagerie Gag (Fig.IV.16). De plus, ces changements 

biochimiques, visualisés via l’imagerie gagCEST, ont pu être associés à une échelle de douleur ressentie 

par les patients d’une façon bien plus fiable qu’avec l’imagerie anatomique classique (Lee et al. 2017). 

En plus de son application dans les troubles du cartilage dans le genou, l’imagerie gagCEST a permis la 

détection de la dégénération de disques intervertébraux lombaires et cervicaux (Kim et al. 2011; 

Schleich et al. 2016). Une corrélation inverse a aussi été observée entre la teneur en Gag et le niveau 

de douleur du dos (Wada et al. 2017). Cependant, il a été constaté que la teneur en Gag dans les 

disques intervertébraux différait selon le sexe et l’indice de masse corporelle des volontaires sains 

(Müller-Lutz et al. 2016). Des études supplémentaires sont donc nécessaires afin d’investiguer la 

spécificité de l’imagerie gagCEST dans une large population clinique. 

Molécule de glycosaminoglycane 
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Figure IV-16: imagerie gagCEST de disque intervertébral (Kim et al. 2011) 

(A) imagerie anatomique chez une volontaire saine (25 ans) de L5/S1. (B) imagerie gagCEST à 0.75ppm. L’effet 

gagCESt est plus intense au centre, il est corrélé aux régions du nucleus pulposus et de l’annulus fibrosus. En 

revanche chez le volontaire plus âgé (54 ans) aussi à L5/S1 (C), on observe un effet gagCEST diminué (D) par 

rapport au volontaire plus jeune dénotant une légère dégénération du disque. 

IV.4.3.2. Glycogène 

Le glycogène quant à lui est l’une des principales 

formes de stockage de glucose chez les mammifères 

et joue un rôle essentiel dans l’homéostasie 

systémique du glucose. Ainsi, des anormalités dans 

la concentration en glycogène ou de son 

métabolisme sont associés à de nombreux troubles 

physiologiques incluant notamment l’obésité, le diabète de type 2 et la résistance à l’insuline. La 

quantification de ce métabolite est donc en enjeu majeur. Jusqu’au début du XXème siècle, la 

spectroscopie du 13C est appliquée en routine clinique comme méthode permettant d’estimer 

quantitativement les concentrations de glycogène. Toutefois, l’imagerie CEST a montré la possibilité 

de détecter les hydrogènes des groupes hydroxyles du glycogène à 0,5 -1,5 ppm de façon quantitative. 

Du fait de l’abondance de glycogène dans le foie, l’imagerie glycoCEST a été utilisée pour surveiller la 

dégradation du glycogène pendant la perfusion du foie ex vivo chez l’animal (van Zijl et al. 2007). L’effet 

glycoCEST a aussi été observé in vivo dans le mollet chez l’homme (Vinogradov, Sherry, et Lenkinski 

Molécule de glycogène composée de (C6H10O5)n 
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2013) et dans les muscles lombaires pendant des études sur les disques intervertébraux (Kim et al. 

2009, 2011). Jusqu’à présent, aucune étude glycoCEST in vivo sur le foie humain n’a été menée. En 

effet, ce genre d’étude est généralement gênée par le mouvement, les effets T2 et potentiellement 

une contamination des lipides. 

 

Figure IV-17: Application de l'imagerie glycoCEST au mollet humain (Kim et al. 2009) 

Démonstration de la faisabilité de l’imagerie glycoCEST chez l’homme. (A) Z-spectrum acquis dans le mollet d’un 

volontaire sain, (B) cartographie glycoCEST à 1 ppm. 

IV.4.3.3. Myo-inositol 

Le myo-inositol est un autre agent CEST avec des hydrogènes de groupes 

hydroxyle en échange. Le myo-inositol est principalement localisé dans les 

cellules gliales, et fonctionne comme osmolyte. Il est néanmoins distribué non-

uniformément dans le cerveau et sa concentration est altérée dans de 

nombreux troubles cérébraux notamment dans les stades précoces de la 

maladie d’Alzheimer (Von Bernhardi 2007). Les hydrogènes du myo-inositol en 

échange ont un taux d’échange aux alentours de 600 Hz et montrent une asymétrie CEST maximisée à 

0,6 ppm (Haris et al. 2011). Il a ainsi été démontré au travers de cartographies chez des volontaires 

sains à 7T que l’effet MICEST était significativement plus élevée dans la matière blanche que dans la 

matière grise. Plus récemment, l’imagerie MICEST a été appliquée à un modèle souris d’Alzheimer dans 

lequel il a été observé une asymétrie MICEST 50% plus élevée dans les souris MA que dans les souris 

« sauvages », résultat confirmé par spectroscopie et immunohistochimie (Haris, Singh, et al. 2013). 

Une autre étude a quant à elle évalué la sensibilité du MICEST chez la souris MA et « sauvage » en 

utilisant du lipopolysaccharide comme épreuve d’inflammation aiguë (Yanez Lopez et al. 2019). Les 

résultats obtenus suggèrent que l’effet CEST observé est bien sensible à la réponse inflammatoire chez 

Molécule de myo-
inositol 



116 
 

les souris présentant une réponse microgliale prononcée. Ainsi, en tant que marqueur glial, l’imagerie 

MICEST pourrait être un biomarqueur pertinent pour de nombreux troubles neurologiques. 

 

Figure IV-18: Distribution du myo-Inositol dans le cerveau de souris (Haris, Singh, et al. 2013) 

Cartographie MICEST des distributions de myo-inositol dans le cerveau de souris de 20mois saines (A) et Alzheimer 

(AD) (B). On observe un contraste MICEST plus important dans le cerveau de souris MA comparativement à la 

souris saine. Ces résultats sont confirmés par les spectres RMN où l’on voit une augmentation du signal du pic 

associé à l’Ins, ainsi que par immunohistochimie où les coupes de souris MA expriment des niveaux de GFAP plus 

élevé dénotant une prolifération de cellules gliales plus importante. 

IV.4.3.4. Glucose 

Le glucose est une source d’énergie ubiquitaire pour le corps humain. Son 

assimilation et son métabolisme en font ainsi un biomarqueur de nombreuses 

pathologies telles que l’AVC, le cancer et des formes variées de maladies 

neurodégénératives ou psychiatriques. Au début de la dernière décennie, les 

groupes hydroxyles du glucose ont été exploités pour imager le glucose aussi 

bien en fantôme qu’in vivo en imagerie glucoCEST (Chan et al. 2012; Chilakapati 

et al. 2012; Nasrallah et al. 2013; Walker-Samuel et al. 2011; van Zijl et al. 2007). 

Le cas du glucose est un peu particulier car bien que détectable en faible quantité, sa concentration 

endogène reste malgré tout très faible et bien souvent sous le seuil de détectabilité de l’imagerie 

glucoCEST. En effet, à cause d’une dispersion spectrale limitée entre les pics des hydrogènes des 

groupes hydroxyles et ceux de l’eau il est généralement problématique d’estimer quantitativement 

l’effet CEST lié au glucose sur des IRM cliniques. C’est pourquoi le glucose exogène, sous la forme de 

Molécule de D-glucose 
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D-glucose, est très souvent utilisé en tant qu’agent de contraste non-pharmacologique en imagerie 

glucoCEST. L’imagerie glucoCEST est notamment très utilisée pour étudier des tumeurs dans le cadre 

de cancer. La mesure du MTRasym à des champs clinique (3T) requiert cependant une analyse 

attentive des inhomogénéités de B0 due à la proximité des fréquences du signal glucoCEST avec celle 

de l’eau. L’administration de D-glucose exogène a ainsi permis de monitorer l’assimilation et la 

dégradation du glucose dans des cellules cancéreuses (X. Xu et al. 2015). Similairement, la détection 

d’altération du métabolisme du glucose dans les tissus cancéreux de cerveau ou de nuque a été rendu 

possible et était comparable aux études utilisant du gadolinium comme agent de contraste (Wang et 

al. 2016).  

L’imagerie CEST du glucose étant au cœur de cette thèse, nous décrirons plus en détails les méthodes 

et applications dans le chapitre V. 
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Chapitre V : Mise au point de l’IRM 
glucoCEST 

 

Dans ce chapitre nous discuterons de l’imagerie CEST à haut champ à MIRCen et plus particulièrement 

de l’imagerie CEST du glucose ou glucoCEST. Nous décrierons dans ce chapitre l’environnement dans 

lequel se sont déroulés nos expériences. Nous présenterons également la séquence CEST utilisée et la 

caractérisation du signal CEST du glucose mais également de ses dérivés et de ses analogues. 

 

V.1. ENVIRONNEMENT TECHNIQUE 

V.1.1. Haut champ et antennes 

MIRCen est équipé d’un scanner IRM horizontal Bruker de 11,7 T dédié à l’imagerie des rongeurs 

(diamètre utile de 160 mm, Fig.V.1). La fréquence de résonance de l’atome d’hydrogène en présence 

d’un tel champ est donc de 500,3 MHz. L’IRM est piloté par le logiciel ParaVision 6.0.1 développé par 

l’entreprise Bruker. Les gradients de champ ont une intensité pouvant aller jusqu’à 752 mT/m.  

 

Figure V-1 : IRM préclinique 11,7 T utilisé au cours de cette thèse 

Au cours de cette thèse, les mesures CEST réalisées sur fantôme ont été effectuées à l’aide d’une 

antenne 1H volumique en quadrature de phase en transmission et en réception (diamètre interne et 

externe de 72 et 89 mm, respectivement, Fig.V.2). L’emploi d’une antenne volumique est 
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particulièrement intéressant dans le cadre de mesures CEST car elle permet une bonne homogénéité 

de B1. En effet, ces mesures reposent sur l’application d’une onde de saturation pendant un temps tsat 

et une amplitude de B1 donnés, détaillés dans la suite de ce chapitre. Par conséquent, ces mesures 

requièrent l’application d’un champ B1 homogène afin de garantir une saturation CEST équivalente 

dans les régions d’intérêt. 

 

Figure V-2 : Antenne volumique (Ø interne : 72mm, Ø externe : 89mm) 

Dans les expériences sur le rat, nous avons utilisé l’antenne volumique en transmission associée avec 

une antenne surfacique en réception afin de maximiser le signal reçu (Fig.V.3). En effet, l’utilisation de 

l’antenne volumique permet de conserver l’homogénéité du B1 et donc de pouvoir saturer avec la 

même intensité l’ensemble des hydrogènes des tissus du rats contenus dans le volume de l’antenne. 

L’antenne de surface, adaptée au crâne de rat, permet d’augmenter le rapport signal sur bruit en 

maximisant le signal acquis dans une région proche de l’antenne. Plus on se trouve loin de l’antenne 

moins le signal acquis sera intense. 

 

Figure V-3 : Antenne surfacique pour rat 
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V.1.2. Module d’imagerie 

La séquence CEST précédemment développée au laboratoire combine une séquence de type écho de 

spin (SE) rapide avec un module de préparation de l’aimantation, ou module de saturation dans le cas 

de l’imagerie CEST, la précédant. L’intérêt majeur de l’utilisation d’une séquence SE réside dans sa 

faible sensibilité aux inhomogénéités du champ B0. Ce type de séquence est d’ailleurs celui qu’on 

retrouve le plus communément en imagerie CEST, bien que le développement de séquences d’écho 

de gradient (GRE) voie le jour dans le but de compenser la faiblesse des SE et d’avoir des temps 

d’acquisitions plus courts.  

 

Figure V-4 Séquence RARE (Bruker), adaptée de la documentation 

Séquence spin-echo rapide, représentée ici avec un facteur turbo de 4. Une première impulsion de 90° est utilisée 

pour basculer l’aimantation puis des impulsions 180° sont appliquées aux temps TE/2. Le signal perd cependant 

peu à peu de son intensité au cours du temps dû à l’effet T2. 

Nous avons décidé de conserver cette séquence SE rapide (Fig.V.4). Cette séquence, appliquée pour la 

première fois dans les années 80 (Hennig, Nauerth, et Friedburg 1986), repose sur la répétition 

d’impulsions 180° après la première impulsion 90° de la SE. En effet, tant que la relaxation T2 n’a pas 

détruit complètement le signal il est possible de stimuler le système avec une nouvelle impulsion 180° 

et ainsi générer des échos supplémentaires. Evidemment l’amplitude de chaque écho diminue 
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progressivement à cause de la décroissance T2 du signal. Ainsi, en appliquant un gradient de phase 

différent à chaque écho il est possible d’acquérir plusieurs lignes du k-space en une seule acquisition. 

Cela revient à acquérir le signal en des temps beaucoup plus courts qu’avec une SE classique. On peut 

jouer sur le nombre d’impulsions 180° que l’on va appliquer pour avoir un gain de temps plus ou moins 

conséquent par rapport à la SE. Ce nombre, appelé facteur RARE (pour Rapid Acquisition with 

Refocused Echoes), a été fixé à 10 afin de garder un ratio signal sur bruit convenable et des temps 

d’acquisition courts. Chaque impulsion 180° est séparée par un TE de 6 ms. 

 

V.1.3. Module de saturation 

La saturation des hydrogènes est l’étape la plus importante des acquisitions CEST. Le moyen le plus 

commun de saturer des hydrogènes est d’appliquer une onde RF continue. En effet, si le taux 

d’échange des hydrogènes est connu, il suffit d’optimiser la durée et l’amplitude de l’onde RF. Cela fait 

de saturation RF continue la méthode la plus répandue depuis les débuts de l’imagerie CEST. 

Cependant, deux inconvénients majeurs sont à considérer. La durée des ondes RF utilisées en IRM sont 

généralement de l’ordre de la milliseconde alors que pour l’imagerie CEST elles doivent être de l’ordre 

de la seconde. Une application aussi longue peut être éprouvante pour les composants du scanner. 

Enfin, la conséquence d’une application continue de l’onde RF est un dépôt d’énergie élevé dans le 

patient (mesuré par le taux absorption spécifique en clinique) qui peut poser un problème de sécurité 

(hyperthermie) particulièrement à haut champ. 

Pour contourner ces inconvénients on utilise une série d’impulsions qui se compose d’un train d’ondes 

RF courtes (par rapport à une onde continue). Ceci permet de réduire les dégâts causés aux 

composants du scanner ainsi que diminuer le dépôt d’énergie dans le patient. Plusieurs facteurs sont 

à prendre en compte dans l’utilisation d’un train d’ondes RF afin d’optimiser le contraste CEST : la 

durée d’une onde courte, l’intervalle entre deux ondes, le nombre d’ondes, etc…(Soesbe, Wu, et Dean 

Sherry 2013; Sun et al. 2011; Wada et al. 2017)  En pratique l’optimisation de ces paramètres se fait 

expérimentalement, notamment parce que le taux d’échange in vivo n’est pas précisément connu. 
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Figure V-5 Approximation d’une onde RF continue pour un temps de saturation tsat = 1s 

Le train d’onde est constitué de 10 impulsions de 100 ms chacune, séparées par un intervalle de 20 µs. En adaptant 

le nombre de pulses on jouera ainsi sur le temps de saturation. 𝑡𝑠𝑎𝑡 = 𝑛𝑝𝑢𝑙𝑠𝑒𝑠 ∗ 𝑑𝑢𝑟é𝑒𝑖𝑚𝑝𝑢𝑙𝑠𝑖𝑜𝑛 

Le module de saturation implémenté à MIRCen est constitué d’impulsions courtes broad-pulse de 

durée 100 ms. Ces impulsions sont séparées par un intervalle de 20 µs, très court par rapport à la durée 

d’une impulsion. De cette façon on peut assimiler le train d’impulsions à une impulsion longue et 

continue. 

 

 

V.2. OPTIMISATION POUR LA DETECTION DU GLUCOSE 

Comme décrit au chapitre précédent, l’effet CEST dépend de plusieurs facteurs tels que l’intensité du 

champ B0, la concentration du métabolite d’intérêt en échange avec l’eau, le taux d’échange, 

l’homogénéité des champs B0 et B1, le T1 des hydrogènes de l’eau, la durée et l’amplitude de l’impulsion 

RF. Ainsi, la mesure de l’effet CEST d’un métabolite donné nécessite de prendre en compte et 

d’optimiser ces différents facteurs. 

V.2.1. Homogénéité du champ B0 

Les inhomogénéités du champ magnétique statique B0 présentent un défi pour l’imagerie CEST. Ces 

inhomogénéités sont d’autant plus impactantes que l’on travaille à très haut champ (van Zijl et Yadav 

2011). Les inhomogénéités du champ B0 mènent à un décalage de la fréquence de résonance de l’eau 

et par conséquent à des effets asymétriques de saturation directe de l’eau. Ces effets, couplés à 
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l’analyse asymétrique utilisée pour le calcul de l’effet CEST, engendrent des erreurs dans la mesure de 

l’effet CEST c’est pourquoi l’homogénéité du champ est primordiale. Pour pallier cela, l’IRM est équipé 

de bobines dont la fonction est de corriger ces inhomogénéités, on parle de « shim ». Durant toutes 

nos expériences, nous avons eu recours à un shim localisé dont le voxel englobait le voxel d’intérêt 

dans le cas de spectroscopie RMN-CEST (voir chapitre VII, VIII et IX) ou englobant les coupes d’intérêt 

dans le cadre de l’IRM-CEST (voir chapitre VIII). Cependant, l’utilisation du shim peut malgré tout ne 

pas suffire et on observera tout de même un décalage de la fréquence de résonance des hydrogènes. 

V.2.1.1. Principe de correction WASSR 

L’analyse asymétrique du Z-spectrum suppose une symétrie autour du pic de résonance de l’eau (à 4,7 

ppm en spectroscopie mais à 0 ppm en CEST). Si cette symétrie n’est pas respectée à cause 

d’inhomogénéités alors le MTRasym ne sera pas juste. Ces inhomogénéités sont particulièrement 

présentes in vivo du fait des différences de susceptibilité magnétique entre les structures à imager. En 

effet, dans le cerveau par exemple se retrouvent les vaisseaux sanguins, muscles, crâne ou encore 

cavités auditives, autant de structures hétérogènes qui nuisent à l’homogénéité du champ B0. La façon 

la plus répandue de corriger ces inhomogénéités pour les expériences CEST, en plus du shim utilisé en 

routine, consiste à recentrer le Z-spectrum sur la fréquence de l’eau. Cette méthode dénommée Water 

Saturation Shift Referencing ou WASSR, introduite pour la première fois par Kim et al (Kim et al. 2009) 

repose sur l’acquisition d’un Z-spectrum très proche de la fréquence de l’eau avec une résolution 

fréquentielle très élevée (~0.05 ppm) et une saturation RF de faible intensité, ainsi affranchi des 

contributions CEST et MTC, qui va permettre de recentrer le Z-spectrum qui nous intéresse. 

On acquiert tout d’abord le Z-spectrum WASSR (Fig.V.6.A) à partir duquel on va déterminer la position 

exacte du pic correspondant à la saturation directe de l’eau repérée par le minimum global du spectre. 

La différence fréquentielle entre ce pic et la fréquence de référence centrée à 0 ppm va permettre de 

recentrer le Z-spectrum d’intérêt sur la fréquence de l’eau par une simple translation. On interpole 

avant cela le Z-spectrum d’intérêt afin qu’une fois recalé on puisse retrouver les résonances d’intérêt 

et correctement calculer le MTRasym (Fig.V.6.D). Cette approche est réalisée pixel par pixel par un outil 

développé au sein de l’équipe sur Matlab. 
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Figure V-6 Principe de correction WASSR 

Acquisition du Zspectrum aux paramètres de saturation et dans la région d’intérêt souhaités (A). Ce Zspectrum 

est ensuite interpolé (B). Puis on utilise le Zspectrum WASSR, acquis dans cette même région d’intérêt mais avec 

un très faible B1 et dans une gamme de fréquence proche de celle de l’eau libre (entre -0,5 et 0,5 ppm), pour 

recaler en fréquence ce Zspectrum interpolé. On se retrouve donc avec un Zpsectrum interpolé corrigé (C). On 

enlève ensuite les points de l’interpolation pour garder uniquement un Zspectrum corrigé (D). 

V.2.1.2. Application de la correction sur fantôme 

Prenons l’exemple d’un Z-spectrum de glucose. Comme nous l’avons évoqué, la fréquence de 

résonance d’un des groupes hydroxyles du glucose est proche de la fréquence de résonance de l’eau 

et sera donc d’autant plus impactée par les inhomogénéités de champ. L’application de la correction 

WASSR va permettre de les corriger (Fig.V.7). 
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Figure V-7 : Processus de correction WASSR appliqué sur fantôme 

Image anatomique de plusieurs fantôme (A). L’acquisition d’une carte de B0 (B) permet de corriger le décalage en 

fréquence du Z-spectrum, et donc de corriger le calcul du MTRasym (C). Zspectrum avant correction (bleu) et après 

correction (rouge) 

 

V.2.2. Caractérisation du signal CEST 

Avant d’appliquer notre séquence CEST in vivo, nous devons caractériser la signature CEST du glucose 

et surtout optimiser les paramètres de saturation B1 et tsat afin de pouvoir obtenir le meilleur « SNR 

CEST » possible. 

V.2.2.1. Signature CEST du glucose 

Si on s’attarde sur les MTRasym du glucose, on distingue 4 pics de résonance distincts, situés à 0,8 ; 

1,2 ; 2,1 et 2.9 ppm (Fig.V.8). Ces fréquences de résonance sont propres à la molécule de glucose et 

font partie intégrante de sa signature CEST. Grâce à celle-ci, on peut appliquer l’impulsion de saturation 

RF uniquement à ces fréquences afin d’obtenir (en théorie) uniquement le signal CEST de la molécule 

de glucose. 
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Figure V-8 : Signature CEST du D-glucose 

La molécule de D-glucose (A) est composée de 5 groupes hydroxyles (-OH) qui résonnent à des fréquences 

particulières. Les résonances de chacun de ses groupes ont été associées aux pics de résonance du MTRasym acquis 

avec tsat = 4s, B1 = 2µT (B). Les trois groupes hydroxyles ‘b’ résonnent à la même fréquence. On remarquera aussi 

que le groupe hydroxyle ‘c’ est responsable de deux pics de résonance sur le MTRasym. Ceci est à dû à la molécule 

de glucose qui possède deux conformations anomériques possibles α et β (C). Selon la conformation dans laquelle 

se trouve la molécule, le groupe hydroxyle ‘c’ résonnera à l’une ou l’autre des fréquences (2,08 ppm en α et 2,88 

ppm en β). A l’équilibre, le ratio anomérique est de 0,36:0,64 pour α:β. Cela explique pourquoi le pic à 2,88 ppm 

est plus intense que celui à 2,08 ppm. 

Les taux d’échange sont différents pour chacun de ces groupements hydroxyles. En effet, ils n’ont pas 

la même facilité à s’échanger avec l’eau du fait de l’environnement chimique dans lequel chacun se 

trouve. Les taux d’échange pour chaque groupe ont été rapporté ci-dessous.  

Tableau V-1 :Taux d’échange des différents groupes hydroxyles du glucose 

V.2.2.2. Paramètres de saturation 

On s’intéresse ici à l’optimisation des paramètres de saturation B1 et tsat. Afin d’évaluer les effets de 

chacun d’entre eux sur le signal CEST, nous avons scanné une gamme de différentes concentrations de 

fantôme de glucose en faisant varier le temps de saturation tsat ainsi que l’intensité du B1 de l’onde RF 

appliquée. Les solutions consistent en un mélange de glucose et de sérum physiologique.  

Taux d’échange k0,66 (Hz) k1,28 (Hz) k2,08 (Hz) k2,88 (Hz) 

 2900 ± 500 6500 ± 170 5200 ± 500 14000 ± 650 
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La plage de fréquence acquise pour le WASSR est de -0,5 à 0,5 par pas de 0,05 ppm, tandis que les 

acquisitions de Z-spectrum sont de -5 à 5 ppm par pas de 0,1 avec une saturation de référence à -20 

ppm (Fig.V.9). 

 

Figure V-9 : Influence du temps de saturation sur le signal CEST 

Le signal CEST a été acquis sur un fantôme de glucose à 50 mM avec des B1 variables, et un tsat de 2s (A) ou 4s (B). 

On peut constater l’effet du B1 sur le signal CEST : plus le B1 est élevé plus l’intensité du signal augmente. 

Par ailleurs, on remarque que le tsat joue aussi un rôle sur l’intensité du signal CEST : un tsat plus long permet 

l’acquisition d’un signal CEST plus intense. 

Intensité du B1 

Concernant le choix du B1, l’intérêt se porte sur son utilisation en tant que filtre afin d’avoir la meilleure 

spécificité possible au glucose. Avec un B1 élevé le signal CEST sera plus intense, en revanche il y aura 

d’autant plus de risque d’avoir un effet de saturation directe de l’eau libre que le B1 est élevé. D’après 

les résultats obtenus sur fantôme (Fig.V.9), on peut voir les effets de saturation directe à partir d’un 

B1 de 2,6 µT.  

Pour déterminer plus précisément le B1 que l’on va utiliser, nous avons tracé l’évolution du signal CEST 

en fonction du B1 à 50mM. Nous avons regardé le signal uniquement aux fréquences de résonance du 

glucose (Fig.V.10). Nous avons fait ces acquisitions avec un tsat de 2 et 4s, de façon à explorer la 

dépendance du signal aux B1 et au tsat. 
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Figure V-10 : Evolution du MTRasym en fonction du B1, aux pics d’intérêt, à 50mM 

Pour chacun des pics d’intérêt, on regarde l’effet du B1 sur le signal CEST à un tsat de 2s (A) et de 4s (B). Pour un 

tsat de 4s, il semble y avoir un B1 « charnière » de 2,4 µT après lequel l’augmentation du MTRasym n’est plus aussi 

forte à mesure que le B1 continue d’augmenter (effet notamment visible à 0,8 et 1,2 ppm. Cet effet n’est pas aussi 

marqué avec un tsat de 2s 

On peut ainsi comparer les intensités du MTRasyms pour les différents pics en fonction du B1. 

L’influence du B1 sur le signal semble similaire que ce soit avec un tsat de 2s ou bien de 4s. On voit à 0,8 

et 1,2 ppm que le MTRasym ne croit plus aussi rapidement passé 2,4 µT. Ce phénomène est moins 

visible sur les graphes de 2,1 et 2,9 ppm. Nous devons donc choisir un B1 qui maximise le signal CEST 

tout en évitant une saturation directe de l’eau libre. Nous avons ainsi fixé le B1 à 2 µT pour la suite de 

nos expériences afin d’être sûrs de n’avoir aucune saturation directe de l’eau. 

Temps de saturation 

D’après les résultats de la figure V.6, on voit que la détermination de la durée du temps de saturation 

tsat est primordiale. En effet, les acquisitions à tsat = 2s (Fig.V.10.A) présentent un signal plus faible que 

le signal acquis avec un tsat = 4s (Fig.V.10.B). Ce qui est par ailleurs cohérent avec le taux d’échange 

rapide des groupes hydroxyles du glucose (~5000-6000 Hz).  

Nous avons donc voulu évaluer l’effet du tsat aux différents pics de résonances observés afin de pouvoir 

choisir le temps de saturation le plus adapté à l’imagerie CEST du glucose. A partir des résultats obtenus 

en fantôme, nous avons représenté l’effet du temps de saturation sur le signal CEST en fonction du B1 

(Fig.V.11). 
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Figure V-11 : Effet du temps de saturation sur le signal CEST 

Sont présentés sur cette figure les intensités du MTRasym d’un fantôme de glucose à 50mM en fonction d’un 

temps de saturation donné pour une gamme de B1 aux ppm d’intérêt : 0,8 ppm (A), 1,2 ppm (B), 2,1 ppm (C) et 

2,9 ppm (D). L’écart entre les intensités du signal CEST acquis aux différents tsat avec un B1 faible (de l’ordre du 

µT) est ténu. En revanche, lorsque le B1 augmente, l’effet du temps de saturation augmente également, bien qu’on 

observe un écart plutôt constant de 2 µT à 4 µT 

D’après ces courbes on voit que le temps de saturation a peu d’effet aux B1 faibles mais permet 

d’obtenir un signal plus intense avec un B1 supérieur à 2 µT. Dans notre cas où nous avons fixé le B1 à 

2 µT, utiliser un tsat de 4s par rapport à un tsat de 2s représentent un gain de signal d’environ 10% à 0,8 

et 1,2 ppm et d’environ 3-4% à 2,1 et 2,9 ppm. Ces résultats penchent donc en faveur d’un choix de tsat 

de 4s. 

D’après cette étude sur l’optimisation des paramètres de saturation, nous avons choisi d’utiliser une 

intensité B1 = 2 µT et un temps de saturation tsat =4s. 
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V.2.3. Seuil de détection du glucose 

Il est primordial d’évaluer la sensibilité de notre séquence et déterminer à partir de quelles 

concentrations nous ne sommes plus en mesure de détecter le glucose. Nous avons donc repris les 

paramètres de l’expérience précédente que nous avons appliqués sur des fantômes de différentes 

concentrations (Fig.V.12). En accord avec la théorie (voir chapitre IV), on observe un effet de la 

concentration en glucose sur l’intensité du signal CEST. Il semble que nous ne soyons plus en mesure 

de distinguer un effet CEST en-deçà d’une concentration de 1 mM. 

 

Figure V-12 : Effet de la concentration sur le signal CEST, à B1 = 2µT et tsat = 4s 

Acquisitions de fantômes de différentes concentrations avec les paramètres de saturation déterminés 

précédemment. On remarque que lorsque la concentration du soluté diminue, le signal CEST diminue également. 

Afin de confirmer nos observations quant à la sensibilité de la séquence, on peut tracer les points de 

l’effet CEST en fonction des concentrations pour une fréquence de résonance et un B1 donnés 

(Fig.V.13). De plus, pour s’assurer de notre conclusion précédente sur le temps de saturation, nous 

avons tracé ces points pour les deux tsat appliqués dans cette expérience. Ces résultats indiquent une 

relation linéaire entre l’effet CEST mesuré et la concentration de glucose dans la gamme étudiée. Ils 

viennent confirmer le choix d’un tsat de 4s. En effet, comme on le voit sur la figure, cela permet d’être 

Glucose 
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un peu plus sensible au glucose à de faibles concentrations. Ces résultats illustrent également la 

sensibilité de la méthode et confirme un seuil de détéctabilité de l’ordre du mM. 

 

Figure V-13 : Effet de la concentration sur le MTRasym à 1,2 ppm et B1 = 2 µT  

Le MTRasym est linéairement corrélé à la concentration des fantômes de glucose et suit la relation : 

𝑡𝑠𝑎𝑡 = 4 𝑠 , 𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚([𝐺𝑙𝑐]) = 0,63 ∗ [𝐺𝑙𝑐] + 0,46 

𝑡𝑠𝑎𝑡 = 2 𝑠 , 𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚([𝐺𝑙𝑐]) = 0,45 ∗ [𝐺𝑙𝑐] + 0,07 

Cette expérience de caractérisation du signal CEST du glucose nous a permis d’optimiser nos 

paramètres de saturation afin de nous assurer de la meilleure sensibilité et spécificité possible. Nous 

avons donc choisi d’appliquer un temps de saturation de 4s avec un B1 de 2µT. Le seuil de détection 

de l’ordre du mM rend possible l’application de cette séquence CEST in vivo. Afin de répondre à but 

ultime qui est la quantification du glucose cérébral par IRM-CEST, nous pourrons dans une première 

approximation, dériver les concentrations cérébrales des effets CEST mesurés dans des fantômes 

calibrés contenant différentes concentrations de glucose. Cependant il ne faut pas perdre de vue qu’in 

vivo les contributions du glucose au signal CEST peuvent être contaminées par d’autres métabolites, 

surtout à des concentrations de glucose endogène qui génèrent un faible signal CEST. 
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Ces courbes de régression linéaire reliant l’intensité de l’effet CEST aux concentrations absolues de 

glucose pourraient être par la suite utilisées comme première approche de l’imagerie CEST 

quantitative. En faisant l’hypothèse que les concentrations cérébrales en métabolites sont stables on 

pourrait ainsi remonter aux concentrations en glucose in vivo. Nous développerons cet aspect dans le 

chapitre X de ce manuscrit. 

 

 

V.3. INTERMEDIAIRES DU METABOLISME ENERGETIQUE 

Un des objectifs de ce travail de thèse est l’étude du métabolisme énergétique in vivo. Ainsi, à ce stade 

du développement nous avions pour objectif de suivre les produits de dégradation du glucose afin 

d’appréhender au mieux le métabolisme énergétique. Nous avons donc voulu caractériser les 

signatures CEST de ces différents intermédiaires, parmi lesquels le fructose-6-phosphate (F6P), 

fructose bi-phosphate (F1,6P2), le glucose-6-phosphate (G6P), le lactate et le pyruvate, auxquels nous 

avons ajouté le fructose. Dans cette première approche pour distinguer le glucose de ses produits de 

dégradation, nous avons voulu voir expérimentalement si les différences de signature CEST entre ces 

différentes molécules était assez importantes pour espérer les distinguer in vivo. Pour cette 

caractérisation, nous nous sommes placés dans les conditions les plus favorables, notamment en 

termes de concentration. En effet, nous avons imagé des fantômes de 50mM de chacun de ces 

composés avec des B1 allant de 0,8 à 4 µT, ce qui est d’au moins un voire deux ordres de grandeur par 

rapport à leur concentration in vivo. 
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Figure V-14 : Dégradation du glucose et intermédiaires de la glycolyse 

Une fois transporté dans les cellules, le glucose est phosphorylé en glucose-6-phosphate d’où il peut ensuite être 

dégradé par la glycogénogénèse, par la voie des pentoses phosphates (PPP) ou bien par la glycolyse. Avant d’être 

métabolisé en pyruvate, le glucose est dégradé en différents intermédiaires. 

 

V.3.1. Glucose-6-phosphate 

Le G6P est le produit de la dégradation du glucose par l’hexokinase. Il est à la jonction des différentes 

voies de dégradation du glucose. En effet, depuis cette forme le glucose peut être converti en 

glycogène, suivre la voie des pentoses phosphates (PPP) ou bien être dégradé en pyruvate via la 

glycolyse (Fig.V.15).  
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Figure V-15 : Le glucose-6-phosphate dans le métabolisme énergétique et sa signature CEST 

Le G6P présente un profil CEST très large sur lequel on distingue difficilement des pics de résonance distincts. Pour 

un B1 de 2µT par exemple, le G6P a un MTRasym aux alentours de 10% sur toute la plage de fréquence entre 0,5 

et 3 ppm.  

On peut aussi comparer le signal CEST du G6P au signal original du D-glucose (Fig.V.16). Le MTRasym 

du G6P est bien plus faible à 0,8 et 1,2 ppm. En revanche, le MTRasym est environ deux fois plus 

important à 2,1 ppm et d’une intensité comparable à 2,9 ppm. En supposant qu’on acquiert le signal 

CEST d’un fantôme contenant des concentrations équivalentes de G6P et de D-glucose, on pourra 

considérer le signal obtenu à 0,8 et 1,2 « pondéré » en D-glucose tandis qu’il sera « pondéré » en G6P 

à 2,1 ppm. Ce raisonnement est d’ailleurs similaire pour le 2DG et le 2DG6P. En effet, la 

phosphorylation du glucose engendre la perte du groupe hydroxyle du carbone 5 diminuant ainsi l’effet 

CEST à 0,8 ppm, et, comme nous l’avons vu, une diminution du signal à 1,2 ppm. De la même façon, 

on peut s’attendre à un effet similaire dans le cas du 2DG et du 2DG6P. Dans le cadre d’expériences in 

vivo, il pourra être intéressant de suivre l’état de la molécule après injection (phosphorylée ou non). 

Pour cela, nous pourrons comparer les signaux CEST acquis après l’injection de 2DG à 0,8 et 1,2 ppm 

avec ceux acquis à 2,1 et 2,9 ppm (voir chapitre VII). 
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Figure V-16: Comparaison du signal CEST du D-glucose et du glucose-6-phosphate à B1 = 2 µT et tsat = 4s 

Il paraît donc possible d’être sensible au G6P dans des conditions in vivo au vu de l’effet MTRasym 

important. Cependant, le G6P reste plus faiblement concentré in vivo par rapport au glucose. Il est de 

plus dégradé plus en aval par différentes voies de dégradation. En revanche, on pourrait être en 

mesure d’imager le 2DG6P. En effet, celui-ci n’est quasiment pas dégradé et s’accumule donc dans les 

cellules. En théorie donc nous pourrions être sensible au 2DG6P à 2,1 et 2,9 ppm. Nous en reparlerons 

plus en détail dans le chapitre VII. 

 

V.3.2. Fructose 

Le fructose ne participe pas à la dégradation du glucose. Nous avons tout de même souhaité le 

caractériser avant de comparer son signal CEST à ses analogues qui eux interviennent dans la 

glycolyse : le F6P et le F-1,6-P2. On retrouve du fructose dans le cerveau bien qu’en très faible quantité 

(0,17 mM chez l’homme (Hwang et al. 2015)). 
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Figure V-17: Signature CEST du fructose 

Le fructose montre ainsi deux pics de résonance d’intensités comparables à celles observées sur la 

molécule de glucose (Fig.V.17), à 0,7 et 1,4 ppm. A mesure que l’intensité du B1 augmente ces deux 

pics deviennent difficilement discernables. L’effet que l’on voit proche de la fréquence de l’eau à 

certains B1 est probablement dû à un décalage en fréquence du Zspectrum, malgré la correction 

WASSR. Cette remarque est d’ailleurs valable pour les autres molécules présentées ci-après. 

 

V.3.3. Fructose-6-phosphate 

Le F6P est le résultat de l’isomérisation du G6P. Son signal CEST varie donc en conséquence et ne 

présente plus de résonance distincte à 2,1 et 2,9 ppm (Fig.V.18). Nous n’avons pas pu trouver d’études 

ayant quantifié les concentrations de F6P dans le cerveau. Comparé au fructose, le F6P présente un 

profil CEST atténué. 
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Figure V-18: Le fructose-6-phosphate dans le métabolisme énergétique et sa signature CEST 

Le F6P présente un profil CEST avec une fréquence de résonance large qui semble s’éloigner du pic de l’eau à 

mesure que le B1 augmente.  

Comparé au signal du glucose, pour une même concentration et un B1 de 2 µT (Fig.V.19), le F6P n’est 

pas discernable du glucose à 0,8 ppm. On ne peut donc pas être spécifique du F6P sans avoir une 

contribution du glucose.  

 

Figure V-19: Comparaison du signal CEST du D-glucose et du glucose-6-phosphate à B1 = 2 µT et tsat = 4s 
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V.3.4. Fructose 1,6-biphosphate 

Le F1,6P2 est une molécule peu étudiée dans le cadre du métabolisme énergétique. Sa concentration 

in vivo a tout de même été rapportée chez la souris (Sacktor, Wilson, et Tiekert 1966). Elle est d’environ 

0,05 µmol/g de matière blanche. Le F1,6P2 ne montre quasiment pas de pic de résonance à part un 

effet vers 0,3 ppm qui est très proche de la fréquence de l’eau (Fig.V.20). Sachant que le signal est 

mesuré sur un fantôme de 50mM il semble impossible d’être sensible à cette molécule en imagerie 

CEST. 

 

Figure V-20 : Le fructose-1,6-biphosphate dans le métabolisme énergétique et sa signature CEST 

 

V.3.5. Pyruvate 

Le pyruvate est à l’intersection de nombreuses voies métaboliques. Il peut en effet être converti en 

carbohydrates via la glycogénogenèse, en acide gras ou en ATP par le cycle de Krebs, ou encore en 

lactate. 

Le pyruvate est composé d’un unique groupe hydroxyle. Sa signature CEST présente un faible pic de 

résonance à 1,7 ppm (Fig.V.21), l’effet observé proche de la fréquence de l’eau pouvant être attribué 

à une mauvaise homogénéité du champ B0. 

L’effet CEST du pyruvate à 1,7 ppm est d’une intensité équivalente à signal du glucose pour cette même 

fréquence (à 2 µT). Si l’on souhaite imager le pyruvate à cette fréquence, l’effet CEST recueilli aura 

autant de contribution du glucose que du pyruvate dans le cas où ceux-ci sont en concentrations 

égales. Or, in vivo le glucose est en bien plus grande concentration que le pyruvate d’un facteur environ 

30. Ainsi, il semble impossible de pouvoir imager le pyruvate dans ces conditions. 
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Figure V-21: Le pyruvate dans le métabolisme énergétique et sa signature CEST 

 

V.3.6. Lactate 

Le lactate et son utilisation comme substrat dans le métabolisme neuronal reste controversé, comme 

nous l’avons vu dans le chapitre 1. Néanmoins, suivre son évolution pourrait apporter une information 

intéressante sur le métabolisme du glucose. En condition physiologique sa concentration cérébrale 

chez le rat a été rapportée comme étant de 1,9 µmol/g (Pfeuffer, Tkáč, et Gruetter 2000). 

Le lactate semble avoir deux pics de résonance à 0,3 et 0,5 ppm, causés par chacun des deux groupes 

hydroxyles, qui n’en forment rapidement plus qu’un à mesure que le B1 augmente et que l’effet de 

saturation directe s’intensifie. Cependant, à concentration équivalente, l’intensité du signal du lactate 

sera masquée par le signal du glucose. De plus, l’imagerie du lactate nécessiterait une excellente 

correction du champ B0 vu la proximité de ses résonances avec la fréquence de l’eau libre. 
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Figure V-22 : Le lactate dans le métabolisme énergétique et sa signature CEST 

Les effets qui semblent avoir lieu proche de la résonance de l’eau comme dans le cas du F1,6P2, du 

lactate et du pyruvate sont tout de même à considérer avec précaution. En effet, ces résonances vont 

être extrêmement sensibles aux inhomogénéités de champ B0. Ces résultats ayant été acquis à des 

concentrations élevées, bien au-delà des concentrations physiologiques (in vivo la concentration de 

glucose endogène est aux alentours de 3mM) il semble que la cartographie in vivo de ces métabolites 

soit très difficile en particulier pour le F1,6P2, le lactate et le pyruvate. Les molécules dont on pourrait 

envisager la visualisation in vivo seraient donc uniquement le F6P et le G6P (en plus du glucose) d’après 

les résultats de cette expérience sur fantôme. 

 

 

V.4. ANALOGUES DU GLUCOSE 

Parmi les études qui se sont intéressées au métabolisme énergétique ou au transport des substrats 

énergétiques, on retrouve dans bon nombre d’entre elles l’utilisation d’analogues du glucose (Dienel, 

Cruz, et Sokoloff 1993; Jay et al. 1990). Ces analogues sont des molécules dont la structure moléculaire 

est proche de celle du glucose. Souvent, ils sont transportés par les mêmes transporteurs que le 

glucose ce qui permet d’étudier les défauts de transport dans certaines maladies par exemple (Klepper 

et al. 1999). 

L’utilisation d’analogues du glucose peut également être intéressante si l’on souhaite étudier une voie 

métabolique particulière. Il existe en effet des analogues du glucose, qui, bien que transportés avec 

des affinités similaires (§I.2.4) ne suivent pas les mêmes voies de métabolisation voire qui ne sont pas 
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métabolisé plus en aval dans ces voies. C’est le cas par exemple du 2-désoxy-D-glucose (2DG) qui 

s’accumule sous la forme de 2DG-6-phosphate. Cet analogue est abondamment utilisé en imagerie TEP 

où il est marqué au fluor 18. 

Bien que ces analogues aient une composition chimique proche, la fréquence de résonance de chaque 

groupe hydroxyle pourrait être impactée. Dans l’objectif d’utiliser nous-mêmes ces analogues pour 

étudier le métabolisme énergétique, nous avons donc évalué le signal CEST de différents analogues en 

fantôme. 

V.4.1. L-glucose 

Le L-glucose est un énantiomère du D-glucose. On ne le trouve pas sous cette forme dans la nature. Il 

est cependant utilisé dans l’étude du métabolisme énergétique, dans le diagnostic des tumeurs par 

exemple (Anastasiou et al. 2021). Seule la conformation de la molécule de L-glucose est différente, elle 

possède les mêmes groupes hydroxyles que le glucose qui résonnent donc aux mêmes fréquences 

(Fig.V.12). L’intérêt majeur du L-Glc est qu’il n’est pas transporté à travers la barrière hémato-

encéphalique par les transporteurs du glucose. Ainsi, il nous a été très utile pour évaluer la contribution 

potentielle de l’espace vasculaire au signal glucoCEST dans nos expériences in vivo (voir chapitre VII). 

Nous n’avons pas pu acquérir de fantôme de L-glucose mais le signal aurait été le même que la 

molécule de D-glucose car la structure de la molécule est la même donc l’accessibilité des fonctions 

OH est similaire, par conséquent ils ont les mêmes taux d’échange. 

 

V.4.2. 2-désoxy-D-glucose 

Le 2DG est une molécule de glucose à laquelle il manque un groupe hydroxyle sur l’atome de carbone 

2 de sa chaîne carbonée. Son métabolisme est proche de celui du glucose. Il agit comme inhibiteur de 

la production de G6P à partir du glucose. Il existe de nombreuses applications dans lesquelles le 2DG 

est utilisé, en plus de la TEP. Il est par exemple au cœur des études du métabolisme par 

autoradiographie (Nehlig et al. 2004) et sert aussi d’agent thérapeutique préclinique sur des cellules 

cancéreuses (Pajak et al. 2019). Nous avons utilisé cet analogue afin de tirer profit de l’accumulation 

de son produit de dégradation par l’hexokinase, le 2DG6P, et ainsi avoir une meilleure détection in vivo 

(voir chapitre VII). 
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Figure V-23 : Signature CEST du 2-désoxy-D-glucose dans un fantôme à 50 mM pour une gamme de B1 

Le MTRasym présente quatre pics qui résonnent aux mêmes fréquences que le D-glucose. La perte d’un groupe 

hydroxyle engendre cependant une légère baisse de signal à la résonance associée (1,2 ppm). L’effet de saturation 

directe semble apparaître aux alentours d’un B1 de 2,2 µT. 

 

V.4.3. 3-O-méthyl-D-glucose 

Le 3OMG, comme son nom l’indique, possède un groupe méthyl lié à un oxygène sur le carbone 3 de 

la chaîne carbonée du glucose à la place d’un atome d’hydrogène. Le 3OMG est majoritairement utilisé 

pour étudier le transport du glucose dans certaines pathologies (Klepper et Voit 2002) ou plus 

récemment en imagerie CEST pour étudier le métabolisme de tumeurs (Jin et al. 2018; Sehgal et al. 

2019). 

2DG 
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Figure V-24 : Signature CEST du 3-O-méthyl-D-glucose  

Le MTRasym présente quatre pics qui résonnent aux mêmes fréquences que le D-glucose. La perte du groupe 

hydroxyle sur le carbone 3 engendre une diminution du signal à 1,2 ppm puisque seuls 2 groupes hydroxyles 

résonnent désormais à cette fréquence. 

 

V.4.4. Comparaison avec le D-glucose 

Afin de comparer les intensités de chaque pic de résonance des analogues et du D-glucose, nous avons 

gardé les paramètres de saturation optimisés pour l’imagerie glucoCEST, à savoir tsat = 4s et B1 = 2 µT 

(Fig.V.25.A). 
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Figure V-25 : Comparaison du signal CEST entre le glucose et ses analogues 

(A) Signature CEST du D-glucose et de ses analogues à B1 = 2 µT et tsat = 4 s. (B) Comparaison des intensités CEST 

pour les fréquences d’intérêt entre les analogues. (C) Attribution des groupes hydroxyles responsables de chacun 

des pics CEST observés. 

On peut voir que les fréquences de résonance de chacune des molécules sont sensiblement les mêmes. 

En revanche, leurs intensités varient. On remarque ainsi que le 2DG possède un MTRasym plus élevé 

que le glucose et le 3OMG à 0,8 1,2 et 2,1 ppm. Le 3OMG quant à lui est en deçà du 2DG et du glucose 

à 0,8 et 1,2 ppm (Fig.V.25.B). 

Ces résultats permettent de mettre en évidence une sensibilité équivalente de la séquence à chacun 

de ces analogues ce qui montre qu’une comparaison absolue est possible in vivo. On pourra donc par 

la suite comparer les effets CEST mesurés à la suite de l’injection de chacune de ces molécules pour 

comparer leurs concentrations les unes par rapport aux autres. Cette conclusion reste cependant vraie 

uniquement si les taux d’échange des hydrogènes en échange restent identiques entre les molécules 

dans des conditions in vivo. Il y a néanmoins de fortes chances de penser que cela soit le cas au vu des 

configurations similaires de ces molécules (Fig.V.25.C). Leur métabolisme différent fait de ces 

analogues un outil de choix pour répondre à une question cruciale en vue de l’utilisation de l’IRM 

glucoCEST pour la quantification du métabolisme énergétique : quelle est l’origine compartimentale 

du signal glucoCEST ? Cette question est traitée dans le chapitre VII. 
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Ce travail de caractérisation nous a permis de mettre en évidence les fréquences de résonances des 

molécules d’intérêt afin de mieux suivre le métabolisme énergétique et son altération dans des futures 

études in vivo. Au vu de la différence des signatures CEST entre certains métabolites, on pourrait 

imaginer acquérir le signal CEST à de multiples fréquences avec une bonne résolution temporelle et 

ainsi évaluer les contributions de ces métabolites au cours du temps.  

Nous discuterons dans les chapitres suivants des applications liées à la caractérisation du signal CEST 

de ces molécules d’intérêt. Nous nous intéresserons notamment à la détection du métabolisme 

énergétique in vivo grâce au développement de notre méthode.  
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Chapitre VI : Défis de l’IRM  
glucoCEST in vivo 

 

Le développement de l’imagerie CEST du glucose dans des conditions in vivo sur animal sain est 

primordiale afin de pouvoir montrer les applications de cette méthode et son apport dans l’étude des 

maladies neurodégénératives sur des modèles animaux. Il existe de nombreux modèles rongeurs de 

maladies neurodégénératives, majoritairement souris mais aussi rats. Le développement de l’imagerie 

CEST sur des modèles de rongeurs est l’un des enjeux principaux de cette thèse. En effet, la résolution 

spatiale limitée de l’imagerie TEP rend difficile l’évaluation du métabolisme chez le rat, et encore plus 

chez la souris. Grâce à l’imagerie CEST nous pourrions dépasser les limites physiques de la TEP et 

étudier le métabolisme énergétique dans ces modèles. Etant donné que nous avons développé le 

protocole d’imagerie et d’anesthésie sur des rats, nous avons choisi d’utiliser un modèle rat déjà 

existant au laboratoire et bien caractérisé par de précédentes études menées par différents 

doctorants. Il s’agit d’un modèle de la maladie de Huntington, dit BACHD. Nous discuterons dans ce 

chapitre du protocole expérimental suivi ainsi que du modèle BACHD. 

 

VI.1. PROTOCOLE EXPERIMENTAL 

Dans le cadre de nos expériences in vivo, nous avons utilisé une antenne volumique couplée à une 

antenne de surface adaptée au rat afin de garantir i) une homogénéité de B1 maximale et ii) le meilleur 

SNR possible. Par ailleurs, de nombreux éléments supplémentaires, détaillés ci-après, entrent en jeu 

dans le cadre d’expérience sur animal tels que le suivi des constantes d’anesthésie et de température. 

La figure ci-dessous récapitule la configuration de nos expériences.  
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Figure VI-1 : Configuration expérimentale 

VI.1.1. Mise en place de l’animal 

L’animal vigile est placé dans une cage à induction dans laquelle il est préalablement anesthésié à 

l’isoflurane par voie gazeuse à environ 4% à l’aide d’un mélange air/O2. Une fois inconscient l’isoflurane 

est abaissé aux alentours de 2% (selon la respiration de l’animal) et l’animal peut alors être manipulé 

facilement. Ainsi, on pourra poser un cathéter veineux ou réaliser une injection sous-cutanée sans 

difficulté liée au mouvement de l’animal. Une fois anesthésié selon la méthode voulue, l’animal est 

ensuite déplacé sur un lit adapté à l’IRM dans lequel sa tête va être immobilisée par trois points fixes 

(deux barres d’oreille insérées dans le conduit auditif ainsi qu’un mors de gueule, Fig.VI.2). 

L’anesthésique continue d’être administré tout au long de l’expérience par l’intermédiaire d’un tuyau 

relié au masque dans lequel respire l’animal dans le cas d’un anesthésique gazeux ou bien par 

perfusion (sous-cutanée ou intraveineuse) dans le cas d’un anesthésique liquide. 
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Figure VI-2 : Placement de la tête du rat 

La tête est immobilisée par trois points fixe (flèches jaunes) et maintenue dans le masque (flèche rouge) dans 

lequel parvient l’anesthésique gazeux. 

Après vérification du bon positionnement du cerveau une fois l’animal placé dans l’IRM, l’ajustement 

de la puissance est effectué. Une image d’une portion du cerveau est ensuite acquise par une séquence 

multi-spin multi-echoes afin de se positionner dans la coupe de cerveau qui nous intéresse. Une fois 

ceci fait, une carte du champ B0 est acquise afin de pouvoir corriger les décalages en fréquences sur le 

Zspectrum. Le shim est également corrigé jusqu’au second ordre dans la région d’intérêt. 

 

VI.1.2. Température corporelle et métabolisme 

Le métabolisme peut également être affecté par la température corporelle. C’est pourquoi nous 

monitorons la température du rat grâce à une sonde de température et un système de circuit d’eau 

thermorégulé (lit et pad chauffant, voir Fig .VI.1)). Les rats sont ainsi maintenus à une température 

proche de 37°C. Sur des expériences longues les animaux sont amenés à être anesthésiés pendant 

plusieurs heures, environ 3h dans le cas de nos expériences. Une telle durée d’anesthésie provoque 

une baisse de température, plus marquée à mesure que la durée augmente, compensée avec le 

système de chauffage. 

 

VI.1.3. Contrôle du poids 

L’antenne volumique utilisée dans nos expériences impose une taille limite des rats pour pouvoir les 

scanner. En effet, le diamètre interne de l’antenne (7 cm) doit permettre le passage du lit ainsi que du 

rat et du pad chauffant. Ainsi, un poids limite de 650 g a été décrété afin que les rats n’aient aucun 
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problème respiratoire. Au-delà de ce seuil on s’attend à ce que la capacité respiratoire des rats soit 

réduite dû à un espace trop restreint. Pour s’assurer que les rats ne dépassent pas cette limite nous 

avons donc suivi l’évolution de leur poids au cours du temps. 

 

VI.1.4. Anesthésie et suivi des paramètres physiologiques 

L’acquisition d’images des cerveaux de rats à l’IRM nécessite une immobilité quasi-totale afin 

d’acquérir le signal dans une région définie et éviter tout artéfact de mouvement. Ainsi, les animaux 

sont systématiquement anesthésiés et maintenus stables à l’aide d’un cadre stéréotaxique (Fig.VI.2). 

Cependant, pour étudier le métabolisme cérébral dans les meilleures conditions possibles, on cherche 

à maintenir un niveau d’anesthésie le plus faible possible. En effet, plus le niveau d’anesthésie sera 

faible moins le métabolisme cérébral sera impacté et on aura donc accès à plus d’information 

biologique concernant l’état du métabolisme. 

L’anesthésique le plus communément utilisé chez l’animal est l’isoflurane. L’isoflurane est administré 

sous forme gazeuse grâce à un système de ventilation. Il est associé à de l’oxygène pur ou mélangé 

avec de l’air dans des proportions souhaitées. De plus sa concentration est facilement ajustable à l’aide 

d’une molette de réglage et ses effets rapidement visibles sur l’anesthésie de l’animal. Ces 

caractéristiques en font un anesthésique simple et pratique d’utilisation, ce qui explique qu’il soit si 

répandu. Il engendre cependant des modifications de l’utilisation cérébrale de glucose (Ori et al. 1986). 

Région cérébrale Rat contrôle Rat anesthésié Différence (%) 

 rCMRglc (µmol.100 g-1.min-1) 

Cortex    

Préfrontal  88 ± 2 49 ± 3 - 44‡ 

Moteur 84 ± 6 65 ± 4 - 23* 

Somatosensoriel 93 ± 3 41 ± 1  - 56‡ 

Système moteur    

Striatum 57 ± 2 42 ± 2 - 26‡ 

Substantia nigra 51 ± 6 33 ± 3 - 35* 

Tableau VI-1: Utilisation locale de glucose cérébral (LCGU) (Ori et al. 1986)  

Moyenne ± SEM pour les 6 rats de chaque groupe (contrôle et anesthésié à l’isoflurane 1,5%). *P < 0,05 ; ‡P < 

0,001.  

D’après ces données, on remarque que l’anesthésie sous isoflurane engendre une baisse des 

consommations de glucose dans de nombreuses structures cérébrales. Cette diminution est au moins 

de 20% dans les structures les moins touchées et peut atteindre jusqu’à 56% parmi les structures les 
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plus atteintes. En particulier, on constate que le striatum, la structure dans laquelle nous nous sommes 

placés dans la plupart de nos expériences subi une diminution de 26% par rapport à son métabolisme 

de base dans les conditions d’une anesthésie à l’isoflurane. Dans l’étude faisant l’objet du chapitre VIII 

nous avons acquis notre signal dans les régions du cortex moteur et somatosensoriel. Dans ces 

structures le métabolisme du glucose est là aussi grandement diminué. Ces conditions d’anesthésie ne 

sont donc pas idéales pour l’application de notre méthode. 

Utiliser un anesthésique engendrant des effets moins importants sur le métabolisme cérébral pourrait 

permettre une meilleure sensibilité de détection des variations de quantités de substrats énergétiques. 

Par conséquent, nous avons tenté d’évaluer d’autres méthodes d’anesthésie présentant des 

modifications moins importantes du métabolisme cérébral.  

VI.1.4.1. Domitor 

Le domitor est un médicament vétérinaire dont la substance active est la médétomidine. Il est injecté 

en sous-cutané et utilisé comme sédatif, analgésique et myorelaxant. Il provoque une vasoconstriction 

périphérique légère. De façon surprenante, nous n’avons pas réussi à obtenir une stabilité des résultats 

suffisante (Fig.VI.3). En effet, on constate sur la cinétique du signal glucoCEST après injection de 

glucose que les barre d’erreur calculées sur 2 animaux sont très importantes. Par conséquent, il était 

impossible de distinguer la prise de contraste glucoCEST liée au passage du glucose du sang vers les 

tissus cérébraux comme nous avons pu l’observer avec une anesthésie à l’isoflurane (voir Fig.VI.4.A, 

courbe bleue). Nous ne sommes pas en mesure d’expliquer l’échec de nos mesures avec cet 

anesthésique et nous n’avons pas poursuivi les investigations au-delà de cette expérience. 

 

Figure VI-3 : Cinétique CEST observée à 1,2 ppm sur rats anesthésiés au domitor (n=2) 

La barre grise représente l’injection de D-glucose (1 g/kg pendant 8 min). 
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VI.1.4.2. Propofol 

Le propofol est un anesthésique général intraveineux, d’action rapide. Il peut être utilisé pour 

l’induction et l’entretien de l’anesthésie générale. Nous avons donc acquis une cinétique CEST sur un 

animal anesthésié au propofol (Fig.IV.A). On voit le signal CEST augmenter pendant les premières 

acquisitions. De façon surprenante, nous avons constaté une augmentation du signal CEST dès le début 

de l’expérience, avant même d’avoir injecté le glucose. Afin de mieux caractériser cette dérive, nous 

avons acquis plusieurs points supplémentaires pour la ligne de base avant d’injecter le D-glucose. 

Après injection de glucose, matérialisée par la barre verticale grise sur la figure VI.4, on observe une 

rupture de pente liée à l’injection de D-glucose (courbe rouge au-dessus des pointillés représentant 

l’évolution attendue uniquement avec du propofol). Néanmoins, ces résultats nous montrent que le 

propofol contribue fortement au signal CEST.  Afin de confirmer cela, nous avons acquis un Z-spectrum 

sur un fantôme de propofol qui a permis de confirmer l’effet CET observé in vivo autour de 0.8 ppm 

(Fig.VI.4). 

 

Figure VI-4: Effet du propofol sur le signal CEST 

(A) Comparaison du signal CEST dans le striatum de rat à 1,2 ppm dans le cas d’une anesthésie à l’isoflurane (bleu) 

et au propofol (rouge). La barre grise représente l’injection du D-glucose. Le propofol semble augmenter le signal 

CEST au cours du temps, représenté par la courbe noire en pointillé. (B) Signal CEST d’un fantôme de propofol 

acquis avec un B1 = 2µT et tsat = 4s 

De façon surprenante le propofol présente une fréquence de résonance aux alentours de 0,8 ppm, 

dont l’effet affecte aussi le signal CEST à 1,2 ppm : environ 25% de MTRasym à 1,2 ppm. La 

concentration utilisée pour ce fantôme est la même que lors de la perfusion de propofol en tant 

qu’anesthésique. Par conséquent, le propofol n’est pas du tout adapté pour notre protocole qui vise à 
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suivre les variations de signal glucoCEST au cours du temps après injection de glucose ou d’un de ses 

analogues. 

VI.1.4.3. Conclusion sur le choix de l’anesthésique 

Nous avons donc décidé de poursuivre nos expérimentations en utilisant l’isoflurane comme 

anesthésique avec un mélange air/O2 de ratio 1 : 1 bien qu’il ne soit pas l’anesthésique idéal pour ce 

genre d’étude. Le niveau d’anesthésie à l’isoflurane peut être finement régulé. En effet, un niveau 

d’isoflurane de 1% engendrera une anesthésie plus légère qu’un niveau d’isoflurane à 2% par exemple. 

Pour suivre l’effet de l’isoflurane sur l’animal nous monitorons donc sa fréquence respiratoire. Le 

niveau d’isoflurane est ajusté manuellement afin de conserver une fréquence respiratoire aux 

alentours de 70 rpm, cela correspond à un niveau d’isoflurane compris entre 1,8% et 2%. Dans cette 

gamme de concentration d’isoflurane des études CEST sont parvenus à observer des effets liés au 

métabolisme du glucose (Kentrup et al. 2017; Nasrallah et al. 2013; Walker-Samuel et al. 2013). 

 

Figure VI-5: Effet du niveau d'isoflurane sur le signal CEST mesuré (Nasrallah et al. 2013), après injection de D-

glucose (1 g/kg) 

En effet, on constate que l’intensité des variations de signal glucoCEST après injection de glucose est 

d’autant plus faible que le taux d’isoflurane est haut. Etant donné que l’impact de l’isoflurane sur le 

métabolisme est bien connu, cela démontre la sensibilité du glucoCEST pour sonder le métabolisme 

cérébral. Il est toutefois important de noter que l’isoflurane a un impact fort sur la perfusion sanguine. 

Par conséquent, l’apport de sang au cerveau varie entre les différentes conditions d’isoflurane 

utilisées. Cependant, la quantité de glucose injectée lors de cette expérience était très importante (1 
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g/kg) donc on peut faire l’hypothèse que le glucose reste en large excès dans le compartiment sanguin 

et donc l’impact sur la prise de contraste n’est pas lié à un apport moindre en glucose. 

Dans le cas de l’étude entre animaux sains et pathologiques (chapitre IX), le niveau d’isoflurane a été 

minutieusement contrôlé (1,76 ± 0,13 %, moy ± SD) afin d’appliquer des doses similaires à chaque 

groupe, de sorte que l’observation d’une différence de signal entre les groupes reflète un changement 

physiologique et non un biais dû à l’anesthésie. 

 

VI.1.5. Injection de glucose exogène 

La concentration cérébrale endogène en glucose étant relativement faible, de l’ordre du mM, la 

mesure des variations de concentration en glucose endogène in vivo n’est pas triviale. Par conséquent, 

nous avons choisi d’injecter du glucose en intraveineuse comme cela a déjà été fait à plusieurs reprises 

dans la littérature (Huang et al. 2020; Jin et al. 2016; Xu et al. 2019). On pourra ainsi observer les 

modulations des concentrations de glucose liées à l’injection.  

Pour cela, j’ai ainsi dû apprendre à poser un cathéter caudal veineux. La pose du cathéter nous a permis 

d’effectuer l’injection du glucose avec l’animal placé dans l’aimant afin d’avoir une cinétique non 

biaisée par d’éventuels problèmes de repositionnement de l’animal mais surtout afin de mesurer les 

variations de signal glucoCEST dès les premières minutes après l’injection. Les dosages de la solution 

injectée doivent être précisément contrôlés, et le cathéter correctement posé afin de garantir le bon 

passage de la solution sans risque pour l’animal. Dans cette thèse nous avons repris le développement 

méthodologique effectué par Jérémy Pépin, ancien doctorant de l’équipe RMN. Il s’agit ainsi d’injecter 

une solution de glucose à 20% en masse, pendant 8 min à raison d’1g/kg. Cela peut paraître une 

quantité importante de glucose, mais reste cependant en accord avec d’autres études glucoCEST 

(Capozza et al. 2021; Chan et al. 2012; Rivlin et Navon 2019). On utilise pour cela un pousse-seringue 

afin de parfaitement contrôler le débit de l’injection. L’injection est réalisée pendant que l’animal est 

à l’intérieur du scanner et pendant les acquisitions. 

Température Isoflurane Baseline Injection Durée totale 

36,7-37°C 1,8-2% 15min 8min (1 g/kg) 2h15 

Tableau VI-2: Paramètres expérimentaux 
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VI.2. PROTOCOLE D’IMAGERIE ET EFFET PHYSIOLOGIQUE DE L’INJECTION DE MOLECULE EXOGENE 

VI.2.1. Acquisition CEST multi-fréquentielle 

Une fois dans transportée jusqu’à l’espace intracellulaire, la molécule de glucose est dégradée, tout 

d’abord par l’hexokinase puis par différentes voies évoquées précédemment. Comme nous l’avons vu 

lors de la caractérisation de l’effet CEST sur les intermédiaires de la glycolyse, les réactions successives 

sur la molécule de glucose modifient sa signature CEST. Dans l’objectif d’observer ces changements 

d’intensité du signal CEST au cours de la dégradation du glucose nous avons mis en place une 

acquisition CEST aux différentes fréquences de résonance d’intérêt, à savoir 0,8 1,2 2,1 et 2,9 ppm. 

L’acquisition de ces fréquences va permettre d’obtenir une information plus riche sur l’état de la 

molécule d’intérêt injectée. 

 

VI.2.2. Mise au point de l’imagerie CEST 

Lors de cette étape de mise au point de l’imagerie CEST, nous avons acquis le signal CEST aux 

fréquences d’intérêt avant et après injection de glucose (1 g/kg). Ces acquisitions ont été faites dans 

le cerveau de rat sain à 11,7 T à l’aide d’une antenne volumique couplée à une antenne surfacique 

(présentées chapitre V). 

 

Figure VI-6 : Evolution du signal CEST avant et après injection de glucose exogène (1g/kg).  

Le signal est ici montré à la fréquence de résonance de 1,2 ppm chez un rat sain anesthésié à l’isoflurane (2%) 
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Cependant l’imagerie CEST du glucose montre une variabilité inter-animaux assez élevée. Nous avons 

donc décidé d’utiliser un analogue du glucose : le 2-désoxy-D-glucose. La figure VI.7 présente les 

cinétiques obtenues avec l’injection du 2DG (avec une séquence RMN détaillée dans le chapitre 

suivant). L’allure de la courbe est différente de celle du glucose mais sera également discutée dans le 

chapitre VII. Ici nous avons voulu mettre en avant l’intérêt de l’acquisition multi-fréquentielle qui 

permet de comparer l’évolution du signal liée aux différents groupes hydroxyles des molécules 

(chapitre V). On voit par exemple une allure du signal à 2,1 et 2,9 ppm qui diffère de celle observée à 

1,2 ppm. Le décalage temporel entre les courbes à 2,1/2,9 et 1,2 ppm pourraient ainsi rendre compte 

de la phosphorylation de la molécule. 

 

Figure VI-7: Variations du signal CEST avant et après injection de 2DG (1g/kg, 8min) (barre grise) aux fréquences 

d’intérêt. 

Ces résultats mettent en lumière les différences de signal CEST entre les fréquences d’intérêt. De plus, 

ils démontrent la faisabilité de l’application de l’imagerie CEST dans le cerveau de rat. 

 

VI.2.3. Suivi physiologique : acquisition de la glycémie sanguine 

Au vu des concentrations injectées pendant l’expérience, on peut se demander quel effet 

physiologique cela engendre sur la glycémie sanguine. Pour répondre à cette question nous avons 

utilisé les résultats obtenus lors des mesures de glycémie nécessaire à la modélisation du signal CEST 

(voir chapitre X). Dans cette expérience, nous avons reproduit le protocole d’injection sur paillasse afin 

d’obtenir des informations sur la glycémie. En effet, nous n’avons pas pu effectuer de prélèvement 

sanguin au cours d’une expérience IRM car cela nécessiterait une ligne avec un trop grand volume 

mort comparativement au volume sanguin d’un rat, au vu de la faible accessibilité de l’animal une fois 

au centre du scanner.  

Dans le cadre de l’expérience de prélèvement sanguin, nous avons posé deux cathéters veineux, l’un 

dédié à l’injection de la molécule d’intérêt et l’autre au prélèvement. Afin d’éviter toute coagulation 

nous avons également utilisé de l’héparine (à 50 UI/mL). Le sang a été prélevé et placé dans des tubes 
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aliquotés à raison de ~40 µL selon un temps d’échantillonnage établi de sorte à maximiser le nombre 

de points acquis pendant l’injection. Ces tubes ont ensuite été centrifugés à 4°C afin de permettre la 

récupération du plasma pour chaque tube. Le plasma a ensuite été stocké à -20°C. 

Les analyses de glycémie ont été faites au laboratoire à l’aide du GM9 (analyseur de glucose, IMLAB) 

et sont présentées figure VI.8. En présence d’oxygène moléculaire, le ß-D-glucose est oxydé par 

l’oxydation du glucose enzymatique en acide gluconique et en peroxyde d’hydrogène. Dans les 

conditions de la mesure du GM9, le taux de consommation d’oxygène est directement proportionnel 

à la concentration de glucose. 

 

Figure VI-8: Evolution de la concentration plasmatique au cours du temps après injection de D-glucose 

Injection de D-glucose (1g/kg) à t=0 pendant 8min, (n=5,  moy ± SEM). 

Cependant, la mesure du 2DG suivant le même protocole n’est pas envisageable. En effet, le groupe 

hydroxyle manquant sur la molécule de 2DG rend la mesure très peu fiable. De ce fait nous avons 

réalisé une prestation extérieure avec Alain Pruvost, responsable de la plateforme SMArt-MS, qui est 

une plateforme dédiée à la quantification absolue de petites molécules dans les fluides biologiques à 

Saclay. Alain Pruvost a mis au point une méthode spécifique (chromatographie liquide haute 

performance ou HPLC) afin de pouvoir mesurer les concentrations plasmatiques de 2DG, dont les 

résultats sont présentés figure VI.9. 
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Figure VI-9 : Evolution de la concentration plasmatique au cours du temps après injection de 2DG 

Injection de 2DG (1g/kg) à t=0 pendant 8min. Mesuré par HPLC. (n=6,  moy ± SEM). 

On voit ainsi que l’injection d’une solution de glucose ou de 2DG affecte énormément les 

concentrations plasmatiques. On observe en effet une augmentation d’un facteur 50 à la fin de 

l’injection. Cette concentration est cependant rapidement régulée et diminue dès l’arrêt de l’injection. 

Elle retrouve une valeur de base 80 min après injection dans le cas du glucose et retombe à 0 (valeur 

physiologique dans le cas du 2DG) également à 80 min post-injection. 

L’injection de 2DG engendre également une élévation de la concentration plasmatique de glucose, 

comme le montre la figure VI.10. Ces données ont été acquises lors de la même expérience que les 

données des concentrations de 2DG. Ceci indique donc que l’injection de 2DG exerce une influence 

sur la concentration de glucose dans le sang. 
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Figure VI-10 : Effet de l'injection de 2DG sur la concentration plasmatique du glucose 

Mesures effectuées par HPLC, (n=6,  moy ± SEM) 

Ces résultats apportent une information intéressante quant à la régulation des concentrations du 

glucose et/ou du 2DG dans le sang et pourraient être exploités pour modéliser les concentrations 

cérébrales des molécules d’intérêt. 

 

 

VI.3. MODELE RAT BACHD 

La maladie de Huntington est une maladie neurodégénérative caractérisée par la perte des contrôles 

moteurs, des déficits cognitifs et des perturbations psychiatriques. Le modèle rat BACHD est un modèle 

transgénique de la MH, construit en utilisant un chromosome artificiel de bactérie contenant 

l’intégralité du gène de la huntingtine humain muté. Il a été proposé pour la première fois par Yu-

Taeger (Yu-Taeger et al. 2012). Cette construction a également été implémentée chez la souris mais sa 

caractérisation reste peu détaillée et limitée à l’étude de l’apprentissage et de la mémoire. 
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Figure VI-11 Rats sauvages et BACHD, (Clemensson 2015) 

Les rats BACHD (rangée du haut) ont un phénotype morphologique distinct. Les plus marqués sont une face 

adolescente, une petite tête et une apparence obèse comparé aux rats sauvages (rangée du bas). Les images 

présentent des rats adultes âgés de 6 mois. 

 

VI.3.1. Atteintes cérébrales 

Des anormalités dans la matière blanche sont une caractéristique bien établie de la MH. On retrouve 

ces atteintes dans le modèle BACHD : elles apparaissent progressivement dans les régions riches en 

matière blanche comme le corps calleux antérieur et le cingulé dès 1,5 mois (Teo et al. 2016). Ces 

anormalités de microstructure dans la matière blanche évoluent en parallèle d’un déficit en myéline. 

On retrouve ainsi une diminution des niveaux d’expression des gènes liés à la myéline dans le cortex 

et le striatum. 

Dans leur étude sur la caractérisation du modèle BACHD, Yu-Taeger et al ont aussi évalué l’expression 

de la huntingtine mutée (mHTT) dans différentes régions cérébrales et ont observé des niveaux 

d’expression plus importants dans le striatum et le cerebellum dans les BACHD par rapport aux 

contrôles. Par ailleurs, des agrégats de mHTT sont visibles à 3 mois dans tout le cerveau mais 

apparaissent plus fréquemment dans le cortex que dans le striatum (Fig.VI.12) (Yu-Taeger et al. 2012). 
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Figure VI-12 : Marquage immunohistochimique des agrégats de mHTT, (Yu-Taeger et al. 2012) 

Des marquages immunohistochimiques effectués à l’aide d’anticorps S830 et EM48 mettent en évidence les 

inclusions de mHTT dans les neurones. Cette figure présente les résultats observés dans le cerveau de rats contrôle 

et BACHD dans le cortex (a,b et c) et dans le striatum (d,e et f). On remarque une atteinte plus faible dans le 

striatum que dans le cortex. 

 

VI.3.2. Métabolisme général 

Les rats BACHD ont une évolution de poids et de taille qui diffère de celle des rats « sauvages ». Ils 

présentent des signes d’obésité. En effet, si leur poids moyen est similaire à celui des rats sauvages, le 

rapport muscle/graisse est bien plus faible chez les BACHD (Jansson et al. 2014) et ce dès les premiers 

mois. En comparant la consommation de nourriture entre les deux groupes on remarque que les 

BACHD mangent moins que les rats sauvages, ce qui laisse supposer que l’augmentation de la masse 

graisseuse soit la conséquence d’une altération métabolique dans ce modèle. 
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Figure VI-13 Comparaison de la consommation de la nourriture et de la masse graisseuse entre les rats 

sauvages (en blanc) et BACHD (en noir), adapté de (Jansson et al. 2014) 

Les rats BACHD présentent une consommation de nourriture moindre à partir de 3 mois (A), alors que leur masse 

graisseuse reste supérieure à celles des contrôles à partir de ce moment. 

Ce modèle de rat est déjà hébergé au laboratoire et a fait l’objet de plusieurs études préliminaires par 

des doctorants de l’équipe. Les résultats acquis suggèrent que les rats BACHD utilisent différemment 

les ressources énergétiques par rapport aux contrôles (voir chapitre IX). En effet, il semblerait que les 

BACHD mettent en place dans leur jeune âge des mécanismes compensatoires pour palier d’éventuels 

déficits métaboliques (voir chapitre IX). Par conséquent, ce modèle nous a semblé intéressant pour 

investiguer d’éventuels troubles du métabolisme sur des animaux jeunes (voir chapitre IX). 
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Chapitre VII : Elucidation de l’origine 
compartimentale du signal CEST 

 

Le glucose est un bon candidat pour l’imagerie CEST grâce à ses quatre fonctions hydroxyles. Ainsi, la 

détection du glucose de façon non-invasive et avec une bonne sensibilité pourrait offrir une bonne 

alternative au 18F-FDG-TEP. Afin d’obtenir une meilleure sensibilité pour étudier les variations de 

concentration, qui reflètent le métabolisme énergétique, nous avons besoin de concentrations plus 

importantes que les concentrations endogènes. Pour cela, nous injectons du glucose en solution par 

intraveineuse. Le glucose est ensuite transporté de l’espace vasculaire aux différents organes, dont le 

cerveau. Il se retrouve donc dans l’espace extracellulaire/extravasculaire avant d’être à nouveau 

transporté dans les cellules cérébrales (espace intracellulaire) (Fig.VII.1). Ainsi, contrairement à 

l’imagerie TEP où le signal provient de l’accumulation intracellulaire du traceur radioactif, l’origine 

compartimentale du signal glucoCEST reste une question à laquelle il est impératif de répondre pour 

pouvoir utiliser l’imagerie glucoCEST de façon pertinente.  

 

Figure VII-1 : Transport du glucose du sang aux cellules cérébrales 

 

VII.1. ETAT DE L’ART 

En effet, l’origine compartimentale du signal ne fait pas consensus au sein de la communauté. 

Certaines études suggèrent une origine intracellulaire (Nasrallah et al. 2013) tandis que d’autres ont 

conclu à une origine extracellulaire-extravasculaire et intracellulaire (Chan et al. 2012; Jin et al. 2014; 

Walker-Samuel et al. 2013; D. Wu et al. 2018), de même qu’une contribution non-négligeable de 

l’espace vasculaire (Xu et al. 2019). En dépit de nombreuses études, l’origine compartimentale du 
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signal glucoCEST reste encore à établir et cette approche n’a été abordée de façon spécifique que par 

peu d’entre elles.  

 

Figure VII-2: images de l'assimilation de glucose et de Gd-DTPA dans deux modèles de tumeur colorectale 

humaine (LS174T et SW1222) injectées dans des souris, 60 min post injection. 

Dans l’étude portant sur l’imagerie de l’assimilation du glucose dans les tumeurs, Walker-Samuel et 

collaborateurs se sont interrogés sur l’origine compartimentale du signal CEST dans le tissu tumoral. 

Ainsi, en plus des acquisitions glucoCEST suivant l’injection de glucose, ils ont également suivi le 

contraste généré par le gadolinium-diethylenetriaminepentacetate (ou Gd-DTPA). Le Gd-DTPA est un 

marqueur du milieu extracellulaire car il diffuse dans le milieu extracellulaire depuis le milieu vasculaire 

mais sans pouvoir traverser les membranes cellulaires. Ainsi, la mesure du Gd-DTPA reflète le flux 

sanguin local, la perméabilité vasculaire et le volume de l’espace extracellulaire. La comparaison du 

signal glucoCEST avec le signal obtenu après injection de Gd-DTPA est donc un moyen pertinent 

d’obtenir des informations quant à la compartimentation du glucose. On voit dans leurs résultats 

(Fig.VII.2) les similitudes entre les intensités des deux méthodes. Ils n’excluent cependant pas la 

possibilité d’une contribution du glucose intracellulaire. 

L’étude menée par Kannie Chan portait également sur des tumeurs inoculées à des souris. Elle a ainsi 

observé la variation du signal glucoCEST dans les tumeurs avant et après injection de glucose 

(Fig.VII.3). Basé sur le fait que les tumeurs solides métabolisent rapidement le glucose en lactate 

(Artemov et al. 1998), la contribution intracellulaire du glucose au signal CEST est écartée. Par 

conséquent, le signal CEST est attribué, en plus d’une contribution vasculaire, à une large contribution 

de l’espace extracellulaire/extravasculaire. De ce fait, pour Chan et ses collaborateurs, le contraste 

CEST ne fournit aucune information sur le métabolisme mais renseigne uniquement sur l’espace 

extracellulaire.  
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Figure VII-3 : Résultats glucoCEST chez une souris inoculée avec des tumeurs du sein (MDA-MB231 et MCF-7) 

avant et pendant infusion de glucose (Chan et al. 2012) 

Les images glucoCEST représentent le MTRasym moyen entre 0,8 et 2,2 ppm avant et pendant infusion. Une image 

anatomique présente la localisation des tumeurs inoculées. On remarque ainsi que le contraste CEST (infusion – 

préinfusion) met en évidence les régions tumorales (confirmé par FDG PET). 

Enfin, Fatima Nashrallah et collaborateurs ont mis en évidence la non-contribution du compartiment 

vasculaire et du compartiment extravasculaire/extracellulaire au contraste CEST. En maintenant une 

concentration de glucose sanguin élevée, par infusion continue de glucose, les auteurs ont ainsi 

observé que même avec des concentrations extracellulaires aussi élevées, le signal glucoCEST restait 

moitié moins intense que celui acquis après l’injection de 2DG (Fig.VII.4). Ces résultats indiquent donc 

que le signal CEST détecté après injection de 2DG était le reflet des concentrations intracellulaire du 

2DG et de ses produits métaboliques. 



166 
 

 

Figure VII-4 : Imagerie glucoCEST du cerveau de rat 

Plusieurs conditions ont été testées dans cette expérience : l’injection d’un bolus de D-glucose, l’infusion de D-

glucose et l’injection d’un bolus de L-glucose. (A) évolution temporelle d’images glucoCEST. (B) cinétiques 

associées aux conditions décrites précédemment. 

A travers les résultats observés dans ces études glucoCEST on comprend qu’un consensus quant à 

l’origine compartimentale du signal glucoCEST n’a pas été trouvé. Il est d’autant plus nécessaire de 

caractériser l’origine du signal glucoCEST afin de pouvoir appliquer de façon adéquat ce puissant outil 

qu’est l’imagerie CEST.  

 

 

VII.2. OPTIMISER LA DETECTION COMPARTIMENTALE DU SIGNAL 

L’information biologique apportée par l’utilisation de la séquence LASER est très intéressante mais on 

peut pousser le raisonnement plus loin. En plus d’imager le glucose, nous pourrions injecter des 

analogues dont les cinétiques de transport seraient similaires mais dont la compartimentation serait 
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connue. Ainsi, si le signal CEST observé diffère selon la compartimentation de la molécule, on pourra 

en déduire les contributions des différents compartiments au signal CEST.  

VII.2.1. Nécessité d’une séquence RMN-CEST 

Jusqu’à présent nous nous sommes concentrés sur le développement du glucoCEST en utilisant des 

séquences d’imagerie. Elles ne sont cependant pas assez performantes pour répondre à la question de 

l’origine compartimentale du signal. En effet, la séquence d’imagerie présente un SNR plus faible ainsi 

qu’une résolution temporelle qui n’est pas en mesure de suivre la métabolisation des molécules 

d’intérêt (voir tableau VII.1) 

On propose donc d’utiliser une séquence de spectroscopie (chapitre II) à la place de la séquence 

d’imagerie RARE. Une séquence spectroscopique présente l’avantage d’une résolution temporelle bien 

plus élevée, au détriment bien sûr de la résolution spatiale. Cependant, c’est l’information biologique 

qui nous intéresse tout particulièrement. En effet, des acquisitions avec une résolution temporelle plus 

élevée pourraient nous permettre de mieux appréhender le transport, l’assimilation et la 

consommation du glucose dans le cerveau. 

 RARE-CEST LASER-CEST 

Résolution spatiale 0,250 mm3 15,6 mm3 

Résolution temporelle 5 min 1,5 min 

SNR 3 mm-3.min-1 48,9 mm-3.min-1 

Tableau VII-1 : Comparaison des spécificités des séquences CEST utilisées 

 

VII.2.2. Intérêt des analogues et caractérisation compartimentale 

De nombreux analogues du glucose ont été utilisés dans une myriade d’applications concernant le 

métabolisme du glucose (Ido et al. 1978; Pajak et al. 2019; Rivlin et Navon 2018:2; Sehgal et al. 2019). 

Parmi les plus connus nous pouvons citer le L-glucose (L-glc), le 3-O-méthyl-D-glucose (3OMG) et le 2-

désoxy-D-glucose (2DG), dont le signal CEST a été caractérisé pour chacun d’entre eux au chapitre V. 

Ils présentent chacun quatre pics de résonance à 0,8 1,2 2,1 et 2,9 ppm. Ces analogues sont chacun 

métabolisés différemment (Fig.VII.5). 

Le L-glucose est l’énantiomère du D-glucose. Il n’existe pas sous cette forme naturellement et est 

synthétisé en laboratoire. Il ne peut pas être phosphorylé par l’hexokinase et de fait ne peut pas servir 

de source d’énergie. Surtout, il n’est pas transporté à travers la barrière hémato-encéphalique (BHE) 

(Yudilevich et De Rose 1971). Sa non métabolisation a fait de lui un marqueur des cellules cancéreuses 
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(Ono, Takigawa, et Yamada 2020; Yamada 2018). Il a aussi été appliqué à l’imagerie CEST afin de tirer 

avantage de son confinement à l’espace vasculaire (Nasrallah et al. 2013). 

Le 3OMG est transporté de la même façon que le D-glucose de l’espace vasculaire à l’espace 

intracellulaire grâce aux transporteurs du glucose (GLUT-1 et 3) (Nakanishi et al. 1996). Il n’est 

cependant pas métabolisable et reste piégé dans les cellules (Jay et al. 1990). Bien qu’il n’y ait pas eu 

d’étude sur sa toxicité, aucun effet indésirable physiologique ou comportemental n’a été rapporté. 

Cependant, lors de notre étude nous avons pu observer une réaction à court terme après la fin de 

l’expérience. Les animaux injectés avec du 3OMG présentaient des signes d’inconfort pendant 

quelques heures après leur réveil. Le 3OMG, de par son accumulation dans l’espace extracellulaire et 

l’espace intracellulaire, attire l’attention de la communauté CEST. La faisabilité de l’utilisation du 

3OMG en imagerie CEST a ainsi été évaluée et confirmée dans l’étude des tumeurs (Rivlin et Navon 

2018; Rivlin, Tsarfaty, et Navon 2014). 

Le 2DG est lui aussi transporté par les GLUTs 1 et 3 mais contrairement au 3OMG il est phosphorylé 

par l’hexokinase une fois entré dans la cellule. En revanche il n’est pas métabolisé par la glycolyse. Il 

est souvent considéré comme piégé dans les cellules sous la forme du 2DG-6-phosphate (2DG6P). 

Ainsi, il est très communément utilisé sous forme marquée, au 14C ou 18F et sert de marqueur de 

l’assimilation de glucose et de l’activité de l’hexokinase dans des expériences en autoradiographie 

(Sokoloff et al. 1977) ou en TEP (Fox et Raichle 1984; Ido et al. 1978). Il est également utilisé en imagerie 

CEST où son métabolisme différent permet d’améliorer le contraste CEST par rapport au glucose. Il a 

déjà été caractérisé (Jin et al. 2016; Nasrallah et al. 2013; Rivlin et al. 2013) et son implémentation 

préclinique in vivo sur un modèle d’Alzheimer a montré sa faisabilité pour analyser l’état du 

métabolisme cérébral (Tolomeo et al. 2018). Nous avons relevé des effets physiologiques liés à son 

injection chez le rat. En effet, contrairement aux autres analogues, son injection a systématiquement 

engendré une chute rapide du nombre de respiration par minute, passant de ~70 rpm avant injection 

à ~25 rpm après injection. Cette diminution drastique pourrait avoir un effet supplémentaire sur le 

métabolisme énergétique. Ce rythme respiratoire est observé presque pendant toute la durée de 

l’expérience, remontant aux alentours de 40 rpm en fin d’expérience. 



169 
 

 

Figure VII-5 Compartimentation du D-glucose et de différents analogues 

Le D-glc, 3OMG et 2DG sont tous les trois transportés de l’espace vasculaire à l’espace 

extravasculaire/extracellulaire puis à l’espace intracellulaire par les mêmes transporteurs (GLUT1 et 3) avec des 

affinités proches (voir chapitre I). Une fois dans la cellule leur métabolisation est cependant différente. Le 3OMG 

n’est pas métabolisé et reste piégé dans la cellule. Le glucose peut être métabolisé de différentes façons après 

avoir été phosphorylé en glucose-6-phosphate (G6P). Le 2DG quant à lui est phosphorylé en 2DG-6-phosphate 

(2DG6P), forme sous laquelle il s’accumule. Le 2DG6P peut cependant être dégradé plus en aval bien que ces voies 

soient très minoritaires. 

 

VII.2.3. Acquisition multi-fréquences 

Dans cette étude nous avons opté pour une acquisition multi-fréquentielle incluant les différentes 

fréquences d’intérêt : 0,8 ; 1,2 ; 2,1 et 2,9 ppm. Cela nous permet d’être indirectement plus sensible à 

la molécule puisque cela nous permet d’évaluer l’effet CEST dépendant des différentes résonances 

groupes hydroxyles. De plus, nous pourrons peut-être suivre la dégradation de la molécule d’intérêt 

après son injection en étant plus sensible à la forme phosphorylée à 2,1 et 2,9 ppm par exemple. 

Nous acquérons donc en réalité 9 fréquences : les 4 fréquences d’intérêt de chaque côté du pic de 

l’eau et 1 fréquence de référence pour le calcul du MTRasym à -20ppm. Cela revient à une résolution 

temporelle de 9,5 s par fréquence, soit 86 s par acquisition. 
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Nous avons acquis le signal dans un voxel maximisant le signal du striatum. Le voxel comprend 

néanmoins partiellement un ventricule à cause de sa taille (Fig.VII.6). 

 

Figure VII-6: Placement du voxel dans le striatum 

 

VII.3. CINETIQUES CEST DES DIFFERENTS ANALOGUES 

VII.3.1. Contribution de l’espace vasculaire : le L-glucose 

L’injection de L-glucose ne provoque aucun changement dans l’intensité du signal CEST par rapport à 

la baseline. Le signal semble plutôt stable au cours du temps, bien qu’on observe une légère diminution 

à 2,9 ppm. Le L-glucose étant confiné à l’espace vasculaire, puisqu’il ne peut pas être transporté au 

travers de la BHE, les résultats obtenus indiquent donc que l’espace vasculaire ne contribue pas au 

signal CEST. 

 

Figure VII-7 : Evolution du signal après injection de L-glucose, (n=3, moy ± SEM) 

Nous ne sommes néanmoins pas les premiers à l’utiliser dans ce contexte. En effet, l’équipe de 

Nasrallah a publié dans l’une de leur étude l’effet d’une injection de L-glucose sur le signal CEST au 

cours du temps afin de regarder les contributions de l’espace vasculaire au signal CEST (Nasrallah et al. 

2013). Nous observons ainsi le même effet du L-glucose que dans cette étude et arrivons également à 
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la conclusion que l’espace vasculaire ne contribue pas au signal CEST. Cela peut s’expliquer par les 

mouvements liés à ce compartiment. Le temps de saturation appliqué est de 4s (voir chapitre VII). Il 

paraît donc vraisemblable qu’en un tel laps de temps les hydrogènes saturés dans le compartiment 

vasculaire se soient déplacés et n’aient pas été saturés suffisamment longtemps pour être détectés. 

Ceci est certainement vrai dans les tissus cérébraux sains mais il n’en est peut-être pas de même dans 

les tumeurs. En effet, la vascularisation importante dans la périphérie des tumeurs, et notamment la 

multitude de micro-vaisseaux formés par l’angiogenèse tumorale peut créer un milieu chaotique où la 

tortuosité est augmentée et où la perfusion sanguine est faible. Par conséquent, une contribution de 

cet espace au signal glucoCEST est envisageable et semble cohérente avec les observations faites dans 

les études glucoCEST réalisées dans des modèles tumoraux (Chan et al. 2012; Walker-Samuel et al. 

2013). 

 

VII.3.2. Le D-glucose dans les différents compartiments et leurs contributions au signal CEST. 

L’injection de D-glucose mène à une légère augmentation du signal CEST, observable à toutes les 

fréquences d’intérêt. Cette augmentation est continue tout au long de la cinétique. Cependant nous 

ne nous attendions pas à de telles variations. Ce qui est surprenant est la faible augmentation du signal 

CEST. Malgré les quantités injectées, le signal n’augmente pas aussi rapidement que ce à quoi on aurait 

pu s’attendre. Cela pourrait s’expliquer par une forte régulation du transport du glucose depuis le sang 

vers le cerveau. De plus, on n’observe pas de diminution du signal, ce qui est intriguant puisque le D-

glucose est une molécule métabolisée dans les cellules. On s’attendrait donc à voir le signal diminuer 

au fur et à mesure que le glucose serait dégradé par l’une ou plusieurs des voies de dégradation 

précédemment présentées. D’après ces observations on pourrait avancer que les cellules cérébrales 

contenant une grande quantité de glucose aient leurs transporteurs GLUTs saturés, le glucose resterait 

alors majoritairement piégé dans l’espace extracellulaire. 

 

Figure VII-8 : Evolution du signal après injection de D-glucose, (n=5, moy ± SEM) 
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Le glucose transporté dans l’espace extracellulaire puis dans l’espace intracellulaire pourrait 

également être rapidement dégradé dans les cellules, permettant à plus de glucose de l’espace 

extracellulaire d’entrer dans l’espace intracellulaire et donc à plus de glucose d’être transporté de 

l’espace vasculaire à l’espace extracellulaire. Si cette hypothèse est valide, cela expliquerait pourquoi 

le signal CEST observé augmente progressivement. 

 

VII.3.3. Contribution des molécules d’intérêt dans le liquide céphalo-rachidien ? 

Puisque le voxel choisit contient un peu de ventricule, il est envisageable que le LCR puisse contribuer 

au signal. En effet, il existe un équilibre des concentrations de glucose entre le sang et le LCR de l’ordre 

de 1 : 0,6 (Hwang et al. 2015; Steffens et al. 1988). Pour élucider ce phénomène, nous avons réitéré 

l’expérience mais cette fois en acquérant le signal dans un voxel englobant majoritairement les 

ventricules (Fig.VII.7). Sur ces courbes on observe un signal dont le profil est différent de celui observé 

dans le striatum. Par ailleurs, lorsqu’on le compare aux mesures de glycémie acquises lors d’une autre 

expérience avec le même protocole (Fig.V.8 §V.2.2), on remarque que le signal CEST semble suivre 

l’allure de la glycémie, ce qui paraît cohérent au vu de l’équilibre de concentration de glucose qui 

s’établit relativement rapidement entre le sang et le LCR. Cette expérience confirme donc bien la 

sensibilité de l’IRM-CEST à l’espace extracellulaire.  
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Figure VII-9: Evolution du signal CEST dans un voxel contenant majoritairement du LCR après injection de D-

glucose (1 g/kg) 

Evolution du signal aux différents ppm d’intérêt. Image anatomique et placement du voxel dans lequel les 

acquisitions CEST ont été faites. 

On remarque également que le signal réaugmente lentement à partir de ~40min. A ce jour nous ne 

sommes pas en mesure d’expliquer ce phénomène. Le système glymphatique, défini comme une voie 

paravasculaire d’échange entre le LCR et le fluide interstitiel (ISF) qui facilite l’élimination des 

métabolites et des déchets du cerveau, pourrait être à l’origine de cet effet.  

Une expérience glucoCEST sur le D-glucose dans le LCR a récemment été publiée (Huang et al. 2020) 

dans laquelle les résultats obtenus présentent le même effet que celui de nos données, ces résultats 

sont montrés figure VII.10 
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Figure VII-10: Evolution du signal CEST après injection de D-glucose dans le LCR de souris âgées de 6 mois 

(Huang et al. 2020) 

Cette figure présente l’allure du signal CEST obtenu chez la souris sauvage (vert, n=5) et Alzheimer (rouge, n=5). 

Nous nous intéressons ici uniquement à la courbe obtenue chez l’animal sain, d’après laquelle on peut comparer 

nos résultats obtenus sur animal sain également. L’effet observé est sensiblement le même : une augmentation 

du signal au moment de l’injection suivie d’une diminution et d’une réaugmentation plus lente qui débute vers 40 

min. 

Dans leurs résultats, on observe clairement une diminution moins importante et de ce fait une 

réaugmentation inexistante du signal dans les souris AD. L’hypothèse d’un système glymphatique 

anormal dans la MA (Da Mesquita et al. 2018; Iliff et al. 2012) est une piste intéressante qui pourrait 

expliquer pourquoi on constate une diminution moins importante du signal chez les souris MA dans le 

LCR. 

VII.3.4. 3-O-méthyl-D-glucose 

Le 3OMG engendre une augmentation rapide du signal pendant la durée de l’injection (barre grisée). 

Le signal se stabilise ensuite rapidement et reste stable tout au long de la cinétique. Cette stabilité est 

cohérente avec la compartimentation du 3OMG. En effet, le 3OMG n’étant pas métabolisé par les 

cellules il reste sous sa forme originale (pas de variation de sa signature CEST donc) quel que soit le 

compartiment dans lequel il se trouve. Cette stabilité indique alors simplement que le 3OMG n’est ni 

dégradé ni « déplacé » de l’espace extracellulaire et de l’espace intracellulaire. 
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Figure VII-11 : Evolution du signal après injection de 3OMG, (n=9, moy ± SEM) 

Bien que le 3OMG soit transporté par les mêmes transporteurs GLUTs que le D-glucose avec une 

affinité comparable (Jay et al. 1990), l’augmentation du signal après injection de 3OMG est plus 

marquée ce qui est cohérent avec le fait que le 3OMG n’est pas dégradé. En effet, la métabolisation 

du D-glucose peut être une raison à une augmentation du signal plus lente après injection. Le signal 

du 3OMG présente un plateau, contrairement au signal du D-glucose qui lui continue d’augmenter 

progressivement après injection. Ces cinétiques apportent néanmoins une information intéressante 

sur la contribution des compartiments au signal CEST. En effet, dans le cas du 3OMG, les cellules sont 

alimentées en 3OMG mais ne peuvent cependant pas le dégrader. Dû à la pression osmotique, la 

concentration cellulaire du 3OMG ne peut donc pas augmenter de façon indéfinie. Le 3OMG est ainsi 

partagé entre l’espace extracellulaire et l’espace intracellulaire (en considérant la contribution de 

l’espace vasculaire comme négligeable au vu des résultats obtenus avec le L-glucose). La stabilité du 

signal CEST du 3OMG est en accord avec cette hypothèse. 

 

VII.3.5. 2-désoxy-D-glucose 

Après le début de l’injection de 2DG, le signal CEST augmente rapidement et avec une forte intensité : 

environ +1% à 1,2 ppm et +2% à 2,1 et 2,9 ppm. Le signal atteint ensuite un plateau avant de diminuer 

40min après le début de l’injection. La variation du signal liée à l’injection de 2DG est beaucoup plus 

intense que celles observées avec les autres analogues (2 à 3 fois supérieure), alors que dans notre 

caractérisation sur fantômes les intensités étaient similaires (voir chapitre V). Cela indique que la 

concentration en 2DG est plus importante dans le voxel d’intérêt, donc a priori plus d’accumulation 

dans l’un des compartiments. Le signal (2DG)-CEST présente des profils différents selon la fréquence 

d’intérêt observée (Fig.VII.12). L’intensité du signal est en effet plus importante à 2,1 et 2,9 ppm 

comparée à 1,2 ppm. Comme nous l’avons vu durant la caractérisation des molécules d’intérêt, l’effet 

CEST à 2,1 et 2,9 ppm est plus intense en 2DG6P qu’en 2DG. Ces résultats pourraient donc refléter la 

phosphorylation du 2DG en 2DG6P.  
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Figure VII-12 : Evolution du signal après injection de 2DG, (n=7, moy ± SEM) 

Si l’augmentation du signal et le plateau étaient attendus, il n’en va pas de même pour la diminution 

du signal observée ~40 min après injection. En effet, le 2DG est transporté du l’espace vasculaire à 

l’espace extracellulaire jusqu’à l’espace intracellulaire mais sa métabolisation dans les cellules est 

supposée s’arrêter au 2DG6P. Un tel effet a déjà été publié (Nasrallah et al. 2013) et pourrait 

correspondre à un phénomène intracellulaire comme : la métabolisation du 2DG6P par la voie des 

pentoses phosphates (Jeon, Chandel, et Hay 2012; Suzuki et al. 1983), une conversion en glycogène 

(Nelson, Kaufman, et Sokoloff 1984; Southworth et al. 2003) ou encore une métabolisation en 2DG-1-

P et 2DG-1,6-P2 (Dienel et al. 1993). Ces voies métaboliques représentent néanmoins une faible 

proportion du métabolisme du 2DG en conditions physiologiques (Kotyk et al. 1989; Nelson et al. 1984; 

Wong, Mauck, et Sherman 1982). Une autre hypothèse, qui n’est pas incompatible avec la précédente, 

pourrait être la reconversion du 2DG6P en 2DG afin de préserver l’intégrité des cellules. Cela peut 

s’expliquer au vu des doses relativement élevées que nous injectons et la compétition du glucose avec 

le 2DG au niveau des transporteurs. 

 

Nous avons comparé nos cinétiques (2DG)-CEST à une précédente étude menée par John Kotyk en 

1989 sur la dégradation du 2DG marqué au 13C par spectroscopie RMN. Dans cette étude, du 13C-2DG 

a été injecté dans des rats à raison de 0,5 g/kg, une dose relativement proche de celle utilisée dans 

notre expérience. Ils ont ainsi pu observer les contributions du 2DG et du 2DG6P au signal mesuré en 

spectroscopie 13C (Fig.VII.13). 
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Figure VII-13: Moyenne des aires des pics 13C(1H) RMN du 13C2DG et 13C2DG6P dans le tissu cérébral après 

injection de 13C2DG à 0,5 g/kg (n=4), (Kotyk et al. 1989) 

Chaque colonne représente 10 min d’acquisition. Le pourcentage de contribution du 2DG et du 2DG6P au signal 

total à chaque intervalle est représenté par les portions blanches et hachées, respectivement. 

Nos données sont en accord avec l’augmentation et la diminution générales du signal, bien que dans 

l’étude de Kotyk le signal ne redescende pas au niveau basal contrairement à nos résultats. Ni le 2DG 

ni le 2DG6P ne montrent un état d’équilibre, très probablement parce que le 2DG est continuellement 

phosphorylé, dephosphorylé (Hargreaves et al. 1986; Huang et Veech 1985; Pelligrino, Miletich, et 

Albrecht 1987; Phelps et al. 1979) et renvoyé dans la circulation sanguine (Sokoloff et al. 1977), ces 

processus se déroulant à différentes vitesses. 

 

VII.3.6. Interactions des différents compartiments dans le transport et la métabolisation du glucose 

Afin de récapituler les transports et les voies de métabolisation par lesquels passent le glucose nous 

avons schématisé de façon plus précise l’interaction des différents compartiments (Fig.VII.14). Nous 

nous sommes pour cela inspirés des communications de Freskgård et Urich 2017; Goulay, Gaberel, et 

Vivien 2016. Cette figure permet d’illustrer clairement les transporteurs mis en jeu à chaque étape de 

transport. Cela permet également d’inclure le LCR, qui comme nous l’avons vu précédemment, ne 
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présente pas les mêmes cinétiques que les structures cérébrales. Par ailleurs, ce schéma sert de base 

pour la modélisation du transport du glucose que nous détaillerons dans le chapitre X. 

 

Figure VII-14: Hypothèse de la compartimentation du glucose reposant sur nos observations 

Cette figure met en avant le rôle des transporteurs au niveau des barrières hémato-encéphale et hémato-LCR. Le 

glucose est transporté du compartiment vasculaire à l’espace extravasculaire par les GLUT1. Depuis cet espace il 

peut être transporté contre son gradient de concentration par les SGLT1, ou bien transporté dans les astrocytes 

par les GLUT1 et dans les neurones par les GLUT3. Une fois phosphorylé dans ces espaces intracellulaires il ne 

peut pas être transporté à nouveau vers l’extérieur des cellules. En effet, les transporteurs GLUT1 et GLUT3 ne 

peuvent transporter que la forme non phosphorylée du glucose.  

BBB : barrière hémato-encéphale ; BCB : barrière hémato-liquide céphalorachidien ; EES : espace 

extracellulaire/extravasculaire ; GLUT1 et 3 : transporteurs du glucose ; SGLT1 : transporteurs sodium-

dépendants du glucose ; aquaporine 4 : protéine composant les canaux membranaires permettant le passage du 

LCR vers l’interstitium. 

 

 

VII.4. DISCRIMINER L’INTRACELLULAIRE DE L’EXTRACELLULAIRE GRACE A LA DIFFUSION 

Bien que nous ayons déterminé que le signal CEST provenait des compartiments extracellulaire et 

intracellulaire, nous n’avons pas réussi à montrer dans quelles proportions ces compartiments 

contribuaient au signal CEST. Afin de répondre à cette question, nous souhaiterions pouvoir 
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discriminer le signal CEST selon qu’il se trouve dans l’espace extracellulaire ou intracellulaire. Nous 

avons donc décidé d’utiliser une pondération en diffusion. En effet, le compartiment extracellulaire 

est assimilé à un compartiment dont la diffusion est peu entravée, la diffusion sera donc plus rapide 

que dans le compartiment intracellulaire où la diffusion des molécules d’intérêt est entravée par les 

différentes organelles. Nous avons donc répété l’expérience précédente en injectant du D-glucose et 

du 2DG et fait les acquisitions en ayant ajouté un module de diffusion. 

En effet, ces deux compartiments présentent une nature différente en termes de propriétés de 

diffusion. Le milieu intracellulaire est encombré à l’échelle nanométrique par des amas de 

macromolécules (Fig.VII.15.A). Dans ces conditions, la diffusion de l’eau (par exemple) est entravée 

par de nombreux obstacles tels que la membrane cellulaire, les organelles ou encore des éléments du 

cytosquelette (filaments d’actine, microtubules, …).  

L’espace extravasculaire/extracellulaire est plus encombré que ce que l’on pourrait croire au premier 

abord (Fig.VII.15.B). Il est intrinsèquement tortueux à cause de la présence de cellules. De plus, on 

peut observer un certain degré de restriction dû aux invaginations des membranes cellulaires et à la 

présence de macromolécules pouvant obstruer le processus de diffusion.  

Bien que les valeurs des coefficients de diffusion apparents (ADC) des espaces extracellulaire et 

intracellulaire restent débattues, on peut considérer des valeurs d’ADC de l’ordre de : 𝐴𝐷𝐶𝑖𝑛𝑡𝑟𝑎 =

0,7 𝜇𝑚2/𝑚𝑠 et 𝐴𝐷𝐶𝑒𝑥𝑡𝑟𝑎 = 1 𝜇𝑚
2/𝑚 (Zhang et al. 2012).  

 

Figure VII-15 : Représentation de l'encombrement des espaces intra- et extracellulaire 
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(A) Représentation d’une cellule eucaryote par (Ingersoll et McGill 2020) dans laquelle on remarque les 

nombreuses organelles et molécules prenant part à l’encombrement intracellulaire. (B) Image par microscopie 

électronique de l’espace extracellulaire (en bleu) après cryofixation du tissu qui apparaît également encombré 

par les cellules, générant de nombreuses « impasses ». (Nicholson et Hrabětová 2017) 

Par conséquent, la pondération de notre signal CEST en diffusion pourrait permettre de discriminer les 

deux compartiments. 

 

VII.4.1. Implémentation du module de diffusion dans la séquence CEST 

L’imagerie de diffusion est basée sur l’application de gradients qui vont venir déphaser puis rephaser 

l’aimantation. En particulier, nous avons utilisé des gradients « QMAS » (q-vector magic angle spinning 

(Szczepankiewicz et al. 2014)) afin d’obtenir une information isotrope de la diffusivité dans les tissus. 

Ce développement de séquence s’est fait en collaboration avec Mélissa Vincent, une doctorante de 

l’équipe RMN. 

 

Figure VII-16 : Séquence RMN CEST pondérée en diffusion 

L’ajout du bloc de diffusion QMAS permet d’être sensible à la diffusivité dans les tissus. Les gradients appliqués 

peuvent paraître inhabituels mais servent à garantir l’isotropie de la mesure 

Grâce à cette séquence, nous avons acquis le signal CEST après injection de D-glucose ou de 2DG avec 

et sans pondération en diffusion. Nous avons appliqué une valeur de b égale à 0 s/mm², pas de 

pondération en diffusion, ainsi qu’une valeur de b égale à 1000 s/mm² afin de ne pas être sensible à 

l’espace extracellulaire. Le signal a été acquis avec et sans pondération de façon entrelacé tout au long 

de l’expérience. Nous avons donc une résolution temporelle diminuée de moitié par rapport à 

l’expérience décrite précédemment, mais une résolution spatiale similaire.  
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VII.4.2. Apport de la séquence CEST pondérée en diffusion à la discrimination… 

VII.4.2.1. … de l’extracellulaire. 

Tout d’abord, les courbes obtenues sans pondération en diffusion sont similaires à celles acquises avec 

le protocole de l’expérience précédente (Fig.VII.8). Le signal (D-glucose)-CEST sans pondération 

montre ainsi une augmentation lente et continue au cours du temps (Fig.VII.17, bleu). De façon 

intéressante, la cinétique pondérée en diffusion (Fig.VII.17, orange) est différente. En passant outre 

un SNR plus faible dû à la diffusion elle-même, le signal semble ne pas suivre la même allure que le 

signal sans pondération en diffusion. Il n’augmente quasiment pas après l’injection de D-glucose, sauf 

légèrement à 2,9 ppm mais cette augmentation reste plus faible que celle observée sans pondération. 

 

Figure VII-17: Cinétique du signal CEST après injection de D-glucose, observée avec et sans pondération en 

diffusion. 

Les courbes des signaux avec et sans pondération, respectivement en orange et en bleu, sont représentées aux 

différentes fréquences de résonance d’intérêt : 1,2 2,1 et 2,9 ppm. 

Cette diminution du signal pondéré en diffusion peut être attribuée à des hydrogènes présent dans un 

compartiment « libre » qui correspond ici à l’espace extracellulaire.  

VII.4.2.2. … de l’intracellulaire 

Le signal (2DG)-CEST pondéré en diffusion semble quant à lui suivre la même allure que le signal acquis 

sans pondération (Fig VII.14 et VII.18), excepté à 2,1 ppm où l’on peut voir que le signal pondéré en 

diffusion est légèrement inférieur au signal sans diffusion pendant la durée du plateau. D’après les 

considérations faites sur l’espace intracellulaire, la diffusion dans ce milieu est largement entravée et 

de ce fait, les molécules diffusant dans ce milieu ne vont pas, ou très peu, atténuer le signal acquis. 

Le signal proviendrait donc d’hydrogènes contenus dans un espace restreint, c’est-à-dire l’espace 

intracellulaire. 
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Figure VII-18: Cinétique du signal CEST après injection de D-glucose, observée avec et sans pondération en 

diffusion. 

Les courbes des signaux avec et sans pondération, respectivement en orange et en bleu, sont représentées aux 

différentes fréquences de résonance d’intérêt : 1,2 2,1 et 2,9 ppm. 

Ces résultats semblent donc indiquer une contribution de l’espace intracellulaire importante au signal 

CEST. La majorité du 2DG injecté contribuerait donc au signal depuis les cellules, soit sous la forme de 

2DG, soit de façon plus probable sous la forme de 2DG6P. En effet, l’accumulation du 2DG sous forme 

de 2DG6P est en accord avec ces observations. Cependant, ces résultats indiquent également que la 

diminution du signal est un processus affectant les concentrations de 2DG et 2DG6P intracellulaires. 

Ce phénomène de dégradation ou d’élimination reste malgré cela incompris. 

 

VII.4.3. Les contributions des différents compartiments restent malgré tout incertaines  

En plus de l’allure différente des cinétiques CEST sans pondération du D-glucose et du 2DG dont nous 

avons précédemment discuté, les cinétiques acquises avec une pondération en diffusion ont un 

comportement différent selon la molécule injectée : la courbe du signal pondéré en diffusion est 

inférieure à celle du signal sans diffusion dans le cas du D-glucose alors qu’elle est similaire dans le cas 

du 2DG. Ces observations renforcent l’hypothèse que le D-glucose serait majoritairement dans 

l’espace extracellulaire tandis que le 2DG serait majoritairement dans l’espace intracellulaire.  

Cependant, cette méthode ne permet pas de déterminer de manière quantitative les contributions de 

ces espaces au signal CEST. Elle ne fait que confirmer nos observations précédentes. La pondération 

en diffusion engendre également de façon intrinsèque un SNR plus faible lorsque les valeurs de b 

augmentent, comme on peut le voir sur les figures précédentes (courbes orange). 
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L’utilisation de gradients de diffusion en plus de notre séquence LASER nous a permis d’étudier plus 

en détail l’origine compartimentale du signal CEST. Nous avons ainsi pu monter que le signal CEST était 

sensible à l’espace intracellulaire, en particulier en utilisant le 2DG. Ce travail illustre le potentiel de 

l’imagerie CEST comme outil d’étude du métabolisme cérébrale, notamment dans les maladies 

neurodégénératives. Nous développerons dans les prochains chapitres certaines de ces applications. 

 

Les travaux du développement et de l’application de la séquence CEST multi fréquentielle ont été 

présentés dans une communication orale (1er auteur) à l’ISMRM 2020 (Prix Magna cum Laude). L’étude 

portant sur la caractérisation de l’origine compartimentale du signal CEST a également fait l’objet d’une 

communication orale (1er auteur) à l’ISMRM 2021 (Prix Summa cum Laude) et l’ISMRM 2022 (Prix 

Magna Cum Laude). L’ensemble de ces travaux constituent un article en cours d’écriture qui sera soumis 

à Journal of Cerebral Blood Flow & Metabolism (1er auteur). 
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Chapitre VIII : Evaluation du glucoCEST 
comme outil de suivi du métabolisme 

énergétique 
 

L’étude précédente a démontré que notre protocole glucoCEST permettait de sonder différents 

compartiments cellulaires. En particulier, l’étude menée avec l’infusion de 2DG nous a conforté dans 

l’idée que le compartiment intracellulaire était le principal contributeur au signal glucoCEST. Par 

conséquent, cet outil devrait permettre de mesurer, ou tout du moins d’être sensible, au métabolisme 

énergétique qui reflète les réactions intracellulaires à l’origine de la consommation de substrat 

énergétique. Afin de valider notre hypothèse, nous avons cherché un modèle simple permettant de 

comparer les cinétiques des signaux glucoCEST in vivo dans des régions ayant un métabolisme 

différent. Pour cela, nous avons utilisé des rats sains afin d’évaluer la sensibilité de notre protocole 

dans différentes régions du cerveau et différents tissus. 

VIII.1. EXPLORATION DU METABOLISME ENERGETIQUE CEREBRAL  

De nombreuses études ayant étudié le métabolisme cérébral indiquent des différences de 

consommation de glucose entre les structures chez la souris (Kleinridders et al. 2018). L’imagerie TEP 

est d’ailleurs pour cela l’outil de référence. On retrouve également ces résultats chez le rat (Fig.VIII.1). 

 

Figure VIII-1: Métabolisme énergétique observé par 18FDG-TEP chez le rat vigile au laboratoire 

Comme on peut l’observer, certaines structures cérébrales consomment plus ou moins d’énergie que 

d’autres. C’est par exemple le cas des structures telles que le striatum, le cortex et le thalamus qui ont 

une consommation de glucose plus élevée (Fig.VIII.1). Des études par autoradiographie ont également 

quantifié précisément le taux métabolique cérébral du glucose (ou CMRglc) dans le cerveau de rat, 

rapportés tableau VIII.1 (Dienel et al. 1992). 
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Structure 
CMRglc (µmol/100g/min) à l’intervalle expérimental (min) 

45 60 90 

Cortex 85,6 ± 5,4 78,8 ± 4,8 70,3 ± 6,3 

Striatum 94,8 ± 5,3 88,3 ±  4,4 78,0 ± 6,3 

Tableau VIII-1: Taux métabolique cérébral du glucose dans le cortex et le striatum 

 

Cette hétérogénéité de consommation de glucose est étroitement liée à la densité des transporteurs 

du glucose (GLUTs). Ces transporteurs n’ont en effet pas la même densité selon les structures 

cérébrales (Fig.VIII.2). 

 

Figure VIII-2: Quantification des niveaux d’expression des transporteurs GLUT1 et GLUT3 dans différentes 

régions du cerveau de rat, (Brant et al. 1993) 

Les données sont exprimées en % du signal obtenu dans le cortex frontal et reflète la moy ± std. Parmi les 

structures étudiées on peut relever le cortex frontal et le caudate putamen, dont nous référons dans notre étude 

au cortex et striatum, respectivement. 

Dans le cerveau de rat adulte, la correspondance entre le CMRglc régional et la distribution des 

transporteurs GLUT1 est très bonne (Fig.VIII.3) (Rahner-Welsch, Vogel, et Kuschinsky 1995; Zeller, 
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Rahner-Welsch, et Kuschinsky 1997). En revanche, il y a peu ou pas de correspondance avec les 

transporteurs GLUT3 (Zeller et al. 1995). 

 

Figure VIII-3: Lien entre CMRglc régional et densité des transporteurs GLUT1 et GLUT3. 

(A) CMRglc determiné par injection de 2DG, hybridation in situ de GLUT1 et GLUT3, Cx : cortex, H : hippocampe, 

Th : thalamus. (B) Corrélation entre CMRglc et densité des transporteurs GLUT1 (haut) et GLUT3 (bas) pour 

différentes structures cérébrales (points noirs). Une corrélation linéaire est observée pour GLUT1 tandis 

qu’aucune corrélation n’est rapportée pour GLUT3. Adapté de (Vannucci et al. 1998; Zeller et al. 1995, 1997) 

La densité des transporteurs ne contribue pas cependant pas à elle seule au métabolisme du glucose. 

En effet, la densité cellulaire joue également un rôle. Par exemple, chez la souris on recense environ 

135 000 neurones contre 15 000 astrocytes dans le cortex moteur, là où dans le striatum on dénombre 

120 000 neurones et environ 10 000 astrocytes (Keller, Erö, et Markram 2018). Les études sur le sujet 

sont nombreuses et présentent parfois des écarts conséquents. Cela dit, le placement d’un voxel dans 

la région corticale va recouvrir plusieurs régions (cortex moteur primaire et secondaire, cortex somato-

sensoriel, gyrus cingulaire) et il devient difficile d’estimer correctement les populations cellulaires. 
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Toutes ces données soulignent l’hétérogénéité cérébrale locale quant à l’utilisation et au transport du 

glucose. Afin d’évaluer la sensibilité de l’imagerie CEST aux différences de métabolisme, nous avons 

choisi d’étudier le cortex et le striatum, deux structures dont on sait que le métabolisme énergétique 

diffère.  

 

VIII.2. OBSERVATION DES CINETIQUES DES EFFETS GLUCOCEST DANS LES STRUCTURES 

CEREBRALES 

VIII.2.1. Séquence d’intérêt 

Pour les séquences utilisées, nous avons acquis le signal avec les paramètres suivants : B1 = 2 µT, tsat = 

4s, δsat = -20, ± 2,9, ± 2,1, ± 1,2 et ± 0,8. 

Nous avons gardé la séquence LASER-CEST précédemment développée pour acquérir le signal dans le 

cortex et le striatum (Fig.VIII.4) afin de conserver une excellente résolution temporelle. En effet, les 

différences de consommation de glucose rapportées tableau VIII.1 sont relativement faibles entre les 

structures cérébrales, de l’ordre de 10 %. C’est pourquoi, si l’on souhaite comparer le métabolisme du 

striatum et du cortex avec notre méthode il nous faut maximiser la résolution temporelle afin d’être 

sensible aux différences potentielles liées à un transport, une consommation, une métabolisation de 

glucose ou de substrat énergétique différent entre les structures. 

 

Figure VIII-4: Acquisition dans le striatum et le cortex 

Le voxel dans le cortex est légèrement plus petit que celui dans le striatum dû à la différence de taille de ces deux 

structures. Afin de rester spécifique du cortex nous avons donc réduit la taille de notre voxel.  

 𝑣𝑜𝑥𝑒𝑙𝑠𝑡𝑟𝑖𝑎𝑡𝑢𝑚 =  2,5 ∗ 2,5 ∗ 2,5 𝑚𝑚
3. 𝑣𝑜𝑥𝑒𝑙𝑐𝑜𝑟𝑡𝑒𝑥 =  2,5 ∗ 1,8 ∗ 2 𝑚𝑚

3 
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VIII.2.2. Effet des structures cérébrales sur le contraste glucoCEST 

Nous avons ainsi acquis les variations du signal glucoCEST au cours du temps dans le striatum et le 

cortex grâce à la séquence LASER-CEST avant, pendant et après injection de 2DG (1 g/kg) (Fig.VIII.5). 

On constate que les cinétiques, bien que présentant des similitudes telles qu’une augmentation du 

signal après l’injection de 2DG (1 g/kg pendant 8 min) suivie d’un plateau et d’une diminution, 

montrent également des différences entre les structures. Ces différences sont remarquables en 

particulier à 2,1 et 2,9 ppm où la durée du plateau est plus courte dans le striatum que dans le cortex 

(tableau VIII.2). Par ailleurs, on remarque que le signal est plus intense sur les cinétiques du cortex que 

du striatum à 2,1 et 2,9 ppm. 

 

Figure VIII-5 : Evolution temporelle du signal CEST dans le cortex et le striatum 

Les signaux ont été acquis avant pendant et après injection de 2DG dans le cortex (n=6, trait continu) et le striatum 

(n=3, trait discontinu) de rats sauvages. Les variations du signal sont exprimées par rapport au signal acquis avant 

injection. 

 

VIII.2.3. Description quantitative des cinétiques glucoCEST. 

Au moment d’écrire ce manuscrit, nous n’avons pas encore mis en place l’outil de quantification des 

effets CEST ni la modélisation des cinétiques des variations d’effets glucoCEST qui sont nécessaires 

pour quantifier le métabolisme cérébral. Néanmoins, nous avons adopté une approche descriptive de 

ces cinétiques et nous avons quantifié les principaux descripteurs de ces courbes (Fig.VIII.6).  
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Figure VIII-6 : Description des cinétiques par différents paramètres 

Représentation de l’allure du signal CEST après injection (pointillés rose) 

Ces descripteurs ont été choisis de façon arbitraire pour décrire et quantifier les variations observées 

dans ces cinétiques. En effet, afin de pouvoir évaluer au mieux les différences entre les différentes 

conditions expérimentales, nous avions besoin d’un moyen permettant de comparer les allures des 

courbes. Nous avons donc décidé qu’il était important de connaître le coefficient d’augmentation de 

la courbe, l’intensité maximale atteinte ainsi que la durée du plateau, le coefficient de diminution de 

la courbe après le plateau et le temps de retour à la ligne de base. 

Cette approche relativement simple nous permet néanmoins de comparer objectivement des 

différences entre les cinétiques relatives à chacune des structures en question. Parmi ces descripteurs, 

il est particulièrement intéressant de comparer les différences d’intensité maximales atteintes et le 

temps auquel le plateau prend fin.  

 𝚫𝑴𝑻𝑹𝒂𝒔𝒚𝒎𝒎𝒂𝒙 (%) Fin du plateau (min) 

1,2 ppm 2,1 ppm 1,2 ppm 2,1 ppm 

Cortex 0,94 ± 0,21 1,89 ± 0,47 30,45 ± 4,43 30,45 ± 3,08 

Striatum 1,19 ± 0,20 1,68 ± 0,21 41,32 ± 0,94 43,79 ± 0,71 

Tableau VIII-2: Comparaison de l'intensité maximale et de la durée du plateau à 1,2 et 2,1ppm entre le cortex et 

le striatum 
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VIII.2.4. Différences métaboliques entre structures cérébrales 

Au vu des cinétiques présentées et de la sensibilité de la méthode à l’espace intracellulaire, nous 

pouvons dire que notre méthode est sensible au transport et à la métabolisation du substrat 

énergétique. Par ailleurs, comme nous l’avons déjà mentionné (voir chapitre VIII), la différence de 

perfusion entre les structures cérébrales, bien qu’existante, joue probablement un rôle mineur dans 

la prise de contraste glucoCEST. En effet, vue la quantité importante de 2DG injecté, ce substrat est 

probablement en large excès dans le compartiment vasculaire. Donc même si des différences d’apport 

sanguin existent, elles ne sont pas limitantes pour la fourniture de 2DG aux cellules, surtout plusieurs 

minutes après injection. Par conséquent, il est raisonnable de penser que les différences de cinétique 

observées durant cette expérience sont le reflet d’un transport de 2DG différent et/ou d’une 

consommation différente entre les structures. 

VIII.2.4.1. Une prise de contraste différente 

Rappelons tout d’abord que le 2DG injecté est transporté dans l’espace extracellulaire jusque dans les 

cellules où il est phosphorylé en 2DG6P et s’accumule sous cette forme bien qu’une faible proportion 

soit métabolisée en d’autres métabolites; Par ailleurs, les mesures par imagerie TEP et par 

autoradiographie mettent en avant un métabolisme plus élevé dans le striatum que dans le cortex 

(Tableau VIII.1). Nous pouvons formuler plusieurs hypothèses concernant nos observations. 

Si le signal CEST acquis reflète uniquement l’accumulation du 2DG, le plateau court observé dans le 

cortex à 2,1, et 2,9 ppm signifierait donc une dégradation rapide du 2DG ou une clairance rapide de 

l’espace dans lequel se trouve le 2DG, à savoir l’espace intracellulaire comme montré avec la séquence 

de diffusion dans le chapitre précédent. De la même façon, une dégradation plus lente du 2DG 

mènerait à un plateau plus long, comme celui observé dans le striatum. Cette hypothèse est cependant 

en désaccord avec les mesures de CMRglc. En effet, pour que cette hypothèse soit validée il nous 

faudrait constater un plateau plus long dans le striatum que dans le cortex. 

Une seconde hypothèse serait que le signal observé à 2,1, 2,9 ppm reflète également le 2DG6P. Une 

structure avec un CMRglc élevé, comme le striatum, consommera ainsi plus rapidement de 2DG faisant 

alors s’accumuler plus de 2DG6P. De plus, le 2DG métabolisé dans les cellules permet au 2DG de 

l’extracellulaire de rentrer de nouveau dans les cellules (le gradient de 2DG est de nouveau favorable 

à son transport) et donc, de la même façon, à ce que le 2DG contenu dans l’espace vasculaire soit 

transporté dans l’extracellulaire. Ce processus engendrerait une élévation de la concentration totale 

[2DG + 2DG6P]. Sous cette hypothèse, le signal CEST d’une structure possédant un CMRglc élevé 

montrera un plateau de durée plus longue qu’une structure avec un CMRglc plus faible. Par ailleurs, le 
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signal observé à 1,2 ppm montre une assimilation plus rapide de 2DG dans le striatum que dans le 

cortex, ce qui est en accord avec cette hypothèse. 

VIII.2.4.2. Existence d’un mécanisme de dégradation du 2DG6P ? 

De façon étonnante, le signal CEST diminue après avoir atteint un plateau, allant même jusqu’à passer 

sous le niveau de base dans le cas du striatum. Cet effet inattendu ne reflète pas une concentration de 

2DG inférieure à la concentration initiale car cela signifierait une concentration négative. Il ne faut 

donc pas perdre de vue le principe sur lequel repose l’effet CEST. Cette baisse de signal pourrait être 

due à une diminution des métabolites résonant à ces fréquences, comme le glucose par exemple. De 

façon générale, la baisse du signal observée dans les deux structures pourrait être causée par différents 

phénomènes impliquant une sortie ou une dégradation du 2DG6P. 

Comme discuté dans le chapitre VII, le 2DG métabolisé en 2DG6P pourrait être dégradé par différentes 

voies métaboliques (Fig.VIII.7) (Dienel et al. 1993; Jeon et al. 2012; Nelson et al. 1984; Southworth et 

al. 2003; Suzuki et al. 1983). Ces voies de dégradation représentent néanmoins une très faible 

proportion de la métabolisation du 2DG (Kotyk et al. 1989; Nelson et al. 1984; Wong et al. 1982) et 

expliquent difficilement une diminution du signal aussi intense que celle observée sur nos cinétiques. 

Certes cette dégradation du 2DG6P peut contribuer à la baisse du signal mais ce n’est probablement 

pas l’effet principal au vu de la vitesse relativement faible des processus de dégradation. 

 

Figure VIII-7 : Voies de dégradation intracellulaires du 2DG 

Le 2DG est phosphorylé en 2DG6P qui peut être à son tour métabolisé en 2DG-glycogène (* dans les astrocytes 

uniquement) par la glycogénogenèse, ou en 2DG-1-P et 2DG-1,6-P2, ou encore par la voie des pentoses 

phosphates (PPP) 
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La déphosphorylation du 2DG6P accumulé dans les cellules et le transport du 2DG ainsi restauré de 

l’espace intracellulaire à l’espace extracellulaire/extravasculaire suivi de sa clairance par le LCR est ainsi 

une autre hypothèse pouvant expliquer cette diminution du signal. Ce mécanisme et notamment la 

clairance du 2DG par le LCR restent hypothétiques. En effet, si le LCR est bien en capacité de 

« nettoyer » le cerveau de métabolites indésirables, il agit relativement lentement par rapport à la 

diminution du signal CEST observée (Fig.VIII.5). En considérant l’existence d’un tel mécanisme de 

préservation, la baisse importante constatée dans le striatum est compatible avec un métabolisme 

plus élevé et donc un mécanisme de préservation également plus fort pour contrebalancer l’effet 

potentiellement délétère de l’accumulation de 2DG6P. Ainsi, comme ce mécanisme est plus fort, il a 

probablement une inertie également plus forte, ce qui expliquerait l’observation de la baisse du signal 

en dessous du niveau de base. 

Afin de vérifier cette hypothèse nous avons décidé d’acquérir le signal glucoCEST dans des tissus dont 

le métabolisme est différent du cerveau : le tissu musculaire. 

 

 

VIII.3. LE METABOLISME MUSCULAIRE EN CEST 

VIII.3.1. Un métabolisme différent 

Dans le cadre de notre problématique concernant l’assimilation et la consommation de 2DG dans le 

cerveau, nous avons pu observer des différences de signal CEST entre différentes structures cérébrales. 

Cependant, afin de vérifier que ces différences sont le reflet d’un métabolisme propre au cerveau, 

nous avons voulu acquérir le signal CEST, en réitérant le même protocole, dans une structure dont le 

métabolisme est différent de celui du cerveau. C’est pour cette raison que nous avons donc imagé le 

muscle autour du cerveau de rat, nous permettant ainsi de garder les mêmes configurations d’antenne 

et un signal exploitable. 

Le captage du glucose par le tissu musculaire est faible en raison de l’activité et de l’expression limitée 

des transporteurs présents dans les membranes des cellules musculaires (Hocquette et Bauchart 

1999). Dans le cas où le muscle est au repos, le glucose peut être métabolisé par les mêmes voies de 

dégradation que l’on retrouve dans le cerveau. En revanche, une grande quantité de glucose se 

retrouve stocké sous forme de glycogène afin de servir de substrat énergétique lors de l’activité 

musculaire. Le muscle possède un niveau de perfusion sanguine très faible au repos qui se reflète donc 

par un apport lent du glucose sanguin aux cellules musculaires. Bien que cette perfusion soit faible, 
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elle n’est probablement pas limitante pour le transport du glucose dans les cellules musculaires au vu 

des quantités injectées dans les conditions de notre expérience. 

 

Figure VIII-8: Assimilation du glucose par les cellules musculaires, (Rose et Richter 2005) 

Le glucose diffuse depuis les capillaires jusqu’aux membranes musculaires. Il est transporté à travers ces 

membranes par les transporteurs GLUTs (majoritairement GLUT4) avant d’être phosphorylé par l’hexokinase puis 

stocké sous forme de glycogène ou utilisé par la glycolyse. 

 

VIII.3.2. Séquence d’imagerie 

Dans le cas des acquisitions effectuées dans le muscle, nous avions acquis les cinétiques du signal CEST 

en amont du développement de la séquence LASER-CEST. C’est pourquoi les données ont été acquises 

avec la séquence d’imagerie RARE-CEST. Cette séquence a pour résolution spatiale 0,5 x 0,5 x 2 mm3 

et pour résolution temporelle 4 min 40 s. Le signal CEST montré ci-après est la moyenne du signal dans 

les régions d’intérêt (Fig.VIII.9). 

 

Figure VIII-9: Détermination des régions d'intérêt dans le muscle (zones vertes) 
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VIII.3.3. Contraste glucoCEST dans le muscle 

Les courbes figure VIII.10 représentent la moyenne du signal CEST acquis dans les muscles de chaque 

côté du crâne sur 3 animaux sains après injection, suivant le même protocole que précédemment, de 

2DG (1 g/kg pendant 8 min). Le signal CEST présente une augmentation rapide et intense du signal 

CEST (tableau VIII.3) qui atteint un plateau à partir de 40min post-injection pour les fréquences de 

résonance à 2,1 et 2,9ppm.  

 Coefficient d’augmentation du signal (%) 

1,2 ppm 2,1 ppm 

Cortex 5,30 ± 0,84 10,23 ± 1,42 

Striatum  7,88 ± 1,11 8,38 ± 1,32 

Muscle 8,55 ± 1,06 4,95 ± 0.61 

Tableau VIII-3 Comparaison des coefficients d’augmentation du signal dans les différentes structures 

L’allure générale du signal est complétement différente de celle observée dans le cortex ou le striatum. 

Dans le cas du muscle, aucune diminution du signal CEST n’est visible dans l’échelle de temps de nos 

acquisitions. De plus, le ΔMTRasym mesuré est plus important à 1,2 ppm, de l’ordre de 3%, tandis qu’à 

2,1 et 2,9 ppm il est du même ordre de grandeur que le ΔMTRasym mesuré dans le cortex et le 

striatum, aux alentours de 1,5%. Ainsi, bien que les acquisitions dans le muscle aient été faites avec la 

séquence d’imagerie RARE, les résultats obtenus sont comparables en termes d’effet CEST avec la 

séquence RMN.  

 

 

Figure VIII-10 : Evolution temporelle du signal CEST dans le muscle 

Le muscle possédant un métabolisme différent de celui du cerveau, un modèle compartimental 

différent doit être développé afin de pouvoir quantifier les consommations de glucose dans le muscle 

en imagerie TEP. C’est dans ce contexte que Bertoldo et collaborateurs ont observé l’évolution du 

signal lié au 18F-FDG dans le muscle squelettique chez des volontaires sains (Fig.VIII.11) (Bertoldo et al. 

2001). Cette étude a ainsi permis d’apporter des informations supplémentaires sur le rôle de l’insuline 

http://www.rapport-gratuit.com/
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dans le contrôle du métabolisme dans le muscle en montrant qu’une hyperinsulinémie provoque une 

limitation du transport du glucose dans les cellules musculaires.    

  

Figure VIII-11: Activité dans la région fémorale de 5 volontaires sains après injection de 18F-FDG, (Bertoldo et al. 

2001) 

Nos résultats sont cohérents avec les observations TEP du muscle squelettique chez l’homme montrant 

une accumulation du traceur 18F-FDG au sein des cellules musculaires. Ceci confirme que l’imagerie 

CEST est sensible aux différences du métabolisme énergétique. 

 

VIII.3.4. Comparaison du métabolisme cérébral et musculaire 

L’affinité du transporteur GLUT4, qui transporte le glucose du sang au muscle, est du même ordre de 

grandeur que le GLUT1 pour le 2DG (4,6 mM contre 6,9 mM (Burant et Bell 1992)). Cependant, la 

perfusion des muscles étant moins élevée que le cerveau, l’augmentation du signal au moment de 

l’injection devrait être plus lente dans le muscle que dans le cerveau. C’est d’ailleurs bien ce qu’on 

observe (Fig.VIII.12) 

Le fait que le signal CEST du muscle ne revienne pas au niveau de base, comparé au signal dans le 

cerveau, pourrait être dû au fait qu’il n’existe pas de système capable d’éliminer le 2DG/2DG6P une 

fois dans le muscle. Contrairement au 2DG/2DG6P dans le cerveau qui pourrait être éliminé par le LCR 

par exemple. 
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Figure VIII-12: Comparaison des cinétiques CEST acquises dans le muscle, le striatum et le cortex 

La mise en parallèle du signal CEST dans les différentes structures étudiées permet de mettre en évidence l’allure 

particulière du signal acquis dans le muscle par rapport aux structures cérébrales. On observe en effet une 

augmentation plus lente du signal après injection du 2DG, qui pourrait être expliquée par une perfusion plus faible 

du muscle comparativement au cerveau. On remarque également que le plateau atteint dans le muscle ne 

rediminue pas, comparé aux autres structures. 

 

VIII.4.  CONCLUSION 

Cette étude a permis de montrer que le contraste glucoCEST est sensible aux différences de 

métabolisme que l’on observe entre les tissus. La séquence spectroscopique apporte une résolution 

temporelle suffisamment élevée pour discriminer des effets relatifs aux différences de métabolisme 

dans les structures cérébrales. Bien que nous ne soyons pas en mesure d’expliquer clairement le 

mécanisme lié à la diminution du signal dans les structures cérébrales, des études TEP sur des périodes 

similaires montrent également une baisse de signal (Bonvento, Gilles 1991). Ce que nous observons 

n’est donc pas un artéfact et est probablement propre au cerveau ou bien renforcé dans le cerveau 

pour maintenir l’homéostasie du milieu. 
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La séquence CEST utilisée paraît donc adaptée à l’étude de modèles de maladies neurodégénératives 

impactant le métabolisme énergétique. C’est dans ce contexte que s’inscrit le chapitre suivant sur le 

suivi longitudinal de rats sains et pathologiques. 

 

Ces travaux concernant l’évaluation du glucoCEST comme outil de suivi du métabolisme énergétique 

ont été présentés (1er auteur) sous forme de poster digital à la conférence CEST 2020 et de présentation 

orale à la SFRMBM 2021. 
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Chapitre IX : Suivi longitudinal du 
métabolisme énergétique dans un 

modèle rat de la maladie de Huntington 
 

IX.1. INTRODUCTION 

Au cours des dernières décennies l’imagerie TEP s’est imposée comme imagerie de référence pour 

étudier le métabolisme du glucose in vivo, en particulier avec l’utilisation du 18F-FDG. Son utilité 

clinique dans le diagnostic de maladies neurodégénératives n’est d’ailleurs plus à démontrer (Walker 

et al. 2018; Werry et al. 2019; Whitwell 2018). Cependant, en plus d’inconvénients tels que la 

radioactivité et l’accès réduit aux imageurs TEP (par rapport à l’IRM par exemple), sa résolution spatiale 

est intrinsèquement limitée à ~1 mm². Son application à l’étude des maladies neurodégénératives 

chez le rongeur et en particulier la souris est donc compromise. L’utilisation de l’autoradiographie, 

proposant une meilleure résolution spatiale, grâce à un marquage au 14C des analogues du glucose 

n’est pas adaptée à un suivi longitudinal puisqu’elle nécessite le sacrifice de l’animal. 

 Par conséquent nous proposons l’application de l’imagerie CEST qui permet un suivi longitudinal avec 

une résolution spatiale suffisante pour étudier le métabolisme énergétique chez le rat. Dans le cadre 

de cette étude nous avons cependant continué d’utiliser la séquence spectroscopique-CEST 

précédemment développée pour répondre à la question de l’origine compartimentale. Bien qu’elle 

n’ait pas vocation à perdurer et qu’on revienne ensuite à la séquence d’imagerie-CEST, elle nous 

permet d’observer les variations du métabolisme énergétique avec un SNR maximal. 

Dans cet optique nous avons suivi deux cohortes de rats, l’une saine et une autre atteinte de la MH, 

que l’on a imagées par IRM glucoCEST avec le protocole présenté dans les chapitres précédents. Ce 

suivi a été rendu possible grâce au travail de développement précédant cette étude ainsi qu’à la 

confirmation de la sensibilité de la méthode à l’espace intracellulaire. L’objectif de cette étude est de 

mettre en avant la faisabilité de la méthode pour suivre le métabolisme énergétique à différents points 

temporels et d’autre part de comparer l’évolution du métabolisme entre animaux sains et 

pathologiques. 
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IX.2. CARACTERISATION DU MODELE ANIMAL CHOISI 

Bien que nous ayons discuté précédemment des caractéristiques principales du modèle de rat BACHD 

choisi pour cette étude (voir chapitre VI), nous devons explorer plus en détail le métabolisme 

énergétique de ce modèle et, de façon générale le comparer à celui d’animaux sains. 

Des informations intéressantes sur le métabolisme des rats BACHD et contrôles ont été acquises par 

Jérémy Pépin durant sa thèse au laboratoire. Il a ainsi acquis des cartes de variations de glutamate en 

imagerie CEST (Fig.IX.1) d’après lesquelles on constate des niveaux de glutamate moyens plus faibles 

chez les BACHD que chez les rats contrôles à 2 mois. En particulier on constate une baisse significative 

dans le striatum, région particulièrement vulnérable dans le contexte de la maladie de Huntington. Par 

ailleurs, les niveaux d’effet CEST à 4 mois mesurés chez les BACHD sont plus faibles que chez les rats 

contrôles mais de façon non significative. A 6 mois la carte de variation suggère une augmentation de 

l’effet CEST chez les BACHD par rapport aux animaux contrôles. En réalité, elle traduit plutôt une 

diminution des effets CEST plus lente dans le cerveau des BACHD comparé aux contrôles. A 12 mois on 

peut constater de fortes baisses du signal gluCEST dans le cerveau des BACHD par rapport aux 

contrôles. Ces mesures suggèrent que la maladie affecte dès les premiers mois les flux métaboliques 

cérébraux chez le rat BACHD.  

 

Figure IX-1: Cartes de variations du signal gluCEST des rats BACHD comparés aux rats sauvages (Pepin 2018) 

Le contraste gluCEST est plus faible chez les BACHD dès 2mois. A 4 mois cette différence est presque nulle. A 6 

mois, la carte de variation est essentiellement positive, avant de rediminuer à 12 mois de façon significative. 

Par ailleurs, un suivi spectroscopique sur ces mêmes temps de passage a révélé une diminution 

significative de la concentration de lactate dans les BACHD au cours du temps tandis que les autres 

métabolites mesurés sont restés stables entre les groupes, supposant ainsi une utilisation différente 

du glucose et des besoins énergétiques entre les animaux contrôles et les BACHD (Fig.IX.2). 
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Figure IX-2: Evaluation par spectroscopie des concentrations de lactate chez les rats sauvages (WT) et BACHD, (Pepin 2018) 

La diminution du Lactate est significative chez les BACHD à partir de 4 mois comparés aux rats contrôles. De plus, la baisse 

mesurée chez les BACHD devient de plus en plus importante et est même significative à 12 mois comparée aux précédents 

points de mesure 

L’analyse des cartes de variations gluCEST et l’évolution des concentrations de lactate dans chacun des 

groupes a mené à l’hypothèse que durant les premiers mois de leur vie les BACHD mettent en place 

des mécanismes de compensation de leur métabolisme énergétique visant à maintenir une production 

d’énergie suffisante pour assurer le bon fonctionnement des neurones. 

Afin d’évaluer cette hypothèse, Jérémy Pépin a injecté dans le striatum de l’acide 3-nitropropionique 

qui inhibe l’enzyme succinate déshydrogénase (voir chapitre 1) dont les résultats concernant 

l’évolution de la concentration en lactate sont présentés figure IX.3. L’inhibition de la succinate 

déshydrogénase par le 3NP engendre une inhibition globale du cycle de Krebs. Le pyruvate produit par 

la glycolyse ne peut ainsi plus être dégradé de cette façon et ne peut être que converti en lactate.  

 

Figure IX-3: Altération de la concentration de lactate dans les rats contrôles et BACHD après injection de 3NP, 

(Pepin 2018) 
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Le 3NP a été injecté dans le striatum droit tandis que du PBS a été injecté en controlatéral. La figure représente 

les concentrations de lactate mesurées en spectroscopie dans du côté ipsilatéral (couleur claire) et controlatéral 

(couleur foncée).  

La concentration en lactate augmente de la même façon chez les BACHD et chez les contrôles après 

l’injection de 3NP. Ceci indique donc que les voies de dégradations sont bel et bien fonctionnelles chez 

les BACHD. A la suite de cette étude, Jérémy Pépin a pu conclure que lors de leur développement, les 

rats BACHD mettent probablement en place des mécanismes de compensation du métabolisme 

énergétique et utilisent différemment le glucose par rapport aux animaux contrôles, en cohérence 

avec la littérature (Gouarné et al. 2013).  

Il est donc particulièrement intéressant d’étudier ce remodelage du métabolisme énergétique dès le 

plus jeune âge des rats BACHD avec une modalité telle que le glucoCEST pour mieux comprendre 

comment sont utilisées les ressources énergétiques. 

 

 

IX.3. MATERIEL ET METHODES 

IX.3.1. Etude longitudinale 

Les rats BACHD utilisés dans cette étude sont nés de la reproduction de mâles BACHD avec des femelles 

sauvages. Au total 12 rats ont été utilisés. Les rats ont été séparés en 2 groupes : un groupe BACHD et 

un groupe contrôle composé chacun de 3 mâles et 3 femelles. Les rats ont été scannés à 2 et 4 mois. 

Les animaux étaient hébergés à raison de deux individus par cage, celles-ci étant changées de façon 

hebdomadaire. Initialement les animaux ont eu accès à de la nourriture ad libitum puis soumis à un 

régime afin d’éviter une prise de poids trop importante, notamment chez les rats mâles, qui pourrait 

être problématique pour leur passage à l’IRM (Fig.IX.4). 

 

Figure IX-4: Déroulement de l'étude 

Dans cette étude les rats ont été injectés par voie intraveineuse avec une solution de 2DG (20% en 

masse) à raison de 1 g/kg après 10 acquisitions (~13 min) dans un état basal. Ces acquisitions 
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permettent d’obtenir un niveau de base du métabolisme et servent par la suite de référence pour 

évaluer l’intensité des variations liées à l’injection de 2DG. Nous avons choisi d’injecter du 2DG au vu 

de la reproductibilité des variations de signal CEST observées dans nos précédentes études, 

contrairement au glucose qui paraissait moins robuste. 

 

IX.3.2. Protocole IRM 

Nous avons choisi d’utiliser la séquence spectroscopique LASER-CEST au lieu d’une séquence 

d’imagerie CEST. Ce choix a été fait afin de garder une résolution temporelle élevée (1 min 10 s) dans 

le but de mieux suivre les variations de consommation du 2DG, au prix cependant d’acquisitions 

uniquement dans un voxel placé dans le striatum et non dans une coupe cérébrale entière (Fig.IX.5). 

 

Figure IX-5: Acquisition du signal CEST dans un voxel de 2,5 ∗ 2,5 ∗ 2,5 𝑚𝑚3 positionné dans le striatum 

 

 

IX.4. EFFET DU GENOTYPE SUR LE CONTRASTE GLUCOCEST… 

IX.4.1. … à 2 mois 

La figure IX.6 présente les résultats du premier temps de passage (TP) sur les deux cohortes d’animaux. 

Pour chaque animal le signal acquis avant injection sert de référence afin de pouvoir comparer 

différents animaux entre eux. C’est pourquoi les variations observées sont exprimées en ΔMTRasym 

et non en MTRasym.  
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Figure IX-6: Comparaison des rats contrôles et BACHD à 2 mois 

Les signaux CEST observés chez les rats sauvages présentent un profil similaire, bien qu’atténué, par 

rapport à nos expériences menées sur des rats adultes (9 mois) dont les résultats dans le striatum sont 

présentés au chapitre précédent. Cette atténuation est peut-être le reflet d’un cerveau jeune, encore 

immature, dont le métabolisme énergétique serait différent d’un cerveau adulte. 

De façon surprenante, le signal CEST chez les BACHD augmente rapidement après l’injection et semble 

atteindre un plateau à 1,2 et 2,1 ppm. En revanche, à 2,9 ppm la variation de signal est moins marquée. 

Dans le groupe sauvage le signal à 1,2 ppm montre lui aussi une augmentation suivie d’un plateau. 

Cependant le signal à 2,1 et 2,9 ppm présente un retour au niveau de base 40min après injection. 

Ces acquisitions montrent des signaux CEST dont l’allure est différente entre les deux groupes. Cette 

différence est particulièrement étonnante du fait que les animaux ont seulement 2 mois. Malgré cela, 

les études faites sur ce modèle animal mettent en évidence des troubles moteurs dès l’âge d’1 mois 

empirant avec l’âge (Yu-Taeger et al. 2012) ainsi qu’une endurance musculaire en déficit à 2 mois 

(Manfré et al. 2017). Par ailleurs, à 2 mois une diminution des niveaux de glutamate dans le striatum 

a été rapportée (Fig.IX.1) (Pepin 2018). Cela pourrait signifier que les rats BACHD ont déjà mis en place 

un métabolisme énergétique différent de celui des rats contrôles. 

 

IX.4.2. … à 4 mois 

La figure IX.7 quant à elle présente les acquisitions CEST faites à 4 mois sur les deux groupes. Les 

signaux CEST ont cette fois une allure plus proche de celle observée lors d’une étude préliminaire sur 
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des animaux sains âgés de 9 mois. Ils sont d’ailleurs considérablement différents des signaux CEST du 

TP 1. Les animaux sauvages présentent une augmentation plus marquée ainsi qu’un retour au niveau 

de base qui n’était pas observé à 2 mois à 1,2 ppm. Les cinétiques des BACHD présentent elles aussi 

des caractéristiques proches de celles des rats sauvages. On peut en effet observer un signal une 

augmentation atteignant une intensité légèrement supérieure à celle des rats sauvages et un retour 

au niveau de base à 2,1 et 2,9 ppm dans un temps légèrement plus court. A 1,2 ppm cette similitude 

entre les groupes est moins observable. Cependant, chez les BACHD à 1,2 ppm, contrairement au signal 

acquis à 2 mois, on constate une diminution du signal après un plateau là où il n’y avait qu’une 

augmentation constante à 2 mois. 

 

Figure IX-7 : Comparaison des rats contrôles et BACHD à 4 mois 

 

IX.4.3. Différences de la consommation d’énergie entre animaux sains et BACHD 

Les cinétiques CEST présentées figures IX.6 et IX.7 suggèrent une différence dans l’assimilation et la 

consommation de 2DG entre ces deux génotypes. En effet, suivant l’hypothèse développée au chapitre 

précédent, une consommation de 2DG plus importante engendrerait un plateau dont la durée sera 

supérieure à celle d’une consommation de 2DG plus faible. Les caractéristiques des courbes sont 

reportées dans le tableau IX.1 

 𝚫𝑴𝑻𝑹𝒂𝒔𝒚𝒎𝒎𝒂𝒙 (%) Fin du plateau (min) 

WT BACHD WT BACHD 

2 mois 1,17 ± 0,17 1,24 ± 0,47 50,00 ± 6,07 n.d. 
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4 mois 2,23 ± 0,30 2,29 ± 0,76 59,30 ± 3,45 46,88 ± 2,87 

Tableau IX-1: Comparaison de l'intensité maximale et de la durée du plateau à 2,1ppm chez les WT et BACHD, à 

2 et 4 mois 

Bien que les courbes présentent des intensités similaires, la durée moyenne du plateau diffère. Dans 

l’hypothèse qu’un métabolisme plus important engendre un plateau de l’effet CEST plus long serait 

vraie, cela indiquerait donc que les BACHD possèdent un métabolisme énergétique plus faible que les 

rats contrôles, ce qui serait en accord avec la conclusion de l’étude de Jérémy Pépin qui suppose 

effectivement une altération métabolique. 

L’altération du métabolisme du glutamate observé figure IX.1 est d’ailleurs très intéressante. En effet, 

on constate dans nos données une différence plus marquée entre les allures des courbes des BACHD 

et des contrôles à 2 mois, contrairement à 4 mois où elles semblent suivre les mêmes tendances 

générales. Ainsi, la mise en parallèle des résultats de notre étude et celle de Jérémy Pépin suggère que 

le métabolisme du glucose et du glutamate sont tous les deux plus fortement impactés négativement 

à 2 mois qu’à 4 mois chez les BACHD. 

Les acquisitions CEST ne permettent cependant pas de déterminer de façon quantitative cette 

différence de métabolisme. Il aurait en effet été intéressant de comparer nos résultats avec la 

littérature. Malheureusement les études menées sur l’évolution du métabolisme énergétique au cours 

de la vie de l’animal ne sont pas assez riches pour que nous puissions nous y référer. L’intervalle de 

temps entre les deux TP est trop court (2 mois) comparé aux études sur le sujet (Gage, Kelly, et 

Bjorklund 1984; Smith et al. 1980). 

 

En conclusion de cette étude, le suivi longitudinal des rats BACHD et contrôle a permis de mettre en 

évidence des différences dans le métabolisme énergétique de ce modèle. Cela montre aussi le 

potentiel l’imagerie métabolique grâce au contraste glucoCEST qui pourrait ainsi offrir de nouvelles 

perspectives d’études des maladies neurodégénératives et fournir une alternative à l’imagerie TEP. 

Certains verrous restent encore à lever, notamment concernant la quantification de la consommation 

énergétique qui est l’un des biomarqueurs principaux du métabolisme énergétique. Dans cet optique 

il serait intéressant de modéliser le signal CEST à l’aide des équations de Bloch-McConnell. Cela passe 

par la modélisation du transport et de la dégradation du glucose, qui font l’objet du chapitre X. 
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Chapitre X : Vers une mesure 
quantitative du métabolisme cérébral 

 

Si nous avons vu dans les chapitres précédents les applications possibles du contraste glucoCEST à 

l’étude du métabolisme énergétique, l’imagerie CEST reste cependant limitée à des études relatives 

de consommation du glucose. Dans ces conditions, l’imagerie CEST, malgré une bonne résolution 

spatiale, reste limitée dans son application à la caractérisation de modèles animaux. Il serait en effet 

extrêmement intéressant d’obtenir une information quantitative sur le CMRglc dans les différentes 

structures cérébrales, comme peut l’offrir la TEP dans le cerveau humain. Plusieurs objectifs sont alors 

à atteindre afin de pouvoir résoudre ce problème complexe : i) quantifier l’effet CEST grâce à des 

acquisitions sur fantômes et à la modélisation de l’effet CEST grâce aux équations de Bloch-McConnell 

(présentées dans le chapitre IV) et ii) modéliser le transport du glucose depuis le compartiment 

vasculaire (dans le cas d’utilisation de glucose exogène) jusqu’aux compartiments 

extravasculaire/extracellulaire et intracellulaire. 

La quantification du signal CEST reste cependant très complexe. L’imagerie CEST ne peut pas s’appuyer 

sur l’injection d’un radiotraceur dont la compartimentation serait connue comme c’est le cas de la TEP. 

De plus, le signal CEST acquis in vivo comprend également les contributions de métabolites endogènes 

résonant aux fréquences étudiées et qui ajoutent de ce fait du bruit à la mesure. Néanmoins, 

surmonter ces difficultés nous permettrait d’atteindre l'objectif final qu’est la cartographie de CRMglc 

par IRM-CEST. 

 

X.1. DIFFERENTES APPROCHES DE LA QUANTIFICATION 

X.1.1. Modélisation des équations de Bloch-McConnell 

L’effet CEST est sensible aux concentrations des hydrogènes labiles et aux taux d’échange, et de ce fait 

aux paramètres qui affectent ces échanges tels que le pH et la température. Cependant, l’effet CEST 

dépendant également du taux de relaxation, du champ B0 et plus important encore, des paramètres 

expérimentaux comme le temps de répétition, le B1 de la RF, etc…(Zhou et Zijl 2006). Des travaux 

récents ont démontré que la concentration de l’agent CEST et son taux d’échange peuvent être 

déterminés simultanément (Sun 2010; Sun et al. 2013). Ces développements amènent lentement vers 
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une imagerie CEST quantitative, bien que la quantification précise du transfert de saturation CEST in 

vivo reste un défi étant donné la complexité des systèmes biologiques étudiés. 

Les interactions entre différents pools de protons en échange sont modélisées par la résolution des 

équations de Bloch-McConnell. Ceci permet de simuler numériquement les Z-spectra théoriques à 

partir de pools et de taux d’échanges initiaux. Ainsi, l’ajustement d’un Z-spectrum simulé à un Z-

spectrum acquis expérimentalement va permettre d’obtenir les valeurs des paramètres ajustés pour 

chaque pool tels que sa concentration, son taux d’échange et ses temps de relaxation. Cette approche 

a par exemple été utilisée dans le cerveau de rat pour comme preuve de concept (Zhang, Wang, Li, et 

al. 2017). 

 

Figure X-1: Zspectra expérimentaux et simulés ainsi que les spectres résiduels associés 

Zspectra (a) et spectres résiduels (b) expérimentaux acquis dans le cerveau de 7 rats atteints de glioblastomes. 

Signal simulé grâce à un modèle à 7 pools : Zspectra  (c) et spectres résiduels (d).  

Puissance de saturation de 0,5µT (rouge), 1µT (bleu) et 1,5µT (vert). Le modèle utilisé pour l’ajustement aux 

données est composé de 7 pools, détaillés dans le tableau ci-dessous. 
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 Eau Amide 
Amine 

intermédiaire 
Amine rapide NOE(-1.6) NOE(-3.5) MTC 

fs 1 0,0015 0,0003 0,005 0,003 0,007 0,1 

ksw (s-1) - 50 500 5000 50 50 25 

T1 (s) 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 1,5 

T2 (ms) 50 2 10 10 1 0,5 0,015 

Δ (ppm)       -2,3 

 

Néanmoins, le manque de temps pour implémenter cette méthode complexe nous a fait nous tourner 

vers une méthode plus simple, décrite ci-après. 

 

X.1.2. Approche simplifiée 

Une approche simple de la quantification du signal CEST peut être envisagée en utilisant les 

concentrations connues de fantômes comme repères. Cette méthode a été appliquée dans le cerveau 

de rat par Tu et collaborateurs à 9,4 T (Fig.X.2). 

 

Figure X-2 : Images glucoCEST d'acquisitions continues du cerveau de rat et de fantômes de glucose 

concentration variable (Tu et al. 2018) 

L’acquisition de fantômes de différentes concentrations permet de faire le parallèle entre le MTRasym relevé dans 

une région d’intérêt avec le MTRasym acquis en fantôme. 

Bien que cette méthode soit envisageable, les valeurs de MTRasyms in vivo dans nos expériences sont 

cependant différentes de celles observées en fantôme (Tableau.X.1).  

 1,2 ppm 2,1 ppm 2,9 ppm 

Cortex 2,59 ± 0,64 5,08 ± 0,96 -0,79 ± 0,68 

Striatum 2,44 ± 0,06 4,80 ± 0,57 -0,80 ± 0,42 

Muscle -0,55 ± 0,08 3,00 ± 0,16 -0,32 ± 0,17 

Fantôme (3 mM) 2,4 0,18 0,44 
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Tableau X-1: Valeurs des MTRasyms (moy +- SEM) aux fréquences d'intérêt dans les structures étudiées 

Ces différences peuvent être expliquées en raison de la contribution des nombreux métabolites 

présents dans les régions d’intérêt. En effet, le signal CEST étant lié aux échanges d’hydrogènes 

résonant à une fréquence donnée, de nombreuses molécules peuvent contribuer au signal CEST total. 

On peut cependant faire l’hypothèse que ces contributions d’ « arrière-plan » restent stables pendant 

l’acquisition du signal lors d’une expérience. Cette hypothèse est sans doute moins vraie entre deux 

temps de passage. Malgré cela, ce qui nous intéresse c’est le ΔMTRasym exprimant la variation du 

signal. Ce delta étant proportionnel à la concentration de la molécule injectée on peut proposer 

d’utiliser une relation entre le ΔMTRasym pour chaque fréquence et le delta de concentration associé. 

Dans le cas du 2DG par exemple, le signal de référence correspond à une concentration de 2DG nulle 

car il n’y a pas encore de 2DG injecté. Ainsi la variation du signal par rapport aux acquisitions avant 

injection représente une variation effective des concentrations de 2DG (dans le cas encore une fois en 

supposant que les contributions des métabolites endogènes restent constantes). 

 

 

X.2. MODELISATION DU TRANSPORT DU 2DG JUSQU’AU CERVEAU 

X.2.1. Introduction du modèle TEP 

La quantification de la consommation de glucose en imagerie TEP repose sur l’utilisation du traceur 

18F-FDG. Le 18F-FDG est transporté jusque dans les cellules où il va être métabolisé en 18F-FDG-6-

phosphate (18F-FDG6P). C’est sous ces deux formes, dont le ratio évolue en faveur du 18F-FDG6P au 

cours du temps, que le 18F-FDG contribue au signal TEP. En imagerie TEP, les concentrations cérébrales 

de 18F-FDG sont calculées à partir des concentrations sanguines à l’aide d’un modèle à 2 compartiments 

tissulaires (Fig.X.3). 

  



211 
 

 

Figure X-3: Modèle TEP 

Dans ce modèle à 2 compartiments, les concentrations de 18F-FDG6P sont modélisées à partir des concentrations 

sanguines du 18F-FDG injecté. Dans la plupart des modèles TEP la déphosphorylation du 18F-FDG6P n’est pas pris 

en compte dans la résolution des équations. 

Dans les expériences TEP, les temps d’observations sont généralement courts, de l’ordre d’une heure. 

Dans ces conditions la lente déphosphorylation du 18F-FDG6P en 18F-FDG est difficilement observable 

et mesurable, le k4 est ainsi considéré comme nul, ce qui revient à dire que l’accumulation du 18F-

FDG6P dans la cellule est le contributeur majoritaire du signal TEP. 

On peut ainsi écrire les équations différentielles représentant l’évolution des concentrations de 18F-

FDG métabolisé (𝐶1) et non-métabolisé (𝐶2) au cours du temps, avec 𝐶𝑝 la concentration plasmatique : 

𝑑𝐶1(𝑡)

𝑑𝑡
= 𝑘1𝐶𝑝(𝑡) − (𝑘2 + 𝑘3)𝐶1(𝑡) 

𝑑𝐶2(𝑡)

𝑑𝑡
= 𝑘3𝐶1(𝑡) 

Le signal TEP peut donc s’écrire en fonction de la concentration plasmatique : 

𝑇𝐸𝑃(𝑡) = 𝐶1(𝑡) + 𝐶2(𝑡) =  (
𝑘1𝑘2
𝑘2 + 𝑘3

𝑒−(𝑘2+𝑘3)𝑡 +
𝑘1𝑘3
𝑘2 + 𝑘3

)⊗ 𝐶𝑝(𝑡) 

Cependant, cela représente simplement l’assimilation du 18F-FDG et non celle du glucose. Pour 

quantifier les valeurs de CMRglc à partir des mesures TEP, des hypothèses ont besoin d’être faites. 

L’une de ces hypothèses est que la concentration du radiotraceur injecté est très faible devant ses 

différentes constantes de Michaelis (les kM représentant le transport à travers la BHE, la 

phosphorylation du 18F-FDG, etc…). Dans ces conditions on peut linéariser la relation entre la vitesse 

de réaction et la concentration en 18F-FDG. Cette hypothèse n’est plus valide dans le cadre de nos 

expériences car les concentrations injectées sont bien supérieures au kM du transport du 2DG (le kM du 

GLUT1 est d’environ 6,9 mM pour le 2DG (Burant et Bell 1992), tandis que les concentrations de 2DG 

injecté sont de l’ordre de 1 M). 
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X.2.2. Adaptation du modèle aux données CEST 

Le modèle compartimental utilisé en TEP ne peut pas être transposé directement au contraste CEST. 

En effet, l’imagerie TEP considère uniquement les concentrations tissulaires des formes non-

métabolisées et métabolisées du 18F-FDG. Or, nous avons vu au travers de notre étude sur l’origine du 

signal CEST (chapitre VII) que le signal CEST provenait des compartiments 

extravasculaire/extracellulaire et intracellulaire.  

Nous avons donc établi un modèle plus complexe qui puisse prendre en compte les contributions des 

différents compartiments (Fig.X.4).  

 

Figure X-4: Proposition de modèle 

Ce modèle s’inspire de celui utilisé en TEP, dans lequel a été intégré les compartiments extracellulaire et 

intracellulaire ainsi que la phosphorylation (et déphosphorylation) du 2DG. 

 

 

X.3. DES CONCENTRATIONS DE 2DG AU SIGNAL CEST 

X.3.1. Fonction d’entrée  

Pour exprimer les concentrations dans les différents compartiments nous avons tout d’abord besoin 

d’une fonction d’entrée qui servira de condition initiale lors de la résolution du modèle. Nous avons 

donc acquis les valeurs des concentrations plasmatiques dans le cas de l’injection de glucose et de 

2DG, comme nous l’avons évoqué dans le chapitre V. Il aurait été idéal de pouvoir faire ces mesures 

sur un animal en train d’être scanné.  Cependant, la faible accessibilité de l’animal à l’intérieur de l’IRM 

et le volume mort élevé (comparativement au volume sanguin total du rat) rendent impossible 

l’acquisition des concentrations plasmatiques dans ces conditions. Le protocole expérimental a donc 

été reproduit sur paillasse sur d’autres animaux du même âge. Afin de tirer la meilleure information 

possible de ces mesures, nous avons soigneusement défini les temps de prélèvement sanguin. 
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Figure X-5 : Evolution de la concentration plasmatique de 2DG après injection (barre grise) de 2DG (1 g/kg), 

(n=6 moy±S.E.M.) 

 

X.3.2. Modélisation du transport à travers la barrière hémato-encéphalique 

Une fois les courbes de concentration plasmatique obtenues, nous avons désormais besoin de 

modéliser le transport à travers la BHE. Nous nous sommes pour cela fondés sur les travaux de Duarte 

et collaborateurs qui présentent en détail le développement d’un tel modèle. Dans ce modèle, la BHE 

est considérée comme se comportant en une membrane unique séparant la circulation sanguine de 

l’espace extracellulaire. Cette considération est en accord avec un faible espace de distribution du 

glucose dans les cellules endothéliales et des transporteurs de glucose largement plus concentrés dans 

la membrane des cellules cérébrales que dans les membranes de l’endothélium (Barros et al. 2007). 

Ainsi, la diffusion à travers les membranes des astrocytes et des neurones n’est pas limitante dans le 

transport du glucose. 
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Figure X-6 : Modélisation du transport à travers la barrière hémato-encéphalique, (Duarte et al. 2009) 

(A) Schéma des différentes conformations du transporteur du glucose. En l'absence de glucose (Gout ou Gin), le 

transporteur peut exister sous deux isomères qui sont prêts à fixer le glucose à l'extérieur (Cout) ou à l'intérieur 

(Cin) de la membrane. Lorsqu'il est chargé, le transporteur peut également prendre deux formes isomériques 

favorisant la libération du glucose vers le côté extérieur (CoutG) ou intérieur (CinG) de la membrane. Les constantes 

de vitesse k1 et k-3 définissent la liaison du glucose tandis que k-1 et k3 définissent sa dissociation du transporteur. 

Les constantes de vitesse k2 et k-2 ou k4 et k-4 reflètent l'isomérisation du transporteur chargé ou non. La figure 

(B) montre le modèle le plus simple de transport bidirectionnel du glucose où Tf et Tr représentent les flux avant 

et arrière de diffusion du glucose à travers une BHE considérée comme une membrane unique. 

En considérant la BHE comme une membrane unique on peut définir la concentration cérébrale de 

glucose :  

𝑑𝐺𝑏𝑟𝑎𝑖𝑛(𝑡)

𝑑𝑡
= 𝑇𝑓 − 𝑇𝑟 − 𝐶𝑀𝑅𝑔𝑙𝑐 

Où Gbrain est exprimé en µmol/g et où Tf et Tr représentent les influx et efflux de glucose à travers la 

BHE. Ils sont exprimés en µmol/g/min de même que le CMRglc. 

Malgré l’asymétrie individuelle d’un transporteur, le mécanisme de transport dans sa globalité 

approche la symétrie. C’est sur cette hypothèse que Duarte et Gruetter ont par la suite formalisé 

l’expression de Gbrain en fonction de Gplasma (Duarte et Gruetter 2012), que l’on peut écrire : 
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𝑑𝐺𝑏𝑟𝑎𝑖𝑛(𝑡)

𝑑𝑡
=

𝑇𝑚𝑎𝑥 (𝐺𝑝𝑙𝑎𝑠𝑚𝑎(𝑡) −
𝐺𝑏𝑟𝑎𝑖𝑛(𝑡)
𝑉𝑑

)

𝐾𝑡 +
𝐺𝑏𝑟𝑎𝑖𝑛(𝑡)
𝑉𝑑

+ 𝐺𝑝𝑙𝑎𝑠𝑚𝑎(𝑡) (1 +
𝐺𝑏𝑟𝑎𝑖𝑛(𝑡)
𝑉𝑑𝐾𝑖𝑖

)
− 𝐶𝑀𝑅𝑔𝑙𝑐 

Où Gbrain et Gplasma sont les concentrations de glucose dans le cerveau (en µmol/g) et dans le plasma 

(en mM), Tmax dénote le taux de transport maximal apparent à travers la BHE (µmol/g/min), Kt et Kii 

représentent, dans le processus réversible de Michaelis-Menten, la constante d’affinité apparente de 

apparente et la constante d’iso-inhibition apparente (en mM), Vd représente le volume de la 

distribution physique du glucose dans le cerveau (0.77 mL/g, déterminé par (Lund-Andersen 1979)). 

Ainsi, en utilisant les résultats des simulations faites par Duarte et Gruetter, nous avons modélisé le 

transport du 2DG à travers la BHE, en prenant : 𝑇𝑚𝑎𝑥 = 1 ; 𝐶𝑀𝑅𝑔𝑙𝑐 = 0,5 ; 𝐾𝑡 = 1,5 ; 𝐾𝑖𝑖 = 50. 
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Figure X-7 : Concentrations cérébrales de 2DG modélisées à partir de sa concentration plasmatique 

Malgré une concentration plasmatique extrêmement élevée pendant l’injection de 2DG, le modèle montre une 

augmentation de la concentration cérébrale de 2DG atteignant au maximum 11 mM. Cette faible valeur n’est 

pas surprenante au vu de l’importante homéostasie du cerveau. 

 

Les concentrations cérébrales obtenues par cette modélisation ne semblent pas incompatibles avec 

le fait que le 2DG cérébral peut atteindre des concentrations similaires ou plus élevées que le KM de 

son transporteur (6,9 mM pour le GLUT1). 

Avant d’aller plus loin, nous pourrions nous arrêter et regarder le pourcentage d’effet CEST attendu si 

les concentrations cérébrales du 2DG contribuaient de façon directe au signal CEST. On peut dans ce 
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cas directement dériver la valeur de l’effet CEST à partir des concentrations modélisées. Les résultas 

obtenus sont présentés ci-dessous (Fig.X.8). 

 

Figure X-8 Dérivation directe de l’effet CEST à partir des concentrations cérébrales. 

On remarque ainsi que l’effet CEST attendu dans cette approche devrait être de près de 20 %. Or les 

variations observées in vivo atteignent au maximum environ 2 % d’effet CEST. Cette différence peut 

être expliquer par plusieurs hypothèses. La contribution des métabolites endogènes pourrait atténuer 

le signal du 2DG. Ou bien, le fait que la molécule soit dans un compartiment intracellulaire pourrait 

générer une baisse du signal observé par rapport au signal théorique attendu. 

 

X.3.3. Ajustement sur les données CEST 

Nous avons essayé d’ajuster nos données en se basant sur le modèle présenté figure X.4 en utilisant 

les concentrations plasmatiques comme fonction d’entrée. Cependant, les résultats obtenus ne 

convergeaient pas, laissant supposer que le modèle était peut-être trop complexe. 

Ainsi, nous avons choisi d’utiliser une autre approche. Nous avons donc ajouté un compartiment 

« CEST » (Fig.X.9). Ce compartiment n’a pas de réel sens physique et représente plutôt les 

contributions d’une partie des concentrations cérébrales au signal CEST. 
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Figure X-9 : Modèle utilisé pour ajuster notre modélisation aux données CEST 

† les concentrations cérébrales utilisées sont celles ayant été modélisées à partir de la concentration plasmatique 

relevée durant nos expériences. Et kg1, kg2 les paramètres de transports décrits par Duarte et Gruetter, 2012 

A partir de ce modèle, nous avons utilisé les concentrations cérébrales modélisées par les équations 

de transport de Duarte et Gruetter afin d’ajuster le modèle aux concentrations associées au signal CEST 

(Fig.X.10). Pour cela, nous avons exprimé le signal CEST du 2DG en concentration grâce à la relation 

linéaire déterminée sur fantôme (voir chapitre V) :  

𝑀𝑇𝑅𝑎𝑠𝑦𝑚(𝑐) =  0,66 + 1,77 × 𝑐 

 

Figure X-10: Ajustement du modèle sur les données expérimentales 
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Le modèle utilisé pour ajuster les données est un modèle à un compartiment. La fonction utilisée en entrée de ce 

modèle (en rouge) représente les concentrations cérébrales précédemment modélisées. La courbe verte 

correspond au signal CEST observé expérimentalement après injection de 2DG. La courbe bleue correspond à 

l’ajustement du modèle sur les données. 

Les paramètres 𝑘’’1 et 𝑘’’2 ont été déterminé par l’ajustement du modèle et fixés à 0,07 mL.cm-3.min-

1 et 0,27 min-1 respectivement, soit un ratio 
𝑘′′1

𝑘′′2
= 0,27 . Ce ratio indique que le compartiment 

« Cerveau† » (Fig.X.9) est énormément influencé par le compartiment « CEST ». Ceci laisse supposer 

que le modèle utilisé n’est pas adapté aux conditions de notre étude. 

 

 

X.4. LIMITES DE LA METHODE 

Le premier point à aborder est la dissociation du modèle initial en deux parties. Il aurait été en effet 

idéal de résoudre un système plus complexe en une seule fois. Cependant la difficulté de la résolution 

d’un tel système a été un frein à cette approche. La dissociation du modèle utilisé est néanmoins 

justifiable au vu des constantes de Michaelis pour le transport (kM=6,9 mM) et la phosphorylation par 

l’hexokinase (KM = 50 µM). Les valeurs typiques de k1 et k3 estimées en TEP sont respectivement de 0,2 

et 0,03 mL.cm-3.min-1. Ainsi, on peut supposer que la vitesse de transport sera grande devant la vitesse 

de phosphorylation. 

Deuxièmement, concernant la conversion du signal CEST en concentration, nous nous sommes placés 

dans le cas favorable du signal 2DG à 2,1 ppm dans lequel le MTRasym mesuré avant normalisation est 

cohérent avec les concentrations in vivo des métabolites pouvant contribuer au signal CEST. Nous 

avons ainsi pu utiliser la fonction donnée par la régression linéaire sur fantôme. 

Comme évoqué précédemment, les résultats obtenus par cette approche ne sont pas concluants 

concernant la modélisation du signal CEST à partir de la concentration plasmatique. Il serait donc 

intéressant de pouvoir modéliser dans sa globalité un système comprenant des compartiments 

extracellulaire et intracellulaire ainsi que la phosphorylation par l’hexokinase de la molécule étudiée. 

La résolution d’un tel modèle pourrait apporter de nombreuses informations notamment sur le ratio 

des contributions extracellulaire et intracellulaire au signal CEST. 
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X.5. CONCLUSION 

Le développement d’un modèle compartimental CEST, inspiré du modèle TEP, nous a permis de 

déterminer les valeurs des paramètres composants ce modèle grâce à l’ajustement des données 

modélisées sur nos résultats expérimentaux. Néanmoins, le modèle proposé et sa résolution 

différenciée ne donnent pas satisfaction quant à la possibilité d’utiliser le modèle pour déterminer le 

CMRglc par la suite. Nous pouvons proposer plusieurs pistes d’amélioration afin de rendre cela 

possible. 

Les paramètres utilisés dans ce modèle ont été considérés saturables, ainsi nous pourrions reprendre 

les équations de Duarte et les adapter au second compartiment afin de mieux prendre en compte le 

transport et la phosphorylation. Enfin, afin de vérifier la validité des hypothèses utilisées nous 

pourrions mener une expérience dans laquelle nous injecterions du 2DG dans les mêmes conditions (1 

g/kg) mélangé à des doses traceuses de 18F-FDG. Ceci permettrait d’étudier de façon approfondie les 

conditions de saturation de transport et de l’hexokinase. 

Une fois le modèle correctement caractérisé et les contributions des espaces extracellulaire et 

intracellulaire déterminées il paraît possible d’être en mesure d’évaluer le CRMglc à partir d’une 

injection de 2DG à l’aide bien sûr d’une fonction d’entrée comme la concentration plasmatique en 

2DG. 
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Chapitre XI : Perspectives 
 

Au vu des travaux présentés dans les différents chapitres, nous souhaitons proposer dans les 

paragraphes suivants quelques perspectives à ce travail de thèse. 

XI.1. PROTOCOLE EXPERIMENTAL 

XI.1.1. Anesthésie 

Concernant l’anesthésique utilisé au cours de cette thèse, l’isoflurane, son effet avéré sur le 

métabolisme est un énorme frein à la mesure des variations du métabolisme énergétique liées à 

l’injection de l’analogue du glucose d’intérêt. Bien que les raisons de ce choix aient été décrites dans 

ce manuscrit nous pensons qu’il est important de rappeler ici ce détail omniprésent dans nos études. 

En effet, il induit nécessairement une variabilité inter-individuelle due à des réponses physiologiques 

qui varient selon les animaux. Bien que nous nous soyons efforcés de maintenir un niveau d’isoflurane 

uniforme entre les animaux, un même niveau d’anesthésie n’engendre pas forcément un même 

rythme respiratoire chez tous les animaux. On préfèrera dans ce cas un ajustement du niveau 

d’anesthésie, en essayant néanmoins de rester au plus proche de la valeur d’isoflurane choisie dans le 

protocole expérimental. Un moyen de surmonter cette difficulté serait l’utilisation d’une ventilation 

mécanique sur tous les animaux afin de garantir un rythme respiratoire similaire. Bien que la même 

réflexion soit valable concernant le rythme respiratoire, utiliser un anesthésique plus léger, et 

compatible avec l’imagerie CEST, dans de futures études serait une valeur ajoutée conséquente. 

Pouvoir imager le cerveau chez l’animal vigile, comme c’est le cas dans certaines expériences TEP 

précliniques, serait évidemment idéal. 

Dans le cadre de l’anesthésie à l’isoflurane, l’anesthésie est induite avec de fortes concentrations 

d’isoflurane avant d’être diminuée une fois l’animal stabilisé. Nous conseillons cependant, dans la 

mesure du possible, de prévoir un temps d’adaptation à l’anesthésie suffisant pour que le rythme 

respiratoire soit stable après le placement de l’animal au centre de l’aimant. En effet, l’acquisition du 

signal avant injection est primordiale dans nos études puisque nous nous comparons à celui-ci tout au 

long des acquisitions de la cinétique. L’anesthésie de l’animal doit donc être particulièrement stabilisée 

pour que nos mesures ne reflètent pas l’effet de l’anesthésie mais bien celui du métabolisme.  
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XI.1.2. Température 

La température corporelle de l’animal doit également être contrôlée afin que ses variations impactent 

au minimum le métabolisme cérébral. L’utilisation d’un système de chauffage thermorégulé est donc 

essentiel, notamment dans le cadre de nos expériences dans lesquelles l’animal reste endormi pendant 

plus de 2h. 

 

XI.1.3. Diminution de la dose injectée 

Dans nos études nous avons injecté des quantités importantes de glucose ou d’analogues (1 g/kg) 

allant bien au-delà de la physiologie normale de l’animal. De telles doses peuvent perturber le 

fonctionnement normal du système biologique. La mesure CEST dans ces conditions ne reflète donc 

pas totalement le métabolisme énergétique basal. Il serait intéressant de diminuer cette dose afin de 

pouvoir engendrer une réponse de l’organisme dans des conditions physiologiques. L’injection d’une 

dose plus faible (0,5 g/kg) est visible en CEST bien que l’effet observé soit moins intense. Optimiser la 

quantité injectée est un axe d’amélioration à envisager si l’on souhaite étudier le métabolisme 

énergétique dans des conditions normales. Des études sur la sensibilité du contraste CEST en fonction 

des doses injectées semblent donc pertinentes. 

 

XI.2. CONDITIONS D’HEBERGEMENT DES ANIMAUX ET EXPERIMENTATION ANIMALE 

Les conditions d’hébergement et le bien-être animal sont des facteurs à ne pas négliger lors d’études 

précliniques. En effet, ces facteurs peuvent énormément impacter les observations faites par 

l’expérimentateur. Afin de que les animaux soient dans les meilleures conditions possibles il est 

nécessaire de respecter les normes en vigueur quant à l’hébergement et d’appliquer au mieux le 

principe des 3R (remplacement, raffinement, réduction). Le bien-être des animaux doit aussi être pris 

en compte et passe par un hébergement adapté à la nature des animaux utilisés.  

Au laboratoire, les animaleries suivent donc un cycle d’éclairage jour/nuit reflétant les conditions 

naturelles et les rats utilisés sont hébergés dans le respect de leur nature grégaire dans un espace 

minimal adapté à leur taille. Les cages sont également enrichies afin de stimuler au mieux les animaux. 

Plusieurs points sont à considérer dans l’expérimentation animale. Le cycle circadien des rats peut 

jouer un rôle dans l’étude du métabolisme. En effet, selon l’heure de la journée à laquelle un animal 

est examiné, son métabolisme peut varier. Afin de limiter le biais que peut apporter ce facteur dans 
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les résultats, l’expérimentateur prêtera une attention particulière à alterner les heures d’acquisitions 

des animaux des différents cohortes d’intérêt. 

Par ailleurs, les conditions d’alimentation des animaux peuvent jouer un rôle dans l’étude du 

métabolisme. Ces conditions diffèrent de l’environnement naturelle dans lesquelles les animaux 

évolueraient. Notamment, l’accès à la nourriture en animalerie est grandement facilité par rapport aux 

conditions éthologiques. Bien que nous n’ayons pas remarqué dans nos expériences de différences 

entre les poids d’animaux hébergés dans une même cage, ce paramètre ne doit pas être écarté. De 

plus, l’activité limitée des rats comparée à leurs apports énergétiques a mené à une prise de poids 

problématique pour leur passage dans l’antenne volumique (dans le cas du suivi longitudinal 

WT/BACHD). Leur mise au régime a donc été nécessaire. Afin de limiter les répercussions possibles sur 

les résultats de notre étude, tous les animaux des cohortes étudiées ont été mis au régime en même 

temps et de façon progressive. Cependant, cette mise au régime peut tout de même avoir un effet sur 

le métabolisme des animaux. Nous conseillons donc aux personnes souhaitant suivre 

longitudinalement des animaux dont la prise de poids serait problématique, d’instaurer un régime 

alimentaire du début à la fin de l’étude chez tous les animaux inclus dans l’étude. 

Dernièrement, des points limites sont à prévoir à partir desquels les animaux affectés sont exclus de 

l’étude. La souche de rat utilisée dans nos études est sujette au développement de tumeurs de façon 

incontrôlée. Ce développement de tumeur était donc pour nous le point limite que nous nous étions 

fixés. En effet, le métabolisme énergétique est particulièrement affecté par la consommation élevée 

de glucose dans la tumeur. Les points limites doivent être déterminés dès la planification d’une étude. 

 

XI.3. ACQUISITION DU SIGNAL CEST 

XI.3.1. Séquences RMN et IRM 

L’utilisation de la séquence de spectroscopie CEST a été prédominante dès son développement. En 

effet, si son objectif premier était de permettre de répondre à la question de l’origine compartimentale 

du signal CEST, elle s’est avérée particulièrement utile grâce à son excellente résolution temporelle 

pour suivre le métabolisme énergétique d’abord dans les différentes structures cérébrales puis dans 

le suivi longitudinal. En contrepartie la résolution spatiale doit être grandement sacrifiée. Dans les 

développements futurs de la méthode, une séquence d’imagerie CEST devrait être privilégiée afin de 

bénéficier de son excellente résolution spatiale pour explorer le métabolisme du cerveau dans un 

champ de vue bien plus grand que celui offert par la séquence spectroscopique. Une telle approche 
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permettrait de tirer pleinement parti du contraste CEST en rendant possible l’analyse fine du 

métabolisme dans les structures cérébrales. 

 

XI.3.2. Paramètres d’acquisition 

Les paramètres d’acquisition utilisés durant cette thèse ont été déterminés sur des fantômes. Or, des 

études récentes d’optimisation suggèrent que nos paramètres ne sont peut-être pas les plus pertinents 

pour des acquisitions in vivo. Dans la perspective de poursuite de l’optimisation de l’imagerie CEST, il 

serait intéressant d’acquérir le signal CEST en utilisant les valeurs des paramètres proposés dans la 

littérature. Ceci n’a en effet pas été testé au cours de cette thèse car nous avions déjà sélectionné nos 

paramètres de façon empirique et étions déjà engagés dans nos différentes études. 

 

XI.4. INTERET DE LA METHODE 

XI.4.1. En préclinique 

Le développement de l’imagerie CEST chez le rat devrait être facilement transposable chez la souris. 

Certaines limitations sont cependant à soulever. Le cerveau de souris étant bien plus petit que celui 

du rat, la résolution spatiale utilisée devient un point critique de la transposition de la méthode. En 

effet, il est nécessaire d’avoir une résolution spatiale suffisante pour pouvoir distinguer les structures 

cérébrales si l’on souhaite utiliser cette méthode pour étudier le métabolisme énergétique dans des 

modèles murins. Pour cela, l’utilisation d’une antenne cryogénique haute performance est 

indispensable afin d’améliorer le rapport signal sur bruit. L’antenne cryogénique peut ainsi améliorer 

le rapport signal sur bruit d’un facteur 3 par rapport à notre meilleure configuration d’antennes souris 

à température ambiante. Cependant, cette antenne est une antenne surfacique utilisée en réception 

et en transmission. Les études voulant utiliser ce type d’antenne prêteront donc une attention toute 

particulière à l’homogénéité du champ B1, essentielle aux mesures CEST. 

L’application de l’imagerie CEST sur des modèles murins ouvre tout un champ de recherche et de 

caractérisation du métabolisme énergétique in vivo, particulièrement pertinent dans les maladies 

neurodégénératives. En effet, de nombreux modèles restent à caractériser de façon longitudinale afin 

de mieux comprendre les processus mis en jeu dans l’altération du métabolisme énergétique.  

XI.4.2. Vers une application clinique 

L’imagerie CEST a également un avenir dans le diagnostic clinique des maladies neurodégénératives, 

néanmoins sa translation en clinique doit encore surmonter de nombreux défis. Rappelons que la 
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condition pour réussir à imager l’effet CEST est que le taux d’échange de la molécule d’intérêt soit 

inférieur au déplacement chimique de cet agent par rapport à l’eau libre. Le déplacement chimique 

étant proportionnel au champ B0, l’application de la méthode sur un champ clinique (~3 T) n’est pas 

favorable. Ainsi, ajouté aux mouvements du patient et aux effets de l’hétérogénéité de B1 et de B0, le 

contraste CEST reste à ce jour difficile à détecter (Kim et al. 2019). Le renouvellement du parc des IRMs 

cliniques par des IRMs à champ plus élevé (4,7 – 7 T) laisse tout de même espérer que la translation 

de la méthode sera possible. 

 

XI.5. APPROCHE QUANTITATIVE DE LA MESURE DU CRMGLC 

La mesure quantitative du CMRglc par IRM-CEST représente à nos yeux une méthode d’avenir 

prometteuse pour l’évaluation de modèles de maladies neurodégénératives. Ainsi, bien que n’ayant 

pu mettre au point un modèle complet du signal CEST, nous pensons qu’il est un pilier essentiel au 

développement de l’imagerie CEST et que cet axe de recherche sera approfondi dans de futures 

études. Quelques pistes d’améliorations peuvent être discutées ici. 

L’utilisation de la modélisation grâce aux équations de Bloch-McConnell afin d’obtenir une valeur 

quantitative de la concentration de l’agent CEST est l’une des clés de l’imagerie CEST quantitative. 

Cette méthode, possible grâce aux modèles permettant de prendre en compte les contributions des 

différents pools, requiert néanmoins des acquisitions supplémentaires afin de permettre l’ajustement 

du modèle aux données expérimentales. Ces acquisitions, telles que des cartographies T1 ou T2 ou 

encore la variation du B1 ou du tsat, occupent cependant du temps machine. Dans l’hypothèse où cette 

approche est utilisée, un compromis sera donc à trouver entre temps d’acquisition et pertinence de 

l’information biologique obtenue. 

Enfin, le développement de la modélisation du transport et de la consommation du glucose ou d’un 

analogue devrait également être poursuivi afin de pouvoir au mieux comprendre les contributions 

compartimentales du signal CEST. 
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Conclusion générale 
 

Des preuves convaincantes indiquent que l’altération du métabolisme énergétique jouerait un rôle clé 

dans plusieurs maladies neurodégénératives. Il serait donc intéressant d’étudier l’évolution du 

métabolisme énergétique dans un modèle animal afin de mieux comprendre le développement de la 

maladie et, par la suite, mieux la traiter. La tomographie par émission de positons, examen de 

référence pour évaluer le taux métabolique cérébral du glucose, reste un outil souffrant d’un manque 

de résolution spatiale, limitant son application dans les modèles rongeurs, en particulier murins. Pour 

combler ce manque, nous avons proposé d’utiliser une méthode IRM innovante, l’imagerie CEST du 

glucose, afin d’étudier avec une bonne résolution spatiale le métabolisme énergétique chez le rat et la 

souris. L’objectif général de ce travail de thèse a donc été d’optimiser, caractériser et évaluer le 

potentiel de l’imagerie glucoCEST pour l’investigation du métabolisme énergétique cérébral in vivo. 

Au cours de la première étape de ce travail, la détermination et l’optimisation de la séquence CEST 

existante au laboratoire a été menée sur fantôme. Ce travail a permis de déterminer 

expérimentalement les paramètres essentiels que sont l’intensité de la saturation radiofréquence (B1), 

la durée de cette saturation (tsat) ainsi que les fréquences de saturation (δsat) permettant une sensibilité 

et spécificité maximales du glucose. Le choix de ces paramètres est en effet crucial pour pouvoir imager 

spécifiquement le glucose dans des conditions in vivo avec une bonne sensibilité. Une fois ce travail 

effectué, la mise au point de la méthode in vivo a fait l’objet de nombreux ajustements. Malgré une 

volonté de se tourner vers un anesthésique avec l’impact le plus faible possible sur le métabolisme 

énergétique, nous n’avons malheureusement pas pu aboutir à un autre anesthésique que l’isoflurane, 

connu pour engendrer une diminution conséquente du niveau du métabolisme énergétique. 

La deuxième étape de ce travail a consisté à caractériser l’origine compartimentale du signal glucoCEST 

in vivo. En effet, il s’agit d’une question primordiale à laquelle il est impératif de répondre avant de 

pouvoir utiliser l’imagerie CEST comme outil de cartographie du CMRglc. Nous avons pour cela choisi 

d’utiliser différents analogues du glucose dont le métabolisme diffère, permettant ainsi de 

compartimenter l’origine du signal. Nous avons donc pu montrer i) grâce au L-glucose que l’espace 

vasculaire ne contribuait pas au signal CEST, ii) grâce au 2-déoxy-D-glucose et au 3-O-méthyl-D-glucose 

que les espaces extracellulaire et intracellulaire contribuaient au signal. Cependant, nous n’avons pas 

pu déterminer précisément les valeurs de ces contributions. Malgré l’utilisation d’une séquence CEST 

pondérée en diffusion apportant une discrimination entre ces deux compartiments, la sensibilité de la 

mesure ne nous a pas permis de quantifier leurs contributions. Contrairement à nos attentes nous 

n’avons pas pu complètement caractériser l’origine compartimentale du signal. Néanmoins l’apport 
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de notre travail est suffisant pour envisager l’application de l’imagerie CEST à l’étude du métabolisme 

énergétique. 

Grâce au travail effectué, nous avons pu évaluer notre méthode comme outil de suivi du métabolisme. 

Cette évaluation a consisté en l’étude de structures cérébrales possédant une consommation de 

glucose différente. En comparant leurs cinétiques CEST nous avons mis en évidence la capacité de 

notre méthode à discriminer les différences métaboliques de ces structures. Bien que ne soyons pas 

en mesure d’expliquer pleinement les variations observées, celles-ci reflètent sans aucun doute les 

différences de transport et de consommation entre ces structures. Afin de valider cette hypothèse 

nous avons également étudié le tissu musculaire dont on sait que le métabolisme diffère grandement 

du métabolisme cérébral. Ainsi, nous avons confirmé que la méthode CEST précédemment développée 

est bien en mesure de suivre et de comparer de façon relative le métabolisme énergétique entre 

différentes structures. 

Fort de ces résultats, nous avons mis en place un suivi longitudinal entre des rats « sauvages » et un 

modèle de la maladie de Huntington afin d’étudier l’évolution de leur métabolisme énergétique au 

cours du temps. En effet, il a été montré dans les travaux du précédent doctorant de l’équipe que le 

métabolisme du glutamate et du glucose diffère dans le modèle BACHD. L’un des objectifs de cette 

étude était donc d’étudier la mise en place des altérations métaboliques liées à la maladie dans le 

modèle BACHD. Nous avons ainsi comparé les cinétiques acquises à 2 et 4 mois entre les groupes. En 

se fondant sur les hypothèses nées des précédentes caractérisations des cinétiques, nous avons pu 

mettre en évidence la plus faible consommation de glucose dans le modèle BACHD, étant d’ailleurs 

corrélée avec la variation des niveaux de glutamate décrite dans l’étude de Jérémy Pépin. 

Enfin, dans un dernier temps, nous avons voulu tendre vers une mesure quantitative du métabolisme 

cérébral. Nous avons pour cela proposé un modèle compartimental CEST, inspiré du modèle TEP. Des 

expériences complémentaires ont été effectuées afin d’obtenir les concentrations plasmatiques de 

2DG injectées qui ont servi à générer une fonction d’entrée pour la résolution du modèle CEST. La 

résolution du modèle et son ajustement aux données expérimentales ne sont malheureusement pas 

optimales et ne permettent pas à ce jour la transposition du modèle à de futures études de 

cartographie du CMRglc en CEST.  

 

Nous espérons que l’ensemble des résultats présentés dans cette thèse pourra fournir au lecteur une 

vision large des possibilités qu’offre le développement de l’IRM-CEST. Enfin, nous espérons également 

que les études effectuées au cours de cette thèse pourront permettre une meilleure compréhension 

du phénomène CEST et contribuer au développement de cette méthode innovante.  
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Résumé : Les maladies neurodégénératives sont un enjeu de 
société majeur et leur détection précoce est essentielle pour 
mieux prendre en charge les patients et pour envisager 
l’application d’un traitement potentiel. L’un des biomarqueurs 
pour détecter la maladie avant même l’apparition de 
symptômes est la consommation cérébrale de glucose. En effet, 
le glucose est une molécule essentielle à la production d’énergie 
et notre cerveau est l’organe de notre corps qui en consomme 
le plus. Afin de mieux comprendre la physiopathologie de ces 
maladies, le recours aux modèles animaux est particulièrement 
intéressant car il permet, entre autres, d’étudier l’évolution de 
la maladie dès les premiers mois de vie des animaux. 
Cependant, les méthodes d’imagerie existantes, telles que la 
tomographie par émission de positrons ou l’autoradiographie 
ne sont pas adaptées au suivi longitudinal des nombreux 
modèles rongeurs existants du fait de leur manque de 
résolution spatiale ou de la nécessité de sacrifier l’animal. Afin 
de pallier ces inconvénients nous avons développé au cours de 
cette thèse l’imagerie de Transfert de Saturation par Échange 
chimique (CEST) du glucose dont l’objectif était de cartographier  

le métabolisme énergétique in vivo avec une très bonne 
résolution spatiale. L’objectif de ce travail de thèse a donc été 
d’optimiser, caractériser et évaluer le potentiel de l’imagerie 
glucoCEST pour l’investigation du métabolisme cérébral in 
vivo. Nous avons tout d’abord optimisé les paramètres de la 
séquence CEST afin d’être le plus sensible et spécifique 
possible au glucose et à ses différents analogues. Nous avons 
ensuite répondu à une question majeure qui est l’origine 
compartimentale du signal CEST en montrant qu’il provenait 
des compartiments extracellulaire et intracellulaire. A partir 
de ces résultats nous avons évalué le potentiel de l’imagerie 
CEST à suivre le métabolisme énergétique dans différentes 
structures cérébrales puis nous l’avons appliqué au suivi 
longitudinal de rats contrôles et de rats atteints de la maladie 
de Huntington. Nous avons ainsi pu observer des différences 
métaboliques entre ces cohortes. Enfin, nous avons travaillé 
sur la quantification du signal CEST. L’ensemble de ces 
résultats montre les applications de l’imagerie glucoCEST 
comme outil pertinent du suivi du métabolisme énergétique 
cérébral dans les modèles rongeurs. 

 

 

Title : Study of energy metabolism in vivo using CEST-MRI of glucose 
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Abstract : Neurodegenerative diseases are a major societal 
issue and their early detection is essential to better manage 
patients and to consider the application of a potential 
treatment. One of the biomarkers for detecting the disease 
even before the onset of symptoms is cerebral glucose 
consumption. Indeed, glucose is an essential molecule for 
energy production and our brain is the organ which consumes 
the most of glucose. In order to better understand the 
physiopathology of these diseases, the use of animal models is 
particularly interesting because it allows, among other things, 
to study the evolution of the disease from the first months of 
life of the animals. However, existing imaging methods, such as 
positron emission tomography or autoradiography, are not 
suitable for longitudinal follow-up of the many existing rodent 
models due to their lack of spatial resolution or the need to 
sacrifice the animal. In order to overcome these drawbacks we 
developped during this thesis the Chemical Exchange Saturation 
Transfer (CEST) imaging of glucose with the goal of mapping the  

energy metabolism in vivo with a good spatial resolution. The 
objective of this thesis work was therefore to optimize, 
characterize and evaluate the potential of glucoCEST imaging 
for the investigation of brain metabolism in vivo. We first 
optimized the CEST sequence’s parameters in order to be as 
sensitive and specific as possible to glucose and its analogs. 
We then answered a major question about the 
compartmental origin of the CEST signal by showing that it 
originates from both extracellular and intracellular 
compartments. Based on these results, we evaluated the 
potential of CEST imaging to monitor energy metabolism in 
different brain structures and then applied it to longitudinal 
monitoring of control rats and rats with Huntington’s disease. 
We were thus able to observe metabolic differences between 
these cohorts. Finally, we worked on the quantification of the 
CEST signal. All these results show the applications of 
glucoCEST imaging as a relevant tool for monitoring cerebral 
energy metabolism in rodent models. 
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