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Résumé 

La Sclérose en Plaques (SEP) est une pathologie qui se caractérise notamment par trois grands processus 
physiopathologiques que sont l’inflammation, la démyélinisation et la neurodégénérescence associées 
chacune à différentes perturbations métaboliques. La spectroscopie par résonance magnétique ou SRM 
permet de manière non invasive, de caractériser et suivre l'évolution du métabolisme cérébral in vivo chez 
l’Homme. Néanmoins, cette technique continue à être difficilement transférable en clinique notamment en 
raison d'un faible rapport signal sur bruit et d'une faible couverture spatiale, qui ne permet pas, à l’heure 
actuelle, d’obtenir une caractérisation métabolique cérébrale complète, un prérequis essentiel pour mieux 
comprendre une pathologie diffuse comme la SEP. 

Mon premier projet a donc consisté à transposer en recherche clinique, une technique de spectroscopie 
rapide en 3 dimensions, acquise dans deux orientations spatiales (CACP et CACP+15°), permettant une 
couverture totale de l’encéphale. Ainsi, 19 patients atteints d’une SEP de forme récurrente-rémittente (RR) 
et 19 témoins appariés en âge et en sexe ont été explorés et comparés voxel à voxel afin de mettre en 
évidence la topographie de leurs anomalies métaboliques. Cette comparaison a mis en évidence des 
diminutions de N-Acétyl Aspartate (NAA) et des Glutamate-Glutamine (Glx), métabolites reliés 
respectivement à la viabilité et à l’activité neuronale, dans des régions fonctionnelles motrices et cognitives, 
mais également des augmentations de myo-inositol, principal marqueur de l’activation gliale, dans les lésions 
de substance blanche ainsi qu’en dehors (Donadieu et al. JMRI 2016).  

La deuxième étude a visé à caractériser d'un point de vue métabolique, les accumulations cérébrales de 
sodium observées chez les patients atteints de SEP par IRM du 23Na. Nous avons combiné dans un même 
protocole clinique une exploration par imagerie spectroscopique 3D du proton (double orientations) et par 
IRM 3D du sodium couvrant l'ensemble du cerveau. Nous avons ainsi exploré 21 patients et 20 témoins 
appariés en âge et en sexe et évalué les corrélations entre les accumulations de sodium et les désordres 
métaboliques. Nous avons pu mettre en évidence des corrélations significatives entre les accumulations de 
sodium et les diminutions de NAA dans les trois compartiments (substance blanche, substance grise et 
lésions), mettant en lumière un lien fort entre les accumulations de sodium observées dans la SEP et les 
phénomènes de souffrance neuronale reflétés par les diminutions de NAA (Donadieu et al. MSJ 2017). 

Enfin, le dernier projet a eu pour but d'améliorer la résolution spatiale de l'imagerie spectroscopique du 
proton en tirant partie des avantages d'un imageur clinique à très haut champ magnétique (7 Tesla). En 
effet le gain en rapport signal sur bruit offert par le 7T, nous a permis d’améliorer la résolution spatiale tout 
en gardant un temps d’acquisition compatible avec un examen clinique. Cette étude a été menée sur 13 
sujets sains avec une séquence 2D semi-laser centrée sur le Thalamus et un volume de voxel inférieur à 0.3 
ml. Après avoir corrigé les problèmes liés au très haut champ comme les inhomogénéités B0 et B1 ainsi que 
l’artefact de déplacement chimique, nous avons obtenu le profil du NAA, de la Choline et de la Créatine 
pour 4 gros noyaux thalamiques. L’analyse statistique a mis en évidence des différences métaboliques entre 
les noyaux d’un même hémisphère et des différences gauche/droite pour un même noyau (Donadieu et al. 
MAGMA 2016). 
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Abstract 

Multiple Sclerosis is a chronic and diffuse pathology characterize by three main pathophysiological 
processes, the inflammation, the demyelination and the neurodegeneration, linked with different metabolic 
disruptions. Magnetic Resonance Spectroscopy (MRS) allows to characterize, in vivo and non-invasively, the 
cerebral metabolism in Human. Nevertheless, use MRS in clinical routine is marginal due to low signal to 
noise ratio and poor spatial coverage. Currently, it is impossible to obtain whole brain metabolic 
topography, mandatory step in order to understand diffuse pathology like MS. 

First of all, we aimed to transpose, in a clinical protocol, a fast 3D-MRSI sequence acquired in two different 
orientations (AC-PC and AC-PC+15°), giving us a whole brain metabolic coverage. 19 relapsing-remitting 
(RR) MS patients and 19, matched in age and gender, healthy controls have been explored and compared 
using statistical mapping analysis, in order to highlight the topography of metabolic abnormalities in MS 
patients. We observed significant decrease in NAA and Glx, metabolites linked with neuronal health and 
activity, in important motor and cognitive areas, but also increase in Myo-Inositol, main biomarker of glial 
activation, inside white matter T2 lesions and outside, in normal appearing white and grey matter 
(Donadieu et al. JMRI 2016).  

Secondly, we aimed to characterize the metabolic counterpart of cerebral sodium accumulations observed, 
using 23Na MRI, in RR-MS patients. We have combined, in a same clinical protocol, the fast 3D proton 
MRSI sequence with the double orientations and the 23Na MRI sequence covering the whole brain previously 
develop in the laboratory. We explored 21 RR-MS patients and 20, matched in age and gender, healthy 
controls. We evaluated correlations between sodium accumulations and metabolic disorders using stepwise 
regression model. We observed significant correlations between sodium accumulations and decrease in NAA 
in the three main brain compartments (white matter, grey matter and T2 lesions), highlighting a strong link 
between sodium accumulations observe in MS and neuronal suffering reflecting by decrease in NAA 
(Donadieu et al. MSJ). 

Finally, we attempted to improve spatial resolution of proton MR spectroscopy using ultra high field clinical 
scanner (7 Tesla). Indeed, the benefit in signal to noise ratio offer by 7 Tesla, allow us to improve spatial 
resolution while maintaining a clinical compatible acquisition time. We explored 13 right handed healthy 
controls with a 2D semi-laser sequence focus on Thalamus with voxel size below 0.3 ml. We also addressed 
ultra-high field artifacts like B0 and B1 inhomogeneities as well as chemical shift displacement error. We 
obtained metabolic profiles of NAA, Choline and Creatine for 4 big thalamic nuclei (Pulvinar, Dorso-Medial, 
Ventro-Lateral and Anterior). Moreover, statistical analysis evidencing metabolic differences between nuclei 
in same hemisphere but also for some nuclei left/right differences (Donadieu et al. MAGMA 2016). 
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Introduction Générale 

L’Imagerie par Résonance Magnétique ou IRM est une technique utilisée en routine 

clinique depuis le milieu des années 80. Cette technique reposant sur la résonance 

magnétique des noyaux (notamment ceux de l’hydrogène de l'eau) permet le dépistage et 

le suivi de nombreuses pathologies notamment neurologiques comme la Sclérose en 

Plaques (SEP). Cependant l’IRM dite « conventionnelle » ne permet qu’une 

caractérisation anatomique des maladies, limitant donc la compréhension globale de 

celles-ci. Ce manque de spécificité a été compensé par la recherche fondamentale et 

clinique, qui a développé depuis plus de 30 ans, des techniques d’IRM dites « non-

conventionnelles » comme l’IRM fonctionnelle permettant d’accéder à la réponse 

hémodynamique du cerveau à un stimulus, l’imagerie du tenseur de diffusion permettant 

de calculer la restriction de la diffusion des molécules d’eau dans un tissu, la spectroscopie 

par résonance magnétique (SRM) permettant d’étudier in vivo le métabolisme d’un tissu 

et encore l’IRM du sodium permettant d’évaluer la concentration en sodium dans 

différents organes de manière non invasive. 

Hélas, malgré la forte valeur ajoutée de ces techniques, leur utilisation en routine clinique 

n’est pas encore triviale. En effet, de nombreuses limites comme le long temps 

d’acquisition, la difficulté technique de mise en place et de traitement des données ainsi 

que la faible reproductibilité de certaines techniques ne permettent pas encore leurs 

utilisations courantes dans le but de comprendre et traiter les pathologies. 

Mes travaux de thèse s’inscrivent donc dans ce contexte et ont pour but de valider dans 

un premier temps des techniques d'imagerie SRM (ISRM) du proton et d’IRM du sodium 

« cerveau entier » afin d’accéder au métabolisme cérébral et à l'homéostasie ionique de 

sujets sains et de patients atteints de SEP explorés à haut champ magnétique (3 Tesla). 

Dans un deuxième temps, l’idée a été de développer des techniques d'ISRM exploitant les 

capacités des imageurs à ultra haut champ (7 Tesla). Ces travaux ont été réalisés dans le 

cadre d’une convention CIFRE entre l’entreprise SIEMENS Healthcare et le CRMBM 
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(Centre de Résonance Magnétique Biologique et Médicale), unité mixte de recherche 

UMR 7339-Aix Marseille Université-CNRS, au sein du service hospitalier CEMEREM 

(Centre d’Exploration Médicale par résonance Magnétique) du CHU Timone. 

La première partie est constituée d'une étude bibliographique. 

Elle se découpe en deux chapitres, le premier présente les bases du métabolisme cérébral 

et des échanges sodiques chez le sujet sain ainsi que leurs atteintes dans une pathologie 

neurodégénérative majeure touchant le jeune adulte : la Sclérose en Plaques. 

Le deuxième chapitre introduit les principes et les limites de la SRM et de l’imagerie du 

sodium qui permettent d’appréhender ce métabolisme cérébral in vivo chez l’Homme. 

Nous parlerons également de l’intérêt et des limites du très haut champ (7 Tesla) pour 

ces deux techniques. 

La deuxième partie décrit les études expérimentales et est organisée en trois chapitres. 

Le chapitre 1 présente le premier travail expérimental. Cette première étude a visé à 

valider chez des patients atteints de SEP de forme Récurrente-Rémittente (RR), une 

technique d'ISRM en 3 dimensions couvrant l’ensemble du cerveau. L’utilisation de cette 

technique en recherche clinique est inédite et a permis d’accéder in vivo à la topographie 

cérébrale des anomalies métaboliques chez des patients SEP. 

Le chapitre 2 présente l’association, dans un même temps d’examen, de l’imagerie du 

sodium cerveau entier, précédemment validée au laboratoire chez différentes cohortes de 

patients souffrant de SEP, avec l'imagerie SRM 3D couvrant l’ensemble du cerveau, 

validée par l’étude précédente. Cette étude est réalisée chez des patients souffrant de SEP 

de forme RR. 

Enfin, le chapitre 3 présente l’intérêt d’utiliser un imageur à très haut champ (7 Tesla) en 

démontrant la faisabilité d’obtenir une acquisition d'imagerie SRM à très haute résolution 

spatiale avec une taille de voxel d'environ 0,3ml. Le but de cette étude a été d’obtenir la 

composition métabolique des plus gros noyaux du thalamus, structure cérébrale pivot du 
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cerveau, chez des sujets sains grâce à une technique d'imagerie SRM 2D hautement 

résolue spatialement. 

Après une conclusion générale sur ce travail de thèse, nous énonçons diverses perspectives 

ouvertes par nos études, notamment les résultats préliminaires du suivi longitudinal des 

patients explorés dans la première étude, et des projets réalisables sur une période de 5 

ans. 
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CHAPITRE 1 

Métabolisme cérébral : de la physiologie à la 

pathologie, application à la Sclérose en Plaques. 

 

Depuis de nombreux siècles, le cerveau est un organe qui fascine l’Homme. Si son étude 

a, durant très longtemps, été uniquement basé sur des critères purement morphologiques 

et anatomiques, c’est à Ramon y Cajal et Camillo Golgi, au début du XXème siècle, que 

reviennent les premières descriptions précises des cellules du cerveau que sont les neurones 

et les cellules gliales. 

Bien que le cerveau soit un organe faible en poids (entre 2 et 3 % de la masse corporelle 

totale) il n’en demeure pas moins le plus grand consommateur énergétique du corps 

humain (près de 30 % de l’énergie corporelle totale) et un des organes le plus 

consommateur d’oxygène (entre 20 et 25 % de la consommation corporelle totale). Cette 

consommation énergétique élevée permet de maintenir la viabilité du réseau complexe que 

forment les neurones et les cellules gliales. 

Il est évident que le bon fonctionnement d’un tel réseau repose sur une perfusion cérébrale 

complexe et efficace permettant d’alimenter rapidement le cerveau en oxygène et en 

nutriments, mais aussi sur de nombreux mécanismes et cascades cellulaires permettant la 

transformation, l’utilisation et le recyclage des composés énergétiques, la communication 

entre les différents acteurs cérébraux et le maintien de leurs structures. 

Etudier le métabolisme cérébral revient donc à s’intéresser aux différents composés jouant 

un ou plusieurs rôles dans les mécanismes et cascades cellulaires du cerveau. 

Historiquement, on commence à s’intéresser au métabolisme cérébral à partir de la 

deuxième partie du XXème siècle, tout d’abord ex vivo sur des échantillons biologiques puis 

in vivo chez l’animal grâce à l’évolution des techniques de microscopie et enfin in vivo 
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chez l’Homme grâce à des techniques de spectroscopie par résonance magnétique ou de 

tomographie par émission de positons (TEP). 

 

1.1 : Métabolisme cérébral : quels sont les principaux acteurs ? 

Les acteurs principaux du métabolisme cérébral sont appelés métabolites, ils ont des rôles 

très variables pouvant aller du simple constituant structurel comme la Choline, composé 

essentiel des membranes, à la principale source d’énergie dans le cerveau, le Glucose. 

Sans être exhaustif, nous allons passer en revue ici les principaux métabolites cérébraux 

entrant dans les différentes voies cellulaires.  

Le Glutamate (Glu) est un α-amino acide, qui est le métabolite le plus concentré dans 

le cerveau humain (≈12mM). Considéré comme le principal neurotransmetteur excitateur 

intra-cellulaire du cerveau [Bennett and Balcar, 1999; Fonnum, 1984; Zhou and Danbolt, 

2014], il peut représenter jusqu’à 50% de la quantité de neurotransmetteurs dans 

certaines régions du cerveau. Lorsque le neurone est excité, il libère dans la fente 

synaptique du Glutamate, celui-ci peut être capté par trois types de récepteurs 

ionotropiques (NMDA, AMPA ou Kaïnate) ou par des récepteurs métabotropiques 

(mGluR) [Kew and Kemp, 2005] au niveau post-synaptique. Ce processus permet le 

passage de l’information (ici chimique) d’un neurone à un autre. Il est important de noter, 

qu’un excès de Glu dans la fente synaptique va entrainer un phénomène dit 

« d’excitotoxicité » entrainant à terme la mort du neurone post-synaptique [Zhang et al., 

2015]. Afin de lutter contre ce phénomène, les astrocytes présents autour de la fente 

synaptique vont recapter le Glu en excès via des transporteurs membranaires sodium-

dépendants et le transformer rapidement en Glutamine (Gln) via une Gln synthétase et de 

l’Adénosine Triphosphate (ATP) (Figure 1.1). Cette Gln est rendue au neurone pré-

synaptique qui va la retransformer en Glu et l’inclure de nouveau dans des vésicules 

synaptiques. Ce processus important de recyclage nécessite une synergie parfaite entre 
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de démyelinisation et d’inflammation [Praet et al., 2015]. La Cho libre est transportée 

dans les cellules via des transporteurs à faibles ou hautes affinités [Kuhar and Murrin, 

1978; Yamamura and Snyder, 1972] pour être un précurseur de la Pcho et de la GPC.  

 

La créatine (Cr) et sa forme phosphorylée, la phosphocréatine (PCr), jouent un rôle 

pivot dans l’homéostasie énergétique cérébrale et notamment dans la transformation de 

l’Adénosine Diphosphate (ADP) en ATP. On les retrouvent dans les neurones et les 

cellules gliales avec un ratio de 1:2 [Urenjak et al., 1993] et leur passage d’une forme à 

l’autre se fait dans le cytoplasme ou la mitochondrie par l’intermédiaire de la créatine 

kinase (CK) (Figure 1.3) [Wyss and Kaddurah-Daouk, 2000]. Le bon fonctionnement de 

cette enzyme est vital pour le cerveau, car elle permet de produire l’ATP nécessaire dans 

une multitude de cascades cellulaires et aussi pour le fonctionnement des pompes et 

canaux comme la Na+/K+ ATPase [Post et al., 1972]. Cette pompe permet le maintien 

du potentiel électrochimique des membranes neuronales et le déclenchement de potentiel 

d’action [Rae, 2014]. De manière plus triviale, Le couple Cr/PCr est considéré comme un 

bon marqueur de densité cellulaire. En effet on retrouve ces deux métabolites dans 

quasiment toutes les cellules cérébrales et leur taux semble être modulé par des 

phénomènes tels que l’inflammation ou la neurodégénérescence [Srinivasan, 2005].  
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types de récepteurs, un ionotropique, le GABA(A), et un métabotropique, le GABA(B). 

Ces deux récepteurs ont des localisations post- et extra- synaptique [Nasrallah et al., 

2007; Nasrallah et al., 2009]. Le système GABAergique module de nombreuses activités 

physiologiques comme le sommeil, la douleur, le système moteur ou encore l’anxiété et est 

dérégulé dans de nombreuses pathologies comme la schizophrénie ou l’épilepsie [Möhler, 

2006]. 

Le Myo-Inositol (m-Ino) est un métabolite synthétisé principalement à partir du 

Glucose. Sa concentration varie énormément selon les régions cérébrales, de 2 à 15 mM 

avec une moyenne de 8 mM [Fisher et al., 2002]. Malgré le fait que le m-Ino soit présent 

dans certains neurones [Novak et al., 1999], il est considéré comme le principal marqueur 

des cellules gliales [Brand et al., 1993]. En plus d’être un marqueur inflammatoire, le m-

Ino est aussi un constituant des lipides membranaires via les phosphoglycérides ou encore 

un second messager intracellulaire. Il est impliqué dans de nombreuses pathologies 

inflammatoires cérébrales comme la SEP ou les tumeurs [Bertholdo et al., 2013]. 

Le Glucose (Glc) est le principal substrat énergétique du cerveau, sa concentration est 

autour de 1 mM et sa régulation est un enjeu physiologique majeur. Il n’est pas synthétisé 

de novo dans le cerveau mais traverse la barrière hémato encéphalique (BHE) après avoir 

circulé dans le système vasculaire cérébral et est incorporé dans les neurones et les cellules 

gliales. Il entre dans le métabolisme oxydatif des cellules cérébrales et une concentration 

sanguine inférieure à 4 mM peut avoir de graves conséquences entrainant le coma puis la 

mort [Mitrakou et al., 1991]. Une fois à l’intérieur des cellules, par l’intermédiaire des 

transporteur GLUT1 pour les astrocytes et GLUT3 pour les neurones [Vannucci et al., 

1997], le Glc est transformé en glucose-6-phosphate puis en lactate et en alanine, via une 

glucose-6-phosphatase, afin d’être le substrat énergétique majoritaire des neurones 

[Tabernero et al., 1996; Tyson et al., 2003]. Il est à noter que les cellules gliales sont 

capables de stocker le glucose sous forme de glycogène et donc de conserver une réserve 

énergétique disponible à tout moment pour le neurone [Cataldo and Broadwell, 1986]. 

Le lactate (Lac) est la deuxième source d’énergie du cerveau après le glucose (≈1mM), il 

peut être oxydé par les neurones mais aussi par les cellules gliales [Boumezbeur et al., 
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blanche et plus concentré dans les cellules gliales que dans les neurones [Rice and Russo-

Menna, 1998; Srinivasan et al., 2010]. Le GSH est formé à partir de glutamate, de 

cystéine et de glycine dans une réaction catalysée par la glutathion synthétase et 

nécessitant de l’ATP [Meister, 1974]. Il a un rôle essentiel dans la synthèse et la 

dégradation des protéines, dans la formation des déoxyribonucleotides, fragment de l’ADN 

mais également une influence protectrice vis-à-vis des radicaux libres de l’oxygène 

extrêmement toxiques pour les neurones [Rae, 2014]. Ce dernier rôle le relie aux 

mitochondries, en effet lorsque le GSH est réduit, la mitochondrie dysfonctionne et la 

production de NAA diminue fortement [Heales et al., 1995]. L’âge semble aussi avoir un 

effet sur les taux cérébraux de GSH [Maher, 2005].  

Sodium et cerveau : 

Bien que le sodium soit un ion et pas un métabolite, son rôle est central dans les 

processus physiologiques et pathologiques. En effet il entre, dans de nombreuses cascades 

cellulaires, dans le fonctionnement de nombreuses pompes et canaux transmembranaires 

et joue aussi un rôle principal dans le maintien du potentiel de membrane du neurone et 

le déclenchement et la propagation du potentiel d’action [Catterall and Swanson, 2015; 

Hille, 1978]. 

Le sodium se distribue en plusieurs compartiments distincts dans le cerveau humain. Dans 

le compartiment extracellulaire ainsi que dans le LCR la concentration de sodium est 

autour de 140 mM/L, dans le compartiment intracellulaire elle est beaucoup plus faible, 

aux alentours de 15 mM/L dans les cellules gliales et de 8 mM/L dans les neurones 

[Paling et al., 2013]. Cette différence de concentrations, créant un gradient, est 

maintenue par des pompes sodium-potassium nécéssitant une molécule d’ATP pour 

s’ouvrir (Na+-K+ ATPase) (Figure 1.5). Cette pompe permet donc le maintien du 

potentiel électrochimique de membrane. 
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Figure 1.7 : Prévalence de la Sclérose en Plaques dans le monde par tranche de 100 000 

habitants [Marrie, 2004]. 

L’étiologie de la SEP semble assez complexe et n’est pas parfaitement connue pour le 

moment. L’effet concomitant de facteurs génétiques et environnementaux semble être à la 

base du déclenchement de la pathologie. D’un point de vue environnemental, des facteurs 

comme les infections, le tabagisme, le stress physique et mental, le climat qui influence le 

taux de vitamine D [Ascherio et al., 2014] ou encore l’alimentation semblent être au 

centre du débat [Coo and Aronson, 2004; Marrie, 2004]. D’un point de vue génétique il 

existe plus de 200 gènes définis comme « à risque » pour le développement de la 

maladie, on pourra notamment citer le gène HLA, les gènes de types DR (2a et b) et le 

gène DQ6 [Hoppenbrouwers and Hintzen, 2011]. 

Sa première description clinique et histologique fut réalisée par le médecin français Jean 

Martin Charcot, au milieu du XIXème siècle (1868). La SEP est caractérisée par trois 

grands processus physiopathologiques, à savoir l’inflammation, décrite pour la première 

fois par Joseph Babinski en 1885, la démyélinisation et l’atteinte neuronale, décrite quant 

à elle en 1909 par Jules Déjerine [Compston and Coles, 2008; Kutzelnigg, 2005]. 

Dans 85 % des cas, la SEP est de forme récurrente-rémittente (RR), c’est-à-dire 

caractérisée par des poussées successives comprenant des symptômes neurologiques 

répétés, et touchant des fonctions variables (vision, motricité, sensibilité, etc.) 

entrecoupées par des phases de récupération [Polman et al., 2005]. Ces poussées peuvent 

parfois induire des séquelles non réversibles. Cette phase RR, qui peut durer de 5 à 25 

ans, est généralement suivie par une phase secondaire progressive (SP) caractérisée par 

une évolution continue du handicap au fil du temps avec ou sans poussées [Leray et al., 

2010]. Il existe une troisième forme de la pathologie, dite primairement progressive (PP), 

qui correspond à 15 % des patients, et qui est caractérisée par une évolution continue du 

handicap sans poussée ni phase de récupération [Lassmann et al., 2007] (Figure 1.8). 
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Figure 1.9 : Physiopathologie de la Sclérose en plaques, localisation des zones de 

démyélinisation en fonction de la forme de la pathologie. E : SEP de type RR, la 

démyélinisation se localise majoritairement dans la substance blanche (vert) et légèrement 

dans la substance grise (orange), le phénomène de remyélinisation est important (bleu). 

F : SEP de type SP, démyélinisation massive dans le blanc (vert), le gris (orange) et les 

noyaux gris centraux (violet), le phénomène de remyélinisation est quasiment inexistant. 

G : SEP de type PP, la démyélinisation est majoritairement corticale (orange), plus faible 

dans le blanc (vert) et le phénomène de remyélinisation est cloisonné à la substance 

blanche (bleu) [Lassmann et al., 2007]. 

La neurodégénérescence est donc un phénomène résultant de l’inflammation et/ou de la 

démyélinisation qui conduit à la mort neuronale. Elle est considérée comme le substrat 

majeur du handicap des patients [Bjartmar et al., 2003]. Comme dit précédemment elle 

ne se limite pas aux lésions et semble impacter l’ensemble du cerveau avec une 

prédominance et une précocité pour certaines régions comme le thalamus, le cortex pré-

central, le cortex frontal et les grands faisceaux de substances blanches [Audoin et al., 

2010; Calabrese et al., 2007]. Il est à noter que la neurodégénérescence n’est pas toujours 

liée à l’inflammation primaire infiltrant la BHE. En effet, dans des régions éloignées de 

tout infiltrat inflammatoire on observe une souffrance axonale majeure. Cette souffrance 

est expliquée par une atteinte mitochondriale due à une accumulation de fer et à la 

présence de radicaux libres produits à distance par la microglie [Campbell et al., 2014; 

Witte et al., 2014]. Cette dysfonction mitochondriale est à la base d’une accumulation de 

sodium intracellulaire, très nocive pour le neurone [Waxman, 2006; Waxman, 2008] 

(Figure 1.10). 
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cellulaires du neurone et de la cellule gliale. Grace à une technique d’imagerie non 

conventionnelle, la spectroscopie par résonance magnétique, que nous décrirons plus en 

détail dans la deuxième partie de ce manuscrit, ce métabolisme peut être étudié in vivo 

chez le sujet sain comme chez le sujet pathologique [Bertholdo et al., 2013]. 

1.2.3 : Désordres métaboliques et SEP 

Les processus inflammatoires surtout à la phase précoce de maladie, se caractérisent 

métaboliquement par des hausses significatives de myo-inositol au niveau des lésions de 

substance blanche [Kapeller et al., 2001; Srinivasan, 2005]. Ces hausses reflétent l’activité 

microgliale et macrophagique intense dans ces régions. Chez des patients en phase de 

maladie plus avancée (RR supérieur à 5 ans ou SP) et à l’inverse des syndromes 

cliniquement isolés (SCI) [Fernando, 2004; Wattjes et al., 2008], on observe des hausses 

de m-Ino en dehors des lésions de substance blanche, dans la substance blanche 

d’apparence normale [Chard et al., 2002], dans la substance grise corticale ainsi que dans 

les noyaux gris centraux [Geurts et al., 2006; Kapeller et al., 2002] (Figure 1.10). Ces 

hausses semblent plutôt traduire l’activation microgliale profonde présente dans 

l’ensemble du cerveau. L’inflammation peut aussi se traduire par des hausses de signal au 

niveau du pic cholinique reflétant une hausse de Bétaine, composé connu pour son 

implication dans les phénomènes inflammatoires [Detopoulou et al., 2008; Zaaraoui et al., 

2010]. On retrouve également des hausses du signal de Créatine principalement à 

l’intérieur des lésions de la substance blanche et plus rarement en dehors dans la SBAN et 

la substance grise [Caramanos et al., 2005; Hattingen et al., 2011]. Ces hausses peuvent 

être reliées à une augmentation de la densité cellulaire et donc à une augmentation du 

compartiment glial dans ces régions, reflétée par les lymphocytes, la microglie et les 

macrophages [Lassmann, 2014]. Enfin, il est possible de détecter du Lactate, 

généralement au niveau des lésions de la substance blanche et lors de phase de rechute 

[Lutz et al., 2007]. Ce lactate provenant de la dérégulation de la glycolyse mitochondriale 

va jouer un rôle inflammatoire puissant puisqu’il est à la base de la production 

d’autoanticorps cérébraux [Pucino et al., 2017]. 
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La démyélinisation a elle aussi sa propre signature métabolique. En effet dans les lésions 

de la substance blanche, mais aussi dans la SBAN, on retrouve des hausses de Choline 

libre [Hattingen et al., 2011; Kirov et al., 2009; Kirov et al., 2013]. Cette Cho libre 

provient de l’éclatement de la gaine de myéline après l’attaque inflammatoire primaire 

(Figure 1.10). La littérature rend aussi compte d’augmentation de Cho dans la substance 

grise [Au Duong et al., 2007]. Cette hausse semble plus liée à la souffrance membranaire 

du soma des neurones [Kutzelnigg, 2005]. 

Concernant, la neurodégénérescence, de nombreuses études ont montré des baisses 

significative de NAA, marqueur de la dysfonction mitochondriale neuronale [Witte et al., 

2014] dans les différents phénotypes de la maladie (SCI, RR, PP et SP) (Figure 1.11). 

Classiquement on retrouve ces diminutions au niveau des plaques [Caramanos et al., 

2005; De Stefano and Filippi, 2007; Hattingen et al., 2011; Narayana et al., 1998; Rocca 

et al., 2003] mais aussi dans la SBAN [Brex et al., 1999; Vingara et al., 2013; Wattjes et 

al., 2008], la SG corticale [Chard et al., 2002; Tiberio et al., 2006], les noyaux gris 

centraux et l’hippocampe [Geurts et al., 2006; Tiberio et al., 2006], le cervelet [Zaaraoui 

et al., 2011], ainsi que la moelle épinière [Abdel-Aziz et al., 2015]. 

Cette diminution généralisée du NAA, qui semble associée aux processus de 

neurodégénérescence, a été confirmée par de nombreuses études histologiques post-

mortem [Haider et al., 2014; Lassmann, 2013; Lassmann, 2014; Vercellino et al., 2009; 

Yao et al., 2014]. 

De manière concomitante, la littérature reporte des hausses de Glutamate (du moins du 

massif Glutamate+Glutamine) au niveau des lésions de substance blanche et aussi dans la 

SBAN chez des patients en début de maladie (SCI, RR inférieur à 5 ans) [Azevedo et al., 

2014; Ciccarelli et al., 2014; Srinivasan, 2005]. Ce phénomène semble refléter 

« l’excitotoxicité » de l’accumulation de Glutamate, conduisant à la mort neuronale 

[Manev et al., 1989] mais aussi la dysfonction des échanges neuro-astrocytaires [Rothstein 

et al., 1994] (Figure 1.11). Avec l’avancée de la pathologie (RR supérieur à 5 ans, PP et 

SP), ces hausses de Glu ont tendance à se stabiliser, voire à s’inverser et donc diminuer 

dans la SBAN [Azevedo et al., 2014; Sastre-Garriga et al., 2005] mais aussi dans la SG 
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corticale [Muhlert et al., 2014; Sastre-Garriga et al., 2005], les noyaux gris centraux et 

l’hippocampe [Muhlert et al., 2014]. Cette diminution semble être due à la 

neurodégénérescence globale qui s’installe progressivement dans la SEP, et plus 

précisément à la réduction du nombre de synapses dans la SG [Moccia and Ciccarelli, 

2017]. Cette hypothèse est validée par des études post-mortem mettant en évidence une 

réduction significative du nombre de neurones et de synapses au niveau cortical [Wegner 

et al., 2006]. 

La perte globale de densité cellulaire dans la SEP peut être détectée par des baisses de 

Créatine. On les retrouvent majoritairement au niveau de la SG corticale et des faisceaux 

cortico-spinaux chez des patients RR et PP [Ciccarelli et al., 2007; Tur et al., 2014]. 

Cette diminution globale peut être liée au moins en partie à la neurodégénérescence 

axonale mais aussi à une détérioration du métabolisme énergétique à ces niveaux. 

De manière très récente, l’idée d’utiliser le GABA comme marqueur de la 

neurodégénérescence dans la SEP a émergé [Moccia and Ciccarelli, 2017]. Même si des 

variations de GABA n’ont jamais été mesurées dans les lésions de substance blanche et 

dans la SBAN, une étude montre une diminution significative de GABA dans 

l’hippocampe et le cortex sensorimoteur de patients SP [Cawley et al., 2015]. Ces baisses 

semblent être liées à la neurodégénérescence corticale de la SEP, et notamment celle des 

neurones GABAergique, révélée par les études post-mortem [Dutta et al., 2006]. 

Enfin, le Glutathion peut être un marqueur très précoce d’une future 

neurodégénérescence. Il a été montré chez des patients SEP de forme RR et SP une 

diminution de GSH au niveau du cortex frontal et du centre semi-ovale [Choi et al., 2011; 

Choi et al., 2016; Srinivasan et al., 2010]. Cette diminution du GSH semble liée à une 

augmentation des radicaux libres, composés impliqués dans la mise en place du stress 

oxydatif [Ferreira et al., 2013]. En effet, ils sont à l’origine de la perturbation de la 

balance oxydant/antioxydant présente au niveau mitochondrial. Cette dérégulation va 

conduire à la souffrance neuronale puis à plus long terme à la mort de ceux-ci [Witte et 

al., 2014] (Figure 1.10).  
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de l’axone afin de maintenir la vitesse de conduction de l’information le long de 

celui-ci [Freeman et al., 2016]. Ce phénomène va entraîner une accumulation de 

Na+ au niveau intracellulaire, modifiant le fonctionnement de l’échangeur 

Na+/Ca2+ transmembranaire [Arancibia-Carcamo and Attwell, 2014; Desmazières 

et al., 2012; Susuki, 2013]. Cette importante accumulation de calcium 

intracellulaire entraîne à son tour l’activation de nombreuses enzymes de 

dégradation calcium-dépendantes de types calpaïnes, phospholipases ou NO 

synthétase [Smith, 2007; Stys, 2005; Waxman, 2008]. Ces enzymes conduisent à 

des dysfonctions structurelles et fonctionnelles des neurones et à plus long terme à 

leur mort [Lassmann, 2010] (Figure 1.10 et 1.11). 

- L’inflammation massive connue dans la SEP va activer la microglie qui va produire 

à son tour cytokines et radicaux libres [Lucchinetti et al., 2011]. Ces composés 

vont agir sur les mitochondries neuronales et engendrer une défaillance énergétique 

cellulaire [Witte et al., 2014]. Le manque d’ATP qui suit cette défaillance va 

entrainer une dysfonction des pompes Na+/K+ ATPase, laissant donc le sodium 

s’accumuler dans le neurone [Bechtold and Smith, 2005; Waxman, 2006; Waxman, 

2008] (Figure 1.11 et 1.12). Après cette épisode, la cascade d’évènements est la 

même que décrite précédemment, à savoir : accumulation de calcium, activation 

d’enzymes et mort neuronale. 
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Figure 1.12 : Schéma résumant la perturbation des flux ioniques le long de l’axone à la 

suite d’inflammation et/ou de démyélinisation conduisant à la mort neuronale [Waxman, 

2008]. 

l’IRM du sodium in vivo chez le sujet humain existe depuis plus de 30 ans [Hilal et al., 

1985] mais sa difficulté technique (chaine de radiofréquence adaptée) et sa très faible 

sensibilité (signal du 23Na 20 000 plus faible que celui du 1H) ont limité son utilisation 

jusqu’à tout récemment [Nielles-Vallespin et al., 2007; Ouwerkerk, 2011; Stobbe and 

Beaulieu, 2005].  

Depuis plus de 5 ans, l’IRM du sodium est étudiée chez plusieurs cohortes de patients 

atteints de SEP (SCI, RR, SP et PP) dans le but de détecter les accumulations 

pathologiques de sodium et leurs liens avec les processus physiopathologiques de la SEP 

et les déficits cliniques connus [Inglese et al., 2010; Maarouf et al., 2013; Maarouf et al., 

2016; Paling et al., 2013; Zaaraoui et al., 2011; Zaaraoui et al., 2012a; Zaaraoui et al., 

2012b]. 

On retrouve notamment des hausses de la concentration totale de sodium aux niveau des 

lésions, mais aussi de la SBAN et de la SG corticale chez plusieurs types de patients SEP 

[Paling et al., 2013]. Il est intéressant de noter que plus l’accumulation totale de sodium 

est élevée plus le déficit clinique du patient est important. Il existe donc un lien important 

entre les accumulations de sodium et les dommages neuro-axonaux, base du déficit 

clinique, confirmant ainsi les nombreuses études in situ. 

Une étude menée chez des patients RR en phase très précoce (durée de la maladie 

inférieure à 5 ans) a montré une accumulation totale de sodium dans certaines régions 

spécifiques comme le tronc cérébral, le cervelet, le thalamus ou encore le cortex temporal 

[Zaaraoui et al., 2012a] confirmant une atteinte ciblée de certaines régions en tout début 

de pathologie [Audoin et al., 2010; Calabrese et al., 2007]. 

Jusqu’à présent il était impossible de discriminer, in vivo chez l’Homme, le sodium 

intracellulaire de l’extracellulaire et une mesure totale du sodium était effectuée. Des 

études récentes ont montré qu’il était possible de séparer ces deux composantes grâce à 
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des motifs IRM particuliers comme les séquences Triple Quantum Filtering ou les 

séquences à temps d’échos multiples [Madelin et al., 2015; Petracca et al., 2016]. Les 

premiers résultats chez 19 patients SEP RR montrent une augmentation du sodium en 

intracellulaire dans la SBAN et la SG corticale et une diminution du sodium extracellulaire 

dans ces mêmes régions comparé à des sujets sains [Petracca et al., 2016]. Ces résultats 

vont dans le sens des observations in situ montrant une accumulation de sodium en 

dehors des zones démyélinisées, résultant du dysfonctionnement des mitochondries 

[Moccia and Ciccarelli, 2017]. 

 

Ce premier grand chapitre a permis d’identifier les différents acteurs métaboliques et 

ioniques du cerveau détectable grâce à l’IRM et leurs dérégulations dans la Sclérose En 

Plaques. Nous avons aussi passé en revue les nombreux liens existants entre ces 

dérégulations métaboliques et ioniques et la physiopathologie connue de la SEP. 

Le deuxième chapitre bibliographique aborde les principes des techniques d’IRM capables 

d'étudier le métabolisme cérébral, leurs intérêts et leurs inconvénients ainsi que la façon 

dont les données obtenues sont post-traitées puis analysées. Enfin, les avantages et les 

problèmes liés à l’utilisation d'aimants à très haut champ (7 Tesla) sont abordés. 
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CHAPITRE 2 

Spectroscopie par Résonance Magnétique (SRM) 

et Imagerie du Sodium : Techniques de mesures 

non invasives du métabolisme et de 

l’homéostasie ionique du cerveau. 

 

Actuellement, il existe peu de méthodes qui permettent d'étudier le métabolisme cérébral 

in vivo chez l’Homme afin de caractériser les processus moléculaires et cellulaires 

anormaux associés à différentes pathologies neurologiques. En opposition à la 

Tomographie par Emission de Positron (TEP) qui nécessite l’injection d’un radio traceur 

et de rayons ionisants pour étudier le fonctionnement métabolique d’un organe ou 

détecter la présence d’une seule cible moléculaire, la SRM est une technique dérivée de la 

résonance magnétique nucléaire (RMN) [Andrew, 1992], appliquée pour la première fois 

chez l’Homme au milieu des années 80. Elle est complètement non invasive et permet 

d’obtenir la composition métabolique d’un tissu sans risque pour le sujet. Elle permet, 

selon le champ magnétique et le temps d’écho (TE) utilisé, d’obtenir la quantification de 

3 à plus de 20 métabolites, qui sont liés à diverses fonctions cellulaires [Bertholdo et al., 

2013]. 

Parallèlement, l’arrivée d'imageurs à haut champ magnétique a permis le développement 

de techniques d’imagerie pouvant détecter le signal d’autres noyaux tels que le sodium ou 

le phosphore [Bottomley, 2012]. L’imagerie du sodium (23Na) permet aujourd'hui 

d’appréhender l’homéostasie ionique du cerveau, paramètre essentiel de l’intégrité 
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pathologique). Utiliser un TE long permet de simplifier le spectre et la 

quantification mais limite l’information apportée par la SRM. 

 

- A TE court (<35 ms), les métabolites à T2 court peuvent être détectés. Cela 

augmente considérablement l’information physiologique et pathologique offerte par 

la SRM mais rend la séquence sensible aux graisses sous-cutanées et complexifie 

grandement le spectre (superposition des pics) et le traitement des données.  

 

Selon les métabolites que l’on veut quantifier, il est parfois préférable de sélectionner un 

TE long afin de faciliter le traitement des données et leurs interprétations.  

 

La principale limite de la SRM reste son faible rapport signal sur bruit. En effet, il faut 

garder à l’esprit que les métabolites observés sont 10 000 à 100 000 fois moins concentrés 

que l’eau et 10 000 fois moins concentrés que les lipides. Ceci limite la quantification des 

métabolites qui se retrouvent masqués par le pic de l’eau et le pic des lipides (Figure 

2.4). 
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Il faut tout de même prendre en compte la faible résolution spectrale due au module de 

lecture plus court ainsi que le « blurring spatial ». 

 

Echo time shifting : Cette technique consiste à dé-corréler le module de lecture et l’écho 

de spin en deux acquisitions distinctes. Combinée à des techniques d’imagerie rapide 2D 

et 3D telles que RARE (Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement) [Posse et al., 

2013] ou l’IRM spirale [Adalsteinsson et al., 1998; Norris and Dreher, 1993], cette 

technique permet d’obtenir rapidement une cartographie cérébrale des métabolites. 

Malheureusement, la résolution spectrale de cette technique est plutôt faible et nécessite 

de larges bandes passantes pour être améliorée. 

 

Echo Planar Spectroscopic Imaging (EPSI): Cette technique a été implémentée à la 

fin des années 90, début des années 2000 [Ebel et al., 2001; Posse et al., 1997]. Elle est 

maintenant largement utilisée du fait de sa large couverture spatiale, sa bonne localisation 

spatiale et sa rapidité. Elle repose sur plusieurs échos de spins, avec un codage de phase 

en 2 dimensions et un gradient de lecture Echo Planar (gradient oscillant) (Figure 2.12). 

On réalise également un « switch » (ou inversion) périodique des gradients afin d’obtenir 

à la fois des informations spatiales et temporelles en une seule excitation [Doyle and 

Mansfield, 1987]. Il est possible d’acquérir de manière entrelacé le signal de l’eau dans les 

mêmes dimensions que celui des métabolites. Ce signal va servir de référence pour la 

quantification des métabolites [Ebel and Maudsley, 2005]. Enfin, il est possible d’utiliser 

une bande OVS placée sur la région de l’œil afin de limiter les artefacts de mouvements 

de celui-ci. 

 

Cette liste n’étant pas exhaustive, on pourra également citer l’ISRM-SSFP (Steady-State 

Free Precession) [Schuster et al., 2007], l’encodage HADAMARD [Goelman et al., 2007] 

ou encore l’ISRM SPICE [Lam et al., 2016]. Toutes ces techniques visant à accélérer 

l’acquisition spectroscopique présentent toutes leurs avantages et leurs limites qu’il faut 

connaitre et minimiser. 

 



 

Figure 

une pré

inversio

OVS. 

 

L’ISRM

avec plu

la sensi

ou rapid

temps 

reconst

 

2.1.3 : 

L'obten

de trait

- Z

- 

- 

2.12 : Chr

éparation 

on récupéra

M avec ac

usieurs can

bilité du si

des [Posse 

d’acquisitio

ruction von

Post-trait

ntion des sp

ement. Ain

Zero Filling

Filtrage du

1990]. 

Correction 

ronogramme

contenant 

tion perme

cquisition 

aux afin d’

ignal acqui

et al., 2009

on va ent

nt diminuer

tement en 

pectres ou 

nsi ces chaîn

g [Maudsley

 signal par 

des offsets

e de la séq

un modul

ttant de su

parallèle :

accélérer c

s avec les 

9]. Il faut to

trainer ici 

 la qualité 

SRM : 

des images

nes intègren

y et al., 199

 des filtres 

 en fréquen

49 

quence 3D-

le CHESS 

upprimer le 

Cette tec

considérable

séquences 

out de mêm

une augm

et la localis

s métaboliq

nt différent

94]. 

de type Lo

nce, correct

-EPSI [Ebe

suppriman

signal des 

hnique con

ement l’enc

d’ISRM cl

me garder à

mentation d

sation des s

ques nécess

tes procédu

orentzien ou

tion des cou

el et al., 20

t le signa

lipides sans

nsiste à ut

codage spat

assiques [D

à l’esprit qu

du bruit, 

spectres [Po

itent l'appl

res comme

u de Hannin

urants de F

 
2001]. Elle 

l de l’eau 

s utiliser de

iliser des a

tial et d’au

Dydak et al

ue la diminu

et les err

osse et al., 

lication d'u

e entre autr

ng [de Graa

Foucault. 

contient 

et une 

e bandes 

antennes 

gmenter 

l., 2001] 

ution du 

reurs de 

 2013].  

une série 

res:  

af et al., 



50 
 

- Elimination des signaux résiduels d'eau et des lipides par des filtres de convolution 

[Marion et al., 1989]. 

- Transformée de Fourier. 

- Correction de phase. 

- Correction de la ligne de base.  

 

Ces étapes peuvent être faites manuellement ou automatiquement par l’intermédiaire de 

logiciels tel que CSIAPO [Le Fur et al., 2009] développé au laboratoire par le docteur 

Yann le Fur. CSIAPO contient également deux bases de données permettant d’intégrer le 

signal des différents métabolites. Il s’agit de QUEST et AMARES : 

- QUEST (Quantitation based on QUantum ESTimation) : C’est un modèle basé 

sur des connaissances a priori, soit acquises soit simulées, qui permet de prendre 

en compte les contraintes liées aux amplitudes et aux fréquences relatives des 

différents métabolites. Cette méthode est efficace pour n’importe quelle durée de 

TE [Ratiney et al., 2005]. 

- AMARES (Advanced Method for Accurate, Robust and Efficient Spectral) : Ce 

modèle est basé sur l’algorithme non linéaire des moindres carrés. Il est plus 

adapté pour des TE intermédiaires et longs [Vanhamme et al., 1997]. 

 

Le LCModel (linear combination model) est aussi une méthode de quantification des 

spectres très utilisée dans la littérature [Provencher, 1993]. En plus de corriger la phase et 

la ligne de base, il permet d’obtenir rapidement, avec certains paramètres donnés, une 

quantification absolue des métabolites de manière automatique avec une estimation du 

taux d’erreur via les Cramer-Rao. 

Le logiciel MIDAS est quant à lui dédié uniquement au traitement des donnée EPSI 3 

dimensions [Soher et al., 1998]. Il permet d’effectuer l’ensemble des ajustements 

précédemment cités et de créer des cartographies 3 dimensions pseudo-relative pour 

chacun des métabolites [Maudsley et al., 2006].  

Les quantifications relatives (ratios de métabolites avec un métabolite de référence au 

numérateur, généralement la créatine), ou semi-relatives (en utilisant le signal de l’eau 
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comme normalisation) sont généralement plus ambiguës à interpréter que la 

quantification absolue mais demande moins de contraintes techniques. 

 

En plus de pouvoir utiliser des références internes comme l’eau ou le LCR pour pouvoir 

faire de la quantification absolue [Christiansen et al., 1993], il est possible d’utiliser des 

références externes comme des fantômes contenant des concentrations connues de 

métabolites scannés en même temps que le sujet ou bien avant celui-ci. Cependant, 

ajouter un fantôme proche de la tête du sujet augmente les distorsions de champ B0 ce 

qui a pour effet de diminuer le SNR et rendre plus délicates les étapes de shimming et de 

suppression d’eau. Scanner le fantôme avant le sujet ne garantit pas d’obtenir le même 

profil de B1 pour les deux scans [Alger et al., 1993; Kreis et al., 1993]. 

L’utilisation de référence électronique de type ERETIC (Electronic REference To access In 

vivo Concentrations), est une troisième alternative pour faire de la quantification absolue 

[Barantin et al., 1997]. Les paramètres de type magnitude, phase et T2 sont contrôlés par 

le système électronique et lu simultanément avec le signal SRM du sujet. 

2.1.4 : Difficultés rencontrées en SRM : 

- Homogénéité du champ magnétique B0. 

Les inhomogénéités du champ magnétique B0 sont généralement liées à la présence de 

matériel paramagnétique dans le sujet ou encore aux interfaces air/tissus conduisant à 

des effets de susceptibilité magnétique. Ce genre d’artefact va entrainer une 

diminution du T2* des métabolites, un étalement des pics dans le bruit, et une baisse 

du rapport signal sur bruit rendant la quantification impossible des différents 

métabolites (Figure 2.13). Il faut donc veiller à avoir le meilleur shim possible sur la 

région d’intérêt. 
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PETRA [Grodzki et al., 2012], mais ces séquences demandent encore du développement 

afin de pouvoir être appliquées en routine clinique. 

Il est également important de s’affranchir de la relaxation longitudinale T1, en utilisant un 

temps de répétition (TR) suffisamment long (≈120 ms) afin d’être au moins cinq fois plus 

grand que le T1 du sodium dans le cerveau humain (≈20 ms). 

2.2.2 : Post-traitement en IRM du 23Na: 

Les images sodium obtenues sont souvent bruitées du fait de leur faible signal. Il est donc 

important, en premier lieu, de corriger ces images afin de pourvoir les exploiter. Il existe 

différents filtres qui permettent de débruiter les images en prenant en compte la 

distribution du bruit, comme le filtre de Hanning [Nagel et al., 2009] ou le filtre Ricien 

[Coupe et al., 2008] utilisables indépendamment ou simultanément.  

Le recalage des images cérébrales de sodium vers des images anatomiques acquises en 

proton est une autre étape majeure du post-traitement. Ce recalage va permettre la 

superposition des images sodiques avec les régions de substances blanches et grises, 

définies grâce à l’imagerie du proton, mais aussi avec les lésions que l’on va retrouver 

dans les pathologies démyélinisantes comme la SEP. Cette étape va donc permettre une 

évaluation précise des variations de sodium dans diverses régions du cerveau. 

Enfin, la quantification des données issues de l’imagerie du 23Na est la dernière étape 

importante du post-traitement. Il est possible de faire un ratio entre l’intensité du signal 

de sodium dans une région d’intérêt choisie chez le sujet et une région d’intérêt de 

volume identique placée dans un fantôme scanné auparavant dans les mêmes conditions 

et rempli en quantité connue de sodium [Constantinides et al., 2000; Ouwerkerk et al., 

2005]. Il est également possible de calculer la CTS en plaçant directement dans le champ 

du vue, proche de l’organe étudié, des fantômes de concentrations de sodium et de temps 

de relaxation connus. A titre d’exemple pour le cerveau, les fantômes sont remplis avec 

des concentrations allant de 10 à 150 mM (concentrations correspondantes aux niveaux 

intra- et extra- cellulaires) [Madelin et al., 2014]. 
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2.2.3 : Difficultés rencontrées en IRM du 23Na : 

La très faible concentration du sodium par rapport à la concentration de l’eau dans les 

tissus humains ainsi que son temps de relaxation transversal très court font de sa 

détection un réel challenge. Son faible rapport signal sur bruit (entre 20 et 40), sa faible 

résolution (entre 3 et 10 mm) et son long temps d’acquisition (>20 minutes) ne 

permettent pas encore son application routinière en clinique. 

L’arrivée du très haut champ (7 Tesla et plus), de l’imagerie parallèle [Ying and Liang, 

2010], des procédures de shimming de 3eme ordre [Hetherington et al., 2010] et de 

l’utilisation du Compressed Sensing [Lustig et al., 2007] vont permettre d’améliorer 

drastiquement le différents points faibles de l’imagerie du 23Na précédemment listés. 

 

2.3 : Le très haut champ (7 Tesla) : avantages et inconvénients 

pour la SRM et l’imagerie du sodium. 

Chez le petit animal, la SRM à 7 Tesla est réalisable depuis le début des années 1990. Le 

constat est différent chez l’Homme puisque la première étude in vivo de SRM à 7 Tesla 

date de 2001 [Tkác et al., 2001] et malgré de nombreux développement méthodologiques 

ces 15 dernières années, on ne recense que très peu d’applications cliniques à 7 T dans la 

littérature [Bogner et al., 2012; Moser et al., 2012; Posse et al., 2013]. 

SRM/ISRM à 7T 

En SRM et ISRM, l’augmentation du champ magnétique de 3 à 7 Tesla va entrainer un 

gain linéaire en rapport signal sur bruit [Uğurbil et al., 2003] et l’augmentation de la 

résolution spectrale grâce à une plus forte dispersion du déplacement chimique, mais aussi 

à la diminution des effets de couplage [Hetherington et al., 1997]. Ceci permet 

d’augmenter considérablement le nombre de métabolites détectés, passant de 10 à 

presque 20 [Posse et al., 2013]. Il est donc possible de détecter des métabolites comme la 

sérine [Choi et al., 2009], le lactate en condition physiologique [Schaller et al., 2014] ou la 
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and Jurkat-Rott, 1999]. Il existe plusieurs approches pour détecter le signal du sodium 

intracellulaire ou du moins pour supprimer partiellement le signal du sodium 

extracellulaire. Chez l’Homme, les deux techniques les plus abouties sont l’inversion 

récupération (IR) [Nagel et al., 2011; Stobbe and Beaulieu, 2005] et le Triple Quantum 

Filtering (TQF) [Petracca et al., 2016]. L’IR consiste à appliquer un temps d’inversion 

proche de celui du temps de relaxation T1 du sodium dans le LCR afin de supprimer le 

signal du sodium extracellulaire. Le TQF se base sur les propriétés de relaxation différente 

du sodium pour le compartiment intra et extracellulaire. Ces propriétés donnent à la 

décroissance du signal du sodium une forme mono ou bi exponentielle selon le 

compartiment, ce qui va permettre de les différencier [Borthakur et al., 1999; Hancu et 

al., 1999; Petracca et al., 2016]. Il faut tout de même prendre en compte les limites de 

SAR, souvent atteintes à cause des multiples impulsions d’excitation composant cette 

séquence [Stobbe and Beaulieu, 2008]. Enfin, il est à noter que ces deux séquences 

diminuent sensiblement le rapport signal sur bruit, ce qui les rend utilisable uniquement à 

7 Tesla. 

Cette première grande partie nous a permis de passer en revue les différents acteurs du 

métabolisme cérébral chez l’Homme et leurs dérégulations dans une pathologie diffuse du 

cerveau qu’est la Sclérose en Plaques. De plus nous avons vu qu’il existait deux modalités 

d’imagerie in vivo et non invasive, la spectroscopie par résonance magnétique et l’imagerie 

du sodium, permettant de détecter ce métabolisme cérébral en physiologie et en 

pathologie. Ces deux techniques nous fournissent des informations importantes et uniques 

afin de comprendre la physiopathologie complexe de la Sclérose en Plaques. 

Malheureusement, la faible couverture spatiale de la spectroscopie et le long temps 

d’acquisition de l’imagerie du sodium limitent leurs utilisations pour la compréhension 

d’une maladie très diffuse comme la SEP. 
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2.4 : Objectifs de la thèse 

 Le premier objectif de cette thèse a été d'étudier la topographie des anomalies 

métaboliques sur l’ensemble du cerveau des patients atteints de SEP de forme RR 

par l'optimisation d'une séquence d'imagerie spectroscopique 3D-EPSI double 

orientations développée et mise au point précédemment chez des sujets contrôles .  

 

 Le deuxième objectif a été de déterminer les substrats métaboliques des 

accumulations de sodium cérébral observées dans la SEP. Ainsi nous avons 

combiné dans un même protocole clinique notre séquence 3D-EPSI double 

orientations et l’imagerie du sodium cerveau entier également développée au 

laboratoire.  

 

 Le troisième objectif a été d'implémenter à 7 Tesla une séquence d'ISRM à très 

haute résolution spatiale basée sur un motif 2D semi-laser ayant une taille de voxel 

inférieure à 0.3 ml. La preuve de concept de l'utilité de cette séquence a consisté à  

différencier les profils métaboliques de quatre noyaux thalamiques. Ce travail nous 

a permis de mettre en place différentes procédures permettant de corriger les 

artefacts majorés à ultra haut champ comme les inhomogénéités de champs B0 et 

B1, et les artéfacts de déplacement chimique. 
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DEUXIEME PARTIE : ETUDES 

EXPERIMENTALES 
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CHAPITRE 1 

Utilisation d’une technique d'ISRM 3D cerveau 

entier afin d'étudier la topographie des désordres 

métaboliques chez des patients atteints de SEP 

de forme Récurrente-Rémittente (RR). 

 

3.1: Introduction  

Comme nous l’avons vu dans le chapitre précédent, la SRM est une technique de choix 

pour évaluer le métabolisme en physiologie et en pathologie mais souffre grandement de 

sa faible couverture spatiale. 

Cette faible couverture spatiale a longtemps limité l’étude globale du métabolisme 

physiologique cérébral mais aussi de pathologies touchant l’ensemble de l’encéphale 

comme la Sclérose en Plaques. Ces 20 dernières années, de nombreuses avancées 

technologiques ont permis de passer d’un simple monovoxel à plusieurs coupes de 

cerveau, voir même à des volumes couvrant jusqu’au 50 % du cerveau [Kirov et al., 

2013]. Ce n’est que relativement récemment, avec la combinaison de la SRM et de 

l’imagerie rapide de type Echo Planar [Ebel et al., 2001; Maudsley et al., 2006], que de 

grandes couvertures spatiales ont pu être atteintes chez des patients souffrant de SEP 

[Mathiesen et al., 2005]. Malheureusement, certaines zones cérébrales, notamment au 

niveau du vertex et du cervelet, ne sont pas totalement couvertes, ce qui limite l’étude de 

la pathologie pour ces régions. 
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Afin de pallier à ce problème, une technique a été développée au laboratoire et en 

collaboration avec l’Université de Floride, afin de récupérer le signal de ces deux régions. 

Cette technique consiste à acquérir deux acquisitions 3D-EPSI dans deux orientations 

différentes (CACP et CACP basculé d’un angle de 15°) accédant respectivement au vertex 

et au cervelet, puis de les combiner afin de récupérer le signal de ces 2 régions 

habituellement non-explorées, et donc d’obtenir des cartes métaboliques de l’ensemble du 

cerveau. Cette méthode a été testée et validée chez des sujets sains et publiée récemment 

[Lecocq et al., 2015]. 

L’objet de cette première étude expérimentale a été de valider la faisabilité et prouver 

l'intérêt clinique de cette méthode pour caractériser la topographie des atteintes 

métaboliques chez des patients souffrant de SEP de forme Récurrente-Rémittente.  

Cette étude a fait l'objet de la publication suivante. 

3.2: Metabolic voxel-based analysis of the complete human brain 

using fast 3D-MRSI: Proof of concept on Multiple Sclerosis 
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Purpose: To detect local metabolic abnormalities over the complete human brain in multiple sclerosis (MS) patients, we
used optimized fast volumic echo planar spectroscopic imaging (3D-EPSI).
Materials and Methods: Weighted mean combination of two 3D-EPSI covering the whole brain acquired at 3T in AC-
PC and AC-PC1158 axial planes was performed to obtain high-quality metabolite maps for five metabolites: N-acetyl
aspartate (NAA), glutamate1glutamine (Glx), choline (Cho), myo-inositol (m-Ins), and creatine1phosphocreatine (tCr).
After spatial normalization, maps from 19 patients suffering from relapsing-remitting MS were compared to 19 matched
controls using statistical mapping analyses to determine the topography of metabolic abnormalities. Probabilistic white
matter (WM) T2 lesion maps and gray matter (GM) atrophy maps were also generated.
Results: Two-group analysis of variance (ANOVA) (SPM8, P< 0.005, false discovery rate [FDR]-corrected P< 0.05 at the
cluster level with age and sex as confounding covariates) comparing patients and controls matched for age and sex
showed clusters of abnormal metabolite levels with 1) decreased NAA (around –15%) and Glx (around 20%) predomi-
nantly in GM within prefrontal cortices, motor cortices, bilateral thalami, and mesial temporal cortices in line with neuro-
nal/neuro-astrocytic dysfunction; 2) increased m-Ins (around 1 20%) inside WM T2 lesions and in the normal-appearing
WM of temporal-occipital lobes, suggesting glial activation.
Conclusion: We demonstrate the ability to noninvasively map over the complete brain—from vertex to cerebellum—
with a validated sequence, the metabolic abnormalities associated with MS, for characterizing the topography of patho-
logical processes affecting widespread areas of WM and GM and its functional impact.
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Magnetic Resonance Spectroscopic Imaging (MRSI) is a

way to study in vivo brain metabolism in a noninva-

sive manner.1 Nevertheless, MRSI suffers from several limi-

tations including poor signal-to-noise ratio (SNR), strong

susceptibility to B0 inhomogeneity, limited spatial coverage,

and long acquisition times. For the metabolic characteriza-

tion of diffuse neurological pathologies such as multiple

sclerosis (MS), whole brain coverage is useful to obtain a

good overview of the topography of the various pathophys-

iological processes. Global approaches have also been
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proposed to obtain whole brain NAA with nonlocalized

magnetic resonance spectroscopy (MRS) techniques with the

major advantages of good SNR and good reproducibility,2

but because of radiofrequency (RF) field inhomogeneity

over the whole brain and regional B0 inhomogeneities at tis-

sue interfaces, up to 30% of brain tissue signals were not

covered.3

Methodological improvements have been proposed

based on fast volumic echo planar spectroscopic imaging

(3D-EPSI), interleaved water and metabolite acquisitions,

and automatic spectral fitting.4,5 While these methods pro-

vide improved spatial coverage, there remain limitations for

sampling of the entire brain.6 Nevertheless, partial brain

sampling has been reported to be sufficient to conduct sta-

tistical mapping analyses comparing metabolic maps

between different groups of healthy subjects.7 Concurrently,

a combination of two fast short TE MRSI acquired in two

different orientations (AC-PC and AC-PC 1 158) has been

used to obtain high-quality cerebral metabolite maps cover-

ing the whole brain of healthy controls in about 45

minutes.8 These complete brain metabolite maps may be of

value to determine the brain topography of metabolic

abnormalities associated with various brain diseases such as

MS. Indeed, MRS and MRSI have evidenced abnormalities

in brain metabolism associated with MS within white matter

(WM) T2 lesions,9 normal-appearing white matter

(NAWM), cortical gray matter (GM),10 hippocampus, and

thalamus.11 MRS/MRSI has also helped to characterize the

metabolic profiles of different stages and/or forms of MS,

from the earliest stage of the disease in radiological isolated

syndromes12 and clinically isolated syndromes,10 classical

forms,13 or benign forms of relapsing remitting MS

(RRMS),14 to the progressive forms of MS.13 Nevertheless,

so far the topographical dimension has either not been or

only partially been assessed using single voxel spectroscopy

(SVS) or 2D/3D-MRSI, respectively.15 Indeed, so far

SVS,16 2D-MRSI,17 or 3D-MRSI15 have permitted the

exploration of only one limited predefined brain region, one

brain slice, or one brain volume, respectively, limited to

60% of the entire brain.18

Using optimized fast volumic echo planar spectro-

scopic imaging (3D-EPSI), we aimed to detect local meta-

bolic abnormalities over the complete human brain in MS

patients.

MATERIALS AND METHODS

Subjects
Nineteen healthy volunteers (mean age 5 29.8 years 6 9.5,

range 5 20–60, 10 women, 9 men) and 19 RRMS patients (mean

age 5 36 years 6 10.9, range 5 23–59, 12 women, 7 men) were

included in this study. The two groups were not different for sex

(P> 0.05) or age (P> 0.05). All subjects gave their written consent

to participate to the study, which was approved by the local Ethics

Committee.

MRI
Imaging was performed on a 3T Magnetom Verio system (Sie-

mens, Erlangen, Germany) using a standard 32-channel receiver

head coil. The imaging protocol included localizer images (3

planes, 5 slices), sagittal T1-weighted Flash, and high-resolution

axial 3D T1-weighted magnetization prepared rapid gradient echo

(MPRAGE) sequence (TE/TR/TI 5 3.44/2150/1100 msec; flip

angle 5 88; voxel size 5 1 3 1 3 1 mm3, field of view

[FOV] 5 256 mm; matrix 5 2562; partitions 5 176, TA 5 5 min).

Axial T2-weighted (TE1/TE2/TR 5 11/90/8500 msec; 49 contigu-

ous slices; thickness 5 3 mm; flip angle 5 1508; FOV 5 250 mm;

matrix 5 2562; TA 5 4:08 min) and sagittal fluid attenuated inver-

sion recovery (FLAIR) (TE/TR 5 395/5000 msec; flip angle 5 708;

voxel size 5 1 3 1 3 1 mm3; FOV 5 250 mm; matrix 5 2562; parti-

tions 5 160; TA 5 5:52 min) sequences were additionally per-

formed in the patient cohort to evaluate T2 lesion load. After the

MRSI acquisitions, T1-weighted images were acquired pre- and

postgadolinium injection (TE/TR 5 8.4/500 msec; 45 contiguous

slices; thickness 5 3 mm; flip angle 5 708; FOV 5 250 mm;

matrix 5 2562; TA 5 4:22 min) to identify active lesions (blood–

brain barrier disruption).

MRSI
Two axial fast 3D-EPSI4 were included with two different orienta-

tions, first in the AC-PC plane and secondly in the AC-PC 1 158

plane (Fig. 1).8 RF power settings and head position were identical

to the MRI protocol, with the addition of CHESS water suppres-

sion (40 Hz), lipid inversion nulling with TI 5 198 msec, TE/

TR 5 20/1710 msec, flip angle 5 738, 50*50*18 k-space points,

voxel size 5 1 3 1 3 1 cm3, FOV 5 280*280*180mm3, acquisition

time 5 17:48 minutes.

The shim was adjusted (first- and second-order) using the

automatic 3D mapshim procedure (performed at least twice to get

a stable phase map) for each orientation. Then, manual shimming

(procedure duration about 5 min) was performed until a water line

width below 30 Hz was obtained in the acquisition volume. Fre-

quency was adjusted before each acquisition.

FIGURE 1: Positions of the two whole-brain short TE 3D-EPSI
sequences acquired in the AC-PC (red) and AC-PC1158 (orange)
axial planes.
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Data Processing
Metabolite maps were obtained for each subject (for both patients

and controls), each orientation (AC-PC and AC-PC 1 158) and

each metabolite (NAA, Glx, Cho, m-Ins, tCr). As explained in

detail by Lecocq et al,8 the two angles of MRSI orientations were

chosen in order to get sufficient differences in acquisition planning

between the two orientations to obtain good quality spectra on as

large a brain area as possible (optimally whole brain) on at least

one acquisition, but also keeping a reasonable angulation to allow

accurate automatic normalization procedure for the two orienta-

tions (SPM8, Wellcome Trust Center for Neuroimaging at Univer-

sity College, London). The postprocessing pipeline described in

Fig. 2 used the metabolite imaging and data analyses system

(MIDAS) software19 including B0 map correction, lipid suppres-

sion, tissue volume fraction through T1 segmentation, spectral fit-

ting, exclusion of outlier voxels based on Cramer–Rao bounds

(CRB), and signal normalization with the interleaved water signal

acquired.5

In order to give an estimate of the absolute concentrations of

metabolites, we used as reference the GM concentration of NAA

of 10 mM obtained8 using the same 3D-EPSI sequence. The cor-

rection factor from the arbitrary unit (AU) to mM was then

derived from mean GM NAA value of controls and applied to all

metabolite maps first expressed in AU, a unit already normalized

by the water signal and the number of protons.

All the following steps were performed with SPM8. First,

metabolic maps of controls were spatially normalized using the EPI

template of SPM8. Second, a new metabolic template was built

based on the average of normalized maps of the entire control

group. Maps of coefficient of variation (standard deviation divided

by average, CV 5 [SD/AV]) were also created from all control

data. Third, all subjects’ maps (patients and controls) were spatially

normalized onto the new metabolic templates (one for each metab-

olite). Finally, a combination image was created using the weighted

average of the normalized maps derived from each of the two ori-

entations, calculated using:

Weighted average5Metabolite subject map ACPC � 12
CVðACPCÞ

CVðACPCÞ1CVðACPC158Þ

� �� �
1

Metabolite subject map ACPC158 � 12
CVðACPC158Þ

CVðACPCÞ1CVðACPC158Þ

� �� �

With SD and AV the standard deviation and the average

over the control group of the voxel value, respectively, for the AC-

PC or the AC-PC1158 orientations.

T2-weighted axial imaging performed on RRMS patients

allowed localization and manual delineation of white matter lesions

by an experimented neurologist (B.A.) with MRIcro software (Cen-

ter for Brain Imaging, Columbia, USA). After normalization on

the T2 template in SPM8, lesions masks were averaged in order to

obtain probabilistic maps thresholded at 30%.

GM/WM/CSF segmentation was generated in all subjects

using the VBM8 (SPM8 toolbox to provide voxel based morphom-

etry). GM masks of patients and controls were compared using

voxelwise two-group analysis of variance (ANOVA) (SPM8,

P< 0.005, false discovery rate [FDR]-corrected P< 0.05 at the

cluster level with age and sex as confounding covariates) in order

to create GM atrophy maps.

Clinical Score Assessment
The multiple sclerosis functional composite (MSFC), including

time 25-foot walk (TFW), 9-hole peg test (9HPT), and paced

auditory serial addition test (PASAT) was determined for the

patient group on the day of the MR exam.

Statistical Analyses
Metabolite concentrations between RRMS patients and controls

were compared using voxelwise two-group ANOVA (SPM8,

P< 0.005, FDR-corrected P< 0.05 at the cluster level with age

and sex as confounding covariates). Identical statistical mapping

analyses were performed for each metabolite: N-acetyl aspartate

(NAA), glutamate 1 glutamine (Glx), choline (Cho), myo-inositol

(m-Ins), and creatine (tCr) as independent tests. For each metabo-

lite, an inclusive brain mask was used to exclude all the voxels out-

side the brain. Labeling of significant clusters was performed using

the WFU PickAtlas toolkit (SPM8).

To determine the potential relationship between metabolite

abnormalities and clinical deficits assessed by MSFC in RRMS

patients, voxelwise multiple regression analyses were performed

(SPM8, P< 0.005, age and sex as confounding covariates) using

masks of metabolite abnormalities.

RESULTS

Clinical Features of RRMS Patients
Median disease duration was 4.8 years ranging from 2.8 to

19 years. Median EDSS was 1 ranging from 0 to 4. Median

MSFC was 20.12 ranging from 25.82 to 1.58. Fifteen out

of the 19 patients (79%) were under immunosuppressive or

modulator treatments but all subjects were in a stable stage

of the disease (no relapse and no gadolinium-enhancing

lesions).

Metabolic templates, macroscopic WM T2 lesions, and

GM atrophy

According to the pipeline described in Fig. 2, tem-

plates of each metabolite (NAA, Glx, Cho, m-Ins, and tCr)

were built with MRSI data from all controls for each

metabolite. An example of the qualities of the templates is

shown in Fig. 3 for NAA and Glx. Examples of spectra

obtained from healthy control and RRMS patient for WM,

cortical GM, and cerebellum are shown in Fig. 4.

Donadieu et al.: Whole-Brain Metabolic Profiles of RRMS
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FIGURE 2: Pipeline used to obtain the optimized metabolite maps. MRI, magnetic resonance imaging; MRSI, magnetic resonance
spectroscopic imaging; MPRAGE, magnetization prepared rapid gradient echo; CSI, chemical shift imaging.

FIGURE 3: Whole brain quantitative 1) NAA and 2) Glx maps obtained from controls.

Journal of Magnetic Resonance Imaging
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The probabilistic map of WM T2 lesions (purple map

in Fig. 5.1) showed macroscopic demyelinated areas in bilat-

eral periventricular regions, anterior and posterior corpus

callosum, optic radiations, and centrum semiovale areas in

the group of patients with RRMS.

GM atrophy (green map Fig. 5.1) was observed in

RRMS patients relative to controls (ANOVA, P< 0.005,

FDR-corrected at the cluster level P< 0.05, age and sex as

confounding covariates) within the median and superior

temporal gyri, the pre- and postcentral gyri, the anterior

and posterior cingulate gyri, and the median frontal gyrus.

GM atrophy was also observed within bilateral thalami, hip-

pocampal, and parahippocampal gyri as well as in the ante-

rior and medial cerebellum (Supplemental Table 1).

Topography of Metabolic Abnormalities in the
Group of RRMS Patients
Statistical mapping of NAA decreases in RRMS showed sig-

nificant clusters (P< 0.005, FDR-corrected P< 0.05 at the

cluster level) within the superior and medial frontal gyri,

the pre- and postcentral gyri, the anterior cingulate, the hip-

pocampus, the putamen, and the thalamus (Fig. 5.1 and

Supplemental Table 2). NAA was also decreased within

WM close to the frontal, paracentral, and cingulate gyri,

and inside the corpus callosum (Supplemental Table 2).

From a quantitative point of view, in the mask defined by

the significant clusters of NAA decreases in RRMS patients,

NAA concentrations were 8.50 6 1.00mM for MS patients

compared to 10.00 6 0.85 mM for controls (215%).

Statistical mapping of Glx decreases in RRMS (Fig.

5.2) showed significant clusters (P< 0.005, FDR-corrected

P< 0.05 at the cluster level) within the medial and inferior

frontal gyri, the supplementary motor area, the medial cingu-

late, the caudate nucleus, the accumbens nuclei, the putamen,

the thalamus, and the parahippocampal gyrus. Decreases in

Glx were also observed within the WM inside the frontal,

the cingulate, and the postcentral brain areas and in the cor-

pus callosum (Supplemental Table 3). In the mask defined by

FIGURE 4: Sample spectra from a healthy control and an RR patient from central WM, cortical GM, cerebellum, occipital, and pre-
frontal areas for highlighting the spectra quality in the whole brain.
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the significant clusters of Glx decreases in RRMS patients,

Glx concentrations were 5.20 6 0.70 mM for MS patients

compared to 6.5 6 1.1 mM for controls (220%).

Statistical mapping of m-Ins increases showed signifi-

cant clusters in RRMS (Fig. 5.3) within the WM in bilateral

temporal, postcentral, cingulate and frontal brain areas, inside

the corpus callosum as well as within the left thalamus and

the superior temporal gyrus (Supplemental Table 4).

At the same statistical threshold (P< 0.005, FDR-

corrected P< 0.05 at the cluster level) we did not find any

significant increases or decreases for Cho and tCr between

patients and controls. In the mask defined by the significant

clusters of m-Ins increases in RRMS patients, m-Ins concen-

trations were 5.30 6 0.41 mM for MS patients compared to

4.30 6 0.60 mM for controls (122%).

Colocalization of Metabolic Abnormalities, WM T2

Lesions, and GM Atrophy
Decreases in NAA and Glx levels were observed in regions

spared by atrophy except for thalamus, and pre- and post-

central gyri where metabolite decreases were partially colo-

calized with GM atrophy maps (Fig. 5.1-2).

Increases of m-Ins were observed within WM T2

lesions especially in periventricular lesional areas but were

also present in the NAWM and GM areas (Fig. 5.3).

Correlations Between Topography of Metabolic
Abnormalities and MSFC in RRMS
Statistical mapping analysis (multiple regression P< 0.005,

with age and sex as confounding covariates, masked with

the metabolites patients abnormalities (Fig. 5.1-3)) looking

at significant correlations between local NAA levels and

MSFC showed significant clusters of positive correlation

within bilateral thalamus, bilateral caudate nucleus, the right

medial part of the corpus callosum, and bilateral WM close

to precentral gyrus (Fig. 6 and Supplemental Table 5).

We did not find significant cluster (multiple regression

P< 0.005) between MSFC and the others metabolite abnor-

malities (Glx and m-Ins).

FIGURE 5: Topography of metabolic abnormalities, macroscopic WM lesions on T2 and GM atrophy of RRMS patients relative to
controls. Maps of GM atrophy (green) and WM T2 lesion probability map (purple) are overlaid with maps of 1) NAA decreases, 2)
Glx decreases (decreases represented in blue), and 3) m-Ins increases (increases represented in orange). (ANOVA P < 0.005, FDR-
corrected at the cluster level P < 0.05 with age and sex as confounding covariates.)
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DISCUSSION

The present MR spectroscopic imaging study reports the

topography over the brain, from vertex to cerebellum, of the

alteration of five metabolites (NAA, Glx, Cho, m-Ins, and

tCr) associated with a diffuse brain disease, RRMS. It also

showed the predominant impact of NAA decrease within

the motor and the prefrontal systems onto the clinical defi-

cit assessed by the MSFC score in RRMS patients.

Using the technique presented above, we succeeded in

providing a voxel-by-voxel comparison between patients and

controls, permitting the assessment of the whole brain

topography of metabolic disorders associated with MS proc-

esses. To this end, we used a combination of an optimized

acquisition protocol with a fast MRSI technique (3D-

EPSI),4 combining EPI and spectroscopy with an automated

postprocessing pipeline (MIDAS 1 SPM8) allowing us to

obtain high-quality whole-brain 3D metabolite maps.5

Quality assurance of metabolite maps obtained in each ori-

entation was assessed by Cramer–Rao bounds included in

the MIDAS software.19 The first step used in order to

improve reliability of large brain coverage with 3D-MRSI at

high field was to correct for RF field inhomogeneities and

B0 inhomogeneities responsible for spatial variations in con-

trast and sensitivity. To optimize the sampling of distal

regions, a combination of two 3D-MRSI acquisitions

acquired in two different orientation planes (ie, anterior

commissure–posterior commissure [AC-PC] and AC-

PC 1 158) benefited from the best spectrum quality of each

acquisition.8 The choice of these orientations was domi-

nated by the need to get sufficiently different brain coverage

with the two MRSI volumes provided by a large difference

in the orientation tilt, but also to enable the coregistration

step to be accurately performed to get the two volumes

aligned according to the MNI template, required for statisti-

cal mapping analysis.

Increase in m-Ins has been related to glia prolifera-

tion1,20 present in WM T2 lesions, both in NAWM21 and

in cortical GM22 as well as in the thalamus.11 In line with

these previous reports derived from restricted sampling of

predetermined brain regions, the whole-brain approach

using statistical mapping analysis without any a priori

assumptions such as the location of metabolic abnormalities

showed in patients concordant significant increases in m-Ins

mainly located in the WM within the periventricular

NAWM,10,21 the demyelinated periventricular WM regions

within bilateral temporal and frontal lobes,23 and within the

left thalamus and the superior temporal gyrus.11

These observations support the potential of whole-

brain 3D-EPSI to depict and locate encapsulated inflamma-

tory processes accompanying MS, which are difficult to

observe in SVS or 2D/3D MRSI.

Biochemical and histological studies performed on ani-

mal models of MS and/or human brain slices24 have high-

lighted the large extent of neuronal damage driven by

mitochondrial dysfunction leading to energy deficiency.25

These neurodegenerative processes have been observed in

WM T2 lesions,26 NAWM,27 cortical GM,27 thalamus,28

hypothalamus, caudate nucleus,29 and cerebellum.30 MRS/

MRSI enables characterization of the extent of mitochon-

drial neuronal dysfunction occurring as a result of energy

depletion through the in vivo quantification of NAA levels,

a metabolite synthesized specifically in neuronal mitochon-

dria.25 In MS, a decrease in NAA has been reported in

WM T2 lesions17 but also in the NAWM31 and the subcort-

ical GM.32 Likewise, we also observed decreased levels of

glutamate1glutamine (Glx) that have been shown to play a

role in neuro-astrocyte exchanges, in excitotoxicity (gluta-

mate) and in NH3 metabolism regulation (glutamine)33 in

agreement with animal models24 and human biochemical

and histological studies.34

The present statistical mapping analyses evidenced the

preferential location of NAA and Glx alterations throughout

the entire brain. Such metabolic changes were mainly

located in the GM, more precisely within the limbic system

(cingulate gyrus, hippocampus, parahippocampal gyrus), the

motor system (central and precentral gyri, putamen, supple-

mentary motor area), and in the prefrontal areas (inferior,

medial, and superior frontal gyri). These results are in line

with previous MR studies evidencing structural, functional,

or metabolic damage 1) within the hippocampus, the ento-

rhinal cortex, and the cingulate gyrus,35 areas involved in

working memory, attention, and speed of information proc-

essing; and 2) within the precentral gyrus and the prefrontal

areas involved in motor control and executive functions.36

Interestingly, in most of these regions, decreases in NAA

and Glx occurred without any regional GM atrophy or

FIGURE 6: Clusters of significant correlations between NAA levels and MSFC scores (SPM8, multiple regression P < 0.005, k 5 5).
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WM T2 lesions, suggesting early neuronal dysfunctions

before appearance of any macroscopic lesions. Therefore, as

noted before, MRSI appears to be a powerful noninvasive

method to show and monitor neuroaxonal dysfunction over

the entire brain.

Unlike some previous literature,37 we did not observe,

with short TE 3D-EPSI, Cho or tCr abnormalities in

patients compared voxel-by-voxel with controls. This lack of

Cho increase can be linked to the random distribution of

Cho increase undetectable in this voxelwise between group

analysis.

Using as a reference the GM NAA concentrations

(10 mM) observed by Lecocq et al in controls using the

same 3D-EPSI sequence with B1 correction and absolute

water concentration correction,8 we observed a drop of

215% in NAA concentrations and a drop 220% in Glx

concentrations of GM of RRMS patients, as well as a 22%

increase of m-Ins within the WM of patients relative to con-

trols. These variations were in the same range as those

observed by Vingara et al comparing controls and RRMS

patients.31

The MSFC score is a composite score testing both

motor capacities of leg and arm and cognitive performances.

MSFC provides continuous values sensitive to low clinical

deficits that could affect patients even at the early stage of

MS. The voxelwise multiple regression analysis looking at

positive correlations between local NAA levels and MSFC,

but not with Glx and m-Ins, demonstrated in patients sig-

nificant clusters of positive correlation within prefrontal

WM regions likely to correspond to tracts linking frontal,

parietal, and occipital lobes and in thalamus. These regions

are known to be involved in the working memory network,

affected early in MS.38 Correlations between NAA levels

and MSFC were also present in bilateral caudate nucleus

and in corpus callosum, areas engaged in movement control

and already described as being affected in MS.39,40 Striking

is the fact that, among the different pathophysiological

processes characterized by this multiple metabolic mapping

technique, the mitochondrial neuronal dysfunction within

areas belonging to the working memory and the motor sys-

tems reflected by NAA decrease appeared as the predomi-

nant factor associated with clinical deficit. Glial

proliferation observed within NAWM and demyelinated

lesions (increased m-Ins), and neuro-axonal exchange dys-

function (decreased Glx) were shown here to play a limited

role in the clinical deficit in this group of RRMS patients.

The main limitation of this study is the relatively lim-

ited sample size. Nevertheless, all patients were in RR phase,

with a low clinical deficit (median EDSS 5 1 [0-4]), and in

a stable stage of the disease distant from inflammatory epi-

sodes, and well-matched with the control group in terms of

age and sex.

Although metabolite maps were not expressed in abso-

lute concentrations, due to the requirement that this would

greatly increase acquisition times, our approach provides

normalized maps of individual metabolites using the inter-

leaved water signal acquired during the 3D-EPSI sequence8

as a reference that can be implemented across multiple

sites.6 As a proof of concept, this study has validated statisti-

cal mapping analysis as applied to whole-brain 3D-EPSI as

an in vivo and noninvasive means to characterize the topog-

raphy of metabolic disorders in neurological diseases and its

relationship with clinical deficit. This opens a new era for

the characterization of brain metabolic alteration associated

with neurological/neuropsychiatric diseases, and to study its

impact on function, especially through the topography of

NAA decrease.
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3.3: Conclusion 

Cette première étude permet de valider en clinique, chez des patients atteints de SEP de 

forme RR, notre technique permettant d’obtenir une couverture métabolique totale du 

cerveau grâce à une séquence mélangeant Echo Planar et Spectroscopie en 3 Dimensions 

avec deux angulations différentes recombinées. 

Outre la preuve de faisabilité clinique de notre technique, ce travail a permis d’obtenir la 

topographie des anomalies métaboliques chez des patients ayant une durée de pathologie 

allant de 5 à 10 ans par le biais d’une comparaison voxel à voxel avec des sujets 

contrôles. Cette analyse complète voxel par voxel sans précédent dans la littérature offre 

une alternative avantageuse par rapport aux analyses par régions d’intérêts utilisées 

jusqu’à présent en ISRM. 

Ce premier travail met en évidence des diminutions de NAA, marqueur privilégié de 

l'intégrité neuronale et des Glx, marqueurs des échanges neuro-astrocytaires, non 

seulement dans les lésions de substance blanche et les régions atrophiées, mais aussi au-

delà, dans la substance grise corticale, les noyaux gris centraux et la substance blanche 

d’apparence normale (SBAN). Nous observons également des hausses de myo-inositol, 

marqueur principal de l’activité gliale, dans les lésions de substance blanche et dans la 

SBAN. Nous retrouvons aussi des corrélations significatives dans la substance grise et la 

SBAN entre un des principaux tests cliniques utilisés dans la SEP, le MSFC, et les 

diminutions de NAA. Ce résultat met en lumière l’impact clinique important d’une 

dysfonction neuronale diffuse. 

Ce travail met donc en lumière la topographie des anomalies métabolique chez des 

patients atteints de SEP de forme RR à un moment donné de la pathologie. La prochaine 

étape de notre projet sera de déterminer le corrélat métabolique, grâce à notre séquence 

3D-EPSI double orientations, des accumulations de sodium observées précédemment au 

laboratoire chez des patients atteints de SEP de forme RR [Zaaraoui et al., 2012a]. Nous 

pensons que l’utilisation concomitante de ces deux techniques permettra d’affiner nos 

connaissances sur les processus cellulaires conduisant à la mort neuronale. 
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CHAPITRE 2 

Quels sont les substrats métaboliques des 

accumulations de sodium observés dans la SEP 

de forme Récurrente-Rémittente (RR) ? 

 

4.1: Introduction 

Des approches in vitro, précliniques et cliniques ont récemment montré un lien évident 

entre les phénomènes neuro-dégénératifs de la SEP et l’accumulation anormale de sodium 

dans les lésions de substances blanches mais aussi dans la substance blanche et grise 

d’apparence normale [Freeman et al., 2016; Waxman, 2006; Zaaraoui et al., 2012a]. 

L’IRM du sodium 23 permet de quantifier le sodium cérébral de manière non invasive et 

pourrait devenir un outil majeur pour la quantification de l’atteinte neuronale dans les 

maladies neurologiques comme la SEP. Néanmoins, la spécificité de ces accumulations de 

sodium reste pour le moment indéterminée [Thulborn, 2016].  

Cette étude a donc visée à caractériser d'un point de vue métabolique, les accumulations 

cérébrales de sodium observées chez les patients atteints de SEP par IRM du 23Na. Pour 

ce faire, nous avons combiné dans un même protocole clinique une exploration par 

imagerie spectroscopique 3D-EPSI du proton (double orientations) et par IRM 3D du 

sodium 23 pondérée en densité couvrant l'ensemble du cerveau. 

Cette étude a fait l'objet de la publication suivante. 
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4.2: Metabolic counterparts of sodium accumulation in Multiple 

Sclerosis: A whole brain 23Na-MRI and fast 1H-MRSI study 
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Introduction
Multiple sclerosis (MS) is a multifocal autoimmune 
pathology of the central nervous system (CNS) affect-
ing young adults, which is characterized by acute and 
chronic inflammation, demyelination and neurode-
generation.1 Although neurodegeneration is consid-
ered to be the main substrate of irreversible disability 
in MS, this phenomenon is complex to characterize in 
vivo.2 Mechanistic approaches have provided evi-
dence that sodium accumulation is involved in neuro-
degenerative processes,3,4 suggesting that 
measurement of in vivo brain sodium accumulation 
may be a relevant marker of neurodegeneration. 
Sodium (23Na) MR imaging is a unique in vivo and 
non-invasive technique that enables quantification of 

total sodium concentrations (TSC) in the human 
brain.5 Recently, clinical 23Na-MRI studies have 
focused on MS, reporting abnormal increases of TSC 
in demyelinated white matter (WM) T2 lesions, gado-
linium-enhancing lesions,6 normal-appearing white 
matter (NAWM) and grey matter (GM) of patients 
with different phenotypes of the disease including 
relapsing-remitting multiple sclerosis (RRMS)7–9 and 
progressive multiple sclerosis (PMS) forms.10,11 
Nevertheless, as noted in a recent review, the meaning 
of observed brain sodium accumulations is unknown.12 
To refine information provided by 23Na-MRI, the use 
of new MR contrasts have been proposed such as 
Triple Quantum Filtering (TQF)13 and/or inversion 
recovery at high (3T) and ultra-high field (7T)14 in 
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Background: Increase of brain total sodium concentrations (TSC) is present in multiple sclerosis (MS), 
but its pathological involvement has not been assessed yet.
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order to separate sodium signals from the intra- and 
the extra-cellular compartments. Petracca et al.13 used 
TQF to demonstrate decreases in intracellular volume 
fraction and increase in intracellular sodium concen-
trations in MS patients. However, these techniques 
not only suffer from very poor sensitivity requiring 
long acquisition times and leading to poor spatial res-
olution but also did not solve the interpretation of 
23Na-MRI.

Concurrently, complementary information on physi-
ological and pathological processes can be obtained 
from metabolites detected using proton MR spectro-
scopic imaging, including (1) N-acetyl aspartate 
(NAA), which is synthesized in neuronal mitochon-
dria15 and considered to be highly linked to neuronal 
mitochondrial activity; (2) glutamate–glutamine 
(Glx), which provides a probe of neuro-astrocytic 
exchanges;16 (3) total creatine (tCr), designating the 
signals of phosphocreatine and creatine, which is pre-
sent in all cell types and considered to be an index of 
cellularity; (4) choline containing compounds (Cho), 
signals mainly detected in oligodendrocytes and 
astrocytes17 and mostly associated with membrane 
(glycerophosphorylcholine), demyelination processes 
(free choline) and inflammation (Betaine); and (5) 
myo-inositol (m-Ins), a metabolite associated with 
glial cells, microglial activation and glial scar 
processes.18

The aim of this study was to better characterize the 
metabolic counterpart of total sodium accumulations 
within the different brain compartments (T2 lesions, 
NAWM, GM) of RRMS patients in order to add spe-
cific cellular information to increase of TSC. To do 
so, we have examined the relationships between TSC 
derived from quantitative 23Na-MRI and the corre-
sponding metabolic maps of NAA, Glx, tCr, Cho and 
m-Ins assessed by volumetric proton echo planar 
spectroscopic imaging (3D 1H-EPSI) optimized to 
sample the entire brain.19

Materials and methods

Subjects
This study was approved by the local Institutional 
Review Board (Marseille Provence 2) in accordance 
with the guidelines outlined in the Declaration of 
Helsinki. All subjects gave their written consent. For 
this exploratory study and according to previous stud-
ies providing significant results using similar tech-
niques,8,20 21 RRMS patients (mean age = 37 ± 10.7 years, 
range = 23–59, 13 women, 8 men) and 20 healthy vol-
unteers (mean age = 33.2 ± 10.2 years, range = 22–60, 

12 women, 8 men) matched for age and sex (p > 0.05) 
were included in this study between February 2014 and 
July 2015.

1H-MRI
MRI studies were performed on a 3-Tesla Magnetom 
Verio MR scanner (Siemens, Erlangen, Germany) using 
a 32-channel receiver head coil. The imaging protocol 
included sagittal T1-weighted FLASH, axial 3D-T1-
weighted Magnetization Prepared RApid Gradient 
Echo (MPRAGE) (TE/TR/TI = 3.44/2150/1100 ms, 
voxel size = 1 × 1 × 1 mm3, FOV = 256 mm, flip 
angle = 8°, matrix = 2562, partitions = 176, acquisition 
time ≈ 5 minutes), axial T2-weighted (TE1/TE2/
TR = 11/90/8500 ms, FOV = 250 mm, flip angle = 150°, 
matrix = 2562, thickness = 3 mm, 49 slices, acquisi-
tion time ≈ 4 minutes) sequences and sagittal fluid- 
attenuated inversion recovery (FLAIR) sequence (TE/
TR/TI = 395/5000/1800 ms, voxel size = 1 × 1 × 1 mm3, 
FOV = 250 mm, flip angle = 70°; matrix = 2562, parti-
tions = 160; acquisition time ≈ 6 minutes). Patients had 
also pre- and post-gadolinium injection T1-weighted 
acquisitions to determine the presence of active lesions 
(TE/TR = 8.4/500 ms, FOV = 250 mm, flip angle = 70°, 
matrix = 2562, thickness = 3 mm, 45 slices, acquisition 
time ≈ 4 minutes).

1H-MRSI
Whole brain 3D-1H-EPSI was acquired as described 
in Lecocq and colleagues,19,20 using two axial acqui-
sitions with two different orientations, one in the 
AC-PC plane and the other in the AC-PC + 15° plane 
(TE/TR/TI = 20/1710/198 ms, nominal voxel 
size = 1 × 1 × 1 cm3, FOV = 280 × 280 × 180 mm3, flip 
angle = 73°, 50 × 50 × 18 k-space points, GRAPPA 
factor = 2, acquisition time ≈ 17 minutes) and the 
same 32-channel receiver head coil.[AQ: 1] 
Examples of spectra obtained across the brain are 
illustrated in Figure 1.

23Na-MRI
23Na-MR imaging was performed using a double 
tuned 23Na-1H volume head coil (Rapid Biomedical, 
Rimpar, Germany). The protocol, as described in 
Zaaraoui et al.,8 included a density-adapted 3D radial 
projection reconstruction pulse sequence (TE/
TR = 0.2/120 ms, 17,000 projections and 369 samples 
per projection, readout time per spoke = 20 ms, flip 
angle = 87°, nominal voxel size = 3.6 × 3.6 × 3.6 mm3, 
acquisition time ≈ 34 min). External references (two 
tubes filled with 2% agarose doped with a sodium 
concentration of 50 mmol/L) were placed on either 
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side of the subject’s head, in the field of view, for 
absolute sodium quantification.

The full acquisition time was approximately 1½ hours. 
After 23Na-MRI acquisition performed with the dou-
ble tuned 23Na-1H volume head coil, patient was repo-
sitioned in the scanner to perform the 1H-MRI and 
1H-MRSI protocol using the 32-channel receiver 1H 
head coil.

Data processing
Metabolic maps (Figure 2) obtained for each subject 
were post-processed and combined (AC-PC + AC-PC 
15°) using the Metabolite Imaging and Data Analyses 
System (MIDAS, Trac, MRIR, Miami) software and 
SPM12 (Welcome Trust Centre for Neuroimaging at 
University College, London) following procedure 
described in Donadieu et al.20

Radial 23Na acquisitions were reconstructed via an in-
house MATLAB (R 2011b, MathWorks Inc., Natick, 
MA) procedure.21 Quantitative 3D 23Na concentration 
maps (Figure 2) were obtained using the procedure 
described in Zaaraoui et al.8 with SPM12.

WM T2-lesion masks were delineated on T2-weighted 
images by the same expert (S.G., with 4 years of expe-
rience) using a semi-automated method (interactive 
thresholding technique written on the Interactive Data 
Language platform, version 7.0; Exelis Visual 
Information Solutions, Inc.).10

All maps were spatially normalized in the same MNI 
space (SPM12). Segmentation of MPRAGE was per-
formed using SPM12 and GM, WM, cerebrospinal 
fluid (CSF) density probability maps were spatially 
normalized in the MNI space.

For each patient, the transformation matrix obtained 
during the MNI spatial normalization of the T2-
weighted images was applied to its corresponding 
WM T2 lesion mask to obtain the individual normal-
ized WM T2 lesion mask. Then, this mask was used as 
region of interest (ROI) to extract metabolic and ionic 
values from the normalized maps of the given patient 
and all controls. The procedure was redone for each 
patient to account for potential metabolic and ionic 
regional normal physiological variations in controls 
among the different spatial distributions matching the 
T2 WM lesions in patients.

Figure 1. Examples of quality of spectra obtained over the whole brain using the 3D-1H-EPSI sequence (male, 31 years 
old). The horizontal scale is shown in ppm.
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To characterize metabolic and ionic profiles of MS 
patients within GM, spatially normalized ionic and 
metabolic maps were masked by the normalized GM 
probability density maps thresholded at 75% before 
extracting parameters from 90 GM ROIs (note that 
those including less than 20 voxels were not used) of 
the Automated Anatomical Labelling 2 (AAL 2) 
atlas.

To characterize metabolic and ionic profiles within 
the normal-appearing WM, all spatially normalized 
ionic and metabolic maps were masked by the nor-
malized WM probability density maps thresholded at 
75% (after subtraction of the normalized WM T2 
lesion masks) before extraction of parameters from 
the 12 WM regions corresponding to different lobes 
(frontal, parietal, limbic, temporal and occipital) 
(WFU pick atlas toolbox, SPM12).

These procedures were automated through a pipeline 
written in MATLAB (Figure 3). All ionic and meta-
bolic values for each ROI were normalized using 
Z-scores based on the mean and standard deviation 

values obtained for the control group from the corre-
sponding ROIs

For each ROI: -scoreZ
X

=
−µ
σ

where X = value of [23Na], NAA, Cho, tCr, Glx, m-Ins 
for each subject; µ = mean value of [23Na], NAA, Cho, 
tCr, Glx, m-Ins for the control group; and σ = standard 
deviation value of [23Na], NAA, Cho, tCr, Glx, m-Ins 
for the control group.

For each parameter and each subject, the Z-scores 
were averaged across regions belonging to the same 
compartment to obtain Z-scores of GM, NAWM and 
WM T2 lesions.

Z-score allows us to calculate the standard deviation 
of a score compared to a control group and enables us 
to compare two scores that are from different normal 
distributions. Z-scores of ROIs belonging to each 
compartment (GM, NAWM) were averaged for each 

Figure 2. Examples of maps obtained from one subject (female, 29 years old) projected on MNI T1 template: (a) sodium, 
(b) N-acetyl aspartate, (c) glutamate–glutamine, (d) total creatine, (e) choline and (f) myo-inositol.
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subject and each metabolic/ionic map. Note that for 
the computation of Z-scores corresponding to WM T2 
lesions, for each patient, control data values were 
obtained from ROIs defined as the individual spa-
tially normalized WM T2 lesion mask built for each 
patient and applied to the spatially normalized maps 
of all controls to extract mean and SD.

Clinical score assessment
Clinical status was assessed on the day of the MR 
examination using the Kurtzke Expanded Disability 
Status Scale (EDSS) and the Multiple Sclerosis 
Functional Composite (MSFC) score, which is com-
posed of the paced auditory serial additional test 
(PASAT), the timed 25-foot walk (TFW) and the 
9-hole peg test (9HPT).

Statistical analyses
Statistical analyses were performed with JMP 9 
software (Version 13, September 2016, SAS insti-
tute). Wilcoxon rank tests were used to compare 
ionic and metabolic parameters observed between 
RRMS and controls within each independent com-
partment (GM, NAWM and WM T2 lesions). The 

multiple comparison procedure considered the three 
compartments as independent leading to a 
Bonferroni correction factor of 6 (pcorr < 0.008).

To test the relationships between TSC and metabolite 
levels in RRMS patients, a stepwise regression model 
(forward) was performed for each compartment with 
Z-TSC as the dependent variable and Z-NAA, Z-Glx, Z-tCr, 
Z-Cho, Z-mIns, GM%, WM% and CSF% as factors.

Correlations between average Z-scores 23Na and 
Z-scores of metabolic parameters for each independ-
ent compartment were assessed using Spearman rank 
tests (p < 0.05, corrected by Bonferroni procedure 
with a Bonferroni factor of 5 pcorr < 0.01).

Finally, stepwise regression models (forward) were 
built to explain MSFC and EDSS with Z-NAA, Z-Glx, 
Z-tCr, Z-Cho, Z-mIns, GM%, WM%, CSF% and T2 lesion 
load as factors.

Results
On the day of the MR study, all patients were sta-
ble, exhibiting no gadolinium-enhancing lesions or 
relapses. In all, 81% of patients (17 out of 21) were 

Figure 3. Post-processing pipeline including normalization in the MNI EPI spatial space, 23Na and metabolites values 
extraction for each ROI of GM, WM and T2 lesions and Z-scores computation.
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under immunosuppressive or immunomodulatory 
disease-modified treatments. Median EDSS was 1, 
ranging from 0 to 4, median MSFC was −0.28, 
ranging from −5.82 to 1.58, and median disease 
duration was 5.6 years, ranging from 2.8 to 
34.5 years.

Ionic and metabolic profiles of RRMS patients
All results are summarized in the radar plots shown in 
Figure 4. In GM, when compared to controls, RRMS 
patients showed significant increases in TSC 
(p = 0.0061), with decreases in Cho (p = 0.0070) and 
Glx (p = 0.0011) and a trend of decreased NAA 
(p = 0.0610) (Wilcoxon rank test).

In NAWM, RRMS had significant increases in TSC 
(p = 0.0002) and m-Ins (p = 0.0053), with decreases in 
NAA (p = 0.0232) and Glx (p = 0.0167).

Within T2 WM lesions, RRMS showed significant 
increases in TSC (p < 0.0001) and m-Ins (p = 0.0053) 
and decreases in NAA (p < 0.0001).

Association between total sodium accumulations 
and metabolite concentrations within the different 
brain compartments
Pairwise tests (p < 0.005) show significant correla-
tions between 23Na Z-score and metabolites Z-score in 
the three compartments, especially between TSC and 
NAA. All the results are summarized in Supplemental 
Table 1.

For the GM compartment of RRMS patients, the 
stepwise regression model showed significant asso-
ciation between increases in TSC and decreases in 
NAA (β = −0.831; p < 0.0032) (adjusted R2 = 0.341, 
p < 0.0032).

Figure 4. Radar plot of mean Z-scores of sodium and metabolites observed in RRMS patients within the three 
compartments (GM, NAWM, T2 lesions). The asterisks indicate significant differences between patients and healthy 
controls (Wilcoxon test p < 0.05 corrected by the Bonferroni procedure). Dotted lines represent the mean Z-scores of 
healthy controls (Z-score = 0).
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In NAWM, the stepwise regression model showed a 
significant association between increases in TSC and 
decreases in NAA (β = −1.069; p < 0.0047) (adjusted 
R2 = 0.346, p = 0.0085).

Within WM T2 lesions, increase in TSC was associ-
ated with decrease in NAA (β = −1.261; p < 0.0001) 
and smaller decrease in m-Ins (β = −2.693; p = 0.0030) 
and increase in tCr (β = 2.822; p = 0.0017) (adjusted 
R2 =  0.574, p = 0.0005).

Correlation between clinical scores (EDSS, 
MSFC) and ionic or metabolic profiles
The stepwise regression model including all ionic and 
metabolic parameters and T2 lesion load retained only 
the association between EDSS and decreased GM Glx 
(β = −1.288, p = 0.0288) (adjusted R2 =  0.187, 
p = 0.0288).

Concurrently, MSFC was positively associated with 
GM Glx (β = 1.066, p = 0.0123) (adjusted R2 = 0.249, 
p = 0.0123).

Discussion
We provide here, for the first time, the metabolic 
counterparts of total sodium accumulations observed 
in brain compartments of RRMS patients. A major 
challenge reached by this study is the assessment of 
whole brain ionic and metabolic samplings in vivo 
using 23Na-MRI and fast 3D 1H-EPSI acquisitions 
during the same clinical examination. In agreement 
with previous studies, we first confirmed the presence 
of abnormal cerebral increases of TSC in MS 
patients,7,8,11 concomitant to decreased NAA within 
NAWM and T2 WM lesions (trend for GM), decreased 
Glx within GM and NAWM, decreased Cho within 
GM, and increased m-Ins within NAWM and WM T2 
lesions.20,22,23

NAA decrease has been widely reported in RRMS 
patients within different brain regions including T2 
lesions,24 NAWM,24 deep GM25 and cortical GM.20 
This decrease has been interpreted as both neuro-
axonal damage and loss based on post-mortem histo-
logical studies.18 The main result of this study was that 
the stepwise regression models accounting for tissue 
content mainly showed a negative correlation between 
total sodium accumulations and NAA levels. This is 
the first in vivo evidence that chronic brain increases 
of TSC are significantly related to mitochondrial neu-
ronal dysfunction in all compartments. Previous in 
situ studies have proposed that sodium accumulations 
are related to neurodegenerative processes in MS.3,4 

Neuronal mitochondrial energy failure coupled with 
demyelination leads to Na+/K+ ATPase pump dys-
function and reorganization of sodium channels along 
axons.4,26 Such dysfunction drives 23Na accumulation 
inside the neurons and reverses Na+/Ca2+ exchange 
activity. Ca2+ inflow stimulates a large array of Ca2+-
dependent enzymes like calpains, phospholipases or 
nitric oxide synthases, driving structural and func-
tional axonal injury.3,4

While increase in glutamate has been observed in 
acute and active WM lesions reflecting excitotoxic-
ity27 and considered as a promising biomarker for 
MS disease progression,28 the present decrease in 
Glx may reflect neuro-astrocytic metabolic dysfunc-
tions within GM and NAWM.16 Interestingly, the 
largest ionic/metabolic impact on global functional 
scores (EDSS and MSFC) was related to the GM Glx 
levels, in accordance with the fact that neuro-glial 
interactions occur preferentially in GM nearby syn-
apses.29 Whenever not surviving the stepwise regres-
sion model, paired correlations showed significant 
negative association between TSC and GM Glx lev-
els, in line with the major role of sodium in neuro-
glial interactions.30 Study on experimental 
autoimmune encephalomyelitis (EAE) animal model 
highlights the major role of cytokines and glutamate 
on synaptic transmission deregulation and thereby on 
neurodegeneration, main substrate of irreversible 
disabilities in MS.31

Decrease of Cho in GM appears conflicting with pre-
vious literature reporting increase of Cho in T2 
lesions,32 NAWM and GM.17 This apparent discrep-
ancy with the majority of MRS works related to MS 
may be explained by the different metabolites 
included in the Cho peak having opposite behaviour 
during demyelination and demyelination-inflamma-
tion processes. Decreased Cho has been reported in 
inflammatory and non-inflammatory Cuprizone mod-
els of MS and interpreted as a decrease in glycer-
ophosphatidylcholine (GPC).33 Considering the 
whole group of patients relative to controls, the sig-
nificant decrease of Cho levels could be interpreted as 
a large decrease of GPC reflecting mitochondrial dys-
function.33 This lack of Cho increase can be linked to 
the random distribution of Cho increase undetectable 
in this group analysis or with decrease of GPC signal 
reflecting mitochondrial dysfunction.33

Increase of m-Ins in NAWM and T2 lesions are also 
widely reported in the literature.34 Indeed, m-Ins is 
involved in brain inflammation throughout glial acti-
vation (mostly astrocytes)34 especially in the WM T2 
lesions at the early stage of MS (CIS, RR < 5 years),22 
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with spread to NAWM after 5 years.34 Increased m-Ins 
in NAWM and especially in WM T2 lesions may 
reflect enhanced glial processes (scars and/or 
activation).

This exploratory study has some limitations. First, the 
sample size (n = 21 patients) is relatively limited. 
Second, both imaging modalities suffer from rela-
tively low signal to noise, which impacts spatial reso-
lution and increases partial volume effects. We tried 
to minimize this effect by first applying WM and GM 
mask threshold of 75% on 23Na and 1H-MRSI data. In 
addition to the masking procedure, we have included 
in the regression analyses the tissue content of ROIs 
characterized by WM%, GM%, CSF% and by remov-
ing ROIs composed by less than 20 voxels after mask-
ing. We proposed a clinically compatible MR protocol 
that provided acquisition of whole brain 23Na-MRI 
and 1H-MRSI, enabling metabolic and sodium brain 
concentrations to be measured within the same sub-
jects in vivo and non-invasively. Even if the volumic 
images were easily spatially normalized in the com-
mon MNI template, these multimodal (multicontrast) 
images may suffer from registration errors that may 
impact the correlation measurements. Finally, even if 
metabolite maps were not expressed in absolute con-
centrations, metabolite signals were normalized by 
the interleaved water signal acquired during the same 
acquisition,19 a procedure shown to be adequate even 
for multi-centre studies35 but not accounting for 
potential changes in T1 relaxation rates of water and 
metabolites.

In conclusion, a clinically compatible MR protocol 
was developed that provided acquisition of whole 
brain 23Na-MRI and 1H-MRSI, enabling metabolic 
and sodium brain concentrations to be measured 
within the same subjects in vivo and non-invasively. 
This study showed for the first time that the metabolic 
counterpart of total sodium accumulations observed 
in MS patients was related to neuronal mitochondrial 
dysfunction.

Future work will aim at deciphering the association 
between intracellular 23Na concentrations and meta-
bolic profiles using more specific methods of brain 
compartmentalization at ultra-high field (7T) such as 
TQF13 or multi-TE sequences14 allowing the separa-
tion of the contribution of restricted and free pools of 
sodium to the 23Na-MRI signal.
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4.3: Conclusion 

Cette deuxième étude démontre la possibilité d’obtenir, dans un même examen clinique, 

une cartographie métabolique totale du cerveau et une quantification absolue du sodium 

sur l’ensemble du cerveau de patients SEP et de sujets sains dans le but de mieux 

comprendre la physiopathologie de cette maladie. 

En accord avec d’autres études, nous retrouvons des accumulations de sodium et des 

baisses de NAA, de Cho et de Glx chez les patients atteints de SEP de forme RR, au 

niveau des lésions de substance blanche mais aussi en dehors, dans la substance blanche 

et grise d’apparence normale [Fernando, 2004; Paling et al., 2013; Zaaraoui et al., 2012a]. 

Nous avons mis également en évidence, via une l’analyse statistique pas à pas, des 

corrélations significatives, chez les patients SEP, entre les accumulations de sodium et les 

troubles mitochondriaux neuronaux reflétés par les baisses de NAA de manière diffuse 

dans le cerveau, mais également avec la dysfonction des échanges neuro-astrocytaires, 

reflétés par les baisses de Glx, au niveau des synapses dans la substance grise corticale. 

Ces résultats corroborent l’idée d’associer ces métriques afin de mieux comprendre les 

phénomènes neuro-dégénératifs et les dysfonctions neuro-gliales agissant dans la SEP. 

Néanmoins, certaines limites persistent encore comme la taille des cohortes (21 patients 

et 20 témoins), la faible résolution spatiale des deux techniques empêchant une analyse 

voxel par voxel et augmentant les effets de volume partiel ou encore le fait que les 

concentrations métaboliques ne soient que semi-relatives et pas absolues. 

A l’instar de l’étude précédente, il sera important de suivre nos patients longitudinalement 

afin de valider la robustesse de nos techniques mais aussi d’évaluer l’évolution des 

atteintes sodiques et métaboliques dans le temps et leurs liens avec les phénomènes 

neuro-dégénératifs et les scores cliniques. 
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CHAPITRE 3 

Intérêt de l'IRM 7T chez l'Homme. 

Profils métaboliques des différents noyaux 

thalamiques chez le sujet sain par ISRM 2D à 

ultra haute résolution. 

 

6.1: Introduction  

L’imagerie à très haut champ (7 Tesla) permet d’améliorer la SRM et l’ISRM en termes 

de rapport signal sur bruit, mais aussi en termes de résolution spatiale et spectrale 

[Bogner et al., 2012; Považan et al., 2015]. Nous avons tenté d'utiliser ce gain en 

résolution spatiale afin de caractériser les profils métaboliques de différents noyaux 

majeurs d’une structure cérébrale pivot chez l’Homme : le Thalamus. 

Le Thalamus est constitué de plus de 30 noyaux fonctionnellement importants, de taille 

variable (allant de moins d’un millimètre à plus de 5 millimètres) et partageant de 

nombreuses connexions avec le cortex et la moelle épinière [Morel et al., 1997]. Notre but 

ici a été de caractériser métaboliquement, grâce à une séquence 2D-ISRM semi-laser 

[Scheenen et al., 2008], les 4 plus gros noyaux du Thalamus, à savoir le Pulvinar, le 

Dorso-Médian, le Ventral-Latéral et l’Antérieur chez des sujets sains droitiers.  

Cette étude préliminaire nous a donné des informations physiologiques importantes sur les 

noyaux thalamiques et une base solide pour la compréhension des processus pathologiques 

pouvant les affecter. 
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De plus, le deuxième point clef de cette étude a été la prise en compte et la gestion des 

artéfacts apparaissant à très haut champ, comme les inhomogénéités B0, B1, ou encore 

les artefacts de susceptibilité magnétique et de déplacement chimique [Bertholdo et al., 

2013]. 

Cette étude a fait l'objet de la publication suivante. 

 

6.2: Evidencing different neurochemical profiles between thalamic 

nuclei using high resolution 2D-PRESS semi-LASER 1H-MRSI at 

7T. 
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(p < 0.0001). Post hoc analyses showed differences in neu-
rochemical profiles between the left and the right hemi-
sphere (p < 0.05), and differences in neurochemical profiles 
between nuclei within each hemisphere (p < 0.05).
Conclusion For the first time, using high resolution 
2D-PRESS semi-LASER 1H-MRSI acquired at 7 T, we 
demonstrated that the neurochemical profiles were differ-
ent between thalamic nuclei, and that these profiles were 
dependent on the brain hemisphere.

Keywords Ultra high field · 1H-MRSI · Thalamic nuclei · 
Neurochemical profiles · Connectivity atlas

Introduction

The thalamus is one of the most pivotal structures in the 
brain, composed of more than 30 functional nuclei with a 
very complex organization [1]. It shares a huge number of 
connections with subcortical and cortical areas, constitut-
ing a “hub” with involvement in a wide range of functions 
such as motor, memory, attention and emotion [2]. This 
pivotal network role of the thalamus makes it a vulnerable 
key structure prone to various pathophysiological processes 
such as neurodegeneration, demyelination, and/or hyper 
excitability associated with different neurological and neu-
ropsychiatric diseases including Alzheimer’s Disease [3], 
schizophrenia [4], multiple sclerosis [5–7] and epilepsy 
[8]. Recently, advances in diffusion-weighted magnetic 
resonance imaging (MRI), tractography algorithms [9] and 
functional MRI (fMRI) [3] have allowed better characteri-
zation of structural and functional connectivity between the 
thalami and cortical areas, providing new insights into the 
discrimination and better assessment of the specificity of 
each thalamic sub-part. More recently, ultra-high resolution 

Abstract 
Objective To demonstrate that high resolution 1H semi-
LASER MRSI acquired at 7 T permits discrimination of 
metabolic patterns of different thalamic nuclei.
Materials and methods Thirteen right-handed healthy 
volunteers were explored at 7 T using a high-resolution 
2D-semi-LASER 1H-MRSI sequence to determine the 
relative levels of N-Acetyl Aspartate (NAA), choline (Cho) 
and creatine-phosphocreatine (Cr) in eight VOIs (vol-
ume <0.3 ml) centered on four different thalamic nuclei 
located on the Oxford thalamic connectivity atlas. Post-
processing was done using the CSIAPO software. Chemi-
cal shift displacement of metabolites was evaluated on a 
phantom and correction factors were applied to in vivo 
data.
Results The global assessment (ANOVA p < 0.05) of the 
neurochemical profiles (NAA, Cho and Cr levels) with 
thalamic nuclei and hemispheres as factors showed a sig-
nificant global effect (F = 11.98, p < 0.0001), with signif-
icant effect of nucleus type (p < 0.0001) and hemisphere 
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quantitative T1 relaxometry acquired at 7 T using Mag-
netization-Prepared 2 Rapid Acquisition Gradient Echo 
(MP2RAGE) has demonstrated differences in absolute T1 
values between thalamic nuclei, highlighting the variability 
in structural organization between nuclei [10].

From a metabolic point of view, 1H-magnetic resonance 
spectroscopy (MRS) and magnetic resonance spectro-
scopic imaging (MRSI) have been widely used to charac-
terize the neurochemical profiles of the whole thalami in 
controls [11, 12], as well as in various diseases [13–15]. 
Unfortunately, until now, characterizing the potential spe-
cific neurochemical profiles of thalamic nuclei has been 
jeopardized by the low signal to noise ratio (SNR) of 
1H-MRSI obtained at 1.5 or 3 T, limiting spatial resolu-
tion to a minimum voxel size of about 1 cm3 [16], next to 
the dimension of the whole unilateral thalamus [10, 17]. 
However, boosting the SNR is now possible with the use 
of 7 T MR scanners that allow scan times compatible with 
a clinical exam and 2D-1H-MRSI acquisitions with a voxel 
size close to 0.3 cm3 [18, 19]. This spatial resolution is 
sufficient to characterize the neurochemistry of the largest 
thalamic nuclei, such as the pulvinar or the dorsal-medial 
nuclei.

However, 1H-MRSI at ultra-high field (≥7 T) also 
appears more sensitive to numerous artifacts such as B1 and 
B0 inhomogeneities, magnetic susceptibility or chemical 
shift dispersion artifacts [16].

By studying one relatively small structure such as the 
thalamus (3 to 5 cm3) located in the central part of the 
brain without any major air/tissue/bone interfaces nearby, 
B0 inhomogeneity can be minimized by the use of an auto-
matic third order B0 shimming procedure [20]. In order 
to minimize B1 inhomogeneity, especially for refocusing 
pulses, adiabatic approaches, namely semi-LASER (semi-
localized by adiabatic selective refocusing) MRSI have 
been proposed [21] and validated at 7 T [22]. Proton MR 
spectroscopic imaging (MRSI) at higher magnetic fields 
(B0) suffers from metabolite localization errors related to 
different chemical-shift displacements (CSDs) if spatially 
selective excitation is used. This phenomenon is exacer-
bated by the decreasing radiofrequency (RF) field strength, 
B1, at higher B0, precluding its suppression with stronger 
gradients [23]. Semi-LASER MRSI limits but does not 
totally prevent chemical shift dispersion artefact in the 
three spatial directions.

Benefiting from advantages and accounting for pitfalls 
of UHF 7 T MR acquisitions, we aimed to use 1H-semi-
LASER 2D-MRSI [22, 24] to characterize the potential dif-
ferences in neurochemical profiles observed in four differ-
ent thalamic nuclei. For that, we compared in a population 
of 13 right-handed healthy volunteers, the relative NAA, 
Cr and Cho levels of left and right pulvinar, ventral-lateral, 
dorsal-medial and anterior nuclei. We hypothesized that the 

metabolic profiles of the various thalamic nuclei should dif-
fer in relation to their functional specificity.

Materials and methods

Subjects

Thirteen healthy volunteers (mean age = 23 years ± 2.6, 
range = 20–29, four women, nine men, all right handed) 
were included in this study. Inclusion criteria were: (a) age 
between 18 and 65 years old, (b) no neurological disor-
ders or known major medical disorders, (c) no dental fill-
ings or tattoos. A pregnancy test was performed to exclude 
pregnant women. Informed consent was obtained from all 
participants.

MRI

Imaging was performed on a 7 T Magnetom Step 2 sys-
tem (Siemens, Erlangen, Germany), using a volumic 
transceiver/32-channel receiver proton head coil (Nova 
Medical Inc, Wilmington, MA, USA).

After a localizer, an automatic map shim procedure was 
used to perform third order B0 shimming on the whole 
brain and B1 calibration, and a high resolution sagittal T1-
weighted 3D Magnetization-Prepared 2 Rapid Acquisi-
tion Gradient Echo (MP2RAGE) sequence was acquired 
(TE/TR = 3.13/5000 ms, TI1/2 = 900 ms/2750 ms, 
FOV = 240 mm, voxel size = 0.6 × 0.6 × 0.6 mm3, flip 
angle1/2 = 6°/5°, partitions = 256, TA = 10:12 min) and 
used as anatomical reference for MRSI.

MRSI

MRSI on subjects

After the automatic map shim procedure used to perform 
third order B0 shimming (performed at least four times to 
get a stable phase map), manual shimming optimization 
was performed until a water line width below 40 Hz was 
obtained in the MRSI acquisition volume.

One axial 2D-PRESS semi-LASER 1H-MRSI was 
then acquired in the axial AC-PC plane, in order to sam-
ple the whole bilateral thalami (VAPOR water suppres-
sion, TE/TR = 59/2820 ms, flip angle = 90°, excita-
tion pulse (Hanning-sinc shape) applied in the left–right 
direction with a duration of 8960 μs, frequency offset of 
−1.7 ppm (centered on the Cr peak), four adiabatic refo-
cusing pulses (AFP) duration = 8960 μs, voxel size = 3.1 
× 3.1 × 10 mm3, FOV = 50 × 50 × 10 mm3, VOI = 40 
× 40 × 10 mm3, acquisition apodization with six aver-
aging at the center of k-space, Bandwidth = 4000 Hz, 
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Matrix = 16 × 16, Tacq = 21:42 min) (Fig. 1). TR value 
was a compromise between acquisition time, T1 saturation 
and SAR limits, with SAR values ranging from 93 to 99 % 
of the limit. This sequence was applied in ten subjects. To 
determine the impact of the excitation pulse duration on 
chemical shift displacement, we used the same sequence 
but a shorter excitation pulse duration of 2400 μs in four 
subjects. One subject had both acquisitions. The real 
voxel size defined by the real point spread function (PSF) 
accounting for the acquisition weighting has an in-plane 
diameter of 6 mm (at FWHM) and a thickness of 10 mm, 
leading to a real cylindrical voxel volume of 0.282 ml that 
is included in a parallelepiped voxel of 0.360 ml if con-
sidering the conventional voxel size definition. RF power 
settings and head position were identical to the MRI proto-
col. The total acquisition time (MRI + MRSI) was around 
40 min.

MRSI on oil phantom

The correction procedure aimed to correct first for in-plane 
CSD for each metabolite according to measurements per-
formed on a specific oil phantom insensitive to B1 inhomo-
geneity (Supplementary Figure 1). The CSD that occurs 

between two species only depends on the chemical shift 
(δ) between these two species, the bandwidth of the pulses 
(BW) and the slice thickness (ST) following the equation 
CSD = (δ) × (ST)/(BW), and is independent of B1 [25]. 
Using the same semi-LASER MRSI sequences, we per-
formed three consecutive acquisitions on this oil phantom 
to obtain oil phantom signal (PS) maps with a frequency 
shift corresponding to 0 ppm (PSCr), mimicking the on-
frequency condition for Cr, a frequency shift of +1 ppm 
(PSNAA) to mimic condition of NAA acquisition, and a fre-
quency shift of −0.2 ppm (PSCho) to mimic condition of 
Cho acquisition. Phantom data were obtained for the two 
excitation pulse durations (2400 and 8960 μs) to determine 
the impact of the pulse duration on CSD.

MRSI on spectroscopy phantom

To determine the homogeneity of the metabolic maps, an 
MRSI acquisition protocol similar to the one performed on 
subjects was done on a homogenous water phantom con-
taining NAA, Cr and Cho. Corrected metabolic ratios were 
determined within eight ROIs corresponding to the relative 
positions of the thalamic nuclei sampled in subjects (sup-
plementary Table 1).

Fig. 1  a Oxford thalamic connectivity atlas back-projected onto the 
T1 weighted images for localization of the eight voxels representing 
bilateral pulvinar, dorsal-medial, ventral-lateral and anterior nuclei. b 

Examples of optimized spectra for right ventral-lateral and left ante-
rior nuclei. c Example of one out-of-VOI spectrum showing the spec-
ificity of the excitation volume



 Magn Reson Mater Phy

1 3

Data processing

To locate the subparts of thalami more accurately, the 
Oxford thalamic connectivity [9] atlas was back-projected 
onto the T1 weighted images of each subject using FSL 
software [26] (Fig. 1).

Using the CSIAPO software described in [27], the ana-
tomical reference and the MRSI true voxel shape and size, 
computed taking into account the real PSF, are displayed 
concurrently. Eight voxels, each totally included in one 
region composed by a single type of cortical projection 
according to the atlas, were selected and labeled as left or 
right (1) pulvinar (projecting toward parietotemporo-occip-
ital cortex) (2) ventral-lateral nuclei (projecting toward pre-
central cortex), (3) dorsal-medial nuclei (projecting toward 
frontal cortex) and (4) anterior nuclei (projecting toward 
cingulate cortex).

Using CSIAPO, the metabolite peak areas were obtained 
with AMARES [28], after removal of the water resonance 
using HLSVD tool [29] (Fig. 1). N-acetyl aspartate (NAA), 
Creatine (Cr) and Choline (Cho) peak areas were obtained 
for each nucleus and each subject.

Each metabolite peak area was first corrected for in 
plane CSD through the following procedure. On phan-
tom data, areas under the curves obtained with frequency 
shifted to the NAA, Cr and Cho frequencies were deter-
mined using the CSIAPO software for each map in each 
of the i ROIi, similar to those used to sample the thalami 
in subjects in order to obtain PS(NAA,ROIi), PS(Cr,ROIi) and 
PS(Cho,ROIi). These values were used to normalize the corre-
sponding signals recorded in each subject for each metabo-
lite and each ROI to correct for CSD using the following 
formula:

Finally, in order to correct for potential B1 heterogenei-
ties within subjects and/or coil loading effects between 
subjects, each of the corrected metabolite peak areas deter-
mined in each subject was expressed in relative metabolite 
levels by dividing each corrected metabolite peak area by 
the sum of the three corrected metabolite peak areas:

NAAcorr (ROIi) = NAA(ROIi)/PS(NAA, ROIi)

Crcorr (ROIi) = Cr(ROIi)/PS(Cr, ROIi)

Chocorr (ROIi) = Cho(ROIi)/PS(Cho, ROIi)

rNAA(ROIi) = NAAcorr(ROIi)/
(

NAAcorr(ROIi) + Crcorr(ROIi) + Chocorr(ROIi)
)

rCr(ROIi) = Crcorr(ROIi)/
(

NAAcorr(ROIi) + Crcorr(ROIi) + Chocorr(ROIi)
)

rCho(ROIi) = Chocorr(ROIi)/
(

NAAcorr(ROIi) + Crcorr(ROIi) + Chocorr(ROIi)
)

Statistical analysis

All statistical analyses were done using JMP 9.
To evaluate the validity of the correction procedure, a 

regression between relative metabolite levels obtained with 
the short and the long excitation pulses was performed 
including data for all metabolites and all ROis from the 
subject having the two acquisitions.

The global assessment of differences in neurochemi-
cal profiles (rNAA, rCho and rCr levels) between thalamic 
nuclei and between hemispheres was performed using 
a paired ANOVA with type of nuclei and hemisphere as 
covariates (p < 0.05).

Post-hoc Kruskall Wallis tests (p < 0.05 corrected by 
Steel–Dwass) were performed to compare the relative lev-
els of metabolites between nuclei for each hemisphere.

Post-hoc Wilcoxon tests (p < 0.05, corrected for multi-
ple comparisons) were performed to directly compare the 
relative levels of metabolites between left and right hemi-
spheres for each nucleus.

Results

 For all subjects, we obtained (n = 13) high quality spec-
tra for all regions selected within the sub-parts of thalami 
(example in Fig. 1).

Calibration of the flip angle allowed us to obtain a nom-
inal 90° within the excited volume (Fig. 2). To minimize 
inter-subject differences, ratios of metabolites over the sum 
of metabolites (rNAA, rCr, rCho) have been used for statis-
tical assessments (Fig. 2).

Evaluation of CSD on phantom

The impact of chemical shift displacement is illustrated in 
Fig. 3a–i. The correction procedure explained in the method 
section (normalization of each metabolite peak area by 
PS(metab,ROIi)) was applied in the axial plane for each loca-
tion and each metabolite to correct for CSD. Shortening the 
excitation pulse duration from 8960 μs down to 2400 μs 
drastically reduced the CSD artifact in the left–right direc-
tion to a value of 3.4 mm for NAA. In the other directions, 
the adiabatic refocusing pulses permitted minimal CSD for 
NAA in the cranial-caudal direction (1.3 mm) which was 
not corrected, and 5.4 mm in the anterior-posterior direc-
tion accounted for by the correction procedure. All in all, 
the regression between data obtained using the two different 
excitation pulses showed a very high correlation in metabo-
lite levels derived from the two sequences in the same sub-
ject (r2 = 0.820, p < 0.001) (Fig. 4a). The Bland–Altman 
plot showed no bias according to increasing values (Fig. 4b).
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Global differences in neurochemical profiles 
between thalamic nuclei

The paired ANOVA with the neurochemical profiles includ-
ing relative NAA, Cho and Cr levels as paired variables 
and types of nuclei and hemispheres as covariates showed 
a global significant effect (F = 11.98; p < 0.0001) with a 
significant (neurochemical profile × type of nuclei) inter-
action (p < 0.0001) and a significant (neurochemical profile 
× hemisphere) interaction (p < 0.0001).

Post-hoc Wilcoxon tests (p < 0.05 corrected for multi- 
ple comparisons) comparing the left hemisphere and the  
right hemisphere for each nucleus (Fig. 5a–c) showed 
(1) higher relative NAA levels for the left ventral lat-
eral nucleus (rNAAL-VL = 0.54 ± 0.05, rNAAR-VL =  
0.49 ± 0.05; p = 0.004) and the left anterior nucleus 
(rNAAL-Ant = 0.47 ± 0.04, rNAAR-Ant = 0.42 ± 0.04; 
p = 0.011), (2) lower relative Cho levels for the left 
pulvinar (rChoL-pulvinar = 0.29 ± 0.08, rChoR-pulvinar =  
0.24 ± 0.05; p = 0.016), and (3) lower relative Cr levels for  
the left pulvinar (rCrL-pulvinar = 0.27 ± 0.04, rCrR-pulvinar =  
0.35 ± 0.05; p = 0.0009), the left ventral lateral nucleus 
(rCrL-VL = 0.24 ± 0.04, rCrR-VL = 0.29 ± 0.05; p = 0.001) 
and the left anterior nucleus (rCrL-Ant = 0.25 ± 0.04,  
rCrR-Ant = 0.26 ± 0.04; p = 0.034).

Within each hemisphere (Fig. 6a–f), post hoc testing 
(Kruskall Wallis test p < 0.05 corrected by the Steel–Dwass 
procedure) showed significant differences in the neuro-
chemical profiles between thalamic nuclei.

In the left hemisphere, the relative NAA levels in the 
left ventral lateral nucleus (rNAAL-VL = 0.54 ± 0.05) 
was higher than relative NAA levels in the left pulvinar 

(rNAAL-pulvinar = 0.44 ± 0.06, p = 0.003), in the left dor-
sal medial nucleus (rNAAL-DM = 0.45 ± 0.05, p = 0.005) 
and in the left anterior nucleus (rNAAL-Ant 0.47 ± 0.04, 
p = 0.018). Concurrently, the relative Cho levels within the 
left ventral lateral nucleus (rChoL-VL = 0.23 ± 0.03) were 
significantly lower compared to the rCho within the left 
pulvinar (rChoL-pulvinar = 0.29 ± 0.08, p = 0.044), the left 
dorsal medial nucleus (rChoL-DM = 0.28 ± 0.04, p = 0.01) 
and the left anterior nucleus (rChoL-Ant = 0.28 ± 0.04, 
p = 0.006).

Within the right hemisphere, the relative NAA levels in 
the right ventral lateral nucleus (rNAAR-VL = 0.49 ± 0.05) 
were higher than NAA levels in the right pulvinar 
(rNAAR-pulvinar = 0.41 ± 0.05, p = 0.016), in the dorsal 
medial nucleus (rNAAR-DM = 0.42 ± 0.05, p = 0.016) 
and in the anterior nucleus (rNAAR-Ant 0.42 ± 0.04, 
p = 0.025). The relative Cr levels in the right pulvinar 
(rCrR-pulvinar = 0.35 ± 0.05) were higher compared to  
the relative Cr levels in the right dorsal Medial nucleus 
(rCrR-DM = 0.28 ± 0.04, p = 0.016) and to the right anterior 
nucleus (rCrR-ant = 0.26 ± 0.04, p = 0.006). The relative 
Cho levels within the right ventral lateral nucleus (rChoR-

VL = 0.22 ± 0.04) were lower than those observed in the 
right dorsal medial nucleus (rChoR-DM = 0.30 ± 0.05, 
p = 0.004) and in the right anterior nucleus (rChoR-

Ant = 0.32 ± 0.08, p = 0.008).

Discussion

Leveraging the 1H-semi-LASER 2D-PRESS MRSI 
sequence [22, 24] and the drastic increase in SNR offered 

Fig. 2  Example of VOI locali-
zation, and B1, rNAA, rCr and 
rCho maps obtained in a subject
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by a 7 T MR scanner, the present study demonstrates for 
the first time the possibility of acquiring high quality spec-
tra with a voxel size below 0.3 cm3. This allows us to char-
acterize the neurochemical profiles of four large thalamic 
nuclei in both hemispheres; namely, the left and right ante-
rior nuclei, the dorsal-medial nuclei, the pulvinar and the 
ventral-lateral nuclei.

Methodological issues

From a technical point of view, in order to account for the 
pitfalls encountered at 7 T for MRSI acquisitions, we have 
applied a procedure including: (1) third order shimming in 
order to minimize B0 inhomogeneities [20, 30], (2) B1 cali-
bration, (3) adiabatic approaches for pulse refocusing (1H 

Fig. 3  Impact of chemical shift displacement artefact observed in 
the phantom signal with a frequency shift of +1 ppm correspond-
ing to NAA frequency (a, d), 0 ppm (on resonance) corresponding to 
Cr frequency (b, e) and −0.2 ppm corresponding to Cho frequency 
(c, f) for the 2D-semi-LASER 1H-MRSI acquired with a short exci-

tation pulse duration of 2400 µs (a–c) and a long excitation pulse 
duration of 8690 µs (d–f). Correction factor maps for NAA, Cr and 
Cho obtained in one subject using the long pulse duration: g [rNAA/
(NAA/(NAA + Cr + Cho)], h [rCr/(Cr/(NAA + Cr + Cho)] and i 
[rCho/(Cho/(NAA + Cr + Cho)]
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semi-LASER MRSI sequence [22]) in order to minimize B1 
inhomogeneities, and (4) a correction procedure for chemi-
cal shift dispersion artifacts [31] based on phantom acquisi-
tions tested using two different excitation pulse durations. 
Consequently, we obtained high quality spectra for eight 
voxels with a size less than 0.3 ml, allowing us to sample 

four large thalamic nuclei in each hemisphere with mini-
mal partial volume effects and unbiased relative metabolite 
levels. Within each sampled region, no significant inter-
subject effect was observed on the neurochemical profiles 
including relative levels of NAA, Cr and Cho, showing the 
reliability of the method.

Fig. 4  a Regression between all metabolite levels obtained with a long excitation pulse duration sequence (X-axis) and a short excitation pulse 
duration sequence (Y-axis) in the same subject. b Blank–Altmann plot of these data showing no bias according to increasing metabolite levels

Fig. 5  Normalized relative values of a NAA, b Cr and c Cho for each bilateral nucleus. Asterisk represents significative left/right neurochemical 
differences for each nucleus [Post-hoc Wilcoxon test (p < 0.05 corrected for multiple comparisons)]
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Differences in neurochemical profiles of thalamic nuclei

This robust acquisition scheme and the drastic increase in 
spatial resolution provided by the 7 T MR scanner allowed 
us to observe different metabolic profiles between thalamic 
nuclei. This result is in line with the structural differences 
observed between thalamic nuclei in humans using quan-
titative mapping of water absolute T1 values [10]. Tour-
dias et al. [10] reported that the pulvinar and dorsal-medial 
nuclei had the highest T1 values (around 1800 ms), fol-
lowed by the anterior nuclei (around 1500 ms) and the ven-
tral lateral nuclei (around 1300 ms) at 7 T. In the present 

study, while no differences in an homogenous phantom 
were found (Suppl Table 1), we observed that the largest 
differences in the neurochemical profiles between tha-
lamic nuclei were mostly related to differences in the neu-
rochemical profiles of the ventral-lateral nuclei showing: 
(1) higher relative NAA levels, a metabolite only synthe-
sized in neuronal mitochondria and considered a marker 
of axonal density and neuronal energetic expense [32], (2) 
lower relative Cho levels, a marker for membrane/phospho-
lipid turnover and total membrane content and (3) higher 
relative Cr levels, reflecting higher cellularity [33]. Each of 
these thalamic nuclei have heterogeneous cortical afferent 

Fig. 6  Normalized relative values of a NAA in left nuclei, b NAA 
in right nuclei, c Cr in left nuclei, d Cr in right nuclei, e Cho in left 
nuclei and f Cho in right nuclei. Asterisk represents significative neu-

rochemical differences between nuclei in each hemisphere (Kruskall–
Wallis p < 0.05 corrected by Steel–Dwass)
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profiles, as reported in a macaque study [34]. In humans, 
DTI studies have also demonstrated the specificity of struc-
tural connectivity of thalamic nuclei with very different 
cortical areas whose activity and structure are different [18, 
35]. According to these results, we proposed that the spe-
cific metabolic fingerprints of each thalamic nucleus could 
be related to their different cellular, functional and struc-
tural characteristics [36].

Finally, we found a left/right difference in neurochemi-
cal profiles for three out of the four nuclei explored (pulvi-
nar, anterior and ventral lateral nuclei). Interestingly, 
results showed a predominant left NAA lateralization for 
the ventral lateral nucleus known to be mostly connected to 
the left lateralized prefrontal cortices. Relative Cho and Cr 
levels differences between the left/right nuclei might sug-
gest cellular and anatomical differences between the two 
hemispheres. Very few data concerning hemispheric dif-
ference between thalamic nuclei have been reported. Gold-
schmidt et al. [37] showed significant differences in mast 
cells numbers between the left and right thalami of the rat 
[38]. Moreover, the present data showing different meta-
bolic profiles between homologous thalamic nuclei might 
be related to their hemispheric functional specificities [39, 
40] and potentially sharing common functional and meta-
bolic patterns with the cortical areas to which they are 
strongly connected [35, 41, 42].

Limitations

The small sample size and the use of relative metabolic lev-
els are the main limitations of our study. Further work with-
out saturation of water signal to access more quantitative 
data by using internal water reference will aim at confirm-
ing these results through the exploration of a larger cohort 
of healthy subjects accounting for age and sex, before stud-
ying specific metabolic alterations of sub-parts of thalami 
in various neurodegenerative diseases such Alzheimer’s 
Disease [3] or multiple sclerosis [5, 43]. The use of long 
duration refocusing adiabatic pulses (≈9000 µs) limits the 
possibility of obtaining short TEs (typical TE of 60 ms), 
restricting the analyses to the three main metabolites 
with long T2 (NAA, Cr and Cho). The optimal approach 
to correct for in-plane CSD would be to acquire as many 
metabolite maps as number of metabolites of interest, with 
acquisition centered on the resonance frequency of each 
metabolite. Nevertheless, this approach is time consum-
ing and cannot be used for a clinical exam. The proposed 
approach using a phantom that is not prone to B1 heteroge-
neity allowed us to obtain robust data with small inter-sub-
ject variance relative to corrected metabolite ratios. While 
to date MRSI neurochemical profiles have been provided 
for the whole thalamus [4, 5, 44], the present protocol may 
help to characterize metabolic dysfunction within specific 

thalamic nuclei demonstrated to be preferentially affected 
in various diseases [45], such as the medial-dorsal nucleus 
in Down syndrome [46] or the pulvinar in schizophrenia 
[47].

Conclusion

1H-semi-LASER 2D-PRESS MRSI at 7 T enabled the 
acquisition of high quality spectra with a voxel size below 
0.3 ml. For the first time, we demonstrated that neuro-
chemical profiles are different between thalamic nuclei and 
between hemispheres. This preliminary work opens new 
perspectives for the metabolic characterization of small 
cortical and subcortical structures in physiology, but also in 
various neurodegenerative diseases.
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6.3: Conclusion 

Grâce à l’augmentation importante du rapport signal sur bruit offert par le 7T et à la 

résolution spatiale élevée (moins de 5 mm dans le plan) donnée par la séquence semi-

laser, nous avons pu caractériser pour la première fois chez nos sujets contrôles, les taux 

de NAA, de tCr et de Cho dans les 4 plus gros noyaux du Thalamus. 

Dans le but d’obtenir des spectres de bonne qualité, nous avons mis en place différentes 

solutions afin de lutter contre les différents artefacts apparaissant à très haut champ : 

- Un shimming de troisième ordre pour lutter contre les inhomogénéités B0. 

- De la calibration B1 ainsi qu’une approche par pulses adiabatiques pour lutter 

contre les inhomogénéités B1. 

- Une procédure de correction de l’artefact de déplacement chimique basée sur des 

acquisitions sur fantôme. 

 

Notre travail met également en évidence des différences de métabolisme entre les noyaux 

d’un même hémisphère mais aussi des différences gauche/droite pour un même noyau. 

Ce travail préliminaire ouvre la porte à une caractérisation métabolique plus précise de 

petites structures corticales et sous corticales, aussi bien en physiologie que dans de 

nombreuses pathologies neurodégénératives comme la SEP ou d’autres maladies 

neurodégénératives.  

Il persiste néanmoins des pistes d’améliorations comme réduire le TE afin de pouvoir 

caractériser d’autres métabolites ou augmenter encore la résolution spatiale afin 

d’augmenter le nombre de noyaux quantifiables. 
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Synthèse et perspectives 

Synthèse : 

Ce travail de thèse a permis de développer des séquences de spectroscopie par résonance 

magnétique à haut champ (3 Tesla) et très haut champ (7 Tesla) en 2 et 3 dimensions et 

de les valider tout d’abord sur des sujets contrôles puis sur des patients atteints de 

Sclérose en Plaques. 

La première partie de cette thèse est dans la continuité de travaux initiés dans le 

laboratoire (cf. thèse d’Angèle Lecocq). Nous avons validé dans un premier temps à 3 

Tesla, chez des patients atteints de SEP de forme RR, notre séquence 3D-EPSI deux 

orientations, permettant de couvrir l’ensemble du cerveau et ainsi d’obtenir une 

topographie cérébrale des anomalies métaboliques. Cette étude a mis en lumière de 

nombreuses altérations métaboliques chez nos patients comparés à des sujets sains et 

notamment des diminutions de NAA, métabolite exclusivement neuronal, dans de 

nombreuses régions fonctionnellement importantes du cerveau. Il est intéressant de noter 

que ces diminutions se retrouvent dans les zones atrophiées et lésées mais aussi en dehors, 

plaçant donc le NAA comme un marqueur privilégié de la souffrance neuronale. 

La deuxième étape, toujours à 3 Tesla, a été de combiner, dans un même protocole 

clinique, notre imagerie 3D-EPSI deux orientations et l’imagerie du sodium, développée au 

laboratoire par le Docteur Wafaa Zaaraoui et le Professeur Jean-Philippe Ranjeva. Ce 

protocole a, par la suite, été appliqué à des sujets sains et des patients SEP de forme RR. 

L’analyse des résultats démontre des liens significatifs entre les hausses de sodium et les 

baisses de NAA et de Glx chez les patients atteints de SEP, corroborant l’idée d’associer 

ces métriques afin de mieux comprendre les phénomènes neuro-dégénératifs de la SEP. 

La deuxième partie de cette thèse correspond au développement de séquences de SRM à 

7 Tesla. Avec l’aide du docteur Yann Le Fur, nous avons pu optimiser la séquence 2D 

ISRM semi-laser afin de pouvoir imager de petites structures corticales et sous-corticales 
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inférieures à 5 mm3, comme les plus gros noyaux du Thalamus. Ce travail nous a permis 

d’appréhender et de faire face aux divers artefacts apparaissant à très haut champ comme 

les inhomogénéités B0, B1 et le déplacement chimique. Nous avons donc pu cartographier 

les taux de NAA, de Créatine et de Choline dans les 4 plus gros noyaux thalamiques de 

sujets contrôles. 

L’ensemble des autres développements effectués à 7 Tesla, comme l’adaptation des 

séquences 3D-EPSI et CSI 2-OVS ne sont pas encore assez avancés pour faire l’objet de 

publications et demeurent pour le moment des perspectives d’avenir. 

 

Perspectives : 

Ce travail de thèse a ouvert de nombreuses perspectives tant sur le plan du 

développement de séquences de SRM à 3 et 7 Tesla que sur le versant des applications 

cliniques dans les maladies neurologiques. 

Perspective 1: Suivi de la progression des processus neurodégénératifs dans la SEP. 

Le premier travail initié dans la continuité de ces travaux de thèse consiste à effectuer un 

suivi longitudinal permettant d'étudier la progression des atteintes métaboliques dans la 

population de patients SEP étudiés dans la première étude sur une période de 2 ans, en se 

focalisant sur les marqueurs de neurodégénérescence que sont le NAA et le massif Glx. 

Quinze patients inclus dans la première étude (âge moyen 38 ans (± 9.5 ans), durée 

moyenne de maladie 9.5 ans (± 7.5 ans) et EDSS moyen 2) ont bénéficié de deux 

explorations à M0 et M24. Tous les patients sont sous traitements immuno-modulateurs 

ou suppresseurs. Il n’y a pas de différence significative en termes d’âge et de sexe entre ce 

groupe de patients et le groupe de 21 témoins (âge moyen = 32 ans ± 10.5 ans) scanné 

uniquement à M0 (Wilcoxon, p>0.05). 
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Cette étude préliminaire permet de montrer la progression des atteintes métaboliques 

reliées à la progression des processus neurodégénératifs et de dysfonction neuro-axonale 

sur une période de deux ans suivant le début de la maladie. La plupart de ces régions sont 

des régions fonctionnelles associatives ou considérées comme des hubs, régions fortement 

connectées et précocement altérées dans la SEP [Audoin et al., 2006].  

Ces résultats préliminaires doivent être complétés par des analyses supplémentaires 

permettant d'étudier durant la période de suivi:  

 la reproductibilité de la méthode par le suivi des contrôles 

 les évolutions cliniques des patients 

 l'existence ou non de corrélations entre les variations métaboliques et les variations 

cliniques chez ces patients 

 les aspects prédictifs de la topographie des anomalies métaboliques sur le devenir 

clinique des patients 

 

 

Perspective 2: optimisation de la séquence 3D-EPSI 

A 3 Tesla, l’objectif majeur, en termes de développement, sera de diminuer le temps 

d’acquisition de notre séquence 3D-EPSI double orientations afin de faciliter sa 

transposition en routine clinique. L’acquisition de l’espace des k de manière ellipsoïdale 

est l’une des pistes les plus intéressantes pour réduire le temps d’acquisition de prêt de 7 

minutes. Améliorer la résolution spatiale est aussi un objectif intéressant en vue de 

déterminer les atteintes métaboliques de petites structures corticales ou sous-corticales 

mais devra se faire au détriment du rapport signal sur bruit.  

 

Perspective 3: élargissement du transfert clinique de la séquence 3D-EPSI 
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L’ouverture de notre séquence 3D-EPSI double orientations à d’autres pathologies 

affectant l’ensemble du cerveau comme la Phénylcétonurie, la maladie d’Alzheimer, de 

Parkinson ou l’Epilepsie est l’enjeu de recherche clinique important des années à venir en 

SRM. Il n’existe pour le moment aucun article dans la littérature faisant état des atteintes 

métaboliques sur l’ensemble du cerveau pour ces pathologies et les informations données 

par la SRM peuvent être utiles à la compréhension des phénomènes physiopathologiques. 

En plus de l’association avec l’imagerie du sodium chez les patients SEP, il parait 

fondamental de réfléchir à un protocole clinique complet, comprenant en plus de 

l’imagerie métabolique et ionique, de l’imagerie morphologique de type imagerie de 

diffusion ainsi que de l’imagerie fonctionnelle. Cette somme d’informations 

complémentaires permettrait la mise en place de bases de données importantes et 

réutilisables pour une meilleure compréhension globale de la pathologie. 

 

Perspective 4: séquence CSI 2D-OVS à 7T 

Nous travaillons sur la transposition à 7 Tesla de la séquence CSI 2D-OVS, validée 

précédemment à 1.5 et 3 Tesla au laboratoire par le docteur Yann le Fur. L’idée ici est de 

développer une séquence rapide, utilisable à TE court et long, complètement insensible au 

signal des lipides péri-crâniens et suffisamment résolue pour quantifier des petites 

structures cérébrales. Les premiers résultats obtenus à TE long sur une cohorte de 10 

sujets sains sont très positifs concernant la qualité des spectres au niveau de la région du 

centre semi-ovale. Il reste néanmoins des efforts à faire sur le post-traitement et 

notamment sur le « fitting » et la quantification des métabolites. 

 

Perspective 5: vers une acquisition 3D-EPSI à 7T 

A 7 Tesla, le projet majeur à venir sera la transposition de la séquence 3D-EPSI. En effet, 

les premiers tests réalisés sur fantômes et sur sujets sains ont montré des résultats 

encourageants avec un temps d’acquisition autour de 10 minutes pour un rapport signal 
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sur bruit et une résolution spatiale identique au 3 Tesla. Il réside néanmoins des 

problèmes de bande passante et de suppression des lipides qu’il faudra résoudre afin 

d’obtenir des spectres de qualité suffisante. Il faudra également adapter les outils de post-

processing afin de pouvoir interpréter les spectres obtenus à très haut champ. 
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Annexes 

Ce travail de thèse s’inscrit dans un projet plus large visant à développer, en collaboration 

avec Siemens Healthcare, des séquences de spectroscopie en 2 et 3 dimensions, couvrant 

une grande surface tissulaire et présentant de faible résolution spatiale. 

Ces séquences sont optimisées pour du haut champ (3 Tesla) et du très haut champ (7 

Tesla) et vise à être appliquées dans un futur plus ou moins proche à diverses pathologies 

cérébrales. 

J’ai participé activement à l’optimisation du travail présenté en annexe 1 correspondant à 

une partie des travaux de thèse d’Angèle Lecocq, ancienne doctorante CIFRE Siemens au 

CRMBM-CEMEREM. Ce travail a abouti à une publication dans le journal jMRI. 

Cette étude se place avant le chapitre 3 et correspond au développement de la séquence 

3D-EPSI acquise dans 2 orientations différentes afin d’obtenir une couverture cérébrale 

totale en SRM. Ce travail est donc à la base de toutes les applications cliniques qui 

constituent une grande partie de ma thèse. 

Annexe 1 : 

  



ORIGINAL RESEARCH

Whole-Brain Quantitative Mapping of
Metabolites Using Short Echo

Three-Dimensional Proton MRSI

Angèle Lecocq, PhD,1,2 Yann Le Fur, PhD,1,2 Andrew A. Maudsley, PhD,3

Arnaud Le Troter, PhD,1,2 Sulaiman Sheriff, MS,3 Mohamad Sabati, PhD,3,4

Maxime Donnadieu, MS,1,2 Sylviane Confort-Gouny, PhD,1,2

Patrick J. Cozzone, PhD,1,2 Maxime Guye, MD, PhD,1,2

and Jean-Philippe Ranjeva, PhD1,2*

Background: To improve the extent over which whole brain quantitative three-dimensional (3D) magnetic resonance
spectroscopic imaging (MRSI) maps can be obtained and be used to explore brain metabolism in a population of
healthy volunteers.
Methods: Two short echo time (20 ms) acquisitions of 3D echo planar spectroscopic imaging at two orientations, one in
the anterior commissure–posterior commissure (AC-PC) plane and the second tilted in the AC-PC 115� plane were
obtained at 3 Tesla in a group of 10 healthy volunteers. B1

1, B1
2, and B0 correction procedures and normalization of

metabolite signals with quantitative water proton density measurements were performed. A combination of the two
spatially normalized 3D-MRSI, using a weighted mean based on the pixel wise standard deviation metabolic maps of
each orientation obtained from the whole group, provided metabolite maps for each subject allowing regional meta-
bolic profiles of all parcels of the automated anatomical labeling (AAL) atlas to be obtained.
Results: The combined metabolite maps derived from the two acquisitions reduced the regional intersubject variance.
The numbers of AAL regions showing N-acetyl aspartate (NAA) SD/Mean ratios lower than 30% increased from 17 in
the AC-PC orientation and 41 in the AC-PC115� orientation, to a value of 76 regions of 116 for the combined NAA
maps. Quantitatively, regional differences in absolute metabolite concentrations (mM) over the whole brain were
depicted such as in the GM of frontal lobes (cNAA 5 10.03 1 1.71; cCho 5 1.78 6 0.55; cCr 5 7.29 6 1.69;
cmIns 5 5.30 6 2.67) and in cerebellum (cNAA 5 5.28 6 1.77; cCho 5 1.60 6 0.41; cCr 5 6.95 6 2.15; cmIns 5 3.60 6 0.74).
Conclusion: A double-angulation acquisition enables improved metabolic characterization over a wide volume of the
brain.

J. MAGN. RESON. IMAGING 2014;00:000–000.

Fast proton magnetic resonance spectroscopic imaging

(MRSI) enables mapping of MR-observable metabolites

within the brain in a time compatible with clinical

exams.1–4 The feasibility of whole-brain three-dimensional

(3D) -MRSI has been demonstrated5,6 and reproducibility

evaluated,7,8 indicating the value of this technique for stud-

ies of physiology9 or for clinical applications, such as studies

of Parkinson’s disease,10 traumatic brain injury,11 or

epilepsy.12

The requirement to obtain information over a wide

region of the brain increased demands on the quality of B0

shimming and RF pulse profiles. First, susceptibility varia-

tions cause local B0 distortions that cannot be corrected for

using the commonly available shim terms, resulting in both

View this article online at wileyonlinelibrary.com. DOI: 10.1002/jmri.24809
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local (intra-voxel) inhomogeneities, which degrade the MRS

signal quality, as well as regions with incomplete water sup-

pression as a result of more global and slowly-varying inho-

mogeneities. The magnitude and distribution of the residual

field inhomogeneity is influenced by the B0 shimming capa-

bilities, the region over which shimming is performed, and

the shape of structures within the head relative to the B0

field.13 The effect of the local inhomogeneity can be par-

tially reduced by using spatial oversampling methods to

obtain smaller nominal voxel volumes, although at the

expense of some loss in the signal-to-noise ratio and increase

in the spatial sampling requirements. Several orientations of

the imaging volume relative to the brain have been used,

with alignment in the anterior commissure–posterior com-

missure (AC-PC) plane,11,14 in the AC-PC 110� plane5,15

or in the AC-PC115� plane11 to minimize B0 inhomogene-

ity; however, an analysis of the relative performance of these

differences has not been presented. An additional factor that

affects spectral quality is nonideal RF pulse profiles and

inhomogeneities, particularly at higher field strengths, com-

bined with the effect of chemical-shift differences, which

lead to variable signal intensity and loss of signal in distal

parts of the excited region. Large brain coverage, therefore,

requires correction for inhomogeneities of the transmit

(B11) and receive (B12) radiofrequency fields.16–18

A second limitation to the wider use of volumetric

MRSI is the influence of strong signals from subcutaneous

lipids that can contaminate voxels within the brain, which

can occur even with the implementation of lipid suppression

methods. To lessen the impact of these lipid signals, most

previous clinical applications6,11,14 have used medium to

long TEs (�70 ms), which limits the observed metabolites

to N-acetyl aspartate (NAA), total creatine (Cr), and total

choline (Cho) levels and incurs some T2 signal loss.

Finally, for comparative measurements of single metab-

olites the normalization procedures remain an important

consideration. Accurate quantification methods are time

consuming and complex, and therefore several semiquantita-

tive methods have been proposed19–22 of which the most

time efficient and robust uses normalization of spectroscopic

data with tissue water density derived from a MRI

measurement.19,20,23,24

In this study, acquisition and postprocessing proce-

dures have been developed to optimize the quality of quan-

titative metabolite maps covering a wide region of the brain,

within a time that is compatible with a clinical exam.

Materials and Methods

Subjects
Ten healthy volunteers (mean age 5 26.2 6 4.7 years; age

range 5 20–36; five women and five men) were included in this

protocol. All subjects gave their consent to participate to the study,

which was approved by the local committee on ethics.

MRI
Data were acquired on a 3 Tesla (T) Magnetom Verio system (Sie-

mens SA, Erlangen, Germany) using a 32-channel receiver head

coil.

For each acquisition orientation, the MRI protocol included:

(i) high resolution structural axial T1-weighted magnetization pre-

pared rapid gradient echo (MPRAGE) sequence (repetition time/

echo time/inversion time [TR/TE/TI] 5 2151 ms/3.4 ms/1100 ms;

a 5 8�; pixel size 5 1 3 1 3 1 mm3, filed of view [FOV] 5 256

3 256 mm2; matrix 5 256 3 256; number of partitions 5 176,

TA 5 5 min); (ii) multiple gradient echo (MGE) sequence for T2*

mapping (TR/TE1/TE2/TE3/TE4/TE5 5 4000 ms/3.36 ms/10

ms/20 ms/40 ms/80 ms; a 5 17�; 44 contiguous slices;

thickness 5 3 mm, FOV 5 220 3 220 mm2; matrix 5 256 3 256;

TA 5 3.6 min), driven equilibrium single pulse observation of T1

(DESPOT1) 25 sequence (TR/TE 5 20/4.9 ms; a1/a2 5 2�/13�; 44

contiguous slices; thickness 5 3 mm, FOV 5 200 3 200 mm2;

matrix 5 256 3 256; TA 5 4.1 min), and B1
1 mapping 3D-EPI

(XEP)26 sequence (TR/TE 5 20000/21 ms; 22 slices;

thickness 5 3.43 mm; slice gap 5 2.57 mm; FOV 5 220 3

220 mm2; matrix 5 64 3 64; TA 5 0.7 min) used to generate

quantitative water proton density maps.

The protocol was used for both orientations to minimize

realignment errors, but a rigid registration of the MRSI to the T1

MPRAGE could also have been used.

MRSI
The MRSI protocol included two axial fast 3D-echo-planar spec-

troscopic imaging (EPSI) sequences15 with two different angula-

tions of slabs aligned along the AC-PC and the AC-PC115�

planes. The EPSI data were acquired with chemical shift-selective

(CHESS) water suppression, lipid inversion nulling with TI 5 198

ms, and the following parameters (spin-echo acquisition TR/

TE 5 1710 ms/20 ms; a 5 73�; 50 3 50 3 18 k-space points;

FOV 5 280 3 280 3 180 mm3; GRAPPA factor 5 2; TA 5 18

min. The slab selection width was 140 mm and slab selections

were positioned as shown in Figure 1. An interleaved water refer-

ence acquisition was also obtained during the TR using a gradient-

echo acquisition (TE 5 6.3 ms; a 5 20�).

For each orientation, the shim was first adjusted (1st order)

using the automatic 3D mapshim procedure (performed at least

two times to get a stable phase map). Then, manual shimming was

FIGURE 1: Slab selection positions: AC-PC and AC-PC115�.
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performed until obtaining a water linewidth in the volume of

adjustment below 30 Hz. Frequency was adjusted before each

acquisition. The FWHM of the water signal were checked for the

two angulations to verify that the B0 shimming over the whole

slabs were equivalent for both acquisitions. In addition, RF power

settings remained unchanged for both acquisitions. The protocol

was first conducted on an external phantom filled with NaCl

(0.9%) and NAA solution (40 mM). Data from the phantom was

used to external reference for metabolite quantifications.

Data Processing
In Figure 2 is shown the postprocessing pipeline. Maps of T2*, T1,

B1
1, B1

2, and the proton density q were generated using the

CSIAPO software 27 developed using IDL (Exelis, Rochester, NY).

The water T2* map was assessed using a voxel-based least square fit-

ting algorithm using five different TEs. B1
1 mapping was generated

using XEP data. T1, B1
2, and relative q maps were calculated using

data acquired using the SPGR DESPOT1 sequence.25 The acquired

multichannel MRSI data were processed with the MIDAS (Meta-

bolic Imaging and Data Analysis System) software package14 to gen-

erate maps of water, NAA, Cr, Cho, and mIns. Spectral fitting and

image reconstruction were based on the procedure described by

Soher et al28 consisting in a parametric spectral modeling using

acquisition specific, a priori information combined with a wavelet-

based, nonparametric characterization of baseline signals.28 For

image reconstruction, the initial fit estimates were additionally

modified according to similarity with results in neighboring voxels

from a previous iteration. Calculated q maps and water SI maps

acquired at each angulation were co-registered and re-sliced on their

respective T1-weighted MPRAGE (orientation AC-PC or AC-

PC115�) using SPM8 (Welcome Trust Institute, London, UK).

The angulations of the two MRSI studies were chosen so as

to be sufficiently large to enable good quality spectra to be

obtained in all brain regions on at least one of the acquisitions,

while also allowing accurate automatic spatial normalization using

the SPM8 procedure. The transformation matrices of the SI maps

onto the T1 images were applied to all metabolite maps for each

acquisition, respectively. The two MPRAGE volumes were then

normalized in the Montreal Neurological Institute (MNI) template

by a nonlinear transformation. MPRAGE was also used to obtain

GM and WM density through segmentation conducted using the

VBM8 procedure (SPM8 toolbox). The transformation matrix was

then applied on the coregistered q and metabolites maps.

The water concentration map was scaled using a region

located in white matter (WM density mask thresholded at 75%)

and assumed to be composed of 70% of water.17,29,30 Institutional

metabolite quantification (iQ), metabolite quantification relative to

absolute water concentration (Qabs) and metabolite quantification

relative to aqueous water concentration (Qaq) maps were then gen-

erated as described below:

IQ MAPS. The unsuppressed water MRSI SH2O,MRSI was pixel-

wise corrected by water relaxation effects RH2O (T1,H2O and

T2,H2O effects) and by the absolute water proton-density map Sq,abs

which was down-sampled to the MRSI resolution. To correct for

the effects of B1 inhomogeneities and slice selection profiles a cor-

rection factor, KMRSI,i, for each voxel i was derived from Eq. [1]:

Sq;abs;i5SH2O;MRSI;i:KMRSI;i:RH2OðT1;H2O; T2;H2OÞ: (1)

Metabolite maps Smet,MRSI,i were then multiplied by this pre-

viously calculating scaling factor KMRSI,i, to obtain normalized

FIGURE 2: Postprocessing pipeline used to generate the metabolite maps.
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metabolite maps (Eq. [2]) which corresponded to the institutional

quantification (iQmet,i) expressed in institutional units.

iQmet;i5Smet;MRSI;i:KMRSI;i: (2)

QABS MAPS. Subject metabolite quantification maps Qabs,met_subj,i

relative to absolute q maps were obtained from subject i,Q metab-

olite maps iQmet_subj,i corrected from relaxation effects of subject

metabolites R(T1,met_subj,T2,met_subj)
31,32 and from the extra acqui-

sition on the reference phantom containing known metabolite con-

centration Qabs,met_ref that was performed before or after the

subject scans. Metabolite quantification Qabs,met_subj maps expressed

in mM were generated using Eq. [3] and Eq. [4].

Qabs;met subj;i5iQmet subj;i:Kabs;met subj;ref ;i: (3)

The term Kabs,met_subj,ref,i took into account the metabolite

and relaxation effects for both subjects and external phantom

(Eq. 4).

Kabs;met subj;ref ;i5RðT1;met subj;T2;met subjÞ:
Qabs;met ref=iQmet ref :RðT1;met ref ;T2;met ref Þ:

(4)

QAQ MAPS. Metabolite quantification maps relative to aqueous

water concentration, in other words relative to the volume of the

cellular water,22 were also generated using the phantom acquisition.

Metabolite aqueous quantification maps were obtained using

Eq. [5].

Qaq;met;i5Smet;MRSI;i:RH2O;i:Rmet;iðT1;met subj;T2;met subjÞ:Kaq:

(5)

Where RH2O and Rmet accounted for T1 and T2 effects in

the phantom and subject data and Kaq for the NAA concentration

in the phantom and the signal intensity of NAA in the phantom.

While the brain water concentration was determined quantitatively

using water acquisition interleaved with metabolite MRSI, the

metabolite/water signals ratio were not corrected for coil loading

and receiver gain.

Water T1 maps were reconstructed from the SPGR acquisi-

tion. Subjects water T2 maps used to calculate correction factors

were generated from density probability maps of the three com-

partments, i.e., gray matter (GM), white matter (WM), and cere-

brospinal fluid (CSF), assuming a priori values of 69 ms for WM,

88 ms for GM, and 200 ms for CSF33 Mono-exponential spin-lat-

tice34 and spin-spin relaxation times35 were assumed to be 1470

ms and 236 ms for NAA, 1300 ms and 227 ms for Cho, and

1460 ms and 156 ms for Cr, respectively in GM and 1350 ms and

290 ms for NAA, 1080 ms and 216 ms for Cho and 1240 ms and

153 ms for Cr, respectively in WM. Metabolite iQ, Qabs, and Qaq

maps were generated for NAA, Cho, Cr, and mIns for each volun-

teer and each orientation plane.

Means (M) and normalized standard deviations

nSD 5 r=mean with r 5
ffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffi
variance
p

across subjects were generated

for all metabolites and both orientations. The quality criterion to

include a pixel in the metabolic map consisted in applying a

threshold of 1 SD on the group nSD maps to generate a robust

metabolic template at the group level without numerous sparse

excluded pixels. These global masks were then applied to the sub-

ject maps for each metabolite, respectively.

A weighted mean wM as defined in Eq. [6] was used to

combine the both oriented EPSI to generate optimized metabolite

maps that favored the most reliable measurement. The generation

of the combination map used AC-PC and AC-PC115� metabolite

maps before application of the quality criterion to preserve maxi-

mum information of both acquisitions. The threshold of 1 SD was

applied on the map defined by the minimum between AC-PC and

AC-PC115� nSD across subjects.

wM5MAC2PC 12
nSDAC2PC

nSDAC2PC1nSDAC2PC115�

� �

1MAC2PC115� 12
nSDAC2PC115�

nSDAC2PC1nSDAC2PC115�

� � (6)

To assess regional differences of brain metabolite levels, the

mean values of the concentrations and SD maps were obtained in

regions of interest as defined by the AAL atlas, which were

obtained using Brain VISA (http://www.brainvisa.info), and from

four external lobes, using WFU Pickatlas toolbox were applied.

Statistics
Spectral differences in terms of signal-to-noise ratio (SNR), line-

width, and areas under the spectral curve were assessed in two

extreme regions, the cerebellum and the fronto-parietal region,

between AC-PC and AC-PC115� data on all subjects using non

parametric Wilcoxon test (P< 0.05).

Statistical mapping (SPM8, paired two sample t-tests

P< 0.05, k 5 5, FDR corrected) was used to compare on a voxel-

by-voxel basis the metabolite levels between the two orientations of

the 3D-MRSI (AC-PC plane and AC-PC 115�, respectively).

At the regional level, the AAL parcels were used to deter-

mine the metabolic levels in each brain regions.

Metabolic dependences of brain regions, hemisphere sides

and subjects were assessed using one-way analysis of variance

(ANOVA) (jmp9, http://www.jmp.com/).

Results

Effect of 3D-MRSI Orientations on Spectral
Quality
The impact of orientation on the water linewidth maps as

well as statistical mapping of the differences are illustrated

in Supplementary Figure S1, which is available online.

Examples of metabolite spectra obtained at short TE with

the two 3D-MRSI studies are presented in Figure 3 for 10

cerebral structures from a healthy subject. Comparing spec-

tra acquired according the two orientations in two extreme

regions (the cerebellum and the fronto-parietal region) a sig-

nificant between-group difference in SNR and NAA area

were observed in the cerebellum (P 5 0.022 and P 5 0.050,

respectively) (Fig. 3). Moreover, a linewidth significant dif-

ference was seen in the upper region (P 5 0.011). In Figure

Journal of Magnetic Resonance Imaging
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3A, the NAA peak was significantly decreased in AC-PC

plane compared with AC-PC115� plane.

Differences in Metabolite Levels According to the
3D MRSI Orientation
Spatially normalized Qabs NAA concentration maps recon-

structed from the 3D-EPSI data are presented in Figure 4a

(AC-PC plane), and in Figure 4b (AC-PC115� plane). The

statistical mapping analyses comparing the two maps are

presented in Figure 4c. Significant differences in NAA values

were seen in the cerebellum, with lower values for the AC-

PC acquisition (Fig. 4c and Fig. 5 in blue), and in upper

slices, with lower values for AC-PC115� acquisition (Fig.

4c and Fig. 5 in orange). These regional differences matched

with nSD maps from the 10 volunteers acquired in the AC-

PC plane (Fig. 4d) and in the AC-PC115� plane (Fig. 4e)

from which the largest SD were found in the cerebellum in

the AC-PC plane (Fig. 4d) while in the AC-PC115� plane

the largest SD were observed in the upper slices (Fig. 4e)

bilaterally.

Pixel-wise 3D-displays of significant differences in

metabolite concentrations between the two orientations (Fig.

5) showed comparable patterns for NAA, Cr, Cho, and

mIns, with larger differences in the cerebellum for NAA and

Cr and larger differences in the medial prefrontal cortex for

Cho and mIns.

Combination of the Two 3D-MRSI Acquisitions
With Different Orientations
Pixel-based weighted mean were performed for each metabolite.

As shown in Figures 4a, 4b, and 4f and in Figures 4d, 4e, and 4g,

respectively, the combination provided more homogeneous met-

abolic maps and SD maps with lower values for all metabolites

Regional Metabolite Concentrations Using the
AAL Atlas
Using the AAL parcellation, metabolite concentrations from

the spatially normalized metabolic maps were extracted from

each brain regions (Fig. 6) for the two orientations and the

combined maps.

At the regional level, metabolic mean and SD values

across subjects derived from the weighted combination maps

were found to be more homogeneous compared with single

orientation maps. The numbers of regions with the NAA

SD/Mean ratios lower than 30% were 17 and 41 for single

AC-PC and AC-PC115� oriented 3D-MRSI, respectively,

while the combination showed up to 76 of the 116 regions

with NAA SD/mean ratios below 30%. NAA SD/Mean

ratios in the range of 30–50% were observed in 94, 64, and

38 regions for the AC-PC-oriented, ACPC115�-oriented

and combined 3D-MRSI, respectively. NAA SD/mean ratios

above 50% were observed in five regions of the AC-PC ori-

ented MRSI (L/R paracentral lobules, L/R cerebellum, L

FIGURE 3: Spectra obtained at short TE acquisition (20 ms) acquired along AC-PC and AC-PC115� line from five slices of one
healthy volunteer. Examples are shown for data obtained in different areas for the two orientations. On the bottom right is shown
a case where NAA signal has disappeared on the AC-PC MRSI while it is easily observed in the AC-PC 115� MRSI.
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FIGURE 5: Spatial representations (left [top row], front [middle row], and top [bottom row] views) of significant differences
between AC-PC and AC-PC115� Qabs mean values for NAA, Cho, Cr, and mIns: mean AC-PC values significantly higher than AC-
PC115� values (P < 0.05, k 5 5, FDR corrected) in orange and lower in blue.

FIGURE 4: Mean NAA concentration maps (Qabs) across 10 subjects for AC-PC (a) and AC-PC115� (b) orientation lines, mean maps
with regions where AC-PC values are significantly higher (in orange) and lower (in blue) than AC-PC115� values (P < 0.05) (c), nSD
maps across subjects for AC-PC (d) and AC-PC115� (e) orientations, weighted NAA mean (g), and SD across subjects of weighted
NAA means (f).
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olfactory cortex), in 11 of the AC-PC115� oriented MRSI

(L/R paracentral lobules, L/R superior parietal cortices, L/R

cerebellum, L/R orbital medium frontal cortices, R olfactory

cortex, R inferior parietal lobule, and L middle temporal

lobe) but only in two regions for the combination (L/R par-

acentral lobules). For the other metabolites, regional inter-

subject SD/mean below 30% were observed for the

combination within 95 regions for Cho, 79 regions for Cr,

and 41 regions for mIns, within 119 regions for Cho, 31

for Cr, and 71 for mIns in the range of 30–50% and within

2 regions for Cho (L/R paracentral lobule), 6 for Cr (L/R

paracentral lobule, L/R superior parietal, L/R supplementary

motor area) and 4 for mIns (R amygdala, R cerebellum, R

superior parietal lobule, L supplementary motor area) for

SD/mean >50% (Fig. 6c).

Metabolite concentrations (relative and absolute) of AAL

regions are reported in Supplementary Table S1. Based on these

data, it is possible to determine for example the average absolute

GM metabolite concentrations (mM) in the frontal lobes

(cNAA 5 10.0311.71, cCho 5 1.78 6 0.55, cCr 5 7.29 6 1.69;

cmIns 5 5.30 6 2.67), in the temporal lobes (cNAA 5 9.84 6 0.77,

cCho 5 1.94 6 0.36, cCr 5 8.01 6 0.43; cmIns 5 4.75 6 0.40) or

in the cerebellum (cNAA 5 5.28 6 1.77, cCho 5 1.60 6 0.41,

cCr 5 6.95 6 2.15; cmIns 5 3.60 6 0.74).

The ANOVA analysis applied to determine the impact

on metabolic concentrations of brain regions (AAL parcels,

FIGURE 6: Pixel-based weighted mean (a,d,g,j), averaged weighted mean (b,e,h,k), and SD (% of the mean) (c,f,i,l) in AAL regions
for NAA, Cho, Cr, and mIns Qabs, averaged for10 healthy volunteers, respectively.
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left and right laterality) and of subjects showed a significant

global effect (F< 0.0001) with significant subject effect

(P< 0.0001), regional area effect (P< 0.0001) and hemi-

spheric side effect (P< 0.0001) except for mIns, which did

not show significant laterality effect (P 5 0.081).

Discussion

This study has demonstrated the advantage of combining two

axial 3D-MRSI acquisitions with a relative tilt of 15� to improve

accuracy and reliability of whole-brain metabolic maps. Inho-

mogeneity field corrections and signal normalization also

allowed us to provide quantitative measures of NAA, Cho, Cr,

and mIns measured at short echo times (TE 5 20 ms).

The first step used to improve reliability of large brain

coverage with 3D-MRSI at high field was to correct for

radiofrequency field inhomogeneities and B0 inhomogeneities

responsible for spatial variations in contrast and sensitivity.

The protocol used to calculate proton density allowed cor-

recting for the different parameters such as B1
2, B1

1, T1,

and T2* within a reasonable clinical scan time. Various meth-

ods have been proposed to map B1
1 inhomogeneities such as

DREAM sequence (Dual Refocusing Echo Acquisition

Mode)16 or the XEP sequence presently used that has the

advantage to be robust and sufficiently short compared with

the conventional in vivo AFI (Actual Flip Angle) method18

due to reduced acquisition times.

To optimize the sampling of distal regions, we adopted

an original approach that combined two 3D-MRSI acquisi-

tions acquired in two different orientation planes to benefit

from the best spectrum quality of each acquisition. Opti-

mizing the orientation of 3D-MRSI has already been pro-

posed to improve the spectral quality of SI in clinically

relevant regions leading to the authors to choose 3D-MRSI

volumes aligned in the AC-PC,11,14 the AC-PC110�,5,15 or

the AC-PC115�11 planes. But, to our knowledge, combina-

tion of two different 3D-MRSI volumes has not yet been

reported. The current choice of AC-PC and AC-PC 115�

planes was dominated by the need to get sufficiently different

brain coverage with the two MRSI volumes provided by a

large difference in the orientation tilt but also to enable the

coregistration step to be accurately performed to get the two

volumes transferred in the MNI template. After spatial nor-

malization and alignment in the MNI template, it was possi-

ble to compare the SD maps of the two acquisitions. The AC-

PC aligned 3D-MRSI was better for the superior slices, while

the AC-PC115� performance was better for the cerebellum

and inferior slices. These observations were in line with the B0

homogeneity profiles of each orientation as assessed by the

water linewidth maps. The combination of the two mini-

mized local SD and provided more reliable metabolite con-

centrations than a single orientation acquisition.

MRSI signal normalization was also implemented to

make full use of the available information, to convert

metabolite signal into absolute or relative concentrations

and permit comparisons with normative values. Among the

different techniques proposed in the literature used to stand-

ardize metabolite signal such as electronic reference

(ERETIC),36 internal water standard,37 and external standard

with compartmental analysis.19 Of these, the use of internal

tissue water as a reference20,21 is relatively convenient to imple-

ment, and was used in this study. Moreover, this technique

allowed us to correct for RF pulse profiles. Using optimal post-

processing and fitting procedures developed in the MIDAS

software, it was possible to accurately fit the spectra even in the

presence of macromolecules and residual unsuppressed water

signal.14 This study has also presented normative values of

metabolites evaluated at short TE with a wide sampling of the

brain, whereas previously-reported values were obtained at

short TE’s were derived from single-voxel spectroscopy 22,24,32

or MRSI covering only part of the brain.37

For voxel-based comparisons between or within sub-

jects, or atlas-based ROI measurement, it is necessary to

apply spatial registration to a standard reference. The AAL

atlas is a widely used manual macroanatomical division of

the single subject MNI-space template brain.

The ROI analyses of whole brain metabolite maps using

the AAL atlas demonstrates that metabolite distributions are

spatially dependent. We were able to report the average values

and SD of metabolite concentrations (absolute, aqueous, rela-

tive) in the 116 regions of AAL obtained from the ten healthy

controls that could be used to evaluate regional metabolic

abnormalities in a given subject.

From a qualitative point of view, the combination of the

two 3D-MRSI acquisitions improved the robustness of the

metabolite measurements, with lower SD/Mean ratios in the

final combined metabolite maps. Only 2 of the 116 AAL

regions showed inter-subject NAA SD/mean above 50% (in the

SMA and PCC), The poor accuracy in these regions has to be

taken into account during regional or pixel-wise group analyses.

The primary cause of signal variations in the superior

and inferior brain regions was due to the effect of the RF

pulse profiles, which covered a 14 cm full-width-half-

maximum slab, and the chemical shift artifact. Despite RF

pulse profile correction by means of SI normalization, the

signal-to-noise (SNR) ratios in these regions were low,

which impacted spectral fitting and introduced high inter-

subject variability. The combination of the two maps with

different orientations compensated for this effect and

improved homogeneity of the MRSI signal across the vol-

ume. Alternatively, the use of RF adiabatic pulses and a

wider selection profile should alleviate this artifact, although

may introduce additional concerns due to the effects of

unsuppressed water and lipid signals. It should also be noted

that improved performance can be obtained in either one of

the distal regions by moving the slab selection; however, the

aim of this study was to sample a wide region of the brain
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and therefore a more centrally-located slab selection was

used.

The present results were derived from a limited sample

of subjects (n 5 10) that cannot be considered as a sufficient

population to provide normative values. Increasing the num-

bers of healthy subjects and accounting for age, gen-

der22,38–40 are prerequisite for moving to real clinical

application of this method. Moreover, concentration values

in this study were not corrected from CSF contribution

which can be expected to lead to an underestimation of

metabolite concentrations in cortical and ventricular regions.

As a result, the standard deviation/mean expressed in %

determined in this study are larger than those presented in a

previous study6 using a longer TE of 70 ms and a group of

44 subjects, where values were largely under 10%. An addi-

tional limitation of this study is that the effect of B0 inho-

mogeneity on the spectral quality was not directly analyzed.

Previous studies have shown that angulation of the head rel-

ative to the B0 direction can impact whole-brain B0 field

maps13 although the impact of the volume selected for B0

shimming has not been specifically investigated. To improve

robustness of the metabolic maps supplementary exclusion

criteria should be included to exclude voxels based on

Cramer Rao bounds (CRB) and linewidth values. Moreover,

the use of the EPSI sequence, though allowing fast acquisi-

tion time, makes the data sensitive to spatial distortion that

can lead to some extent to misregistration with the AAL

atlas derived from high resolution T1-weighted images.

Finally, strategies to combine the two 3D-MRSI at the indi-

vidual level without considering the whole group of controls

would be of interest in cases when statistical mapping analy-

ses would not be the main goal.

In conclusion, the combination of two short-TE 3D-

MRSI acquisitions with different orientations coupled with

procedures for inhomogeneity corrections and signal normal-

ization enabled generation of high quality metabolite maps of

the whole brain, with improved inter-subject variation. These

results indicated improved methods for future statistical map-

ping analyses of 3D-MRSI derived metabolic data.
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