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Chapitre 1. Contexte

1.1. Circulation cérébrale

La circulation cérébrale est le nom collectif de la circulation du sang dans le cerveau, le cervelet, le
tronc cérébral et la moelle épiniere. Comme la circulation cérébrale s'effectue principalement dans la

cavité cranienne, on l'appelle aussi la circulation intracranienne.

Bien que le poids du cerveau humain ne représente que 2%~3% du poids du corps, sa consommation
d'oxygene est d'environ 20% de la consommation d'oxygene du corps entier, et le débit sanguin
représente environ 13 % a 15 % de l'ensemble du débit cardiaque (5L/min) (Lassen, 1959). Un débit
sanguin cérébral adéquat est la condition premicre pour assurer une activité¢ cérébrale normale. Les
arteres, les veines et le liquide cérébro-spinal de la circulation cérébrale alimentent constamment le

cerveau en nutriments et ¢liminent ses métabolites nocifs pour maintenir une fonction normale.

1.1.1. Artére cérébrale

L’approvisionnement en sang artériel du cerveau humain est constitué¢ de deux paires de grosses arteres,
les artéres carotides internes droite (ACID) et gauche (ACIG) et les artéres vertébrales droite (AVD)
et gauche (AVG).

Figure 1-1 L’artére carotide interne (ACI) et I’artére vertébrale (AV) : coté droit. © (Goss, 1960)

Les ACIs alimentent principalement le cerveau, tandis que les deux AVs se rejoignent distalement pour
former l'artére basilaire (AB) aussi appelé tronc basilaire. Les branches des arteéres vertébrales et
basilaires alimentent en sang le cervelet et le tronc cérébral. Du c6té proximal, l'artére basilaire rejoint
les deux artéres carotides internes et d'autres artéres communicantes pour former un anneau
anastomotique complet a la base du cerveau ; ce cercle artériel cérébral est également connu sous le
nom de polygone de Willis (Figure 1-2) (Circle of Willis, s. d.; Uston, 2005).
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Figure 1-2 (A) L’artére carotide interne (ACI) et I’artére vertébrale (AV) : c6té droit. © (Goss, 1960). (B) Les artéres du
cerveau, vues caudalement. © (Souotta et al., 1908)

Le polygone de Willis peut déployer le sang vers les artéres qui alimentent le tissu cérébral afin d'éviter
un exces ou une insuffisance de la circulation sanguine cérébrale. Lorsqu'une artére ou une partie d'une
artére faisant partie du polygone de Willis se bloque ou se rétrécit, la partie manquante peut étre
compensée en régulant le débit sanguin d'autres vaisseaux pour assurer la perfusion du sang au cerveau,
ce qui permet d'éviter les symptomes d'ischémie et de maintenir la nutrition et les activités
fonctionnelles du cerveau (ALPERS et al., 1959; de Boorder et al., 2006). Les artéres du parenchyme
cérébral sont caractérisées par une couche musculaire plus fine mais plus de fibres élastiques et une
disposition différente par rapport aux arteres de taille similaire dans d'autres parties du corps (R. M. K.
W. Lee, 1995).

1.1.2. Veines cérébrales

Le débit sanguin veineux du cerveau représente 70 % du débit sanguin du cerveau. Les parois des
veines cérébrales sont minces par rapport a celles des artéres cérébrales. Contrairement aux veines
d'autres parties du corps, il n'y a pas de valves veineuses dans les parois des veines cérébrales, et le
retour du sang veineux dépend de 1'énergie potentielle a des niveaux élevés (Schaller, 2004).
L'écoulement veineux des hémispheres cérébraux est constitué¢ de deux groupes de veines sans valvules,
qui permettent le drainage : les veines superficielles et les veines profondes (Goss, 1960). La veine
superficielle se draine dans le sinus sagittal (SS) supérieur et dans deux sinus latéraux. La veine

profonde se draine dans le sinus sagittal inférieur et la veine cérébrale de Galen dans le sinus droit
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(SD). Le drainage veineux du sinus sagittal et des veines profondes est généralement direct par le

confluent des sinus vers le sinus latéral, puis vers la veine jugulaire (Figure 1-3).

~ Sinus sagittal supérieur]
{
/ \

ales
f{jh y

Veine cérébrale
superficielle médiane

> b ).
Sinus latéral

Veine jugulaire

caverneux

Figure 1-3 veineux de I'encéphale © AboutKidsHealth.ca

Le systéme veineux cérébral possede un grand nombre de plexus veineux, et méme si les deux veines
jugulaires internes sont bloquées, le sang veineux du cerveau peut toujours effectuer son retour par les

systemes veineux vertébral et jugulaire externe.
1.1.3. Liquide cérébro-spinal

Il n'y a pas de liquide lymphatique dans le systéme nerveux central, mais du liquide cérébro-spinal
(LCS), un liquide clair et incolore qui remplit le systéme cérébro-ventriculaire, I'espace sous-
arachnoidien et le canal central de la moelle épiniere. Il contient une variété d'ions inorganiques en
concentrations variables, du glucose, des traces de protéines et une petite quantité de lymphocytes (le
pourcentage total est de 1%) (Bulat & Klarica, 2011). Il joue un role de tampon, de protection, de
transport des métabolites et de régulation de la pression intracranienne dans le systéme nerveux central.
Chez l'adulte, la quantité totale de LCS est comprise entre 90 ml et 150 ml, avec une valeur moyenne
d'environ 120 ml. La production du LCS est de 1'ordre de 400 a 500 ml/j. En moyenne, le LCS est
rafraichi toutes les 6 a 8 heures (Maurer, 2010). II est dans un état constant d'équilibre de production,

de circulation et de reflux. Il est important de noter que le volume et le débit du LCS varient avec 1'age.

Le schéma suivant résume les voies d'écoulement du liquide cérébro-spinal généralement acceptées :
Les plexus choroides des ventricules gauche et droit produit le LCS — par foramen interventriculaire
— troisiéme ventricule + LCS produit par les plexus choroides du troisi¢eme ventricule — par
I’aqueduc du mésencéphale — quatrieme ventricule + LCS produit par le plexus choroide du quatriéme
ventricule — par les foramen médian et latéral du quatriéme ventricule — espace sous-arachnoidien
— granules arachnoidiens — sinus sagittal supérieur — sinus de confluence — sinus transversal droit
et gauche — sinus sigmoide droit et gauche — veine jugulaire interne. La Figure 1-4 présente la

structure des ventricules du cerveau. La circulation du LCS est illustrée a la Figure 1-5.
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Lateral ventricles -7

Interventricular foramen
Third ventricle
Cerebral aqueduct

Fourth ventricle

Central canal

(lateral view) (anterior view)

Figure 1-4 Ventricules cérébraux. © WIKIMEIDA

Figure 1-5 Circulation du liquide céphalo-rachidien dans le systéme nerveux central. © Sciences de la vie

Des études récentes ont remis en doute la théorie traditionnelle du cycle du LCS (Bulat & Klarica,
2011; Oreskovi¢ & Klarica, 2010; Tawfik et al., 2017). Le mécanisme de la circulation, de la

production et de I'absorption du LCS n'a pas encore été clairement établi.

1.2.  Les technologies de détection de la circulation cérébrale

Comme nous l'avons mentionné dans la section précédente, le cerveau humain est un organe hautement
métabolique, mais ses propres réserves d'énergie sont faibles, et son fonctionnement normal nécessite
un débit sanguin régulier pour le maintenir. Les maladies cérébro-vasculaires sont devenues l'une des
trois principales maladies qui mettent en danger la santé humaine. Elle se caractérise par I'absence de
signes ¢évidents avant l'apparition de la maladie, mais son apparition entraine des taux de mortalité et

d'invalidité extrémement élevés. La recherche médicale moderne a montré que la fenétre de traitement
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efficace de l'accident vasculaire cérébral (AVC) n'est que de 6 heures, alors que les traitements
chirurgicaux et thrombolytiques actuels prennent généralement 20 heures (Frizzell, 2005). Par
conséquent, le diagnostic précoce et ultra-précoce des maladies cérébro-vasculaires ainsi que les
techniques de prévention sont essentielles pour réduire la morbidité et la mortalité des maladies

cérébro-vasculaires.

Depuis les années 1970, avec le développement de la technologie, de nombreux dispositifs de détection
médicale avancés ont été¢ mis au point : la tomographie a rayons X (CT), la tomographie par émission
de positons (TEP), I'imagerie par résonance magnétique (IRM), etc. Ces appareils ont grandement
contribu¢ a la clarification des maladies cérébro-vasculaires. Cependant, ces techniques sont
principalement utilisées pour observer les changements morphologiques et d'imagerie des vaisseaux
cérébro-vasculaires, pour la caractérisation et la localisation aprés le démarrage de la maladie, et ne
sont pas trés utiles pour la prévention et le diagnostic précoce. Les études actuelles indiquent que
I'¢lasticité de la paroi vasculaire, I'némodynamique et les propriétés rhéologiques sont les principaux
parametres de changement dans les premiers stades de 1'apparition de I'AVC. En outre, les anomalies
du flux sanguin cérébral et du débit du liquide cérébro-spinal sont associées a diverses maladies, telles
que 1'hydrocéphalie, la maladie de Parkinson et les troubles cognitifs. Par conséquent, la quantification
du débit sanguin cérébral et du LCS est trés importante pour le diagnostic précoce des maladies

cérébro-vasculaires et des maladies neurologiques.

Il existe deux méthodes générales de quantification du débit sanguin : invasive et non invasive. La
quantification invasive du débit est une méthode qui implique 1'insertion de divers cathéters ou sondes
a travers la surface du corps dans la cavité cardiovasculaire pour une mesure directe. Cette méthode
est trés peu adaptée a une application dans la quantification du débit sanguin cérébral car elle est
dommageable pour le corps humain et peut entrainer des complications si elle n'est pas effectuée

correctement.

En revanche, les méthodes non invasives sont un terme collectif pour les méthodes quantitatives qui
ne causent pas de dommages mécaniques au corps. Cela comprend les mesures par traceur isotopique,
les mesures volumétriques, les mesures par ultrasons (Aaslid et al., 1982) et les mesures par résonance
magnétique. La méthode du traceur isotopique consiste a injecter un agent de contraste dans un
vaisseau sanguin, puis a mesurer sa vitesse de déplacement. Les méthodes volumétriques, quant a elles,
utilisent la variation de volume du tissu d'un organe (tel que le coeur) pour calculer son débit. Aucune
de ces méthodes n'est suffisamment précise (Tabrizchi & Pugsley, 2000). Des méthodes d'échographie
et d'IRM sont actuellement disponibles pour une quantification précise et non invasive du débit sanguin.
La méthode a ultrasons est influencée par la structure du corps humain et ne peut pas quantifier les
vaisseaux cérébraux qui sont entourés par le crane. Ensuite, cette méthode est techniquement exigeante

pour l'inspecteur, et le débit sanguin peut étre inexact en raison des changements de taille et
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d'emplacement des vaisseaux. Enfin, elle ne peut pas quantifier plusieurs vaisseaux en méme temps
(Dabestani et al., 1988).

L'IRM est un appareil d'imagerie largement utilis¢ en clinique (B, 2017; LIANG, 2000). Grace a
différentes séquences, elle peut générer des images des structures anatomiques internes ou des
fonctions du corps. L'IRM en contraste de phase est une technique qui quantifie la vitesse du débit en
utilisant la différence de phase générée par un fluide en écoulement sous un champ magnétique a
gradient bipolaire. Grace a la technologie du contraste de phase, nous pouvons quantifier la vitesse
d'écoulement des vaisseaux dans un plan et de maniere non invasive et précise. Elle a été largement
utilisée dans les domaines de la quantification cérébro-vasculaire, de la quantification du liquide
cérébro-spinal, etc., et joue un role important dans la recherche scientifique et le diagnostic clinique
(Hahn, 1960; Moran, 1982; Moran et al., 1985b; Nayler et al., 1986; Nj et al., 1991).
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Chapitre 2. Quantification du déebit par résonance
magnétique

Ce chapitre donne une bréve introduction aux bases de la résonance magnétique et se concentre sur la
technique de contraste de phase et sur la récente séquence de type « Echo Planar Imaging » en contraste
de phase (EPI-CP). Il aboutit enfin a 1'objectif de recherche de cette thése.

2.1.  Les principes techniques d’IRM

L'IRM utilise le principe de la résonance magnétique nucléaire (RMN) pour déterminer I'emplacement
et le type de noyaux atomiques qui composent un objet en se basant sur I'atténuation de I'énergie émise
dans différents environnements structurels au sein du matériau (Andrew, 1992). En détectant les ondes
¢lectromagnétiques émises a travers un champ magnétique a gradient appliqué, la structure interne de
l'objet peut étre imagée. L'utilisation de cette technologie pour I'imagerie des structures internes du
corps humain a donné naissance a un outil de diagnostic médical révolutionnaire qui a largement
contribué¢ au développement rapide de la médecine, de la neurophysiologie et des neurosciences

cognitives.

Certains auteurs, par exemple (Lauterbur, 1980) et (Damadian, 1980), appliquent la technologie de
RMN a l'imagerie biologique en direct pour produire des "images photographiques conjuguées".
(Mansfield, 1984) et d'autres ont ensuite perfectionné les techniques d'acquisition et de traitement des
images, ce qui a permis d'améliorer l'affichage des détails anatomiques en IRM et d'¢largir ses

applications cliniques (Andrew, 1985).

2.1.1. Précession

Les noyaux atomiques tournent sur eux-mémes et le moment cinétique induit et appelé spin. Ils
possedent donc un moment angulaire. Une particule chargée qui tourne sur elle-méme induit un
moment magnétique équivalent a un champ magnétique de tres faible intensité. En fait seuls les atomes
a nombre impair de nucléons (I’ensemble des protons et des neutrons du noyau considéré) auront un
moment magnétique effectif. En ce qui concerne I'IRM on considere principalement les atomes
d’hydrogeéne composés d’un seul proton et disposant d’'un moment magnétique ¢élémentaire élevé.
Lorsque le noyau d’hydrogeéne (le proton) est placé dans un champ magnétique statique, il va se
comporter comme un dipdle magnétique : il est alors soumis a des forces magnétiques et orienté dans
la méme direction que le champ magnétique. Le spin n'est pas parfaitement aligné avec le champ
magnétique, mais est incliné d'un angle 0. De cette fagon, le dipdle magnétique ainsi constitué¢ se
déplace au sein du champ magnétique statique. La fréquence de la précession dépend de l'intensité du
champ magnétique statique. Elle est également liée au type de noyau (Figure 2-1). La relation entre

eux satisfait la relation de Larmor (Equation 2-1). Autrement dit, la fréquence de précession wo est le
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produit de I'intensité du champ magnétique Bo et du rapport gyromagnétique 7.

Equation 2-1 wo =YBy

Ou le rapport gyromagnétique y est une constante physique fondamentale pour chaque élément
nucléaire, son unité est le MHz/T. Le principal isotope de I'hydrogene, le proton, est le plus approprié
pour l'obtention d'images RMN en raison de sa grande abondance dans le corps humain et de la
détection facile de par son moment magnétique. Le rapport gyromagnétique du proton d'hydrogene est
de 42,576 MHz/T. Ainsi, a une intensité de champ de 3T, la fréquence de Larmor de I'hydrogene est
de 127,8 MHz.

Figure 2-1 La notion de précession avec pour vitesse angulaire la fréquence de Larmor. © info.radiologie.ch
2.1.2.  Excitation et relaxation

Si une onde de radiofréquence (champ Bi) perpendiculaire au champ magnétique d’intensité Bo est
appliquée avec la méme fréquence que la fréquence de Larmor du proton, elle provoque un phénomeéne
de résonance du proton, entrainant un angle de bascule entre le moment magnétique macroscopique et
la direction Bo. Elle va apporter de 1'énergie au systéme de spin : c'est la phase d'excitation. Lorsque
I'émission RF est interrompue, le systeme va récupérer 1'énergie absorbée et revenir a I'état d'équilibre
de départ : c'est la phase de relaxation. Pendant la phase de relaxation, si nous utilisons un anneau
récepteur parallele a Bo, nous pouvons capturer les variations d’un signal de tension changeant.
Comme le vecteur de magnétisation transversale (Mxy) n'est pas constant, 'amplitude de la tension
qu'il induit décroit avec le temps et se comporte comme une oscillation amortie ; ce signal est appelé
signal d’induction libre (FID : Free Induction Decay) (Figure 2-2. en bas). L'amplitude initiale du
signal est proportionnelle & l'aimantation transversale, qui est elle-méme proportionnelle au nombre de
noyaux excités dans l'organisation d'un élément corporel donné, de sorte que les différences de densité

des atomes d'hydrogene peuvent étre discernées dans les images de résonance magnétique.
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Figure 2-2 A gauche, sont schématisés la chaine d'émission, de réception et la bobine RF. Au milieu, est symbolisé le

parcours des spins excités revenant a leur position d'équilibre. A droite, est représentée la variation d'amplitude de la

magnétisation longitudinale (repousse) et transversale (déclin) des spins. En bas, est dessiné le signal recueilli par la
bobine lors du processus de relaxation (exponentielle décroissante). © http://irmcardiaque.com

La relaxation longitudinale correspond a la repousse de la composante longitudinale, et la relaxation
transversale, correspond a la chute de 1'aimantation transversale. Le temps de relaxation T1 correspond
au temps nécessaire pour que l'aimantation longitudinale retourne a 63 % de sa valeur finale et le temps
de relaxation T2 correspond au temps mis par 1'aimantation transversale pour réduire a 37 % de sa

valeur initiale (Figure 2-2. Droite).

2.1.3. Codage spatial du signal

Jusqu'a présent, nous avons abordé deux composantes principales de l'imagerie par résonance
magnétique : le champ magnétique principal (champ Bo) et le champ magnétique pulsé RF (champ B1).
Le codage spatial du signal est obtenu par codage de la phase dans une direction du plan et de la
fréquence dans l'autre direction. Il s’agit de faire Iégerement varier 1’intensité du champ magnétique
principal dans 1’espace en appliquant des gradients de champs magnétique (Figure 2-3). Les
composantes du gradient de champs magnétique dans les directions x, y et z sont appelées

respectivement gradient selon x (Gx), gradient selon y (Gy) et gradient selon z (Gz).

Le gradient de champ magnétique se caractérise généralement de deux parametres, l'amplitude du
gradient et le taux de variation (la pente). L'amplitude du gradient, également connue sous le nom
d'intensité du gradient, représente l'intensité maximale du champ de gradient qui peut étre obtenue par
un systéme de champ de gradient ; elle est mesurée en MT/m. La vitesse de commutation est la vitesse
maximale a laquelle le champ magnétique varie ; elle est mesurée en MT/m/ms. En général, un taux

de commutation plus élevé signifie que le systéme de gradient atteint une amplitude de gradient définie
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plus rapidement qu'un systeme de gradient avec un taux de commutation plus faible.
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Figure 2-3 Champ magnétique a gradient dans trois directions © www.imaios.com

Comme la fréquence de Larmor est proportionnelle a I'intensité du champ magnétique, le champ
magnétique change en fonction de la position dans l'espace. Le champ magnétique de 1'ensemble du
systéme IRM contenant le gradient de champ magnétique peut étre exprimé selon I’Equation 2-2 (en

I’absence du champ magnétique pulsé RF).
Equation 2-2 B = Bj+ﬁ+67/+5
Sélection de coupe

Le gradient de sélection de coupe permet de modifier la fréquence de précession des protons afin que
I’onde de RF ayant la méme fréquence puisse les faire basculer (résonance). Pour faciliter la
compréhension, ici nous utilisons Gz comme le gradient de sélection de coupe, et la RF est appliquée

pendant ce processus.
Codage de phase

Apres I'excitation, nous appliquons Gy pour déphaser les spins des protons en fonction de la position
selon I’axe Y. Si I’application de Gy dure At, le déphasage a différentes positions yi par rapport a I’axe
Y est y-Gyi-At. Pour obtenir une image, il est nécessaire de multiplier ce processus. Pour une séquence
de spin écho comportant "n" lignes, on effectue "n" acquisitions ayant chacune un gradient de codage

de phase différent.
Codage de fréquence

Pendant l'acquisition du signal, nous activons Gx pour faire le codage de fréquence afin que les protons

ayant des positions différentes selon I'axe X aient des fréquences de spin différentes.

Apres le codage de phase et de fréquence, chaque voxel posséde un signal avec une fréquence et une
phase par rapport a sa position spatiale le long des axes X et Y. L'application de la sélection de coupe
et du codage spatial offre alors la possibilité¢ de reconstruire 1'image entiére. Aprés le codage de phase
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et de fréquence, le signal mesuré s(z) peut étre exprimé selon 1’Equation 2-3.

Equation 2-3 s(t) = fx fy Mxye_inxxte_inyyAt dxdy

Gx et Gy désigne l'intensité correspondante du gradient d'encodage. [x,y] désigne les coordonnées
spatiales du voxel. La grandeur t représente la durée de temps, et Az représente la durée du gradient de

'encodage « phase ».

Tous les signaux (echos) d'une méme coupe sont enregistrés dans 1'espace K (2.1.4) puis traités pour

former une image du plan de coupe.

2.1.4. Séquence d’impulsion d’IRM et I’espace K (espace de Fourier)

La séquence d’impulsion d'imagerie par résonance magnétique est une combinaison d'impulsions de
radiofréquence et de gradients de champs magnétiques. Cette combinaison est différente pour créer
différentes séquences. Parmi les séquences représentatives, citons la séquence écho de spin (Spin echo),
la séquence ¢cho de gradient (Gradient recalled Echo) (Figure 2-4), etc. De plus amples informations
sur le principe de I'IRM sont disponibles dans les documents (LIANG, 2000) et (B, 2017).
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Figure 2-4 Impulsions RF et trois gradients dans une séquence d’écho de spin et d’écho de gradient.
©https://clemedicine.com

Le temps entre le centre de I'impulsion d’excitation RF et le pic du signal d'écho est appelé le temps
d'écho (TE) et le temps entre le centre de l'impulsion d’excitation RF et le centre de l'impulsion
d’excitation RF suivante est appelé le temps de répétition (TR). Les signaux d'écho collectés pendant
la séquence sont placés dans I'espace K (i.e. espace de Fourier) correspondant. L'espace K peut étre
défini comme l'information sur les caractéristiques du domaine fréquentiel du plan d'acquisition. La
partie centrale de l'espace K correspond au contraste de I'image, et la partie périphérique correspond
au contour et aux détails de 1'image. Habituellement, par souci de simplicité, nous n'utilisons que les
valeurs d'amplitude de I'espace K pour le représenter. Cependant, il est important de noter que l'espace

K est une matrice complexe contenant a la fois des composantes d’amplitude et de phase (Figure 2-5).
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Plan de Fourier Intensité

Figure 2-5 Composante d'amplitude et composante de phase de I'espace K. © IMAIOS 2018
2.1.5. Reconstruction des images

La FFT s’applique sur des données complexes (valeurs réelles et imaginaire) pour obtenir des données
complexes de I’image. On pourrait alors calculer une carte d’amplitude et de phase a partir des données
complexes de 1’image (Moratal et al., 2008). Ce processus est appelé la reconstruction des images
d’IRM.

Bien que pour l'approche générale de remplissage cartésien de l'espace K, le processus de
reconstruction ne nécessite qu'une transformation de Fourier inverse directe, 1'utilisation de diverses
techniques d'accélération de 1'espace K nécessite 'utilisation des algorithmes de reconstruction plus
complexes. On peut noter par exemple, une balayage partiel de 1'espace K (McGibney et al., 1993;
Walheim et al., 2019), 'acquisition comprimée (Hsiao et al., 2012; Kustner et al., 2016) et la technique
de I’imagerie parallele (GRAPPA (Bauer et al., 2013),SENSE (Pruessmann et al., 1999; Thunberg et
al., 2003), SPIRIT (Lustig & Pauly, 2010)), etc.

Les méthodes de remplissage non-Cartésiennes de l'espace K, comme I'acquisition en spirale et
l'acquisition par orientation radiale, possédent des caractéristiques intéressantes pour certaines
modalités de 'IRM, mais les données non-Cartésiennes doivent étre ramenées a un gris Cartésien par

interpolation, puis reconstruites par transformée de Fourier inverse.

Les techniques de I’imagerie paralléle tirent parti de I'antenne du récepteur multicanal, ou chaque canal
n'acquiert qu'une partie des données de l'espace K, puis compléte le reste des données par post-

traitement pour achever la reconstruction.

2.2. IRM de contraste de phase

L'angiographie par résonance magnétique (ARM) est une technique de caractérisation des signaux de
flux vasculaire et sanguin (Graves, 1997). L’ARM, en tant qu'examen non invasif, présente des

avantages particuliers par rapport a la tomodensitométrie et a la radiologie conventionnelle dans la
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mesure ou elle ne nécessite pas l'utilisation d'un agent de contraste, le débit du fluide étant I'agent de
contraste physiologique inhérent a I'imagerie IRM. La représentation du fluide sur les images IRM
dépend de ses caractéristiques tissulaires, de la vitesse d'écoulement, de la direction du débit, du

schéma d'écoulement et des parametres de séquence utilisés.

Les méthodes d'ARM sans agent de contraste couramment utilisées sont la méthode du temps de vol
(TOF) et la méthode du contraste de phase (CP) (Miyazaki & Lee, 2008).

— La méthode TOF utilise de multiples RF répétitives pour "saturer” le tissu statique autour des
vaisseaux sanguins, ce qui donne un signal faible ou nul en IRM, tandis que le sang "non saturé"
s'écoule en continu dans la coupe examinée, ce qui donne un hyper signal IRM. Nous appelons
cette méthode « TOF du sang blancy, et la méthode opposée « TOF du sang noir » (Hinton et
al., 2006; Suryan, 1951). Bien qu'il soit possible d'estimer la vitesse de débit sanguin sur les
images TOF selon I'équation proposé par Poncelet et al., 1993 et Wehrli et al., 1986, cette
méthode présente cependant un inconvénient important ne pouvant étre utilisée qu'avec une
analyse qualitative et ne permettant pas de quantifier le débit sanguin . Habituellement, les
images TOF sont utilisées pour I'évaluation de la morphologie vasculaire cérébrale
(Heverhagen et al., 2008; Laub, 1995).

— La méthode d’imagerie de flux par contraste de phase (CP) utilise deux champs magnétiques
avec gradients de polarités opposées pour compenser les déphase positifs et négatifs des
protons des tissus stationnaires autour du vaisseau, produisant ainsi un signal RMN nul ou
faible (grisatre, intensité de 127/255 dans une échelle de couleurs a 8 bits), ce qui n’est pas le
cas pour le débit du sang, qui peut produire un "déphasage non nul", afin d’émettre un signal
RMN pour l'imagerie (H. Y. Carr & Purcell, 1954; Hahn, 1960; Jung & Markl, 2012; Moran,
1982; Moran et al., 1985a).

La méthode CP permet de quantifier le débit sanguin et constitue actuellement la principale méthode
de quantification intracranienne non invasive du débit sanguin et du liquide cérébro-spinal. Cette

section se concentre sur le principe de la méthode CP et les séquences associées.
2.2.1. Théorie du débit quantifié par contraste de phase CP-IRM

Comme indiqué dans la section précédente, M.y est un vecteur et possede donc des composantes de
magnitude et de phase. Nous pouvons déduire de I’Equation 2-1 et I’Equation 2-2 dans la section
précédente que le signal de phase d'un voxel stationnaire placé en 7, peut étre exprimé comme

1’Equation 2-4

Equation 2-4 o(r,TE) = @o +y7y - fOTE 5(t)dt
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Ou y#, - [ OTE G (t)dt représente le changement de phase du noyau de spin de cette position 7, dans le

champ magnétique B = By + Gx 2+ Gy ¥ + Gz Z = By + G(t), ¢, représente la phase initiale et

@ (7, TE) représente la phase du noyau de spin stationnaire aprés le temps TE.

Pour les voxels qui ont une composante de déplacement dans la direction du gradient de champ

magnétique pendant la période d'acquisition (0-TE), la phase est désignée par I’Equation 2-5.

Equation 2-5 o, TE) = @o +y7y - fOTE é(t)dt +yv- fOTE é(t)tdt

ou yv- [ OTE G (t)tdt représente le changement de phase du noyau de spin en raison de la composante

_

de vitesse ¥ dans la direction du gradient de champ magnétique G (t). Etant donné que le mouvement

du noyau de spin dans le flux sanguin est trop complexe et en raison des limitations de 1'équipement
et de la durée assez courte du temps TE, nous considérons par conséquent qu'il n'y a qu'un mouvement
a vitesse constante du noyau de spin pendant la période TE, sans considérer son accélération ainsi que

I'accélération de I'accélération, etc.

Nous extrayons le changement de phase dii au mouvement du noyau de spin et supposons que la pente
du gradient de champ magnétique est infinie dans 1'état optimal, ou bien nous pourrions dire que le

gradient du champ magnétique change infiniment vite. Elle peut alors étre convertie en Equation 2-6.
L L (TE 2 S 2
Equation 2-6 YU - fo G(ttdt =yv-Gt=/2

A partir de 1'équation ci-dessus, on peut déduire que le changement de phase résultant du mouvement
du noyau de spin est lié a sa vitesse v et a 'amplitude et la durée du gradient de champ magnétique G.
A vitesse constante, il est possible d'obtenir différentes valeurs de phase en modifiant 'amplitude et la
durée du champ magnétique de gradient. Cette méthode est connue sous le nom de codage de la vitesse

(AXEL & MORTON, 1987).

Bien qu'il soit possible de coder la vitesse d'un noyau de spin en utilisant un champ magnétique de
gradient, la phase obtenue contient des variations de phase causées par de nombreux autres facteurs.
Par exemple, la différence de phase causée par le champ magnétique statique inhomogene, la
différence de phase causée par l'induction électromagnétique et les courants de Foucault lors de la
commutation du champ magnétique de gradient, etc. Par conséquent, afin d'éliminer ces influences et
d'extraire uniquement les différences de phase dues a la vitesse du noyau de spin, la méthode adoptée
consiste a effectuer deux acquisitions. L'effet de I'inhomogénéité du champ magnétique étant le méme

pour les deux acquisitions, la différence de phase causée par cet effet peut étre éliminée en soustrayant

22



les deux images de phase. Cette méthode d'obtention d'une image de phase en vitesse codée par la

soustraction de deux images de phase est appelée imagerie par contraste de phase (CP).

Ces acquisitions comprennent généralement les données compensées en flux (FC) et codées en flux
(FE), ou des ensembles de données FE alternativement positives et négatives (c'est-a-dire un codage

bipolaire du flux). Nous illustrons ici la premiere méthode d'acquisition a titre d'exemple.

La compensation du flux doit étre réalisée de maniére a ce que ni la position du noyau de spin ni son
déplacement ne produisent de changement de phase. Les conditions a satisfaire sont indiquées dans

I'Equation 2-7.

TE 2
, y [ FGyde =0
Equation 2-7 . ATE =
yv-J, Gtdt =0

Si I’on suppose un déplacement des spins et une direction de codage de la vitesse selon l'axe Z, la
séquence avec compensation de flux est illustrée a la Figure 2-6. Premi¢rement, la somme des surfaces
correspondant aux trois gradients de champs magnétique est nulle (A+B+C= 0), ce qui garantit que le
changement de phase du tissu stationnaire est nul. Deuxi¢émement, la somme intégrale des surfaces «
A », « B» et « C» au cours du temps est égale a zéro, ce qui garantit qu'elle ne provoque pas de

changement de phase des noyaux de spin en mouvement.

a
‘ Echo
RF- Signal

e T T o - Gradient
b compensé
A _IC en flux
Gz .‘ :
GY . % Phase
GX —— Phase du flux

—— Phase du tissue stationnaire

Figure 2-6 La séquence d’IRM avec compensation du flux. Les impulsions de gradient A et C sont identiques. La surface

correspondant a I’impulsion B est égale a la somme des surfaces A + C. Si I’impulsion B a la méme amplitude que A et C

alors sa durée est deux fois plus longue que celle de A ou C. Si la durée de B est la méme que A et C, alors 'amplitude de
B est deux fois plus grande que celle de A ou C.

Par exemple, si les impulsions A, B et C ont la méme durée T, alors, I'amplitude G de B est deux fois

celle de A et B. Les Equation 2-8 et Equation 2-9 satisfont alors la condition de 1'Equation 2-7.
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Fiquation 2-8 y [ G(tyde =y [fOT G(Hde — [7 26()dt + [, G(t)dt]

=yG(T—0—4T+2T+3T—2T) =0

Equation2-9  yv [ G(O)tdt = yv[f, G(Otdt — [2 2G(D)tdt + [, G(D)tdt]
=yvG/2(T? — 0 — 8T? + 2T? + 9T? — 4T2) = 0

Alors que pour les données codées en flux, il est nécessaire de satisfaire I'Equation 2-10, sur la base
de condition ci-dessus, la séquence de FE est représentée sur la Figure 2-7, ou la somme de la surface
de A et B est nulle pour garantir que 1'effet sur la phase des voxels stationnaires soit nul, et la somme
de l'intégration de la surface de A et B dans le temps est non nulle pour obtenir une équation pour la

vitesse du voxel et les paramétres de gradient pour quantifier la vitesse.

, { v, Gtydt =0
Equation 2-10

yo [} G(ttdt # 0

o
‘ Echo
RF- Signal e G
I — — T I Gradient
r e bipolaire
B |
GZ 0 7
\, A —'/.‘
T —— - /l Décalage
de phase
GY . \7’ P
GX - Phase du flux
—— Phase de tissue stationnaire

Figure 2-7 La séquence de ’IRM avec un encodage de flux, L'amplitude G et la durée T sont les méme pour les deux
impulsions de gradient A et B.

En supposant que la durée des deux champs magnétiques de gradient est T et que I'amplitude est G et
-G, la relation entre la vitesse et I'amplitude et la durée des champs magnétiques de gradient peut étre

dérivée de 'Equation 2-11.

, . TE T 2T

Equation 2-11 yv fo G(t)tdt = yv(fo —G(Otdt + [ G(t)tdt)
= yvG/2(~T? + 0 4+ 4T% — T?)
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= yvGT?

En soustrayant les deux images de phase de FC et FE, on peut supprimer la phase initiale po pour
obtenir 1'équation du déphasage A¢ en fonction de la vitesse du voxel et des parametres du gradient de

champ magnétique (amplitude, durée).

Equation 2-12 Ap = yvGT?

A présent, nous pouvons calculer la vitesse en fonction de la phase des pixels dans I'image en contraste

de phase.

A
YGT?

Equation 2-13 v =

2.2.2. Synchronisation cardiaque

La pulsation cardiaque rend difficile 'acquisition directe par de I’'IRM de flux. En effet, les intensités
des pixels des images en contraste de phase représentent toutes la vitesse moyenne de déplacement des
voxels pendant l'acquisition, et les séquences conventionnelles en contraste de phase prennent souvent
plusieurs secondes pour réaliser une seule d'image. Afin de pouvoir présenter les changements de débit
sanguin du cycle cardiaque, il est nécessaire de segmenter le balayage de I’espace K de chaque image,
d’acquérir tous les segments au méme moment a différents cycles cardiaques, puis de combiner les

segments acquis ensemble pour obtenir une image compléte pour chaque phase du cycle cardiaque.

Il existe deux techniques différentes pour synchroniser les acquisitions IRM avec le cycle cardiaque :

la synchronisation (gating) prospective et la synchronisation rétrospective.

La technique de synchronisation prospective (Feinberg et al., 1984, 1985; Feinberg & Mark, 1987)
attend un signal de déclenchement pour démarrer l'acquisition des données. A la fin de chaque cycle
cardiaque, la collecte des données est mise en pause et la séquence attend 1'arrivée du prochain signal
de déclenchement. Pour la technique de synchronisation rétrospective (Nj et al., 1991; Spraggins,
1990), la collecte des données se fait en continu pendant tout le cycle cardiaque. Pendant la
reconstruction de l'image, les signaux de déclenchement enregistrés sont utilisés pour attribuer
rétrospectivement les données aux différentes positions du cycle cardiaque. L’avantage de la
synchronisation rétrospective est la possibilité de collecter a partir des signaux la totalité du cycle
cardiaque, alors qu’en synchronisation prospective, il existe un temps mort en fin de diastole (Figure
2-8).
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Gating prospectif (déclenchement de I'acquisition aprés un délai fixe
par rapport a I'onde R)

N N NN PRSI B J

------------------------ ssssccsssses

Gating rétrospectif (Recalage des données dans le cycle cardiaque
apres l'acquisition)

Figure 2-8 Diagramme de processus des deux méthodes de synchronisation cardiaque, synchronisation prospective (A) et
synchronisation rétrospective (B). OIMAIOS

En comparant ces deux méthodes, il est clair que la synchronisation rétrospective présente un avantage
significatif, car il ne présente pas de bande aveugle dans le cycle cardiaque et peut donc mieux

représenter les variations du débit sanguin dans les cycles cardiaques.

Cependant, cette méthode nécessite une acquisition continus, de sorte que le taux d'absorption
spécifique (SAR, an: Specific Absorption Rate) (Allison & Yanasak, 2015), di a I’application
continue des impulsion RF, est relativement ¢levé et en particulier pour les acquisitions d’IRM de

contraste de phase 4D (3D spatiales et 1D pour le temps du cycle cardiaque).

2.3. Les parametres de la séquence d’IRM-CP

2.3.1. Le VENC

Comme les déphasages des signaux d’IRM sont comprises dans un intervalle de -m a =, la vitesse
maximale qui peut étre représentée par I’IRM de contraste de phase est également affectée (Figure 2-9.
A). Nous désignons la valeur absolue de la vitesse maximale qui peut étre représentée par I'image de
contraste de phase comme 1’encodage de la vitesse (VENC, an : velocity encoding).

Vs

Equation 2-14 VENC = 5
YGT

D'aprés 'Equation 2-14, on sait que l'intervalle de quantification de la vitesse peut étre contrlé en

ajustant l'amplitude et la durée du champ magnétique a gradient bipolaire. Par conséquent, la VENC
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est un parameétre spécial et trés important pour les séquences de contraste de phase. Les différents
manufacturiers ont des régles différentes, mais en général, I'échelle de gris d'intensité de pixel de
I'image de contraste de phase est de 4096, et nous obtenons un intervalle d'intensité de pixel d'image

de phase de -2048 a 2047, qui est normalisé de - a © pour obtenir le déphasage correspondant (Figure

2:9. B).
/2 ! 2047

3000
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1000 &

o

-1000

-2000

-2048 -

-n/2

Figure 2-9 Diagramme schématique du déphasage et de 1'échelle de gris correspondante (A). La distribution de 1'intensité
des pixels dans la boite rouge (B).

2.3.2. Aliasing

Si la VENC définie est trop élevée, la gamme de vitesse imagée ne couvrira qu’une petite portion de
I’intervalle de déphasage de - a . Le rapport signal/bruit de l'image et la qualité des données en seront
impactés. Les petites différences de vitesse sur les études de débit ne pourront pas étre distinguées, et
les vaisseaux a débit lent peuvent étre impossibles a voir. Mais si la VENC est choisie trop basse, un
aliasing de la vitesse peut se produire, les débits les plus rapides n'étant pas représentés de maniére
appropriée (Figure 2-10). Par conséquent, une estimation correcte de la VENC est essentielle au succes
de l'angiographie CP. En régle générale, il est conseillé de choisir une VENC supérieure d'environ 20-

25% a la vitesse de flux maximale attendue (Lotz et al., 2002).

27



]
/2 m @ 2047

n+6

%lllllll’
S »
0

TT-

On Om 0

-1t/2 M -2048

Figure 2-10 Un exemple d’aliasing de la vitesse, La vitesse supérieure a +VENC indique une valeur dans la direction
négative.

2.3.3. Effets des Courant de Foucault

De petites erreurs de décalage de phase sont présentes dans presque tous les systemes cliniques
d'imagerie par résonance magnétique. L'erreur de décalage de phase est une erreur de phase
systématique des spins stationnaires et mobiles. L'ampleur de I'erreur de décalage de phase dépend
largement des inhomogénéités locales du champ magnétique ou du déséquilibre du gradient (courant
de Foucault, an : eddy currents). La correction de la vitesse peut techniquement étre effectuée par une
région supplémentaire, définie par l'utilisateur ou par le programme, représentant le bruit ou le
déphasage. L'information de phase moyenne dans cette région est soustraite du ROI du vaisseau. La
région de référence doit étre aussi grande que possible. Elle doit étre proche du ROI pour pouvoir

compenser les erreurs de phase locales et ne doit pas inclure de vaisseaux sanguins ou d'air.

2.3.4. L'angle entre le flux et le plan de coupe

Les mesures de débit sont plus précises si le plan d'imagerie est positionné orthogonalement a la
direction principale du flux. S'il existe un angle entre le plan d'imagerie et la direction du débit, il en
résultera une augmentation de la surface de la section transversale du vaisseau et une diminution de la
vitesse moyenne du débit, de sorte que des données précises sur le débit peuvent encore étre obtenues
si l'angle fluctue dans un certain intervalle (Rigamonti, 2014). (Tang et al., 1993) ont constaté que

l'erreur dans les résultats de débit était inférieure a 10% lorsque I'angle était dans l'intervalle de £15°.
2.3.5. Résolution temporelle

La mesure du débit a commande cardiaque produit un ensemble d'images ou de frames, dont chacune
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montre 'anatomie et les informations de vitesse a un moment différent du cycle cardiaque. Les
séquences utilisées dans la plupart des unités d'imagerie clinique emploient la technique de
segmentation de I'espace K pour acquérir les données de toutes les images aussi rapidement que
possible. En clinique, les séquences de contraste de phase en 2D utilisant la synchronisation cardiaque
contiennent généralement 32 images. Un nombre d'images inférieur entrainerait une sous-estimation
du débit et de la vitesse du pic, en particulier dans les artéres dont les pulsations sont plus prononcées

(Lotz et al., 2002) ont indiqué que 30 frames sont suffisantes pour obtenir des valeurs de débit précises.
2.3.6. Résolution spatiale

Dans les mémes conditions, bien que des voxels plus grands puissent améliorer le rapport vélocité sur
bruit (VNR) et la vitesse d'imagerie, ils sont également plus susceptibles de produire des effets de
volume partiel (Fukuyama et al., 2017) plutdt qu'une surestimation des résultats de débit. (Greil et al.,
2002b, Tang et al., 1993, 1993) ont montré que pour les séquences cinétique-CP (CINE-CP), le ROI
doit contenir au moins 16 pixels pour que I'erreur de résultat soit inférieure a 10%. Il a également été
démontré que pour CINE-CP, une taille de pixel inférieure a un tiers du diametre du vaisseau est

suffisante pour obtenir des résultats de débit avec une erreur inférieure a 10% (Hofman et al., 1995).

2.3.7. Epaisseur de coupe

Des épaisseurs plus grandes peuvent améliorer le VNR (Greil et al., 2002b) a démontré que des
épaisseurs de 4 mm a 8§ mm peuvent fournir des valeurs de débit précises lors de la quantification de
fantdmes de 12 mm de diamétre. Cependant, aucune littérature n'a été trouvée sur la question de savoir

si I’indice pulsatilité du débit est affectée.

2.4. Les Séquences de I’'IRM de flux par contraste de phase

Les séquences de IRM-CP se présentent sous forme de 2D-CP, 3D-CP, CINE-CP, 4D-CP, etc. Les
séquences 2D-CP ne balaient que les valeurs moyennes de débit et de vitesse, mais ont un temps
d'imagerie plus court. Les images 3D-CP ont un rapport signal sur bruit (SNR) plus élevé et peuvent
étre scannées avec de trés petits voxels, mais ont une durée d’acquisition plus longue. La séquence
CINE-CP est basée sur la 2D-CP et nécessite une synchronisation cardiaque pour l'acquisition. La
séquence 4D-CP est une IRM a contraste de phase tri directionnelle variable dans le temps, également
connue sous le nom d'IRM de débit 4D (Dyverfeldt et al., 2015; Markl et al., 2012; Sekine et al., 2016;
Wahlin et al., 2013). Parmi les applications cliniques de la série IRM-CP, la séquence CINE-CP est la

plus utilisée.
2.4.1. Ciné contraste de phase (CINE-CP)

A l'aide d'une synchronisation cardiaque, le CINE-CP peut acquérir les signaux de plusieurs minutes
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de débit sanguin et en faire la moyenne pour obtenir un signal correspondant a un cycle cardiaque
moyen. Depuis un certain nombre d’années, CINE-CP a été utilisée dans plusieurs études dans des
conditions physiologiques et pathologiques. Ces études ont fourni des données sur le débit sanguin
artériel et veineux ainsi que sur les oscillations du LCS (N. J. Alperin et al., 2000; Balédent, Henry-
Feugeas, & Idy-Peretti, 2001; BALEDENT et al., 2018; Fan et al., 2017; Liu et al., 2019).

2.4.2. Echo-planar imaging de flux par contraste de phase (EPI-CP)

L’EPI-CP, comme son nom l'indique, est une séquence qui combine la technologie de contraste de
phase a I’Echo-planar imaging (EPI) (Figure 2-11). La balayage EPI de ’espace de Fourier est la
stratégie la plus rapide pour I'IRM. Grace a I’application des gradients variables pendant la lecture du
signale IRM, cette stratégie permet la lecture de plusieurs lignes de I’espace K en un seul TR (Figure
2-11). Si tout le codage de phase d'un espace K peut étre rempli en un seul TR, nous 1'appelons EPI
simple-shot ; inversement, une séquence EPI qui a terminé le remplissage de I'espace K apres plusieurs
excitations est appelée EPI multi-shot, et le parametre désignant le nombre de ligne de I’espace K

remplis dans chaque TR est appelé facteur EPI.

Par exemple I’EPI simple-shot peut imager une coupe du cceur @ moins de 100 ms et n’a donc pas
besoin d'utiliser un synchroniseur avec les battements cardiaques pendant le processus d'acquisition
(Daouk et al., 2017; Schroth & Klose, 1992).

Récemment, la technique de contraste de phase a été ajoutée aux séquences EPI pour permettre la
quantification en temps réel du débit sanguin et du liquide cérébro-spinal, et commencé a étre
appliquée a des études in vivo (Balédent et al., 2019; LIU et al., 2018; Lloyd et al., 2020; Maier et al.,
2018). Chen et al. ont également développé une séquence EPI-CP multi-coupes pour effectuer une

quantification du débit en temps réel dans plusieurs coupes (Chen et al., 2015).
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Figure 2-11 le diagramme d’une séquence d’écho de gradient - CP qui utilise des gradients de champ magnétique
bipolaire (cadre rouge et bleu) pour le codage de la vitesse avec un balayage EPI de I’espace K. © (Gebker et al., 2007)

2.4.3. CINE-CP versus EPI-CP

En comparant la méthode EPI-CP avec la séquence de contraste de phase conventionnelle CINE-CP,
la plus grande différence est la vitesse d'imagerie, CINE-CP conventionnelle est basée sur un balayage
classique de I’espace K (en lecture pour la direction Kx et en phase pour la direction Ky), qui nécessite
une synchronisation cardiaque pour effectuer un balayage segmenté de l'espace K, et ensuite le
remplissage de I'espace K est complété a travers de multiples cycles cardiaques. La séquence EPI-CP,
en revanche, est basée sur une balayage EPI de I’espace K qui utilise des gradients de lecture variable
pour collecter plusieurs lignes de I’espace K en un seul TR, de sorte que I'espace K peut étre rempli en
quelques dizaines de millisecondes, ce qui nous permet de quantifier le débit en temps réel et sans

synchroniseurs.

Comme on peut le voir dans le Tableau 2-1, l'avantage de I'EPI-CP réside tout d'abord dans la
possibilité de réaliser ’'TRM-CP en temps réel, ce qui ouvre un nouveau domaine pour 1'é¢tude du flux
sanguin intracranien et du débit du liquide cérébro-spinal. Ensuite, 'EPI-CP ne nécessite pas de
synchroniseurs pendant le processus d'acquisition, ce qui réduit la complexité de I'imagerie. De plus,
I’EPI-CP est peu sensibles aux artefacts de mouvement, ce qui augmente la robustesse de l'imagerie
de flux. Par conséquent, 'EPI-CP présente des avantages irremplagables et un grand potentiel dans le

domaine des applications cliniques et des études du débit sanguin et du LCS cérébral.

Par contre, nous pouvons également voir que l'application de 'EPI-CP pose d'énormes challenges. Tout
d'abord, I'EPI-CP est plus sensible aux artefacts de susceptibilité magnétique en raison de sa fenétre
de lecture relativement longue, et le VNR de I’EPI-CP est relativement plus faible en raison des
multiples échos acquis dans un seul TR. Ensuite, une résolution spatiale plus faible sera utilisée a cause
de la limitation de ’EPI-CP a réaliser des images de haute résolution. Enfin, le nombre élevé (quelques

centaines voire milliers) et la faible qualité des images rendent le post-traitement plus difficile.
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Propriétés | CNECP_______ EPI-CP

Synchronisation Oul NON
Imagerie en temps réel NON oul
Sensible au mouvement oul NON
Sensibilité aux arythmies oul NON
Sensible a la respiration Oul NON

el Y e Pseudo 32 images / cycle Dépend de la vitesse d'imagerie

cardiaque et de la fréquence cardiaque
Résolution spatiale Relativement élevé Relativement faible
VNR Relativement élevé Relativement faible
Limite de la taille des pixels > 16 pixels / ROI Aucune littérature
Nombre d'images 32 Des centaines et des milliers
Artéfacts de susceptibilité Relativement insensible Relativement sensible
Précision Largement éprouvé Mangque littérature
Difficultés de post-traitement Relativement facile Relativement difficile

Tableau 2-1 CINE-CP versus EPI-CP

En conclusion, I'EPI-CP offre des avantages significatifs dans le domaine de la quantification du débit
sanguin cérébral et du LCS, mais il existe également des challenges a relever, surtout dans la phase de

post-traitement.

2.5. Post-traitement des séquences de contraste de phase

Cette section décrit les principaux processus de post-traitement des images de contraste de phase 2D,
ainsi que les logiciels actuellement disponibles pour le post-traitement des images de contraste de
phase 2D.

2.5.1. Processus de post-traitement

L'objectif du post-traitement est d'extraire a partir des images a contraste de phase des parameétres tels
que la vitesse, le débit d'écoulement ou la surface des vaisseaux sanguins ou du LCS. Le processus

général de post-traitement est le suivant.
Lecture de fichier DICOM

DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), un ensemble commun de protocoles

standard pour le traitement, le stockage, 1'impression et la transmission d'images médicales.

Le fichier DICOM contient de nombreux champs, et la matrice de pixels de 1'image n'est qu'un des
champs de données. En outre, nous pouvons trouver de nombreuses informations dans les fichiers
DICOM, telles que les informations sur le patient (i.e. : identité, age, sexe, poids, ...), sur ’imagerie
(i.e. : date d’acquisition, constructeur, ...), sur 1’acquisition (i.e. : séquence, taille de voxel, TR, TE,

FOV, ...). Chaque champ de données contient une étiquette d'en-téte (TAG), et dans le processus de
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post-traitement, nous pouvons extraire les données en appelant le TAG (Figure 2-12). Le TAG est une
paire ordonnée de 16 bits codée en hexadécimal. Les 4 premiers chiffres indiquent le groupe de
données : par exemple, ‘0008’ désigne les informations générales sur DICOM et ‘0018’ les
informations sur ’acquisition. Les 4 derniers chiffres indiquent quel est I’élément du groupe : par
exemple °0008,0022° désigne la date d’acquisition et ‘0008,0032° le temps d’acquisition. Les
informations sur les TAGs sont renseignées dans un document fourni par le constructeur appelé
« Conformance Statements » (DICOM Standard, s. d.), Méme si le DICOM est un protocole standard
unifié, les constructeurs fournisseurs ajoutent leurs propres TAGs spéciaux dans leur « Conformance

Statements », ce qui nécessite une attention particuliere lors du post-traitement.

Attribute Name Attribute Value

Specific Character Set ISO_IR 100

(0008,0013)
(0008,0014)
(0008,0016)
(0008,0018)
(0008,0020)
(0008,0021)
(0008,0022)
(0008,0023)
(0008,0030)
(0008,0031)
(0008,0032)
(0008,0033)
(0008,0050)
(0008,0060)
(0008,0064)
(0008,0070)
(0008,0080)
(0008,0081)
(0008,0090)
(0008,0100)
(0008,0102)
(0008,0104)
(0008,1010)
(0008,1030)
(0008,103e)
(0008,1040)
(0008,1050)
(0008,1070)

Image Type

Instance Creation Date
Instance Creation Time
Instance Creator UID
SOP Class UID

SOP Instance UID
Study Date

Series Date
Acquisition Date
Content Date

Study Time

Series Time
Acquisition Time
Content Time
Accession Number
Modality

Conversion Type
Manufacturer
Institution Name
Institution Address
Referring Physician's Name
Code Value

Coding Scheme Designator
Code Meaning

Station Name

Study Description
Series Description

Institutional Department Name

Performing Physician's Name
Operator's Name

ORIGINAL, PRIMARY, M_FFE, M, FFE
1/18/2021

10:35 AM

1.3.46.670589.11.89.5
1.2.840.10008.5.1.4.1.1.4
1.3.46.670589.11.38356.5.0.516.2021011810042814485
1/18/2021

1/18/2021

1/18/2021

1/18/2021

9:54 AM

10:02 AM

10:02 AM

10:02 AM

MR

Philips Medical Systems
CHU Hopital Sud
Amiens

PHILIPS-CITQQV6
HYPERPIC_PANLIU_TEMO6
3D PCA V30

IRM GIE

Figure 2-12 Exemple des TAGs dans un fichier DICOM

Le fichier DICOMDIR est le dossier de répertoire des fichiers DICOM. Il est organisé de la méme
manicre qu'un fichier DICOM. Lorsque les images d’un examen IRM sont enregistrées, on retrouve
un dossier contenant les différents fichiers DICOM accompagné d’un fichier DICOMDIR. Le fichier
DICOMDIR est une structure arborescente a quatre niveaux : Patient, Study, Series, Images (Figure
2-13). A la lecture du DICOMDIR on obtient pour un examen donné, les informations sur les patients,

les études et les séries réalisées et les images acquises. A chaque image est associé un fichier DICOM.
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Figure 2-13 La structure arborescente a 4 niveaux du fichier DICOMDIR, chaque « image » stocke un chemin vers le
fichier DICOM correspondant.

Des logiciels comme Matlab (MATLAB, The MathWorks Inc., Natick, MA,), Ensight (EnSight, CEI,
Apex, NC), le paquet pydicom de python (Mason, 2011) ou imageJ (Abramoff et al., 2004) permettent
de lire des fichiers DICOM ou le fichier DICOMDIR. Cette étape nous permet d'obtenir les cartes

d'amplitude et de phase dans une acquisition IRM de flux par contraste de phase.
Segmentation du ROI

La segmentation du ROI est la base du traitement des images médicales. Il existe différentes méthodes

de segmentation du ROI en fonction des caractéristiques des images a contraste de phase.

Le ROI peut étre défini directement en utilisant la segmentation par seuil d'intensité des pixels comme
dans l'image d'amplitude (Barker et al., 2010). Kozerke et al ont développé une segmentation par
contour actif, de fagon a suivre les mouvements du vaisseau au cours des différentes images acquises
le long du cycle cardiaque (Kozerke et al., 1999). (N. Alperin & Lee, 2003) a développé une
segmentation semi-automatique basée sur la cartographie de la corrélation de la pulsatilité au niveau
temporel, et 1'algorithme de segmentation semi-automatique basé sur les caractéristiques du domaine
fréquentiel des images de phase développé par (Balédent, Henry-Feugeas, C, et al., 2001), que nous

allons présenter au chapitre 4.

Apres la segmentation du ROI (les arteres et les veines et le LCS), nous pouvons obtenir des

informations telles que la surface du ROI et l'intensité des pixels dans le ROI.
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Extraction des données

La valeur d'intensité du pixel de I’image de phase obtenue est d'abord convertie en le déphasage
correspondant, puis la vitesse de flux du pixel correspondant est obtenue en utilisant I'Equation 2-13.
Le débit du pixel est obtenu par la multiplication de la surface du pixel et du vitesse de flux du pixel,

puis le débit du ROI peut €tre obtenu par la somme des débits des pixels dans le ROI.

Lors du calcul de la vitesse a partir de I'intensité des pixels la formule varie en fonction du constructeur.
L’Equation 2-15 est principalement appliqué pour Philips ou Siemens et 1’Equation 2-16 est
principalement appliqué pour General Electric (Watanabe et al., 2019).

__ Ip-2:VENC

Equation 2-15
4096

. Ip-VENC
Equation 2-16 vV=——
Vscale'T

Avec v la valeur de la vitesse du pixel, Ip I’intensité du pixel de I’image de phase et Vicale un parametre
d’échelle fourni dans les DICOM des séquences IRM-CP par General Electric.

Correction des artefacts

Principalement, on utilise des algorithmes pour corriger 1’aliasing et les courants de Foucault pour

rendre la vitesse du pixel plus précise, les détails des opérations seront décrits dans la section 4.6.

A ce stade, nous pouvons obtenir des informations précises sur le débit du ROI, et un logiciel de post-
traitement qualifié devrait également inclure des opérations telles que le stockage et 1'exportation des

données.

2.5.2. Les différents logiciels de post-traitements existants

Pour le post-traitement des séquences de contraste de phase, les logiciels de post-traitement actuels
des principaux constructeur (Philips, Siemens, GE) prennent en charge certaines fonctions de base
telles que la segmentation des ROI et la quantification du flux, mais ces logiciels ne sont pas
spécifiquement développés pour les séquences de contraste de phase, de sorte que certaines fonctions
ne sont pas prises en charge, comme la correction d’aliasing et la correction des courants de Foucault.
En outre, ces logiciels ne peuvent fonctionner que sur leurs propres plates-formes et nécessitent l'achat

de postes de travail.

Il existe également quelques logiciels de post-traitement développés pour les séquences de contraste
de phase (Caas Workstation, s. d.; GTFlow, s. d.), mais la caractéristique commune de ces logiciels est
qu'ils sont payants, qu'ils ne sont pas open source et qu'il est impossible de les optimiser et de

développer des algorithmes en fonction de nos propres besoins.
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Il existe également des logiciels gratuits, comme (Heiberg et al., 2007), (N. Alperin & Lee, 2003) et
(Balédent, Henry-Feugeas, C, et al., 2001), mais ils n'ont pas encore développé de fonctions de post-

traitement pour les séquences de contraste de phase en temps réel (i.e. EPI-CP).

2.6. Problématiques et objectifs

La quantification du flux sanguin cérébral et du flux de LCS peut nous aider a mieux comprendre le
mécanisme de la circulation sanguine intracranienne et de la circulation du LCS, contribuant ainsi au
diagnostic précoce de nombreuses maladies neurologiques dans la clinique. En raison de l'influence
de la structure cranienne, la technique de contraste de phase est la méthode non invasive de
quantification du flux sanguin cérébral et du LCS la plus utilisée. La séquence conventionnelle de
contraste de phase CINE-CP ne peut pas quantifier le débit sanguin intracranien et le débit LCS en

temps réel en raison de la limitation de la résolution temporelle.

L'influence de la respiration sur le systéme de circulation est bien connue. Comme le cerveau a
¢galement une fonction d'autorégulation du flux sanguin, la circulation dans le cerveau est plus
complexe que dans les autres organes (Bari et al., 2016; Schaller, 2004), et par conséquent I’influence
de la respiration sur le débit sanguin cérébral et sur le LCS n'est pas encore bien comprise (du Boulay
et al., 1972; Martins et al., 1972; Reitan, 1941; Aktas et al., 2019b; Dreha-Kulaczewski et al., 2017;
Yamada et al., 2013). Il est donc essentiel de disposer d'une s€équence capable de quantifier en temps

réel le débit sanguin cérébral du LCS.

EPI-CP est une nouvelle séquence qui peut quantifier le débit sanguin cérébral et le liquide LCS en
temps réel et qui peut fournir les données nécessaires pour quantifier 1'effet de la respiration sur la
circulation. Cependant, cette nouvelle séquence a un VNR et une résolution spatiale réduits par rapport
a CINE-CP, et il y a un manque de littérature pour vérifier sa précision. Deuxiémement, la mauvaise
qualité des images et le plus grand nombre d'images posent des challenges pour le post-traitement. A
notre connaissance, il n'existe pas de logiciel de post-traitement spécifique a I'EPI-CP. Pour pouvoir
quantifier plus facilement et plus rapidement I'effet de la respiration sur la circulation a I'aide de I'EPI-
CP, nous devons développer un pipeline de post-traitement spécifique a I'EPI-CP et y inclure la

fonction de quantification de 1'effet de la respiration.

Les principaux objectifs de ce document sont donc les suivants :

e Optimisation du protocole d’acquisition et vérification de la précision de I'EPI-CP in vitro

Un fantome in vitro a d'abord été utilisé pour vérifier la précision de I'EPI-CP. Le protocole est optimisé
en comparant les parameétres de résultat pour préparer les applications in vivo ultérieures. L'adaptabilité
de I'EPI-CP pour la résolution spatiale et la VENC est également analysée en la comparant a la CINE-
CP.
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e Développement d'un logiciel de post-traitement pour EPI-CP

Sur la base du logiciel original « Flow » version 1.0 de post-traitement CINE-CP, I’objectif est de
développer une nouvelle version qui peut répondre aux besoins de post-traitement EPI-CP, pour étre

plus convivial, et fournir la fonction permettant de quantifier I'effet de la respiration sur la circulation.
¢ Quantification in vivo des effets de la respiration sur le flux vasculaire cérébral et LCS

Le but est d’utiliser le protocole optimisé et le logiciel de post-traitement pour réaliser des études in
vivo afin de valider davantage la précision de I'EPI-CP et de quantifier 'effet de la respiration

spontanée sur le débit sanguin artériel cérébral.
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Chapitre 3. Optimisation du protocole et vérification de la
precision de I'EPI-CP in vitro

Avant l'application clinique de I'EPI-CP, I'objectif principal est de définir le protocole d'imagerie et de
valider la précision de I'EPI-CP. Enfin, des recommandations pour la mise en place de protocoles pour

différents vaisseaux sont données.

Il existe plusieurs fagons de vérifier la précision des séquences de contraste de phase (Greil et al.,
2002b).

La méthode utilisée dans ce chapitre consiste a simuler le systéme vasculaire cérébral a I'aide d’une
pompe calibrée délivrant un écoulement d'eau puis a quantifier le débit par EPI-CP. La précision de la
séquence EPI-CP est analysée en comparant les résultats avec le débit théorique puis en comparant

avec les résultats obtenus avec la séquence CINE-CP.

L'avantage de cette méthode est que nous pouvons déterminer la surface et débit théorique, ce qui
permet une quantification plus précise du taux d'erreur, et il est plus facile d'ajuster les paramétres de

la pompe pour simuler le flux sanguin cérébral dans différentes conditions.
Ce chapitre contient quatre parties :

e Dans la section 3.1, on introduit le modele de fantome et la méthode de quantification du débit
par des images de contraste de phase. Le protocole d'imagerie initial pour la séquence EPI-CP
est défini, puis optimisé en ajustant les parametres du protocole initial.

e Dans la section 3.2, le fantome est imagé avec la séquence CINE-CP selon le protocole défini
pour la séquence EPI-CP et la précision de EPI-CP est analysée en comparant les résultats des
deux séquences.

e Dans la section 3.3, on compare les effets de différentes tailles de pixels d'acquisition pour EPI-
CP et CINE-CP. L’objectif est de déterminer la relation entre la taille du pixel d'acquisition et
la taille du vaisseau afin de fournir des recommandations pour la définition des paramétres de
taille de pixel pour EPI-CP.

e Dans la section 3.4, on utilise la méme stratégie pour analyser l'influence du parametre VENC
sur EPI-CP.

3.1.  Définition et optimisation des protocoles d’EPI-CP

3.1.1. Introduction

11 existe plusieurs parametres pour évaluer la qualité du protocole EPI-CP. La premiére chose a garantir
est la précision des résultats (débit & segmentation des surfaces), ce qui est une condition préalable a

toute utilisation. Ensuite, une vitesse de traitement des images plus rapide doit étre assurée, ainsi
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qu’une valeur du parametre SNR des images EPI-CP plus élevé.

L’optimisation proposée est basée sur le logiciel précédemment développé par Olivier Balédent
(Balédent et al., 2006) pour le post-traitement de CINE-CP, en ajoutant les bases fonctionnelles pour
le post-traitement de séquence EPI-CP. Ensuite, un systéme fantome capable de simuler le flux sanguin

cérébral a été utilisé pour optimiser le protocole EPI-CP.
3.1.2. Matériels et Méthodes

Fantome d'écoulement

Le fantdme est constitué d'une série de quatre tubes rigides droits (tubes Tygon, Saint-Gobain
Performance Plastics, Akron, OH) avec des diameétres intérieurs de 9,5 mm (tube No.1), 6,4 mm (tube
No.2), 4,4 mm (tube No.3) et 2 mm (tube No.4). Le débit a été¢ généré a 1'aide d'une pompe a débit
pulsé. Six metres de tube ont transporté le fluide depuis la pompe située dans la salle de contréle du
scanner jusqu'a l'entrée du fantdome. La sortie du fantome était reliée a un réservoir qui était la source

d'alimentation en eau de la pompe (Figure 3-1).

Image d’Amplitude

7 Salle d'IRM >

/
Pompes a pulsation
I
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1
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Figure 3-1 Systéme de fantome d'écoulement d'eau (gauche). Images d’amplitude et de contraste de phase de 4 tubes et
de tube stationnaires (droit)

Pour valider les débits de notre systeme d'écoulement, la pompe a été calibrée pour délivrer un débit
cliniquement pertinent (débit pulsatile a 99 bpm) et le volume collecté a la sortie du fantdme a été noté
en fonction du temps. Apres plusieurs mesures répétitives, le débit moyen calculé était de 1150 mm?/s.
Cette valeur a été considérée comme notre débit théorique. Le nombre de Reynolds (Re) des 4 tubes,
calculé avec la vitesse maximale, était compris entre 399 et 1260 et était inférieur a 2100, 1'écoulement
a donc été considéré comme laminaire. Le présent travail se concentre uniquement sur les mesures

obtenues a partir du premier tube (® 9,5 mm).

Le fantome d'écoulement a été positionné au centre d'une bobine de téte. Sur le tube de retour, un
ballon a été utilisé pour capturer la fréquence de 'oscillation permettant de synchroniser l'acquisition
du CINE-CP pour la section suivante. Un tube rempli d'eau a été positionné autour des tubes pour
définir la région de référence statique et cette région sera utilisée pour la calibration.
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IRM & ’antenne

Toutes les images ont été réalisées sur un scanner clinique 3T (Philips Achieva, gradients maximaux
80 mT/m, taux d'augmentation du gradient 120 mT m™' ms™). Pour la détection du signal, une antenne

de téte a 32 chaines a été utilisée.
Protocoles initial & Variables de parametres

Sur la base de la littérature et de notre étude, un protocole initial a été fixé. Différentes valeurs des
paramétres de taille du pixel, épaisseur, angle de basculement et EPI-factor sont définies en méme
temps pour répéter 1'imagerie (Tableau 3-1), et les résultats sont comparés pour sélectionner une

meilleure valeur du parameétre afin d'optimiser le protocole.

Protocole initial Variables

1x1 0.8x0.8
Taille du pixel (mm?2) 1.0X1.0
1.2x1.2

Epaisseur (mm) 3 2/3/4
Angle de basculement (° ) 30 10/20/30
EPI-factor 7 3/5/7/9
FOV (mm x mm) 100*60 100*60

VENC (cm/s) 5 5

Tableau 3-1 Protocole initial pour EPI-CP et les variables de paramétres

L’EPI-CP est utilisée en mode multi-shot, le nombre total d'images de phase acquises était constant,
égal a 150.

Post-traitement des images

Sur la base du logiciel précédent (Balédent, Henry-Feugeas, & Idy-Peretti, 2001; Fall et al., 2019) pour
le post-traitement des séquences CINE-CP, une certaine optimisation a été faite pour permettre la
quantification de EPI-CP. Pour chaque protocole, les premicres étapes du processus de post-traitement

de EPI-CP sont les mémes que celles de CINE-CP. Ils comportent tous deux les étapes suivantes :
Définition du ROI

Grace a la fonction de segmentation du logiciel, un ROI a l'intérieur du tube (ROI-Tube) peut étre
automatiquement segmenté (II1-3) sur I'image de contraste de phase. De la méme maniére, un ROI a
l'intérieur du tube stationnaire (ROI-Référence) peut étre défini manuellement (surface : 100 mm?)
comme la source du bruit de vitesse (Figure 3-2 (A) contour vert). Pour chaque image de phase, la
moyenne (Vrer) et 'écart-type (orer) des vitesses a l'intérieur d’un ROI de référence (ROI-Référence)
sont calculés. Les valeurs Vrer (respectivement oref) sont utilisées pour définir un signal de référence

(respectivement un signal de bruit) (Figure 3-2 B&C).
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Calibration des vitesses mesurées

La calibration permet de compenser  l'erreur de bruit inhérente a la mesure de la vélocité.
Théoriquement, la vélocité mesurée ne représente pas la vraie valeur des vélocités et la valeur de la
vélocité est nulle dans le Vrer. Pour calculer la vélocité corrigée (vraie), la vélocité mesurée a été
soustraite a la Vret. (Figure 3-2 (D))
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Figure 3-2 Un exemple de post-traitement CINE-CP. A) Annotation des équations symboliques et image segmentée
obtenue avec le logiciel, ROI-Tubel sur le Tube-1 avec la couleur rouge et le ROI-Référence sur le Tube-stationnaire
avec la couleur verte, B) le signal Inégal obtenu a partir de 1’écart-type des vitesses dans le ROI-Référence dans chaque
image de phase, C) le signal de référence constitué par les vitesses moyennes a l'intérieur du ROI-Référence dans chaque
image de phase, D) la courbe de débit originale (couleur rouge) d'un cycle d'impulsion extrait du ROI-Tube et la courbe
de débit corrigée (couleur verte) calculée a partir du débit original et du signal de référence.

Reconstruction du cycle moyen d'EPI-CP
A ce stade, la courbe de débit continu de I’EPI-CP a été obtenue. L'étape finale est une fonction
développée spécifiquement pour le post-traitement EPI-CP. L’outil de "coupe" peut étre utilisé pour

extraire tous les cycles pulsés individuels du signal original et pour reconstruire un cycle pulsé moyen

avec 32 points (V-2.e), la méme forme que dans CINE-CP (Figure 3-3).
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Figure 3-3 Apres 'extraction de la courbe de débit continu par I'EPI-CP pour le Tube 1 (A), l'algorithme trouve
automatiquement le point minimum de chaque cycle pulsé individuel (B point rouge) pour les découper et les
reconstruire en une courbe de cycle pulsé moyen avec 32 points (C ligne rouge), Les points blancs représentent la
distribution des débits aux endroits correspondant a tous les cycles pulsés individuels.

Optimisation des protocoles

Les résultats de la quantification du débit de fantome sont obtenus par post-traitement de I'EPI-CP. Le

protocole d’EPI-CP était optimisé en comparant les parameétres des résultats suivants :

— L’Erreurs de débit (%) exprimée en pourcentage de la différence entre le débit théorique et le
débit mesuré.
— L’Erreur de segmentation (%) exprimée en pourcentage de la différence entre la zone

segmentée et la zone théorique.

La grandeur VINR est la valeur du Rapport vélocité/bruit. La méthode de mesure du VNR de la vélocité
des images de contraste de phase est similaire a la méthode de mesure du SNR des images d'amplitude
(Ha et al., 2020). Dans cette €tude, la moyenne du signal de bruit gg.; sera utilisée pour le calcul du
pseudo-VNR. Le pseudo-VNR est estimé en divisant la vitesse moyenne dans la « ROI-Tube » par la

moyenne du signal de bruit dans la région « ROI-Référence » (Equation 3-1).

Equation 3-1 VNR =

La grandeur At est l'intervalle de temps entre deux images. Il peut également étre considéré comme le

temps d'acquisition nécessaire par image. Elle est inversement liée a la résolution temporelle.

Pour comparer deux protocoles, le meilleur protocole a été obtenu en sélectionnant I'ensemble des
parametres pour lesquels (1) I'e