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Actuellement, les acquisitions d’Imagerie fonctionnelle cérébrale par Résonance
Magnétique (IRMf) sont généralement réalisées avec la séquence d’Imagerie Echo
Planaire (EPI), proposée par Sir Peter Mansfield [Mansfield1977]. Cette séquence
permet l'acquistion d’'un ensemble de coupes bidimensionnelles, couvrant le cerveau
entier, avec une résolution spatiale d’environ 3 mm et une résolution temporelle de
Pordre de 1 & 2 secondes. Cette méthode est donc bien adaptée a ’étude exploratoire
du cerveau, c’est a dire a la détection des activations cérébrales et a la cartographie
des régions activées. Néanmoins, avec le développement de I'TRMf événementielle
[Rosen1998| et l'intérét pour la dynamique de la réponse cérébrale qui en a résulté
[Formisano2003, [Ciuciu2003, Bellgowan2003, [Wager2005], des méthodes d’acquisition a
plus haute résolution temporelle sont attendues par les chercheurs en neurosciences.

La résolution temporelle des acquisitions IRMf peut étre significativement améliorée
par l'utilisation de la séquence d’Imagerie Echo Volume (EVI), également proposée par
Sir Peter Mansfield [Mansfield1977]|, qui réalise I'acquisition tridimensionnelle d'un vo-
lume a la suite d’une seule impulsion d’excitation. Plusieurs applications de ’EVI a 'IRM
fonctionnelle cérébrale ont déja été décrites ([Mansfield1995] [Yang1997, [Zwaag2000]).
Comparé a 'EPI, 'EVI offre de nombreux avantages pour les études IRMf. Premié-
rement, 'EVI permet d’atteindre une résolution spatiale environ dix fois meilleure
qu’en EPI puisqu’un volume peut étre acquis en 200 ms environ. Deuxiémement, 'EVI
réalise une acquisition 3D "instantanée", il n’est donc pas nécessaire de corriger les
décalages temporels entre les coupes, comme c’est le cas en EPI. De plus, ’acquisition
"instantanée" réduit le risque de mouvement du sujet pendant l'acquisition d’un
volume. Ces deux derniéres propriétés simplifient beaucoup le post-traitement des
données d’TRMf. Troisiemement, 'acquisition 3D réduit D'effet d’"entrée de coupe",
souvent responsable de la détection d’activations artéfactuelles d’origine vasculaire, en
particulier aux champs magnétiques inférieurs a 3.0 T [Lu2002].

Néanmoins, 'EVI n’est pas utilisé actuellement dans les laboratoires de neuros-
ciences, puisque la séquence n’est pas disponibles sur les imageurs actuels. Cet état de
fait s’explique par les performances importantes des gradients de champs magnétiques
qui sont nécessaires a l'acquisition de volumes EVI dans de bonnes conditions. En
effet, avec les imageurs actuels, 'acquisition de volumes importants et isotropes, a
une résolution spatiale pertinente, nécessite des trains d’échos trés longs. Des pertes
de signal par déphasage intra-voxel sont donc inévitables ainsi que des distortions
géométriques importantes, en raison de la faible largeur spectrale par voxel dans la
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troisitme direction. Pour contourner ces difficultés, les études précédentes en EVI se
sont orientées vers l'acquisition de volumes fortement anisotropes, afin de favoriser
la direction d’encodage de fréquence, la moins cofliteuse en temps d’acquisition. Par
exemple, un volume de dimensions 192 x 96 x 12 mm? peut étre acquis avec une matrice
de 64 x 32 x 8 points [Zwaag2006|, ce qui permet d’obtenir une résolution spatiale élevée
et un rapport signal sur bruit suffisant pour la détection des activations cérébrales.
Néanmoins, cette géométrie n’est pas adaptée a toutes les études, et en raison du faible
nombre de points acquis selon la troisiéme dimension, la transformation de Fourier se-
lon cette direction n’est pas un trés bon estimateur de I’aimantation de 'objet [Kay1981].

Dans ce contexte, nous avons cherché a développer une méthode d’acquisition
pour 'IRMf, qui permette I'acquisition "instantanée" d’un volume isotrope couvrant
une grande partie du cerveau humain. Afin de limiter les distortions et les pertes de
signal, cet objectif a été atteint en combinant I'EVI avec l'imagerie paralléle selon
deux dimensions [Weiger2002| et la réduction du champ de vue comme proposé dans
[Yang1997], [Zwaag2006]. Ainsi, a 1.5 T, un facteur d’accélération égal & 4 peut étre
appliqué et un volume mesurant 120 x 120 x 144 mm? est acquis en 200 ms avec une
résolution spatiale isotrope de 6 mm. Cette résolution spatiale est moins élevée que
celle atteinte par certaines études précédentes & 3 T (3 x 3 x 1.5 mm? [Zwaag2006]),
néanmoins, elle reste pertinente pour les études IRMf dans lesquelles un lissage spatial
de l'ordre de 8 mm est généralement appliqué afin de permettre les comparaisons
inter-sujets. De plus, 'implémentation de la séquence sur des imageurs a plus hauts
champs magnétiques (3T et 7T), avec des gradients plus élevés et plus rapides et un
plus grand nombre de canaux d’acquisition en paralléle, devrait permettre d’élargir le
champ de vue couvert et d’améliorer la résolution spatiale.

Ce mémoire décrit le développement et la validation de 'EVI localisé paralléle.
La premiére partie présente le contexte dans lequel s’inscrit ce travail, c’est a dire 1'ori-
gine et les caractéristiques du contraste utilisé en TRMf, le principe et les limites de
Pacquisition EPIL, et la détection des activations. Certains développements récents visant
a améliorer 'acquisition ou 'analyse des données fonctionnelles sont aussi décrits.
La deuxiéme partie présente la séquence EVI modifiée utilisée, ainsi que la premiére
étape de développement qui a consisté a optimiser tous les parameétres de cette séquence
pour 'acquisition de volumes isotropes. Les méthodes utilisées pour estimer la stabilité
du signal dans les séries temporelles sont ensuite présentées ainsi que les résultats obte-
nus en EVI et, & titre de comparaison, en EPI. L’adaptation d’un module de réduction
du champ de vue a 'EVI, et ’évaluation des performances de ce module sont ensuite
décrites. Puis, les difficultés recontrées lors de 'adaptation de la reconstruction paralléle
a 'EVT localisé sont détaillées, ainsi que les solutions apportées et les résultats obtenus.
Les différentes études fonctionnelles menées afin de valider la détection des activations
cérébrales en EVI localisé paralléle sont décrites dans une troisiéme partie, qui présente
aussi une rapide comparaison des propriétés de 'EVI localisé paralléle avec celles de
I’EPI. Finalement, quelques applications potentielles de I'EVTI localisé paralléle a 1’étude
de la dynamique de la réponse cérébrale sont illustrées.
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Cette partie bibliographique est constituée de trois chapitres qui résument le
contexte scientifique de ce travail de thése. Le chapitre [1| présente les origines physiques
et physiologiques du contraste permettant la détection de I'activité cérébrale en Imagerie
par Résonance Magnétique. La séquence la plus couramment utilisée pour 'acquisition
des images fonctionnelles, est aussi décrite, ainsi que les méthodes statistiques utilisées
pour l'analyse de l'activité cérébrale. Aprés avoir commenté les limites des méthodes
actuelles et les questions encore ouvertes a propos de linterprétation des résultats
fonctionnels, nous nous intéressons ensuite au chapitre [2] & certains développements
récents concernant d’une part, 'amélioration de 'acquisition des données fonctionnelles
(en termes de résolution spatiale ou temporelle, ou de sensibilité réduite & certains
artéfacts) et d’autre part, le développement de nouvelles méthodes d’analyse statistique,
afin de caractériser différemment 'activité cérébrale.

Afin de faciliter la lecture de cette thése, cette premiére partie contient uniquement
les repéres bibliographiques nécessaires & la compréhension du travail effectué. En an-
nexe, le lecteur intéressé pourra trouver plus de détails concernant la méthodologie de
I’acquisition IRM (]E et les différents types de séquences , la conception des impul-
sions radiofréquences (B.1][B.2[B.3)), 'algorithme Shinnar-Le Roux (B.4) et les impulsions
spectrospatiales , ainsi que les tests statistiques utilisés en IRM fonctionnelle .
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Chapitre 1

Imagerie par Résonance Magnétique
fonctionnelle cérébrale

De plus en plus utilisé aujourd’hui, le terme imagerie fonctionnelle désigne, par
opposition a imagerie anatomique, les méthodes d’imagerie médicale permettant
d’étudier la fonction de différents organes, c’est a dire les processus biologiques d’ordre
physiologiques, métaboliques ou cognitifs qui ont lieu dans ces organes, éventuellement
a l'aide d’un marqueur biologique. L’imagerie fonctionnelle regroupe, par exemples,
I'imagerie des neurotransmetteurs dans ’étude des maladies neurodégénératives en
TEP (Tomographie par Emission de Positons), la quantification des métabolites pour la
caractérisation des tumeurs cérébrales en spectroscopie RMN et les nouvelles méthodes
d’imagerie génétique utilisant la spécificité de la relation anticorps-antigéne pour
détecter ou caractériser certaines tumeurs. L’électro-encéphalographie (EEG) et la
magnéto-encéphalographie (MEG) sont aussi des méthodes d’imagerie fonctionnelle, qui
permettent de cartographier 'activité cérébrale. EEG et MEG mesurent respectivement
les différences de potentiels et les champs magnétiques créés par l'activité simultanée
d’un grand nombre de neurones de méme orientation.

L’Imagerie Fonctionnelle par Résonance Magnétique (ou IRMf) permet aussi
d’obtenir la cartographie des zones de cortex cérébral qui s’activent sous l'effet d’un
stimulus donné (visuel, auditif, tactile, cognitif ...), ce qui en fait un outil trés utile
pour les neurosciences cognitives [Kim1997|. Des études en IRMf sont aussi menées
en psychiatrie, étant donné que le signal d’activation fonctionnel varie en fonction
des pathologies (dépression sévére, schizophrénie, autisme, maladie de Parkinson ...)
|[Esposito2003]. Par ailleurs, I'TRMf est aussi utilisée pour I’évaluation pré-opératoire
des fonctions cérébrales (langage, mouvement, mémoire...) risquant d’étre lésées par
I'opération chirurgicale d’une tumeur ou d’une lésion épileptique [Anderson2006].

Chacun des types d’imagerie fonctionnelle cités précédemment repose sur le couplage
entre une grandeur physique mesurable (émission radioactive, déplacement chimique
a lintérieur d’un spectre, émission de rayonnements, ou champs électro-magnétiques)
et un processus physiologique. Ainsi, la consommation accrue de glucose dans les
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tumeurs cancéreuses permet leur identification a l'aide d’un analogue radioactif du
glucose (le Fig-fluoro-desoxy-glucose). L'TRMf repose sur la variation de susceptibilité
magnétique de la molécule d’hémoglobine du sang lors d’une activation cérébrale. Le
champ magnétique local subit donc une perturbation, entrainant une modification
du signal IRM local. Ces mécanismes physiques sont détaillés au chapitre [1.1, ainsi
que les processus physiologiques qui ont lieu lors d’une activation cérébrale. Ce cha-
pitre présente aussi les interrogations qui subsistent a propos de l'interprétation des
résultats d’TRMf, malgré bientot vingt ans d’application de cette technique [Heeger2002].

Contrairement & l'imagerie anatomique pour laquelle la rapidité d’acquisition
n’est pas la contrainte principale, 'TRMf nécessite 1'acquisition trés rapide d’images
successives du cerveau afin de suivre I’évolution de la réponse cérébrale avec la meilleure
résolution temporelle possible. C’est pourquoi des méthodes d’acquisition particuliéres
lui sont dédiées. La séquence d’acquisition la plus utilisée pour les études fonctionnelles
est 'Tmagerie Echo Planaire (EPI), dont le principe, les performances, et les limites sont
présentées au chapitre [1.2]

Comme pour la plupart des méthodes d’imagerie fonctionnelle, la variation de signal
mesurable en IRMf est faible, de 'ordre de quelques centiémes du signal moyen au repos
et du méme ordre de grandeur que le bruit d’acquisition. Des méthodes statistiques sont
donc utilisées pour détecter les activations de maniére robuste. Le pouvoir statistique de
ces méthodes est amélioré par la répétition de la stimulation. C’est pourquoi une acqui-
sition d'TRMf (ou session) dure typiquement quelques minutes durant lesquelles, selon
la résolution temporelle, plusieurs centaines & plusieurs milliers d’images sont acquises.
[’organisation des répétitions du (ou des) stimulus durant une acquisition d’TRMf est
appelée le paradigme et influe aussi sur le pouvoir de détection. Les approches statis-
tiques les plus utilisées en IRMf sont présentées au chapitre [1.3] ainsi que les modéles
théoriques de 'activation cérébrale sous-jacents a chacune de ces approches.

1.1 Effet BOLD ("Blood Ozygen Level Dependent")

1.1.1 Principe physique
Propriétés magnétiques de ’hémoglobine :

L’hémoglobine est une protéine présente en grande quantité dans le sang (14.0 a
17.0 g/100 mL chez 'homme adulte). Située dans les globules rouges, elle donne au
sang sa couleur et réalise le transport de 'oxygéne. Elle peut exister sous deux formes :
Hb (hémoglobine désoxygénée) et HbO, (hémoglobine oxygénée), dont les propriétés
magnétiques ont été caractérisées par Linus Pauling [Pauling1936]. I.’hémoglobine est
composée de 4 sous-unités, comprenant chacune un héme enfermé dans une protéine
globulaire (voir figure . Un héme est ’association d’'une molécule de porphyrine et
d’un ion Fer par une liaison de complexation (voir schéma [1.2).
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Globines héta

Globines algha

Fic. 1.1 Molécule d’hémoglobine. D’aprés www.inrp.fr/Acces/biotic/gpe/dossiers/drepanocytose.

HOOC

COOH

Fi1G. 1.2 Formule chimique d’un héme. D’aprés http ://fr. Wikipedia.orq/wiki/Hemoglobine.

Lors de l'oxygénation de 'hémoglobine, la molécule d’oxygéne se fixe aussi en posi-
tion de ligand du Fer, comme illustré a la figurdl.3] Cette liaison avec l'oxygéne change
I’énergie d’appariement des électrons de la couche périphérique du fer, modifiant ainsi la
répartition de ces électrons, comme illustré sur le schéma [1.4] Ainsi, HbO, posséde un
spin total nul et tous ses électrons sont appariés, c’est donc une molécule diamagnétique.
En revanche, Hb posséde un spin total non nul et des électrons célibataires, ce qui en
fait une molécule paramagnétique. Paramagnétiques et diamagnétiques différent par leur
réponse a un champ magnétique extérieur, puisque les premiers possédent un moment
magnétique intrinséque alors que les seconds n’ont qu’un moment magnétique induit.
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Fe

Heéme Oxydé ‘ {/4\‘?\‘* Heme Réduit . \ ,\Qw

Fic. 1.3 Représentation 3D d’un héme oxydé (hémoglobine désorygénée) et d’un heéme
réduit (hémoglobine oxygénée). D’apres hitp ://librairiedemolecules. education. fr.

De plus, paramagnétiques et diamagnétiques sont des matériaux linéaires, ce qui
signifie que leur aimantation est proportionnelle au champ magnétique appliqué :

— —

La constante de proportionnalité, x, est appelée susceptibilité magnétique du matériau,
elle est positive dans les paramagnétiques puisque le dipole magnétique intrinséque tend
a s’aligner sur le champ extérieur, et négative dans les diamagnétiques puisque le dipole
magnétique induit tend & s’opposer au champ qui le crée (loi de Lenz). De plus, la valeur
absolue de la susceptibilité est supérieure dans les paramagnétiques. La modification du
rapport des concentrations en Hb et HbO, entraine une modification proportionnelle de
la susceptibilité magnétique et donc du champ magnétique local. La différence de suscep-
tibilité magnétique entre un échantillon de sang complétement oxygéné et un échantillon
complétement désoxygéné est égale a 0.1 x 107¢ [Ogawa1990a].

Disposition des électrons périphériques

de I’atome de fer de I'héme

2+ 2+

Etat d’ oxydation Fe Fe ® —
1 BO
Etat de spin S=2 S=0 \ / E

d, # . .
Distribution 1 $
Electronique ? _/q)
4. 4.
DeoxyHb OxyHb
F1G. 1.4  Structures électroniques F1G. 1.5 Notations et[1.5)

Effets sur le signal IRM :

La variation de susceptibilité magnétique est responsable de deux effets différents,
tous deux observables en IRM. Le premier, & courte portée, est la diminution de la
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constante de relaxation spin-réseau, T2 , des protons de l'eau diffusant a 'inté-
rieur et autour du vaisseau sanguin, lorsque la proportion de Hb augmente. Cette di-
minution est due a des inhomogénéités microscopiques de champ magnétique prés des
globules rouges contenant I’hémoglobine désoxygénée (T2 diminue de 50 ms, pour du
sang oxygéné, a 4 ms, pour du sang désoxygéné, a 8.4 T [Ogawal990a]). Il en résulte
une diminution du signal IRM, surtout localisée dans les vaisseaux sanguins. En effet,
la diminution du T2 extravasculaire est plus faible que celle du T2 intravasculaire, par
conséquent 'effet extravasculaire est surtout observable aux champs magnétiques éle-
vés, lorsque leffet intravasculaire est amoindri (voir [1.2.€]). L’autre effet, a plus longue
portée, est la modification de la fréquence de résonance des protons du vaisseau
sanguin mais aussi des protons appartenant aux tissus voisins. Ainsi, il a été démontré,
Morin1956, Chul990], que lorsqu’un vaisseau sanguin, faisant un angle © avec le champ

By, posseéde une différence de susceptibilité magnétique Ay avec les tissus voisins, la
fréquence de précession locale des spins des protons voisins varie selon :

— 2
w(T') = 2wrAx (E) cos(2®)sin*O, r > a (extravasculaire) (1.2)
wWo T
et R
s 2 . :
ws(T) = ?WAX(&ZOSQ(@) — 1), r < a (intravasculaire) (1.3)
)

oil a est le diamétre du vaisseau et ® la direction du vecteur 7 par rapport a la projec-
tion du champ magnétique sur le plan perpendiculaire au vaisseau (comme illustré sur
le schéma . La portée extravasculaire de cet effet est donc de 'ordre de deux fois
le diamétre du vaisseau sanguin. La contribution intravasculaire a 'effet BOLD est loin
d’étre négligeable, en particulier aux bas champs magnétiques [Boxerman1995al. Dans
les deux cas, la conséquence sur le signal IRM est la suivante : en présence d’'une quantité
importante de Hb les fréquences de précession des spins situés a 'intérieur d’un méme
voxel dans la zone d’influence du vaisseau varient plus rapidement, ce qui crée un dé-
phasage intra-vozel plus important et donc, en 'absence de rephasage, une diminution
pouvant aller jusqu’a la disparition compléte du signal de ce voxel. Cet effet est modélisé
par une diminution du T2* des protons .

Premiéres expériences :

Les deux conséquences majeures de l'effet BOLD sur le signal IRM, variation du
T2 intravasculaire et du T2*, ont été mises en évidence en 1990, & la fois in wvitro et
in vivo, a des champs magnétiques trés élevés (7 et 8.4 T), [Ogawal990a, [(Ogawal990b,
Ogawal990c]. Deux séquences d’acquisition différentes furent utilisées pour illustrer les
deux effets. D’abord, une séquence d’écho de spin, qui comporte un rephasage intra-voxel
(voir[A.2)), permet de démontrer Ueffet T2. Au contraire, une séquence d’écho de gradient
(voir , qui ne comporte aucun rephasage, permet de mettre en évidence 'effet T2*.

—
Lorsque des échantillons de sang oxygéné sont disposés perpendiculairement a By, les
images acquises en spin-écho et en gradient-écho sont presque identiques. Au contraire,
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si le sang est désoxygéné, 'image acquise en spin-écho présente une diminution du signal
dans la partie correspondant au vaisseau sanguin, alors que l'image en gradient-écho
présente une diminution du signal sur une zone beaucoup plus large autour du vaisseau
(comme illustré sur la figure . Ces expériences furent d’abord réalisées en régime

FiGg. 1.6 Effet de l'oxygénation sur des images de cerveau de rat acquises en écho de
gradient, dans une coupe coronale perpendiculaire au champ magnélique. En a), le gaz
inspiré par le rat est du dioxygéne (Oz) pur, en b) le gaz inspiré est un mélange de 90 %
O2 et 10 % COs. Le contraste BOLD est nettement réduit en b). En effet, la présence de
COy dans le sang provoque une augmentation du flur sanguin, et donc une diminution de la
proportion d’hémoglobine désoxygénée. La fleche pointe sur le sinus sagittal. L’augmentation
d’intensité dans ce vaisseau est une prewve de l'augmentation du flux sanguin (c’est Ueffet
"d’entrée de coupe” qui sera décrit en . De plus, le signal mesuré est partout plus
élevé en b) qu’en a), ce qui signifie que l'effet BOLD a lieu aussi au niveau des capillaires
sanguins (diamétre de 5 a 10 pm) a Uintérieur des tissus.

Parameétres d’acquisition : durée de l'acquisition 9 min, TE/TR = 12/260 ms, résolution

spatiale : 117 pm x 117 um x 550 pym. D’aprés [Ogawa1990c).

stationnaire, le niveau d’oxygénation du sang restant constant, en utilisant des séquences
d’imageries conventionnelles a haute résolution spatiale (de 'ordre d’une centaines de
microns) mais faible résolution temporelle (plusieurs minutes). La possibilité de suivre
les variations temporelle d’oxygénation du sang fut ensuite démontrée grace a I'utilisation
d’une séquence d’acquisition rapide, 'EPT (Imagerie Echo Planaire), décrite en|1.2, Ainsi,
des changements d’oxygénation provoqués (intervalle 60 s) purent étre suivis dans un
cerveau de chat avec une résolution temporelle de 3 s [Turner1991]. L’hémoglobine se
comporte ainsi comme un agent de contraste endogene qui permet de suivre de facon
non-invasive les variations d’oxygénation du sang.
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1.1.2 Interprétation physiologique de ’effet BOLD

Aprés ces premiéres expériences, les premiéres applications a I’homme furent orientées
vers ’étude de l'activité cérébrale. En effet, le cerveau est 'organe qui a les plus grands
besoins énergétiques, principalement sous forme de glucose en conditions normales (en-
viron 20% de la consommation de glucose de 'organisme pour 2% du poids environ).
De plus, le cerveau est relativement pauvre en réserves énergétiques. Ainsi, la réalisation
d’une tache cognitive devrait augmenter la consommation locale de glucose, et d’oxygéne
servant a le métaboliser, et donc modifier localement le rapport des concentrations en
Hb et HbO,. Partant de cette hypothése, plusieurs études ont montré qu’en soumettant
un volontaire humain & une stimulation sensorielle (tactile, visuelle ou autre...) pendant
I’acquisition d’une série temporelle d’images IRM de son cerveau, certaines zones du cor-
tex cérébral subissent une augmentation de signal IRM de l'ordre de quelques centiémes
du signal au repos, le signal rediminuant a sa valeur initiale aprés arrét de la stimulation
(|Bandettinil992, (Ogawal992]). Ce résultat est contre-intuitif puisqu’une baisse du signal
IRM due a I'augmentation de la proportion locale de Hb était attendue. Néanmoins, dans
I’hypothése actuellement acceptée par la majorité des chercheurs, 1'effet BOLD est bien
responsable de ce résultat, par le biais d’'un mécanisme physiologique complexe liant ’ac-
tivation d’'une zone de cortex cérébral, la consommation de glucose, le flux sanguin local
et les proportions respectives de HbOy et Hb. L’existence d’un couplage entre 'activité
neuronale et les apports énergétiques a été proposée dés 1890 [Roy1890] : "... the brain
possesses an intrinsic mechanism by which its vascular supply can be varied locally in
correspondence with local variations of functional activity”. Néanmoins, de nombreuses
interrogations demeurent a propos de ce couplage qui intervient a des échelles différentes
dans D’architecture cérébrale : des réactions chimiques intervenant au niveau de chaque
neurone jusqu’a la modification du flux sanguin a I’échelle d’une zone corticale.

Etudes des mécanismes biochimiques :

Comme illustré par le schéma [1.7, au niveau des synapses chimiques, les plus
nombreuses dans le cerveau, la transmission d’un potentiel d’action se fait grace a
la libération de neurotransmetteurs dans la fente synaptique. Au niveau de la cellule
pré-synaptique, les neurotransmetteurs sont concentrés a lintérieur de vésicules qui
se déplacent jusqu’a la membrane. Libérés, les neurotransmetteurs se fixent ensuite
sur des récepteurs spécifiques du neurone post-synaptique. Ces récepteurs sont ensuite
responsables d’une entrée d’ions a l'intérieur du neurone post-synaptique. Il existe
deux types de neurotransmetteurs, les neurotransmetteurs ezcitateurs, dont le plus
courant est le glutamate, qui permettent la transmission du potentiel d’action, et les
neurotransmetteurs inhibiteurs, tels que le GABA (acide gamma-aminobutyrique), qui
empéchent cette transmission. Au niveau d’un neurone post-synaptique, la propagation
ou non du potentiel d’action dépendra de l'intégration des ordres recus des différents
neurones pré-synaptiques. Aprés la transmission, ou non, d’un potentiel d’action, les
neurotransmetteurs en exces doivent étre éliminés, afin de rendre la fente synaptique
disponible pour de nouvelles activations. Toutes ces opérations , ainsi que la restauration
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des gradients ioniques et la production de neurotransmetteurs, nécessitent des apports
d’énergie importants. Cette énergie est apportée aux neurones par 'oxygéne et le glucose
du sang. La circulation sanguine évacue le C'O, ainsi que I’énergie thermique en exceés.

Glutamatergic synapse Astrocyte Capillary

Glucose

Vm

LACTATE
GLUTAMINE

T GLUCOSE GLUCOSE |

GLUTAMATE

Metabotropic  lonotropic
Glutamate receptors

FiGc. 1.7 Représentation schématique du métabolisme énergétique dans les neurones et
les astrocytes durant Uactivation (A) et le repos (B). D’apreés [Pellerin1994).

Plusieurs mécanismes de couplage directs entre le neurone activé et le réseau vas-
culaire ont été proposés, par l'intermédiaire de neurotransmetteurs (acétylcholine, nora-
drénaline, sérotonine ...) ou d’autres molécules (monoxyde d’azote, ...) qui diffuseraient
passivement lors d’une activation neuronale [Friston1995|. Néanmoins, le modéle le plus
largement accepté actuellement prend en compte le role des astrocyles dans le couplage.
En effet, les astrocytes, ou cellules gliales, sont 5 & 10 fois plus nombreux que les neu-
rones et les astrocytes situés prés des capillaires fabriquent des transporteurs du glucose,
alors que ceux situés prés des synapses possédent des récepteurs et des transporteurs
spécifiques au glutamate [Magistrettil999]. Ainsi, les astrocytes pourraient étre capables
de coupler I'activité neuronale & une augmentation du métabolisme énergétique, le si-
gnal de couplage utilisé étant alors le glutamate. Le captage du glutamate et du sodium
a l'intérieur de l'astrocyte déclencherait 'entrée de glucose dans l'astrocyte, par l'in-
termédiaire de 'enzyme Nat/KT-ATPase |Pellerin1994]. Cette enzyme, qui permet de
renvoyer le sodium dans I'espace extra-cellulaire en échange de potassium, consomme
de 'ATP (adénosine triphosphate), et nécessite donc un apport de glucose. Le glucose
capté par ce mécanisme serait alors métabolisé de maniére glycolytique dans les astro-
cytes, selon 1'équation-bilan [I.4] La glycolyse est une réaction anaérobie qui transforme
une molécule de glucose en deux molécules de pyruvate grace a Poxydant NAD™ (nicoti-
namide adénine dinucléotide), qui est réduit en NADH. I’énergie libérée par la glycolyse
permet la réaction de deux molécules d’ADP (adénosine diphosphate) avec deux molé-
cules d’acide phosphorique pour donner deux molécules d’ATP. L’ATP est utilisé par
Iorganisme comme réserve d’énergie puisque la réaction d’hydrolyse de 'ATP en ADP
est une réaction exergonique : 'enthalpie libre standard de cette réaction vaut -30 kJ /mol.
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2NADT +2H™ + 4e” 2NADH
06H1206 I 203]’]303_ + 6H+ + 4e” (14)
2ADP?” 4+ 2H,PO; 2ATP*™ + 2H,0

Le pyruvate formé par la glycolyse est en équilibre chimique avec le lactate, mais, en
condition anaérobie, cet équilibre est presque complétement déplacé vers le lactate. C’est
ce qui a lieu dans les astrocytes et la production de lactate a été mise en évidence
expérimentalement [Pellerin1994]. Le lactacte produit dans les astrocytes serait ensuite
transporté vers les neurones, [Pellerin1998], o, en condition aérobie, il est reconverti en
pyruvate. La fabrication d’énergie se poursuit donc dans les neurones selon le cycle de
Krebs, mécanisme oxydatif illustré sur la figure [I.8] qui permet la création de 14 a 18
molécules d’ATP pour une molécule de pyruvate. Ce mécanisme, appelé navette de lactate
aurait donc lieu a l'activation, suivant I’hypotheése selon laquelle 'approvisionnement
normal en glucose au repos serait insuffisant. Au repos, le glucose entrant dans le neurone
serait, directement décomposé par la glycolyse puis le cycle de Krebs comme illustré sur
le schéma Ce modéle, bien accepté par la communauté scientifique, n’est néanmoins
pas suffisant pour quantifier les proportions respectives des deux voies métaboliques,
glycolyse et cycle de Krebs, dans I’énergie consommée par les zones corticales activées.
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Fic. 1.8 Voie métabolique oxydative : glycolyse couplée au cycle de Krebs. D’aprés
http ://pagesperso-orange.fr/alphonse.nass/cycledekrebs.htm.
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Approches expérimentales :

Le débat sur la nature de 1’énergie consommée lors de l'activation cérébrale a
commencé avant le développement de 'IRMf. Depuis les années 70, la Tomographie par
Emission de Positons (TEP) permettait déja la cartographie des activations cérébrales.
En effet, le suivi de molécules d’eau marquées a 'oxygéne 15 donne des informations
sur les flux sanguins locaux, dont 'augmentation peut étre attribuée a une plus grande
activité cérébrale locale. Ce modéle repose sur ’hypothése d’un couplage parfait entre
le flux sanguin et la consommation d’O,, au repos comme a l'activation : I'appro-
visionnement du cerveau en énergie pendant l'activation se ferait par la méme voie
métabolique qu’au repos, c’est a dire par la glycolyse stoechiométriquement couplée au
cycle de Krebs. Néanmoins, en quantifiant séparément le flux sanguin, la concentration
en oxygene dans le sang et I'extraction d’oxygéne par les tissus, Fox et Raichle ont mis
en évidence un découplage entre 'augmentation du flux sanguin et de la consommation
de glucose d’une part (de l'ordre de 50%) et 'augmentation de la consommation en
oxygene (seulement 5%) d’autre part [Fox1986| [Fox1988]. L’hypohése d’un découplage
entre les deux voies de production d’énergie (glycolyse et cycle de Krebs) lors d’une
activation cérébrale a donc été émise et la présence de lactacte, qui résulterait d’une plus
grande proportion de glycolyse, a été mise en évidence par des études en spectroscopie
RMN lors de stimulation du cortex visuel [Prichard1991]. La justification physiologique
proposée est la vitesse limitée des réactions enzymatiques d’oxydation, qui serait déja
maximale au repos. Ainsi, le cycle de Krebs ne pourrait fournir le surplus d’énergie
nécessité par l'activation. L’augmentation du flux de sang oxygéné serait donc bien
supérieure a la demande en oxygéne, augmentant ainsi la proportion d’HbO, dans le
sang, ce qui est cohérent avec 'augmentation du signal IRM observé en IRMf{.

Malgré ces confirmations expérimentales, I’hypothése d’approvisionnement anaérobie
majoritaire est toujours controversée. En effet, d’autres études ont mis en évidence une
augmentation de la consommation d’oxygéne aussi importante que celle de la consom-
mation de glucose, [Hyder1996]. Par ailleurs, 'étude de 1'évolution des concentrations
relatives en Hb et HbO,y est maintenant possible & trés haute résolution temporelle en
utilisant les différentes propriétés spectrales de ces deux molécules. C’est le principe
de l'imagerie optique qui analyse les spectres de lumiére obtenus par réflexion sur
des zones de cortex exposées. Cette nouvelle méthode d’imagerie a permis de mettre
en évidence une augmentation de la concentration relative en Hb trés rapide (200 a
400 ms) et trés localisée, aprés une stimulation visuelle [Malonek1996]. Cet effet est
ensuite complétement renversé par un afflux de sang, plus important et moins localisé
spatialement, 2 secondes environ aprés la stimulation (voir . Ces deux phénomeénes
successifs pourraient s’expliquer par une extraction rapide de l'oxygéne nécessaire a
la tache cognitive avant que I'aflux sanguin déclenché par le stimulus ne parvienne a
la zone concernée. Cet effet implique aussi une diminution initiale du signal en IRMf.
Déja détectée en spectroscopie IRM [Ernst1994], elle fut mise en évidence par plusieurs
études ’'IRMf [Hul997, Yacoub1999al [Yacoub1999b).
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Fi1G. 1.9 Mise en évidence de la réponse BOLD précoce en imagerie optique par Grinvald
et Malonek. Une faible augmentation de la concentration de Hb est observée trés rapide-
ment apres le début de la stimulation, suivie par une augmentation plus importante de la
concentration en HbOs (courbes en haut). Les cartes du bas représentent les variations
temporelles de concentration en Hb el HbOy dans une colonne oculaire d’un cortez de chal
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Fi1G. 1.10 En haut : carte des voxels présentant la réponse BOLD précoce et la réponse
hémodynamique moyennée sur ces voxels, en bas : carte d’activation et réponse hémodyna-
mique calculées a partir de la réponse BOLD positive. La stimulation visuelle était active

entre les images 11 et 22. D’apres [Yacoub1999b).
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Cette réponse BOLD précoce reste néanmoins difficile & détecter en raison de sa faible
amplitude et de la mauvaise résolution temporelle de 'TRMf [Buxton2001]. Les réponses
hémodynamiques moyennées sur les voxels présentant ou non la réponse négative précoce
sont illustrées sur la figure d’aprés [Yacoub1999b], les cartes d’activation correspon-
dant aux deux catégories de voxels confirment I’hypothése d’une meilleure localisation
de la réponse négative par rapport a 'effet BOLD positif. Ces résultats supportent donc
I’hypothése d’un approvisionnement énergétique du cerveau en grande partie oxydatif,
méme lors de I'activation [Yacoub2001].

Modélisations mathématiques :

Les questions de 'approvisionnement énergétique du cerveau et du découplage pos-
sible entre le flux sanguin et le métabolisme énergétique sont aussi étudiéesa 1'aide de
modéles mathématiques. En effet, le modéle de la navette de lactate et les mesures ex-
périmentales ne permettent pas de quantifier précisément les apports respectifs des deux
voies métaboliques pendant 'activation. Par ailleurs, comme illustré a la figure [1.10|
le couplage entre les différents paramétres est un couplage dynamique tout au long de
la réponse hémodynamique. Ainsi, la réponse BOLD impulsionnelle comporte d’abord
une éventuelle baisse du signal (avec un minimum 2 secondes environ aprés le début
de la stimulation), suivie par une réponse positive beaucoup plus importante (avec un
maximum a environ 7 secondes), ensuite le signal BOLD repasse éventuellement sous son
niveau de départ puis revient lentement vers celui-ci. De plus, 'amplitude et la durée
de ces différentes phases sont variables entre les individus et les régions cérébrales. Lors
d’une stimulation prolongée, une réponse négative précoce est parfois observée, suivie
éventuellement d’un pic positif assez bref puis d’un plateau un peu moins élevé pendant
la durée de la stimulation, un passage en négatif est aussi observé dans certains cas aprés
Parrét de la stimulation, suivi d’'un retour lent a la ligne de base. Toute une série de
modéles mathématiques ont donc tenté d’expliquer I'allure de la réponse BOLD, et donc
de quantifier I’évolution des différents paramétres qui entrent en jeu, principalement :
CM R, (consommation d’oxygeéne), C'M Rgy,, (consommation de glucose), CBF (flux
sanguin cérébral), C BV (volume sanguin cérébral) et OE'F (fraction d’oxygéne extraite
par les tissus cérébraux).

Un des premiers modéles proposés [Buxton1997| repose sur deux hypothéses physiolo-
giques : (i) 'approvisionnement en oxygéne est limité ce qui signifie que la quasi totalité
de I'oxygéne arrivant au niveau des capillaires est métabolisée (la pression en Oy dans les
tissus est quasi nulle) et (ii) tous les capillaires sont perfusés au repos. Dans ce modéle,
I’augmentation du flux sanguin est seulement due & une augmentation de la vitesse dans
les capillaires. Cette augmentation de vitesse provoque une diminution de OE'F', puisque
la diminution du temps de transit limite la diffusion de 'oxygéne a travers la barriére
capillaire. Augmentation de CBF' et diminution de OEF' ayant deux effets opposés sur
Papprovisionnement en O, dans ce modéle de couplage fort entre flux et métabolisme,
une augmentation importante de CBF (19 a 40 %) est nécessaire pour obtenir une
augmentation faible de CMRp, (5 %). Ce modéle a ensuite été complété par ’hypo-
thése que la diffusivité du sang (par unité de temps), fixée comme une constante dans
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|Buxton1997]|, peut varier proportionnellement au flux sanguin (CBF) [Hyder1998|, ce
qui permit de reproduire plus de situations observées expérimentalement.

Ce modéle a ensuite été associé & un modéle biomécanique du couplage entre C BV et
C BF, afin de permettre le calcul de I’évolution temporelle des concentrations respectives
en HbOy et Hb et donc simuler I'évolution du signal BOLD [Buxtonl998]. Ce modéle,
appellé "Balloon Model", décrit la dilation des vaisseaux en réponse aux variations de
flux sanguins en se basant sur les hypothéses physiologiques suivantes : (i) seules les
veinules peuvent se dilater et (ii) les contributions intra- et extra-vasculaires sont prises
en compte en se basant sur des stimulations Monte-Carlo effectuées pour les bas champs
magnétiques (1.5 T) [Boxermanl995al. Les veinules post-capillaires sont donc considé-
rées comme un compartiment extensible, avec un flux entrant donné et un flux sortant
qui dépend du volume du vaisseau, Fyonie(v). Différentes fonctions Fiopie(v) ont été
expérimentées et les résultats ont été comparés a des acquisitions IRM pondérées par
leffet BOLD d’une part et par le flux sanguin, d’autre part. Avec ce modéle, la réponse
BOLD précoce et le passage en négatif final apparaissent a condition que Flop0(v) S0it
non-linéaire. De plus, I’étude des contributions intra- et extra-vasculaires indique que
la réponse négative précoce serait uniquement due a la composante extra-vasculaire, ce
qui permet de prévoir une augmentation relative de I'amplitude de cette réponse a haut
champs magnétiques, ou la contribution extra-vasculaire est plus importante. Cette pré-
diction a été confirmée expérimentalement [Yacoub2001].

Le "Balloon Model" a ensuite été complété par une fonction Fj,.0(v) physiologiquement
plausible, déja appliquée a 1’étude de la pression artérielle au cours du cycle cardiaque.
C’est le "Windkessel Model"[Mandeville1999|, qui modélise les capillaires et les veines
par des composants passifs (résistances et condensateurs) qui répondent aux change-
ments de pression dans les artérioles (analogue a une tension d’entrée) en modifiant les
flux sanguins qui les traversent (analogues a des intensités). Ce modéle, qui implique un
découplage temporel entre CBF et C BV, a été validé expérimentalement.

Par la suite, le lien entre activité neuronale et contraste BOLD a été réalisé en ajoutant
I’hypothése d’une relation linéaire entre CBF et 'activité synaptique. L’objectif de ce
nouveau modele, qui prend aussi en compte "autorégulation de ’activité synaptique par
CBF, est de montrer que le "Balloon Model" ainsi complété permet de générer les com-
portements non-linéaires observés dans les séries temporellles en IRM{ [Eriston2000Db].
Mayhew et collégues ont ensuite comparé des données d’imagerie optique et de vélo-
cimétrie Doppler, ce qui leur a permis de reconstruire les dynamiques temporelles des
concentrations en Hb, HbO; et hémoglobine totale [Mayhew2000, Mayhew2001] et d’en
déduire ’évolution temporelle de CM RO, et de la diffusivité du sang. En comparant les
modélisations obtenues avec les modéles de Buxton et Hyder [Buxton1997, Hyder199§],
les auteurs démontrent que I’hypothése de proportionnalité de la diffusivité avec le flux
sanguin doit étre levée, ainsi que 1’hypothése d’approvisionnement limité en oxygéne
(P(O9) =~ 0 dans les tissus). Ainsi, 'oxygénation des tissus pourrait modérer I’'augmen-
tation de 'extraction d’oxygeéne lors de 'activation, hypothése désormais bien acceptée
dans la communauté scientifique. Par ailleurs, la comparaison des valeurs estimées de
C'M RO, pour différentes intensités de stimulation suggéere que la consommation d’oxy-
géne par les neurones augmente au début d’une activation, méme de faible amplitude.
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La figure [L.11]illustre un des modéles les plus récents, qui inclue tous les aspects de I'ac-
tivation des flux ioniques dans les neurones a la réponse hémodynamique [Aubert2002].
Ce modéle permet l'interprétation d’expériences fonctionnelles multi-modalité, ainsi que
les tests de nouvelles hypothéses physiologiques.
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FiGc. 1.11 Modeéle mathématique de Uactivation cérébrale. D’aprés [Aubert2002].

Capillary

1.1.3 Questions ouvertes

Les interrogations qui subsistent autour de l'interprétation de l'effet BOLD on été
résumées dans quelques articles de revue [Heeger2002), Nair2005]. Elles concernent prin-
cipalement les points suivants :

— le lien entre I'activité neuronale réelle et 'effet BOLD détecté, en termes de loca-

lisation spatiale et de synchronisation temporelle,

— Dinterprétation des phénoménes de "déactivation", ou effet BOLD négatif,

— la définition de I’état physiologique de repos et les fluctuations possible de cet état,

— linfluence des effets de flux sanguins, discutés plus en détail en [[.2.5] et plus

généralement, 'influence de la séquence et des paramétres d’acquisition choisis sur
la détection de l'effet BOLD, ce qui sera discuté en [I.2.6]

Lien entre ’activité neuronale et ’effet BOLD détecté en IRMT :

A l'aide de microélectrodes implantées, il est possible de mesurer des signaux proches
de lactivité neuronale réelle durant une stimulation. Ainsi, le potentiel de champ
local ("local field potential”, LFP) refléte la superposition des courants dentritiques
synchronisés dans un volume de tissu cérébral, et 1'activité multi-unités ("multi-unit
activity", MUA) refléte les pics d’activité électrique instantanés ("spikes”) dans une
zone trés localisée autour de 'électrode (environ 200 pm). L’acquisition simultanée
de la réponse BOLD et des signaux électro-physiologiques a permis de mesurer les
corrélations temporelles entre réponse hémodynamique et activité électrique chez
I'animal [Logothetis2001]. Les résultats de cette étude montrent que la réponse BOLD
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peut étre prédite avec une bonne fiabilité & partir de I'activité neuronale totale. De plus,
la réponse hémodynamique est plus corrélée temporellement avec le potentiel de champ
local qu’avec 'activité électrique instantanée. Ces résultats signifieraient que la réponse
BOLD refléte 'activité synaptique intégrée d’une zone de cortex et non la production
locale de potentiels d’action, ce qui est cohérent avec les modéles biochimiques actuels.
L’hypothése de proportionnalité entre la réponse BOLD et 'activité neuronale est a la
base de l'interprétation des résultats en IRM fonctionnelle. Néanmoins cette hypothése
doit étre nuancée puisque le couplage entre réponse hémodynamique et activité neuro-
nale varie selon la zone de cortex étudiée ou le type de stimulation et n’est pas toujours
linéaire. De méme, selon les zones de cortex étudiées, la corrélation spatiale entre les
cartes d’activation obtenues en IRMf et avec une méthode électrophysiologique est
plus ou moins bonne, avec des écarts de localisation allant jusqu’a 1 cm pour le cortex
somatosensoriel chez le singe [Disbrow2000]. L’interprétation des cartes d’activations
doit donc étre prudente, en particulier autour des gros vaisseaux sanguins.

Par ailleurs, la densité locale de vaisseaux influe aussi sur la détection du contraste
BOLD. Ainsi, a cause des effets de volume partiel (A.2), une variation importante d’oxy-
génation du sang peut étre indétectable dans une zone de faible densité vasculaire, alors
qu’une variation relative faible au niveau d’un gros vaisseau provoquera une modification
importante du signal IRM. Ces effets de seuil pourraient expliquer I’absence d’activations
cérébrales dans la matiére blanche, plus faiblement vascularisée que le cortex.

Interprétation des phénoménes de "déactivation" :

L’apparition d’une réponse BOLD positive est interprétée comme une augmentation
de P'activité neuronale locale et donc comme une participation de la zone de cortex
considérée a la tache cognitive. Néanmoins, quelques voxels présentent parfois une réponse
BOLD négative ou déactivation, de méme évolution temporelle que la réponse BOLD
attendue, mais d’amplitude opposée. L’interprétation de cette réponse négative est encore
controversée et plusieurs explications sont évoquées [Nair2005)| :

— (a) une augmentation plus importante de C M RO, (consommation de dioxygeéne)
comparée a celle de CBF (flux sanguin cérébral), ce qui ne semble pas physiologi-
quement possible a 'activation,

— (b) une diminution plus importante de C BF comparée a celle de C'M ROs,

— (c¢) un délai dans Paugmentation de C BF qui serait responsable d’une prolongation
de la réponse négative précoce.

L’explication (b) a été décrite dans plusieurs études chez Danimal [Harel2002,
Shmuel2006], alors que (c) est parfois observée chez les patients souffrant de maladies
du réseau vasculaire cérébral [R6ther2002] qui présentent des réponses hémodynamiques
différentes de celles des sujets sains. L’explication (b) peut provenir de deux phénoménes
physiologiques différents : (i) diminution de I’activité neuronale locale corrélée avec la
tache cognitive, ou (ii) effet de réorganisation du flux vasculaire pour approvisionner
en priorité les zones impliquées dans la réalisation de la tache (détournement vascu-
laire). L’hypothése (ii) fut mise en évidence chez le chat par la comparaison des réponses
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BOLD et des variations de volume sanguin local (C'BV). Cette étude montre qu'une
stimulation visuelle engendre une réponse BOLD positive dans le cortex visuel primaire
ainsi qu’une augmentation de C'BV, au contraire, les autres aires visuelles présentent
une réponse BOLD négative corrélée avec une diminution de CBV. CBF n’a pas été
mesuré directement dans cet étude mais sa relation avec C'BV étant monotone, il est
considéré que leurs variations sont liées. S’appuyant sur des études électrophysiologiques
précédentes, les auteurs supposent que les zones de déactivations ne présentent pas de
diminution de leur activité neuronale, accréditant ainsi 'hypothése de détournement du
flux vasculaire. Une étude plus récente, [Shmuel2006|, compare directement les courbes
de réponses hémodynamiques et différents signaux électrophysiologiques (LFP, MUA,
mesures des pics d’activités) dans le cortex visuel du singe et met en évidence un cou-
plage fort entre 'amplitude de la réponse BOLD négative et la diminution de 'activité
neuronale locale, comme illustré & la figure , accréditant plutot ’hypothése (i). Ac-
tuellement, il est donc considéré que la déactivation peut-étre due a une diminution de
la réponse neuronale, accompagnée de changement de CBF ou C'BV, mais aussi parfois
a des mouvements de téte corrélés avec la tache, ou bien a une maladie (ou prise de
médicament) altérant le fonctionnement vasculaire cérébral. Le fait que certaines zones
du cortex (cortex cingulaire postérieur, precuneus, cortex orbitofronrtal par exemples ...)
présentent une réponse BOLD négative quelle que soit la tache proposée pourrait signifier
que le repos n’est pas un état de "non-activation" mais un état cognitif riche composé
de multiples processus dont 'amplitude dépend de ’attention du sujet.

Armplitude (au.)

Meuronal -e-e- -=-e-

5 10 15 20 25 20 35 40
Time ()

Fic. 1.12 Cette figure présente les dynamiques de la réponse BOLD positive et négative
et de Uactivité neuronale (normalisées par rapport o leur mazimumum respectif). La dimi-
nution d’activité neuronale observée pendant la déactivation ne peut pas étre causée par la
dimanution du fluz sanguin, étant donné que la dynamique de cette diminution est aussi
rapide que celle de 'augmentation lors de la réponse BOLD positive. Le couplage entre
Uactivité neuronale et la réponse hémodynamique est illustré par la bonne corrélation de
leurs amplitude (autres figures de larticle). D’aprés [Shmuel2006]
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Définition de I’état de "repos" :

L’étude de V'état de repos ou "baseline level” est intéressante & deux niveaux
différents. Tout d’abord, d’un point de vue physiologique, I'état de repos est 1'état
des paramétres physiologiques du sujet juste avant l’activation. Par exemple, l'effet
de différentes conditions de repos : hypocapnie (faible pression de CO, dans le sang),
normocapnie et hypercapnie sur 'amplitude de la réponse hémodynamique a été étudié
chez ’homme [Cohen2002|. Le signal IRM au repos est proportionnel a la pression
de C'Oy dans le sang, dont l'augmentation déplace 1’équilibre entre Hb et HbO, en
faveur de HbO,. Les résultats de cette étude sont résumés a la figure : Pamplitude
relative de la variation de signal due a l'effet BOLD est significativement plus faible a
I’hypercapnie et plus forte a 'hypocapnie que dans ’état normal. De plus, ’évolution
de la réponse BOLD est plus rapide a I’hypocapnie et plus lente a ’hypercapnie. Ainsi,
la dynamique de la réponse fonctionnelle est fortement liée au niveau du flux sanguin
cérébral avant ’activation, ce qui signifie que les résultats des études fonctionnelles sont
susceptibles d’étre modifiés par des produits pharmaceutiques ou produits stimulants
(caféine |Behzadi2006], nicotine ...).

= hypocapnia

= nomocapnia
— hypercapnia

%)

Average BOLD Change (
n

o

A Time (seconds)

Fic. 1.13  Réponses hémodynamiques normalisées moyennées sur 6 sujets suite a une
stimulation visuelle : pendant Uhypocapnie (bleu), la normocapnie (vert) et I’hypercapnie
(rouge). Les barres d’erreurs représentent un écart-type autour de la valeur moyenne en
chaque point. La stimulation visuelle dure 4s o partir de l'instant t = 0. On peut remarquer
que le passage de la courbe en négatif aprés la réponse BOLD ("post-stimulus undershoot”)
n'est observé que dans les conditions d’hypocapnie et de normocapnie. D’apres [Cohen2002]

De plus, étant donné que C'BF varie selon les réseaux vasculaires, il est difficile
d’interpréter des variations de forme ou d’amplitude de la réponse BOLD entre
différentes zones cérébrales d’un méme sujet. L’age et les pathologies ont aussi un
impact non négligeable sur la forme et I'amplitude de la réponse hémodynamique
|[Esposito2003]. Ainsi, il a été démontré par plusieurs études qu’a seuil statistique
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constant le nombre de voxels activés par une méme tache est plus faible chez les
sujets agés a cause d’un contraste sur bruit associé au signal BOLD plus faible, et
que la réponse hémodynamique présente un retard corrélé avec 'age des sujets. Ces
deux effets peuvent étre expliqués par les altérations du systéme vasculaire cérébral.
Plus spécifiquement, les différences de réponse hémodynamique entre sujets sains et
patients ont été étudiées pour plusieurs pathologies : maladies vasculaires cérébrales
|[R6ther2002, Roc2006], maladie d’Alzheimer [Rombouts2005].

D’un point de vue cognitif, la définition de I’état de repos comme inactivité totale n’est
pas acceptable étant donné que des processus cérébraux ont lieu en permanence méme
pendant le sommeil. Ainsi, la possibilité de mettre en évidence la connectivité de réseaux
fonctionnels actifs pendant le "repos" a été démontrée [Cordes2001]. Une acquisition
fonctionnelle classique comprenant des stimulations auditives, visuelles et motrices est
d’abord réalisée, permettant de détecter les zones impliquées dans ces réseaux fonction-
nels (acquisition cerveau entier a basse résolution temporelle). Ensuite, une acquisition
a haute résolution temporelle (400 ms) est réalisée dans un volume réduit autour d’un
des réseaux, alors que le sujet n’effectue aucune tache. Une petite région de départ, "seed
region” est ensuite choisie dans une des zones du réseau et les corrélations temporelles
entre la réponse de cette région et de tous les autres voxels sont mesurées. Comme illustré
a la figure I’étude des corrélations permet de retrouver I’ensemble du réseau. Grace
a la haute résolution temporelle obtenue, cette méthode est assez peu sensible aux ar-
téfacts cardiaques et de respiration. De plus, les réseaux obtenus sont aussi globalement
indépendants du choix de la région de départ, ce qui illustre la robustesse de la détection.

FiGg. 1.14 Superposition sur Uanatomie d’une coupe de la carte d’activation correspon-
dant & la tache motrice de Uexpérience d’IRMf classique (en haut) et d’une coupe de la
carte de corrélation obtenue & partir de l'acquisition au repos, en utilisant une région de
départ de 4 vozels (croiz verte) dans le cortex sensorimoteur, en bas. Les échelles de couleur
correspondent auz z-scores statistiques (rouge : 8.5, jaune : 5.5) pour la carte d’activation
et auz coefficients de corrélation (rouge : 0.62, jaune : 0.8). D’aprés [Cordes2001]

Cette méthode pourrait étre utilisée pour étudier 1’état des connections neuronales
chez les sujets sains et les patients. Son inconvénient majeur est le faible volume céré-
bral aquis en EPI a haute résolution temporelle. Ce type d’expériences améne aussi a
s’interroger sur la part d’activité non liée a la tache qui est détectée dans les études
fonctionnelles, étant donné que la bande de fréquence présentant le plus de corrélations
temporelles se trouve dans la méme gamme de fréquences que certaines stimulations.
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1.2 Imagerie Echo Planaire

I’TRM fonctionnelle a connu un développement rapide en grande partie grace a la

mise au point d’'une séquence d’acquisition rapide qui offre un rapport signal sur bruit
suffisant pour la détection de Pactivité cérébrale : VEPI ("Echo Planar Imaging"). En
effet, la réponse BOLD impulsionnelle est transitoire (une dizaine de secondes environ)
et se traduit par une faible variation relative du signal IRM, de I'ordre de quelques cen-
tiemes de 'amplitude du signal au repos [Turner1998|. L’EPI nécessite des gradients de
champ magnétique intenses et pouvant commuter trés rapidement. Ces contraintes ma-
térielles [Ordidge1989) et les difficultés de reconstruction dues a des artéfacts spécifiques
[Schmitt1998|, expliquent le développement tardif de cette séquence alors qu’elle avait
été proposée par Sir Peter Mansfield dés 1977 [Mansfield1977].
Une explication bréve des principes de 'acquisition en IRM et de la notion de plan de
Fourier, indispensable & la compréhension de ce chapitre, est donnée en [A.1] Le dérou-
lement d’une séquence d’acquisition est décrit en ainsi que les séquences les plus
simples : séquence d’écho de gradient et séquence d’écho de spin.

1.2.1 Principe de ’acquisition écho planaire

L’EPI a été développé dans un premier temps pour I'imagerie rapide des organes
en mouvement : coeur, organes situés dans I'abdomen tels que le foie ou les pou-
mons, et fut rapidement appliquée en imagerie pédiatrique ou obsétrique [Poustchi2001),
Mansfield2003]. Son intérét principal est de permettre I'acquisition de tout le plan de
Fourier (espace des fréquences spatiales) de l'image a la suite d’une seule impulsion
radiofréquence (acquisition de type "single-shot"), alors que les séquences d’acquisition
classiques n’acquiérent qu’une seule ligne du plan de Fourier par excitation, comme dé-
taille au chapitre [A.2] Le temps d’acquisition est donc fortement réduit puisqu’il n’est
pas nécessaire d’attendre la relaxation des spins (voir avant ’acquisition de chaque
nouvelle ligne du plan de Fourier. Ainsi, le temps d’acquisition d’une séquence EPI est
compatible avec les besoins d’échantillonage de la réponse BOLD, (une image en 100 ms
environ, une trentaine de coupes dans un TR de 2.4 s) ce qui n’est pas le cas avec les
séquences IRM classiques.

Séquences :

L’acquisition EPI repose sur la production d’un train d’échos a la suite d’une im-
pulsion radiofréquence, ce qui permet d’acquérir plusieurs lignes du plan de Fourier ou
méme tous les pas d’encodage de phase d’une image en une seule fois. D’aprés la condition
d’obtention d’un écho de gradient a I'instant t :

/t G.(t)dt' =0 (1.5)

un train d’échos peut étre produit par un changement de polarité périodique du gradient
de lecture. Les échos de gradients (A.2)), produits & chaque fois que I'équation
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est vérifiée, peuvent étre encodés indépendamment en phase par l'application d’une
impulsion de gradient dans la direction orthogonale & la direction de lecture (e,) entre
deux échos.
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FiG. 1.15 Chronogramme de la séquence Gradient-Echo EPI et déplacements correspon-
dants de aimantation dans le plan de Fourier.

La séquence Gradient-Echo EPI est décrite a la figure [1.15] par son chronogramme

et le déplacement correspondant du point représentatif de I’aimantation dans le plan de
Fourier. Il s’agit d’une séquence EPI comportant de bréves impulsions de gradient dans
la direction d’encodage de phase ("blipped EPI"), et pour laquelle 'acquisition n’a lieu
que pendant les périodes de plateau du gradient d’encodage de fréquence, ce qui permet
d’obtenir un échantillonnage cartésien du plan de Fourier. La séquence est trés proche
de la séquence d’écho de gradient présentée en[A.2] avec autant d’échos de gradient que
de pas d’encodage de phase a acquérir dans le plan de Fourier.
Un train d’échos de type EPI peut aussi étre utilisé dans une séquence pondérée en T2,
c’est la séquence Spin-Echo EPI, illustrée sur la figure . L’ajout d’une impulsion
radiofréquence d’angle 180 ° permet la refocalisation des déphasages diis aux inhomogé-
néités de E; par la formation d’un écho de spin (voir au passage par le centre du
plan de Fourier.

Parameétres d’acquisition :

Les paramétres d’acquisitions sont fixés par les contraintes physiques des gradients et
du systéme de spins. En effet, la durée du train d’échos, c¢’est a dire le temps disponible

pour l'acquisition des données est limitée par les phénomeénes de relaxation, T2* (en
Gradient-Echo EPI) ou T2* et T2 (en Spin-Echo EPI), comme détaillé en [A.1] Par
ailleurs, les effets des inhomogénéités de ES sur la qualité d’image (distorsions, pertes
de signal) augmentent aussi avec la durée du train d’échos. Ces différents artéfacts
sont détaillés au paragraphe De plus, les performances des gradients (amplitude
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F1G. 1.16 Chronogramme de la séquence Spin-Echo EPlet déplacements correspondants
de Uaimantation dans le plan de Fourier.

maximale et temps de montée) limitent 1’échantillonnage du plan de Fourier réalisable
pendant le temps disponible pour I'acquisition. Voici les principales relations entre les
parameétres dans une acquisition EPI, avec les notations du paragraphe :

— Dans la direction d’encodage de fréquence (e;), la fréquence temporelle d’échan-
tillonnage est fixée, comme en IRM conventionnelle, par le critére de Nyquist et les
relations et

— A partir de la résolution spatiale (théorique) souhaitée (A,), le nombre de points
a acquérir dans la direction e, est donnée par la relation N, = %

— Dans la direction d’encodage de phase, L, doit étre supérieur ou égmal a la dimension
de 'objet selon la direction e_; pour éviter tout repliement de 'image, sauf si une
méthode de réduction du champ de vue est utilisée. La définition du pas d’encodage

en phase dans I’espace de Fourier est la suivante :

1

t+Tep
t Yy

Dans les séquences EPI avec échantillonnage du signal IRM pendant les périodes

de gradient constant uniquement, la durée 7, est généralement fixée égale a la

durée AT, temps de montée de 'amplitude minimale & 'amplitude maximale du

gradient de lecture. En effet :

— pour décrire le parcours du plan de Fourier représenté en I'impulsion de
gradient doit avoir lieu lorsque la lecture change de sens donc que le gradient en
x s’annule (k_x)(t) = f(f v.0.G,(t').dt', ainsi k_; change de sens de variation quand
G, s’annule et change de signe).

— de plus, la commutation du gradient de lecture s’effectue sur une durée AT non
négligeable (& cause de la limitation de Cfi—? pour des raisons de sécurité) et cette
durée est, généralement, inutilisable pour 'acquisition (sauf lorque 'acquisition
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est permise pendant les rampes de gradient, dans ce cas, les gradients d’encodage
de phase et de partition doivent étre appliqués en dehors de 'acquisition).
— Le nombre de pas d’encodage de phase maximum est limité par la relaxation T2*
et peut étre évalué par la relation :

T2x% T2x

N, maz ~ =
v N, At + AT T, + AT

(1.7)

ou At = ﬁ est le pas d’échantillonnage temporel de 'acquisition. Ainsi, la ré-

solution spatiale minimale dans la direction d’encodage de phase est donnée par
L

Aymin = Fowaz-

Contraintes sur le choix du TE pour I’étude du signal BOLD :

Le contraste sur bruit (CNR, voir associé au signal BOLD est maximum lorsque
la valeur de TE est proche des valeurs de T2* des tissus, ¢’est a dire de I'ordre de 60 ms
a 1.5 T et de 40 ms & 3.0 T, méme si des disparités existent selon les zones de cortex
étudices |Clare2001]. Ces valeurs sont habituellement choisies pour les acquisitions en
IRMf, mais ne sont pas forcément optimales pour les raisons suivantes :

— le signal IRM disponible diminue quand TE augmente, certaines zones ne donnent

plus de signal du tout lorsque le TE choisi est trop long

— un TE long impose une augmentation du TR de la séquence, des TE plus courts

(jusqu’a 30 ms a 1.5 T) sont donc adoptés pour les acquisitions d’'TRMf a haute
résolution temporelle

— par ailleurs, certains bruits, tels que les bruits d’origine physiologique, ont une

dépendance en TE et diminuent en général quand TE augmente (4 1.5 T et 3.0T
[Fera2004]). Cela se traduit sur les études fonctionnelles par un maximum large des
valeurs des indicateurs en fonction du TE (extension spatiale des zones activées,
résultats au test de Student (C.1)), amplitude d’activation moyenne). Cela permet-
trait de choisir le TE dans une gamme de 50 a 150 ms & 1.5 T et dans une gamme de
30 4 110 ms & 3.0 T [Fera2004]. Ce résultat reste néanmoins a généraliser puisqu’il
a été obtenu & partir d'une unique étude fonctionnelle sur le cortex sensorimoteur.
Cet article étudie aussi I'effet de la modification de la bande passante d’acquisition
(BW,.) sur les résultats fonctionnels. Contrairement a ce qui est prédit par la for-
mule générale du SNR (A.2), la réduction de BW, n’entraine pas d’amélioration
des scores statistiques : en effet, la réduction de BW, entraine une augmentation
de la longueur du train d’écho et donc des artéfacts de susceptibilité et de filtrage
temporel di & la décroissance T2%*.

1.2.2 Artéfacts rencontrés dans les images

Les artéfacts qui apparaissent en EPI sont de deux types : d'une part, les artéfacts
liés a la durée importante du train d’écho, également rencontrés en IRM conventionnelle,
et d’autre part, les artéfacts spécifiques [Johnson1985).
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A. Artéfacts de 'TRM conventionnelle amplifiés en EPI :

Artéfact de décalage chimique :

Cet artéfact est lié au principe méme de la spectroscopie par résonance magnétique
nucléaire : les spins sont sensibles au champ magnétique local, qui dépend de leur envi-
ronnement moléculaire. En IRM, seul le signal venant des protons des molécules d’eau
est détecté, et des gradients de champ magnétique sont utilisés pour localiser les spins
en modifiant légérement leur fréquence de résonance. Néanmoins, les autres molécules
générent un signal a leur propre fréquence de résonance. Cette différence de fréquence
est interprétée comme une différence d’encodage spatial par le reconstructeur, ce qui se
traduit par un décalage spatial par rapport au signal de I'eau. Ainsi, une image para-
site des protons des tissus graisseux est observée, a moins d’avoir utilisé une impulsion
d’excitation sélective spectralement (impulsions spectro-spatiales, voir ou excité puis
détruit par déphasage le signal de la graisse avant I'excitation des protons des molécules
d’eau (séquences de type "FatSat").

Dans les séquences conventionnelles, I'artéfact de décalage chimique ne peut apparaitre
que dans la direction de lecture. En effet, un décalage en phase est aussi créé par la diffé-
rence des fréquences de résonance, mais il est constant pour toutes les lignes d’encodage
de phase (A® = —Aw.TE) et donc n’intervient pas dans les images. De plus, le décalage
spatial est rarement génant étant donné les hautes fréquences d’acquisition selon la di-
rection de lecture. En EPI, cet artéfact est amplifié par la méthode d’acquisition "single
shot”, surtout dans la direction de phase ot il s’applique aussi puisque la différence de
phase s’incrémente a chaque pas d’encodage de phase.

Numériquement, le déplacement chimique de la graisse par rapport a l'eau (4) vaut
3.35 ppm. Par conséquent I'image de la graisse sera décalée par rapport a celle de I’eau
de N,.q.q pixels dans la direction d’encodage de fréquence ot N,...q est égal au rapport de
J (en Hz) et de la différence de fréquence par pixel dans la direction de lecture (%) Il en
va de méme pour le décalage en phase, Nppese. Or, en EPI, la largeur spectrale 5ar pixel

dans la direction de phase est égale & —— = ! ~ D% ot AT, est le temps

NyAT, — Ny(To+AT) ~ N,.Ny
entre deux acquisitions d’un méme point dans la direction e, & un pas d’encodage de
phase d’intervalle. Ainsi, pour un champ magnétique EO) de 1.5 Teslas, 6(Hz) = 214H z,
donc, pour une acquisition avec IV, = IV, = 128 et une bande passante de lecture de 200
kHz, Nyeqa = 0.14 pixels et Nppase = 17.53 pixels . L’artéfact de décalage chimique se

manifestera donc de maniére sensible uniquement dans la direction de phase.

Artéfacts de susceptiblité magnétique :

Il s’agit d’'un effet de modification du champ magnétique local di aux différences
de susceptibilité magnétique entre tissus voisins. La différence de susceptibilité la plus
génante en IRM est celle qui existe entre les tissus biologiques et 1’air (dans les sinus de
la face par exemple). Ces différences conduisent a une destruction importante du signal,
en particulier & avant du cerveau. En effet, yoq, = —9,1.107% alors que Yq5r = 7,4.107%
environ, ce qui fait une différence importante et des effets en sens opposés (la molécule
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de dioxygéne est paramagnétique). Cet effet, particuliérement sensible en EPI ou les
trains d’échos sont longs, perturbe les images de deux maniéres. D’abord, la variation
de susceptibilité modifie localement le champ magnétique provoquant une variation de
la fréquence de résonance des spins. Ce décalage en fréquence, qui dépend de la position
du spin contrairement au décalage chimique, est responsable d’un décalage spatial dans
les images reconstruites qui est, pour la méme raison que le décalage chimique, ressenti
uniquement dans la direction de phase. Cet artéfact, aussi appelé distorsion géométrique,
se reconnait sur les images EPI par un étirement ou une compression de l'image de
I’objet selon la direction de phase, causant aussi des inhomogénéités de signal. De plus,
les différences locales de susceptibilité sont responsables de déphasage intra-voxel qui
se traduisent par une diminution du T2* local et donc une décroissance trés rapide du
signal IRM. Il y a donc des pertes de signal dans les zones d’interface, plus importantes
en EPI en raison des temps d’échos plus importants.

Afin de réduire 'impact de cet artéfact, le gradient de lecture est toujours d’amplitude
maximale dans les acquisitions EPI, ce qui limite la durée du train d’écho et diminue la
largeur spectrale par pixel dans la direction de phase. Néanmoins, un compromis doit étre
trouvé entre les pertes de signal et les distorsions géométriques. En effet, 'amélioration de
la résolution spatiale exige une augmentation de la durée du train d’échos qui amplifie les
distorsions géométriques, mais, la réduction de la taille des pixels les rend moins sensibles
aux déphasages intra-voxel. Par ailleurs, il existe des algorithmes de correction des effets
de susceptibilité magnétiques (voir |1.2.4)).

Artéfact dia A la décroissance en T2%* :

Dans les séquences conventionnelles, les temps de lecture sont courts devant le T2 et
le T2*,et donc les effets dius a la décroissance du signal IRM pendant la fenétre d’ac-
quisition sont négligeables. En EPI, la durée du train d’écho est de l'ordre de T2
et T2*, la modulation du signal par la décroissance T2* est donc importante et peut
étre modélisée par un filtre temporel. La transformée de Fourier de ce filtre, convoluée a
I'image attendue dans le domaine spatial, est responsable d’une diminution de la résolu-
tion spatiale effective, surtout dans la direction de phase, plus affectée par la modulation.
En EPI, dans le cas ou les lignes centrales du plan de Fourier sont acquises en premier
(cas le plus favorable), la résolution spatiale effective est donnée par [Haacke1999] :

2T, N,
Y T2

AyTZ* == (18)

ou A, est la résolution spatiale prescrite et T}, le délai entre I’acquisition de deux lignes
successives selon la direction de phase.

Artéfact dii aux termes de Maxwell :

En IRM, idéalement, les gradients appliqués pour la localisation spatiale des spins
—

modifient seulement 'amplitude du champ magnétique permanent B, dans la direction

de celui-ci. Ainsi, le champ magnétique le plus général dans I'aimant pourrait étre décrit
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par
B = B(0,0,By+ Gy.x + Gy + G,.2)

mais en réalité cette forme de champ magnétique n’est pas compatible avec les équations
de Maxwell dans le vide : -

divB =0 (1.9)

B, 0«E

roi(2) = &0

Ho ot

Par conséquent, des composantes de champ magnétique parasites apparaissent dans les

directions e, et e_y). Par exemple, I'application d’un gradient d’encodage de fréquence

(selon €,) provoque l'apparition d’une composante de champ magnétique dans la

direction e,, d’expression G,.z. Cette composante, dont 'amplitude varie spatialement,

. . . . . . G222

crée un décalage de la fréquence de résonance des spins qui vaut Aw = % B responsable

d’erreurs de localisation dans les images. Dans tous les cas, le décalage de fréquence di

aux termes de Maxwell est : proportionnel au carré du gradient appliqué et_> au carré

+ 7 (1.10)

d’une dimension spatiale, et inversement proportionnel & 'amplitude de By. L’effet
de ces gradients, dits de Mazwell, est généralement négligeable dans les images IRM
conventionnelles, mais peut étre important dans la direction de phase pour les images
EPI (du méme ordre que I'artéfact de décalage chimique), étant donnée la faible largeur
spectrale par pixel dans cette direction. Cet artéfact est difficile & corriger puisque
le décalage de la fréquence de résonance varie spatialement. De plus, la nature de
la correction dépend de la direction du gradient d’encodage de fréquence et donc de
Porientation de l'acquisition. Les trois types d’orientations sont illustrés sur la figure
[[.17} Le cas le plus simple & corriger est celui de 'acquisition aziale, dans laquelle,
pour un gradient de lecture selon e, ou e_;, le décalage en fréquence ne dépendra que
de la position selon e,. Un décalage de la fréquence de démodulation de 'acquisition
(fréequence de résonance supposée) peut donc étre appliqué pour chacune des coupes.
Pour les acquisitions sagittales et coronales avec la direction de lecture selon e, des
termes de Maxwell apparaissent selon les directions e, et e_y>, donnant lieu a un décalage
de fréquence proportionnel & z? + 32, difficile & corriger, mais d’amplitude quatre fois
plus faible que selon les autres orientations [Schmitt1998].

o

Acquisition Acquisition Acquisition

Axiale Sagittale Coronale

Fic. 1.17 Les trois orientations d’acquisition en imagerie médicale.
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B. Artéfact n’existant qu’en EPI :

Apparition d’une image fantome ("ghosting")

L’artéfact de "ghosting" est dii a la lecture du plan de Fourier successivement dans un
sens puis dans 'autre. Ce mode d’acquisition nécessite un réarrangement temporel d’une
ligne sur deux des données acquises, avant la reconstruction. Au moment de l'inversion de
I'ordre des données dans les lignes impaires (dans notre exemple), un déphasage apparait
entre les lignes paires et les lignes impaires qui peut avoir deux causes :

— les courants de Foucault : ce sont des courants induits apparaissant dans les struc-
tures conductrices de lI'imageur et dans les bobines de gradients en raison des
champs magnétiques variables crées par ces mémes bobines de gradients. Ces cou-
rants créent a leur tour des champs magnétiques qui s’opposent aux gradients pres-
crits, réduisant 'encodage effectivement réalisé et décalant la position du centre
de 1’écho. Ce décalage peut étre corrigé en retardant I’acquisition (mise en route
du convertisseur analogique-numérique) ou en modifiant la forme du courant de
consigne ("pre-emphasis”) mais un léger délai subsiste toujours. Le déplacement
du centre de 1’écho est de signe opposé dans les lignes paires et impaires aprés in-
version des lignes impaires, comme illustré a la figure [I.18 De plus, si les courants
de Foucault sont asymétriques (différentes amplitudes selon la polarité du gradient

_>
de lecture), le champ By vu par les spins dans les deux cas n’est pas exactement le
méme et une modulation de phase apparait.

i
o
o

Gradient de
Lecture

|
i
i
|

Signal |

Acquis f >

Fic. 1.18 llustration de Ueffet des courants de Foucault sur l'acquisition des échos en
EPI : le gradient de champ magnétique (trait pointillé) est en retard par rapport a la tension
de consigne censée le générer (trait conlinu) et ce décalage n’est pas exactement corrigé.
Ainsi, les centres des échos sont décalés par rapport auz fenétres d’acquisition et ce décalage
est wnversé en méme temps que les lignes impaires sont inversées temporellement. D apreés
hittp ://airto.bmap.ucla.edu/BMCweb/BMC _BIOS/MarkCohen/Papers/EPITheory.html.

— DUeffet du filtre passe-bas a la lecture : ce filtre, qui évite le repliement spectral du
bruit hors du champ de vue dans la direction de lecture, a un effet de lissage des
hautes fréquences, responsable aussi de délais temporels.

Mathématiquement, I'image reconstruite peut-étre décomposée en la somme de deux

images complexes, I'une reconstruite a partir des lignes paires uniquement et 'autre a
partir des lignes impaires.



1.2. Imagerie Echo Planaire 55

FiG. 1.19 Effet de l'artéfact de "ghosting" sur les images EPI : image reconstruite sans
corriger les décalages temporels entre lignes paires et impaires (direction de phase verticale).

Soit M(x,y) 'image idéale reconstruite de la densité de spins de I'objet, c’est a dire
I'image idéale obtenue pour une acquisition sans aucun décalage entre lignes paires et
lignes impaires. En introduisant 6(z,y), 'erreur de phase sur la position au centre de
I’écho, et en faisant ’hypothése que les échos pairs et impairs subissent le méme déphasage
avec des signes opposés, I'image reconstruite en présence de ces décalages, M, peut se
mettre sous la forme [Buonocorel997] :

M = M, + M, (1.11)
avec Mp et M; les images reconstruites respectivement a partir des lignes paires et des

lignes impaires uniquement (les lignes non utilisées étant remplies de zéros). De plus, ces
deux images sont définies par les expressions suivantes :

N 1 . N .
My(a.y) = 5 (M(z, y)eap™™ + M(z,y — Z)eap” %)) (1.12)
et
y 1 —i0(z,y) N —if(z,y—)
Whe.y) = S (MG ery ™9 — M.y — Dyerp e $)  (113)

Ainsi, quelle que soit la valeur de 6(z,y), il apparait bien une image parasite, décalée de
% lignes selon la direction de phase, excepté dans le cas ou #(x,y) est nul partout.

1.2.3 Trajectoires alternatives pour ’acquisition EPI

L’existence de tous les artéfacts décrits précédemment et leur amplification par les
longs trains d’échos ont guidé le développement de trajectoires alternatives pour I’'EPI,
qui permettent d’obtenir des images plus adaptées a certaines applications.

Acquisition EPI segmentée :

L’acquisition EPI segmentée, ou "multi-shots”, permet de limiter la durée du train
d’échos sans perdre en résolution spatiale ni en champ de vue [Menon1997|, ou bien
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d’améliorer la résolution spatiale de l’acquisition a durée de train d’échos constante
|[Hoogenraad2000]. 11 s’agit d’acquérir une partie seulement du plan de Fourier a la suite
d’une impulsion radiofréquence, et donc de décomposer l'acquisition de chaque coupe
en plusieurs blocs, ou segments. Les inconvénients de cette méthode sont, premiérement
la diminution de la résolution temporelle puisque plusieurs impulsions radiofréquence
sont nécessaires a ’acquisition d’une coupe, deuxiémement, ’apparition de nouveaux
artéfacts de type "ghosting”, diis aux variations de signal et de phase périodiques entre
segments et troisiémement, une plus grande sensibilité aux mouvements du sujet par
rapport a 'EPI classique. Afin d’éviter ou de corriger ces artéfacts, des méthodes ont été
développées, telles que le décalage des temps d’échos |[Feinbergl994] qui réduit 1'artéfact
di a la périodicité entre les segments, ou acquisition d’échos navigateurs [Butts1996],
qui permet de corriger les erreurs de phase dues aux mouvements entre segments.

Acquisition durant les rampes de gradient :

En EPI, la nécessité de commuter le gradient de lecture entre chaque ligne du plan
de Fourier entraine un allongement du train d’échos et donc une amplification des ar-
téfacts. L’acquisition des données pendant les temps de commutation du gradient de
lecture (rampes) réalise un gain de temps qui peut étre converti, soit en meilleure qualité
d’image (réduction des artéfacts), soit en meilleure résolution spatiale (plus de données
acquises). Afin de réaliser I'encodage en fréquence pendant les rampes de gradient, tout
en respectant le critére de Nyquist, deux types de trajectoires sont possibles dans le plan
de Fourier :

— (i) L’acquisition a intervalles de temps non réguliers pendant les rampes : I'intervalle
de temps entre deux points de données (At = t,,1 — t,) est ajusté afin que la
valeur de l'intégrale : ;”“ G.(t')dt" soit constante tout au long de I'acquisition
[Howseman1988|. Ainsi, les données sont acquises selon une grille cartésienne et
le nombre de points acquis est le méme que dans une acquisition & amplitude de
gradient constante. Néanmoins, il n’est pas possible de faire varier la fréquence
d’acquisition des données sur tous les imageurs.

— (ii) L’acquisition est réalisée avec At constant, tel que le critére de Nyquist est
vérifié pour la valeur maximale du gradient de lecture : cette méthode conduit & un
suréchantillonnage des points acquis pendant les rampes (1a ou le déplacement dans
le plan de Fourier est le plus lent). Par ailleurs, une réinterpolation des données
sur une grille cartésienne est nécessaire avant reconstruction [Bruder1992], sinon
un artéfact caractéristique en oignon apparait. L’interpolation la plus efficace est
'interpolation par une fonction sinus cardinal [O’Sullivan1985).

Gain de temps réalisé par Uacquisition pendant les rampes de gradient, cas (ii) :

Avec un gradient trapézoidal d’amplitude maximale G et de vitesse de montée p,
le temps d’acquisition d’une ligne du plan de Fourier uniquement pendant le plateau du
gradient d’encodage de fréquence (cas (0)) dure un temps 7} = 2%%—% = 2% +T ou
N, est le nombre de points acquis dans ce cas en vérifiant le critére de Nyquist. Dans le cas
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ou lacquisition pendant les rampes de gradient est permise (ii), I'intégrale temporelle du
gradient variable pendant le temps d’acquisition doit étre égale a l'intégrale du gradient
constant pendant le temps d’acquisition dans le cas précédent, afin de permettre le méme
déplacement final dans ’espace de Fourier, ce qui conduit a la relation suivante :

G N,
FGo(T, + —2) = == = 3G, T, (1.14)
It L,
ou 77 est la durée du plateau du gradient d’encodage de fréquence dans le cas (ii). Ainsi,
le temps total d’acquistion d’une ligne du plan de Fourier vaut :

N, Go Go
T = — =T, — — 1.15
! Lx700 * 1% ' 2 ( )

et le nombre de points de données acquis vaut :

T/ ~GEL
At 1

> N, (1.16)

L’acquisition durant les rampes de gradient nécessite donc plus de points de données
pour échantillonner le méme déplacement dans le plan de Fourier. Par ailleurs, lorsque
I’acquisition est réalisée pendant les rampes de gradients, il n’est plus possible de réaliser
I'encodage de phase pendant celles-ci, le gain de temps par ligne (g;) du plan de Fourier
est donc donné par la relation suivante :

G
m:ﬂ—@+@m?f—% (1.17)

oll T, est la durée de I'impulsion de gradient d’encodage de phase (voir [1.15]). Le gain
de temps total étant proportionnel a N,, I'acquisition pendant les rampes de gradients
est appliquée en général lorsque des matrices de grandes tailles sont acquises.

Acquisition partielle du plan de Fourier :

Le plan de Fourier posséde la symétrie hermitienne, ce qui signifie que la partie réelle
du signal est symétrique par rapport au centre du plan et sa partie imaginaire est antisy-
métrique. Ainsi I'acquisition de la moitié du plan de Fourier permet la reconstruction de
I'image compléte. En pratique, la symétrie hermitienne n’est pas parfaite en raison des
phénomenes de relaxation et des inhomogénéités de EO) (surtout en Gradient-Echo EPI)
et il n’est pas évident de localiser le centre du plan de Fourier précisément avec la moitié
de l'acquisition. Quelques lignes supplémentaires appartenant au second demi plan sont
donc acquises ("overscans”). I’acquisition partielle du plan de Fourier permet de limiter
la durée du train d’échos ou bien d’améliorer la résolution spatiale, mais aussi d’obtenir
une plus grande amplitude du signal IRM en diminuant le TE [Jesmanowicz1998|. Pour
ce faire, I'acquisition débute par les lignes supplémentaires ("overscans") et atteint trés
rapidement le centre du plan de Fourier.
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Acquisitions spirales :

Dans le but d’acquérir les données centrales du plan de Fourier le plus tot possible afin
d’obtenir un signal IRM d’amplitude maximale, des séquences EPI avec des trajectoires
spirales ont été développées (1.20). L’acquisition spirale est moins sensible & certains
artéfacts de 'EPI classique, comme les artéfacts de mouvements et de flux sanguins
INolI1995, [Yang1999|, mais d’autres sont plus difficiles a visualiser et & corriger, comme le
décalage chimique ou les distorsions géométriques. Pfﬂ ailleurs, ces séquences présentent
une trés grande sensibilité aux inhomogénéités de By au tout début de la lecture du
train d’échos. En effet, toute erreur de phase lors de I'acquisition des points au centre
du plan de Fourier provoque d’importantes distorsions dans toute I'image, ce qui rend
I’acquisition spirale moins robuste en routine que 'acquisition EPI classique.

»

el

FiGg. 1.20 Trajectoires spirales pour I’EPI, de gauche & droite : spirale carrée, spirale
circulaire, spirale circulaire dans une acquisition segmentée. L’intérét de la spirale carrée
est de ne pas nécessiter d’interpolation vers une grille cartésienne, en revanche, l’acquisition
spirale circulaire requiert une puissance de gradient moins importante. D’apres

hitp ://airto.bmap.ucla.edu/BMCweb/BMC BIOS/MarkCohen/Papers/EPITheory.html.

Les différents types de trajectoire peuvent aussi étre combinées entre elles selon les
contraintes spécifiques de 'application [Lu2002].

1.2.4 Reconstruction et post-traitement des images EPI

Différents types de trajectoires d’acquisition sont réalisables en EPI, et chaque trajec-
toire nécessite un algorithme de reconstruction spécifique. Nous décrirons ici les étapes
de la reconstruction pour les séquences EPI, les plus utilisées (figures et |1.16)).

1) Réarrangement temporel des données :

La premiére étape de la reconstruction EPI est le réarrangement temporel des don-
nées, de maniére a obtenir un échantillonnage cartésien du plan de Fourier. Cette étape
peut se décomposer en deux parties :

— Inversion temporelle des lignes de données acquises avec un gradient de lecture de

polarité négative (une ligne sur deux).

— Interpolation des données vers une grille cartésienne si nécessaire.
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2) Dimensionnement de la matrice de reconstruction :

La matrice de reconstruction peut étre plus importante que la matrice d’acquisition,
en remplacant les données manquantes dans le plan de Fourier par des zéros avant la
reconstruction. Cette procédure améliore l'aspect des images reconstruites, mais ne
modifie pas leur résolution spatiale réelle.

3) Transformation de Fourier selon la direction de lecture. Apodisation :

Afin de minimiser I'impact de la troncature des données dans le plan de Fourier, res-
ponsable d’oscillations spatiales dans les images reconstruites, une fenétre d’apodisation
est éventuellement appliquée avant la transformation de Fourier.

4) Correction de l’erreur de phase et de 'artéfact de "ghosting” :

Afin de corriger les erreurs de phase dans les données et la modulation de phase entre
lignes paires et impaires responsable de I'artéfact de "ghosting”, un premier volume est
acquis avec les mémes paramétres que les volumes EPI mais sans les gradients d’encodage
de phase. Ce volume est appelé acquisition de référence|Bruder1992|. Dans l'idéal, le
méme écho est acquis NV, fois, mais en réalité, en Gradient-Echo EPI, les échos sont
étroits et bien centrés au début de I'acquisition et s’élargissent en s’écartant du centre au
fur et mesure. En Spin-Echo EPI, les échos sont plus étroits pour les lignes centrales ce qui
correspond a la refocalisation. Les spins se déphasent sous l'effet des inhomogénéités de
champ magnétique et un décalage périodique entre lignes paires et impaires est observé.
L’acquisition de référence est utilisée pour corriger les erreurs de phase dans chaque
ligne du plan de Fourier [Ahn1987| et les décalages périodiques |[Bruder1992), comme
résumé sur le schéma D’autres algorithmes de reconstruction plus sophistiqués
ont été proposés : par exemple, une acquisition de référence comprenant des gradients
d’encodage de phase, avec un décalage de polarité d’'un écho par rapport a ’acquisition
réelle [Hul996]. Cette méthode peut étre généralisée afin d’obtenir une carte de phase
en deux dimensions [Chen2004].

Il existe une autre méthode de correction de I'artéfact de "ghosting”, ne nécessitant pas
d’acquisition de référence : c’est la méthode par calcul de la fonction de transfert de
modulation (MTF) |[Bruder1992|. Par définition, une MTF (dans Pespace image) est la
transformée de Fourier de la PSF ("Point Spread Function”) (dans le plan de Fourier),
correspondant a un artéfact : 'erreur sur la position des échos dans le plan de Fourier, ici.
Il existe donc deux MTF dans une acquisition EPI, correspondants aux lignes paires d’'une
part et aux lignes impaires d’autre part. L’estimation de ces deux fonctions dans une
zone de I'image hors de 'objet, ot le signal mesuré est uniquement di a I'image parasite
permet le calcul d’un filtre de correction. Ce filtre, appliqué & I'un des deux types de
lignes, permet de supprimer 'image parasite. Cette méthode présente néanmoins deux
inconvénients par rapport a la premiére méthode : elle nécessite un champ de vue bien
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plus grand que l'objet et ne corrige pas réellement les décalages périodiques. D’autres
méthodes de ce type ont été proposées [Buonocore1997].

Acquisition de référence
sans encodage
de phase

TF direction de
lecture

v

- Calcul de
l'erreur de phase
linéaire (el) et de sa
correction: exp(-i.el.x) pour
chaque ligne de chaque
coupe
- Correction dans
l'acquisition de
éférence

Calcul de l'erreur
de phase constante e0 et
|{ de sa correction: exp(-i.e0) L N
pour chaque ligne de
chaque coupe

Régression linéaire
de el et e0 pour les
lignes de chaque coupe.
Coefficients de régression
calculés pour un petit nombre de
lignes centrales (en spin-écho) ou
au début de chaque coupe (en
gradient-écho), pour les lignes
paires et impaires
séparément.

Calcul des coefficients de
correction pour toutes les
lignes de toutes les coupes
en utilisant les régressions
linéaires paires ou impaires.
Ces coefficients seront

utilisés pour la correction /
des volumes acquis ensuite
juste apres la TF dans la
direction de lecture

Fic. 1.21  Algorithme de correction de l'artéfact de "ghosting”. Les données brutes de
Uacquisition de référence subissent d’abord une transformation de Fourier 1D selon la direc-
tion de lecture. L’erreur de phase linéaire est ensuite estimée pour chaque ligne de 'acqui-
sition de référence, ce qui correspond a une estimation du déplacement du centre de [’écho
dans le plan de Fourier (théoréeme de décalage de la transformation de Fourier). Cette
erreur est corrigée pour chaque ligne de 'acquisition de référence puis Uerreur de phase
constante est estimée. Finalement, les coefficients de correction linéaires et constants sont
modélisés linéairement (a partir de quelques lignes uniquement, dans la partie du plan de
Fourier la moins exposée aux distorsions). Les coefficients ainsi corrigés seront utilisés pour
la correction des données réelles. Une modélisation non linéaire est ausst possible.
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5) Transformation de Fourier selon la direction de phase. Apodisation.
6) Correction des distorsions géométriques :

Les distorsions géométriques sont en général estimées a partir d’un volume supplémen-
taire, acquis a basse résolution spatiale avec une séquence a plusieurs échos de gradient
[Jezzard1995|. La différence de phase entre les images issues des différents échos permet
de construire une carte des inhomogénéités de Eé, puisque les déphasages sont propor-
tionnels a AEE) et au délai inter-échos. Cette carte de phase est ensuite dépliée (afin de
corriger les sauts de phase) et modélisée par un polynome bidimensionnel, puis extrapolée
dans les régions ou le signal IRM a disparu. Les décalages spatiaux et pertes d’intensité
générés par les élargissements de pixel peuvent ainsi étre estimés et corrigés. Pour les ré-
trécissements de pixel, en revanche, il n’est pas possible de répartir 'intensité en surplus.
Une autre méthode de mesure des erreurs de phase a été proposée [Roopchansingh2003] :
les lignes centrales du plan de Fourier sont acquises deux fois pendant I'acquisition de
chaque image, ce qui permet la reconstruction d’une carte de phase basse résolution pour
chaque image et donc une meilleure prise en compte des distorsions géométr_i)ques en cas
de mouvements du sujet. Par ailleurs, la correction des inhomogénéités de By peut dans
certains cas interférer avec la correction de 'artéfact de "ghosting” qui modifie aussi la
phase des données [Jezzard1995|, ¢’est pourquoi, une méthode de correction simultanée
de ces deux artéfacts a été proposée [Schmithorst2001].

7) Transformation des données complexes en données d’amplitude.

1.2.5 Effets vasculaires

I’EPI, comme la plupart des séquences IRM, est sensible aux mouvements des mo-
ments magnétiques de spin et donc aux flux sanguins [Axel1984]. Plusieurs effets d’origine
vasculaire peuvent apparaitre :

Erreur de localisation du vaisseau sanguin :

Lorsque des spins circulent & une vitesse importante par rapport a la taille des voxels
et aux constantes de temps de l'acquisition IRM, des erreurs de positionnement de ces
spins dans les images apparaissent. Ces décalages dépendent de 'orientation du vaisseau
par rapport aux axes d’encodage de phase et de sélection de coupe, et sont surtout génants
pour les vaisseaux orientés de maniére oblique par rapport a ces axes. Cet artéfact est
amplifié en EPI a cause des longs temps d’échos (TE).

Effet de sortie de coupe ou de déphasage :

En Spin-Echo EPI, Veffet de sortie de coupe se produit lorsque les spins excités par
I'impulsion de sélection de coupe sont sortis de la coupe au moment de la refocalisation :
une perte de signal apparait a 'emplacement des vaisseaux. Cet effet est utilisé dans les
séquences d’angiographie par résonance magnétique (MRA) pour visualiser les vaisseaux.
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Par ailleurs, un spin en mouvements dans un gradient de champ magnétique acquiert une
phase différente de celle des spins au repos, dépendant de sa vitesse. Si dans un voxel la
distribution des vitesses des spins est large, le déphasage intra-voxel devient important
et fait diminuer significativement le signal IRM.

Effet d’entrée de coupe :

Surtout sensible en EPI & haute résolution temporelle (TR court), I'effet d’entrée de
coupe est di a la différence d’aimantation entre les spins circulants et les spins statiques.
En effet, les spins au repos dans une coupe excitée par des impulsions radiofréquences
successives voient leur aimantation se stabiliser a une valeur d’équilibre, J\Te;, inférieure

N
a |Mp|, qui dépend des paramétres de la séquence et du T1 du tissu (voir . Par
conséquent, le remplacement des spins a ’équilibre par des spins provenant de zones non
excitées provoque une augmentation du signal IRM, [Frahm1994], Lu2002, Mazaheri2006].
Tout se passe comme si I’effet d’entrée de coupe conférait aux spins circulants un 7’1 appa-
rent plus faible que le T'1 du sang au repos. De plus, les variations du signal sont générale-
ment corrélées avec la tache cognitive réalisée, puisque ’activation est responsable d'une
augmentation de flux sanguin dans les réseaux capillaires autour des neurones
activés et dans les vaisseaux veineux qui les drainent. Or, la densité vasculaire dans une
zone capillaire est assez faible (de 'ordre de 4%) et le sang y circule lentement (quelques
millimétres par seconde), au contraire, les veines et veinules peuvent occuper une frac-
tion importante du volume d’un voxel et les vitesses de déplacement sont importantes
(quelques centimétres a quelques dizaines de centimétres par seconde)[Mazaheri2006].
L’effet d’entrée de coupe apparait donc surtout au niveau des grosses veines, parfois
trés éloignées de la zone activatée, provoquant la détection d’activation artéfactuelles
|Krings1999, Turner2002), Nair2005].

Plusieurs méthodes ont été proposées pour distinguer les activations d’origine vasculaire
des activations neuronales : par exemple la comparaison des cartes d’activation avec des
images d’angiographie [Lail993], ou la discrimination en fonction des délais d’activation,
supposés plus longs pour les activations d’origine vasculaire |[Lee1995 Krings1999|. Par
ailleurs, des études IRMf & haute résolution spatiale [Lail993|, [Frahm1993| ont montré
que la variation relative du signal BOLD est plus importante pour la composante intra-
vasculaire a bas champ magnétique |[Boxerman1995a), ce qui peut aussi conduire & un
critére de séparation des activations artéfactuelles.

En pratique, 'importance des activations d’origine vasculaire peut-étre réduite par 1’op-
timisation des parameétres d’acquisition, en particulier :

—
— TR longs et angles d’excitation faibles pour diminuer la différence entre |M.,| et

| Mp| [Lu2002],
— acquisition en trois dimensions : la sélection de coupe large limite les effets d’entrée
dans la partie centrale de la coupe [Frahm1994],
bandes de suppression du volume externe appliquées parallélement a la coupe
[Frahm1994] pour détruire I'aimantation des spins susceptibles d’y entrer ,
séquence d’acquisition pondérée en diffusion : ce type de séquence, habituelle-
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ment utilisée pour mesurer les propriétés de diffusion des molécules d’eau du corps
humain, présente la propriété d’atténuer le signal IRM des spins en mouvement
[Song1996, [Song2002, [Jochimsen2004].

1.2.6 Gradient-écho ou Spin-écho EPI pour 'IRMf?

La séquence Spin-Echo EPI est intrinséquement moins sensible aux inhomogénéités
de E)o que la séquence Gradient-Echo EPI et fournit donc des images de meilleure qua-
lité. En revanche, la séquence Spin-Echo EPI dépose plus d’énergie en raison des deE(
impulsions radiofréquences par TR, ce qui limite sa résolution temporelle aux champs B
élevés. En plus de ces aspects techniques, il existe plusieurs différences entre Gradient-
Echo EPI et Spin-Echo EPI en ce qui concerne I'application a PIRM fonctionnelle céré-
brale. Comme détaillé en[1.1.1] plusieurs mécanismes sont responsables des modifications
du signal IRM a I'activation :

Contributions a la modification du signal BOLD :

L’effet intravasculaire est dia & la modification du rapport entre les concentrations de

Hb et HbO, dans les vaisseaux sanguins. [L’augmentation de la proportion de Hb dans
le sang provoque 'apparition de gradients de champ magnétique a ’échelle des globules
rouges, et donc une diminution du T2* des spins des molécules d’eau situées dans les
vaisseaux (déphasage statique décrit par 1'équation . Par ailleurs, la modification du
niveau d’oxygénation de 'hémoglobine provoque une variation du T2 qui peut étre causée
par les échanges entre molécules d’eau et globules rouges, ou bien par le mouvement de
diffusion des molécules d’eau dans le champ magnétique inhomogéne autour des globules
rouges (déphasage dynamique). Ces deux variations sont observables, en Gradient-Echo
EPI pour la variation de T2* et en Spin-Echo EPI pour la variation de T2, au niveau
des vaisseaux sanguins uniquement.
Au niveau du compartiment extra-vasculaire, le déphasage statique (décrit en pro-
voque aussi une variation de T2*. Il existe aussi un effet de déphasage dynamique ob-
servable en T2, di a la diffusion des spins extravasculaires dans un champ magnétique
inhomogeéne, [Jochimsen2004].

.
Dépendance en fonction du champ magnétique B :

A bas champ magnétique E(; (inférieur ou égal a 1.5T), la séquence Gradient-Echo
EPI présente des variations relatives du signal BOLD plus importantes que la séquence
Spin-Echo EPI (environ 1.9 fois supérieures), correspondant a une variation de T2* a
I’activation supérieure & celle de T2 [Bandettini1994]. Néanmoins, en Gradient-Echo EPI
et en Spin-Echo EPI, la composante la plus importante du signal BOLD a bas champ est
la composante intravasculaire méme dans les régions oul la fraction vasculaire est faible
[Boxerman1995al, [Song1996, [Jochimsen2004]. De plus, la contribution principale & ce
signal vasculaire provient des veines et vénules qui drainent un large réseau de capillaires
et accumulent donc des variations d’oxygénation importantes. A bas champ, la séquence
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Spin-Echo EPI présente des variations de signal BOLD plus faibles, le CNR est moins
bon qu’en Gradient-Echo EPI, mais la contamination par les gros vaisseaux sanguins est
moins importante qu’en Gradient-Echo EPI IBoxerman1995b|. De plus, en Spin-Echo
EPI la sensibilité varie en fonction du rayon des vaisseaux sanguins et est maximale au
niveau des capillaires (modélisation par des méthodes de type Monte-Carlo).

A hauts champs magnétiques (supérieur a 4.0 T), le T2 du sang est beaucoup plus court
que celui des tissus (I'inverse de ce qui a lieu & 1.5T) et I'influence des effets intravas-
culaires diminue par rapport aux effets extravasculaires [Fujita2001]. En particulier, la
séquence Spin-Echo EPI est plus sensible a l'effet de déphasage dynamique autour de la
microvasculature. Cette sensibilité est accentuée par 'augmentation plus que linéaire de
Pamplitude de la composante extravasculaire avec le champ magnétique surtout lorsque
des gradients de diffusion sont ajoutés a la séquence Spin-Echo EPI pour détruire
les résidus de signal intravasculaire [Yacoub2003|. Cette propriété permet de détecter

la composante extravasculaire de maniére robuste a des champs §>0 de l'ordre de 7T
[Yacoub2005), et en particulier de détecter la réponse BOLD précoce (voir [L.1.2)) qui est
supposée provenir de la microvasculature tissulaire [Yacoub2001]. Par ailleurs, méme
si la sensibilité de la séquence Gradient-Echo EPI aux effets extravasculaires est aussi
améliorée a haut champ magnétique [Yangl1999|, leffet de déphasage statique associé
aux gros vaisseaux subsiste, ce qui rend la séquence Gradient-Echo EPI moins spécifique
spatialement que la séquence Spin-Echo EPI En termes de sélectivité, la séquence
Spin-Echo EPI est donc la plus adaptée aux champs magnétiques élevés, méme si
une réserve est apportée [Goense20006], concernant la dépendance en T2* des acquisi-
tions Spin-Echo EPI lorsque les trains d’échos sont longs, comme illustré a la ﬁgurem

% signal change
coefficient

correlation

0 1 2 3 4 5 &

Fi1G. 1.22 Carte des variations relatives du signal BOLD (AS) obtenue avec une séquence
Spin-Echo EPI segmentée (train d’échos de 30.7 ms) chez un singe (cortex visuel), et profils
spatiauz de AS (blew) et du coefficient de corrélation avec la stimulation (rouge), en mil-
limétres par rapport ¢ la surface du cerveau. Les vaisseaux de surface participent au signal
BOLD avec des AS élevés (effet du T2%), alors que la réponse des capillaires se caractérise
par une corrélation plus importante avec la stimulation et des AS plus faibles. Avec des
trains d’échos plus courts, la composante surfacique disparait. D’aprés [Goense2000).
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1.3 Détection des activations cérébrales

L’objectif d’une expérience d’IRM fonctionnelle cérébrale est, dans un premier temps,
de réaliser la cartographie des zones impliquées dans une tache cognitive donnée. Pendant
la réalisation de la tache, des séries temporelles d’images sont acquises, généralement avec
la séquence EPI qui offre une bonne résolution temporelle (de 'ordre de 2 secondes
pour I'acquisition du cerveau entier), mais est soumise aux différents artéfacts décrits
précédemment (1.2.2). Le bruit électronique a l'acquisition ainsi que toutes les
sources de variabilité physiologique, sont responsables de variations aléatoires du signal
IRM. Des répétitions de la stimulation sont donc nécessaires afin d’améliorer la robus-
tesse de la détection. Néanmoins, la répétition des stimuli pose aussi la question de la
stationnarité de la réponse cérébrale. Pour toutes ces raisons, la détection des activations
est une opération statistique, qui donne un résultat associé a un niveau de confiance, dé-
pendant des conditions dans lesquelles 'acquisition et la détection ont été réalisées.

Le choix de la méthode statistique de détection des activations est lié au modéle de
fonctionnement du cerveau sur lequel s’appuie 'expérimentateur, puisque, dans de nom-
breux cas, des informations a prior:i doivent étre apportées. Ce chapitre commence par
une bréve description des deux modeéles d’organisation cérébrale complémentaires, et
des types d’analyses statistiques associés a chacun d’eux. Nous décrivons ensuite la
conception d’un paradigme expérimental, ainsi que les différents prétraitements requis
avant I'analyse statistique des données fonctionnelle. Finalement, nous présentons la mé-
thode la plus largement utilisée actuellement pour I'analyse des données fonctionnelles,
la cartographie statistique paramétrique, qui est a la base des logiciels d’analyse SPM
(www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm) et FSL (www.fmrib.ox.ac.uk/fsl).

Ce chapitre s’appuie particuliérement sur les cours rédigés par K.J. Friston, A.P. Holmes,
J.-B. Poline et K.J. Worsley (disponibles sur www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/course/).

1.3.1 Les différents types d’approche
Modéles théoriques

Depuis le 19°™¢ siécle, deux modéles de 'organisation fonctionnelle cérébrale sont op-
posés, le modéle d’intégration fonctionnelle et le modéle de ségrégation fonctionnelle. Le
premier modéle postule quune fonction cérébrale est le résultat de l'intégration d’opé-
rations effectuées par plusieurs zones de cortex a différentes échelles, alors que le second
suppose qu’'une zone de cortex peut étre spécialisée dans la réalisation d’une fonction
cérébrale précise. Ces deux modéles sont complémentaires, puisqu’une tache cognitive
complexe est généralement réalisée par un réseau de zones corticales spécialisées dans
différentes taches élémentaires, connectées anatomiquement. Le fonctionnement cérébral
repose donc sur un équilibre complexe entre ces deux modéles [Tononil994|. Dans le
cortex visuel par exemple, 'information globale est construite par l'intégration des in-
formations recueillies par des zones de cortex spécialisées dans la détection d’un aspect
de I'image (couleurs, orientations, positions, visages ...).
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Méthodes statistiques

D’un point de vue pratique, deux approches différentes sont utilisées pour la détec-
tion des activations fonctionnelles, selon le modéle d’organisation dans lequel se place
Pexpérimentateur. Si I’étude cible plutdt les aspects intégrés d’une fonction cognitive, les
méthodes statistiques utilisées vont rechercher des corrélations fonctionnelles entre diffé-
rentes zones du cerveau. Il s’agit donc d’approches multivariées, qui prennent en compte
les réponses de tous les voxels du cerveau en méme temps, telle que 'analyse en com-
posantes indépendantes|Calhoun2002]. Ces méthodes cherchent a extraire des modes de
réponse présents dans les décours temporels de certains voxels du cerveau et fournissent
une description de ces différents modes associée a leurs cartes spatiales. L’étude des corré-
lations entre zones cognitives "au repos", décrite briévement en [I.1.3], fait aussi partie de
cette classe de méthodes. A l'inverse, lorsque 1’étude porte sur la localisation précise des
groupes de neurones effectuant une tache cognitive élémentaire, des méthodes univarices
sont utilisées. Elles testent indépendamment I'implication de chaque voxel dans la tache
proposée, en mesurant, par exemple, le niveau de corrélation entre les taches proposées et
les variations de signal dans le décours temporel du voxel. Ces méthodes sont trés utili-
sées pour 'TRMf exploratoire, c’est a dire lorsqu’une nouvelle tache cognitive est étudiée,
et sont généralement les plus simples & mettre en oeuvre et a interpréter. C’est pourquoi
les méthodes univariées, regroupées sous le nom de cartographie statistique paramétrique,
ou "statistical parametric mapping”, sont utilisées dans la majorité des études cognitives.
La validation des nouvelles méthodes d’acquisition pour 'IRMf est aussi généralement
effectuée par des approches univariées. Dans la suite de ce chapitre, nous décrivons donc
cette approche plus en détails (en , aprés avoir détaillé, dans le prochain para-
graphe, la conception d’une expérience d’IRMf et les différents prétraitements réalisés
sur les données fonctionnelles.

1.3.2 Conception et prétraitements d’une analyse IRMf
Conception du paradigme expérimental

La conception du paradigme expérimental est une des étapes les plus importantes
dans une expérience d’IRMf, c¢’est la définition du nombre et du type de conditions expé-
rimentales, ainsi que de l'ordre et des délais entre les présentations de ces conditions au
sujet. Le paradigme doit permettre de répondre a la question posée, c’est a dire fournir
une puissance statistique suffisante pour détecter les effets attendus. La puissance statis-
tique est liée au nombre de répétitions de chaque condition, a 'intensité des conditions,
et aux moyens utilisés pour maintenir le sujet concentré sur la tache. Il existe actuel-
lement deux grandes classes de paradigmes expérimentaux : les paradigmes en blocs
qui présentent des stimulations intensives pendant de longues durées (d’une dizaine a
une trentaine de secondes) et les paradigmes événementiels qui présentent des stimu-
lations bréves (de lordre de quelques dizaines de millisecondes & quelques secondes),
afin de provoquer une réponse cérébrale quasi impulsionnelle [Buckner1996, Rosen1998).
Le choix entre ces deux types de stimulation dépend du type de question posée, de
I'intérét ou non pour la réponse hémodynamique impulsionnelle, et de la qualité des
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données disponibles : un paradigme par blocs fournissant une meilleure puissance sta-
tistique. L’ordre d’apparition des différentes conditions peut étre déterministe ou aléa-
toire. De nombreux articles décrivent I'optimisation des paradigmes expérimentaux :
[Dale1999, [Friston1999, Liu2001), Lin2004al, Liu2004b]...

Prétraitements des séries temporelles

Aprés 'acquisition et la reconstruction des données d’IRMf, plusieurs prétraitements
sont nécessaires avant I’analyse statistique des images. Ces différents prétraitements ont
une influence sur les résultats statistiques obtenus, ce qui rend délicat le choix de leur
application éventuelle et de leurs paramétres [Hopfinger2000]. Nous détaillons dans la
suite les prétraitements les plus couramment appliqués selon un ordre chronologique.

Correction de mouvement et rééchantillonnage des données :

Les mouvements de téte du sujet pendant 'acquisition d’une série temporelle en IRMf
peuvent étre responsables de la détection d’activation artéfactuelles, notamment aux
bords du cerveau, et sont particuliérement difficiles & corriger pour les acquisitions
2D multicoupes. En effet, les modifications du signal TRM dues aux mouvements
dépendent a la fois de I'erreur de positions des groupes de spins, et de I'historique de
leurs positions précédente [Friston1996]. Une correction efficace doit donc réaliser a la
fois un réalignement des volumes par rapport & un volume de référence, mais aussi
une correction d’intensité du signal dans certains voxels. Il est aussi possible d’inclure
les paramétres de mouvement dans le modéle linéaire généralisé, afin de supprimer la
variance liée aux mouvements dans le bruit résiduel. Néanmoins, en cas de mouvements
corrélés a la tache, cette opération réduit considérablement la réponse cognitive détectée.
En imagerie 2D multicoupes, des mouvements peuvent avoir lieu durant 'acquisition
d’'un volume. Dans ce cas, 'application d’une transformation rigide au volume complet
n’est pas efficace puisque la correction de mouvement n’est pas indépendante de la
correction des délais d’acquisition (détaillée ci-dessous). De nouvelles approches ont donc
été développées afin d’appliquer ces deux corrections simultanément [Bannister2002].
La correction de mouvement s’avére indispensable la plupart du temps, étant donné
que méme des mouvements de faible amplitude peuvent générer des activations artéfac-
tuelles. Le réalignement des volumes s’accompagnent d’un rééchantillonnage spatial de
chaque volume afin de pouvoir réaliser les transformations géométriques estimeées.

Normalisation spatiale :

En IRMf, la comparaison entre les activations des différents sujets est généralement
réalisée aprés avoir "plongé" les données individuelles dans un référentiel commun, ou
"template”, par des transformations géométriques. L’espace commun permet aussi une
description normalisée des localisations des zones de cortex. Les plus utilisés sont le
référentiel de Talairach et le template du MNI, (Montréal Neurological Institute).
Actuellement, il devient possible de comparer des données individuelles sans les norma-
liser spatialement, grace a de nouvelles méthodes d’analyse basées sur une parcellisation
anatomique des données de chaque sujet sur des critéres fonctionnels [Thirion2006b).
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Correction des délais d’acquisition :
Lorsque les séries fonctionnelles sont acquises sous forme de volume multi-coupes, les
coupes d’'un méme volume sont acquises a des instants différents. Afin de comparer les
décours temporels des voxels appartenants a différentes coupes, il est donc nécessaire de
rééchantillonner temporellement le signal dans chaque coupes en fonction de son ordre
d’acquisition, en choisissant généralement la coupe centrale comme référence.

Lissage spatial :

Un lissage spatial des données est généralement réalisé par application d’un filtre spatial
gaussien isotrope, dont la largeur a mi-hauteur est de 'ordre de 2 fois la dimension du
voxel. Ce lissage est appliqué pour trois raisons :

— améliorer le contraste sur bruit fonctionnel (voir , puisque les variations de
signal dues a l'effet BOLD (voir sont supposées similaires pour des voxels
voisins, alors que le bruit aléatoire est réduit par le lissage,

— g’assurer que la distribution du bruit (e) est une bonne réalisation d’un champ
aléatoire gaussien, de sorte que les techniques de corrections pour les comparaisons
multiples dans les analyses univariées s’appliquent directement (voir ,

— minimiser la variabilité inter-individuelle dans la localisation des activations, afin
de faciliter les comparaisons inter-sujets.

Ce prétraitement tend néanmoins a disparaitre lorsque 'analyse n’est pas réalisée avec
une méthode univariée, afin d’éviter la perte de résolution spatiale associée au lissage.

Lissage temporel et auto-corrélation :
Les décourts temporels des voxels sont filtrés temporellement, de deux maniéres.
Tout d’abord, les composantes & variations plus lentes que la stimulation sont exclues
de I'analyse statistique en incluant une base de fonctions cosinus discrétes [Holmes1997],
dont la plus haute fréquence est inférieure a celle du paradigme, dans la matrice expéri-
mentale (décrite au paragraphe suivant).
De plus, en particulier dans les paradigmes événementiels, il est préférable de corriger
I’autocorrélation présente dans le bruit d’acquisition durant ’analyse statistique, c’est le
"blanchiment des données". I’auto-corrélation est estimée en deux étapes : une premiére
analyse statistique est réalisée dans laquelle le bruit résiduel est estimé, puis ce bruit est
modélisé par un modeéle autorégressif d’ordre p, de la forme : X,, = Zp apXn—p + €n,
ot X,, est le bruit résiduel a I'instant n. Un modéle autorégressif du premier ordre suf-
fit généralement a modéliser I’autocorrélation du bruit, et la matrice d’autocorrélation
estimée est ensuite introduite dans I'analyse statistique univariée [Woolrich2001].

1.3.3 Cartographie statistique paramétrique

Le succés de la cartographie statistique paramétrique repose en partie sur la simpli-
cité conceptuelle de cette approche : un seul test est appliqué par voxel et les résultats
de tous les tests permettent de construire une carte de la réponse cérébrale. La cartogra-
phie statistique paramétrique s’appuie sur un modeéle linéaire généralisé, et les résultats
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obtenus sont interprétables dans le cadre de la théorie des champs aléatoires gaussiens.

Le modéle linéaire généralisé

L’écriture d’un modéle linéaire généralisé nécessite de faire les hypothéses suivantes
sur la réponse du cerveau & une stimulation :

— reproductibilité de la réponse lorsqu’un méme stimulus est appliqué plusieurs fois
(stationnarité),

— linéarité de 'activation : lorsque deux stimulus sont appliqués en méme temps, les
réponses s’additionnent,

— uniformité de la fonction de réponse hémodynamique entre les différentes zones
cérébrales et les différents sujets,

— distribution normale du bruit de mesure (¢), de moyenne nulle et de variance oV,
ou V est la matrice d’autocorrélation temporelle.

L’approche du modéle linéaire général consiste a modéliser les séries temporelles
observées pour chaque voxel par une combinaison linéaire de fonctions explicatives, et
un terme d’erreur résiduelle :

YR(t,) = By X filts) + B3 X fo(ts) + oo 4+ B X filts) + .o+ BE X fr(ts) +€"(t;) (1.18)

avec Y*(t,) la valeur du signal IRM mesuré¢ dans le voxel k a U'instant ¢, (s € [1, N]). Les
fonctions explicatives sont indexées par 1 (I € [1, L]). €*(¢,) désigne I'erreur sur la mesure
au temps t, dans le voxel k et les 3 sont les coefficients de régression associés a chacune
des fonctions explicatives. Le choix des fonctions explicatives est une étape essentielle
de I'évaluation statistique d’une expérience d’IRMf, étant donné que les tendances non
prises en compte dans le modéle linéaire général sont incluses dans le bruit, risquant
d’invalider I'hypothése de la distribution normale du bruit. Ce modéle peut s’exprimer
sous forme matricielle :

YE=F xpr4 & (1.19)
olt Y* est le vecteur des valeurs du signal mesurées dans le voxel k, F est la matrice
expérimentale (fi; = f;(t;)), B* est le vecteur des régresseurs dans le voxel k et €

est le vecteur temporel du bruit. De cette maniére, la premiére étape de la détection
des activations cérébrales se présente comme un probléme inverse dont les GF sont
les inconnues. Ce probléme est en général surdéterminé (N > L) et des méthodes
d’inversion matricielle du type pseudo-inverse (principe décrit en sont utilisées
pour trouver le vecteur S* qui minimise le bruit résiduel au sens des moindres carrés si
la matrice d’autocorrélation, V, est I'identité et au sens du maximum de vraisemblance
sinon.

Aprés la détermination des (¥, des tests sont effectués sur ces coefficients, afin de
donner pour chaque voxel la réponse a la question posée et le niveau de confiance, dans
le cadre de la théorie de I'inférence statistique et des champs aléatoires gaussiens. Ces mé-
thodes et les corrections appliquées pour pallier au probléme des comparaisons multiples

sont décrites en et
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Construction de la matrice expérimentale

La construction de la matrice expérimentale consiste a injecter dans le modéle des
informations a priori concernant le signal IRM acquis pendant la stimulation. Les
fonctions explicatives peuvent étre divisées en deux groupes : les fonctions liées a la
stimulation proposée au sujet et les fonctions modélisant les effets indésirables. Les
fonctions liées a la stimulation sont construites comme la convolution d'une base de
fonctions décrivant la réponse cérébrale impulsionnelle avec une fonction décrivant les
temps d’application et les durées de chaque condition. Une des bases de fonctions les
plus utilisées comprend une réponse hémodynamique cérébrale canonique qui modélise
la réponse cérébrale (voir par la différence de deux fonctions Gamma, et éven-
tuellement les premiéres dérivées partielles par rapport au parameétre temporel ou au
parameétre de largeur [Friston1998b], comme illustré a la figure [1.23|

0 5 10 15 20 PST(s)

Fi1Gc. 1.23  Réponse hémodynamique canonique et ses deux dérivées premiéres. La dérivée
temporelle permet de modéliser les différences entre les délais de réponse et la dérivée par
rapport a la largeur modélise les différences dans la forme des réponses [Friston998b)].

Les effets indésirables comprennent :
— la composante continue du signal IRM, qui peut varier entre les sessions dans une
méme acquisition IRMf
— les dérives lentes du signal, dues a des dérives électroniques ou a des mouvements
lents du sujet mal corrigé par ’algorithme de correction de mouvement.
Le premier effet est intégré dans la matrice expérimentale en ajoutant une fonction par
session, constante au niveau de la session et nulle ailleurs. Le second effet est intégré en
ajoutant une base de fonctions & variations lentes, comme décrit précédemment.



Chapitre 2

Nouvelles méthodes pour 'IRMf

L’Tmagerie fonctionnelle cérébrale par Résonance Magnétique est a présent couram-
ment utilisée dans les laboratoires de neurosciences et est considérée comme un des outils
les plus performants de cartographie des activations cérébrales. La séquence d’acquisition
habituellement utilisée est la séquence Echo Planaire, présentée au chapitre , et les
paramétres usuels des acquisitions d’IRMf sont les suivants :

— matrices d’acquisition de 64 x 64 ou 128 x 128 points,

— champs de vue englobant le cerveau entier, de ordre de 240 x 240 mm?,

— résolutions spatiales de I'ordre de 2 & 4 mm,

— 20 et 30 coupes acquises afin de couvrir 'ensemble du cerveau, avec des épaisseurs

de coupes entre 2 et 5 mm

— TE compris entre 30 et 60 ms & 1.5 T afin de maximiser le contraste sur bruit du

signal BOLD tout en gardant le plus de signal IRM possible,

— TR compris entre 2 et 3 secondes.

Ce type de paramétrage est bien approprié pour les études exploratoires de processus
cognitifs sur le cerveau entier. De méme, le traitement statistique des données fonction-
nelles en utilisant un modéle linéaire généralisé (1.3.3)), a Paide de logiciels tres répandus
tels que SPM ou FSL par exemples, permet la détection rapide des zones impliquées
dans un processus cognitif, ainsi qu'une évaluation des amplitudes relatives de différents
effets. De plus, la relative homogénéité des paramétres d’acquisition et des méthodes
d’analyse permet la comparaison des résultats obtenus dans différents laboratoires.

Néanmoins, lorsque la recherche porte sur les propriétés du signal BOLD lui-méme,
ou cherche a mieux caractériser un processus cognitif connu ou une aire cérébrale déja
étudiée, des paramétres d’acquisition différents, plus adaptés au probléme posé, peuvent
étre utilisés. En particulier, selon que la résolution spatiale ou la résolution temporelle
est prioritaire, de nouveaux compromis entre les paramétres d’acquisition peuvent étre
trouvés. Des modifications de la trajectoire d’acquisition de la séquence EPI permettent
aussi d’optimiser les conditions d’acquisition en fonction des applications (voir .
Par ailleurs, des innovations technologiques, telles que la réduction du champ de
vue ou l'acquisition avec plusieurs antennes en paralléle, permettent d’améliorer les
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performances de l'acquisition a la fois en termes de résolution spatiale et de résolution
temporelle, mais au détriment du rapport signal sur bruit (SNR). Néanmoins, le SNR

s’élevant proportionnellement a B4 aux champs Bo moyens et proportionnellement a
By aux champs élevés [H0ult1976]7 ces méthodes deviennent trés prometteuses a hauts
champs pour 'IRM en général et 'IRMf en particulier. L’application de ces nouvelles
techniques & Pamélioration de l'acquisition Echo Planaire est décrite dans la premiére
partie de ce chapitre . Cette partie présente aussi des méthodes d’acquisition
originales, reposant sur un contraste différent du contraste BOLD, ou utilisant des
séquences d’acquisition différentes de ’'EPI.

De méme, lorsque le paradigme choisi s’approche des limites de validité du modéle
linéaire généralisé ou lorsque des questions cognitives plus complexes se posent, telles
que la mesure des délais entre plusieurs étapes d’un processus cognitif par exemple, des
méthodes d’analyse nouvelles sont développées parallélement aux nouveaux types d’ac-
quisition. La deuxiéme partie de ce chapitre détaille tout d’abord les limites du
modéle linéaire généralisé : non-linéarite, non-stationnarité, etc ... Le probléme de ’esti-
mation robuste des courbes de réponse hémodynamiques est présenté ensuite ainsi que
Papport du formalisme bayésien a I'estimation et les différents a priori qui peuvent étre
introduits dans ce cadre. I’application récente du formalisme de I’analyse multifractale
a la détection de l'activité cérébrale est aussi évoquée.

2.1 Nouveaux développements pour ’acquisition en
IRMf

2.1.1 Acquisition & champ de vue réduit
Principe

Dans une acquisition IRM conventionnelle en deux dimensions, le temps d’acquisition
est proportionnel au nombre de pas de gradient d’encodage de phase. Par conséquent, la
réduction du champ de vue a acquérir permet de réduire la durée d’acquisition & réso-
lution spatiale fixée, ou d’améliorer la résolution spatiale a durée d’acquisition fixée, ou
tout autre compromis. L’obstacle a la réduction du champ de vue selon la direction d’en-
codage de phase est le repliement d’image, inévitable selon cette direction, des signaux
IRM provenant des zones extérieures au champ de vue acquis (comme expliqué en [A.2)).
En revanche, la réduction du champ de vue selon la direction de fréquence ne pose pas ce
probléme puisqu’il est possible d’appliquer un filtre passe-bande pendant ’acquisition.
Lors d’une acquisition en EPI, la durée du train d’échos est aussi proportionnelle au
nombre de pas d’encodage de phase. Par conséquent, la réduction du champ de vue selon
la direction d’encodage de phase permet d’améliorer soit la résolution spatiale, tous les
autres paramétres restant fixés, soit la qualité d’image par la réduction des artéfacts liés
a la longueur du train d’échos . La réduction du champ de vue en EPI a été propo-
sée pour la premiére fois en 1988 [Mansfield1988]|, en utilisant une méthode originale qui
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réalise des combinaisons d’images réalisées avec des trajectoires d’acquisition EPT diffé-
rentes, ce qui permet d’éliminer les signaux repliés par simple soustraction. Néanmoins,
cette méthode nécessite plusieurs acquisitions successives ce qui limite la résolution tem-
porelle. Par la suite, les méthodes de réduction du champ de vue déja appliquées aux
séquences IRM conventionnelles furent appliquées en EPI.

Par ailleurs, lorsque le probléme de repliement d’image est résolu, la réduction du champ
de vue permet de s’affranchir des organes du sujet qui présentent des artéfacts de sus-
ceptibilité, ou des mouvements d’origine physiologique.

Méthodes

Deux méthodes ont été proposées pour supprimer le repliement d’image lorsque le
champ de vue acquis est plus petit que 1’'objet selon la direction de phase.
La premiére, appelée sélection du volume interne, est uniquement réalisable dans les sé-
quences de type Spin-Echo , puisqu’elle nécessite deux impulsions radiofréquences.
En effet, il s’agit de sélectionner le plan de 'image durant I'impulsion d’excitation, et
d’appliquer ensuite un gradient selon la direction d’encodage de phase pendant 'impul-
sion de refocalisation (180 °) [Feinberg1985|. L’ordre des deux directions peut aussi étre
inversé. Ainsi, les spins n’ayant subi que I’excitation sont déphasés de maniére importante
par les gradients déphaseurs positionnés de part et d’autre de I'impulsion de refocalisa-
tion, et seuls les spins ayant subi l'excitation et la refocalisation participent au signal
IRM. Cette méthode présente 'avantage de ne pas augmenter ’énergie déposée par les
séquences de type Spin-Echo. Son inconvénient principal apparait dans les acquisitions
multi-coupes. En effet, une des deux impulsions sélectionne une bande perpendiculaire
a la sélection de coupe, inversant ou excitant, une partie des spins des coupes voisines.
Ces excitations répétées saturent le signal et modifient ses propriétés.
La seconde méthode est appelée suppression du volume externe et consiste a exciter sé-
lectivement puis a déphaser les spins situés dans les zones extérieures au champ de vue
selon la direction d’encodage de phase, afin que leur aimantation longitudinale soit nulle
au moment de l'excitation du volume d’intérét. Ces zones ne participent donc pas au
signal IRM. Cette méthode autorise les acquisitions multi-coupes puisque les excitations
et déphasages multiples sont subies par les spins hors de la région d’intérét. Cette mé-
thode a d’abord été développée pour la spectroscopie IRM qui nécessite la définition d’un
volume localisé pour I'acquisition [Kimmich1987]. En raison de I’énergie déposée impor-
tante, elle est surtout utilisée dans les séquences de type Gradient-Echo, dans lesquelles
la premiére méthode n’est pas applicable.

Applications

La réduction du champ de vue vise a améliorer la résolution spatiale des images dans
une zone réduite de ’objet a imager, ou bien a réduire la durée effective d’acquisition afin
de "figer" les organes en mouvement, par exemple en imagerie cardiaque [LeRoux1998).
La réduction du champ de vue permet aussi de réduire les artéfacts provoqués par
les zones extérieures au champ de vue (artéfacts de mouvement ou de susceptibilité
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magnétique). Il est ainsi possible d’obtenir des images de 'abdomen ou de la colonne
vertébrale débarrassées des artéfacts de mouvement provoqués par la respiration en
applicant la sélection du champ de vue interne |[Feinberg1985]. En spectroscopie IRM,
la contamination des spectres cérébraux par le signal des lipides a 'extérieur du cerveau
peut étre réduite par Papplication de la suppression de volume externe [Luo2001],
comme illustré a la figure 2.1} La suppression du volume externe est aussi utilisée dans
les zones présentant des artéfacts de susceptibilité magnétique importants, afin d’éviter
la contamination du spectre du volume d’intérét [Bataille2006].
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Fic. 2.1  Effet de la suppression du volume externe en spectroscopie IRM : images coro-
nales de cerveau de rats acquises sans (a) et avec (b) suppression du volume externe autour
de la zone d’acquisition du signal spectral (rectangle blanc). (c,d) : spectres chimiques me-
surés dans les images (a,b). La contamination par les lipides de la couche extracriniale
(pics inférieurs a 2.0 ppm) est bien supprimée en d). D’aprés [Luo2001).

En IRM fonctionnelle cérébrale, 'intérét de la réduction du champ de vue est d’abord
d’améliorer la résolution spatiale, mais aussi d’améliorer la résolution temporelle, lorsque,
a hauts champs E(; en particulier, le niveau élevé des distorsions impose ’acquisition
d’une image en plusieurs segments |[Pfeuffer2002], comme illustré a la figure 2.2

Inconvénients

L’inconvénient principal de la réduction du champ de vue est la diminution du SNR
lorsque la résolution spatiale s’améliore. En effet, le SNR est proportionnel au volume du
voxel (voir[A.2)). Cet effet est néanmoins modéré par le gain en contraste sur bruit (CNR)
provenant de la réduction des effets de volume partiel (A.2). En IRMf, amplitude du
contraste BOLD augmente lorsque la résolution spatiale s’améliore, ce qui traduit une
réduction de leffet de volume partiel entre zones activées et non activées [Frahm1993].
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Fic. 2.2 Apport de la réduction du champ de vue en IRMf a 7 T. En (a,b,c) : cartes
d’activation (t-scores, test de Student) superposées sur les images sagittales du cortex visuel
d’un sujet humain soumis o une stimulation visuelle par blocs. En (a) : acquisition du
champ de vue entier réalisée en 4 segments (l'inhomogénéité spatiale du signal est die a
I’émission par une antenne de surface). En (b) : acquisition avec suppression du volume
externe. En (c) : le champ de vue est réduit a 29 mm avec suppression du volume externe,
acquisition réalisée en un seul segment (durée : 500 ms au liew de 2 s en (a) et (b)).
La résolution spatiale est de 0.9 x 0.9 mm? dans le plan, avec une épaisseur de coupe de
3mm. En (d,e,f) : cartes de variation relative du signal BOLD obtenues dans les conditions
(a,b,c). En (g,h,1) : réponses hémodynamiques moyennées sur les voxels les plus activés (i
> 2) dans les conditions (a,b,c). Ces résultats mettent en évidence la reproductibilité de la
localisation et des valeurs d’activation avec et sans réduction du champ de vue, ainst que
le gain en résolution temporelle d’un facteur 4. Dans cette application, la suppression du
champ de vue externe est réalisé par un module BISTRO (" Bi-insensitive train to obliterate
signal") [Luo2001)] qui consiste en une série d’impulsions hyperboliques sécantes (32 par
exemple, durée totale : 300 ms), dont les amplitudes évoluent aussi selon une fonction
hyperbolique sécante, séparées par des gradients de déphasage. Cette séquence est optimisée
pour l’émission avec une antenne de surface, le grand nombre d’impulsions d’amplitude
variable permet de pallier aux inhomogénéités de E) D’apres [Pfeuffer2002].

Par ailleurs, les impulsions radiofréquences supplémentaires utilisées pour la suppression

du volume externe augmentent ’énergie déposée par la séquence, ce qui peut interdire
H

I'usage de cette méthode a hauts champs magnétiques By.
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2.1.2 Imagerie paralléle
Principe

Une autre maniére d’améliorer la résolution spatiale, ou la résolution temporelle,
ou les deux simultanément, consiste a utiliser un réseau d’antennes en paralléle (voir
pour la réception du signal IRM, ce qui apporte une dimension d’encodage sup-
plémentaire. En effet, lorsqu’une seule antenne volumique est utilisée en réception, elle
est optimisée afin que le signal IRM provenant du champ de vue soit le plus homogéne
possible spatialement. Au contraire, en utilisant plusieurs antennes de surface avec des
profils de sensibilité inhomogénes, le niveau du signal IRM recueilli par chaque antenne
pour un voxel particulier dépendra de la position relative de ce voxel par rapport a
chaque antenne, ce qui représente une direction d’encodage spatial supplémentaire.
Cette méthode d’acquisition a d’abord été développée afin d’améliorer le SNR des images,
en combinant de maniére simple les signaux acquis par les antennes, chaque antenne de
surface ayant une meilleure sensibilité qu'une antenne volumique dans son environne-
ment proche [Roemerl1990|. Néanmoins, 'acquisition paralléle permet surtout de lever
I’ambiguité sur 'origine spatiale de deux signaux se retrouvant superposés, en particulier
en cas de repliement de spectre [Ral993|. Cette propriété permet d’accélérer I'acquisi-
tion des images IRM. Le premier algorithme de reconstruction paralléle a été proposé
en 1997. Cette méthode, appelée SMASH, "Simultaneous Acquisition of Spatial Harmo-
nics"” [Sodickson1997|, était assez contraignante puisqu’elle nécessitait un réseau d’an-
tennes possédant une géométrie particuliére. L'imagerie paralléle ne s’est donc répandue
qu’avec le développement des algorithmes SENSE [Pruessmann1999|, puis GRAPPA
[Griswold2002], qui fonctionnent avec des réseaux d’antennes quelconques.

Un repliement de spectre apparait lorsque la fréquence d’échantillonnage ne vérifie pas
le critére de Nyquist selon la direction de phase (critére résumé dans 1’équation du
paragraphe , ce qui peut arriver pour deux raisons :

— i) l'objet est plus large que le champ de vue selon la direction de phase, les signaux
provenant des zones extérieures de l'objet sont donc sous-échantillonnés et sont
repliés a l'intérieur du champ de vue utile dans les images reconstruites,

— ii) 'objet est plus petit que le champ de vue souhaité selon la direction d’encodage
de phase mais le pas d’échatillonnage fréquentiel selon cette direction (Ak,, voir
est supérieur a la valeur donnée par la relation , d’un facteur R multi-
plicatif, sans modifier la résolution spatiale selon cette direction (le champ de vue
réellement acquis est donc égal au champ de vue souhaité divisé par R).

Dans le cas ii), augmenter le pas d’encodage de phase en conservant la méme résolution
spatiale signifie acquérir moins de lignes du plan de Fourier. En effet, la résolution spatiale
selon cette direction s’exprime de la maniére suivante :

L, 1
Ry=75 = N,.Ak, (2.1)

Y
et donc N, doit étre divisé par R afin que IR, reste constante et L, doit bien étre divisé

par R. Si l'objet dépasse du champ de vue réellement acquis, un repliement de spectre
est observé pour la méme raison qu’en i).
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En IRM conventionnelle, I'intérét de sous-échantillonner volontairement ’espace de Fou-
rier est le gain, d’'un facteur R, en temps d’acquisition, qui peut étre converti en amé-
lioration de la résolution spatiale & temps d’acquisition fixé. En Imagerie Echo-Planaire,
'aquisition paralléle réduit la durée du train d’échos (en général court devant les TR utili-
sés), et donc, comme dans le cas de la réduction du champ de vue , cela représente
surtout un gain en qualité d’image. L'#magerie paralleéle regroupe I'ensemble des mé-
thodes qui utilisent la dimension supplémentaire d’encodage spatial fournie par le réseau
d’antennes, afin de réduire le temps d’acquisition des images, en sous-échantillonnant
le signal IRM selon la (ou les) direction d’encodage de phase. Le facteur d’accélération
temporel, noté R, permis par 'imagerie paralléle, est aussi appelé facteur de réduction.

Méthodes
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FiG. 2.3 Chronogramme de la séquence Gradient-Echo EPI adaptée pour une acquisition
paralléle de facteur de réduction R = 2, avec les mémes paramétres que dans la figure [1.15]
La diminution de la longueur du train d’échos d’un facteur R réalisée par acquisition
paralléle est évidente.

Lors d’une acquisition IRM avec une séquence conventionnelle, le sous-échantillonnage
du signal selon la direction de phase consiste a acquérir seulement une ligne d’encodage
de phase sur R lignes dans le plan de Fourier, ce qui réduit le temps d’acquisition d’'une
image d’un facteur R. En Imagerie Echo-Planaire, le sous-échantillonnage nécessite la
réduction du nombre de pas d’encodage de phase et 'augmentation de leur amplitude,
comme illustré a la figure 2.3

Au niveau de I'acquisition, le sous-échantillonnage est toujours réalisé de la méme
maniére, en revanche, au niveau de la reconstruction paralléle, plusieurs méthodes ont
été développées. Toutes les méthodes de reconstruction paralléle cherchent a reconstituer
une image a champ de vue complet sans artéfact de repliement de spectre, a partir des
n images sous-échantillonnées provenant des n antennes. Le signal acquis par chaque

ot
antenne ([ = 1,..,n) au niveau du point k£ de 'espace de Fourier est décrit par I'expression
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suivante [Hoge2005| :
? / Wi (7 e:1:p727r—> AT (2.2)

oit p(7") est la densité de spin effective au niveau du voxel situé¢ en 7 (voir [A.2)), V
est le volume de I'objet & imager, W;(7) est la sensibilité de I’antenne [ au niveau du

voxel situé en 7 et k est un vecteur de position dans 'espace de Fourier. L’expression
du signal acquis est en réalité discrétisée et I'objectif de la reconstruction est d’obtenir
une carte discrétisée des valeurs de p(7). Lorsque I'encodage est réalisé selon une grille
cartésienne, le probléme de la reconstruction paralléle se transforme en un probléme
inverse simple au niveau de chaque voxel de ’espace réel ou de ’espace de Fourier. Par
exemple, dans le cas de l'acquisition 2D cartésienne d'une coupe de l'objet, avec un
facteur de réduction paralléle appliqué selon la direction d’encodage de phase, le signal
détecté par les antennes s’écrit comme :

s1(ka ky) ZZWl ,y)p(x, y)exp’* e w e y) (2.3)

Les expressions et mettent en évidence la nécessité de mesurer la sensibilité
spatiale des différentes antennes en chaque point du champ de vue entier (W;(77)). Ces
données sont acquises soit au moyen d’une séquence IRM supplémentaire, soit au moyen
de quelques lignes supplémentaires acquises pour chaque image selon la direction de
phase, afin de reconstituer des cartes de sensibilité a basse résolution spatiale.

Méthode Espace des données | Espace des données
repliées reconstruites
SMASH [Sodickson1997] Fourier Fourier
SENSE cartésien [Pruessmanni999| Spatial Spatial
SENSE généralis¢ [Pruessmann2001al | Fourier Spatial
SPACE-RIP |[Kyriakos2000] Fourier Spatial
SMASH généralisé [Byder2002] Fourier Fourier
GRAPPA [Griswold2002] Fourier Fourier

TAB. 2.1 Classification des méthodes d’imagerie paralléle selon les espaces entre lesquels
la reconstruction paralléle s’effectue. D’aprés [Hoge2005)].

Les différentes méthodes de reconstruction paralléle peuvent étre caractérisées par les
espaces entre lequels la reconstruction paralléle s’effectue, comme résumé dans le tableau
2.1] Les algorithmes travaillant sur des données dans le domaine spatial nécessitent une
reconstruction préliminaire des volumes repliés acquis par chaque antenne (du méme
type que celle utilisée pour les images non paralléles acquises avec la méme séquence).
De méme, les algorithmes fournissant en sortie des données dans le plan de Fourier né-
cessitent d’étre suivis par une étape de reconstruction. Par ailleurs, si la classification
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par les espaces de travail permet une compréhension pratique des algorithmes de recons-
truction paralléle, il existe des relations mathématiques entre ces différentes méthodes,
qui sont parfois seulement des transpositions d’un espace a I’autre des mémes opérations
[Hoge2005]. Nous ne détaillons pas ici les différents algorithmes, en revanche, les algo-
rithemes les plus utilisés actuellement (SENSE et GRAPPA) sont décrits au chapitre
ainsi que les motivations du choix de I'algorithme SENSE dans ce travail.

Applications

L’imagerie paralléle est profitable pour les applications nécessitant une bonne réso-
lution temporelle, ou dont les durées d’acquisition sont difficilement supportables par
les patients. L’imagerie cardiaque, en particulier, bénéficie beaucoup de la réduction
des trains d’échos en EPI, ce qui permet 'obtention d’images moins dégradées par les
artéfacts de mouvements, et donc, une bonne reconstitution du cycle cardiaque. Par
ailleurs, la limitation de la durée totale d’acquisition permet d’obtenir des images de
bonne qualité durant une apnée plus courte, améliorant ainsi le confort des patients
[Pruessmann2001b]. De méme, 'apport de 'imagerie paralléle a 1'angiographie par ré-
sonance magnétique (MRA) réside dans la meilleure résolution spatiale, a résolution
temporelle fixée, obtenue sur des champs de vue de trés grande taille, ainsi que dans
un meilleur suivi temporel du parcours des agents de contraste vasculaires [Weiger2000].
L’acquisition paralléle peut aussi apporter un gain de temps important a 1'imagerie
spectroscopique ("Chemical Shift Imaging”, CSI). Cette technique permet de réaliser la
cartographie spatiale du spectre de déplacement chimique, mais requiert actuellement
des durées d’acquisition trop importantes pour étre appliquée en routine [Dydak2001].

Fi1G. 2.4 Réduction des distorsions géométriques en EPI avec l'acquisition paralléle. En
haut, acquisition EPI avec échantillonnage complet (matrice 64 x 48). En bas, acquisition
paralléle avec R = 2, reconstruite avec 'algorithme SENSE. Ces images ont élé acquises
en présence d’une dérive linéaire des gradients d’ajustement du champ Fo ("shim"). A
gauche : dérive positive, au centre : dérive négative de méme amplitude et a droite : diffé-

rences entre les deux types de dérives. D’apres [deZwart20006].

En IRMf, l'imagerie paralléle est surtout utilisée afin d’améliorer la qualité
des images fonctionnelles acquises en EPI. En particulier, réduire les durées de
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trains d’échos limite les distorsions géométriques et leffet du filtrage T2*
[deZwart2002al, [Preibisch2003, ldeZwart2006], comme illustré a la figure [2.4]

Les pertes de signal par déphasage intra-voxel sont aussi réduites, ce qui permet la
détection d’activations cérébrales dans des zones de cortex présentant généralement un
signal IRM faible, telles que les lobes temporaux [Bellgowan2006]. L’amélioration de la
qualité des images EPI permet aussi un recalage plus précis des images fonctionnelles
avec les images anatomiques. L’imagerie paralléle permet aussi 'amélioration de la réso-
lution spatiale sans allonger le train d’échos, en particulier & hauts champs magnétiques
ou le SNR est plus important ainsi que le contraste BOLD [Moeller2006), [deZwart2006].
Cet aspect est illustré sur la figure 2.5 a 3.0 T.

Fic. 2.5 Acquisition paralléle (16 antennes) pour UIRMf & haute résolution spatiale,
données reconstruites avec algorithme SENSE. Superposition des résultats fonctionnels
correspondants & un protocole visuel par blocs, sur les images EPI correspondantes. La
résolution spatiale atteinte est de : 1.1 x 1.1 x 1.5 mm? et les images EPI sont de bonne
qualité. D’apres [deZwart2000].

Au niveau du confort des volontaires, 'utilisation de I'imagerie paralléle apporte des

degrés de liberté supplémentaires dans le choix des paramétres d’acquisition, permettant
par exemple la minimisation du bruit acoustique de 'imageur |[deZwart2002b].
En revanche, I'imagerie paralléle ne permet pas d’améliorer de maniére importante la
résolution temporelle des acquisitions IRMf, en raison de la pondération T2* nécessaire
a la détection du contraste BOLD, qui impose des temps d’échos de l'ordre du T2*
du sang (50-55 ms environ a 1.5 T). Par conséquent, la réduction des trains d’échos
ne permet pas de diminuer beaucoup le TE, et donc les temps d’acquisition par coupe
et les TR ne diminuent pas beaucoup [deZwart2006]. Méme si la diminution du TR
peut étre importante dans les acquisitions EPI comportant un grand nombre de coupes
[Preibisch2003]|, celui-ci reste de 'ordre de 2 s pour les acquisitions du cerveau entier.

Inconvénients

Le principal inconvénient de l'imagerie paralléle est la diminution du SNR due
a la réduction de la durée utile d’acquisition ainsi qu’a la reconstruction des images
sous-échantillonnées par des méthodes numériques. La réduction des durées d’acquisition
d’un facteur R en imagerie conventionnelle, et la réduction des durées de trains d’échos
d’un facteur R en EPI, se traduisent par une réduction du SNR d’un facteur v'R dans



2.1. Nouveaux développements pour ’acquisition en TRMf 81

les deux cas (équations et . De plus, la difficulté a séparer les différentes
composantes de 'image sous-échantillonnée réduit aussi le SNR, d’un facteur appelé
facteur géométrique, qui dépend du nombre de signaux repliés a séparer dans le voxel et
de sa position par rapport aux différentes antennes [Pruessmann1999, [Wiesinger2004].
L’expression du facteur géométrique et son interprétation dans le cadre de l'algo-
rithme SENSE seront détaillés au chapitre [} Le SNR est donc une grandeur qui
varie spatialement dans les images paralléles reconstruites, méme si 1'objet imagé est
homogéne. En IRMf, néanmoins, la diminution du SNR n’est pas forcément ressentie de
maniére aussi importante que prévu par la théorie, en raison de la réduction des distor-
sions géométriques et des artéfacts d’origine physiologique |[deZwart2002al [Preibisch2003]

Excitation paralléle

En plus de la réception paralléle, des réseaux d’antennes paralléles peuvent
aussi étre utilisés pour 1'émission d’impulsions radiofréquences multi-dimensionnelles
[Katscher2003]. En effet, (voir [B.5), les impulsions sélectives selon plusieurs directions
spatiales reposent sur une trajectoire d’excitation dans le plan de Fourier, analogue a
celle parcourue en réception. Par conséquent, I'application des principes de I'imagerie
paralléle a I’émission par plusieurs antennes permet de sous-échantillonner ces trajec-
toires et d’obtenir le profil d’excitation souhaité par la combinaison des profils excités
par chacune des antennes. Cette nouvelle méthode d’excitation offre plus de degrés de
liberté que l'excitation conventionnelle. Ces degrés de liberté peuvent étre utilisés pour
(i) améliorer la qualité du profil d’excitation, a durée d’excitation et énergie déposée
fixées, (ii) limiter I’énergie déposée avec une qualité de sélection équivalente, (iii) corri-
ger les inhomogénéités de B, pénalisantes a §>0 élevé [Ullmann2005al, (iv) remplacer les
différentes méthodes de réduction du champ de vue par une excitation directe du volume
a imager, comme illustré a la figure [2.6]

Fi1G. 2.6 A gauche : image acquise en écho de gradient et sélection d’une région d’intérét.
A droite : excitation sélective de la région par une excitation paralléle, avec un facteur d’ac-
célération de 2 pour Uezcitation (durée de limpulsion : 6.87 ms). D’apres [Ullmann2005d].
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2.1.3 Meéthodes alternatives & ’'EPI-BOLD

Bien que largement répandue dans les laboratoires de neurosciences du monde en-
tier, la méthode de détection des activations en utilisant la séquence EPI et le contraste
BOLD présente néanmoins quelques inconvénients qui ont été décrits dans les chapitres
précédents. En particulier, la nature indirecte de la détection des activations cérébrales en
utilisant le contraste BOLD (|1.1.3)), ainsi que les problémes de contamination vasculaire
, ont suscité 'expérimentation de nouveaux types de contrastes, basés sur d’autres
phénomeénes physiologiques liés a ’activation. Ces nouveaux contrastes,expérimentés jus-
qu’a maintenant en comparaison avec le contraste BOLD, apportent des informations
supplémentaires sur la physiologie de I'activation, mais aussi sur le contraste BOLD lui-
méme. Par ailleurs, au niveau de 'acquisition des images, les artéfacts de la séquence
EPI ainsi que ses limitations en résolution spatiale et temporelle, ont entrainé le
développement de stratégies d’acquisition concurrentes.

Imagerie fonctionnelle du flux sanguin local

Une des méthodes alternatives proposées au contraste BOLD est 'TRM de perfusion,
qui détecte les activations fonctionnelles cérébrales par Iaugmentation du flux sanguin
local, comme en imagerie cérébrale par Tomographie par Emission de Positons. L’ima-
gerie de perfusion peut étre réalisée soit par injection d’agents de contraste vasculaires,
soit par "Arterial Spin Labelling”, ASL. Ce deuxiéme procédé, non invasif, repose sur
le "marquage" des spins artériels. Le schéma de base de I’ASL se trouve dans la sé-
quence EPISTAR ("Echo-Planar MR Imaging and Signal Targeting with Alternating
Radio-frequency”) |[Edelman1994] : deux excitations successives de la méme coupe sont
réalisées, suivies de trains de lecture EPI identiques, mais, suite a la premiére excita-
tion, une impulsion d’inversion est appliquée, localisée au niveau de I’artére, suivie d’'un
temps d’inversion, TI. Le temps TT est choisi de maniére & minimiser le signal du sang
venant de l'artére et localisé dans les capillaires du cortex au moment de la lecture. Le
flux sanguin local est ensuite mesuré par soustraction. Les avantages de ce contraste par
rapport au BOLD sont les suivants [Siewert1996| : variation relative de signal a I’ac-
tivation plus importante, peu de contamination veineuse puisque les protons marqués
passent majoritairement dans les parenchymes au niveau des capillaires, sensibilité ré-
duite aux mouvements lents du sujet et aux dérives lentes de I'imageur. Les résultats
sont en revanche trés sensibles au choix du T1I, et il est difficile de réaliser des acquisitions
multi-coupes [Golay1999] ou d’améliorer la résolution temporelle.

Imagerie de la fraction vasculaire locale

La méthode d’imagerie fonctionnelle VASO, "VAscular Space Occupancy”, permet la
détection des activations cérébrales en se basant sur les variations de la fraction vascu-
laire volumique des tissus. Le signal IRM des protons du sang est annulé par un module
préparatoire d’inversion-récupération, le signal restant est donc proportionnel au volume
occupé par les tissus. Les variations de signal IRM détectées avec VASO a l'activation
sont négatives, ce qui correspond & une vasodilatation. Cette observation supporte donc
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I’hypothése d’une relocalisation des molécules d’eau des parenchymes dans le comparti-
ment sanguin & 'activation. Méme si le CNR du contraste VASO est plus faible que celui
du contraste BOLD, l'intérét de cette méthode est la meilleure localisation des activa-
tions cérébrales dans la matiére grise, puisque les variations de fraction vasculaire relative
les plus importantes se trouvent dans les capillaires [Lu2003|. Par ailleurs, l'origine ex-
travasculaire des activations détectées avec VASO permet la mesure plus précise des
parameétres physiologiques de la matiére grise, tels que les variations du volume sanguin
et du T2* a Pactivation [Lu2005].

Imagerie des décalages de fréquences de résonance diis au niveau d’oxygéna-
tion

La méthode BOSS, "Blood Ozygenation Sensitive Steady-state” |[Miller2003|, utilise
une séquence dans laquelle tous les gradients sont compensés. En ’absence de déphasages
par les gradients, un état d’équilibre cohérent est atteint dans lequel les déphasages
sont uniquement dus aux écarts entre les fréquences de précession des protons et la fré-
quence d’excitation. Par conséquent, I’amplitude et la phase de ’aimantation dépendent
fortement de ces écarts, comme illustré a la figure 2.7 Il est donc possible de placer les
deux formes de 'hémoglobine de maniére symétrique par rapport a la transition de phase
observée pour le profil de phase. Ainsi, les variations du niveau d’oxygénation du sang
auront une incidence importante et directe sur le signal IRM. C’est 'avantage principal
du contraste BOSS par rapport au contraste BOLD. Par ailleurs, le CNR fonctionnel
est plus important qu’en BOLD, étant donné que ce contraste repose sur l'inversion
d’une partie du signal IRM et non sur sa destruction. De plus, la méthode BOSS ne
nécessitant pas des TE longs, une séquence d’acquisition conventionnelle peut donc étre
utiliste (TR/TE = 7.8/3.9 ms). Les images obtenues en BOSS sont donc de meilleure
qualité qu’en EPI et V'efficacité d’acquisition est plus élevée. Les images BOSS
présentent néanmoins des variations spatiales d’intensité, diies aux dérives de 1?5, res-
ponsables de variations des fréquences de résonance. Cette trés grande sensibilité a la
qualité du "shim" est I'inconvénient majeur de la méthode BOSS.

magnetization profile
BOSS, a=4°
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Fic. 2.7  Amplitude (ligne continue) et phase (ligne pointillée) de l’aimantation en dans
Uétat d’équilibre avec la séquence BOSS en fonction de la fréquence de résonance. D’apreés
[Miller2003).
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Imagerie fonctionnelle pondérée en densité de protons

La méthode SEEP, "Signal Enhancement by FEztravascular water Protons”
[Stroman2003|, [Stroman2005] détecte les augmentations de densité en eau des paren-
chymes lors de 'activation neuronale, grace a une séquence en écho de spin pondérée
en densité de protons (TE court et TR long, voir . Cet effet aurait surtout lieu au-
tour des artéres et artérioles. En effet, ces vaisseaux se dilatant moins facilement que les
vaisseaux veineux sous l'effet de 'augmentation du flux sanguin cérébral, leur pression
interne augmente, donnant lieu & une expulsion des molécules d’eau vers les parenchymes,
comme démontré par des études fonctionnelles cérébrales en Tomographie par Emission
de Positons. Cette effet est 'opposé de celui détecté par la méthode VASO. L’avantage
principal de la méthode SEEP est la localisation extravasculaire de I'activité détectée.
Par ailleurs, I'activité est bien localisée dans les zones fonctionnelles attendues, tout en
étant non superposée avec 'activité détectée en BOLD, supposée plus proche des vais-
seaux veineux. Les inconvénients sont, d’une part, la difficulté a décrire précisément le
mécanisme physiologique détecté par la méthode SEEP, et d’autre part, le nombre de
voxels activés et le contraste fonctionnel plus faibles qu’en BOLD pour le méme para-
digme. Le contraste SEEP présente une courbe de réponse ressemblant & celle du BOLD,
mais avec un retard temporel d’une seconde environ et une décroissance finale plus lente.
L’intérét principal de cette méthode concerne donc surtout la poursuite de ’étude des
processus physiologiques pendant 1’activation.

Imagerie fonctionnelle du coefficient de diffusion

L’imagerie de diffusion est réalisée par une séquence Spin-Echo EPI, dans laquelle
deux gradients d’intégrales importantes, et égales, dits gradients de diffusion, sont insérés
de chaque coté de 'impulsion de refocalisation. C’est la séquence de Stejskal et Tanner,
qui pondeére le signal IRM par le coefficient de diffusion apparent, ADC; selon la direction
sélectionnée par les gradients de diffusion. Un déphasage important des spins est réalisé
par le premier gradient de diffusion, ce déphasage est ensuite exactement compensé par
le second gradient de diffusion, pour les spins statiques. Une atténuation du signal IRM
est observée pour les spins en mouvement [LeBihan1995|. La pondération en diffusion
est quantifié par le coefficient b, li¢ a l'intégrale des gradients de diffusion.

La pondération en diffusion a été d’abord appliquée en IRMf afin de minimiser le si-
gnal des spins circulant et donc limiter la contribution veineuse dans le contraste BOLD
[Boxerman1995al, [Song1996]. Par la suite, des variations transitoires de I’ADC ont été
mises en évidence lors de Pactivation cérébrale. Avec une pondération moyenne (b de
'ordre de 200 s.mm™?), la variation de ’ADC est positive lors des activations cérébrales
et négative lors des déactivations (voir , ce qui est interprété comme la détection
de variations locales du flux sanguin. Ces variations sont supposées spécifiques aux ca-
pillaires, étant donné que les vaisseaux plus gros présentent des variations relatives de
vitesses plus faibles et subissent une forte atténuation de leur signal par la pondération
en diffusion [Song2002|. Avec une pondération en diffusion importante (b allant de 600
a 2400 s.mm™?), une diminution de 'ADC est observée a I'activation [Darquie2001],
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actuellement expliquée par une transition de phase structurelle des molécules d’eau tis-
sulaires sous l'effet d’un gonflement neuronal [LeBihan2006].

La complexité des décours temporels du coefficient de diffusion a 'activation est illustrée
sur la figure 2.8 en fonction de la pondération. Aux b élevés, le contraste fonctionnel basé
sur les variations de ’ADC serait donc plus directement lié aux mécanismes physiolo-
giques que le contraste BOLD, ce qui se traduirait par une réponse plus précoce apreés le
début d’une stimulation |[LeBihan2006].

15 i)

Time (s) :  Time (s)
Raw signal change (%) Normalized signal change
—BOLD —b=1800 - -- b=250 b=l

Fic. 2.8 Décours temporels du signal IRM pondéré en diffusion (b = 0, 250,
1800 s.mm™=2) et par le contraste BOLD lors d’une activation cérébrale visuelle chez
Uhomme. A gauche : décours temporels bruts, & droite : décours temporels normalisés.
Le signal pondéré de maniére importante en diffusion (b = 1800 s.mm™2) présente une
meilleure adéquation temporelle avec la stimulation (décours temporel en noir). Le signal
avec une pondération en diffusion nulle (Spin-Echo BOLD) a la méme dynamique que le
BOLD, comme attendu, et le signal faiblement pondéré en diffusion refléte un état inter-
médiaire. D’aprés [LeBihan2006).

Etude des variations des champs magnétiques neuronaux

Plusieurs équipes tentent de démontrer que les variations de champs magnétiques in-
duites par I’activation de groupes de neurones, détectables en Magnéto-Encéphalographie
(MEG) au niveau de la surface du scalp, peuvent étre mesurées en IRM grace a Patté-
nuation du signal provoquée par le déphasage des aimantations, en tout point du cerveau
[Bodurka2002), Xiong2003]. Cette nouvelle technique, appelée "magnetic source MRI",
msMRI, permettrait d’obtenir des images fonctionnelles a la résolution spatiale de 'TRM,
et avec une résolution temporelle proche de celle de la MEG. En effet, étant donné que le
phénomeéne a détecter a une trés bonne résolution temporelle (quelques dizaines de milli-
secondes) et une bonne reproductibilité supposée, des paradigmes spéciaux sont utilisés
pour obtenir des résolutions temporelles apparentes de I'ordre de la centaine de millise-
condes [Xiong2003]. Les images acquises sont ensuite traitées par un modéle de 'influence
d’un dipole de courant sur le signal IRM, afin de reconstruire la position des sources ma-
gnétiques. Dans les études publiées, les localisations fonctionnelles correspondent bien
aux stimulations appliquées, et les latences observées semblent en bon accord avec la
littérature en EEG et MEG. De plus, la contamination par des contrastes de type BOLD



86 Chapitre 2. Nouvelles méthodes pour 'IRMf

ou diffusion est écartée en raison de la résolution temporelle des effets observés et 'am-
plitude des activations détectées est de l'ordre de 1% du signal au repos (proche de la
sensibilité du contraste BOLD). Néanmoins, la dégradation du signal par les mouve-

H
ments physiologiques et les inhomogénéités de By rendant ce genre d’études trés difficiles
a reproduire, leur faisabilité est donc actuellement controversée [Mandelkow2006].

Nouvelles techniques d’acquisition pour le contraste BOLD

Au niveau des nouvelles séquences d’acquisition dédiées au contraste BOLD, nous
nous intéressons ici en particulier aux méthodes permettant l'acquisition en trois
dimensions, et dont 'objectif est d’atteindre une meilleure résolution temporelle dans la
détection du contraste BOLD. La séquence "Echo Volume Imaging”, EVI, qui fait I'objet
de cette thése, sera décrite en détails dans la deuxiéme partie de ce travail . Deux
méthodes d’acquisition seront présentées dans ce paragraphe : la séquence PRESTO et
son implémentation en imagerie parallele PRESTO-SENSE, et ’"encéphalographie par
résonance magnétique".

PRESTO, PRESTO-SENSE

La séquence PRESTO, ("PRinciple of Echo-Shifting in a Train of Observations”)
[Liu1993| repose sur le décalage des échos au TR suivant, afin d’obtenir le TE nécessaire
a la détection du contraste BOLD, tout en diminuant le TR. Le chronogramme de la
séquence PRESTO et les déplacements correspondants dans le plan de Fourier sont
représentés sur la figure La combinaison de la séquence PRESTO avec 'imagerie
paralléle SENSE et I’acquisition partielle du plan de Fourier (voir permet Pacqui-
sition d’une matrice de données de taille (64 x 50 x 29), qui correspond & un volume de
(256 x 200 x 12 mm?), en 500 ms [Golay2000]. Les avantages de la séquence PRESTO
sont donc : une meilleure efficacité d’acquisition, une meilleure résolution temporelle,
moins de filtrage temporel dia a la décroissance en T2* (en raison de l'acquisition
segmentée) et donc une meilleure qualité d’image. L’acquisition tridimensionnelle,
choisie dans [Golay2000|, permet une réduction des artéfacts vasculaires. Le premier
inconvénient de la séquence PRESTO est un SNR plus faible qu’en EPI. En effet, les
TR étant plus courts, 'aimantation a I'équilibre est plus faible qu’en EPI (voir [A.2)). De
plus, cette séquence est trés sensible aux erreurs de phase des impulsions radiofréquences
et aux erreurs d’amplitude des gradients. Cette diminution de SNR s’ajoute donc a
celle causée par I'imagerie paralléle , conduisant a un nombre d’activations détec-
tées plus faible avec la méthode PRESTO-SENSE qu’en EPI [Golay2000]. De plus, la
sensibilité aux mouvements est plus importante qu’en EPI, & cause du décalage des échos.

Encéphalographie par résonance magnétique
L’encéphalographie par résonance magnétique est une nouvelle méthode trés promet-

teuse pour I'étude des mécanismes physiologiques cérébraux, en général, et de 'activité
cérébrale par le contraste BOLD, en particulier [Hennig2007]. Cette méthode généralise
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Fi1Gg. 2.9 Séquence PRESTO. L’aimantation excitée par RF1 est immédiatement dépha-
sée par un gradient de rephasage d’intégrale égale o celle du gradient de sélection, selon la
direction de sélection de coupe. Comme les gradients d’encodage de fréquence et de phase
sont équilibrés dans chaque TR, cette aimantation subit uniquement la relaxation T2* pen-
dant le premier TR. Cette aimantation est ensuite rephasée avant RF2 par un gradient
positif, d’intégrale égale o la moitié des précédents, selon la direction de sélection. L’ai-
mantation rephasée est insensible au second gradient de sélection de coupe, équilibré. Elle
est aussi insensible 6 RF2, en effet, chaque impulsion radiofréquence peut étre décomposée
en trois impulsions d’angle 0 °, 90 et 180 °, comme détaillé au paragraphe[4.1.7l Dans la
séquence PRESTO, l'angle d’excitation est de 10 °, la proportion de l'impulsion & 0 ° est
supérieure a 99 % de Uaimantation initiale. Il y a finalement formation des échos pendant
le second TR, donnant liew & un TE apparent plus long que le TR. Les différents types de
séquence avec un décalage des échos sont décrits et étudiés dans [Chung1999].

Iimagerie paralléle en remplacant I’ensemble de 'encodage de phase par un encodage
spatial par les antennes. Elle est destinée a 'acquisition de séries temporelles d’images
avec une trés bonne résolution temporelle (de 'ordre d’une centaine de millisecondes).
Une acquisition de référence avec un encodage conventionnel est néanmoins nécessaire
au début de la série, ensuite, les antennes acquiérent en paralléle une seule ligne du
plan de Fourier, encodée en fréquence. La résolution spatiale des images présentées dans
|Hennig2007] est faible pour le moment, étant donné que le nombre d’antennes est limité
a 8. Néanmoins, les antennes multi-canaux ont de plus en plus d’antennes, de plus en plus
petites dimensions. La résolution spatiale des images peut donc s’améliorer, en revanche,
la zone de sensibilité, d’une profondeur de 'ordre du rayon de chaque antenne, risque de
diminuer. Cette méthode est donc bien adaptée a 'IRMf puisque le cortex est situé a la
périphérie du cerveau. Ce principe a été étendu a 'acquisition 3D et validé en IRMf avec
un paradigme visuel [Lin2007|, en réalisant I'acquisition d’une unique trajectoire EPI
en deux dimensions, puis en résolvant le probléme inverse pour reconstruire une série
temporelle de volumes acquis avec une résolution temporelle de 200 ms.
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2.2 Nouvelles méthodes d’analyse des données

La détection des activations fonctionnelles est le plus souvent réalisée en estimant
pour chaque voxel les coefficients de régression associés aux effets attendus, modélisés
par une fonction de réponse hémodynamique canonique, et aux effets parasites, dans
le cadre d’un modéle linéaire généralisé (voir le chapitre . Cette méthode univariée,
largement utilisée, permet de calculer rapidement la carte spatiale des activations cé-
rébrales. Néanmoins, elle n’est pas adaptée lorsqu’il s’agit d’extraire des informations
temporelles relatives a la réponse cérébrale, en particulier dans les paradigmes événe-
mentiels, puisque 'allure de la réponse hémodynamique impulsionnelle est fixée a priori.
Les limites de cette approche sont détaillées dans le paragraphe suivant. Dans la suite
du chapitre, nous présentons d’autres méthodes d’analyse permettant d’extraire des in-
formations temporelles directement a partir des données acquises, sans faire I’hypothése
d’une réponse hémodynamique canonique.

2.2.1 Limites du modéle linéaire général

La cartographie statistique paramétrique, présentée en repose sur ’hypothése
forte de 'existence d’une relation linéaire, stationnaire et tnvartante entre les régions
cérébrales et les sujets, entre I'activité neuronale en réponse a une stimulation donnée
et la réponse hémodynamique qui en résulte. Cette hypothése peut étre invalidée a
plusieurs niveaux.

Tout d’abord, la linéarité de la relation entre activité neuronale et réponse hémody-
namique a été mise en défaut par des observations expérimentales et la modélisation des
propriétés visco-élastiques des vaisseaux sanguins (voir . Des effets non linéaires
liés & lhistorique des stimulus présentés apparaissent, surtout lorsque les stimulus
sont séparés de moins de 2 s [Friston1998al, Wager2005], ce qui remet en question la
stationnarité de la réponse cérébrale. Par ailleurs, lorsque un méme stimulus est répété
plusieurs fois de suite, I’activité neuronale peut varier entre les différentes répétitions, il
s’agit alors d’un effet d’habituation ou de saturation [Dehaene2006al.

De plus, le choix d’une fonction de réponse hémodynamique canonique valable pour
tous les sujets et toutes les régions du cerveau est invalidé par les études expérimentales
qui mettent en évidence une importante variabilité de la réponse hémodynamique entre
les sujets et une variabilité plus faible, mais significative, entre les régions cérébrales chez
un méme sujet [Aguirre1998| Neumann2003, Handwerker2004|, comme illustré a la figure
[2.10] L’écart de la fonction de réponse hémodynamique par rapport a la réponse expéri-
mentale diminue 'efficacité de détection des activations et peut biaiser leur cartographie.
Pour y remédier, plusieurs études ont proposé de remplacer la fonction de réponse cano-
nique par une fonction de réponse calculée pour chaque sujet ou chaque région cérébrale.
Ce procédé améliore Defficacité de détection mais nécessite ’acquisition de données sup-
plémentaires afin d’estimer la réponse du sujet de maniére indépendante. Une autre ap-
proche consiste a augmenter la flexibilité du modéle en remplacant la fonction de réponse
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hémodynamique par une base de fonctions. Une des bases les plus utilisées contient la
réponse hémodynamique canonique, sa premiére dérivée temporelle et éventuellement sa
premiére dérivée par rapport a la dispersion, elle est illustrée a la figure [1.23] Cette base
permet de prendre en compte dans la détection, puis d’estimer, de faibles différences de
délai et de largeur entre la réponse expérimentale et la réponse canonique, mais ’amé-
lioration apportée a la détection des activations varie beaucoup selon les sujets et est
limitée en raison de la réduction du nombre de degrés de liberté par rapport a I'utilisation
de la réponse hémodynamique canonique uniquement [Hopfinger2000, [Handwerker2004].
Une fois que les voxels les plus activés ont été détectés par une méthode de cartographie
statistique paramétrique, des méthodes plus avancées sont donc nécessaires a ’estima-
tion des paramétres temporels de la réponse hémodynamique de chaque voxel, ou région
cérébrale, pour chaque sujet.
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FiG. 2.10 [llustration de la variabilité de la réponse hémodynamique cérébrale pour deuz
groupes de sujets. Les réponses ont été extraites pour des voxels dans le sillon central, filtrées
temporellement, moyennées sur les différents essais et normalisées. D’aprés [Aguirre1998].

2.2.2 Estimation des fonctions de réponse hémodynamique

Comme illustré a la figure [2.10, la méthode la plus simple pour estimer une fonction
de réponse hémodynamique ("hemodynamic response function”, HRF) est appelée
moyenne sélective ou "selective averaging”. Elle consiste a sélectionner un groupe
de voxels activés, extraire les données fonctionnelles de ces voxels puis moyenner les
données correspondant aux différentes répétitions d’une méme stimulation [Dale1997].
Cette méthode permet l'estimation des HRF sans a priori et I’étude des limites du
modeéle linéaire généralisé, comme illustré & la figure 2.11] Son inconvénient principal est
sa sensibilité importante par rapport & la stabilité temporelle de ’acquisition. En effet,
la robustesse de I'estimation des paramétres temporels de la HRF (amplitude maximale,
délai d’activation, largeur ...) dépend beaucoup du rapport signal sur bruit des données.
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Fic. 2.11 FEn A : données brutes calculées par moyenne sélective pour trois expériences
comportant un, deuz et trois stimulus successifs. En B : estimation de la contribution de
chacun des trois stimulus par soustraction des courbes de A. Les réponses hémodynamiques
s’additionnent bien de maniére approrimativernent linéatre mais des différences sont obser-
vées entre les trois types de réponses. D’aprés [Dalel997/.

Dans la suite de ce chapitre nous présentons briévement différentes méthodes d’es-
timation plus avancées, qui permettent en particulier de compenser une partie des in-
certitudes dues au bruit d’acquisition par I’ajout de connaissances a priori dans la mo-
délisation. Ces méthodes d’estimation peuvent étre séparées en deux classes : méthodes
paramétriques et méthodes non-paramétriques.

Méthodes paramétriques

Les méthodes paramétriques supposent connue la famille de fonctions & laquelle ap-
partiennent les HRF et cherchent & estimer les paramétres de ces fonctions. Cette ap-
proche est plus flexible que la cartographie statistique paramétrique dans laquelle seule
I'amplitude de la réponse est libre. Par exemple, dans [Handwerker2004|, la HRF est
modélisée par deux fonctions gamma, possédant chacune trois paramétres indépendants
(amplitude, délai et largeur de la réponse), ainsi qu'une constante additive supplémen-
taire. Pour chaque région d’intérét, la réponse moyenne est calculée a partir des données
fonctionnelle, puis une optimisation non linéaire des paramétres est réalisée afin d’adap-
ter au mieux la fonction aux données. Les paramétres peuvent évoluer dans des gammes
de valeurs correspondant aux observations habituelles pour ce type d’expérience. Ce type
d’analyse a été utilisé dans |Bellgowan2003|, afin de mesurer de maniére robuste les am-
plitudes, délais, et largeur des HRF dans le cadre d’une tache de décision lexicale. Ces
mesures apportent un complément d’information par rapport a la chronométrie mentale
(mesure des temps de réponse des sujets) pour la compréhension de processus cérébraux
complexes. Comme elles reposent sur 'optimisation de plusieurs parameétres, ces mé-
thodes sont plus robustes au bruit d’acquisition que la moyenne sélective, a condition
que la fonction paramétrique choisie soit bien adaptée aux données.
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Méthodes non-paramétriques

L’objectif de toutes les méthodes non-paramétriques est d’estimer 'amplitude
du signal en chaque instant de la HRF, sans la modéliser par une fonction ana-
lytique. La méthode d’estimation non-paramétrique la plus simple est la moyenne
sélective déja décrite. Pour limiter la sensibilité de I'estimation au bruit d’acquisition
tout en conservant une grande flexibilité d’estimation, des informations physiolo-
giques a priori sont introduites et l'estimation est réalisée dans un cadre bayesien
[Marrelec2003) [Ciuciu2003, Marrelec2004]. Le principe de 'estimation bayésienne est
décrit briévement ci-dessous.

Dans les articles cités ci-dessus, 'estimation des HRF se base sur un modéle linéaire
généralisé s’écrivant de la maniére suivante :

K M
k=0 m=1

ou y, (n € [1, N]) est le vecteur des données acquises dans un voxel durant une session
d’'IRMf, x, est le vecteur décrivant le déroulement du paradigme expérimental et hy
(k € [0, K]) est le vecteur inconnu décrivant la réponse hémodynamique dans ce voxel. K
est ’ordre de la convolution, le nombre d’échantillons temporels utilisés dans I'estimation
est donc égal & N — K. La matrice D (d,,,) est une base de M fonctions décrivant les
dérives lentes et autres effets parasites éventuels et e, est le vecteur décrivant le bruit,
indépendant de la fonction de réponse hémodynamique et de variance inconnue o2.
Des contraintes d’origine physiologiques sont ajoutées a ce modéle :
— (P0) la courbe de la HRF débute et se termine au niveau 0, cette information est
intégrée en fixant hy et hx a 0, ce qui réduit le nombre de degrés de liberté,
— (P1) la réponse hémodynamique varie lentement, ce qui est modélisé par un a priori
gaussien sur la norme de la dérivée seconde de la HRF estimée :

2 (K-1)/2 27t
9 € —e“h*.Q).h
p(h/o”,€) s exp(T) (2.5)
ott Q est la matrice décrivant le calcul discret de la dérivée seconde, 'importance
relative de cette contrainte est quantifiée par un hyperparametre, e.

L’estimation de la HRF est réalisée par le calcul de la distribution a posteriori des
paramétres du modeéle (h, A\, 0?2, €), connaissant le vecteur des données, y. Utilisant les
régles de calcul sur les probabilités, I'objectif de I'estimation bayésienne est le calcul
de la distribution a posteriori de la HRF seule, c’est a dire p(h/y), appelée aussi
distribution marginale a posteriori, en intégrant l'expression sur tous les hyperpara-
metres : \, sigma?, €. Cette distribution résume toutes les propriétés de la HRE du voxel
considéré. Il est donc possible de tester I’état d’activation du voxel en comparant la HRF
calculée avec une fonction de réponse identiquement nulle. Ainsi, la HRF spécifique du
sujet étudié peut étre utilisée pour construire la carte d’activation a partir des mémes
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données, ce qui rend les tests d’activation basés sur une estimation bayésienne plus dis-
criminants que ceux utilisés avec la cartographie statistique paramétrique [Marrelec2003).
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FiG. 2.12 Modéle régional de l’activation cérébrale. Pour chacun des vozels d’une méme
région d’intérét, une seule HRF est estimée ("h") pour chaque condition expérimentale.
En revanche, les coefficients quantifiant le niveau de réspone neuronal sont estimés pour
chaque vozel (i,5) et pour chaque condition (1,2). Le bruit et le terme associé auz dérives
lentes sont aussi estimés pour chaque vozel. D’aprés [Makni2004).

Des contrainte spatiales supplémentaires peuvent aussi étre introduites dans ’estima-
tion bayésienne des HRF. En effet, il est généralement observé que la forme de la réponse
a une condition expérimentale donnée est assez homogéne dans une région d’intérét et
qu’entre voxels voisins, la différence entre les HRF correspondant a une méme condi-
tion se réduit souvent a une modulation d’amplitude [Makni2004]. Cette modulation est
quantifiée par des coefficients appelés niveauxr de réponse neuronale, "neural response
levels" et un jeu de nouveaux hyperparamétres associés comme schématisé a la figure
[2.12] L’inconvénient de cette approche est de faire participer les voxels activés pour une
des conditions a 'estimation des HRF régionales pour toutes les conditions. Pour éviter
ce probléme, un algorithme a été mis au point qui réalise simultanément la détection des
voxels activés pour chaque condition et 'estimation des HRF [Makni2005]. Un autre a
priort décrivant les corrélations spatiales entre voxels, peut aussi étre introduit dans le
modéle, afin de régulariser les zones activées lorsque le signal sur bruit de "acquisition est
faible [Vincent2007]. Pour chaque voxel, deux contributions sont considérées : un terme
décrivant 1’état (activé ou non) dans lequel il doit se trouver d’aprés sa HRF, et un
terme d’interaction avec les voxels voisins qui dépend de leur état d’activation. Ensuite,
de maniére analogue au modéle d’Ising qui décrit la formation de domaines de spins de
méme orientation dans les matériaux ferromagnétiques, une "énergie libre" construite a
partir de ces deux termes est minimisée afin d’obtenir la configuration la plus probable.

2.2.3 Analyse multifractale des séries temporelles

Avec les méthodes non-paramétriques, l'estimation de la réponse hémodynamique
gagne beaucoup en flexibilité et permet de reproduire une grande variété de réponses
cérébrales. Néanmoins, dans toutes les méthodes basées sur un modéle de la réponse
cérébrale attendue, une grande partie de 'information contenue dans les données brutes
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n’est pas utilisée. En effet, la correction des dérives lentes du signal supprime toutes les
composantes a basses fréquences et la condition de régularisation temporelle décrite au
paragraphe précédent conduit & une perte d’information sur les composantes a hautes
fréquences. Or, comme le montre 1’étude de la connectivité fonctionnelle au repos (décrit
en , certaines composantes basses fréquences ont un role de synchronisation entre
différentes zones cérébrales [Thirion2006a]. Quelques chercheurs commencent donc a
s'intéresser aux propriétés temporelles de la réponse hémodynamique cérébrale, dans
toute la gamme des fréquences acquises. Un des outils les plus adaptés pour décrire ces
propriétés est I'analyse multifractale qui permet de synthétiser I'information présente
aux différentes échelles temporelles. Développée a l'origine pour décrire les phénoménes
turbulents en mécanique des fluides, cette méthode d’analyse est bien adaptée a I’étude
des décours temporels en IRMf puisqu’il a été démontré que ces signaux possédent une
invariance d’échelle dans une certaine gamme de fréquences.

Ainsi, en combinant le formalisme de ’analyse multifractale avec celui des ondelettes,
un spectre de coefficients analogues & des dimensions fractales peut étre construit pour
le décours temporel de chaque voxel [Shimizu2004]. Comme illustré a la figure [2.13
ce spectre permet de différencier les voxels appartenant a la matiére blanche de ceux
appartenant a la matiére grise, et parmi ces derniers, ceux qui sont activés de ceux
qui ne le sont pas, sans aucune information concernant le paradigme expérimental. Cette
propriété pourrait étre expliquée par les propriétés statistiques différentes du signal acquis
dans ces trois types de voxels : complétement aléatoire (bruit) dans la matiére blanche, et
de plus en corrélé dans la matiére grise et surtout dans les voxels activés puisque le motif
de la HRF apparait. Ce type d’approches, qui pourrait apporter un éclairage nouveau sur
la dynamique de la réponse cérébrale, nécessite un grand nombre d’échantillons temporels
et donc des acquisitions de trés longues durées, ou a trés haute résolution temporelle.
L’EVI a haute résolution temporelle pourrait donc étre un outil priviligié pour réaliser
ce type d’études fonctionnelles.
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Fi1G. 2.13 Spectres multifractals calculés & partir des décours temporels d’un vozel de la
matiere blanche, d’un vozel de la matiére grise et d’une vozel présentant une activation
fonctionnelle. D’aprés [Shimizu200J).
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Au cours de cette revue bibliographique, nous avons présenté l'origine du contraste
BOLD et son application a la détection des activations fonctionnelles cérébrales chez
des sujets humains. En particulier, nous avons mis en évidence les limites de la séquence
d’Imagerie Echo Planaire (EPI), généralement utilisée pour 'acquisition des données
fonctionnelles, et le besoin croissant de méthodes d’acquisition & plus haute résolution
temporelle pour répondre & des questions cognitives de plus en plus complexes, telles
que l'étude des corrélations entre différentes aires cérébrales, 1'estimation des délais
d’activation et I'étude des propriétés du contraste BOLD lui-méme. Par la suite,
nous avons décrits deux innovations technologiques, la réduction de champ de vue et
Iimagerie paralléle, qui permettent d’améliorer la résolution spatiale des acquisitions
EPI mais pas réellement la résolution temporelle. Nous avons aussi présenté quelques
nouvelles méthodes reposant sur d’autres séquences d’acquisition ou d’autres contrastes
fonctionnels, qui pourraient représenter des alternatives, mais aucune ne s’est encore
imposée aussi largement que 'EPI-BOLD.

Par ailleurs, nous avons présenté les méthodes d’analyse utilisées pour le traitement
des données fonctionnelles et particuliérement I'approche la plus répandue qui est la
cartographie statistique paramétrique. Nous avons décrit les limites de cette approche,
ainsi que quelques méthodes concurrentes, telles que 1’étude de la connectivité cérébrale,
la détection des activations et ’estimation conjointe des fonctions de réponse hémody-
namiques dans un cadre bayésien et ’analyse multi-fractale des décours temporels. Ces
nouvelles méthodes d’analyse pourraient permettre de caractériser difféeremment et plus
précisément l'activité cérébrale, et bénéficieraient beaucoup d’une nouvelle méthode
d’acquisition a plus haute résolution temporelle.

Au cours de cette thése, nous avons cherché a développer une nouvelle méthode
d’acquisition a trés haute résolution temporelle pour 'RMf, en combinant la séquence
d’Tmagerie Echo Volume, qui est décrite au chapitre , I'imagerie paralléle et la réduc-
tion du champ de vue. Cette nouvelle méthode, qui permet 'acquisition d’un volume de
cerveau assez large dans un TR de 200 ms, a été d’abord validée par des études fonction-
nelles analysées avec la cartographie statistique paramétrique, afin de pouvoir comparer
les résultats avec ceux de acquisition EPI. Actuellement, ’analyse de ces données débute
aussi avec les méthodes d’estimation bayésienne et d’analyse multifractale développées
au laboratoire.
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Cette partie présente dans un premier chapitre I'historique de la séquence EVI,
ses avantages et inconvénients ainsi que les précédentes implémentations de cette
séquence pour différentes applications (chapitre . Par la suite, les différentes étapes
méthodologiques du développement de 'EVI localisé paralléle sont détaillées, ainsi
que les résultats obtenus par 'ajout progressif des différents éléments.

Le chapitre [4| discute le choix de la séquence EVI modifiee [Zwaag2006|, ainsi que
les contraintes posées par l'imagerie 3D. Les aspects pratiques de l'implémentation
de la séquence, l'optimisation de l'impulsion radiofréquence et les particularités de
I’algorithme de reconstruction utilisé sont aussi présentés dans ce chapitre qui se termine
par un bilan des performances atteintes et de la qualité des images obtenues avec la
séquence EVI optimisée a 1.5 T.

Le chapitre [5| présente la méthode choisie pour I'évaluation du rapport signal a bruit des
images obtenues, méthode qui est appliquée aux images obtenues au chapitre [4] mais
aussi au suivi des variations du rapport signal & bruit dans la suite des développements
méthodologiques.

Le chapitre [0] présente les raisons du choix de la méthode de réduction du champ de
vue par suppression du volume externe, les aspects pratiques de son implémentation,
ainsi que les caractéristiques des impulsions radiofréquences utilisées. Ce chapitre décrit
aussi les performances et les limitations de 'EVI localisé et présente une évaluation de
la qualité des images obtenues.

Le choix de la méthode de reconstruction parallele SENSE est discuté au chapitre [7]
ainsi que les difficultés d’adaptation de cette technique a 'EVI et & 'EVI localisé. Ce
chapitre décrit aussi les modifications apportées a ’algorithme de reconstruction SENSE
standard pour I'adapter a cette nouvelle méthode d’acquisition. Les performances et
les limitations de 'EVI localis¢ paralléle, avec un facteur de réduction de 2 dans une
direction ou de 4 dans deux directions sont évaluées en termes de qualité d’image et de
rapport signal sur bruit.

Le dernier chapitre (chapitre [8) résume 'optimisation de plusieurs jeux de paramétres
d’acquisition pour I'TRM fonctionnelle cérébrale. La minimisation du niveau de bruit
acoustique, trés important en EVI pour certains paramétres d’acquisition, est aussi
décrite. La réduction du bruit acoustique fait partie intégrante de 'optimisation d’un
protocole destiné & des volontaires humains.

Matériel :

Toutes les acquisitions décrites dans ce mémoire de théses ont été réalisées avec un
imageur Signa a 1.5 T (General Electric Healthcare, Excite II), disposant d’un gradient
d’amplitude maximale 40 mT.m~! et dont le temps de montée minimal est égal a
266 ps. L’antenne utilisée était une antenne paralléle a 8 canaux en réception ("High
Resolution Brain Array") de la compagnie MRI Devices.
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Développement de ’EVTI localisé paralléle



Chapitre 3

Imagerie Echo Volume

Décrit dés 1977 par Sir Peter Mansfield (|[Mansfield1977, Mansfield1989|), 1’ "Echo
Volume Imaging"” (EVI) ou Imagerie Echo Volume, repose sur le principe de I'Imagerie
Echo Planaire, (EPI), étendu & I'imagerie 3D. Des vitesses de commutation du gradient
et des fréquences d’acquisition encore plus importantes qu’en EPI sont donc nécessaires,
ce qui explique que 'EVI ne soit quasiment pas utilisé dans les laboratoires de neuros-
ciences actuellement.

Comme 'EPT permet l'acquisition de tout un plan de Fourier & la suite d'une seule
impulsion d’excitation , I’EVI permet 'acquisition de tout un volume de Fourier a
la suite d’une seule impulsion. C’est pourquoi, la durée de 'acquisition étant toujours
limitée par la décroissance du signal IRM sous leffet de la relaxation (T2 ou T2%), la
chaine d’acquisition des données doit étre beaucoup plus rapide en EVI qu’en EPI,
de la commutation du gradient de lecture a 1’électronique de traitement de données
(convertisseur analogique-numérique en particulier).

La premiére motivation pour le développement de 'EVI était I’étude de la contrac-
tion cardiaque, qui a lieu en trois dimensions et est assez mal visualisée par une imagerie
bidimensionnelle (EPT multi-coupes par exemple) [Mansfield1989)]. De plus, le gain de
temps apporté par 'EVI par rapport a 'EPI permet de s’affranchir plus facilement des
artéfacts physiologiques (respiration par exemple) qui diminuent la qualité de 'imagerie
cardiaque, et permet plus généralement l'imagerie des organes situés dans ’abdomen
[Harvey1996] comme illustré a la figure Cependant, les différences de susceptibilités
magnétiques importantes dans le thorax diminuent la qualité d’image, réduisant I'intérét
de 'EVI en imagerie cardiaque.

La seconde motivation était 'IRM fonctionnelle cérébrale (décrit en basée sur
I’étude des variations du signal BOLD. En effet, méme si le temps caractéristique
d’évolution de ce signal est de 'ordre d’une dizaine de secondes, un gain en résolution
temporelle permet de corriger plus facilement les bruits physiologiques et les artéfacts
de mouvement a l'intérieur d’un volume. Par ailleurs, comme démontré dans la revue
bibliographique, I'intérét des chercheurs en neurosciences est croissant pour les méthodes
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d’acquisition offrant une meilleure résolution temporelle. La plus récente étude en EVI
présente ainsi une acquisition IRMf avec une résolution temporelle inférieure a 200 ms

[Zwaag2006].

La troisiéme motivation repose sur le fait que la longueur du train d’échos due a
l'acquisition de la troisiéme direction amplifie les artéfacts dans cette direction (comme
la longueur du train d’échos en EPI amplifie les artéfacts dans la direction de phase,
. Ainsi, ’'homogénéité du champ E;, souvent critique pour les applications comme
la spectroscopie IRM par exemple, pourrait étre évaluée rapidement en réalisant 1’'image

d’un fantéme de calibration par une séquence EVI [Song1994].

Gastric Filling by EVI

FiGg. 3.1 Premiéres images EVI de 'abdomen : 8 sections d’un volume provenant d’une
série temporelle acquise pendant l’ingestion d’un litre d’eau par un volontaire humain.

D’aprés (Harveyl996

Le principe de I'Imagerie Echo Volume, ainsi que les séquences d’acquisition, les
contraintes techniques et les artéfacts rencontrés dans les images sont présentés au cha-
pitre Les premiéres applications, les paramétres d’acquisitions fixés par les équipes
de recherche et les résultats obtenus sont ensuite décrits au chapitre [3.2
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3.1 Principe

3.1.1 Théorie

L’EVI repose sur le méme principe que I’EPI en ajoutant un encodage de phase sup-
plémentaire selon la troisiéme dimension. Cet encodage est appelé encodage de partition
puisqu’il réalise la partition de la coupe large, sélectionnée durant 'impulsion d’excita-
tion, en plusieurs coupes fines.

Ainsi, la séquence EVI consiste en plusieurs trains d’échos EPI dans des plans successifs,
séparés par l'application d'un gradient dans la troisiéme dimension, sans appliquer de
nouvelle impulsion d’excitation. Comme en EPI, il existe plusieurs possibilités de par-
cours du plan de Fourier selon que les gradients d’encodage de phase et de partition
sont appliqués continuement (EPT et EVT classique) ou sous forme de courtes impulsions
("blipped EPI" et "blipped EVI" ou "BEVI" |Mansfield1989|. Les versions impulsion-
nelles sont en général préférées aux versions classiques parce qu’elles permettent une
acquisition du plan de Fourier selon une grille cartésienne.

Un réarrangement temporel des données est nécessité par le parcours de ’espace de Fou-
rier dans des sens différents selon les lignes et les plans, comme schématisé a la figure [3.2
Ainsi, dans un plan donné, une ligne sur deux est a inverser temporellement, mais 1’ordre
des lignes est aussi a inverser temporellement dans un plan sur deux. La distinction est
parfois faite entre les "fast echos” (échos de gradient causé par 'alternance de la polarité
des gradients dans la direction de lecture) et les "slow echos” (crées par 'alternance de
la polarité des gradients dans la direction de phase) [Mansfield1989).

Pour une séquence "blipped EPI", il existe une relation entre la différence de fréquence
de résonance par pixel dans la direction de lecture (b,) et dans la direction de phase (b,),
déja évoquée en :

~ N,(N,.At+ AT) — N,
Pour cette raison, la direction de phase est souvent appelée "direction de largeur spectrale
faible". Cette inégalité est aussi valable en EVI, ainsi qu'une autre inégalité du méme
type concernant la largeur spectrale par pixel dans la direction de partition (b,) :

B 1 b b
~ N,.N,(N,. At+AT) N, = N,.N,

b, (3.1)

b.

(3.2)

Ces deux propriétés permettent 'adressage de chaque voxel de maniére unique. En effet
chaque voxel, repéré par les coordonnées (x,y,z) résonne a une fréquence

flz,y,2) =2 X by, +yxb,+2xb,

caractéristique : la non-dégénérescence des fréquences de résonance des pixels est donc
assurée [Mansfield1977]. L’inégalité met aussi en évidence la largeur spectrale par
voxel faible dans la direction de partition, qui, conjuguée avec des trains d’échos plus
longs en EVI qu’en EPI provoque une amplification de la plupart des artéfacts selon
cette direction.
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FiG. 3.2 Chronogramme de la séquence Gradient-Echo EVI et déplacements correspon-
dants de Uaimantation dans le plan de Fourter. La séquence décrite réalise l'acquisition de
3 plans, chacun comprenant 4 lignes d’encodage en phase (N, =4, N, = 3).

Le chronogramme de la séquence est trés proche de celui de la séquence EPI
, la seule modification est ’ajout d’impulsions de gradients selon la direction de
partition et I’allongement de la longueur du train d’échos. Comme en EPI, une séquence
Spin-Echo EVI peut aussi étre implémentée en ajoutant une impulsion de refocalisation
entre I’excitation et le train d’échos. Les élements habituels des séquences apparaissent :

— impulsions d’excitation et sélection de coupe selon 'axe z :

le gradient

de sélection de coupe est représenté avec une amplitude plus faible que dans les
séquences 2D puisque la coupe sélectionnée est beaucoup plus large,

— préphasage de ’aimantation : en EVI, il est nécessaire de préphaser aussi ’ai-
mantation selon la direction de partition, puisqu’il faut décrire toutes les coupes, le
préphaseur dans la direction e, est représenté a la suite du rephaseur du gradient
de sélection de coupe (partie grisée),

— train d’échos de gradients,

— gradients de déphasage de I'aimantation transverse en fin de séquence.

Les gradients d’encodage de phase et de partition sont placés au moment de l'inversion
du gradient de lecture et occupent tout le temps disponible, ceci est détaillé en (|1.2.1)).

3.1.3 Avantages et inconvénients

Avantages :

— Acquisition volumique instantanée ( "single-shot") : En EVI, tous les spins
sont supposés acquis au méme moment (puisque les longueurs des trains d’échos
sont de l'ordre de 100 ms). Cette propriété permet I’acquisition d’images d’organes
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en mouvement, comme le coeur, sans synchronisation physiologique et dans un
seul cycle. De méme, en IRMf, I'acquisition simultanée permet de s’affranchir de
la correction des délais entre les coupes (de l'ordre de 2 s pour une acquisition
EPI cerveau entier), évitant donc une étape de post-traitement et 'introduction
d’'imprécisions lors de la réinterpolation des données ([1.3.2).

— Gain en résolution temporelle : Etant donné la limitation sur la longueur des
trains d’échos, le temps d’acquisition d’un volume en EVI n’excéde pas beaucoup
le temps d’acquisition d’une coupe en EPI, ainsi, dans les applications nécessitant
une résolution temporelle élevée, ’EVI apporte un gain en résolution temporelle
de 'ordre du nombre de coupes nécessaires pour réaliser la méme acquisition en
EPI. De plus, en IRM fonctionnelle cérébrale, une pondération T2* relativement
importante est nécessaire. Le temps d’acquisition par coupe est donc minoré en
EPI par le temps d’écho, ce qui limite 'amélioration de la résolution temporelle.
En EVI, seul le temps d’acquisition par volume est minoré par le temps d’écho, il
est donc possible d’atteindre des résolutions temporelles trés élevées en conservant
le niveau de pondération T2* requis pour 'IRMf (voir [1.2.1)).

— Correction plus facile des artéfacts de mouvement : En EVI, il ne peut pas
y avoir de mouvement entre l'acquisition des différentes coupes comme cela peut
arriver en EPL. En EPI, les mouvements inter-coupes ne peuvent étre corrigés que
par 'application simultanée des corrections des délais temporels et de mouvement
(trés couteuse en temps de calcul).

— Coupes fines et bien définies : En EPI multicoupes, la sélection de coupe n’est
pas parfaitement rectangulaire pour chaque coupe : afin d’éviter les excitations
parasites des coupes voisines (artéfact de "cross-talk"), il est préférable d’exciter
une coupe plus fine que la résolution spatiale souhaitée. Ce probléme ne se pose
pas en EVI, comme dans toutes les séquences d’acquisition 3D. En revanche, la
question de la précision de la localisation spatiale se pose en EVI, en raison des
trains d’échos longs responsables de la dégradation de la fonction de dispersion
("Point Spread Function"), en particulier & cause de la décroissance du signal en
T2*, comme décrit en [1.2.2]

— Diminution des activations artéfactuelles diies aux flux sanguins : L’ac-
quisition 3D est un des moyens de réduire U'effet d’entrée de coupe (décrit en[L.2.5).

— Echantillonnage des artéfacts physiologiques cardiaques et respiratoires :
A haute résolution temporelle (TR < 300 ms), les artéfacts cardiaques et respi-
ratoires (fréquences de 'ordre de 0.8-1.3 Hz et 0.15-0.45 Hz respectivement) sont
suffisament échantillonnées et il n’y a pas de repliement de spectre. Cette propriété
permet de caractériser et de corriger ces artéfacts plus facilement qu’en EPI.

— SNR théoriquement plus élevé qu’en EPI : En raison de 'acquisition 3D du
volume en une seule fois, le SNR obtenu en EVI est théoriquement plus élevé que
pour une acquisition EPI de mémes paramétres, d’un facteur égal a la racine carrée
du nombre de coupes. Cette affirmation doit néanmoins étre nuancée, puisque la
sensibilité aux distorsions géométriques et aux pertes de signal est plus importante
en EVI. De plus, il n’est généralement pas possible de réaliser une acquisition EVI
avec les mémes paramétres exactement qu’en EPI.
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Artéfacts et limitations :

La principale limitation de I’'EVI concerne la durée du train d’échos, beaucoup plus
importante qu’en EPI a résolution spatiale fixée, cette durée est donnée par I’expression
suivante :

Tyrain = No x N, x (N,.At + AT) (3.3)

En raison de la relaxation T2* (ou T2 en spin écho EVI), I'équation se transforme

en :
T'2%

N, At + AT
Cette expression met en évidence la principale difficulté des acquisitions EVI : parvenir
a acquérir suffisamment de points de données pour obtenir une résolution spatiale

pertinente, tout en limitant la durée du train d’échos en raison de la relaxation T2*, et
de amplification des artéfacts de V'EPI (1.2.2)).

Nz,maaz X Ny,max = (34)

Les artéfacts rencontrés en EVI sont les mémes qu’en EPI, amplifiés seulement dans
la direction d’encodage de partition :

— artéfact de décalage chimique,

— distorsions géométriques dties aux inhomogénéités de Bo et pertes de

signal,

— perte de résolution due a ’effet de filtrage du T2%,

— artéfact di aux gradient de Maxwell,

— apparition d’une image fantéme ("N /2 ghosting").

Ce dernier artéfact prend une forme plus compliquée en EVI qu’en EPI (1.2.2). En
effet, I'image fantome apparait selon la direction de phase en EVI comme en EPI, mais
aussi selon la direction de partition puisque les données d’un plan sur deux sont aussi
inversées temporellement [Zwaag2006]. Un repliement de spectre peut aussi apparaitre
selon la direction de partition si le champ de vue acquis selon cette direction est plus étroit
que la zone de 'objet excitée par I'impulsion radiofréquence. En effet, il est impossible
d’appliquer un filtre passe-bas selon cette direction, comme dans la direction de phase.
En raison des contraintes importantes sur I'imageur lors d'une séquence EVI, le bruit
acoustique provoqué est parfois trés élevé [Mansfield1995] et plus aigu que pour les
séquences EPI et les séquences conventionnelles.
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3.2 Précédentes études

Les expériences précédentes d’application de la séquence EVI sont relativement peu
nombreuses, ce qui refléte les nombreuses difficultés techniques a résoudre pour acquérir
des images EVI de bonne qualité. Les précédentes implémentations de I'lmagerie Echo
Volume sont décrites chronologiquement ci-dessous.

3.2.1 Premiéres implémentations

La premiére implémentation de I'EVI a été réalisée en 1989 |Mansfield1989| a
0.1 T. Cette étude présente des images acquises avec la séquence EVI décrite en
et avec une séquence EVI segmentée (4 segments) (3.3). Un schéma d’acqui-
sition localisée, en Spin-Echo EVI, est aussi proposé, avec une sélection de volume
interne (voir pour limiter le champ de vue acquis et améliorer la résolution spatiale.

Fic. 3.3 Premiéres images EVI, acquisition d’un fantome hémisphérique rempli d’eau
comprenant une tige solide en son centre. A gauche, acquisition en EVI segmentée acquise
en 4 s. A droite, acquisition EVI simple acquise en 32 ms. Paramétres d’acquisition :

Ny=Ny=8, N, =16, L, = Ly, = 192 mm, L, = 5.6 mm. D’apres [Mansfield1959].

Fi1G. 3.4 Premiéres images de cerveau humain en EVI segmentée (2 segments).
Parameétres d’acquisition : N, = Ny, = 16, N, = 16, L, = L, = L., = 196 mm,
ETD = 64 ms pour chaque segment. D’aprés [Mansfield199J).
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Les premieéres études présentant des images de cerveau humain acquises en EVI datent
de 1994 [Mansfield1994, [Song1994].
La premiére [Mansfield1994], présente des images a basse résolution spatiale, démontrant
néanmoins la faisabilité de 'acquisition d’images EVI du cerveau, comme illustré a la
figure 3.4
L’étude [Song1994], réalisée a 1.5 T, présente des acquisitions a partir de deux séquences :
la séquence Gradient-Echo EVI et une séquence EVI modifiée qui comporte N, refocali-
sation par des échos de spin (impulsions radiofréquences & 180 ° ) séparées par des trains
d’échos de type EPI. Les corrections de phase nécessaires a la reconstructions sont calcu-
lées a partir d’'une acquisition de référence unique, dans laquelle les gradients de phase et
de partition sont mis & zéro. Cette acquisition de référence permet, aprés transformation
de Fourier selon la direction de lecture, le calcul et la correction de la variation de phase
d’une ligne de l'espace de Fourier a l'autre. Les volumes EVI ont été acquis avec les
parameétres d’acquisition suivants :
— en acquisition EVI simple :
N, =N, =32, N, =7, L, = L, =240 mm, L, = 35 mm, BW = 125 kHz,
TE/TR = 45/1000 ms, ETD = 70 ms.
— en acquisition multi-échos :
N, = 64, N, = 32, N, = 8, L, =240 mm,L, = 200 mm, L, = 40 mm,
BW = 125kHz, TE/TR = 104/1000 ms, ETD = 220 ms.

Les premiéres images de 'abdomen acquises en EVI ont été acquises a 0.5 T en
1996 [Harvey1996], permettant par exemple, I'acquisition dynamique du remplissage de
I'estomac durant 'ingestion d’eau par un sujet. La série temporelle de volumes EVT (voir
figure a été acquise avec les paramétres suivants (acquisition non segmentée) :

N, =64, N, = 32, N, = 8, L, =384 mm, L, = 128 mm, L, = 80 mm, TR = 102 ms.

3.2.2 Applications a 'PIRM fonctionnelle cérébrale

En 1995, une premiére acquisition en imagerie fonctionnelle cérébrale est réalisée
en Gradient-Echo EVI [Mansfield1995], 4 3 T, avec un paradigme de stimulation
visuelle activant successivement la partie gauche et la partie droite du cortex visuel. Les
parameétres d’acquisition étaient les suivants :

Ny=Ny,=64, N,=8, L, =L, =192 mm, L, = 20 mm, £TD = 115 ms, TR = 2 s.

Les résultats fonctionnels de cette études, superposés avec les images EVI, sont illus-
trés a la figure 3.5 II est intéressant de remarquer que le contraste de ces images est le
méme qu’en EPI puisque les mémes valeurs de TE et TR sont appliquées. 1l s’agissait
donc d’une acquisition EVI & basse résolution temporelle. Ces cartes d’activation ont été
obtenues par transformation de Fourier des données temporelles acquises pour chaque
voxel et sélection des coefficients de Fourier correspondants a la fréquence de la stimu-
lation. Par ailleurs, la phase de ces coefficients de Fourier a aussi été étudiée, afin de
rechercher des corrélations de phase et d’estimer des délais de réponse hémodynamique
entre différents groupes de voxels activés. Les délais ainsi estimés sont de ’ordre de 0.7 s.
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Bien trop longs pour refléter des délais neuronaux d’activation, ils sont attribués a des
effets de propagation vasculaire.

Fi1G. 3.5 Premiéres images fonctionnelles en EVI : deux volumes EVI complets avec la
superposition de la carte d’activation correspondant & Uactivation du cortex visuel droit
(A-H) et du cortex visuel gauche (I-P). Les images sont disposées depuis le haut du crine

en descendant. D’aprés eld1995|.

En 1997, une autre étude décrit I'implémentation de la réduction du
champ de vue en EVI par la méthode de sélection du volume interne en Spin-Echo
EVI afin d’améliorer la résolution spatiale des études fonctionnelles. De plus, cette
étude compare les résultats fonctionnels obtenus avec deux pondérations différentes
a lacquisition : la pondération T2 obtenue en Spin-Echo EVI et la pondération T2*
obtenue avec une séquence Spin-Echo EVI asymétrique, c’est a dire avec la fenétre
d’acquisition décalée temporellement par rapport a 1’écho de spin. Les deux types
de cartes fonctionnelles sont ensuites comparées avec des images d’angiographie IRM
montrant la position des plus gros vaisseaux. Les conclusions de cette étude confirment
ce qui a déja été observé en Spin-Echo EPI et Gradient-Echo EPI ca 1.5 T, les
séquences pondérées en T2* présentent une variation de signal associée au signal BOLD
plus importante, par ailleurs, les séquences pondérées en T2 sont moins touchées par
des activations artéfactuelles diies aux gros vaisseaux sanguins.

Aucun n’article concernant I'EVI n’a été publié entre 1997 et 2004, 'EVI semble
vraiment trop contraignant pour étre réellement appliqué en IRM fonctionnelle cérébrale.
Néanmoins, les améliorations techniques aidant, une autre étude a été publiée en 2004,
faisant état d’une résolution temporelle atteinte de 167 ms pour une acquisition IRMf
avec stimulation tactile, a une résolution spatiale de 3 mm x 3 mm x 1,5 mm, a 3 T
[Zwaag2004], en Gradient-Echo EVI. L’intérét de ce travail par rapport aux travaux plus
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anciens est 'utilisation d’une séquence EVI originale, dans laquelle 'encodage de phase
a toujours lieu dans le méme sens, supprimant le risque d’'un artéfact de "ghosting” selon
la direction d’encodage de phase. Le chronogramme de la séquence et le parcours du
volume de Fourier correspondant sont représentés a la figure [3.6|
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Fic. 3.6 Chronogramme de la séquence Gradient-Echo EVI modifiée et déplacements
correspondants de l’atmantation dans le plan de Fourier. La séquence décrite réalise l’ac-
quisition de 3 plans, chacun comprenant j lignes d’encodage en phase (N, =4, N, = 3).

La résolution spatiale est améliorée en utilisant des bandes de suppression du volume
externe (voir [2.1.1]) qui se placent avant I'impulsion d’excitation. Les auteurs proposent
aussi une acquisition de référence originale dans laquelle seuls les gradients d’encodage
de partition sont mis a zéro. Cette acquisition de référence permet la reconstruction
d’une carte de phase en deux dimensions, afin de corriger les distorsions dues aux
inhomogénéités de E; dans tout le volume. Les délais temporels entre lignes paires et
impaires n’ont pas été corrigés dans cette étude, mais il est précisé qu’un réglage fin des
délais des fenétres d’acquisition a été réalisé. Une seconde étude [Zwaag2005] a suivi,
décrivant I'implémentation d’une séquence EVI pondérée en perfusion (EVISTAR) et
la comparaison des résultats fonctionnels obtenus avec les séquences EVI et EVISTAR
durant une tache motrice. L’ensemble de ce travail a été récemment publié dans un
article [Zwaag2006], dont les principaux apports sont les suivants :

— la validation de la séquence EVI modifiée, dont I'impact sur la qualité d’image est
appréciable (comme illustré a la figure [3.7)),

— l'utilisation en EVI de la réduction de champ de vue par la méthode de suppression
de volume externe,
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Fic. 3.7 Images d’un fantome de gel acquises en utilisant : a) la séquence EVI classique,
b) la séquence EVI modifiée, c) une séquence conventionnelle en écho de gradient. La ré-
duction de Uartéfact de "ghosting" selon la direction de partition est nettement visible sur
les coupes les plus externes. D’apres [Zwaag2006].

— la démonstration d'une méthode de correction des distorsions géométriques en
utilisant 1’acquisition de calibration (comme illustré a la figure [3.8)),

b

Fic. 3.8 Volume de cerveau obtenu avec la séquence EVI modifiée. Parameétres d’ac-
quisition : Ny = 64, Ny = 32, N, = 8, L, = 192 mm, L, = 96 mm, L, = 12 mm,
excitation = 30 °, TE/TR = }4/167 ms, ETD = 75 ms, données moyennées sur 8 acqui-
sitions. Images reconstruites, en a) sans correction des distorsions, en b) avec correction
des distorsions utilisant lacquisition de référence. D’aprés [Zwaag2006).

— la démonstration de ’ajout de modules de préparation a la séquence EVI pour
pondérer le signal IRM en T1 (module d’inversion), et en perfusion (module de
marquage des spins circulant),
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— la détection d’activation fonctionnelle avec la séquence EVI modifiée et 'obtention
d’une courbe de réponse hémodynamique dans un paradigme par blocs courts (6 ) :
résultats décrits a la figure [3.9]
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Fi1Gc. 3.9 En haut : carte d’activation correspondant o une stimulation tactile, superposée
sur le volume EVI pondéré en T1 (seuil statistique, p corrigé < 0.005). En bas : réponses
hémodynamiques obtenues & partir de 10 répétitions de la stimulation et moyennées sur 5
vozels (région I) et 12 voxels (région I1I). Aucun filtre passe bas n’a été appliqué, seulement
un filtre passe-haut (fréquence de coupure : 0.006 Hz) et un filtre coupe-bande au niveauz
des fréquences respiratoires (0.27-0.46 Hz). D’aprés [Zwaag20006].

Cette étude représente une avancée significative dans 'application de 'EVI a 'IRM
fonctionnelle cérébrale. L’inconvénient majeur de I’EVI reste néanmoins la longueur des
trains d’échos nécessaires a l'acquisition d’un volume de cerveau avec une résolution
spatiale suffisante. L’acquisition est donc trés sensibles aux distorsions géométriques et
aux pertes de signal, et le choix du temps d’écho est contraint. Ainsi, le train d’échos
de 75 ms et le temps d’écho de 44 ms sont trés longs pour une acquisition IRMf a 3 T,
valeur de champ magnétique a laquelle le temps d’écho conseillé pour 'IRMf est 30 ms
[Voss2006]. C’est pourquoi nous nous sommes orientés, dans ce travail de thése, vers
I’application de I'imagerie paralléle et de la réduction du champ de vue a la séquence EVI,
ce qui permet de diminuer les durées de train d’échos et les temps d’échos. [.’adaptation
de I'imagerie paralléle et de la réduction du champ de vue a la séquence EVI modifiée,
ainsi que 'optimisation des différents parameétres a I'acquisition IRM{, sont décrits dans
les chapitres suivants.



Chapitre 4

Développement de ’acquisition EVI

4.1 Optimisation de la séquence d’acquisition

4.1.1 Choix de la séquence

Nous avons choisi d’implémenter la séquence EVI modifiée décrite en[3.2] qui a été

proposée par Wietke van der Zwaag et collégues [Zwaag2004]. Cette séquence, présentée
a la figure [3.6] utilise un train d’échos asymétrigue comprenant, a la fin de I'acquisition
de chaque plan dans l'espace de Fourier, un gradient d’encodage de phase, appelé
gradient de retour, d’aire égale & la somme des aires des gradients d’encodage de phase
et de polarité opposée. Ce gradient permet la compensation des gradients d’encodage
de phase dans chaque section et donc, un parcours selon la direction de phase dans le
méme sens durant toute la trajectoire d’acquisition. Cette méthode d’acquisition avait
déja été proposée pour I’EPI dans la direction d’encodage de phase, afin de supprimer
lartéfact de "ghosting” |[Feinberg1990| et est toujours utilisée pour des applications trés
sensibles aux erreurs de phase, telles que I'imagerie spectroscopique [Cunningham2005].
L’application de cette méthode & I'EVI a été validée récemment [Zwaag2006|, montrant
une bonne réduction des artéfacts de "ghosting” selon la direction de partition (voir
figure . Le seul inconvénient de cette méthode est 'augmentation de la durée du train
d’échos (12.5% d’augmentation dans [Zwaag2006]) et la diminution de SNR par rapport
a une acquisition continue de méme longueur de train d’échos [Cunningham2005].
Dans ce travail de theése, le choix de cette séquence d’acquisition a été motivé par
la simplification apportée a la correction de l'artéfact de "ghosting", 'influence de
lallongement des trains d’échos di au gradient de retour est réduite par 'application
de I'imagerie paralléle et de la réduction du champ de vue.

Le choix d’une acquisition avec des impulsions de gradients dans les directions
de phase et de partition ("blipped EVI") permet d’échantillonner directement I’espace
de Fourier selon une grille cartésienne, ce qui simplifie la reconstruction.

Comme cette premiére implémentation de la méthode est effectuée a 1.5 T (I'imageur
a 3 T du laboratoire ne disposant pas d’une chaine d’acquisition paralléle), le choix d’une
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séquence Gradient-Echo EVI s'impose puisque les variations relatives de signal IRM
dues au contraste BOLD sont plus importantes en Gradient-Echo qu’en Spin-Echo a bas
—
champs By (voir . Au passage a 3 T et surtout a 7 T, il est probable qu'une séquence
Spin-Echo EVI sera mieux adaptée, afin de réduire la sensibilité aux inhomogénéités de
H . . - - .
By et de localiser plus précisement les activations . De plus, le temps de relaxation
—

T2* diminuant plus rapidement que T2 lorsque le champ magnétique By augmente, la
durée disponible pour 'acquisition sera plus importante en Spin-FEcho EVI.

4.1.2 Imagerie 3D et numérisation du signal IRM

En présence d’'un objet de composition homogéne occupant ’ensemble du champ de
vue a imager, le signal recu par la bobine lors d’une acquisition 2D pour le point au
centre de l'espace de Fourier est proportionnel a poN,N,R,R, ou R, et R, sont les
résolutions spatiales selon e, et e_@; [Haacke1999]. En revanche, le signal correspondant a
un seul pixel dans 'espace réel sera proportionnel a poR, R, dans le plan de Fourier. Le
signal est ensuite amplifié avant son passage dans un convertisseur analogique-numérique
opérant généralement avec 16 bits en sortie. Dans le cas ou de trés grandes matrices sont
utilisées (N, = N, = 512 par exemple), le gain de I'amplificateur sera réglé de telle fagon
que le maximum du convertisseur soit utilisé pour le signal central et le signal le plus
faible se retrouvera en dessous du pas du convertisseur (signal maximal/2'®). L’objet
correspondant ne sera donc pas reconstruit, limitant ainsi la résolution spatiale effective.
Ce probléme peut-étre beaucoup plus grave en imagerie 3D, en raison du nombre encore
plus important de points collectés dans un méme écho. Néanmoins, nous ne 1’avons
pas rencontré dans ce travail. En effet, en raison de notre volonté d’acquérir des volumes
isotropes et de la limitation sur les trains d’échos en EVI, les matrices les plus importantes
sont de dimensions (28 x 28 x 24) points, ce qui, réduit d’un facteur 2 ou 4 par I'utilisation
de 'imagerie paralléle, est bien inférieur au nombre de points des matrices 2D, (128 x 128,
par exemple) habituellement utilisées en imagerie clinique.

4.1.3 Impulsion d’excitation

L’imagerie 3D nécessite 'excitation d’une coupe large de l'image, qui est ensuite
encodée en partition pour la séparation en différentes coupes. Ainsi, contrairement a
Iimagerie 2D, le profil de I'impulsion d’excitation & 'intérieur de la coupe influe sur le
signal relatif des différentes coupes. Cette propriété est d’autant plus sensible aux TR
courts, o, comme détaillé en [A.2] le signal IRM dépend fortement du rapport de T1
et TR. Pour chaque valeur de T1 et TR, il existe un angle de bascule, appelé angle de
Ernst, ag, qui maximise le signal TRM. Il est toujours inférieur & 90 " et est donné par
la relation suivante :

ap = arccos(exp*%). (4.1)
Dans une acquisition 3D, il est nécessaire de fixer I'angle d’excitation (valeur au centre de
la coupe) inférieur ou égal a 'angle de Ernst, sous peine d’obtenir un profil caractéristique
selon la direction de partition : deux maxima de signal aux extrémités de la coupe (spins
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excités avec un angle voisin de ag) et une diminution de signal au centre (spins excités
avec un angle supérieur a ag) [Wilman2000], comme illustré a la figure [4.1]
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FiG. 4.1 Profils de "aimantation & [’équilibre selon la direction de partition, normalisés
—

par rapport a |My|, pour une excitation de forme parabolique. Profils tracés pour deuz angles

d’excitation (90 et 35 ° ), TR = 200 ms, et les trois types de tissus présents dans les images

cérébrales (la graisse étant supprimée & l'acquisition). L’effet de la décroissance T2 ou T2*

n’est pas pris en compte dans cette figure, mais ne change pas la forme des profils.

Afin de maximiser le signal IRM, I'angle d’excitation est choisi égal au plus faible
angle de Ernst des tissus d’intérét. Pour 'imagerie cérébrale a TR = 200 ms, les angles
de Ernst sont (avec les valeurs de T1 données en : 17 pour le liquide céphalo-
rachidien (LCR), 36 ° pour la matiére grise (MG), 44 ° pour la matiére blanche (MB) et
63 “ pour la graisse. Comme les tissus d’intérét et les plus présentsi)nt la MB et la MG,
et pour laisser une marge de sécurité en cas d’inhomogénéité de By, le T1 de référence
a été fixé a 1000 ms, correspondant & un angle de Ernst de 35°a TR = 200 ms. Cet
angle est supérieur a I'angle de Ernst du LCR, ce qui n’est pas problématique puisque
cela contribue & minimiser son signal, déja réduit par I’acquisition pondérée en T1 (voir
[£.1). Ainsi, & TR = 200 ms, le signal du LCR est environ 6 fois plus faible que celui de
la MB ou de la MG dans les coupes centrales. En incorporant les différences de densité
protoniques (avec les densité de protons suivantes : 1.0 pour le LCR, 0.65 pour la MB et
0.8 pour MC, [Haacke1999|) et D'effet de la relaxation T2* ou T2, les formes des profils
ne sont pas modifiées et les amplitudes sont encore dans un rapport 3 environ entre les
tissus d’intérét et le LCR.
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4.1.4 Train de lecture modifié

Selon le choix des paramétres d’acquisition, il est souvent nécessaire de modifier
'allure du train d’échos représenté a la figure[3.6] En effet, lorsque la durée de 'impulsion
de gradient de retour (AFB,) est plus importante que la durée de la commutation du
gradient de lecture (AT), la séquence doit étre modifiée comme illustré a la figure [£.2]
La durée du train d’échos (ETD) est donc donnée par la relation suivante :

N,
ETD = N,N.(—%

i+ AT) + N.(AFB, - AT) (4.2)

et ’allongement relatif du train d’échos par rapport a une séquence EVI classique peut
s’exprimer comme :

ETDmodifié - EDTclassique AFBy — AT
x 100 = —— % 100 (4.3)
EDTclassique Ny(ﬁ -+ AT)
L A,
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FiG. 4.2 Modification du train d’échos nécessaire lorsque le gradient de retour en phase
dure plus longtemps que la commutation du gradient de lecture.

Expérimentalement, 1’allongement relatif di au gradient de retour dépend des
paramétres d’acquisitions, mais dans notre cas, il est plutdot de lordre de 2% comme
illustré par le tableau [£.1] L’ordre de grandeur de 'allongement relatif est plus faible que
dans [Zwaag2006], cela peut s’expliquer par I’acquisition hors des rampes du gradient de
lecture trapézoidal dans notre cas et 'acquisition quasiment continue avec des gradients
de champs magnétiques sinusoidaux dans [Zwaag2006].
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N%y N, FO‘/;;7y(1nm) FOV, mm) | BW ) | AT (ms) AFBy(ms) allongement )
24 14 | 130 100 100 0.13 0.34 2.36

20 12 | 100 100 83.3 0.14 0.34 2.6

24 14 | 180 100 125 0.11 0.28 2.3

16 16 | 160 160 100 0.11 0.24 2.94

28 24 | 120 140 125 0.18 0.37 1.71

24 20 | 140 144 125 0.14 0.31 2.08

TAB. 4.1 Allongement relatif du train d’écho dans la séquence EVI modifiée par rapport
a la séquence EVI classique, pour différents paramétres d’acquisition. Les deux derniéres
lignes du tableau correspondent & des acquisitions paralléles avec un facteur de réduction
égal & 4, (Ry = R, = 2). Le passage & limagerie paralléle ne modifie pas Uordre de
grandeur de allongement relatif. Pour chaque mesure, la bande passante d’acquisition a

été optimisée comme décrit en[4.1.6

4.1.5 Optimisation de la bande passante de lecture

La bande passante de lecture influe sur la qualité des images IRM puisqu’elle
modifie la durée du train d’échos et donc le niveau de distorsions. En EVI, en raison
du nombre important de commutations du gradient de lecture, le temps occupé par les
rampes est important, allongeant inutilement les trains d’échos. Or, les temps de montée
dépendent de la valeur de la bande passante utilisée pour la lecture, puisque la valeur du
gradient de lecture est proportionnel & BW selon 'expression [A.28 Etant donné que la
relation entre ces deux grandeurs n’est pas monotone, il s’agit donc d’optimiser la lon-
gueur du train d’écho en fonction de la bande passante, comme illustré par le tableau [4.2]

BW (kHz) | durée du plateau du durée du train | TE (ms) | TR (ms)
gradient de lecture (ms) | d’échos (ms)
29.4 0.487 320 169 343
62.5 0.384 185 101 208
83.3 0.288 168 93 200
100.0 0.240 168 93 200
125.0 0.200 172 95 200
166.6 0.144 188 103 211
200.0 0.120 209 114 232

TAB. 4.2  Paramétres temporels du train d’échos en fonction de la bande passante dans
la séquence EVI modifiée. Paramétres d’acquisition fixes :
Ny =Ny =24, N, = 14, FOV, = FOV, = 130 mm, FOV, = 100 mm.

Pour un gradient d’amplitude maximale G4, (= 40 mT.m™') et de vitesse de montée
p (150 Tom~t.s71), la durée du train d’écho dans la séquence EVI modifiée est calculée
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par 'expression [1.2] Cette expression repose sur ’hypothése, trés généralement vérifiée
en pratique, que la durée d’une impulsion de gradient d’encodage de phase est inférieure
a AT, alors que la durée du gradient de retour AF B, est supérieure a AT. AT peut
s’exprimer en fonction de la bande passante, ce qui conduit & une nouvelle expression de
la durée du train d’écho :

N, BW BW

ETD=N,N, 2 N.(AFB, — 2 4.4

La valeur optimale de la bande passante qui minimise la durée du train d’échos est donc
égale a :

FpuLig Ny Ny
2(N, — 1)

Pour l'acquisition décrite dans le tableau[d.2] la bande passante optimale vaut : 102.0 kHz,
ce qui correspond bien aux données expérimentales. Ainsi, pour chaque nouveau jeu
de paramétres d’acquisition, il est nécessaire de calculer la bande passante optimale et
d’essayer de s’en approcher le plus possible.

BWopt = (45)

4.1.6 Acquisition pendant les rampes de gradient

En utilisant les expressions établies en [1.2.3] les longueurs de train d’échos sans et
avec acquisition pendant les rampes de gradients sont données respectivement par les
expressions et quelle que soit la méthode utilisée pour I'encodage de fréquence
pendant les rampes :

N, BW . BW,
ETD,orma = N,N, +2—) 4+ N,(AFB, — 2—>= 4.6
l Y (BWopt 'V,UL;U ) ( Y ’YMLm ) ( )
et
ET D, ompes = NyN.(K,) + N, (N, — 1)1, + N.AFB, (4.7)

ou BW,,; est la bande passante de lecture optimisée (voir et K, la durée du
gradient d’encodage de fréquence. Lorsque I'acquisition pendant les rampes est autorisées,
la valeur optimale du plateau d’encodage de fréquence est la valeur maximale du gradient
de imageur. Connaissant les performances du gradient de I'imageur (Gnq. et u), il est
aisément démontrable que, pour acquérir une vingtaine de points selon la direction de
lecture, I'impulsion de gradient d’encodage de fréquence est de forme triangulaire (et non
trapézoidale). La valeur minimale de K, doit donc vérifier les expressions suivantes :

¥G% N, 2G,
Pm _ 22 o |, = 22m (4.8)
w L,
ou G,, est la valeur maximale atteinte par le gradient, et donc :
N,
K,=2 (4.9)

YLy
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Numériquement, pour 'acquisition en EVI d’'une matrice (24 x 20 x 20) avec un
facteur de réduction paralléle de 2 selon deux directions, et les champs de vue L, et
L, mesurant 140 mm, le gain de temps permis par I'acquisition pendant les rampes de
gradient est au maximum de 4 ms, pour un train d’écho durant environ 50 ms dans les
conditions normales, cela représente donc un gain temporel maximal de 8%. La méthode
d’encodage pendant les rampes a intervalles temporels réguliers a été implémentée et
lordre de grandeur du gain de temps calculé a été confirmé expérimentalement. Ce gain
de temps relativement faible justifie que la méthode d’encodage pendant les rampes a
intervalles de temps variables, permettant une reconstruction plus aisée, mais plus difficile
a développer, n’ait pas été implémentée dans cette premiére étude. Au passage de la
séquence sur un imageur a plus haut champ magnétique ES et avec d’autres performances
de gradient, il sera nécessaire de réévaluer I’apport de ’acquisition pendant les rampes,
afin de juger de son utilité.

4.1.7 Imagerie rapide dans I’état stationnaire

Afin d’acquérir un signal IRM dont 'aimantation transverse n’est pas polluée par
les résidus des excitations précédentes, c’est a dire de travailler en imagerie incohérente
a Uétat d’équilibre (voir [A.2)), des gradients de déphasage sont appliqués a la fin de la
séquence. L’intégrale minimale des déphaseurs doit correspondre a un déphasage intra-
voxel de 27, mais cette valeur donne des résultats imparfaits dans certains cas. En effet,
lorsque les temps de répétitions (TR) sont de l'ordre des T2 (ou T2*) des tissus, des
échos supplémentaires peuvent étre crées par la refocalisation de 'aimantation trans-
verse, comme illustré a la figure 4.3] Ce diagramme explique pourquoi I'application de
déphaseurs ne suffit pas a détruire la contribution de ’aimantation transverse : le dépha-
seur posséde toujours la méme intégrale et contribue donc & ®(7”) (déphasage accumulé
pendant un TR) au méme titre que les autres gradients. L’application d’un déphaseur
important en fin de TR permet néanmoins d’augmenter le déphasage des états différents
de zéro, afin d’éviter les refocalisations partielles [Zur1991]. I’application de déphaseurs
d’intégrale variable a aussi été proposée. Néanmoins, cette solution présente I'inconvé-
nient de modifier les chemins parcourus par les spins a la fois temporellement et spatiale-
ment, ce qui génére quelques trajectoires bien refocalisées, et un artéfact caractéristique
comportant des bandes rectilignes de plus haute intensité |[Epstein1996|. La solution la
plus largement acceptée repose sur 1’application d’un incrément de phase variable (A®) a
chaque impulsion radiofréquence, modifiant ainsi la symétrie des trajectoires et limitant
les passages par 'état de déphasage zéro [Zurl991]. Cette stratégie est appelée cyclage de
phase, et vise A modifier ®(7°), d'un TR a 'autre. Cette solution fonctionne & condition
que [Zur1991] :

— ®(7") soit assez important pour que seules les composantes dans I’état de déphasage

zéro contribuent au signal (augmentation de 'aire des déphaseurs),

— ®(7) varie d’un TR & lautre, le choix le plus simple est celui d’un incrément de
phase (A®) variant linéairement d’'un TR a 'autre (A®(r f41) —AD(rf,) = nd ),
et donc variant quadratiquement avec le numéro de I'impulsion radiofréquence :
AD(rf,) = %.nQ.CI)A, ot &4 est 'angle du cyclage de phase.



118 Chapitre 4. Développement de ’acquisition EVI

A Etats de déphasage
n.d(r)

aimantation :
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FiGc. 4.3 Diagramme d’évolution des spins soumis & deux impulsions radiofréquences
consécutives. Les lignes obliques traduisent le déphasage sous l'effet des gradients et les
lrignes horizontales le stockage de 'aimantation selon la direction de By. Dans la séquence
EVI, Vintégrale des gradients dans un TR, ®(7), est conservée d'un TR & lUautre et ne
dépend que de la position du spin. Les états de déphasage immédiatement avant ['application
d’une nouvelle impulsion sont donc des multiples entiers de ®(7). Suite a RF 0, le signal
se décompose en une composante transverse et une composante longitudinale non modifiée.
RF 1 se comportera pour ces deux composantes comme trois impulsions partielles d’angles
0°, 90 et 180 °, pondérées par les coefficients cosz(g), sin(0) et SinQ(g) respectivement
(0w 0 est 'angle de RF 1) [Haacke1999]. Les différentes évolutions de ’aimantation & partir
de RF 1 sont donc : non modification de l’état du spin (impulsion 0 °, pointillés gras),
basculement de l'aimantation a 90 ° (pointillés fins), inversion de la phase dans le plan
de précession (impulsion & 180 °, pointillés alternés). Chaque composante subira les trois
transformations possibles a chaque nouvelle impulsion, donnant lieu & des échos partiels &
chaque fois qu’une composante traverse la ligne n = 0.

Les valeurs de 117 ° [Zurl991], 84 ° [Epstein1996] et 45 ° [Duyn1997, [Goerke2005] ont
été proposées pour @ 4. La difficulté de ce choix vient du fait que le cyclage de phase doit
étre efficace dans une large gamme de T1, T2 et TR, c’est pourquoi les valeurs citées
sont issues de simulations numériques faisant varier ces paramétres. De plus, il est aussi
avantageux de chercher une valeur de ® 4 minimisant la sensibilité aux mouvements lents
causant des erreurs de phase, comme les pulsations du LCR [Duyn1997]. L’impact du
cyclage de phase sur la stabilité temporelle a été étudié pendant 'acquisition de données
de repos. Cette étude [Goerke2005| compare les résultats obtenus avec une séquence EPI
3D (TR = 65 ms entre deux excitations) avec ou sans cyclage de phase (45 °), et en EPI
2D (TR—= 1.56 s). L’application du cyclage de phase réduit les fluctuations temporelles
et les corrélations parasites provenant du LCR, permettant 'obtention d’une stabilité
de signal comparable en 3D-EPI et en EPI standard, tout en bénéficiant des avantages
de lacquisition 3D pour la réduction des artéfacts vasculaires (voir .
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Les TR de 200 ms environ utilisés en EVI sont de 'ordre des T2 (ou T2*) des tissus
d’intérét et inférieurs dans le cas du fantome d’eau (T1 ~ T2 ~ 3 s) et du LCR, mais sont
plus longs que ceux des séquences habituelles en écho de gradient rapide. Néanmoins,
comme démontré dans [Goerke2005|, une bonne stabilité est difficile & obtenir en imagerie
3D et une part importante des fluctuations est lice au LCR, il est donc intéressant
d’évaluer 'impact du cyclage de phase sur les séries temporelles en EVI. L’apport de
laugmentation de l'intégrale des déphaseurs d’un facteur 10 ainsi que du cyclage de phase
sur la mise a 1’équilibre de I'aimantation en EVT sont illustrés pour un fantéome d’eau
a la figure [4.4] Cet apport est plus difficile & mettre en évidence sur un cerveau, étant
donné que les tissus d’intérét (matiére blanche et matiére grise) ont des T2* inférieurs
au TR. L’augmentation de 'aire des déphaseurs est néanmoins bénéfique pour la qualité
d’image, surtout pour les images & champ de vue réduit (voir chapitre @ et le cyclage de
phase ne détériore pas la qualité d’'image tout en réduisant probablement les instabilités
dues au LCR. La stabilité temporelle en EVI est étudiée plus en détails au chapitre o]
et le choix du paramétre de cyclage de phase y est discuté.

- Evolution temporelle du signal IRM moyen
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Fi1G. 4.4 Mise a Uéquilibre de aimantation en EVI pour un fantome d’eau, en fonction
des paramétres de déphasage. En bleu : aire minimale des déphaseurs (Ag), pas de cyclage
de phase (cp), en rouge : Ay, cp= 45 °, en vert : Ay, cp= 117", en orange : 10 Ao, pas de
cyclage de phase, en violet : 10 Ag, cp= 45 °, en noir : 10 Ag, cp= 117 °. L’augmentation
de laire de déphasage et le cyclage de phase permettent un rapprochement avec la courbe
idéale de mise & léquilibre et l'amélioration de la stabilité du signal. Le signal temporel
moyen a €té moyenné sur un volume d’intérét uniforme.

4.1.8 Positionnement du volume

Le bon positionnement du volume selon les trois directions de I'espace, et dans les
trois orientations d’acquisition (voir[1.17), est indispensable en EVI. En effet, I'utilisation
de 'imagerie paralléle selon deux dimensions impose d’acquérir les volumes en orienta-
tion coronale ou sagittale, ce qui sera justifié au chapitre [7, et I'acquisition de volumes
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a champs de vue réduit rend nécessaire la bonne gestion des décalages selon les trois
directions et dans les trois orientations d’acquisition.

L’orientation d’un volume 3D est donnée par I'orientation des plans définis par la direc-
tion d’encodage de fréquence et la direction d’encodage de phase. La nomenclature des
orientations est ensuite la méme qu’en imagerie 2D (voir figure [1.17)).

En acquisition aziale, le centrage du volume selon la direction de partition est assuré
par le déplacement du lit, le décalage selon la direction de phase est assuré par un pré-
phasage approprié du récepteur avant 1’acquisition de chaque ligne du plan de Fourier
et le décalage selon la direction de lecture est assuré par un décalage de la fréquence
centrale du registre d’acquisition. Lors du passage dans une des deux autres orientations
d’acquisition, les valeurs de gradients du chronogramme de la séquence sont multipliées
par une matrice de rotation orthogonale ce qui ne pose pas de probléme particulier pour
Pacquisition, excepté la gestion des décalages spatiaux qui est un peu différente, comme
résumé dans le tableau [4.3] La symétrie des trois directions est brisée par le mouvement
du lit qui permet de ne pas gérer un des décalages pour chaque orientation d’acquisition.
En acquisition sagittale et coronale, les deux décalages en phase et partition sont gérés
en méme temps : les données de chaque ligne sont multipliées par deux termes de phase
qui s’ajoutent, I'un dépendant de la position de la ligne dans la direction d’encodage de
phase, 'autre de sa position dans la direction d’encodage de partition. La gestion de ces
trois décalages permet le déplacement du volume d’intérét dans les trois directions.

AXTALE SAGITTALE (I/S) CORONALE (I/S)
lecture direction R/L : direction 1/S : direction 1/S :
décalage de la fréquence déplacement du lit déplacement du lit
centrale du récepteur
phase direction A/P : direction A/P : direction R/L :
multiplication par multiplication par multiplication par
un terme de phase un terme de phase un terme de phase
partition direction 1/S : direction R/L : direction A/P :
déplacement du lit multiplication par | multiplication par
un terme de phase | un terme de phase

TAB. 4.3 Tableau récapitulatif des méthodes de positionnement du volume acquis en EVI
selon les trois directions de l'espace. Ce tableau donme aussi la répartition des directions
d’encodage de lecture, de phase et de partition pour les trois orientations d’acquisition
utilisées dans ce travail : azial, sagittal (I1/S) et coronal (1/S). (1/S) signifie que dans les
deuz derniéres orientations, la direction de lecture est placée selon la direction (1/S), de
Uaze principal de Uaimant). (R/L = "Right"/"Left", 1/S = Inférieur/Supérieur,

A/P = Antéro/Postérieur).
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4.2 Optimisation de I'impulsion d’excitation

Comme évoqué en [4.1] la sélectivité de l'impulsion radiofréquence utilisée pour la
sélection de volume en imagerie 3D est un facteur trés important de la qualité d’image.
D’une part, une mauvaise sélectivité spatiale conduit a un repliement de spectre selon
la direction de partition. L’expérimentateur est donc contraint d’acquérir un champ de
vue plus large que 'excitation, réduisant ainsi la résolution spatiale des images. D’autre
part, si le profil de 'impulsion radiofréquence n’est pas suffisament carré, 'excitation
est inhomogéne selon les coupes, ce qui diminue la qualité de 'image et rend difficile
Pestimation de paramétres quantitatifs. De plus, I'excitation de la coupe doit exclure le
signal de la graisse, responsable d’artéfacts importants en EVI (comme détaillé en .

L’impulsion spectrospatiale implémentée précédemment sur I'imageur ayant été op-
timisée pour l'acquisition de coupes fines en imagerie 2D, son profil en imagerie 3D se
révéla peu homogéne et sa sélectivité faible. Deux méthodes ont été implémentées suc-
cessivement pour essayer d’obtenir un meilleur profil de sélection. La premiére, utilisait
I'impulsion spectrospatiale disponible ainsi que des bandes de suppression de volume
externe , afin de limiter la zone excitée et d’obtenir un profil plus homogéne. La
seconde, finalement adoptée, a consisté & optimiser une nouvelle impulsion spectrospa-
tiale pour la sélection de coupe large, en utilisant I’algorithme Shinnar-Le Roux (B.4)).

4.2.1 Module hybride excitation/suppression

Principe
Nom Durée Durée Impulsion | Nombre Impulsions | Résolution | BW
Impulsion Totale s | Individuelle ws) | Individuelles (nombre de points) | (Hz)
SpectroSpatl | 14.4 0.624 12 300 2571

TAB. 4.4 Caractéristiques de Uimpulsion SpectroSpatl et des impulsions individuelles qui
la composent. La résolution est aussi donnée pour une impulsion radiofréquence individuelle.

L’impulsion spectro-spatiale implémentée par défaut dans la librairie (SpectroSpat1)
suit le modéle présenté dans [Meyer1990]. Ses caractéristiques sont résumées dans le
tableau [4.4] Une estimation de la sélectivité spatiale (S) de 'impulsion, définie en [B.1]
peut étre calculée par I'expression suivante :

g Durée x Ba121de Passante (4.10)

a partir des paramétres des impulsions individuelles. S est ici de 'ordre de 0,8. Le champ
de vue a acquérir pour éviter les phénoménes de repliement (FOV,,;) doit étre égal a :

FOVp = (142 x S).FOVy, (4.11)
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soit, pour l'impulsion SpectroSpatl, 2.6 fois le champ de vue théorique (FOV},) cor-
respondant uniquement a la bande passante de I'impulsion. Cette mauvaise sélectivité
peut-étre vérifie sur les images acquises en Gradient-Echo EVI avec la séquence modi-
fite et cette impulsion, comme illustré a la figure |4.5] Dans cette acquisition, un champ
de vue de 100 mm dans la direction de partition était nécessaire a l'acquisition d’un
volume de 35 mm de largeur théorique.

Fi1G. 4.5 Le mauvais profil de sélection de coupe est apparent sur ces images (en particu-
lier au niveau des fleches rouges), ainsi que la nécessité d’exciter un champ de vue environ
trois fois plus large que la zone excitée pour éviter le repliement de spectre. En haut, vo-
lume acquis en Gradient-Echo EVI, les différentes sections du volume sont représentées
selon la direction de partition. En bas, acquisition de référence (séquence Gradient-Echo
2D multi-coupes), dans les mémes conditions. Les images acquises en Gradient-Echo 2D
(utilisées comme cartes de sensibilité pour la reconstruction paralléle par la suite) sont
reconstruites antenne par antenne par défaut et les images données ici correspondent a
une seule antenne, ce qui expliqgue l'inhomogénéité du signal. Paramétres d’acquisition en
Gradient-Echo EVI :

N, = Ny, = 24, N, = 12, L, = Ly, = 160 mm, L, = 100 mm, Te/Tr= 90/200 ms,
BW= 125 kHz, Largeur excitée= 35 mm.

Bandes de suppression de volume externe

Profil RF

Largeur d’excitation

o

Direction de
Champ de vue réduit partition

-t
Champ de vue initial

Fi1G. 4.6 Principe du module hybride de réduction du champ de vue.

La premiére solution proposée repose sur 'ajout de deux bandes de suppression de
volume externe (OVS, voir [2.1.1]), selon la méthode implémentée pour la réduction du
champ de vue dans la direction de phase. Cette méthode utilise des impulsions a phase
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quadratiques, concues avec 'algorithme Shinnar-Le Roux. Leurs caractéristiques sont
décrites plus en détails au chapitre [6.1} Ces impulsions présentent notamment une trés
bonne sélectivité (de 20 a 80 selon I'énergie déposée) [LeRoux1998|. La solution proposée
est appelée "module hybride excitation/suppression” puisque les deux types d’impulsions
radiofréquences se complétent. Ainsi, I'impulsion spectro-spatiale d’excitation sélectionne
et excite le signal de ’eau uniquement, de plus, sa présence permet de profiter pleinement
de la sélectivité des OVS. En effet, il est possible de réduire la largeur de la zone de signal
a supprimer et donc de bénéficier d’une bande de transition trés réduite. Ce principe est
résumé a la figure [£.6] Quantitativement, la largeur du champ de vue utile est égale a
100 mm environ, alors que la largeur des bandes OVS est égale & 40 mm. Méme pour
Iimpulsion la moins sélective, la largeur des bandes de transitions est donc de 'ordre de
2 mm, en dessous de la résolution spatiale atteinte dans la direction de partition.

Avantages

Premiérement, la réduction de la zone excitée permet de limiter le champ de vue
acquis selon la direction de partition, réduisant le nombre de coupes inutiles sur les
bords du volume, et améliorant la résolution spatiale selon cette direction & longueur
de train d’échos fixée. La sélection de la partie centrale du profil excité par 'impulsion
spectro-spatiale permet aussi une amélioration importante de I'homogénéité du profil de
sélection, comme illustré a la figure [4.7]

phase

! . . -

a) Volume acquis en utilisant le module hybride de sélection de coupe

3000 —T ; ; : ; z 3000
2000 2000 | 1 Foun

: . . : : 1000 .....
B o S M S S S B .. : : .
1 3 5 i 9 11 13 15 1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 2

b) Profil moyen selon la direction de partition c¢) Profil moyen selon la direction de phase

Fi1G. 4.7 Volume acquis avec le module hybride de réduction du champ de vue, les profils
moyens du signal selon les directions de phase et de partition montrent la bonne qualité de
la sélection de coupe et de la suppression du volume externe. Parameétres d’acquisition :
Ny = Ny = 22, N, = 16, L, = L, = 100 mm, L, = 84 mm, Te/Tr= 107/261 ms,
ETD= 203 ms.
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Deuxiémement, le module hybride a un effet sur la réduction des artéfacts vasculaires
(décrits en [1.2.5)). L’ajout de bandes OVS afin de détruire le signal du sang entrant dans
la coupe a déja été proposé et validé dans [Frahm1994]. Les avantages de 1'appliquer a
une sélection de volume en trois dimensions sont multiples :

— cela permet de réaliser une acquisition multi-coupes avec cette technique, en dé-
posant moins d’énergie et en risquant moins de perturbations entre coupes, étant
donné que le module OVS est appliquée une seule fois par TR

— la suppression du signal des spins circulants est plus fiable, en effet, afin de ne pas
perturber la sélection de coupe 2D, un espace devait étre laissé entre les OVS et
la coupe acquise dans [Frahm1994|, ce probléme est évité ici, étant donné que les
OVS participent a la sélection du volume.

La diminution des artéfacts liés aux flux sanguins est une question importante en EVI :
en effet, méme si 'acquisition 3D limite les artéfacts d’entrée de coupe, en tout cas pour
les coupes centrales , et que les angles d’excitation sont faibles, les TR trés courts
utilisés renforcent la différence de signal entre spins en mouvement et spins statiques.
Cette question est discutée lors de la validation de la séquence EVI en IRM fonctionnelle.

Inconvénients

L’inconvénient majeur du module de sélection hybride est ’énergie importante dépo-
sée par les impulsions OVS. Or, ces impulsions selon la direction de partition viennent
s’ajouter aux impulsions selon la direction de phase, indispensables & la réduction du
champ de vue dans cette direction. L’ensemble de ces impulsions a un effet critique sur
le TR, placant sa borne inférieure a 225 ms. L’allongement de la séquence en raison
des impulsions supplémentaires n’est pas critique. Il est donc souhaitable de disposer
d’une solution moins énergétique, qui permettent de diminuer le TR pour atteindre des
valeurs proches de celle de [Zwaag2006] (167 ms). Néanmoins, 'utilisation d’impulsions
OVS selon la direction de partition restant une bonne idée pour la limitation des arté-
facts de flux, I'idéal est donc de concevoir une sélection de coupe de qualité équivalente
ou meilleure, moins énergétique, et des impulsions OVS moins sélectives et donc moins
énergétiques, pour la réduction des artéfacts de flux sanguins.

4.2.2 Conception d’une nouvelle impulsion spectro-spatiale
Conception

La conception de la nouvelle impulsion spectrospatiale, plus sélective et donc mieux
adaptée a la sélection 3D a nécessité les étapes suivantes :

1) Calcul du délai entre deux impulsions individuelles :
La fréquence de répétition des impulsions doit étre égale au double du décalage
chimique entre 'eau et la graisse (environ 220 Hz a 1.5 T), comme détaillé en [B.5
Cette condition impose un délai entre chaque impulsion individuelle, A;nrgr, de 2.27 ms.
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2) Mise au point de la sélection spectrale :
Aprés avoir fixé & 8 le nombre d’impulsions radiofréquences individuelles, en fonction
du temps A;nreg et du temps maximum souhaité pour I'impulsion de sélection (moins
de 20 ms dans notre cas), une fonction sinus cardinal correspondant a la transformée de
Fourier du filtre passe-bande spectral souhaité est calculée. L’apodisation de ce profil a
été réalisée avec une fenétre de Kaiser-Bessel, dont le paramétre est optimisé en fonction
de la bande de transition du filtre et du nombre de répétitions de I'impulsion individuelle.

3) Mise au point de la sélection spatiale :
La sélection spatiale, réalisée par les impulsions radiofréquences individuelles répétées,
est mise au point en utilisant le logiciel "slrgo", congu par P.Le Roux. Ce logiciel permet
la conception d’impulsions radiofréquences en utilisant ’algorithme Shinnar-Le Roux
(voir , a partir des paramétres suivants : durée de l'impulsion, bande passante,
oscillations permises dans la bande passante et dans la bande coupée. La durée de
Iimpulsion spatiale est limitée par A;nrer et la durée des rampes de gradients. Pour
la conception d’une impulsion de sélection de volume, la bande passante de I'impulsion
radiofréquence peut étre beaucoup plus élevée que pour une sélection de coupe, en
effet, le gradient de sélection n’est plus limitant quand la coupe a exciter est trés large
(supérieure au centimétre). L’'impulsion peut donc étre plus sélective. Les oscillations
sont minimisées autant que possible afin d’avoir un profil de bonne qualité, tout en
obtenant une sélectivité suffisante. Les parameétres temporels choisis pour la conception
de limpulsion de sélection spatiale sont résumées dans le tableau 4.5 Il s’agit d’une
impulsion a phase linéaire et les oscillations sont limitées 4 1% dans la bande passante
et 5% dans la bande coupée. Le décours temporel de I'impulsion est représenté & la
figure |4.8| ainsi que son profil fréquentiel qui correspont aussi a 'effet de cette impulsion

sur 'aimantation en présence d’un gradient de sélection constant (dans le cas d’un état
d’équilibre incohérent, [A.2]).

Nom Durée Durée Impulsion | Nombre Impulsions | Résolution | BW
Impulsion TOtale (ms) IndiVidueHe (ms) IndiVidueHeS (nombre de points) (Hz)
SpectroSpat2 | 18.2 1.5 8 750 10000

TAB. 4.5 Caractéristiques de l'impulsion SpectroSpat2.

4) Conception des gradients de sélection et de rephasage :

Le rephasage du gradient de sélection de coupe a lieu entre chaque impulsion indi-
viduelle. Le dernier rephaseur a une intégrale égale a la moiti¢ de celle des autres :
étant donné que les angles d’excitation sont faibles, au niveau de la premiére impulsion
radiofréquence, 'aimantation est supposée basculer au milieu du gradient, ensuite,
chaque rephaseur annule le déphasage correspondant a un gradient de sélection de
coupe, afin que les basculements ultérieurs de I'aimantation aient toujours lieu dans le
méme état. Finalement, le dernier rephaseur rephase complétement I’aimantation.
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FiG. 4.8 Profils temporels et fréquentiels de Uimpulsion SpectroSpat2.

5) Recalcul des angles de rotations et du SAR :
Les impulsions individuelles sont finalement mises a I’échelle afin de reproduire le
profil de la sélection spectrale, et produire un angle d’excitation global de 35°. Le
SAR (défini en est ensuite recalculé en tenant compte des angles réels des impulsions.

Le chronogramme complet de I'impulsion SpectroSpat2 est présentéa la figure 4.9
et les paramétres de cette impulsion sont résumés dans le tableau [4.5] La sélectivité
atteinte par cette nouvelle impulsion radiofréquence est de 'ordre de 15 et la durée
totale de I'impulsion est de 18,2 ms.

Gradient X /\/\/
Gradient Y L
Gradient Z J—\f—\/J—\/J—\/J—\[,—\f—\/J—Wi
Bl . ﬂ. ,':‘ I‘A ﬂ v
Temps

Fi1G. 4.9 Chronogramme de 'impulsion spectrospatiale optimisée pour la sélection de vo-
lume 3D. Le début du train de lecture EVI apparait o lo fin du chronogramme.
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Avantages
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signal moyen

numéro de section

Fi1G. 4.10 Ewvaluation de la sélectivité spatiale de l'impulsion spectrospatiale : a) Volume
acquis en EVI. b) Profil moyen du signal IRM selon la direction de partition, calculé dans
une région d’intérét de 25 voxels au centre de l'mage. La ligne noire représente la largeur
d’excitation théorique. La bande de transition représente environ 1 section pour 15 sections
excitée. Le nombre de sections inutiles n’est plus que de 8 environ pour une vingtaine de
coupes acquises. Parameétres d’acquisition :

Ny =Ny=14, N, =20, L, =L, = 140 mm, L, = 80 mm, Largeur d’excitation—= 60 mm,
Te/Tr= 62.5/200 ms, ETD= 105 ms, BW = 100 kHz.

La sélectivité spatiale élevée de la nouvelle impulsion radiofréquence est illustrée a la
figure La figure acquise avec un fantome rempli d’eau et de graisse illustre la
bonne sélectivité spectrale de cette impulsion. L’énergie déposée est nettement moins im-
portante que dans le cas du module hybride. En revanche, cette énergie est environ douze
fois plus importante que celle de 'impulsion spectrospatiale de départ, ce qui s’explique
par 'augmentation d’un facteur presque 4 de la bande passante. Fn effet, les impulsions
spatiales individuelles sont quasiment identiques a des impulsions sinus cardinal (puisque
les angles sont petits), dans ce cas, I’énergie d’une impulsion varie proportionnellement
au carré de sa bande passante. Néanmoins, I’énergie de cette nouvelle impulsion est tou-
jours inférieure a celle des impulsions OVS, la sélection de coupe n’est donc plus critique
pour la diminution du TR.
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FiG. 4.11  Ewaluation de la sélectivité spectrale de limpulsion spectrospatiale : a) Images
de référence acquises en Gradient-Echo 2D d’un fantéme rempli ¢ moitié d’eau et d’huile.
L’huile se distingue de leau sur ces images par son signal plus faible. b) Volume acquis
en EVI ¢) Profil moyen du signal IRM selon la direction de phase, en partant du bas de
ltmage, calculé dans une région d’intérét de 25 voxels au centre de l'image. Le signal rési-
duel de la graisse est estimé a 4% du signal de l’eau en moyenne. Paramétres d’acquisition :
EVI: N, =N, =18, N, = 14, L, = L, = 140 mm, L, = 140 mm, Largeur d’excita-
tion= 120 mm, Te/Tr= 62/200 ms, ETD= 105.5 ms, BW = 100 kHz.

Gradient-Echo 2D : N, = y = 30, N, = 14, Ly = Ly = 240 mm, L, = 140 mm,
Te/Tr= 10/500 ms, Angle d’excitation= 30 °, BW = 62.5 kHz.

Inconvénients

Cette solution ne présentant pas d’inconvénients majeurs, elle a été adoptée pour la
suite des acquisitions.
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4.3 Algorithme de reconstruction

4.3.1 Description

L’algorithme de reconstruction des images EVI que nous avons implémenté est
assez proche de l'algorithme de reconstruction des images EPI présenté en [1.2.4l Les
différences avec cet algorithme sont détaillées ci-dessous :

Mise en forme de la matrice tridimensionnelle : le signal est acquis sous forme d’une
matrice bidimensionnelle contenant tous les plans du volume acquis les uns a la suite
des autres. Le reconstructeur construit ensuite, avant toute autre opération, la matrice
tridimensionnelle en scindant la liste de lignes en différents plans. Le réarrangement
temporel des données (inversion d’une ligne sur deux) est ensuite réalisé. Comme les
données sont directement acquises selon une grille cartésienne, I’étape de réinterpolation
n’est pas nécessaire.

Corrections a l'aide de 'acquisition de référence : contrairement au reconstructeur
EPI dans lequel chaque plan est corrigé séparément en utilisant sa propre acquisition
de référence (ou bien celui de la coupe centrale), 'acquisition de référence d’un volume
EVI est traité comme un volume unique. Cette méthode permet de n’utiliser qu'une
seule acquisition de référence, dans laquelle tous les gradients d’encodage de phase et
de partition sont mis a zéro. Les caractéristiques de 'acquisition de référence et la
méthode de calcul des coefficients de correction & partir de celle-ci seront décrites dans
le deuxiéme paragraphe de ce chapitre.

Corrections des artéfacts de susceptibilité et des distorsions géométriques : la cor-

rection des inhomogénéités de ES n’est pas prise en compte pour le moment pendant
la reconstruction. Deux méthodes sont envisagées pour l'implémentation future de
cette correction : (i) le calcul de la carte de FO et des corrections a appliquer a partir
d’une acquisition de référence comportant ’encodage dans la direction de phase, comme
décrit dans ’ZW&&gQOOGLOU bien (ii) 'adaptation a 'EVI de la méthode de correction

des inhomogénéités de By a partir de I'acquisition d’une carte de phase indépendante,
méthode déja utilisée au laboratoire pour la correction des données EPI. Les acquisitions
étant réalisées a 1.5 T, au lieu de 3 T dans [Zwaag2006], la correction des distorsions ne
nous a pas paru prioritaire, d’autant que la réduction de la longueur des trains d’échos
permise par ’acquisition & champ de vue réduit et I'acquisition paralléle contribue aussi
a réduire les distorsions (trains d’échos limités a environ 60 ms, contre 75 ms dans
|Zwaag2006]). Visuellement, avec les longueurs de train d’échos utilisées, les distorsions
semblent avoir un impact assez faible sur nos images. Ceci peut aussi s’expliquer par
les tailles de matrices utilisées : en effet, I'impact des distorsions dans la direction de
partition (direction de faible largeur spectrale) est reliée a la largeur spectrale par pixel
selon cette direction. En utilisant des matrices de type (64 x 32 x 8), les acquisitions
précédentes en EVI ont une largeur spectrale par pixel dans la direction de partition
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égale & 13 Hz ([Zwaag2006]), avec une fréquence d’acquisition dans la direction de
lecture de 125 kHz. En revanche, en utilisant une matrice du type (20 x 10 x 10),
comme c’est le cas dans les acquisitions paralléles présentées dans la suite de ce travail,
avec la fréquence d’acquisition optimale, la durée du train d’écho est limitée a 58
ms, la largeur spectrale par pixel dans la direction de partition est donc de 17 Hz

(soit environ 30% supérieure a celle de [Zwaag2006] alors que le champ E; est plus faible).

Corrections de 'artéfact di aux termes de Maxwell : la correction de l'artéfact di
aux termes de Maxwell (voir n’a pas été implémentée pour plusieurs raisons.
Tout d’abord, une correction simple des gradients de Maxwell n’existe que pour les
acquisitions en orientation aziale, et les acquisitions en EVI paralléles ne sont possibles
qu’avec les orientations coronale et sagittale. De plus, 'amplitude des termes de Maxwell
est réduite dans nos acquisitions puisque nous avons travaillé avec des champs de vue
généralement centrés (et de dimensions réduites), et les termes de Maxwell sont aussi
plus faibles d’un facteur 4 pour les acquisitions coronale et sagittale avec la direction de
lecture selon ’axe de ES [Schmitt1998|. Par ailleurs, dans le cas on une acquisition axiale
serait possible, I’acquisition 3D rend impossible la correction classique des gradients de
Maxwell, puisque des signaux provenant de sections différentes sont acquises en méme
temps.

Transformée de Fourier tridimensionnelle : la derniére différence est la transformée
de Fourier qui est tridimensionnelle au lieu d’étre bidimensionnelle. La multiplication
par les coefficients de correction déduit de 'acquisition de référence est effectuée, comme
en EPI, entre la transformation de Fourier selon la direction de lecture et celle selon la
direction de phase. La transformation de Fourier selon la direction de partition a lieu
en dernier. Le choix d’une acquisition EVI isotrope (ou quasi isotrope) permet d’avoir
environ le méme nombre de points selon les trois directions d’acquisitions et donc une
qualité de reconstruction isotrope.

4.3.2 Correction de ’artéfact de "ghosting"

Dans ce travail, 'acquisition de référence est acquises sans encodage de phase ni de
partition au début de ’acquisition de chaque série temporelle, néanmoins, les différents
délais de la séquence sont inchangés. Comme en EPI, les coefficients de correction de
phase linéaires et constants, dits "coefficients de Ahn", sont estimés pour chaque ligne
aprés reconstruction selon la direction de lecture (comme détaillé en[1.2.4). L’observation
des variations de ces coefficients d’une ligne a I'autre ou d’un plan a 'autre donne des
informations sur la nécessité et les modalités de la seconde étape de traitement de ces
coefficients : la modélisation linéaire de leur évolution |[Bruder1992|. L’évolution de ces
coefficients au cours de 'acquisition de référence est illustré pour un fantéome d’eau
homogeéne a la figure 4.12| et pour une acquisition chez un sujet a la figure 4.13|
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FiG. 4.12 FEvolution des coefficients de Ahn pour une acquisition sur fantéome
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Fi1G. 4.13 Evolution des coefficients de Ahn pour une acquisition chez un sujet. Le volume
EVI correspondant est présenté a la figure [{.14)

Les variations des coefficients de Ahn pour les acquisitions avec la séquence EVI
modifiée sont difficiles & interpréter. A l'intérieur d’une section, les coefficients varient
comme a l'intérieur d’une image en EPT : c’est & dire que les coefficients des lignes paires
et impaires évoluent bien linéairement. En revanche, au moment du changement de sec-
tion, des variations brutales de phase sont observées, de valeurs équivalentes pour les
deux types de lignes et de sens opposé a la variation de phase a l'intérieur de chaque sec-
tion. Ces sauts sont sans doute dis au temps de pause plus long en raison de la présence
du gradient de retour. L’acquisition sur un fantéme homogéne présente des variations
trés réguliéres des coefficients, alors que I'acquisition chez un sujet présente des passages
plus irréguliers. Par ailleurs, les images présentées sur la figure [4.13| ont été acquises en
utilisant le cyclage de phase (voir avec un angle de 45° : par rapport a la méme
acquisition effectuée sans cyclage de phase, les variations des coefficients semblent légé-
rement plus régulieéres. Etant donné I'allure complexe de la variation des coefficients de
Ahn, aucune modélisation de ces coefficients n’est réalisée : les coefficients sont unique-
ment appliquées tels qu’ils ont été calculés et cette correction est suffisante pour réduire
Partéfact de "ghosting” dans les volumes acquis avec la séquence EVI modifiée.
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4.4 Bilan de ’acquisition EVI optimisée

Ce premier bilan présente les résultats obtenus lors d’une acquisition réalisée chez
un volontaire, en utilisant la méthode d’acquisition en EVI implémentée et optimisée
pendant ce travail de thése et décrite dans ce chapitre. L’objectif de cette acquisition était
la couverture d’'un volume de cerveau le plus large possible, avec une résolution spatiale
acceptable afin de pouvoir distinguer les repéres anatomiques importants et de réaliser
le recalage avec une image anatomique. Cette approche est complétement différente de
celle adoptée dans [Zwaag2006], ou 'objectif était d’atteindre une trés bonne résolution
spatiale, en couvrant une zone de cerveau réduite & une bande de 12 mm d’épaisseur
(comme détaillé au paragraphe .

4.4.1 Acquisition chez un volontaire

La figure présente un volume de dimensions 160 x 160 x 84 mm?, acquis chez un
sujet au niveau du sommet du crane, avec une résolution spatiale de 8 x8x 7 mm?, et dans
un TR de 200 ms. Les images sont présentées section par section des plus supérieures vers
les plus inférieures, et les autres repéres d’orientation sont indiqués sur les images. Les
10 sections centrales, recalées avec ’anatomie du sujet, sont présentées a la figure [4.15]

Le recalage a été effectué avec 'outil de recalage par information mutuelle du logiciel
BrainVISA (http ://brainvisa.info/).

v .800
(I

Fic. 4.14 Volume acquis en EVI chez un volontaire. Paramétres d’acquisition :
EVI: N, = N, = 20, N, = 12, L, = L, = 160 mm, L, = 8/ mm, Largeur d’excita-
tion= 55 mm, Te/Tr= 59/200 ms, ETD= 100.5 ms, BW = 100 kHz, Acquisition axiale.
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FiG. 4.15 Fusion du volume EVI avec les images anatomiques du sujet.

Points positifs

En ce qui concerne l'acquisition et la reconstruction des images EVI, ainsi que la
comparaison avec les images anatomiques, les points positifs sont les suivants :

La sélection de volume se passe bien, il n’y a quasiment pas de repliement selon la
direction de partition.

2 coupes seulement sont inutilisables sur les 12 coupes acquises et elles ont un
niveau de signal trés différent de celui des autres coupes. Il est important de pou-
voir identifier simplement les coupes inutilisables, afin de pouvoir les exclure par
seuillage du traitement statistique des séries temporelles en IRMf.

Le niveau de signal est bien homogeéne selon la direction de partition, et a I'intérieur
des sections. Il y a néanmoins une augmentation du signal dans la direction (A /P)
en se rapprochant du bas de I'image et du point de contact de la téte du sujet avec
Iantenne. Cette variation est aussi présente dans les images EPI réalisées avec cette
antenne, elle est diie a la position non symétrique de la téte du sujet dans 'antenne.
Aucun artéfact de "ghosting” n’est visible sur ces images.

Visuellement, le volume ne semble pas avoir subi de distorsions géométriques im-
portantes, ce qui est confirmé par le recalage avec les images anatomiques. En
effet, malgré la différence importante de résolutions spatiales, la forme générale du
cerveau et ses dimensions semblent bien respectées.

La sélection spectrospatiale semble efficace, aucun artéfact de décalage chimique
n’apparait et la comparaison avec les images anatomiques montre que le volume
acquis en EVI ne présente pas de signal au niveau de la couche de peau a I'extérieur
du crane (méme si les effets de volume partiels a ce niveau de résolution spatiale
peuvent aussi y étre pour quelque chose...).
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Points négatifs

Les points négatifs sont assez visibles sur ces deux images :

— La résolution spatiale est faible, les effets de volume partiels sont donc importants,
en particulier aux bords du cerveau.

— En raison de la résolution spatiale faible et de la longueur du train d’écho
(100.5 ms), le déphasage intra-voxel est responsable de pertes de signal impor-
tantes, en particulier dans la zone situées prés des sinus de la face ot d’importantes
différences de susceptibilités magnétiques existent.

— Avec un temps de répétition aussi court, il n’y a quasiment aucun contraste dans
les images acquises une fois que I'état d’équilibre a été établi. Néanmoins, les pre-
miéres images de la série présentent un faible contraste qui permet de distinguer les
ventricules cérébraux en hypersignal, comme en EPI, lorsque la résolution spatiale
s’améliore. Le contraste entre les différents compartiments cérébraux n’est de toute
facon pas nécessaire pour les études en IRM fonctionnelle.

4.4.2 Conclusions

Les enseignements de cette premiére partie de développement et d’optimisation de la
séquence EVI modifiée, pour I'acquisition de volumes de cerveau importants et isotropes,
peuvent étre résumés de la maniére suivante. Tout d’abord, la qualité d’image est satis-
faisante pour des volumes acquis avec un seul train d’échos, en 3D, avec un TR aussi
court. Les artéfacts observés sont ceux qui avaient été prévus et sont liés a la longueur
trop importante des trains d’échos et a la résolution spatiale nécessairement limitée. Par
conséquent, il est nécessaire de réduire les temps d’échos tout en améliorant la résolution
spatiale. Pour cela, nous avons premiérement réduit le champ de vue acquis, comme
préconisé dans certaines des précédentes études en EVI, et deuxiémement, appliqué 'ac-
quisition paralléle & 'EVT ce qui n’avait pas encore été réalisé. Ces développements sont
décrits dans les chapitres[f]et [7] Par ailleurs, ces deux méthodes ayant chacune un impact
négatif sur le rapport signal sur bruit des images, il est nécessaire de mettre en place
des outils de mesure du rapport signal sur bruit adaptés a 'EVI et a l'utilisation de
lacquisition paralléle. Ces outils et les performances en termes de stabilité temporelle
des acquisitions réalisées avec acquisition EVI optimisée sont décrits au chapitre [5} Ce
chapitre précéde la description de la poursuite du développement de la méthode d’acqui-
sition, puisque les outils développés sont utilisés pour évaluer la stabilité des acquisitions
ultérieures.



Chapitre 5

Etude de la stabilité temporelle en EVI

Lors du développement d’une nouvelle méthode d’acquisition pour 'IRMf, ’étude des
propriétés statistiques des séries temporelles acquises au repos avec cette méthode est une
étape importante. En effet, en IRMf, la sensibilité d’une méthode d’acquisition est liée
au rapport contraste sur bruit, CNR, (voir des modifications de signal liées & I'ac-
tivation. Néanmoins, il est important de connaitre la stabilité temporelle de la méthode
en 'absence de stimulation du sujet, afin d’estimer la possibilité de détecter des acti-
vations cérébrales, comme démontré dans [Parrish2000]. 11 est aussi nécessaire d’étudier
la sensibilité de la méthode aux artéfacts physiologiques. En EVI, la fréquence d’échan-
tillonnage élevée du signal IRM permet de visualiser les artéfacts d’origine cardiaques et
respiratoires dans les séries temporelles et de les corriger facilement.

5.1 FEtude sur fantémes

Ces premiéres études des propriétés statistiques et de la stabilité temporelle de la
séquence EVI ont été réalisées sur un fantome d’eau homogéne afin de comparer plus
facilement les propriétés de cette séquence avec celle de la séquence EPI, en ’absence de
mouvements et autres artéfacts physiologiques.

5.1.1 Estimation du rapport signal sur bruit
Choix de la définition du SNR

Afin de présenter la mesure la plus fiable possible du rapport signal sur bruit de
Pacquisition EVI, et de comparer différentes méthodes d’acquisition ou différents jeux
de paramétres, nous avons choisi la définition la plus directe du SNR, inspirée de
|[Edelstein1986] et largement utilisée pour estimer la stabilité du signal IRM en imagerie
fonctionnelle cérébrale [Parrish2000, [Goerke2005]. Le SNR dans un voxel k est défini
comme le rapport de la moyenne du signal IRM détecté dans ce voxel au cours d’une
série temporelle de N volumes (XF i € [1, N]), divisé par I'écart-type des variations du
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signal dans ce voxel au cours du temps :

N, Xk
SNRF = N (5.1)
S (XF—XFk)2
N—-1

Cette définition est plus rigoureuse que les définitions faisant intervenir des régions
d’intérét différentes pour la mesure du signal et la mesure de 'écart-type du bruit. En
effet, comme détaillé en [A.2] les propriétés statistiques du signal IRM mesuré dans
les images en amplitude sont différentes entre l'intérieur de 1’objet et 'air autour. Cet
effet est plus génant encore lorsque la reconstruction paralléle est utilisée, étant donné
que les propriétés du bruit ne sont pas uniformes spatialement, méme dans des zones
homogénes de I'objet ou dans I'air [Dietrich2005).

Par ailleurs, cette définition n’est optimale que si la distribution des valeurs de signal
dans un voxel au cours d’une série temporelle suit une loi normale. Cette propriété,
vérifiée dés lors que les dérives lentes et les artéfacts physiologiques (chez les sujets) ont
été corrigés, est illustré dans la suite de ce chapitre.

Correction des dérives lentes

Afin d’estimer le pouvoir de détection des activations cérébrales, il est préférable de

calculer le SNR dans les conditions de ’analyse statistique des séries temporelles, c¢’est-
a-dire aprés avoir corrigé les dérives lentes du signal. Dans ces conditions, la mesure
du SNR est plus fiable étant donné que ces dérives lentes ne sont pas reproductibles et
ont souvent une amplitude supérieure a celle du bruit de mesure. Elles affectent donc
beaucoup I'estimation et la comparaison des SNR.
Ces variations lentes proviennent de dérives électroniques de 'imageur ainsi que de mou-
vements lents du sujet. Dans les acquisitions & TR long (supérieur a 500 ms), les artéfacts
cardiaques et respiratoires, respectivement autour de 1 Hz et 0.2-0.4 Hz, sont repliées
sur les fréquences plus basses par le sous-échantillonnage (ou "aliasing”, voir et se
confondent donc avec les dérives lentes [Holmes1997|. Dans les acquisitions en EVI avec
un TR de 200 ms, ces artéfacts sont suffisament échantillonnés et ne sont pas assimilés
a des dérives. Nous avons choisi de corriger les dérives lentes de la méme maniére que
dans le logiciel SPM2, c’est-a-dire en les modélisant par une base de fonctions cosinus
discrétes [Holmes1997] :

fr(t) =cos(km(t —t1)/(tn —t1)) avec t =ty, .. tn et k=1,.. K (5.2)

K est fixé par 'expérimentateur de maniére a ce que la plus haute fréquence modélisée
soit inférieure a celle du paradigme expérimental. Pour la validation de 'EVI en IRMT,
les paradigmes utilisés, en blocs et en événementiel, ont des intervalles inter-stimulus
inférieurs a 30 s. Nous avons donc décidé de corriger les dérives de période supérieure ou
égale a 32 s. Dans SPM, la base de fonctions cosinus discrétes est directement incorporée
dans la matrice expérimentale (voir , ce qui permet de séparer les dérives lentes
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du signal utile et d’estimer leur contribution. Dans les estimations du SNR présentés
dans la suite de ce mémoire, les termes de dérives lentes sont uniquement soustraits des
décours temporels. Contrairement aux filtres causaux, ce mode de filtrage présente les
avantages de (i) ne pas atténuer le signal aux fréquences supérieures a la fréquence de
coupure, (ii) ne pas introduire de délai temporel entre le signal initial et le signal filtré,
et (iil) conserver la composante continue du signal, comme illustré a la figure [5.1]
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Fi1Gg. 5.1 Correction des dérives lentes dans le décours temporel d’un vozel extrait d’une
séries de volumes acquis sur un fantome d’eau, avec un TR de 200 ms pendant 4 minutes.
Les 100 premiers volumes, correspondant & la mise & ’état stationnaire, ont €t€ supprimeés.
En bleu : signal brut, en rouge : signal filtré. La figure du bas montre un élargissement du
début de la série temporelle, afin de mettre en évidence les propriétés du filtrage.

La figure présente les histogrammes des distributions du signal acquis sur le
fantéme d’eau, pour trois voxels, aprés correction des dérives lentes. La comparaison
avec la distribution normale estimée & partir de la distribution (en rouge) illustre la
validité de la définition utilisée pour le calcul du rapport signal sur bruit.

Fi1G. 5.2  Distributions du signal temporel en EVI, aprés correction des dérives lentes.
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Cartes de SNR

Les cartes de SNR et les valeurs numériques de SNR sont obtenues par le processus
suivant :

— suppression des premiers volumes acquis avant d’atteindre I’état stationnaire,

— filtrage temporel des dérives basses fréquences,

— calcul du SNR selon I'expression pour chaque voxel,

— calcul du SNR médian dans une région d’intérét homogeéne du fantéome.

La figure présente les cartes de signal sur bruit obtenues avec la séquence EVI
modifiée pour deux valeurs de I'incrément de phase des impulsions radiofréquences (voir
: 0" et 45° . Dans les coupes centrales, le SNR est relativement homogéne. Le SNR
médian mesuré sur une région d’'intérét de taille (10 x 10 x 4) voxels vaut respectivement
434 et 398 pour les incréments de phase de 0 et 45 ° . Les histogrammes des distributions
spatiales des valeurs de SNR dans la région d’intérét sont présentés a la figure 5.4 Ces
distributions ne sont pas normales, mais présentent une asymétrie et une proportion
importante de valeurs extrémes, c’est pour cette raison que la médiane, plus robuste que
la moyenne aux valeurs extrémes, a été choisie pour les comparaisons. Dans cet exemple,
Papplication d’un incrément de phase de 45 “semble diminuer la stabilité temporelle de
Pacquisition. Néanmoins, cet effet n’est pas reproductible, ce qui pourrait signifier qu’il
existe d’autres facteurs ayant un impact plus important que le cyclage de phase sur la
stabilité de la séquence EVI. Il est possible aussi que les TR utilisés en EVI soient trop
longs pour que l'effet du cyclage de phase soit sensible, comme discuté en [4.1.7
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Fi1G. 5.3 Cartes de SNR en EVI avec un fantome d’eau (I'1 =~ 2.9 s). Paramétres d’ac-
quisition :

Ny =Ny =20, N, =10, L, = L, = 140 mm, L, = 60 mm, Largeur d’excitation= 40 mm,
Te/Tr= 52/200 ms, ETD= 87 ms, BW = 100 kHz, Acquisition axiale. 1200 volumes ac-
quis en 4 minutes, suppression des 100 premiers volumes.
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Fi1c. 5.4 Histogrammes décrivant les distributions spatiales du SNR dans une région
d’intérét, pour deux incréments de phase différents : 0 ° (bleu), 45 ° (rouge).

5.1.2 Analyse spectrale

Afin de mieux caractériser les séries temporelles acquises en EVI et d’étudier les
artéfacts périodiques d’origine physiologique chez les sujets, les spectres fréquentiels en
énergie ou périodogrammes ont ét¢ estimés pour les décours temporels de tous les voxels.

Méthode

[’analyse spectrale des séries temporelles est ensuite réalisée par les étapes suivantes :

— suppression des premiers volumes acquis,

— filtrage temporel des dérives basses fréquences,

— apodisation par une fenétre temporelle de Blackman pour atténuer les lobes secon-
daires dans le spectre dus & la durée d’acquisition finie du signal,

— suppression de la composante continue du signal,

— calcul de la transformée de Fourier du signal temporel s (Fs(f)) et du périodo-
gramme de chaque voxel (E(f)), selon 'expression suivante :

E(f) = AP (53

ou N est le nombre d’échantillons temporels de la série.
L’expression de la fenétre de Blackman est la suivante :

t t
h(t) =0.42 — 0.5 x cos(27rf) + 0.08 x 005(47TT) site0,T] (5.4)

ou T est la durée totale de 'acquisition. Le profil fréquentiel de cette fenétre présente
un lobe central plus large, mais des lobes secondaires beaucoup plus atténués que les
fenétres de Hamming et de Hahn.
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Spectres

Les spectres fréquentiels en énergie obtenus & partir des séries temporelles de trois
voxels situés dans la partie homogéne des cartes de SNR du paragraphe précédent (incré-
ment de phase de 0 ° ) sont présentés a la figure . Ces spectres illustrent la suppression
efficace des dérives basses fréquences (fréquences inférieures a 0.03125 Hz), et la répar-
tition quasi homogéne du bruit dans le reste de la gamme de fréquences. Les spectres
obtenus pour P'acquisition avec un incrément de phase de 45 ° (non présentés) montrent
quelques pics plus importants a des fréquences légérement supérieures a la fréquence de
coupure de la correction des dérives. Ces dérives résiduelles peuvent expliquer le SNR
plus faible constaté au paragraphe précédent pour I'incrément de phase de 45 °.
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Fi1G. 5.5 Spectres fréquentiels en énergie pour trois vozels différents (bleu, rouge, jaune).
Mémes conditions d’acquisitions qu’a la figure avec un incrément de phase de 0 °.
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5.1.3 Comparaison avec I’EPI & haute résolution temporelle

La comparaison de SNR entre les acquisitions EPI (2D) et les acquisitions EVI
(3D) est un sujet assez complexe étant donné que les paramétres d’acquisition sont
nécessairement différents entre les deux types de méthodes. Dans le cas des acquisitions
conventionnelles, il a été démontré que les efficacités d’acquisition entre les méthodes
2D et 3D étaient voisines pour une large gamme de paramétres, avec un léger avantage
pour les séquences 3D dans la plupart des cas [Johnson1999].

Pour comparer les acquisitions EVI et EPI, les expressions et peuvent étre
simplifiées en remplacant les facteurs :

N, N, N,.N,N.,

\/ Y ou \/ Y par \/Tocq
v BW v BW

ou BW est la bande passante d’acquisition des données et T,., est la durée du train

d’écho. Par ailleurs, le nombre d’acquisitions N, est égal & 1 en imagerie fonction-
nelle étant donné que chaque volume d’une série temporelle représente un état cérébral

(5.5)
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unique. L’efficacité d’acquisition est obtenue en divisant le SNR par v T R, durée totale
d’acquisition du volume (A.2)). Le rapport des SNR entre deux acquisitions EVI et EPI
de paramétres différents (mais de méme temps d’écho, TE) peut se mettre sous la forme :

TRep;

TR,y 3
SNREW; - SZTL( )(1 — e Telm )(]_ — COS((J{EPZ')B_ Tplm) Rz,em Y,ev z evis\/ a(,q evi

X
TEepi ‘evt
SNR@Pi SZ?’L( )(1 — e Tlp )(]_ — COS(Oéem‘)€_%) Rx,epz Y,epL* z ,epi-\/ acq epi

ol R; représente la résolution spatiale selon la direction i.

Cartes de SNR

EPL TR =200 ms

EPI, TR=2s

Fi1G. 5.6 Cartes de SNR obtenues en EPI avec un fantéme d’eau.
Parameétres d’acquisition :

(5.6)

EPI rapide : Ny = Ny = 64, N, = 2, L, = L, = 240 mm, A, = 6 mm, Te/Tr= 52/200 ms,

ETD= 44 ms, BW = 125 kHz, Acquisition axiale, Angle d’excitation = 35
acquis en 4 minutes, suppression des 100 premiers volumes.

°. 1200 volumes

EPIlent : Ny = Ny = 64, N, = 10, L, = Ly = 240 mm, A, = 6 mm, Te/Tr= 52/2000 ms,

ETD= 44 ms, BW = 125 kHz, Acquisition axiale, Angle d’ezcitation = 90 °
acquis en 4 minutes, suppression des 10 premiers volumes.

. 300 volumes

Afin de comparer la stabilité de la séquence EVI avec celle de la séquence EPI, deux
cas limites ont été considérés : une acquisition avec la méme résolution temporelle qu’en
EVI (avec deux coupes seulement), et une acquisition avec une résolution temporelle
conventionnelle de 2 s qui permet d’acquérir 24 coupes. Le temps d’écho, TE, est le
méme que dans les acquisitions EVI précédentes. Les cartes de SNR sont présentées a
la figure [5.6, et le SNR médian mesuré dans des régions d’intérét homogénes des cartes
est de de 170 pour l'acquisition rapide (région d’intérét de 16 x 16 x 2 voxels) et de
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504 pour P'acquisition lente (ROI : 16 x 16 x 8 voxels). Il est intéressant de constater
que la stabilité de la séquence EVI est comprise entre ces deux valeurs et n’est que de
20% inférieure A celle de la séquence EPI lente. La différence des résolutions spatiales
en EVI et en EPI nécessiterait de multiplier le SNR des acquisitions EPI par un facteur
(7/3.75)? (environ égal & 3.5), si Pobjectif était de réaliser les acquisitions dans les mémes
conditions. Dans ce travail, nous avons préféré présenter des mesures de SNR brutes. En
effet, étant donné que ces acquisitions reposent sur des compromis différents entre les
paramétres et que 'objectif est la détection des activations cérébrales dans les meilleures
conditions possibles, il nous a semblé préférable de comparer la stabilité des acquisitions
pour leurs paramétres réels d’utilisation.

Analyse spectrale

I’allure des séries temporelles dans les deux acquisitions EPI, avant et aprés la cor-
rection des dérives lentes, est illustré a la figure 5.7 Le spectre fréquentiel en énergie de
I’acquisition EPI rapide est aussi présenté. Les décours temporels et les spectres obtenus
en EPI rapide ont une allure similaire & ceux obtenus en EVI (figure [5.5).
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FiGg. 5.7 Caraciéristiques temporelles des acquisitions EPI. En haut, série temporelle

obtenue avec 'acquisition EPI rapide, en bleu :
dérives lentes. Au milieu :

signal brut, en rouge :
série temporelle obtenue avec l'acquisition EPI lente. En bas,

signal corrigé des

trois spectres fréquentiels en énergie obtenus avec l'acquisition EPI rapide.



5.1. FEtude sur fantémes 143

Bilan

En termes d’efficacité d’acquisition, les valeurs obtenues sont de I’ordre de 930, 380
et 360 pour les séquences EVI, EPI lent et EPI rapide respectivement. Néanmoins, ces
valeurs doivent étre relativisées étant donné que ces trois acquisitions représentent des
compromis tout a fait différents :

— résolution spatiale élevée et volume d’acquisition important, mais résolution tem-

porelle faible avec I’ EPI lent,

— résolutions spatiale et temporelle élevées mais volume acquis limité a deux coupes
avec ’EPI rapide,

— en EVI, résolution temporelle élevée, volume acquis plus restreint qu’en EPI lent,
mais plus large qu’en EPI rapide, et résolution spatiale plus faible que dans les
autres méthodes.

Ayant fait le choix d’un tel compromis, les comparaisons de SNR et d’efficacité
d’acquisition mesurés permettent de vérifier que la qualité de détection sera au moins
équivalente a celle des autres méthodes, pour un jeu de paramétres d’acquisition donné.
La plus grande efficacité d’acquisition de 'EVI par rapport aux deux autres méthodes
est un point trés positif, en effet, la réduction du champ de vue acquis et 'application
de I'imagerie paralléle, nécessaires a 'amélioration de la résolution spatiale et a 'aug-
mentation du volume acquis, sont responsables de diminutions de SNR (voir[2.1.1}, 2.1.2)).

Par ailleurs, d’aprés 1'expression [5.6] le rapport entre les SNR mesurés expérimen-
talement en EVI et en EPI rapide dans ces conditions d’acquisition devrait étre de 4.9
(mesuré : 2.45), et le rapport entre le SNR mesuré en EVI et en EPI lent devrait étre
de 1.6 (mesuré : 0.83). Le rapport entre le SNR mesuré en EPI rapide et en EPI lent
devrait étre de 3.07, ce dernier rapport est assez bien vérifi¢ par la valeur mesurée : 2.96.
Les écarts entre les rapports de SNR théoriques et obtenus peuvent étre expliqués par la
plus grande sensibilité de 'EVI aux erreurs de phase, le train d’échos étant deux fois plus
long qu’en EPI et la reconstruction se faisant selon trois dimensions. Cette séquence est
donc probablement plus sensible aux instabilité des propriétés de I’émetteur d’impulsions
radiofréquences ou des bobines de gradients.
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5.2 Etude chez les sujets

L’étude de la stabilité temporelle d’une séquence pose plus de problémes chez un sujet
humain que pour un fantome homogéne, en raison des différences de temps de relaxation
entre les différents compartiments biologiques, qui sont responsables de variation de SNR
d’un voxel a 'autre. De plus, la stabilité temporelle des acquisitions chez ’homme est
dégradée par des artéfacts physiologiques, liés au cycle cardiaque, aux mouvements de
respiration et aux mouvements non-périodiques. Les mouvements non-périodiques d’am-
plitude faible sont généralement bien corrigés par des algorithmes de post-traitement
dédiés (voir [1.3.2), et les séries fonctionnelles présentant des mouvements trop impor-
tants ne sont pas analysées. En revanche, toutes les séries temporelles sont sujettes aux
artéfacts physiologiques périodiques, d’amplitudes variables d’un voxel a 'autre. La cor-
rection de ces artéfacts physiologiques dans les acquisitions d’'TRMf est une problématique
trés actuelle en raison de la généralisation des paradigmes événementiels rapides (voir
, qui nécessitent une trés bonne stabilité temporelle. De nombreuses méthodes sont
donc proposées afin de caractériser [Dagli1999) Birn2006|, et de corriger ces artéfacts
[Glover2000, Deckers2006|, Lund2006l [Perlbarg2007]. Dans la suite de ce chapitre, nous
étudions la stabilité temporelle de la séquence EVI chez un sujet humain, ainsi que l'in-
fluence des artéfacts physiologiques et ’apport d’une méthode de correction simple de
ces artéfacts.

5.2.1 Analyse spectrale
Mise en évidence des artéfacts physiologiques

Artéfact di au rythme cardiaque :

Les variations du signal IRM cérébral corrélées au cycle cardiaque des sujets sont

principalement causées par deux phénoménes [Dagli1999] :

— laugmentation de la pression et du volume sanguin pendant la systole crée des mou-
vements dans les tissus et les ventricules (contenant le liquide céphalo-rachidien)
en réponse a la dilatation des gros vaisseaux sanguins,

— les artéfacts dus a la variation du flux sanguin lors de I’activation, décrits en [1.2.5
(effet d’"entrée de coupe", de déphasage, erreurs de localisation spatiale...), sont
amplifiés au moment de la systole.

Ces variations d’intensité, détectables aussi sur la phase du signal IRM, sont de I'ordre
des variations d’intensité liées a I'activation fonctionnelle, et dégradent la détection de
ces activations [Lund2006|. La fréquence de cet effet se situe autour de 1 Hz avec une
variabilité inter-sujets importante (des fréquences cardiaques allant de 0.80 a 1.33 Hz
ont été mesurées dans une étude comprenant 6 sujets, [Deckers2006]). Les voxels les
plus touchés par cet artéfact sont situés majoritairement au niveau des gros vaisseaux
sanguins et des troisiéme et quatriéme ventricules, comme illustré a la figure [5.8
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Fi1G. 5.8 Localisation de lartéfact cardiaque. L’échelle de couleur présente l'intensité des
variations relatives de signal lices au cycle cardiaque, lorsque ces variations sont significa-
tives. D’apres [Dagli1999].

Cet artéfact d’origine cardiaque est observable aussi dans les données acquises en
EVI, avec la fréquence attendue et une localisation similaire, comme illustré a la figure
(.9 La fréquence d’échantillonnage élevée permet une bonne détection de cet artéfact,
ce qui facilite sa correction.

Artéfact da a la respiration :

Les variations du signal TRM corrélées avec les mouvements respiratoires du sujet
ont des fréquences de l'ordre de 0.15 a 0.35 Hz. Ces variations sont causées par
les mouvements de téte induits par la respiration, mais aussi par les variations de
susceptibilité magnétique au niveau du thorax du sujet, qui, modifiant légérement E(;,
entrainent un décalage spatial des images IRM [Windischberger2002]. Des variations du
signal IRM peuvent aussi étre provoquées par les variations de volume des vaisseaux
sanguins et les variations du niveau d’oxygénation du sang, liées a la respiration. Par
ailleurs, un autre effet est aussi observé a beaucoup plus basse fréquence (autour de
0.03 Hz), di a une variation lente du volume d’air inspiré d’une inspiration a 'autre
[Birn2006]. Ce dernier effet est généralement corrigé en méme temps que les dérives
lentes. Les voxels les plus touchés par les effets de la respiration sont situés aux bords
du cerveau, au niveau des gros vaisseaux sanguins et des ventricules cérébraux, mais
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FiG. 5.9 Mise en évidence de lartéfact cardiaque dans les données EVI. En a) : décours
temporels des vozels les plus perturbés par lartéfacts cardiaque (aprés correction des dérives
a basses fréquences). En b) : spectres fréquentiels en énergie de trois voxels pris au hasard,
Uartéfact est toujours présent avec des amplitudes différentes. En c) : localisation des vozels
les plus touchés par cet artéfact, Uéchelle de couleurs code amplitude du maximum observé
dans le spectre entre 0.8 et 1.2 Hz (de jaune a rouge). Les paramétres d’acquisition sont
ceuz de la figure 300 volumes ont été acquis et les 60 premiers ont €té supprimés.

tous les voxels sont affectés. Les mouvements provoqués par la respiration sont en partie
corrigés par les algorithmes de correction de mouvement, mais les autres conséquences
de la respiration doivent étre corrigés par des méthodes spécifiques.
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Fic. 5.10 Mise en évidence de l'artéfact respiratoire dans les données EVI. En a) :
décours temporels des voxels les plus perturbés par Uartéfacts respiratoire. En b) : spectre
fréquentiel en énergie de trois voxels touchés par cet artéfact. En ¢) : localisation des voxels
les plus touchés par cet artéfact, l’échelle de couleurs code l'amplitude du mazimum observé
dans le spectre entre 0.12 et 0.8 Hz (de jaune o rouge).

L’influence de la respiration sur les données EVI est mise en évidence a la figure
.10} Les décours temporels présentent des variations périodiques du signal IRM, aux
fréquences attendues pour la respiration (ainsi qu’aux fréquences associées a lartéfacts
cardiaque) comme démontré par les spectres fréquentiels. Des variations basses fré-
quences apparaissent encore, situées entre 0.03 et 0.1 Hz, qui peuvent étre dues & des
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mouvements lents du sujets, a la variation du volume des inspirations, ou bien a des
oscillations mécaniques du systéme vasculaire, appelées oscillations de Mayer et dont la
présence a été démontrée dans 'ensemble du corps humain [Mitral997]. Ces oscillations
sont pénalisantes pour la détection des activatons en raison de leur fréquence (autour
0.1 Hz) proche de celle des stimulation généralement utilisées en IRMf. Des méthodes
d’estimation spectrale avancée permettent de caractériser et de corriger les différentes
sources de bruit physiologique et en particulier les oscillations de Mayer [Mitral997].

Réduction des artéfacts physiologiques

Différentes méthodes ont été proposées afin de réduire les artéfacts physiologiques :

— adapter le rythme de 'acquisition au rythme cardiaque ou respiratoire afin d’ac-
quérir les données toujours au méme moment d’un des deux cycles [Stenger1999],

— filtrer les séries temporelles autour des fréquences des artéfacts [Biswall996,
Deckers20006], ces méthodes de filtrage, plus ou moins sophistiquées, sont géné-
ralement accompagnées de mesures directes des paramétres physiologiques servant
a déterminer les paramétres des filtres,

— modéliser les artéfacts physiologiques par des fonctions périodiques estimées a par-
tir des séries d'images temporelles et des mesures des paramétres physiologiques
[Glover2000] (RETROICOR),

— réaliser une décomposition en composantes indépendantes de ’ensemble des si-
gnaux temporels de tous les voxels, afin d’extraire les composantes correspondants
aux artéfacts physiologiques |[Kiviniemi2003|, [Perlbarg2007] (CORSICA),

— modéliser les artéfacts physiologiques par des régresseurs de non-intérét dans le
cadre d’'un modéle linéaire général (voir afin de remplacer les procédures
classiques de "blanchiment” du bruit (voir[1.3.2), ces derniéres étant insuffisantes
en particulier au niveau des gros vaisseaux sanguins [Lund2006].

La plupart de ces méthodes sont d’abord testées sur des séries temporelles acquises
avec une fréquence d’échantillonnage élevée (TR inférieur ou égal a 300 ms). En
effet, dans ces conditions, les artéfacts cardiaques et respiratoires sont échantillonnés
suffisament rapidement pour ne pas subir de repliement spectral (voir . Leur
correction est donc plus aisée que dans les acquisitions a basse résolution temporelle.
C’est pourquoi, dans un premier temps, et dans le but d’évaluer I’amélioration de SNR
apportée par une réduction des artéfacts physiologiques, nous nous sommes limités a
Papplication d’un filtre a "encoche”, idéal, avec des bandes coupées situées autour des
fréquences des artéfacts cardiaques et respiratoires [Biswall996], comme dans la plus
récente étude fonctionnelle réalisée en EVI [Zwaag2006].

L’estimation des paramétres de mouvement a l'aide du logiciel SPM2 fait aussi
apparaitre les artéfacts physiologiques, comme illustré a la figure [5.11 Il est donc
probable qu’une partie des mouvements dus a la respiration soient corrigés par la
procédure de réalignement. Ces courbes semblent faire état de mouvements de grande
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amplitude (supérieure & 1 mm), néanmoins, ces mouvements restent bien inférieurs aux
dimensions des voxels (6 mm de coté). De plus, lefficacité et la précision de la procédure
de réalignement devront étre évaluées plus en détails sur les données EVI, dont les
caractéristiques sont différentes de celles des acquisitions d’IRMf habituelles.
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Fi1Gc. 5.11  FEstimation des parameétres de mouvements de la série temporelle étudiée dans
ce chapitre, avec le logiciel SPM2. Ces courbes, en particulier la courbe de translation selon
€2, direction verticale, font apparaitre des mouvements périodiques dus & la respiration, et
des artéfacts de plus faible amplitude, & la fréquence cardiaque. Détails des mouvements de
rotation :

"yvaw", rotation autour de laze vertical de la téte,

-"pitch", rotation autour d’un axe horizontal passant par les oreilles,

-"roll", rotation autour du second axe horizontal.

Les bandes coupées par le filtrage numérique sont les suivantes : [0.12-0.3 Hz|
(artéfact respiratoire), [0.85-1.15 Hz| (artéfact cardiaque) et [1.85-2.15 | (harmonique
double de lartéfact cardiaque). L’effet du filtrage sur un décours temporel extrait des
données brutes et le décours temporel du méme voxel extrait des données réalignées,
est illustré a la figure 5.12] L’amélioration du SNR apportée par le réalignement est
manifeste en comparant les courbes en a) et en b). Le filtrage numérique contribue aussi
4 améliorer le SNR en réduisant beaucoup 'amplitude de I'artéfact cardiaque. L’artéfact
respiratoire étant moins présent dans ce voxel, 'amélioration est moins visible. Les
oscillations lentes de fréquence proche de 0.1 Hz ne sont visiblement pas corrigées par
le réalignement et le filtrage numérique ne peut étre appliqué dans cette gamme de
fréquences qui est aussi celle des stimulations fonctionnelles généralement utilisées.
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Fi1c. 5.12 Effet du filtrage numérique des artéfacts physiologiques. En a) : décours tempo-
rel d’un voxel extrait des données brutes (apres correction des dérives a basses fréquences),
en b) : décours temporel d’un vozel extrait des données réalignées par SPM2 (aprés cor-
rection des dérives a basses fréquences). En bleu : données avant l'application du filtrage
numérique, en rouge : données filtrées.

5.2.2 Estimation du rapport signal sur bruit

Les distributions temporelles des valeurs du signal dans deux voxels représentatifs
sont présentées a la figure justifiant la validité de la définition du SNR appliquée,
aussi bien avant qu’aprés la correction des artéfacts physiologiques. Les cartes de SNR
pour l'acquisition EVI du paragraphe [4.4] chez un sujet humain, sont présentées a
la figure [5.14] Le SNR médian a été estimé dans une région d’intérét de dimension
(8 x 8 x 4), placée de maniére & éviter les zones ou les différences de susceptibilité
magnétiques détruisent le signal IRM. Excepté dans la partie soumise a artéfact de
susceptibilité, le SNR est relativement homogéne. Les valeurs de SNR médian, mesurées
dans les acquisitions réalisées avec des incréments de cyclage de phase de 0 et 45 “ sont
résumées dans le tableau 5.1} L’application d’un filtre a "encoche" dans une bande de
fréquence contenant du bruit ne peut qu’améliorer le SNR. L’amélioration apportée par
le filtrage des artéfacts physiologiques est importante dans tous les cas : augmentation
du SNR de 15 a 25% environ en moyenne. L’apport de la correction de mouvement
(réalignement) a la stabilité temporelle est plus faible, de 'ordre de 2% en moyenne.
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Fic. 5.13 Distributions du signal temporel en EVI chez un sujet, avant et aprés filtrage
des artéfacts physiologiques. Avec ce petit nombre d’échantillons (270), les distributions
peuvent étre considérées comme normales et Uamélioration du SNR apportée par le filtrage
est évidente.

Fi1G. 5.14 Cartes de SNR obtenues en EVI chez un sujet. A gauche : une coupe centrale
du volume acquis en EVI (voir , Awu milieu : carte de SNR correspondant G cette
coupe, obtenue comme décrit en[5.1. A droite : carte obtenue aprés filtrage des artéfacts
phystologiques. Les deuz cartes utilisent la méme échelle de niveaux de gris.
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Sans réalignement | Avec réalignement
0° | Sans filtrage 231 234
0° | Avec filtrage 262 272
45° | Sans filtrage 250 251
45° | Avec filtrage 336 335

TAB. 5.1 Valeurs moyennes de SNR calculées pour deur acquisitions avec des incré-
ments de cyclage de phase différents : 0 et 45°, avec ou sans correction de mouvement
(réalignement) et avec ou sans filtrage des artéfacts physiologiques.

La différence de stabilité entre les deux incréments de phase est faible comparée a la
dispersion des valeurs du SNR dans la région d’intérét et opposée a ce qui était observé
sur un fantéme . Cet effet n’est pas reproductible d’'une acquisition a ’autre, ce
qui confirme I'hypothése que le cyclage de phase n’a pas une importante majeure sur la
stabilité en EVI. Les histogrammes des distributions spatiales des valeurs de SNR dans
la région d’intérét sont illustrés a la figure [5.19]

a ) 100 150 200 250 300 350 400 450 500
Valeurs de SNR

Fi1c. 5.15 Histogrammes décrivant les distributions spatiales du SNR dans une région
d’intérét chez un sujet, pour un incrément de phase de 0 °. En bleu : sans filirage des
artéfacts physiologiques ni réalignement, en rouge : apres filtrage et réalignement.

A titre de comparaison, le SNR a aussi été estimée pour une acquisition EPI rapide
(couramment utilisée au laboratoire) chez un sujet. Les paramétres d’acquisitions étaient
les suivants : TE/TR = 30/500 ms, matrice = 64 x 64 x 8, BW = 250 kHz, FOV = 240 x
240 mm?, épaisseur de coupe = 6 mm. Le SNR médian, mesuré aprés réalignement,
correction des dérives lentes et filtrage des artéfacts physiologiques, était de 92 dans une
ROI centrale comprenant 16 x 16 x 6 voxels. Cette valeur est inférieure ou égale a celles
mesurées en EVI (méme en prenant en compte les différences de résolution spatiale).
De méme, Pefficacité d’acquisition de I'EVI (de lordre de 670) est supérieure a celle de
I'EPI rapide (de Pordre de 130, ou 460 a "résolution spatiale équivalente").
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5.3 Bilan de I’étude de la stabilité temporelle en EVI

Dans ce chapitre, nous avons décrit les méthodes utilisées pour évaluer et cartogra-
phier le rapport signal sur bruit des séries temporelles, estimer les spectres fréquentiels
de ces séries et comparer l'influence de différents paramétres sur la stabilité temporelle
de l'acquisition. Ces méthodes sont réappliquées dans la suite de ce travail, afin d’évaluer
la diminution du SNR associée a 'application de 'acquisition et de la reconstruction
paralléles.

Avec un SNR de l'ordre de 300 chez un sujet humain selon les corrections appliquées,
la perte de SNR par rapport aux acquisitions sur le fantome d’eau est relativement
faible, malgré les difficultés d’acquisition plus importantes chez un sujet. Il est possible
de relier le SNR, mesuré selon la définition utilisée dans ce travail, le pourcentage de
variation associé au signal BOLD (AS), le nombre de volumes temporels acquis lors
d’un paradigme fonctionel par blocs (voir N = Z(repos) + S (activation), et le
score statistique de Student (t) (voir [C.1)), par Uexpression suivante [Parrish2000] :

2t
SNR = ——. 2.7
ASVN 5-1)

Cette expression permet de montrer qu’en EVI, pour une série temporelle de durée
habituelle en IRMf (6 minutes par exemple soit 1800 images acquises), et un AS
généralement de l'ordre de 1% a 1.5 T, les scores t mesurées seraient potentiellement
de T'ordre de 50 et les activations aisément détectables. Néanmoins, 'intérét principal
de l'acquisition a haute résolution temporelle ne réside pas dans les paradigmes par
blocs mais dans les paradigmes événementiels. De plus, le SNR sera plus faible pour les
acquisitions & champ de vue réduit et acquises en paralléle. Malgré tout, cette premiére
estimation du SNR chez un sujet humain est assez encourageante, en particulier lorsque
les résultats obtenus sont comparés avec le SNR d’une acquisition EPI & haute résolution
temporelle.

La comparaison des niveaux de stabilité en fonction des valeurs de 'incrément choisi
pour le cyclage de phase n’a pas permis de mettre en évidence une différence significative
de stabilité. [’incrément de phase a donc été fixé & 45 ° comme préconisé dans les études
les plus récentes a ce sujet [Duyn1997, [Goerke2005].
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Chapitre 6

Réduction de champ de vue en EVI

Afin de réaliser la réduction du champ de vue en EVI, nous avons appliqué une mé-
thode de type suppression du volume externe ou "Outer Volume Suppression”, OVS,
(voir [2.1.1]), étant donné que la séquence EVI que nous utilisons a 1.5 T est une séquence

Gradient-Echo EVI. Lors de la poursuite de ce travail a plus haut champ E(;, une sé-
quence Spin-Echo EVI sera surement plus indiquée, pour les raisons exposées en , et
une méthode de type sélection du volume interne sera trés probablement envisagée afin
de ne pas augmenter I’énergie déposée par la séquence. A hauts champs, il devrait étre
possible d’appliquer I'ezcitation paralléle (voir , afin de sélectionner et d’exciter
uniquement le volume d’intérét. Ne disposant pas pour l'instant d’une antenne permet-
tant ’excitation paralléle, une excitation selon deux dimensions spatiales [Rieseberg2002)
aurait néanmoins été possible (selon le principe décrit en . Dans ce cas, une impul-
sion radiofréquence sélective selon trois dimensions aurait été nécessaire pour conserver
la sélectivité spectrale. Cette approche, trés intéressante pour l'imagerie cardiaque en
particulier, a été proposée récemment [Sung2006|. Elle pourrait étre adaptée facilement
a la séquence EVI puisqu’elle repose sur le méme schéma d’excitation que I'impulsion
spectrospatiale que nous avons congue (voir [£.2.2)).

La premiére partie de ce chapitre présente les propriétés des impulsions radiofréquences
choisies pour le module de suppression du volume externe et le paramétrage complet de
ce module. La seconde partie présente les résultats obtenus par la séquence EVI avec
réduction du champ de vue externe.

6.1 Développement d’un module de réduction du
champ de vue

Le module de suppression du champ de vue externe s’insére au début de la séquence,
avant 1’excitation, il n’augmente donc pas le temps d’écho (TE). Les impulsions peuvent
ainsi étre relativement longues et donc bien sélectives. Le second avantage de cette posi-
tion dans la séquence est la liberté totale concernant les propriétés de phase des impul-
sions utilisées, puisqu’elles s’appliquent aux zones de 'image dont le signal sera détruit.
Enfin, ce module autorise les acquisitions multicoupes (voir .
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Ce module a été implémenté selon le principe décrit dans [LeRoux1998]| et adapté & 'EPI
et a 'EVI. Dans [LeRoux1998|, il s’agissait de réduire le champ de vue dans une séquence
Fast Spin Echo pour I'imagerie cardiaque. L objectif était d’augmenter la vitesse d’ac-
quisition en réduisant le nombre de pas d’encodage de phase, et d’obtenir des images
en temps réel de la contraction cardiaque. L’intérét de la séquence Fast Spin Echo pour
I'imagerie cardiaque vient de I'insensibilité de cette séquence aux inhomogénéités de E; .
Le principal obstacle a son utilisation jusqu’alors était la longueur des trains d’échos né-
cessaires a l’acquisition du champ de vue important de la cage thoracique, ce qui rendait
la séquence trés sensible aux artéfacts de mouvement et donc inapplicable en imagerie
cardiaque.

6.1.1 Impulsions radiofréquences

Pour réaliser la suppression du champ de vue externe, nous avons utilisé les impulsions
OVS a phase quadratique congues par P. Le Roux [LeRoux1998| avec 1'algorithme SLR
(décrit en . La conception du polynéme By n’a pas été réalisée avec 1’algorithme
de Parks-McClellan (qui permet la conception de filtres & phase linéaire), mais avec un
algorithme de minimisation des moindres carrés pondéré qui permet d’obtenir des profils
aussi sélectifs qu’avec 'algorithme Parks-McClellan, tout en bénéficiant des avantages
des impulsions & phase quadratique. Cet algorithme est décrit en détail dans 'annexe A
de |[LeRoux1998]|. Les avantages des impulsions a phase quadratique dans un module de
suppression du champ de vue externe (OVS) sont les suivants :

— trés bonne sélectivité spatiale (de 20 a 80 selon la définition de la sélectivité pro-
posée en [B.1)),

— niveaux des oscillations faibles et égaux dans la bande passante et dans la bande
coupée,

— durée relativement courte (4 & 8 ms) méme comparée & un TR de 200 ms environ,

— énergie déposée bien répartie sur toute la durée de 'impulsion, amplitude maximale
de E; beaucoup plus faible, pour la méme énergie déposée, qu’avec une impulsion
de type sinus cardinal,

— amplitude de E{ de méme niveau tout au long de 'impulsion, pas de risque de perte
de sélectivité associée a la dynamique insuffisante de I’émetteur radiofréquence,
comme avec les impulsions sinus cardinal possédant des lobes de faible amplitude.

Néanmoins, ces impulsions ne sont pas optimisées pour vérifier le critére d’adiabati-
cité, il est donc nécessaire de les répéter afin d’obtenir une bonne suppression du signal
dans les bandes de I'image sélectionnées (voir . Par ailleurs, nous n’avons pas uti-
lisé de séquence d’impulsions de type BISTRO [Luo2001] afin de limiter la durée de la
séquence et 'énergie déposée (voir 2.1.1)). De plus, 'antenne utilisée pour I’émission sur
notre systéme est une antenne "corps entier” volumique, les inhomogénéités de El) sont
donc plus faibles qu’avec une antenne de surface et deux répétitions des impulsions SLR
offrent une suppression suffisante du signal.
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6.1.2 Paramétres du module

Le principe de la suppression du champ de vue externe est le suivant : un gradient
de sélection est appliqué pendant les impulsions pour sélectionner les zones de signal a
exciter, il permet aussi de réaliser le déphasage de la composante transverse. Si le dépha-
sage réalisé n’est pas suffisant pour supprimer efficacement ’aimantation, des gradients
courts et d’amplitude élevée ( "déphaseurs™) sont appliqués entre les impulsions mais cela
est rarement nécessaire avec les paramétres de la séquence EVI.

Calcul des gradients et des fréquences centrales des impulsions

Ayant fait le choix des impulsions radiofréquences, les deux parameétres a déterminer
sont : la largeur des bandes OVS, L;, et leur position par rapport au centre du champ de
vue, A,. Le gradient de sélection est calculé a partir de la bande passante de I'impulsion,
BWsp R, afin que les bandes de saturation aient la largeur voulue :

_ BWsrr

G —
~-Ly

(6.1)

La suppression du champ de vue externe n’est nécessaire que dans la direction de phase,
puisque I'imageur posséde des filtres qui réduisent le champ de vue dans la direction
de fréquence , et que la sélectivité de I'impulsion d’excitation n’impose pas la sup-
pression du champ de vue externe selon la direction de partition . 11 suffit donc de
placer deux bandes OVS, de part et d’autre du champ de vue utile, selon la direction de
phase, en décalant seulement la fréquence centrale des impulsions SLR par rapport a la
fréquence de réception du signal IRM.

Calcul des gradients de déphasage

Le calcul des gradients de déphasage est fondamental puisque la qualité de la suppres-
sion du signal externe dépend de la qualité du déphasage. Le déphasage effectué par un
gradient est évalué par I'aire de celui-ci : la valeur fOT ~v.Ai.G;(t).dt représente le parcours
effectué dans le plan de Fourier dans la direction du gradient (direction i) c’est a dire
le déphasage au temps T, en radians, entre des spins séparés d’un pixel (de largeur Ai
avec 1 = X, y ou z) et initialement en phase. Cette situation est analogue avec l’encodage
de phase pour lequel le déplacement dans le plan de Fourier est directement reli¢ au
déphasage entre les spins. Ainsi, la qualité du déphasage du systéme de spin peut-étre
évaluée en comparant 'aire du gradient de déphasage (/) et le déphasage maximal da
a lencodage de phase (K,). Le role du module de suppression de volume externe peut
étre interprété comme la "sortie" des spins extérieurs au champ de vue hors de la partie
a acquérir du plan de Fourier. La condition nécessaire pour un déphasage efficace est :

| Ky > 2| K| (6.2)

de sorte qu’il n’y ait pas de possibilité de rephasage pendant la séquence.
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Chacun des gradients de déphasage est ensuite calculé de maniére différente :

— le gradient de déphasage se trouvant avant la séquence de saturation (G;) déphase
Iaimantation transverse résiduelle qui pourrait exister a la fin du TR précédent.
Cette aimantation résiduelle est trés faible dans la séquence EVI optimisée puisque
nous appliquons des déphaseurs d’aire importante a la fin de la séquence (comme
décrit en [4.1.7)), Vintégrale de ce gradient (K7) est donc fixée & la valeur minimale
de :

K| = 2/, (6.3)

— l'amplitude du gradient de sélection et de déphasage a été déterminée par I’équation
6.1] son intégrale doit, de plus, vérifier la condition :

|Ks| = 7.Gs.tsir > 2|1 (6.4)

afin que I'aimantation transverse créée par chaque impulsion soit correctement dé-
phasée par le gradient, pendant le temps tsy r entre deux excitations du méme
spin. Dans le cas contraire, des gradients de déphasage supplémentaires (G3), d’'in-
tégrale K5, sont ajoutés et calculés de maniére & ce que 'expression soit vérifiée
en remplacant | K| par la somme |K; + K.

— le gradient a la fin du train de saturation est indispensable afin que toute ’aiman-
tation soit déphasée et en particulier les composantes insuffisament déphasées par
le gradient de sélection, G4, et qui peuvent se trouver aux positions suivantes :
—(nsat—1)Ky, ..., 0, ..., (nsat—1)K; ou nsat est le nombre de saturations succes-
sives d’'une méme zone spatiale. Afin d’assurer que ces composantes restent dépha-
sées lorsque I'encodage en phase maximal (ou son opposé) est appliqué, l'intégrale
K3 du dernier gradient (G3) doit vérifier :

K3 > 2K, + (nsat — 1).K soit K3 > 2K, .nsat (6.5)

Ayant déterminé les intégrales de ces gradients, il reste & déterminer leur forme : afin
de minimiser leur durée et de respecter la limite de pente des gradients de 1'imageur, la
solution optimale est la forme trapézoidale.

Allure temporelle du module

Le chronogramme du module de suppression du champ de vue externe est représenté
a la figure : deux bandes OVS sont appliquées et le signal est excité puis supprimé
deux fois dans chaque bande. Afin de limiter I’énergie déposée par les impulsions ra-
diofréquences (voir et pouvoir diminuer le TR jusqu’a 200 ms, nous avons choisi
d’utiliser une impulsion peu énergétique, dont les propriétés sont les suivantes :

— durée : 4 ms

— bande passante : 10 kHz.

— résolution : 400 points,

— angle d’excitation : 90 ° .
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D’apres I'expression la sélectivité de cette impulsion est donc de 'ordre de 20. La
durée totale du module de suppression du champ de vue externe, avec cette impulsion
radiofréquence, est d’environ 21 ms, étant donné que I’émetteur radiofréquence fixe un
délai minimum de 1.2 ms entre deux impulsions radiofréquences successives.
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FiG. 6.1 Chronogramme du module de suppression du champ de vue externe. En a) dans
un cas ot les déphaseurs supplémentaires (G2) sont nécessaires, en b) dans le cas le plus
courant ot les gradients Go sont inutiles. Le gradient de sélection (Gs) a généralement une
valeur trés faible en raison de la largeur importante des bandes de suppression de volume
externe, de l'ordre de plusieurs centimétres.

Mise a disposition des utilisateurs

Le module de suppression de volume externe, développé pendant mon stage de DEA
pour la séquence Echo Planaire utilisée en IRMf, a été réimplémenté dans I'environne-
ment graphique de 'imageur Signa 1.5 T (GE), par C.Poupon, et inclu dans plusieurs
séquences d’acquistions. Le passage dans I'environnement graphique permet une gestion
plus souple du nombre de bandes OVS ainsi qu’une prescription graphique des positions,
largeurs et orientations. Les images Echo Planaires obtenues avec ce module de sup-
pression du volume externe sont de trés bonne qualité, comme illustré a la figure [6.2]

6.1.3 OVS et artéfacts vasculaires

Lorsque des bandes OVS sont nécessaires selon la direction de partition, afin de
réduire lartéfact d’"entrée de coupe" (détaillée en et [4.2)), des impulsions moins
sélectives peuvent étre utilisées puisqu’il s’agit seulement de détruire le signal des spins en
mouvement. [.’énergie des impulsions & phase quadratique variant proportionnellement a
leur bande passante, a angle de nutation fixé [LeRoux1998]|, une nouvelle impulsion SLR
avec une bande passante moins importante (3 kHz) a donc été congue avec le logiciel
"slrgo" (développé par P.Le Roux). Cette impulsion dure également 4 s.

La bande passante de la nouvelle impulsion a été fixée en fonction de la largeur des
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)

Fi1G. 6.2 Réduction du champ de vue en EPI, images acquises sur un fantome (GE) avec
des résolutions spatiales décroissantes de 1.6 a 0.6 mm. L’épaisseur de coupe est toujours
de 4 mm. Paramétres d’acquisition :

Ena): Ny = Ny = 64, Ly = L, = 100 mm, BW= 125 kHz. En b) : N, = N, = 64,
L, = L, = 60 mm, BW= 100 kHz. En ¢) : N, = N, = 140, L, = L, = 60 mm,
BW= 100 kHz. En d) : N, = Ny = 64, Ly = L, = 40 mm, BW= 62.5 kHz.

bandes OVS selon la direction de partition, de la dimension du volume excité selon la
direction de partition, et de la bande passante de 'impulsion d’excitation. En effet, étant
donné que la fréquence de résonance d’un spin dépend de sa position, par le jeu des
gradients, mais aussi a cause des inhomogénéités locale de E)O, I'emplacement Z; de la
coupe sélectionnée est donné par la relation :

ABO(xu Y, Z)
G.

ol zg est la position idéale de la frontiére. Cette frontiére est donc une surface courbe
dont la forme dépend de la valeur du gradient de sélection de coupe. Comme rappelé
dans [LeRoux1998|, cette expression est aussi valable pour les bandes de suppression
du champ de vue, ce qui conduit & deux conclusions : i) la valeur du gradient doit étre
la plus importante possible; ¢’est pour cette raison que des impulsions radiofréquences
a bande passante importante sont généralement utilisées, ii) dans le cas de I'ajout
de bandes OVS selon la direction de partition, il est préférable que les gradients de
sélection et de saturation soient d’amplitudes égales ou proches, afin que les distorsions
des frontiéres soient les mémes. Ainsi, étant donné que le champ de vue interne selon la

Zf($7 Y, Z) =20 + (66)
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direction de partition est de I'ordre de 100 & 140 mm et que la largeur des bandes OVS
pour la réduction des artéfacts vasculaires a été fixée a 40 mm, le rapport des bandes
passantes entre I'impulsion de sélection (10 kHz) et I'impulsion de saturation doit étre
compris entre 2.5 et 3.5, la valeur de de 3 kHz a donc été choisie.

La largeur de la bande suppression (40 mm) est lice au TR de la séquence (200 ms)
et a la vitesse moyenne du sang dans les veines corticales (2 & 3 cm.s™! d’aprés
[Duvernoy1999|). Par conséquent, les spins appartenant a ces vaisseaux parcourent au
maximum 6 mm dans un TR, et subissent donc de multiples suppressions de leur signal
IRM pendant la traversée des bandes OVS. De plus, les spins ayant des vitesses de
déplacement allant jusqu’a 10 cm.s™! sont quand méme excités et déphasés deux fois.

L’allure temporelle finale de I'excitation radiofréquence de la séquence EVI, avec les

deux types d’impulsions de suppression de volume externe, et I'impulsion spectrospatiale
d’excitation, est illustrée a la figure [6.3]

o

Gradients de déphasage selon la direction de phase

AA 44

et it

Gradients de déphasage selon la direction de partition

g i

(amplitude) v P

Grad Z

Impulsions d’excitation

Fic. 6.3 Chronogramme complet des impulsions radiofréquences de I’E'VI localisé. Le
module de suppression du champ de vue externe est composé de l’excitation et du dépha-
sage de deuz bandes de signal selon la direction d’encodage de phase (deuz répétitions) et
la méme chose selon la direction d’encodage de partition (avec 'impulsion la moins énergé-
tique). Ce module est suivi par Uimpulsion spectrospatiale d’excitation du volume d’intérét.
Remarques : (i) la répartition des gradients de déphasage a été modifiée au moment de
la réimplémentation, mais les principes détaillés en sont toujours respectés, (ii) ce
chronogramme présente tous les gradients de déphasage selon le méme axe, des
rotations sont ensuite appliquées pendant le déroulement de la séquence.
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6.2 Reésultats

6.2.1 Evaluation de la sélectivité

La sélectivité du module de réduction du champ de vue est illustrée a la figure [6.5]
sur un fantéme d’eau. Le profil du signal IRM moyenné selon la direction de phase met
en évidence une transition large d’'un voxel environ, alors que la largeur de la bande
OVS appliquée est de 120 mm. Ceci correspond donc, selon la définition de la sélectivité
proposée en [B.1] & une sélectivité de 20 environ. Le niveau de signal résiduel dans la
zone de suppression est évalué a 9% du signal maximal. Visuellement, la frontiére de
la zone de suppressﬁn du signal est bien rectiligne, ce qui signifie que I'influence des
inhomogénéités de By est réduite par I'utilisation d’impulsions radiofréquences a large
bande passante et d’un gradient de déphasage d’amplitude importante.
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signal moyen

1 2 3 4 5 6 7 8 9 1011 12 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24
Numéro de ligne selon la direction de phase (a partir du bas)

FiGg. 6.4 FEwvaluation de la qualité de la suppression de volume externe sur un fandme
d’eau. a) Volume acquis avec une bande OVS en Gradient-Echo EVI, les 10 sections sont
présentées b) profil du signal IRM moyenné sur une ROI homogéne au centre du volume.

Paramétres d’acquisition en Gradient-Echo EVI :

N, = 20, Ny = 24, N, = 10, L, = Ly = 140 mm, L, = 64 mm, Te/Tr= 40/200 ms,
BW= 125 kHz, Largeur de la bande OVS= 120 mm.
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6.2.2 Amélioration de la qualité d’image

[’amélioration de la qualité d’'image apportée par la réduction du champ de vue
acquis est illustrée a la figure [6.5] sur un fantome d’eau.
D’une part, la résolution spatiale peut-étre améliorée en gardant constante la durée du
train d’écho, c’est a dire sans augmenter le niveau de distorsions. De plus, la réduction
du volume des voxels rend 'acquisition moins sensible au déphasage intra-voxel, et donc
il y a moins de pertes de signal prés des zones présentant des différences de susceptibilité
magnétique, comme c’est visible aux alentour de la bulle d’air.
D’autre part, en gardant la méme résolution spatiale, la durée du train d’échos peut étre
réduite de maniére importante, ce qui réduit les distorsions géométriques et les pertes
de signal par déphasage intra-voxel, et permet aussi de réduire le temps d’écho. Cette
derniére propriété est importante pour ’application de la méthode d’imagerie a I'RM
fonctionnelle cérébrale, qui nécessite de controler la pondération T2* appliquée. Aux
alentours de la bulle d’air, I’amélioration apportée par la réduction du train d’écho a
résolution spatiale constante est aussi apparente.

Volume a champ de vue complet

EEOOO000000m

Volume a champe de vue réduit : amélioration de la résolution spatiale

| pdMARAASS S

Volume a champ de vue réduit : réduction de la durée du train d’échos

| MM DRD66 0

Fi1G. 6.5 Amélioration de la qualité d’image en EVI localisé.

Parameétres d’acquisition :

volume a champ de vue complet : N, = 28, N, = 28, N, = 12, L, = Ly, = 180 mm,
L, = 60 mm, Te/Tr= 85/200 ms, BW= 125 kHz, ETD = 151 ms.

volume & champ de vue réduit, amélioration de la résolution spatiale : N, = 2/,
Ny =22, N,=12 L, =L, = 100 mm, L, = 60 mm, Te/Tr= 83/200 ms, BW= 100 kHz,
ETD = 148 ms.

volume a champ de vue réduit, réduction de la durée du train d’écho :
N, = 16, Ny = 16, N, = 12, L, = Ly, = 100 mm, L, = 60 mm, Te/Tr= 5//200 ms,
BW= 83.33 kHz, ETD = 89 ms.
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6.3 Bilan de la réduction du champ de vue en EVI

Ce chapitre décrit I'adaptation d’un module de réduction du champ de vue par
suppression du volume externe a ’acquisition en EVI. L’efficacité de ce module est due
a la sélectivité importante des impulsions & phase quadratique concues avec I’algorithme
Shinnar-Le Roux, ainsi qu’a la suppression effective du signal extérieur grace a la
répétition de ces impulsions.

Points positifs

En ce qui concerne 'application du module de réduction du champ de vue a 'acqui-
sition EVI optimisée, les points positifs sont les suivants :

— la sélectivité de ce module est conforme a la valeur attendue,

— le niveau de destruction du signal extérieur au champ de vue est satisfaisant,

— la réduction du champ de vue permet d’améliorer la résolution spatiale et donc de
limiter les pertes de signal par déphasage intra-voxel,

— alternativement, ce module de réduction du champ de vue permet de réduire la
durée des trains d’échos, et de limiter ainsi les distorsions géométriques et les
pertes de signal par déphasage intra-voxel.

Points négatifs

Le principal point négatif concerne l'augmentation de 1'énergie déposée (SAR),
en raison du nombre important d’impulsions radiofréquences ajoutées et des bandes
passantes importantes nécessaires a une sélectivité spatiale élevée. Néanmoins, ce
module a été optimisé de maniére a pouvoir diminuer le TR jusqu’a 200 ms tout en
respectant la limite d’énergie déposée fixée au niveau de I'imageur, méme avec les OVS
supplémentaires servant a limiter les artéfacts vasculaires selon la direction de partition.
Etant donné la diminution du SNR lorsque le TR diminue, et les valeurs proposées dans
les autres études IRMf a haute résolution temporelle, la valeur de 200 ms nous semble
un bon compromis actuellement pour le TR.

Par ailleurs, le positionnement des bandes OVS dans le module graphique devrait
étre automatisé afin de limiter la variabilité inter-opérateurs et le risque de repliement
de spectre en cas de mauvais positionnement. Cette automatisation n’a pas été réalisée
en raison de la difficulté d’interagir avec le module graphique de I'imageur, mais elle est
trés souhaitable avant la mise a disposition de 'EVT localisé aux utilisateurs.



Chapitre 7

Application de 'imagerie paralléle a
I’EVTI localisé

Aprés 'implémentation d’un module de réduction du champ de vue dans la séquence
EVI, ce chapitre décrit la mise en oeuvre de 'acquisition et de la reconstruction paral-
leles appliquées a 'EVI localisé. L’apport principal de I'imagerie parallele pour I'IRM
fonctionnelle cérébrale réside dans la réduction des durées des trains d’échos, permettant,
au choix, d’améliorer la résolution spatiale a qualité d’image équivalente, ou, de réduire
les distorsions géométriques et les pertes de signal & résolution spatiale équivalente. Ces
aspects ont été détaillés en [2.1.2] ainsi que les principes généraux de 'imagerie paralléle.
Dans ce chapitre, nous détaillons, dans un premier temps, les raisons du choix de la
méthode SENSE (|Pruessmann1999]) pour la reconstruction des volumes EVI. Nous pré-
sentons ensuite les apports de 'acquisition paralléle a 'EVI localisé, ainsi que les nou-
velles contraintes qui découlent de son application. La suite du chapitre est consacrée a la
description de I'adaptation de I'acquisition paralléle et de 1’algorithme de reconstruction
SENSE a I'EVI. Les difficultés rencontrées lors de la reconstruction paralléle de volumes
a champ de vue réduit sont ensuite décrites, ainsi que les solutions apportées. Finalement,
les performances de ’acquisition de séries temporelles en EVI localisé paralléle sont
évaluées pour deux sujets, en termes de qualité d’image et surtout de stabilité temporelle.

7.1 Principe

7.1.1 Choix de la méthode de reconstruction paralléle

Les deux méthodes les plus largement disponibles sur les imageurs commer-
ciaux récents sont la méthode SENSE (|Pruessmannl999]) et la méthode GRAPPA
(|Griswold2002]), et la plus utilisée actuellement pour les applications médicales et en
IRMf est la méthode SENSE [Blaimer2004]. Cette plus grande popularité du SENSE
est probablement due en partie & sa plus grande ancienneté ainsi qu’a la plus grande
simplicité conceptuelle de cet algorithme agissant dans l'espace image. En réalité, les
performances des deux méthodes sont assez similaires [Blaimer2004|, et surtout, ces



166 Chapitre 7. Application de I’imagerie paralléle a PEVTI localisé

deux méthodes peuvent étre utilisées sur les mémes données, ou méme, appliquées
conjointement afin de bénéficier des avantages de chacune |[Hoge2006|, [Blaimer2006a).
Dans la suite de ce chapitre, nous décrivons d’abord briévement les particularités des
deux méthodes et détaillons ensuite les raisons du choix de SENSE pour la reconstruc-
tion des volumes acquis en EVI localisé paralléle.

SENSE

La méthode SENSE, "SENSitivity Encoding” [Pruessmannl999|, vise a reconstruire

une image a champ de vue complet & partir des images repliées reconstruites pour chaque
antenne individuellement, et des cartes de sensibilité des antennes.
A partir des équations[2.2)et [2.3], aprés transformation de Fourier 2D des données acquises
par chaque antenne, la reconstruction paralléle SENSE selon une grille cartésienne peut
étre décrite comme la résolution d’un probléme inverse matriciel linéaire au niveau de
chaque pixel de I'image sous-échantillonnée, de la forme suivante :

S171 Sl,K
Y; X
. = Sl,1 SZ,K (71)
Y, Xk

Sn,l Sn,K

Le vecteur X contient les valeurs complexes des différents signaux de 'image a champ
de vue complet, (X7,..., Xk) avec K < R), superposés lors de 'acquisition paralléle.
La matrice S contient les valeurs de sensibilité complexe des n antennes au niveau des
voxels X;. Le vecteur Y contient les valeurs complexes du signal mesuré par les antennes
(Y1,...,Y,) dans I'image repliée. Ces notations sont illustrées a la figure [7.1]

Acquisition

Reconstruction
4—

Fi1G. 7.1 Reconstruction paralléle SENSE dans le cas d’une acquisition 2D selon une grille
cartésienne. A gauche : image reconstruite, & droite : images fournies par les différentes
antennes (amplitude des images complezxes reconstruites séparément par transformation de
Fourier inverse 2D, a partir des données complezes).

Il s’agit donc de calculer X, connaissant Y et S, et donc d’inverser le systéme linéaire,
a condition que le facteur de réduction (R) soit inférieur ou égal au nombre de canaux
de réception. En cas d’égalité, 'opération a réaliser est une inversion matricielle, sinon,
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il s’agit de 'estimation aux sens des moindres carrés d’une pseudo-inverse [Wang2000]|,
et la matrice de dépliement, U, est donnée par 'expression [Pruessmanni999| :

U= (SH78)~1gH (7.2)

ou 'exposant H correspond a la transposition hermitienne (transposée de la matrice
conjuguée). La matrice X est ensuite calculée par la relation X = UY'.

La reconstruction SENSE a été étendue aux trajectoires d’acquisition non-cartésiennes de
I'espace de Fourier, [Pruessmann2001al] (acquisitions radiales, spirales, ou quelconques)
par l'utilisation d'un procédé de reconstruction itératif, ce qui permet de réduire le
temps de calcul, prohibitif pour une inversion de matrice dans le cas de trajectoires
non-cartésiennes puisque le probléme inverse n’est plus séparables entre les pixels. La
reconstruction SENSE peut aussi étre combinée avec ’acquisition partielle du plan de
Fourier, ce qui permet une réduction des durées de trains d’échos encore plus importante.
Par ailleurs, la reconstruction SENSE peut étre appliquée selon les deux directions de
phase et de partition pour les acquisitions en trois dimensions, apportant un gain de
temps supplémentaire [Weiger2002).

La diminution du SNR due a la reconstruction paralléle (déja évoquée en a été
décrite théoriquement pour la méthode SENSE. Le rapport des SNR a la position p,
entre une image acquise avec un échantillonnage complet du plan de Fourier et une
image acquise avec un facteur de réduction Ret reconstruite, est donné par I'expression
[Pruessmanni999| :

SN Rlc)omplet

SN Ryeduit = \/ﬁ\/[(SHS>_1]pyp(SHS)p,p = VR x gp avec g, > 1. (7.3)
Le facteur v/R, déja évoqué en , est lié & la diminution de la durée d’acquisition.
Le facteur g,, qui dépend fortement de la localisation spatiale du voxel considéré par
rapport aux antennes, est appelé facteur géométrique, et quantifie 'amplification du
bruit par la reconstruction paralléle. Le facteur géométrique prend aussi en compte les
corrections éventuellement incorporées dans la reconstruction SENSE [Lin2004].

GRAPPA

La méthode GRAPPA, "Generalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisition”
[Griswold2002], cherche a déterminer les données manquantes dans le plan de Fourier
afin d’obtenir une image a champ de vue complet pour chaque antenne séparément.

Le principe de GRAPPA s’inspire des méthodes SMASH [Sodickson1997] et AUTO-
SMASH, dont I'objectif est de calculer les lignes d’encodage de phase manquantes grace
aux propriétés de sensibilité des antennes. Ainsi, en utilisant un réseau d’antennes dont
la somme des sensibilités est sinuoidale, différentes harmoniques peuvent étre générées
par des combinaisons linéaires des sensibilités des antennes. Le plan de Fourier com-
plet peut étre reconstitué a partir de ces harmoniques, les poids respectifs de chaque
antenne dans chaque harmonique étant déterminés par une modélisation itérative aux
moindres carrés. Les données acquises par chaque antenne sont ensuite combinées avec
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les poids pour former le plan de Fourier complet, permettant la reconstruction de I'image
4 champ de vue complet. La méthode SMASH impose néanmoins des contraintes fortes
sur le réseau d’antennes et nécessite une connaissance précise des profils de sensibilité.
La méthode AUTO-SMASH a donc été proposée, dans laquelle quelques lignes sup-
plémentaires sont acquises au centre du plan de Fourier. Ces lignes sont utilisées pour
estimer les poids des différentes antennes, & travers une inversion matricielle ou pseudo-
inverse, mais la méthode AUTO-SMASH nécessite aussi un réseau d’antennes avec des
propriétés de sensibilité particuliéres. Ce principe fut donc amélioré avec VD-AUTO-
SMASH, [Heidemann2001], qui consiste & acquérir toute la partie centrale de I’espace de
Fourier avec un échantillonnage complet, et d’incorporer ces lignes a la reconstruction
finale. L’estimation des poids des différentes composantes est donc plus robuste et la
qualité d’image est améliorée, en particulier pour les réseaux d’antennes dont les profils
de sensibilité s’éloignent des conditions idéales de SMASH. Cette amélioration a lieu, né-
cessairement, aux dépens de la rapidité d’acquisition. L’algorithme GRAPPA, extension
de VD-AUTO-SMASH, est différent du précédent pour deux raisons : (i) l’estimation
des poids des différentes antennes est réalisée a partir de plusieurs lignes de données
au lieu d’une seule appartenant & N, blocs du plan de Fourier (un bloc étant composé
d’une ligne acquise et de R - 1 lignes non acquises), ce qui permet d’obtenir de bons
résultats avec des réseaux d’antennes quelconques, (ii) au lieu de reconstruire le plan de
Fourier complet de 'image a partir des données des antennes, une image a champ de vue
complet par antenne est d’abord obtenue et 'image finale est ensuite calculées a partir
des images individuelles, ce qui optimise le SNR. La reconstruction GRAPPA est illustré

par le schéma[7.2).
GRAPPA

Antennes

ot acquired

acquired

[ ]
@ Ac8

Fi1G. 7.2  Reconstructions GRAPPA pour un facteur de réduction R = 2. Chaque point
représente une ligne du plan de Fourier. Points noirs = lignes acquises, blancs = lignes
non acquises, gris : lignes acquises supplémentaires. Le plan de Fourier d’une antenne est
reconstruit en modélisant une ligne supplémentaire acquise par cette antenne & partir de
plusieurs lignes acquises par toutes les antennes. Cette opération est ensuite répétée pour
toutes les antennes. D’aprés [Griswold2002).

La reconstruction GRAPPA a été étendue aux trajectoires non-cartésiennes
[Heidemann2006], et peut aussi étre combinée avec une acquisition partielle du plan
de Fourier. Un algorithme de reconstruction GRAPPA en deux dimensions a aussi été
proposé récemment [Blaimer2006b).
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Le SNR des reconstructions GRAPPA n’a pas été étudié de maniére théorique,
néanmoins, la qualité d’image obtenue est généralement similaire a celle obtenue en
SENSE |Blaimer2004]. Des différences existent néanmoins : le SENSE est plus efficace
pour la reconstruction des détails des images, (hautes fréquences du plan de Fourier), a
condition qu'une carte de sensibilité de bonne qualité puisse étre obtenue, en revanche,
la méthode GRAPPA permet une meilleure reconstruction des zones dans lesquelles
une carte de sensibilité serait de mauvaise qualité (faible densité de spins comme dans
les poumons, artéfacts...), ou en présence de mouvements importants du sujet puisque
GRAPPA est auto-calibrée |Griswold2002].

Choix de la méthode

Le choix de la méthode de reconstruction paralléle consiste en (i) le choix de I'espace
de calcul : espace image ou espace de Fourier, (ii) le choix de la méthode d’acquisition des
données de sensibilité. Ce deuxiéme choix peut étre réalisé indépendamment du choix de
I’algorithme de reconstruction. En effet, il existait au départ une différence entre SENSE,
qui utilisait une carte de sensibilité acquises indépendamment des données paralléles, et
GRAPPA, pour lequel les données de sensibilité sont acquises a l'intérieur des images.
Néanmoins, il est possible d’appliquer "auto-calibration au SENSE (méthode mSENSFE
[Wang2001]), ou d’utiliser une carte de sensibilité indépendante avec GRAPPA.

Acquérir la carte de sensibilité de maniére séparée permet de ne pas allonger
inutilement le train d’échos. Cette propriété a conditionné le choix de cette méthode
pour la reconstruction paralléle en EVI. En effet, I'utilisation de 'acquisition paralléle
selon deux dimensions contraindrait a acquérir des sections supplémentaires selon la
direction de partition, en plus des lignes supplémentaires selon la direction de phase.
Ceci conduirait a un allongement relatif important du train d’échos, étant donné le
petit nombre de lignes et de sections acquises en EVI actuellement. Par exemple, pour
une acquisition en EVI paralléle avec une matrice de (24 x 24 x 20) points de données,
sous-échantillonnées d’un facteur R = 2 x 2 selon les directions de phase et de partition,
en acquérant seulement une ligne de plus selon la direction de phase et une section
de plus selon la direction de partition, le nombre de lignes & acquérir dans le plan de
Fourier passe de 120 & 143, soit une augmentation de la durée du train d’échos de 20%
environ. Les acquisitions auto-calibrées présentent néanmoins de nombreux avantages :
les cartes de sensibilité suivent les mouvements du sujet et présentent le méme type et
le méme niveau de distorsions que les données paralléles.

Le choix de I'espace de reconstruction n’est pas fondamental, en raison des SNR
voisins obtenus par les deux algorithmes. Le choix de SENSE a surtout été guidé
par des considérations pratiques : un algorithme de reconstruction SENSE était déja
implémenté au laboratoire et la reconstruction paralléle selon deux directions avait déja
été démontrée avec SENSE et pas encore avec GRAPPA.
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Les algorithmes SENSE et GRAPPA différent a propos de la gestion des artéfacts de
repliement de spectre, dans le cas ol la dimension de 'objet selon la direction de phase est
supérieure au champ de vue complet selon cette direction |[Griswold2004, [Goldfarb2004].
Avec SENSE, les parties extérieures au champ de vue perturbent la reconstruction des
images paralléles et ’artéfact correspondant apparait & une position qui dépend de R et
qui, pour R = 2, se trouve exactement au centre de 'image, comme illustré a la figure[7.3]
Ces artéfacts de repliement deviennent donc beaucoup plus génants qu’en imagerie non
paralléle. En revanche, ce genre d’artéfact ne perturbe pas la reconstruction GRAPPA,
en raison de la reconstruction dans ’espace de Fourier, et les parties extérieures au champ
de vue se retrouvent aux extrémités de I'image, comme dans les images non-paralléles, ce
qui est généralement moins génant dans les applications (voir ﬁgure. Si la suppression
du volume exterbe est toujours utilisée a I’avenir pour réduire le champ de vue en EVI,
cette propriété pourrait justifier le passage a la reconstruction GRAPPA.

| I | [N |

(I P

a) b) ) d)

Fic. 7.3 Artéfact de repliement de spectre lors de la reconstruction SENSE. En a) :
position réelle de 'objet par rapport au champ de vue. En b) : apparence de l'artéfact de
repliement de spectre dans les images a échantillonnage complet. En c¢) : apparence des
images sous-échantillonnées (R = 2). En d) : apparence des images paralléles reconstruites
en présence d’un artéfact de repliement de spectre.

FiG. 7.4 Images paralléles (R = 2) comportant un repliement de spectre dans le champ
de vue complet : a) reconstruction avec mSENSE, b) reconstruction avec GRAPPA. Un
artéfact di. au repliement de spectre est visible dans la partie centrale de la reconstruction
SENSE. D’aprés [Blaimer2004).

Récemment, de nouvelles méthodes de reconstruction paralléles ont été développées,
qui utilisent a la fois les propriétés spatiales et temporelles des signaux IRM, afin d’amé-
liorer les résolutions spatiale et temporelle, tout en réduisant le temps consacré a ’acqui-
sition des données de sensibilité. Ces méthodes, par exemples : k-t SENSE [Tsa02003],
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T-SENSE et T-GRAPPA, UNFOLD-SENSE |[Madore2004], etc ..., pourraient étre appli-
quées a la reconstruction des séries temporelles acquises en EVI paralléle. Par ailleurs, la
complémentarité des méthodes de reconstruction SENSE et GRAPPA est actuellement
étudiée, afin de mettre au point des méthodes de reconstruction optimisées, qui bénéfi-
cient des avantages des deux méthodes [Hoge2006]. Ces nouvelles approches pourraient
aussi se réveler trés utiles pour 'EVI paralléle.

7.1.2 Apports de 'imagerie paralléle en EVI]

Les apports de I'imagerie paralléle a I'EVI localisée sont les mémes que ceux évoqués
précédemment a propos de 'application de l'imagerie paralléele & 'EPI pour 'IRMf
(2.1.2) : c’est a dire principalement la réduction des distorsions géométriques et des
pertes de signal dues au déphasage intra-voxel, par la réduction des longueurs de
train d’échos. Néanmoins, I'application de I'imagerie paralléle, et surtout de 1'imagerie
paralléle selon deux directions de phase, apporte beaucoup plus a 'EVI qu’a 'EPI, dans
le contexte de I'imagerie fonctionnelle cérébrale.

Carte de sensibilité des 8 antennes du réseau parallele

Antenne A ..u
- ntenne B ...
2000

1500 s \\
1000 / : \

Antenne A . . o Antenne B
Profils verticaux de sensibilité

Fic. 7.5 Carte de sensibilité en réception des 8 antennes du réseau utilisés dans ce
travail de theése, et profils de sensibilité de deux antennes diamétralement opposées selon la
direction verticale.

En EVI, application de 'imagerie paralléle selon deux directions permet d’atteindre
des facteurs de réduction, R, plus importants que dans une seule dimension [Weiger2002)|
avec un bon SNR. L’imagerie paralléle selon deux directions n’est applicable que dans
une acquisition réellement tridimensionelle. En effet, il est inutile de sous-échantillonner
selon la direction de fréquence puisque le temps d’acquisition par voxel est trés faible
par rapport aux deux autres directions. Pour la reconstruction SENSE, le facteur
géométrique, g, (défini par Iexpression , qui détermine le SNR local au niveau
du voxel situé a la position p dans 'image finale, refléte, en particulier, la difficulté a
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séparer les contributions des différents voxels repliés en ce point dans 'image a champ
de vue réduit. Cette difficulté dépend des différences de sensibilité au niveau de ces
différents voxels, et augmente donc lorsque la distance spatiale séparant ces voxels
diminue, a condition que les profils de sensibilité des antennes soient monotones. Cette
propriété des réseaux d’antennes utilisés en imagerie paralléle est illustré a la figure
[7.5] Ainsi, avec un méme réseau d’antennes, les facteurs g sont plus faibles lorsque le
sous-échantillonnage est pratiqué selon deux directions d’encodage, que selon une seule
direction, méme si le facteur de réduction global (R = II; R; avec i = 1, ..., Ngimensions)
est le méme. Cet effet est illustré a la figure |7.6]

R=2 R=4 R=2x2

Fi1G. 7.6 Représentation schématique du repliement de spectre indutt par l’acquisition
paralléle selon une et deuz dimensions. La distance spatiale entre deuzr voxels superposés
est plus tmportante dans le cas de l'acquisition selon deux dimensions, pour un méme
facteur de réduction.

L’application de l'imagerie paralléle selon deux directions, avec un facteur de
réduction, R, égal a 2 selon chaque direction, permet d’atteindre un facteur de réduction
global de 4 sans trop augmenter le facteur géométrique. Pour ’EVI, ceci peut se traduire
par une amélioration de la résolution spatiale, ou par la couverture d’un volume de
cerveau plus important a résolution spatiale fixée.

Comme démontré dans [deZwart2002b|, I'imagerie paralléle apporte des degrés de
liberté supplémentaires dans les paramétres d’acquisition, ce qui permet de réduire le
bruit acoustique de I'imageur en faisant varier ces paramétres. Cette propriété nous a
permis de réduire nettement le bruit de la séquence EVI, beaucoup plus important qu’en
EPI pour certains jeux de paramétres. Cet aspect est détaillé au chapitre [§

7.1.3 Contraintes

La premiére contrainte apportée par 'imagerie paralléle est la nécessité d’acquérir
des cartes de sensibilité indépendamment des acquisitions paralléles. Cette acquisition
supplémentaire représente une perte de temps minime a I’échelle d’une acquisition IRMf
de plusieurs minutes, mais pose plusieurs questions pratiques.

La premiére question concerne le type de séquence a utiliser pour l'acquisition de
la carte de sensibilité. Etant donnée la longueur des trains d’échos nécessaires a
I’acquisition d’'une carte de sensibilité en EVI avec la méme résolution spatiale que les
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données, cette possibilité n’est pas envisageable : d’'importantes distorsions et pertes de
signal rendraient la carte inexploitable. ’acquisition d’une carte de sensibilité a basse
résolution spatiale en EVI ne semble pas réalisable non plus en raison des dimensions
importantes des voxels qui seraient acquis, et du déphasage intra-voxel trés important
qui en résulterait. Pour la démonstration de la faisabilité de 'acquisition EVI localisée
paralléle selon deux dimensions, le choix le plus simple a été fait : celui d’'une séquence
Gradient-Echo 2D classique, & la méme résolution spatiale que les données. Cette
séquence a un SNR élevé, elle est plus rapide a acquérir qu'une séquence 3D équivalente
(environ 30 s & la résolution spatiale de I'EVI) et présente trés peu de distorsions et de
pertes de signal. Le choix de cette séquence impose une limite supérieure aux durées de
train d’échos autorisées en EVI. En effet, au dessus d’une certaine durée, les distorsions
et pertes de signal des données EVI sont trop importantes et la reconstruction SENSE
n’est pas possible en raison de la mauvaise adéquation des donnés paralléles avec les
cartes de sensibilité. Des essais ont été effectués pour différentes durées de train d’échos,
et la limite permettant une bonne reconstruction a été fixée a 60 ms environ. C’est ce
qui explique 'utilisation de train d’échos relativement courts en EVI, alors qu’en EPI a
1.5 T, les trains d’échos utilisés en IRMf peuvent durer jusqu’a 90 ms environ.

La deuxiéme question concerne la maniére de positionner les coupes de I'acquisition
Gradient-Echo 2D au méme endroit que ’acquisition EVT en trois dimensions. Le calcul
des coordonnées des coupes 2D a été automatisé afin de ne pas courir de risques d’erreur
de localisation. A terme, 'acquisition de la carte de sensibilité elle-méme devrait étre
automatisée et répétée plusieurs fois durant 'acquisition IRMf, afin de prendre en
compte les mouvements du sujet pendant ’expérience.

La seconde contrainte apportée par l'imagerie paralléle est une contrainte sur
I'orientation des acquisitions (nomenclature décrite en . En effet, la reconstruction
paralléle n’est possible que pour les dimensions selon lesquelles le profil de sensibilité des
antennes varie suffisamment. Or, 'antenne téte que nous utilisons posséde une symétrie
cylindrique autour de son axe de révolution, qui est aussi ’axe du champ magnétique
E;. Cela signifie que les profils de sensibilité des antennes varient trés peu selon cette
direction et la reconstruction paralléle de données sous-échantillonnées ne peut donc
pas avoir lieu selon cette direction. L’imagerie paralléle selon deux directions implique
donc de se limiter aux orientations sagittale et coronale avec la direction d’encodage
de fréquence selon I'axe de I'aimant, comme illustré a la figure [7.7] Des antennes ne
possédant pas d’axe de symétrie et permettant 'acquisition paralléle selon les trois
directions de l'espace sont actuellement développées afin de lever cette contrainte
[Snyder2005].

La troisiéme contrainte est une contrainte pratique commune a toutes les acquisitions
utilisant l'imagerie parallele SENSE : les images EVI paralléles doivent subir deux
étapes de reconstruction. La premiére étape réalise la reconstruction des volumes
sous-échantillonnés acquis par chaque antenne selon lalgorithme décrit en [4.3] Puis, une
seconde étape réalise la reconstruction paralléle d’un seul volume a partir des volumes
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sous-échantillonnés et des cartes de sensibilité des antennes. Ces deux étapes allongent le
temps de reconstruction d'une série d’images fonctionnelles (de I'ordre de 2000 volumes
pour une session d’IRMf de quelques minutes). Néanmoins, grace a I'implémentation
d’une librairie de traitement d’image en langage C+-+ par C.Poupon (librairie NMR),
le temps de reconstruction d’une session est actuellement de ’ordre d’une demi-heure et
pourrait étre réduit par I'optimisation des algorithmes et la parallélisation des calculs.

Cartes de sensibilité des antennes
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Profils de sensibilité des antennes selon la direction z

Fi1G. 7.7 A gauche : schéma de 'antenne téte a 8 canauzx en réception, et description des
deur orientations d’acquisitions utilisables en imagerie paralléle 2D. A droite : cartes de
sensibilité des antennes présentées en sections (z,y) et en sections (z,y). En bas : profils de
senstbilité des 8 antennes selon la direction z, comme sur la carte de sensibilité montrant les
sections (z,y), tous les profils varient de la méme maniére, il est donc impossible d’appliquer
la reconstruction paralléle selon cette direction.

La derniére contrainte apportée par I'imagerie paralléle est le SNR non uniforme spa-
tialement des images reconstruites, déja évoqué au début de ce chapitre et qui est matéria-
lisé par les cartes du facteur géométrique. Cela signifie que le pouvoir de détection des ac-
tivations cérébrales n’est pas le méme dans toutes les zones du cerveau et nécessite d’étu-
dier en détail les cartes de SNR, ou les cartes du facteur géométrique, avant d’interpréter
les cartes de résultats fonctionnels. Néanmoins, cette prudence doit aussi s’appliquer aux
acquisitions EPI conventionnelles, dans lesquelles il est bien connu que certaines zones
du cerveau, soumises a des distorsions géométriques ou des pertes de signal, présentent
une sensibilité réduite pour la détection de l'effet BOLD [Parrish2000, Bellgowan2006].



7.2. Acquisition et reconstruction paralléles de volumes EVI 175

7.2 Acquisition et reconstruction paralléles de volumes
EVI

7.2.1 Acquisition paralléle

L’acquisition paralléle a nécessité des modifications de la séquence EVI localisée.
Comme illustré a la figure pour la séquence EPI, il s’agit de réaliser 'acquisition
d’une ligne d’encodage de phase sur deux en doublant I'intégrale des gradients d’enco-
dage de phase afin de parcourir le double de la distance dans I'espace de Fourier. De
méme, selon la direction de partition, seul un plan sur deux est acquis et l'intégrale
des gradients d’encodage de partition est aussi doublée. Ces modifications permettent
d’atteindre un facteur de réduction global R égal & 4 =2 x 2.

L’acquisition paralléele impose une contrainte de plus sur I'acquisition : étant donné
'allure du parcours du plan de Fourier a l'intérieur d’un plan (voir , I’acquisition
paralléle doit comporter un nombre pair de lignes d’encodage de phase, et donc le nombre
de points prescrit selon la direction de phase, N, doit étre un multiple de 4. De méme,
le nombre de sections prescrit selon la direction de partition, NV,, doit étre un multiple
de 2 afin d’acquérir un nombre de coupes entier lors de 'acquisition paralléle.

7.2.2 Reconstruction paralléle 2D-SENSE

L’algorithme de reconstruction paralléle SENSE nécessite :

— la série temporelle de volumes EVT reconstruits par algorithme décrit en [4.3] les
volumes acquis par les différentes antennes ne sont pas additionnés (somme des
carrés) en une seule image, mais conservés séparément et en valeurs complexes,

— les images de références obtenues avec la séquence Gradient-FEcho 2D, reconstruites
séparément pour chaque antenne avec un algorithme classique pour cette séquence
et en valeurs complexes également.

Description de P’algorithme

L’algorithme de reconstruction SENSE multi-dimensionnel a été développé par Ale-
jandro Ribés et Cyril Poupon d’aprés [Pruessmann1999], et des modifications ont ensuite
été effectuées pour 'adaptation a la reconstruction de volumes acquis en EVI paralléle
et en EVI localisé paralléle. Les principales étapes de 1’algorithme de reconstruction sont
décrites dans ce paragraphe. Elles sont résumées sur le schéma de principe de la figure|7.8]
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Fic. 7.8 Schéma de principe de ['algorithme de reconstruction paralléle utilisé

1) Traitement des cartes de sensibilité

La premiére partie de cet algorithme concerne la transformation des images Gradient-
Echo 2D, acquises par les 8 antennes, en cartes de sensibilité utilisables pour la recons-
truction paralléle. Une image de référence est d’abord construite en faisant la moyenne
quadratique des modules des images acquises par les 8 antennes (figure .

Fi1G. 7.9 Image de référence calculée pour la coupe 12.
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Ensuite, la carte de sensibilité complexe est calculée pour chaque antenne, en norma-
lisant I'image acquise par cette antenne par 'image de référence. Les images d’amplitude
et de phase (7.10)) de la carte de sensibilité sont ensuite construites a titre de vérification.

Fic. 7.10 Amplitude (haut) et phase (bas) des cartes de sensibilité calculées pour la coupe
12 les 8 antennes.

L’image de référence est ensuite utilisée afin d’extraire un masque binaire de 'objet a
imager : les voxels a l'intérieur de 'objet sont mis a 1, et les voxels extérieurs a 0. L’intérét
d’un tel masque est de réduire, quand c’est possible, le nombre de voxels superposés dans
I'image sous-échantillonnée, en excluant ceux qui sont situés en dehors de 'objet et ne
comportent que du bruit électronique. Cette procédure facilite 'inversion de la matrice
de dépliement au point de superposition, ce qui se traduit par une diminution du facteur
géométrique et donc une amélioration du SNR local |Pruessmann1999, Weiger2002|. La
premiére étape de calcul du masque consiste en un seuillage de 1’image de référence. Le
seuil est calculé automatiquement, a partir de la mesure de la valeur moyenne, B, et de
I'écart type, op, du bruit électronique dans une zone de bruit (bande verticale a la droite
de I'image, de largeur fixée par I'utilisateur). Le maximum du signal dans toute I'image,
max(S), est aussi mesuré. Le seuil est calculé par 'expression :

seuil = (B+4 x og + ¢ x (maz(S) — (B +4 x op)) (7.4)

ol ¢ est un coefficient fixé par I'utilisateur (de valeur 0.01 par défaut).

La seconde étape est une opération de morphologie mathématique appelée ou-
verture, effectuée sur le masque binaire issu du seuillage. L’ouverture est un filtre
morphologique composé de deux opérations successives, une érosion suivie d’une
dilatation. Le choix de I'ouverture, au lieu de la fermeture (dilatation puis érosion),
utilisée dans le reconstructeur initial, permet d’exclure du masque la couche fine de peau
et de graisse située autour du crane. En effet, cette couche est apparente sur les images
en Gradient-Echo 2D, mais elle est presque complétement invisible sur les acquisitions
EVI en raison de 'impulsion de sélection spectrospatiale d’une part, et de la mauvaise
résolution spatiale, d’autre part. Contrairement & la fermeture, 'ouverture & tendance
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a élargir les zones de "trous" a lintérieur de l'image de référence. Cette propriété
ne pose pas de probléme ici puisqu’il n’y a pas de "trous" a lintérieur de 'image de
référence, comme illustré a la figure [7.11] & 'exception de la zone noire comprise entre
le cerveau et la peau, qu’il est préférable de ne pas combler. L’unité de distance du filtre
morphologique est fixée par un coefficient numérique d’ouverture, r, multiplié par la
résolution spatiale minimale de 'image. Les opérations d’érosion et de dilatation sont
réalisées par seuillage direct de la carte de distance de tous les voxels au masque, avec
pour seuil I'unité de distance.

La troisiéme étape consiste a détecter la plus importante composante connexe de
I'image, afin de sélectionner uniquement le cerveau si plusieurs composantes connexes
existent encore dans le masque.

Fic. 7.11 Image de référence, masque binaire et masque binaire dilaté

La derniére étape consiste a élargir le masque par une dilatation, afin d’éviter les
effets de bord. L’unité de distance de la dilatation est fixée par un coefficient numérique
de dilatation, d, multiplié par la résolution spatiale minimale de I'image. Le masque
obtenu aprés ouverture et le masque final aprés dilatation sont présentés a la figure[7.11]

Le masque non dilaté est ensuite appliqué aux cartes de sensibilité, qui sont ensuite
éventuellement filtrées par un filtre médian. Un filtre médian est un filtre non-linéaire,
qui remplace la valeur d’un pixel par la médiane des valeurs des pixels situés dans sa
fenétre. Un filtre médian a été choisi ici parce qu’il est plus efficace que les autres types
de filtres pour supprimer le bruit impulsionnel, c’est a dire le bruit non corrélé d’un
pixel a 'autre, comme le bruit électronique lors d’une acquisition IRM non paralléle.
De plus, le filtre médian ne lisse pas les bords des objets. Comme les données des
cartes de sensibilité sont complexes, le filtre médian est appliqué séparément sur les
amplitudes et les phases. Cette opération n’est pas bénéfique en EVI actuellement, en
effet : étant donnée la résolution spatiale importante des cartes de sensibilité, ce lissage
provoque des erreurs de phase importante au niveau des sauts de phase, et des erreurs
de reconstruction. Le lissage n’est donc pas appliqué aux données EVI.

Les cartes de sensibilité sont finalement extrapolées avec un algorithme d’extrapo-
lation médian récursif (qui extrapole le signal dans les nouveaux voxels a partir d’'un
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filtrage médian du signal des voxels connus), dans le masque dilaté, afin d’éviter les sauts
de phase ou les variations d’intensité rapide au niveau de l'interface objet/air. Cette ex-
trapolation pose quelques problémes en EVI au niveau de la phase, comme illustré a la
figure étant donné que le passage du signal au bruit est moins progressif qu’en EPIL.
Afin de limiter ce probléme, le masque dilaté est construit aussi proche que possible du
masque non dilaté. De plus, ce probléme n’a pas d’importance pour la reconstruction
des volumes acquis en EVI localisé, puisque seule une partie, généralement interne, des
cartes de sensibilité est utilisée pour la reconstruction paralléle de ces acquisitions, cet
aspect est détaillé en

Fic. 7.12  Cartes de sensibilité extrapolées, image d’amplitude (haut) et image de phase
(bas) correspondant & la coupe 12, pour les 8 antennes.

2) Inversion de la matrice de sensibilité et régularisation

La deuxiéme partie de ’algorithme consiste en la résolution d’un systéme linéaire
pour chaque voxel du volume replié : la suite d’opérations décrite dans ce paragraphe
est donc répétée pour chacun de ces voxels.

Tout d’abord, une matrice de sensibilité, S, est construite pour chaque voxel de
I'image repliée, comme décrit en et les données mesurées dans ce voxel par toutes
les antennes sont collectées pour former le vecteur Y. Il s’agit ensuite d’estimer le vecteur
X , donnant les valeurs du signal IRM dans les voxels du volume reconstruit, qui vérifie
le mieux possible la relation ¥V = S.X. Cette estimation nécessite la décomposition en
valeurs singuliéres de certaines matrices. Cette méthode est donc briévement décrite
ci-dessous.
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Théoréme : soit A une matrice € C»*™ il existe des matrices unitaires, (matrices M
vérifiant MM = MM" = 1d), U € CP*P) et V € C™™ telles que :

UPAV =% e cPxm (7.5)

ou X est une matrice diagonale, qui comporte n réels positifs et ordonnés
(01 > 09 > ... > 0, > 0), qui sont les valeurs singuliéres de A. n est égal au rang de A.
Les valeurs singuliéres sont uniques, mais il n’y a pas unicité de la décomposition, ex-
cepté pour les matrices carrées et inversibles, (dans ce cas il s’agit d'une diagonalisation).

Application : la décomposition en valeurs singuliéres permet d’inverser des systémes
linéaires du type Y = AX, surdéterminés, (c’est a dire avec plus d’équations que d’in-
connues), comme ¢’est le cas pour la reconstruction paralléle. L’inversion de la matrice
A est alors en réalité une pseudo-inversion et, grace aux propriétés des matrices U et V,
unitaires, il est aisé de démontrer que la pseudo-inverse de A, notée Af, est :

Al = (A A)~1AH (7.6)

et le produit A¥ A est hermitien donc toujours inversible. X = A!Y est la solution
unigue qui minimise la norme ||AX — Y| au sens des moindres carrés, puisque || || est

une distance euclidienne (H?H =/ b3).

Cette propriété de la pseudo-inverse peut étre appliquée directement a la reconstruc-
tion SENSE et conduit a l'expression [7.2] En général, les différentes antennes ne sont
pas parfaitement indépendantes et le bruit & acquisition est corrélé entre les antennes
voisines. Cette corrélation est modélisée dans la matrice ¥, matrice de corrélation du
bruit du réseau d’antennes, de dimension (n X n). ¥ est calculée dans la zone de bruit
des images Gradient-Echo 2D de référence (c’est a dire le complémentaire du masque
binaire du cerveau) selon 'expression suivante |deZwart2002a] :

Zm,y,z (S(‘rv Y, 2, Cl)-S(CL’, Y, z, Cg)*)

\/(Zw’z S(z,y,z,c1).5(x,y, z,01)*) (Z%W S(z,y, 2,¢2).5(z,y, 2, ¢2)*)
(7.7)
ou les ¢; indicent les différentes antennes, et S(x,y, z, ¢;) est le signal a la position (x,y,z)
dans image Gradient-Echo 2D acquise par 'antenne ¢;, aprés application du masque
dilaté. La prise en compte de la corrélation du bruit entre antennes permet d’optimiser le
SNR de la reconstruction paralléle, et ¥ peut étre incluse dans la matrice de dépliement.
La solution du systéme linéaire est alors donnée par l’expression [Pruessmanni999] :

X = (sHu1g)tsfgly, (7.8)

\P(Ch 02) =

et le facteur géométrique s’exprime alors comme :

Gy = \J(S7U-18)1], (55 018),,, (7.9)
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Comme V¥ est hermitienne, elle est diagonalisable en U = PAPH . L’expression
peut donc étre modifiée en [Lin2004] :

X = (SHg)~ 15ty (7.10)
ot S =A"3PHES et Y = A5 PHY.

La matrice (S7S) est hermitienne et X peut donc étre calculé directement. Néan-
moins, le calcul de l'inverse de (S’Hg) passe par la diagonalisation de cette matrice en
PY.P~! ou ¥ est la matrice diagonale des valeurs propres, et le calcul de =1 peut poser
des problémes de stabilité si certaines valeurs propres sont trop petites. C’est pourquoi,
il est préférable de régulariser cette inversion. La méthode de régularisation choisie dans
ce travail est la régularisation dite de Tikhonov [Tikhonovl977]. Dans cette approche, la
quantité a minimiser lors de I'inversion matricielle est la suivante :

18X = Y|+ NJIL(X — Xo)| (7.11)

ol A\? est un paramétre numérique positif, . une application linéaire positive et semi-
définie, et X, contient des connaissances a priort sur la solution X cherchée. Dans ce
travail, L est simplement la matrice identité et Xy est nul, comme dans [King2001], ce
qui revient simplement & minimiser la norme de 'image reconstruite. D’autres choix de
L et de X peuvent étre effectués selon les objectifs de la reconstruction : par exemple,
une image de référence peut étre choisie pour Xy [Lin2004]. Le paramétre A\? quantifie
le compromis réalisé entre la fidélité aux données et la conformité du résultat avec les
connaissances a priori. Pour nos choix de L et X, la solution régularisée X* au sens
des moindres carrés est donné par ’expression suivante :

XN = (875 + X1d)' STy (7.12)

La matrice a inverser n’étant plus nécessairement inversible, une décomposition en
valeurs singuliéres est donc nécessaire (S = UXVH ), et il est aisé de démontrer que
I’équation est équivalente a :

532 ) o; H
of + A
otl les o; sont les valeurs singuliéres de S. Cette opération s’appelle aussi filtrage de
Tikhonov, étant donné que les valeurs singuliéres inférieures a A sont atténuées. Le facteur
géométrique de la reconstruction régularisée s’exprime dans ce cas comme :

gj; = \/[(SHS + Az[d)fl]pp[(SHg)]pp = \/[Vdiag(ﬁ)vlﬂpp[(sﬂgﬂpp (7.14)

Le paramétre \? est actuellement fixé par I'expérimentateur, mais pourrait étre optimisé
en recherchant numériquement le meilleur compromis entre la fidélité aux données
expérimentales et la fidélité & la condition de régularisation |[Lin2004].
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Construction des cartes du facteur géométrique

La construction des cartes spatiales du facteur géométrique nécessite uniquement les
images acquises en Gradient-Echo 2D et débute par les étapes 1 4 3 de l'algorithme
de reconstruction paralléle. Le facteur g est finalement calculé pour tous les voxels du
volume & reconstruire avec I'expression théorique adaptée : ou[7.14]

7.2.3 Résultats

Dans ce chapitre, des volumes EVI acquis en paralléle avec un sous-échantillonnage
selon une seule direction (R = 2), puis deux directions (R = 2 x 2 = 4) sont présentés.
Les cartes du facteur géométrique, construites avec différents niveaux de régularisation,
sont ensuite comparées avec les cartes de SNR calculées comme décrit en [5.1]

Imagerie paralléle selon une dimension

Image de référence

00000000000«

Volume EVI complétement échantillonné (R = 1)

0000000888

Volume EVI parallele (Ry = 2), moyenne quadratique sur les 8 antennes

Volume EVI reconstruit (Ry = 2)

Fic. 7.13 Volume EVI acquis avec ry = 2, volume EVI complétement échantillonné et
images de référence construites a partir de lacquisition Gradient-Echo 2D. Les coefficients
des opérations de morphologie mathématiques sont : r = 0.1 et d = 0.15. Orientations
axiales. Paramétres d’acquisition :

EVI(R=1):N, =N, =2/, N, =12 L, = Ly, = 160 mm, L, = 72 mm, Largeur
d’excitation = 60 mm, Te/Tr= 73.7/200 ms, ETD—= 130 ms, BW = 125 kHz;

EVI paralléle : N, = 24, Ny = 12, N, = 12, L, = L, = 160 mm, L, = 72 mm, Largeur
d’ezcitation = 60 mm, Te/Tr= 41/200 ms, ETD= 65 ms, BW = 125 kHz;
Gradient-Echo 2D : N, = Ny = 24, 12 coupes, L, = L, = 160 mm, A, = 6 mm,
Te/Tr= 10/500 ms, BW = 62.5 kHz, Angle d’ezxcitation = 30 °.
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La figure illustre 'acquisition d’un volume EVT avec un facteur de réduction de 2
selon la direction de phase (noté r, = 2 dans la suite), et la reconstruction de ce volume

avec l'algorithme SENSE adapté a 'EVI.

Image de référence

000000000

000008000 -

Volume EVI completement échantillonné (R =1)

e be 00000
oeeene .

Volume EVI parallele (Rz = 2), moyenne quadratique sur les antennes

200000 esESs

Volume EVI reconstruit (Rz = 2)

fese 00000

Fic. 7.14 Volume EVI acquis avec r, = 2, volume EVI complétement échantillonné et
images de référence construites o partir de Uacquisition Gradient-Echo 2D. Orientations

sagittales. Paramétres d’acquisition :

EVI(R=1):N,=N, =16, N, = 20, L, = L, = 160 mm, L, = 120 mm, Largeur

d’excitation= 90 mm, Te/Tr= 68/200 ms, ETD= 119 ms, BW = 83.33 kHz;

EVI paralléle : N, = N, = 16, N, = 10, L, = L, = 160 mm, L, = 120 mm, Largeur

d’excitation= 90 mm, Te/Tr= 40/200 ms, ETD= 59 ms, BW = 83.33 kHz;

Gradient-Echo 2D : N, = y = 16, 20 coupes, L, = L, = 160 mm, A, = 6 mm,

Te/Tr= 10/500 ms, BW = 62.5 kHz, Angle d’ezxcitation = 30 °.

La figure présente un volume EVI acquis avec un facteur de réduction de 2 selon
la direction de partition, (r, = 2). Dans les volumes EVI paralléles, le signal est plus
homogéne et la forme du fantéome plus conforme aux images de référence que dans les
volumes EVI non-paralléles. Le train d’échos plus court pour les acquisitions paralléles
explique I'impact moins important des distorsions et pertes de signal. La diminution du
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TE participe aussi a la meilleure qualité d’image. Le masque binaire construit a partir de
ces images de référence participe évidemment a cette amélioration, néanmoins, la qualité
de I'acquisition paralléle est directement visible sur les volumes repliés, reconstruits sans
aucun masque, en particulier aux endroits indiqués par les fléches. A la figure [7.13]
le volume replié comporte deux fois moins de lignes d’encodage de phase (direction
verticale) que les autres volumes, puisqu’un sous-échantillonnage avec un facteur de
réduction égal a 2 est appliqué selon cette direction. A la figure [7.14] le volume replié
comporte deux fois moins de sections que les autres volumes.

Imagerie paralléle selon deux dimensions

Images de référence

s000000000

0000000 -

Volume EVI completement échantillonné (R =1)

14666860000
OO e

Volume EVI parallele (Ry = Rz = 2), moyenne quadratique

N 0N (0N (o (B o) [ (U (O [0 |
- , ]

Volume EVI reconstruit (Ry = Rz = 2)

e 000000

9000006 s -

Fic. 7.15 Volume EVI acquis avec R= 4, volume EVI complétement échantillonné et
images de référence construites o partir de Uacquisition Gradient-Echo 2D. Orientations
sagittales. Paramétres d’acquisition :

EVI complétement échantillonné : N, = N, = 24, N, = 20, L, = L, = 160 mm,
L, = 120 mm, Largeur d’excitation= 90 mm, Te/Tr= 116/252 ms, ETD= 216 ms,
BW = 125 kHz;

EVI paralléle : N, = 24, Ny = 12, N, = 10, L, = Ly = 160 mm, L, = 120 mm,
Largeur d’ezxcitation= 90 mm, Te/Tr= 40/200 ms, ETD= 54 ms, BW = 125 kHz;
Gradient-Echo 2D : N, = Ny = 24, 20 coupes, L, = L, = 160 mm, A, = 6 mm,
Te/Tr= 10/500 ms, BW = 62.5 kHz, Angle d’ezxcitation = 30 °.
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La reconstruction paralléle d’'un volume EVI acquis avec r, = r, = 2 est illustrée a
la figure L’utilisation d’un facteur de réduction parallele égal a 4 réduit la durée
du train d’écho d’un facteur 4, et permet ’acquisition, avec une bonne qualité d’image
et un TE court, d’un volume de dimensions 160 x 160 x 120 mm? avec une résolution
spatiale de 6.7 x 6.7 x 6 mm?. L’acquisition et la reconstruction paralléles autorisent
donc l'acquisition de matrices de dimensions plus importantes, avec une bonne qualité
d’image. De plus, les train d’échos sont suffisamment courts pour pouvoir diminuer le TE
jusqu’a 30 ms environ, ce qui donne une grande liberté dans le choix de la pondération

T2* nécessaire en IRMT.

Estimation du SNR et du facteur géométrique. Influence du blanchiment et
de la régularisation

Les volumes paralléles présentés précédemment ont été reconstruits en incluant
la matrice de corrélation du bruit entre les antennes, et en applicant la régulari-
sation de Tikhonov avec son paramétre par défaut, A2 = 107%, qui représente un
niveau tres faible de régularisation. L’influence du blanchiment et de la régularisation
sur les cartes du facteur géométrique et les cartes de SNR est étudiée dans ce paragraphe.

Les cartes du facteur géométriques ont été calculées pour les volumes paralléles pré-
sentés dans le paragraphe précédent, avec différents niveaux de régularisation :

— a) sans prendre en compte la corrélation du bruit entre les antennes (NC) et sans
appliquer de régularisation (NT),

— b) sans prendre en compte la corrélation du bruit entre les antennes (NC) et en
appliquant la régularisation de Tikhonov (T),

— ¢) en prenant en compte la corrélation du bruit entre les antennes (C) et sans
appliquer de régularisation (NT),

— d) en prenant en compte la corrélation du bruit entre les antennes (C) et en
appliquant la régularisation de Tikhonov (T).

(X
(X2

Fic. 7.16 Cartes du facteur géométrique pour vy, = 2. a) NC et NT; b) NC et T,
AN = 1072;¢) Cet NT; d) Cet T, N> = 1072, Les cartes sont présentées avec la
méme échelle de niveaux de gris.




186 Chapitre 7. Application de I’imagerie paralléle a PEVTI localisé

La coupe numéro 6, extraite des cartes du facteur géométrique calculées pour le
volume acquis avec r, = 2, est présentée a la figure , dans les différents cas décrits ci-
dessus. Ces cartes du facteur géométrique mettent en évidence plusieurs domaines entre
lequels le niveau de signal sur bruit est trés différent :

— en noir : zone masquée, le facteur géométrique y vaut zéro puisque la sensibilité a

ét¢ mise a zéro pour ces points, aucune reconstruction paralléle n’y est nécessaire,

— en gris homogene : zones n’ayant pas subi de repliement dans les images sous-

échantillonnées, ¢ = 1, aucune reconstruction paralléle n’y est nécessaire,

— autres zones : elles ont subi un repliement et doivent donc étre reconstruites avec

lalgorithme SENSE, leur facteur g est variable et strictement supérieur a 1.

Les valeurs moyennes et maximales du facteur ¢ sont données dans le tableau [7.1]
pour le volume acquis avec r, = 2, pour plusieurs niveaux de régularisation. La valeur
moyenne de g est un bon indice pour la comparaison des méthodes de régularisation,
néanmoins, elle ne peut étre considérée comme un indice absolu, puisqu’elle dépend
de I'importance relative de la zone ne présentant pas de repliement. La réduction du
facteur géométrique due a la correction de la corrélation du bruit entre les antennes est
importante. La régularisation a peu d’effet sur cette reconstruction, probablement parce
qu’il n’y a que 2 valeurs singuliéres dans les matrices diagonales a régulariser.

pas de régularisation | régularisation
(A2 =107?)
prise en compte de la | non 1.19 (1.88) 1.18 (1.83)
corrélation du bruit | oui 1.06 (1.75) 1.05 (1.73)

TAB. 7.1 Valeurs moyennes et mazimales du facteur géométrique pour ry = 2

Les cartes spatiales et les estimations du facteur géométriques ont été calculées pour
le volume acquis avec r, = 2, les résultats, comparables a ceux obtenus pour r, = 2, sont

présentés a la figurd7.17 et dans le tableau [7.2]
a) b)
C) d)

FiG. 7.17 Cartes du facteur géométrique pour r, = 2 : a) NC et NT; b) NC et N> =
1072;¢) Cet NT; d) Cet \2=10"2.
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pas de régularisation | régularisation
(A2 = 1072)
prise en compte de la | non 1.36 (1.82) 1.34 (1.77)
corrélation du bruit | oui 1.14 (1.54) 1.12 (1.49)

TAB. 7.2 Valeurs moyennes et mazimales du facteur géométrique pour r, = 2.

Les cartes spatiales et les valeurs du facteur ¢ ont été calculées pour le volume acquis
avec un facteur de réduction égal a 4 (voir la figure et le tableau . La carte
du facteur g fait apparaitre plusieurs zones de niveaux de repliement différents, de plus,
la part relative de la zone n’ayant subit aucun repliement est plus faible que lorsque
R = 2, ce qui explique en partie les valeurs plus élevées du facteur g moyen. Ces ré-
sultats font apparaitre une plus grande influence de la régularisation, due a la difficulté
de reconstruction plus importante et a la présence possible de 4 valeurs singuliéres dans
les matrices a régulariser. Néanmoins, le facteur de régularisation A2 ne peut pas étre
augmenté indéfiniement. Un compromis étant réalisé entre fidélité aux données et mini-
misation des amplitudes, un facteur \? trop élevé conduit & un mauvais dépliement des
images sous-échantillonnées. Cet aspect est mis en évidence dans la suite (figure .

a) b)
9) d)

FiG. 7.18 Cartes du facteur géométrique pour R =4 : a) NC et NT; b) NC et \2 = 1072
¢) Cet NT; d) C et \2=10"2.

pas de régularisation | régularisation
(A2 =1072?)
prise en compte de la | non 2.13 (5.90) 1.97 (4.26)
corrélation du bruit | oui 1.35 (3.28) 1.30 (2.77)

TAB. 7.3 Valeurs moyennes et mazximales du facteur géométrigue pour R = 4

Afin de vérifier le lien entre le facteur g et le SNR, des cartes de SNR ont été calculées
pour 'acquisition précédente (R = 4), comme décrit en pour différents niveaux de
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régularisation. Visuellement, les cartes de SNR sont assez semblables pour les différents
niveaux de régularisation. La carte calculée sans régularisation (NC, NT) est présentée
a la figure [7.19] Les cartes de SNR sont assez similaires aux cartes du facteur g, avec
un contraste inversé puisque le SNR est théoriquement inversement proportionnel au
facteur g. En particulier, les cartes de SNR peuvent étre découpées selon les mémes zones
que les cartes du facteur ¢, en fonction du niveau de repliement dans les images sous-
échantillonnées. La distribution des valeurs spatiales du SNR ne suit pas une distribution

tevl0 00000

Poeeeees -

Fic. 7.19 Carte de SNR sans régularisation pour R = 4.

normale dans I'image, le SNR médian a donc été calculé pour les différents niveaux de
régularisation (voir figure . Ces valeurs mettent en évidence que le lien entre le
facteur g et le SNR n’est pas complétement direct. En effet, la correction de la corrélation
du bruit entre les antennes, qui réduit beaucoup le facteur g, fait plus augmenter le
bruit que le signal et dégrade donc légérement le SNR. Néanmoins, la régularisation de
Tikhonov a bien l'effet attendu : une réduction du signal, accompagné d’une réduction
relativement plus importante du bruit, conduisant & une amélioration du SNR.
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FiG. 7.20 Histogrammes des distributions spatiales du SNR en EVI paralléle, correspon-
dant o deux niveaux de réqularisation (en blew : C, NT et en rouge : NC, T). Les valeurs
du SNR médian pour les différents niveauz de régularisation sont données dans l'encadré.
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7.3 Reconstruction paralléle de volumes EVI a champs
de vue réduits

7.3.1 Difficultés rencontrées et solutions
Réduction du champ de vue et carte de sensibilité

Lors de 'acquisition paralléle d’un volume EVT localisé, c¢’est a dire dont les dimen-
sions sont inférieures a celles de 'objet, il est possible d’acquérir les cartes de sensibilité
soit avec le méme champ de vue que le volume localisé, soit avec un champ de vue plus
grand que 'objet. La seconde possibilité a été choisie, pour les raisons suivantes :

— Tacquisition en Gradient-Echo 2D a champ de vue réduit est difficilement réalisable,
en effet, étant donné le mode d’acquisition conventionnel, un trés grand nombre
d’impulsions radiofréquences de suppression du volume externe seraient nécessaires,
ce qui rendrait la séquence trop énergétique,

— lacquisition a champ de vue complet offre un meilleur SNR que l'acquisition a
champ de vue réduit, en raison de la plus grande taille de matrice,

— la construction du masque binaire nécessite une zone de bruit facilement repérable
dans les cartes de sensibilité afin d’estimer les propriétés du bruit (voir , ce
qui n’existe pas toujours dans les acquisitions a champ de vue réduit.

Tout le traitement des données de sensibilité est donc effectué a partir des images
Gradient-Echo 2D a champ de vue complet, comme dans le cas des acquisitions non
localisées. Ensuite, le masque dilaté et la carte de sensibilité extrapolée sont automati-
quement découpés afin de ne conserver que la partie utile a la construction des matrices
de sensibilité, comme illustré a la figure[7.21] L’algorithme de calcul des cartes du facteur
géométrique a été modifié de la méme maniére.

phase direction

a) b) c)
read direction

FiG. 7.21 Découpage des cartes de sensibilité pour la reconstruction paralléle des volumes
EVTI localisés. En a) : une image de référence a champ de vue complet, en b) : la méme
image de référence découpée au format du volume EVI, en c) : la section correspondante
du volume EVI localisé reconstruit.
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Afin de simplifier la reconstruction et d’éviter des étapes d’interpolation supplémen-
taires, les cartes de sensibilité sont directement acquises a la méme résolution spatiale
que le volume EVI. Il faut donc adapter la matrice d’acquisition et le champ de vue de
Pacquisition Gradient-Echo 2D, si c’est nécessaire. Par exemple, pour une acquisition
EVI de paramétres : (N, ,@evy = 20, FOV, ,evi = 12 cm), la matrice d’acquisition en
Gradient-Echo 2D sera de taille 40 x 40 et le champ de vue de 24 cm. De plus, alors que
pour les acquisitions non localisées, le volume EVI et la carte de sensibilité sont centrées
aux mémes coordonnées dans 'espace, pour les acquisitions localisées, il est préférable de
centrer la carte de sensibilité prés du centre de ’aimant selon la direction de phase, afin
d’éviter tout repliement de spectre. Pour conserver la correspondance entre les voxels
du volume EVI et de la carte, un décalage de la carte de sensibilité par rapport au
centre de 'aimant, inférieur a la dimension d’un voxel selon la direction de phase, est
automatiquement calculé.

Réduction du champ de vue et réduction de SNR

Comume détaillé en[7.1.2] le facteur géomeétrique est lié aux différences de sensibilité des
antennes au niveau des voxels superposés dans I'image sous-échantillonnée. En général,
et en particulier pour le réseau d’antennes que nous utilisons, g augmente lorsque la
distance entre ces voxels diminue. Par conséquent, puisque I'imageur et les antennes ne
permettent pas actuellement d’obtenir des facteurs géométriques proches de 1 pour des
champs de vue petits, nous avons fixé empiriquement la limite inférieure des champs de
vue selon les directions de phase et de partition & 12 ¢m environ. Dans ces conditions,
les volumes EVI présentent un SNR suffisant et couvrent, de plus, une partie importante
du cerveau humain.

Réduction du champ de vue et carte du facteur géométrique

La réduction du champ de vue modifie I’allure des cartes du facteur géométrique, et
donc des variations spatiales du rapport signal a bruit. En effet, les cartes du facteur
géométrique a champ de vue réduit présentent des discontinuités plus marquées que les
cartes & champ de vue complet, aux endroits ot 'objet s’interrompt de maniére non
naturelle. Ces discontinuités, et la présence éventuelle de signal parasite provenant d’une
suppression imparfaite du signal extérieur au champ de vue, font apparaitre dans les
volumes paralléles & champ de vue réduit des discontinuités de signal, de faible amplitude
relative, mais visibles en raison de leur géométrie rectiligne, comme illustré a la figure
[7.22] Cet effet dégrade la qualité visuelle des images reconstruites, mais ne perturbe pas
la détection des activations fonctionelles qui ne dépend que du SNR dans chaque voxel.
Par ailleurs, dés que la reconstruction SENSE est appliquée en IRMf, des zones de SNR
plus ou moins élevées apparaissent toujours, méme a champ de vue complet.
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7.3.2 Résultats

Volume acquis sur fantéme

FiG. 7.22  Volume EVI localisé acquis avec R = 4, reconstruit avec différents paramétres
de régularisation : a) NC et NT; b) Cet N> =10"%;¢) Cet \X> =1072;d) C et \2 = 1071,
Parameétres d’acquisition :

Ny, = 24, Ny = 12, N, = 10, L, = Ly = 140 mm, L, = 120 mm, Largeur d’excita-
tion= 90 mm, Te/Tr= 40/200 ms, ETD= 58 ms, BW = 125 kHz, Acquisition sagittale,
seules les 8 coupes centrales sont présentées.

La figure présente un volume EVT localisé acquis avec un facteur de réduction
parallele R = 4 (r, = r, = 2). Un fantome fourni par la société Général Electric,
dont le volume et la charge sont similaires & celles d’une téte humaine, a été utilisé
pour cette acquisition. Le signal est relativement homogéne et le volume reconstruit
est trés similaire aux images de référence (non présentées). Néanmoins, un artéfact
géométrique (signalé par une fléche rouge) apparait au centre du champ de vue pour
les raisons détaillées en Cet artéfact est plus visible dans ces images que dans
le cas d’un sujet humain, en raison des différences de susceptibilité importantes (et
géométriques) aux interfaces fantdéme - air, mais cela permet de mettre en évidence sa
géométrie. En effet, la localisation de 'artéfact correspond a la position qu’occuperait
I'artéfact de repliement de spectre en SENSE (voir , si la suppression du signal
extérieur au champ de vue n’était pas appliquée. Seuls les contours de 'artéfact sont
visibles, ce qui montre que la suppression de volume externe est relativement efficace
et que le probléme est principalement lié aux interfaces fantéme - air et signal - signal
détruit par le module de suppression du volume externe (voir . La comparaison
entre les différentes niveaux de régularisation montre que la correction de la corrélation
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du bruit entre les antennes et la régularisation de la reconstruction avec des facteurs
A? croissants diminuent I'importance de ces artéfacts. Néanmoins, lorsque \? devient
trop élevé comme dans le cas d), la qualité de la reconstruction diminue, illustrant le
compromis de la régularisation et la difficulté a choisir le facteur A optimal.

Les discontinuités géométriques observées dans les volumes reconstruits apparaissent
aussi dans les cartes du facteur géométrique, comme illustré a la figure [7.23 et la
régularisation réduit leur amplitude. Les valeurs moyennes et maximales du facteur
géométrique a l'intérieur du masque dilaté sont résumées dans le tableau [7.4]

a) b)
c) d)

Fic. 7.23 Cartes du facteur géométrique pour une acquisition localisée avec R = 4. a)
NC et NT; b)) NCet T, \2 =1072;¢c) C et NT; d) Cet T, \2 = 1072. Les cartes sont
présentées avec la méme échelle de niveaur de gris.

pas de régularisation | régularisation
régularisation | (A2 =10"%) | (A2 =10"1)
prise en compte de la | non | 2.87 (6.51) 2.55 (4.64) 1.66 (2.11)
corrélation du bruit | oui | 1.49 (3.03) 1.42 (2.62) 1.10(1.55)

TAB. 7.4 Valeurs moyennes et mazimales du facteur géométrique en EVI localisé paral-

lele R =4)

Comme attendu, les valeurs du facteur géométrique sont supérieures a ce qui avait
été mesuré pour les acquisitions & champ de vue complet, néanmoins, la régulari-
sation permet de réduire le facteur ¢ efficacement. Par ailleurs, I'augmentation du
facteur géométrique moyen est inéluctable a champ de vue réduit, en effet, comme
le montrent les cartes du facteur géométrique, la proportion de voxels n’ayant subi
aucun repliement (g = 1) est plus faible que dans les acquisitions a champ de vue complet.
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La carte de SNR temporel (figure , calculée pour un parametre de régularisation
A2 = 1072, vient compléter la description de la reconstruction paralléle de volumes loca-
lisés. Cette carte est globalement similaire a la carte du facteur géométrique, néanmoins,
ces deux cartes différent au niveau de l'artéfact géométrique. En effet, la carte de SNR
fait apparaitre une zone de SNR plus faible (a l'intérieur du cercle par exemple), dans
une partie du fantome ot le facteur géométrique est homogéne. Comme la zone considé-
rée présente une amplitude de signal trés voisine du reste du volume, (voir figure ,
cela signifie que le bruit y est plus élevé, probablement en raison de la superposition,
dans cette zone, du signal résiduel aprés 'application des impulsions OVS, sur le signal
d’intérét. Cet effet est donc inévitable du fait de I'impossibilité de détruire parfaitement
le signal extérieur au champ de vue. Néanmoins, il n’est pas génant pour la détection
des activations cérébrales a condition que son influence sur le SNR des voxels considérés
soit modérée. Cette influence sera étudiée dans le cas des acquisitions chez les sujets.

FiG. 7.24 Carte de SNR obtenue en EVI localisé avec R = J et \? = 1072

Volumes acquis chez des sujets

1) Qualité d’image

Plusieurs acquisitions ont été effectuées chez des volontaires sains, afin d’optimiser
des jeux de paramétres d’acquisition pour 'IRMf. Les principes utilisés pour I'optimisa-
tion seront détaillés au chapitre [§] La suite de ce chapite présente les résultats obtenus
avec le jeu de parameétres le plus utilisé pour la validation de I'EVTI localisé paralléle.
La figure [7.25] compare la qualité de la reconstruction en fonction du niveau de régularisa-
tion (A% = 107*, quasiment pas de régularisation, ou \> = 1072). Cette comparaison est
effectuée pour le troisiéme volume d’une série temporelle. En effet, les premiers volumes
présentent plus de contraste que ceux acquis dans 1’état stationnaire, les artéfacts sont
donc plus évidents (et les deux premiers volumes sont acquis avec un encodage incom-
plet). La réduction de Partéfact géométrique et la plus grande homogénéité de signal qui
résultent de Paugmentation de la régularisation sont visibles (par exemple dans la zone
entourée). Les volumes sont présentés avec leur orientation d’acquisition : orientation
sagittale avec 'encodage de fréquence selon I'axe de I'aimant.
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FiGg. 7.25 Influence du niveau de réqularisation sur la qualité des images reconstruites
pour le troisieme volume d’une série temporelle. Paramétres de morphologie mathéma-
tigue : r = 0.7 et d = 0.25. Les sections sont toujours présentées de la droite vers la
gauche du sujet. Paramétres d’acquisition :

EVI paralléle : N, = 20, Ny, = 10, N, = 12, L, = L, = 120 mm, L, = 144 mm,
Largeur d’excitation= 138 mm, Te/Tr= 40/200 ms, ETD= 58 ms, BW = 100 kHz;
Gradient-Echo 2D : N, = y = 40, 24 coupes, L, = L, = 240 mm, A, = 6 mm,
Te/Tr= 10/500 ms, BW = 62.5 kHz, Angle d’excitation = 30 °

Puisque les volumes utilisés pour la détection des activations en IRMf sont ceux
acquis dans I'état stationnaire, il est nécessaire de s’intéresser a I’allure de ces volumes.
La figure [7.20] présente le milliéme volume de la méme série temporelle, dont les axes ont
été réalignés sur 'orientation conventionnelle, pour permettre la superposition avec les
images anatomiques. Dans ce volume, le signal est relativement homogéne & 'intérieur
du cerveau. La seule zone de faible signal correspond & la position des ventricules
latéraux. En effet, en raison du temps de répétition trés court (200 ms), le signal IRM
a D'équilibre est plus faible pour le LCR (T1 long) que pour la matiére grise et la
matiére blanche, comme détaillé en L’homogénéité du signal selon la direction de
partition (droite-gauche) valide la qualité du profil d’excitation assuré par 'impulsion
spectro-spatiale. De plus, 'absence d’image de la graisse sous-cutanée confirme la bonne
sélectivité spectrale de cette impulsion et aucun artéfact de "ghosting" n’est visible
comme déja observé en Finalement, I'artéfact géométrique est a peine visible sur
ces images grace a la régularisation de la reconstruction paralléle.

2) Cartes du facteur géométrique

La carte du facteur g correspondant a ’acquisition décrite ci-dessus est présentée a
la figure pour une reconstruction prenant en compte la corrélation du bruit et la
régularisation de Tikhonov (A? = 1072). L’orientation est la méme qu’a la figure .
Les fléches rouges signalent les pixels présentant les valeurs maximales du facteur g. Ces
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Localisation du volume

acquis en EVI parallele

1000eme volume EVI d’une série temporelle

Fic. 7.26 Volume EVI paralléle localisé acquis chez un sujet aprés la mise a l’état sta-
tionnaire du signal IRM. La reconstruction paralléle a été réalisée avec N\* = 1072, Cette
figure illustre aussi la position du volume par rapport a une image anatomique acquise sur
le méme sujet. Méme paramétres qu’a la figure [7.295.

pixels se trouvent aux extrémités de I'image, c’est a dire dans la partie du masque obtenue
par dilatation, et ne sont donc pas essentiels pour la détection des activations cérébrales.
Les valeurs moyennes et maximales mesurées dans les cartes de g sont résumées dans le
tableau en fonction du niveau de régularisation appliqué. Ces valeurs confirment ce
qui a déja été observé : une réduction importante du facteur ¢ due a la correction de la
corrélation entre les antennes, et une réduction plus faible apportée par la régularisation.
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Fic. 7.27 Carte du facteur géométrique pour l'acquisition en EVI localisé avec R = J
présentée a la figure [7.25
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pas de régularisation | régularisation | régularisation
(A=107%) (A=1072?)
prise en compte de la | non 2.48 (5.12) 2.47 (5.10) 2.26(3.94)
corrélationdu bruit | oui 1.33 (2.80) 1.33 (2.80) 1.30 (2.78)

TAB. 7.5 Valeurs moyennes et mazimales du facteur géométrique chez le sujet 2 (R = 4)

3) Cartes de SNR

Les valeurs du SNR médian, mesurées pour tout le volume acquis (a U'intérieur du
masque) sont résumées dans le tableau , pour deux sujets. Les valeurs de SNR mesurées
avant le filtrage des artéfacts physiologiques sont données uniquement & titre indicatif.
En effet, les distributions des valeurs temporelles du signal dans de nombreux voxels sont
assez éloignées de la distribution normale, comme illustré a la ﬁgure (premiére ligne).
Aprés filtrage de ces artéfacts, la distribution se rapproche d’une distribution normale
(deuxiéme ligne) et la définition choisie pour le SNR est bien valable.

/N

FiG. 7.28 Distributions du signal temporel en EVI localisé paralléle chez un sujet pour 6
vozels représentatifs, avant (haut) et aprés (bas) filtrage des artéfacts physiologiques.

L’impact des différents niveaux de régularisation sur le SNR est analogue a ce qui a
déja été constaté pour les acquisitions a champ de vue complet :
— lincorporation de la matrice de corrélation des antennes conduit & une réduction
de SNR, étant donné que le signal médian augmente moins que le bruit médian
— la régularisation de Tikhonov conduit a l'inverse & une réduction du bruit plus
importante que celle du signal ce qui conduit & une amélioration du SNR.

La différence avec les acquisitions paralléles & champ de vue complet est que la
réduction relative de SNR due a la prise en compte de la matrice ¥ est beaucoup plus
importante. De plus, par rapport aux acquisitions non paralléles chez un sujet (5.2)), la
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réduction des artéfacts physiologiques a plus d’influence sur le SNR dans les données
paralleles. L'effet du filtrage des artéfacts physiologiques est illustré a la figure [7.29
Le SNR le plus élevé est donc obtenu lorsque la matrice ¥ n’est pas prise en compte,
la régularisation de Tikhonov est maximale et les artéfacts physiologiques sont réduits
par un filtre (valeurs en gras). Les valeurs de SNR dans les différents cas sont assez si-
milaires entre les deux sujets et, dans le cas le plus favorable, le SNR est de ’ordre de 50.

Sujet 1 Sujet 2
avant filtrage | aprés filtrage | avant filtrage | aprés filtrage

NC, NT 23 41 21 43
NC, N2 =101 25 45 24 51
NC,\? = 1072 28 51 26 56
C, NT 17 24 17 23

C A2 =102 19 27 21 28
CAZ =101 20 28 21 28

TAB. 7.6 Valeurs médianes du SNR chez les deur sujets (R = 4) pour différents niveauz
de régularisation, avant et aprés filtrage des artéfacts physiologiques.

1750
t (unité : TR)

FiG. 7.29 Filtrage des artéfacts physiologiques : décours temporel du signal d’un vozel
au cours de lacquisition, avant (bleu) et aprés (rouge) filtrage des artéfacts physiologiques.
L’amélioration de la stabilité temporelle est évidente.

Plusieurs explications peuvent étre proposées afin d’expliquer l'influence négative
de la matrice ¥ sur le SNR. D’une part, ¥ est incorporée a la reconstruction afin
d’améliorer le SNR spatial [Pruessmanni999|, ¢’est a dire, améliorer le niveau de signal
moyen et limiter la variabilité & 'intérieur d’'une image. Or, le SNR d’intérét pour 'IRMf
est le SNR temporel, défini comme dans notre étude. L’identité de ces deux types de SNR
(analogue & une hypothése d’ergodicité) n’est pas forcément vérifiée aprés les processus
de détection et de reconstruction utilisés en IRM. A ce sujet, de nouvelles méthodes
de régularisation, visant a optimiser a la fois le SNR temporel et le SNR spatial,
sont actuellement proposées pour répondre aux problémes de reconstruction paralléle
dynamiques|Zhang2004]. D’autre part, l'incorporation de ¥ dans la reconstruction
paralléle modifie la densité spectrale du signal temporel obtenu, ce qui n’est pas le cas
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avec la régularisation de Tikhonov, comme illustré a la figure [7.31] Cette observation
explique aussi l'efficacité moindre du filtrage des artéfacts physiologiques lorsque la
matrice ¥ est utilisée. D’un point de vue pratique, il y a une différence entre notre
estimation de la matrice de corrélation et celle proposée dans |[deZwart2002al : nous
estimons cette matrice a partir du bruit dans les cartes de sensibilité, alors que deZwart
et collégues réalisent une acquisition supplémentaire sans aucune excitation pour estimer
la corrélation du bruit dans toute cette image. Nous réfléchissons actuellement a la
meilleure facon d’estimer la matrice W, en partenariat avec les autres membres du
projet PaRISTIC-OPTIMED (ANR). Par ailleurs, les articles récents au sujet de la
régularisation de la reconstruction paralléle, tels que [Lin2005] et [Huo2006|, n’évoquent
pas la prise en compte de la matrice ¥ ni la maniére dont cette matrice de corrélation
serait éventuellement calculée.

Les cartes de SNR calculées pour les deux sujets sont présentées a la figure [7.30]
De maniére analogue & ce qui a été observé sur fantome, la carte de SNR ne présente
pas exactement I'inverse de la carte du facteur g présentée a la figure et une zone
de SNR faible apparait au milieu de la carte de SNR. Cette zone correspond aussi a la
position du "fantome" de la reconstruction SENSE a R = 2 et peut s’expliquer par une
augmentation du bruit temporel, due a une perturbation de la reconstruction paralléle
par le signal résiduel a I'extérieur du champ de vue.

B S

Fic. 7.30 Cartes spatiales de SNR obtenues chez les deux sujets, toutes les coupes du
volume reconstruil sont présentées avec la méme orientation qu’a la figure [7.26
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Spectres des décourts temporels obtenus a différents niveaur de régularisation.
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7.4 Bilan de I’EVI localisé paralléle

Le recalage d’un volume acquis en EVI localisé paralléle avec les images anatomiques

du sujet est présenté a la figure [7.32] En comparant les figures et[7.32] d’'une part
et les figures et d’autre part, nous pouvons mettre en évidence I’ensemble des
améliorations apportées par 'EVI localisé paralléle.

Fic. 7.32  Fusion du volume EVI localisé paralléle avec les images anatomiques. Le vo-
lume EVI, acquis avec une orientation sagittale est susceptible de présenter des distortions
dans les directions A/P (encodage de phase) et R/L (encodage de partition). Dans cette
fusion présentée sous forme de plans (R/L,A/P), le faible niveau de distortions est mis en
évidence par la bonne homogéneité du signal a l'intérieur de ces plans.

Tout d’abord, le volume reconstruit présente un signal beaucoup plus homogeéne que
précédemment, et en particulier, la réduction de la durée du train d’échos de 100 a
58 ms réduit beaucoup les pertes de signal par déphasage intra-voxel. La réduction de la
résolution spatiale de 8 x 8 x 7 mm? 4 6 X 6 x 6 mm? représente une diminution de plus
de 50% du volume du voxel et participe aussi a la réduction du déphasage intra-voxel.
La réduction du temps d’écho de 59 a 40 ms participe aussi a 'amélioration de la qualité
d’image. Par ailleurs, les dimensions du volume sont passées de 160 x 160 x 84 mm?
a 144 x 120 x 120 mm?, ce qui permet une couverture plus pertinente du cerveau.
Le niveau des distorsions géométriques est difficile a évaluer en raison de la présence
du masque calculé sur des données non soumises aux distorsions (cartes acquises en



7.4. Bilan de I’EVI localisé paralléle 201

Gradient-Echo 2D), mais est trés probablement réduit par rapport a l'acquisition du
chapitre m (non masquée), dans laquelle les distorsions semblaient déja négligeables,
grace a la réduction de la durée du train d’échos et du TE.

L’inconvénient majeur de ’acquisition localisée paralléle réside dans la diminution du
SNR qui passe de 250 environ mesuré au chapitre[5.2]a des valeurs de lordre de 50. Cette
diminution de SNR est liée a I'amélioration de la résolution spatiale et a la reconstruction
paralléle, et est proche de ce qui est théoriquement attendu. En effet, le rapport des SNR
entre l'acquisition du chapitre [4.4] et les acquisitions de ce chapitre devrait étre de :

TE,par
SNRPM. _ R;p,par.Ry,par-Rz,par-\/ Tacq,par y e~ 15 % 1 (715)

TE,norm
SNR?LOTWL Rx,norm-Ry,norm'Azmorm- AV Tacq,norm e T2 Gmoyen

étant donné que les pondérations T1 des deux volumes sont les mémes et que le facteur
Vv Rp est déja pris en compte dans la réduction de la durée du train d’écho. Numérique-
ment, ce rapport devrait étre de 0.20 environ, cet ordre de grandeur est assez bien vérifié.

Par ailleurs, I'application de I'expression de [Parrish2000], avec un SNR de 50
environ indique que des activations seraient détectables dans un paradigmes par blocs
et avec les conditions expérimentales décrites en [5.2 avec des valeurs de t de 'ordre
de 13 pour le test de Student. De plus, le paramétre de régularisation fixé pour la
reconstruction paralléle influe sur la détection des activations fonctionnelles cérébrales,
comme démontré dans [Lin2005, Ribes2007|. Cette deuxiéme étude démontre que le
nombre de pixels activés détectés par un test de Student augmente avec A\? jusqu’a
atteindre un plateau et que la valeur de A\* optimale (valeur minimale permettant
d’atteindre le plateau), n’est pas forcément celle qui donne la meilleure qualité d’image
visuellement. Cet effet sera étudié en détails au chapitre qui décrit la validation
de 'EVT localisé paralléle en TRMf. Par ailleurs, un lissage spatial est généralement
appliqué avant I’analyse statistique des données fonctionnelles (voir . Ce lissage, qui
a pour objectif de permettre la détection des activations cérébrales dans le cadre de la
théorie des champs aléatoires gaussiens, améliore aussi de maniére importante le SNR.

Les cartes de SNR présentées a la figure [7.30] illustrent une autre caractéristique de
la reconstruction paralléle : la non-uniformité du SNR dans les volumes reconstruits.
Dans les acquisitions EPI conventionnelles, il est bien connu que certaines régions
cérébrales, telle que la région médio-temporale, présentent toujours un SNR plus
faible que les autres, en raison des distortions géométriques et des pertes de signal.
L’imagerie paralléle peut alors étre utilisée pour réduire les durées de trains d’échos
et améliorer le SNR dans ces régions |Bellgowan2006]. Néanmoins, la reconstruction
paralléle introduit une autre source de variabilité spatiale du SNR, en raison de
Iinhomogénéité du bruit dans les images reconstruites. En conséquence, les cartes
spatiales du SNR doivent étre prises en compte lors de l'interprétation de résultats
fonctionnels acquis en imagerie paralléle, et c’est aussi le cas pour les volumes acquis
en EVI localisé paralléle. Les cartes du facteur géométrique, g, fournissent aussi des
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informations & propos des variations spatiales du SNR. Néanmoins, ces cartes sont
estimées uniquement a partir des cartes de sensibilité et sont donc indépendantes de la
séquence et des paramétres choisis pour 'acquisition des données paralléles. Ainsi, quand
le champ de vue est réduit, comme dans le cas de 'EVI localisé paralléle, ’augmentation
potentielle du bruit due au signal résiduel n’est pas prise en compte dans ces cartes.
De méme, lorsque des acquisitions "instantanées" sont réalisées, 'impact positif de
la diminution du temps d’écho et de la durée du train d’écho n’est pas mesuré, et la
perte de SNR due a 'acquisition paralléle est généralement plus faible que celle prédite
par le facteur ¢ [deZwart2002al. En conclusion, seules les cartes de SNR apportent
une information fiable concernant la stabilité temporelle réelle des acquisitions paralléles.

Le dernier chapitre de cette partie concernant le développement de I’EVT localisé
paralléle revient sur les différentes étapes d’optimisation nécessaire a la définition de jeux
de paramétres d’acquisition pour 'TRM(. La réduction du bruit acoustique de la séquence
est aussi présentée.



Chapitre 8

Optimisation de EVI localisé paralléle
pour 'IRM{

Ce chapitre, qui clot la partie méthodologique de ce travail de thése, détaille les
contraintes et les choix qui ont conduit a la mise au point de plusieurs jeux de parameétres
utilisables pour des études IRMf en EVT localisé paralléle.

8.1 Parameétres a optimiser

8.1.1 Dimensions du volume / Résolution spatiale

Le compromis entre les dimensions du volume acquis et la résolution spatiale a
été discuté avec les chercheurs en neurosciences du laboratoire, qui se sont pronon-
cés en faveur d’un volume important couvrant une large part du cerveau, afin de
pouvoir comparer les dynamiques temporelles entre différentes zones corticales. La
résolution spatiale de 6 x 6 x 6 mm3 a été jugée suffisante dans un premier temps.
Cette décision a été aussi orientée par le SNR, meilleur en imagerie paralléle pour
des volumes de grandes dimensions, et proportionnel au volume des voxels. Dans
Pavenir, 'acquisition devrait étre toujours orientée vers des volumes de dimensions
importantes et la résolution spatiale s’améliorera progressivement avec l'augmentation
des champs ES , des facteurs de réduction paralléle possibles, et des vitesses d’acquisition.

La résolution spatiale atteinte est aussi liée & la durée du train d’échos autorisée.
Celle-ci a été fixée expérimentalement autour de 60 ms pour les études fonctionnelles.
Au dela de 60 ms de train d’échos, les acquisitions réalisées chez des sujets humains
présentent beaucoup de distorsions et les images reconstruites sont de mauvaise qualité
en raison d’une mauvaise adéquation entre les données paralléles et les cartes de sensibilité
(voir . A titre de comparaison, les durées de train d’échos sur cet imageur sont de
49 ms en EPI (matrice 64 x 64 avec une bande passante a acquisition de 125 kHz) et de
62 ms en EPI a haute résolution spatiale (128 x 128, bande passante 250 kHz, acquisition
partielle du plan de Fourier avec 16 lignes supplémentaires).
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8.1.2 Rapport signal sur bruit

Le SNR est proportionnel a la résolution spatiale. Il est lié aux dimensions du volume
par le facteur géométrique comme détaillé en [7.3.1] Il peut étre amélioré au niveau de
la reconstruction paralléle par la régularisation ainsi que par le choix des paramétres de
morphologie mathématique utilisés pour la construction du rnasque. Avant 'étape
d’analyse statistique, le SNR peut aussi étre amélioré par le filtrage des artéfacts phy-
siologiques et la correction des mouvements du sujet, comme détaillé en [5.2]

8.1.3 Niveau de bruit acoustique
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Fi1G. 8.1 Spectre du bruil acoustique de la séquence EVI. Paramélres d’acquisition donnés
dans le tableau [§ 1

Le niveau de bruit acoustique de la séquence EVI est trés important pour certains
jeux de paramétres d’acquisition. Des mesures acoustiques ont donc été nécessaires a
la mise au point de quelques protocoles présentant un niveau de bruit équivalent ou
inférieur a celui des séquences EPI utilisées en IRMf. Les mesures acoustiques ont été
réalisées en collaboration avec Viliam Senaj. L’appareil utilisé est un sonométre (B&K
de type 2238 Mediator), avec un microphone (B&K de type 4188) placé dans I'aimant,
a la position approximative de l'oreille des sujets et orienté selon la méme direction. Le
filtre de type C, qui prend en compte la sensibilité de 'oreille humaine aux différentes
fréquences acoustiques, a été choisi pour les mesures.
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Les résultats de ces mesures pour différents jeux de paramétres ont mis en évidence
que la principale source de bruit acoustique est la commutation rapide du gradient d’en-
codage de fréquence. En effet, comme illustré a la figure le niveau de bruit maxi-
mal présente un pic assez étroit autour de la fréquence de 865 Hz pour une matrice
(28 x 28 x 24) et un plateau large autour de 850 Hz pour une matrice (32 x 28 x 24). Or,
la fréquence de commutation du gradient de lecture est de 868 Hz (la période du gradient
d’encodage de fréquence, mesurée par I'imageur est de 1152 us) dans le premier cas et
822 Hz (période de 1216 us) dans le second cas. Les niveaux de bruit élevés peuvent
donc s’expliquer par l'existence d’une fréquence de résonance mécanique de 'imageur,
proche des fréquences de commutation utilisées dans nos acquisitions. Nos observations
montrent qu'un phénoméne de résonance est observé pour la matrice (28 x 28 x 24), ce
qui est confirmé par les mesures numériques du niveau de bruit, résumées dans le tableau
B.1] Etant donné que la fréquence de commutation du gradient d’encodage de fréquence
dépend du nombre de points acquis selon cette direction, mais aussi de la bande passante
a l'acquisition et du champ de vue utilisé, le niveau de bruit de chaque nouveau jeu de
paramétres devrait étre mesuré avant son utilisation chez un sujet.

Matrice niveau de bruit moyen (dB) | niveau de bruit maximal (dB)
20 x 28 x 24 104.2 104.5
24 x 28 x 24 115.5 115.5
26 x 28 x 24 111.8 112.2
28 x 28 x 24 112.7 113.0
32 X 28 x 24 103.4 103.7

TAB. 81 Mesures du niveau de brutt acoustique de la séquence EVI localisé paralléle en
fonction de la matrice d’acquisition. Autres parameétres d’acquisition fizes :

EVI parallele R = 4 : L, = L, = 120 mm,L, = 100 mm, Te/Tr= 40/200 ms,
BW = 125 kHz, Acquisition sagittale.

8.1.4 Autres paramétres d’acquisition

Les autres paramétres d’acquisition ont pour la plupart été déja discutés dans les
chapitres précédents.

Le temps d’écho doit étre assez court afin de limiter les pertes de signal et assez
long cependant pour assurer une pondération T2* suffisante. Nous avons fixé le TE a
40 ms (proche de la valeur minimale possible) puisque des acquisitions d’'TRMf avec des
temps d’écho de 30 ms sont réalisées en EPI a 1.5 T au laboratoire.

Le temps de répétition doit étre le plus court possible pour avoir la meilleure
résolution temporelle possible, néanmoins quelques acquisitions avec des TR inférieurs a
200 ms ont montré une diminution importante du SNR. Des TR plus courts risqueraient
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de provoquer un échauffement des gradients. De plus, en diminuant le TR en dessous
d’une certaine valeur, la perte de SNR et le gain en résolution temporelle se compensent
et Uefficacité d’acquisition reste stationnaire, comme illustré par le schéma[8.2] La valeur
de 200 ms semble donc un bon compromis puisque le pouvoir de détection statistique
des activations cérébrales est lié a D'efficacité d’acquisition.

1.8 T T T T T T
16 . ——
T T1 = 1350ms (3T)

1.4 e .
o T
= ~~—
=1 .
g
o
c1.2F .
=
wr
(]
-
o]
o

1 _ - 1 1 1
T T1=900ms (15T)
0.8 1 1 1 1 --m-\-x-"""---.,
0.6 1 1 1 1 1 1
0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4
TR.s

FiG. 8.2 Efficacité d’acquisition ("BOLD SNR") en fonction du TR & 1.5 et 3 T (unité
arbitraire). D’aprés "On Signal to Noise Ratio Tradeoffs in fMRI", monographie par
G. H. Glover, 11 avril 1999.

La bande passante d’acquisition est optimisée et angle d’excitation est fixé
au plus petit angle de Ernst des tissus d’intérét, comme détaillé en

L’incrément du cyclage de phase des impulsions radiofréquences est fixé
a 45 " comme préconisé dans ’article le plus récent a ce sujet, puisque nous n’avons
pas mis en évidence de différences significatives de SNR entre les différents incréments

expérimentés ((5.3).

L’orientation d’acquisition axiale étant impossible lorsque 'acquisition paralléle
est appliquée selon les deux directions de phase (voir , I’orientation choisie est
Porientation sagittale avec 'encodage de fréquence selon la direction principale de I'ai-
mant. Cette orientation permet de s’affranchir des questions de sélectivité et d’'une grande
part des artéfacts vasculaires d’"entrée de coupe", & condition que la largeur de I'excita-
tion soit supérieure & la largeur du cerveau, comme illustré a la figure [8.3|
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Fic. 8.3 Géométrie de l'acquisition sagittale en EVI. Les trois directions d’encodage
sont représentées par rapport G un cerveau humain, et une section du volume EVI est
vistble en rouge superposées o l'anatomie du sujet. La partie supérieure du volume EVI est
matérialisée par des traits blancs. L’intérét de I’ orientation sagittale pour EVI est de
placer la direction d’encodage de partition selon l'axe gauche-droite du cerveau. En effet, si
la largeur d’excitation est supérieure a la largeur du cerveau, les problémes de sélectivité de
Uimpulsion radiofréquence sont évités. De méme, étant donné que la totalité du champ de
vue est excité selon les directions d’encodage de fréquence et de phase, ’artéfact vasculaire
d’entrée de coupe (voirm est évité, puisqu’il ne peut se produire que pour des vaisseaux
entrants dans le volume selon les directions des fleches rouges.

8.2 Protocoles d’acquisition retenus pour I'IRMf

Les caractéristiques des différents protocoles d’acquisition proposés pour I'IRM fonc-

tionnelle cérébrale sont résumées dans le tableau suivant.

EVI Echo de Gradient 2D
Matrice Volume Résolution| TE/TR | BW |Excitation| ETD | Bruit Matrice Volume
Protocole | (Nx Ny Nz) (mm?) (mm?) (ms) | (kHz) (mm) (ms) | (dB) |(Nx Ny Nz) (mm?)
B 20x20x20 |120x120x120] 6x6x6 40/200(83.33 115 47 104.4 | 40x40x20 |240x240x120
C 24x24x20 |120x120x120] 5x5x6 40/200| 100 115 61.8 | 107.7 | 48x48x20 [240x240x120
D 24x24x20 |140x140x120] 5,8x5,8x6 [40/200( 100 115 58 104.7 | 48x48x20 |280x280x120
E 20x20x24 |120x120x144] 6x6x6 40/200| 100 135 58 104.6 | 40x40x24 |240x240x144

FiG. 8.4 Protocoles d’acquisition en EVI localisé paralléle pour ’IRMS.

Ces protocoles sont tous réalisés avec un facteur de réduction de 4 selon les deux
directions de phase et de partition et en orientation sagittale, comme illustré a la figure
B.3] Des bandes de suppression de volume externe sont appliquées selon la direction
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de partition lorsque le cerveau du sujet est plus large que le champ de vue selon cette
direction.

Concernant le bruit acoustique, a titre de comparaison, les niveaux de bruit acous-
tiques mesurés dans les mémes conditions pour des séquences couramment utilisées sont
les suivants :

— séquence EPI avec un temps de répétition de 2.4 s : 105.2 dB,

— séquence EPI rapide avec un temps de répétition de 600 ms : 105.5 dB,

— séquence EPI pondérée en diffusion : 107.8 dB.

Les images présentées au chapitre [7.3.2 ont été acquises avec le protocole E, concu
pour des paradigmes de stimulation auditifs, puisque la dimension plus importante selon
la direction de partition permet I’acquisition des lobes temporaux. Le protocole A (non
décrit ici) a été utilisé pour les premiéres acquisitions IRMf chez des volontaires (qui
sont briévement présentées au chapitre @ Ce protocole, qui permettait d’atteindre une
résolution spatiale de 4 x 4 x 5 mm? dans un champ de vue de dimensions 80 x 80 x 100,
n’était pas optimal en termes de SNR, en raison du champ de vue réduit qui donnait
lieu & des facteurs géométriques importants et en raison du faible volume des voxels.



Troisiéme partie

Validation de I’EVI localisé paralléle en
IRM{






La validation d'une nouvelle méthode d’acquisition pour I'IRM fonctionnelle céré-
brale pose de nombreusex problémes pratiques. En effet, chaque méthode d’acquisition
repose sur un compromis spécifique, qui n’est pas nécessairement le meilleur pour tous
les paradigmes expérimentaux (voir . Différentes méthodes d’acquisition offrent, de
plus, des performances différentes en termes de résolution spatiale, résolution temporelle,
pondérations, rapport signal sur bruit...

De méme, de nombreuses méthodes d’analyse statistique ont été développées pour
PIRMf{, qui reposent aussi sur des compromis différents, par exemple entre fidélité au
données et robustesse de l'estimation de la réponse hémodynamique (voir . Ces
différentes analyses sont donc également plus ou moins bien adaptées aux situations
expérimentales et aux différentes méthodes d’acquisition.

Par conséquent, I'évaluation des performances d’une nouvelle méthode d’acquisition
pour 'IRMf doit s’intéresser & la réponse apportée ou non & une question précise,
et non & une comparaison quantitative des résultats avec une méthode de référence,
puisque les compromis différents ne permettent pas de réaliser I'expérience avec les
mémes parameétres expérimentaux. Par exemple, une méthode d’acquisition & champ
de vue réduit offre une meilleure résolution spatiale, généralement en réduisant
le SNR. L’information obtenue sera donc plus précise spatialement, mais les résultats
statistiques seront probablement moins significatifs qu’avec une acquisition a champ de
vue complet. De plus, une partie du cerveau ne sera pas étudiée.

La validation de I’EVI localisé paralléle pose le méme type de problémes, étant donné
que cette méthode offre une résolution temporelle environ dix fois supérieure a celle
de I'EPI conventionnel sur cerveau entier. Néanmoins, cette amélioration est possible
actuellement au détriment de la résolution spatiale, du SNR et du volume de cerveau
couvert. De plus, les méthodes d’analyse, développées et optimisées pour le traitement de
séries temporelles acquises en EPI conventionnel, ne sont pas nécessairement optimales
pour 'EVI localisé paralléle.

Une comparaison qualitative avec une méthode d’acquisition de référence reste
néanmoins extrémement utile, afin de démontrer la validité de la nouvelle approche.
Ainsi, il est souhaitable de retrouver approximativement les mémes localisations des
activations, ainsi que la méme allure générale des fonctions de réponse hémodynamique
qu’en EPI avec une nouvelle méthode d’acquisition visant a détecter le contraste BOLD.



212 Validation en IRMf

Au cours de ce travail de thése, des études en IRM fonctionnelle cérébrale ont
été réalisées tout au long du développement de la méthode et de 'optimisation des
paramétres d’acquisition, afin d’orienter le travail. Ces études préliminaires ont aussi
permis de faire avancer la réflexion concernant l'analyse statistique des données
acquises, et 'optimisation des paramétres d’intérét. Des interactions avec les chercheurs
en neurosciences du laboratoire ont aussi permis de fixer certains choix méthodologiques
au cours du développement. Ces premiéres expériences préliminaires sont briévement
présentées dans le premier chapitre de cette partie @ Cette présentation détaille
surtout les informations acquises grace a ces études et leur influence sur la suite du
développement méthodologique.

Aprés 'optimisation des paramétres d’acquisition, deux sujets ont participé a une
étude fonctionnelle basée sur un paradigme événementiel auditif, et des jeux de données
ont été acquis en EVI paralléle et en EPI & haute résolution temporelle (TR = 500 ms),
pendant la stimulation et au repos. Ces données ont été étudiées afin d’optimiser les
paramétres de reconstruction de 'EVI localisé paralléle, et en particulier le paramétre de
régularisation A%, en fonction des résultats fonctionnels obtenus. Les méthodes utilisées
et les résultats obtenus sont détaillés au chapitre[I0] Ce chapitre présente aussi un début
de comparaison entre les résultats fonctionnels obtenus en EVI localisé paralléle et
en EPI, ainsi que I'estimation des fonctions de réponse hémodynamique dans les deux cas.

L’EVI localisé parallele apporte la possibilité d’acquérir un trés grand nombre
d’échantillons temporels (plusieurs milliers) durant une session IRMf de quelques mi-
nutes, avec un SNR suffisant. L’estimation des fonctions de réponse hémodynamique est
ensuite possible, méme avec des méthodes trés simples comme la "moyenne sélective".
Néanmoins, 'analyse statistique de ces données bénéficierait beaucoup de 'utilisation
de méthodes de détection des activations et d’estimation des fonctions de réponse
plus avancées, afin de profiter au maximum de la haute résolution temporelle offerte.
Par ailleurs, I'EVI localisé¢ paralléle est particuliérement adapté a la validation de
nouvelles méthodes d’analyse statistique telles que 'estimation robuste des HRF dans
un cadre bayésien et ’analyse multifractale des décours temporels (décrites en . Ces
perspectives d’application de 'EVTI localisé paralléle sont présentées et discutées a la fin
du chapitre [10]



Chapitre 9

Etudes IRMT{f préliminaires

Aprés la premiére démonstration de la faisabilité de 1'EVI localisé paralléle
[Rabrait2005], des études IRMf ont été menées sur des sujets sains afin de tester la
détection des activations cérébrales. Suite a ces premiéres validations, d’autres études
ont ensuite été menées |[Rabrait2006a, Rabrait2007|, parallélement avec les améliora-
tions méthodologiques [Rabrait2006b], afin d’évaluer 'impact de ces améliorations sur le
SNR et la détection des activations. Ce chapitre présente briévement les apports de ces
études préliminaires dans 'optimisation de I'EVI localisé paralléle pour 'TRMT.

9.1 Premiéres expériences

Protocole

Les premiéres validations de la séquence EVI paralléle ont été effectuées avec un
protocole visuel largement utilisé comportant un damier noir et blanc dont le contraste
s'inverse trés rapidement (25 Hz). Deux paradigmes ont été expérimentés :

— un paradigme en blocs dans lequel alternaient des périodes de stimulation et de

repos de la méme durée (19.5 s),
— un paradigme événementiel lent dans lequel les périodes d’activation duraient
80 ms et étaient suivies par des périodes de repos de 20 s.

Les paramétres de ces premiéres acquisitions étaient les suivants :
EVI paralléle : TE/TR = 57/195 ms (paradigme par blocs) et 57/200 ms (paradigme
événementiel), BW = 125 kHz, FOV = 80 x 80 x 120 mm?, R = 4, matrice : 24 x 24 x 24
(matrice acquise : 24 x 12 x 12), ETD = 96 ms;
Cartes de sensibilités : TE/TR = 10/500 ms, BW = 62.5 kHz, FOV = 240 x 240 mm?,
24 coupes, épaisseur de coupe = 5 mm, matrice : 72 X 72.

Toutes les analyses statistiques présentées dans ce chapitre ont été réalisées avec le
logiciel SPM2 (www.fil.ion.ucl.ac.uk) en utilisant les parameétres de traitement usuels.
Aucun lissage spatial de ces données n’a été effectué.
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Résultats

Les premiers résultats ont été encourageants. Avec le paradigme par blocs, des
activations ont été détectées avec un test de Student (test T, voir dans les
aires visuelles postérieures, avec un degré de confiance élevé (p — value < 107*, non
corrigé pour les comparaisons multiples) et une résolution spatiale proche de celle des
acquisitions EPT habituelles (3.3 x 3.3 x 5 mm?). La carte d’activation correspondante
est présentée a la figure[9.1] Cette figure présente aussi la localisation du volume EVT par
rapport a une image de référence du sujet (somme des carrés des cartes de sensibilités).

Fi1G. 9.1 A gauche : 10 sections centrales de la carte d’activation correspondant au pa-
radigme en blocs, superposées auz sections d’un volume EVI (p < 107%, T > 3.74, non
corrigé). Les sections sagittales sont présentées de droite & gauche. A droite : position du
volume EVI par rapport a une image de référence. D’aprés [Rabrait2006d).

La figure illustre la haute résolution temporelle offerte par cette nouvelle
méthode d’acquisition, et la bonne adéquation de la réponse fonctionnelle observée
avec le paradigme. Comme décrit en [[.1.2] la réponse hémodynamique présente un
retard de quelques secondes par rapport au début de la stimulation, et un "passage
en négatit" ("post-stimulus undershoot") est nettement visible. La variation relative de
signal associée au contraste BOLD, classiquement élevée avec ce type de paradigme
et ce stimulus, a été évaluée a 9%. Une variation aussi importante conduit néanmoins
a s’interroger sur la nature du signal détecté, qui pourrait étre en partie d’origine
vasculaire. Cette question sera discutée plus en détail dans la fin de ce chapitre.

Avec le paradigme événementiel, les activations détectées étaient de plus faible éten-
due, plus dispersées et de plus faible amplitude que dans le paradigme par blocs, ce qui
est dii a I'intensité plus faible de la stimulation. Néanmoins, des activations ont été détec-
tées dans les aires visuelles postérieures avec un bon niveau de confiance (p < 0.001, non
corrigé pour les comparaisons multiples), comme illustré a la figure . L’examen des dé-
cours temporels, individuels et moyennés sur les voxels les plus activés, a montré qu'une
réponse a la stimulation pouvait étre distinguée dans de nombreux essais individuels.
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Fi1G. 9.2 Décours temporel moyen des 20 voxels les plus activés pendant toute la durée
de la stimulation (& 'exception des 50 premiers volumes). Les périodes d’activation et de
repos sont matérialisées par une ligne pointillée. D’aprés [Rabrait2006d)].

Carte d’activations
0]
0]
e
o
Q
T
F
2 23723 |
..
 a—)
Tt! —
=
2D e
m e
Décours temporel Temps (s)

Fi1G. 9.3 En haut : 8 coupes centrales de la carte d’activation correspondant au paradigme
événementiel, superposées auz sections d’un volume EVI (p < 1073, T > 3.09). En bas :
décours temporel moyen des 20 voxels les plus activés pendant toute la durée de la stimu-
lation (4 Uexception des 50 premiers volumes). Les dérives lentes du signal IRM n’ont pas
été corrigées. Les lignes verticales matérialisent les stimulations. D’aprés [Rabrait20006d).
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Bilan

Ces premiéres expériences ont permis de valider la détection des activations cérébrales
en EVI localisé paralléle. Elles ont aussi permis de mettre en évidence certaines limita-
tions du protocole d’acquisition, qui ont été corrigées par la suite. Ainsi, en raison de la
mauvaise sélectivité spatiale de I'impulsion d’excitation, seulement une dizaine de coupes
sur les 24 acquises étaient utilisables pour 'analyse statistique de la réponse cérébrale.
C’est ce qui a conduit a améliorer la sélection du volume avec le module hybride excita-
tion/suppression (voir [4.2)). Par ailleurs, les essais d’estimation des fonctions de réponses
hémodynamiques (HRF) ont montré que le rapport signal sur bruit de ces acquisitions
était trop faible pour obtenir une estimation robuste dans tous les voxels activés. Cette
observation a conduit & :

— réduire le temps d’écho afin de limiter les pertes de signal par déphasage intra-voxel,

— diminuer la taille de la matrice d’acquisition et donc augmenter la taille des voxels

afin de (i) réduire la durée du train d’échos et donc limiter les distortions géomé-
triques et (ii) améliorer le SNR.

9.2 Etude visuelle

Protocole

Par la suite, une nouvelle étude visuelle, optimisée en fonction des conclusions de
I’étude précédente, a été effectuée sur 5 sujets. Cette étude avait aussi pour objectif de
fournir des éléments de comparaison entre les données EVI et les données EPI acquises
avec une méme résolution spatiale et pour un méme paradigme expérimental. Le para-
digme utilisé était un paradigme événementiel lent visuel, avec le méme stimulus que
dans ’étude précédente (damier noir et blanc) et dans lequel les périodes d’activation
duraient 80 ms et étaient suivies par des périodes de repos de 24.67 s. Il avait en effet
été décidé d’augmenter l'intervalle inter-stimulus a 25 s et d’acquérir ainsi la quasi
totalité de la réponse cérébrale impulsionnelle afin de faciliter 'estimation des HRF

et de se placer dans de meilleures conditions pour éventuellement détecter la réponse
BOLD précoce (|1.1.2)).

Les paramétres d’acquisition étaient les suivants :
EVI paralléle : TE/TR = 40/225 ms, BW = 125 kHz, FOV = 80 x 80 x 100 mm?,
R = 4, matrice : 20 x 20 x 20 (matrice acquise : 20 x 10 x 10), ETD = 60.5 ms;
Cartes de sensibilités : TE/TR = 10/500 ms, BW = 62.5 kHz, FOV = 240 x 240 mm?,
20 coupes, épaisseur de coupe = 5 mm, matrice : 60 x 60 ;
EPI : TE/TR = 40/1650 ms, BW = 250 kHz, FOV = 240 x 240 mm?, 20 coupes,
épaisseur de coupe = 5 mm, matrice : 60 x 60.

L’ajout du module d’excitation/suppression (voir [4.2)), qui comportait plusieurs im-
pulsions de saturation, a représenté une augmentation importante de 1’énergie déposée
(SAR) et donc nécessité I'augmentation du TR de 200 & 225 ms.
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Résultats

Sujet 1 Sujet 2 Sujet 3 Sujet 4 Sujet 5
Sess.] | Sess.2 | Sess.1 | Sess.2 | Sess.1 | Sess.2 | Sess.1 | Sess.2 | epi | Sess.1 | Sess.2 | epi

Voxels testés | 3232 | 3331 | 3030 | 3359 | 3415 | 3447 | 3128 | 3417 |5600| 3149 | 3218 | 6081

Voxels actives ) ) .
(p < 0.005) 39 92 215 250 176 279 100 43 269 46 47 669
Voxels activés| . . .
(b < 0.001) 13 52 142 170 88 164 48 17 168 32 28 496
AS BOLD 1.7 2.6 2.1 1.6 2.1 2 2.1 1.9 0.9 2 1.2 0.8

Fi1G. 9.4 Résultats fonctionnels de l’étude visuelle en EVI. D’aprés [Rabrait2007).

Les résultats fonctionnels obtenus sur les 5 sujets, dont 2 avaient aussi participé
a l'acquisition d’une session en EPI, sont résumés a la figure Premiérement, la
faible variabilité du nombre de voxels testés entre les sessions EVI (3273 4+ 132) était
remarquable. Cela signifie que le positionnement manuel du volume d’intérét par
rapport au cerveau des sujets était assez reproductible. Les voxels testés étaient ceux
dont le signal était supérieur a 10% du signal maximum mesuré dans le volume. Les
images acquises en EPI ont été découpées a la taille des sections des volume EVI avant
I’analyse. Le nombre de voxels étudiés était néanmoins plus important en EPI qu’en
EVI, puisque, en EVI, le module de suppression du champ de vue externe était appliqué
en partie a l'intérieur du volume d’intérét afin d’éviter tout repliement.
Deuxiémement, des voxels activés ont été détectés en EVI pour tous les sujets
et toutes les sessions avec un niveau de confiance élevé (p < 0.001, non corrigé).
De plus, en superposant les cartes d’activations avec les données anatomiques des
sujets, une localisation de la majorité des voxels activés dans la matiére grise a
été constatée (résultats non présentés). La localisation des activations était assez
similaire entre les acquisitions EVI et EPI, comme illustré a la figure [9.5), méme si
les zones activées étaient de plus faible étendue et le niveau de confiance plus bas en EVI.

Troisiemement, les fonctions de réponse hémodynamique des voxels activés en EVI
et en EPI ont pu étre estimées par une opération de "moyenne sélective” (voir .
Les HRF estimées a partir des données EVI présentent bien l'allure habituelle de la
réponse cérébrale, comme illustré a la figure pour les différents voxels d’une région
activée. Un "passage en négatif" d’amplitude importante est constaté, ce qui a aussi été
observé dans [Zwaag2006]. Un lissage temporel gaussien (o = 1.0s) a di étre appliqué
aux données EVI afin de pouvoir estimer certains paramétres temporels des HRF, tels
que 'amplitude relative de la variation de signal due au contraste BOLD (voir .
Pour ce paramétre, les valeurs mesurées en EVI sont relativement reproductibles entre
les sujets (1.92% =+ 0.38), et plus élevées qu’en EPT (0.84% + 0.07).
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LA
EVT Acquisition

F1G. 9.5 Distributions spatiales des zones activées en EPI et en EVI. A gauche : carte
d’activations obtenue pour une session EPI (p < 0.005, non corrigé). A droite : superposi-
tion des cartes d’activations obtenues pour les deuz sessions EVI du méme sujet (p < 0.01

non corrigé). D’aprés [Rabrait2007.

BOLD relative percent change (%)

78 9 10111213 141516 17 18 19 20 21 22 13 24
Time after stimulus onset (s)

Poid g
01234 35 6

Fig. 9.6 HRF voxel a vozel obtenues aprés moyenne sélective et lissage temporel des
données fonctionnelles acquises en EVI dans une région activée.
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Tout d’abord, le plus petit nombre de voxels activés détectés en EVI et la plus faible
étendue des zones activées peuvent étre dus & un SNR moins élevé en EVI qu’en EPI, qui
conduirait a détecter plus difficilement les activations. Néanmoins, cet effet peut aussi
étre expliqué par les conditions d’acquisition qui devraient rendre 'EVTI localisé paralléle
moins sensible aux artéfacts vasculaires. En effet, comme détaillé en[I.2.5] I'effet d’ "entrée
de coupe” qui génére des activations artéfactuelles en EPI, devrait étre réduit par :

— Tutilisation de petits angles pour l'excitation (35 en EVI, 90 en EPI),

— lacquisition 3D qui limite I’entrée de sang hors équilibre aux sections extérieures

du volume,

— Papplication du module d’excitation/suppression, qui détruit le signal des spins

circulants de par et d’autre du volume selon la direction de partition, comme illustré
a la figure 0.7

Ces trois effets pourraient étre responsables d’une amélioration de la spécificité de
détection des activations dues a 'effet BOLD extravasculaire ou au niveau des capillaires
sanguins, en EVI localisé paralléle. Cette propriété devrait étre étudiée dans de futures
études.

A

100 mm
40 mm

Fic. 9.7 [llustration de l’effet des bandes OVS sur le signal du sang. Les spins du sang
circulant rapidement (en rose) sont excités puis déphasés au passage dans les bandes de
suppression du volume externe (en vert). Par conséquent, o l'entrée dans le volume, leur
signal IRM est plus faible que celui des spins statiques. Cela permet d’éviter 'artéfact
d’"entrée de coupe”, di & Uarrivée de spins en mouvement avec un signal supérieur ¢ celui
des spins statiques. Le signal des spins circulant repousse ensuite progressivement pendant
la traversées du volume. Dans une acquisition 3D, les bandes OVS participent ¢ la définition
du volume d’intérét, il n’y a donc pas d’intervalles ces bandes et le volume.

De méme, 'amplitude plus importante de la variation relative de signal associée au
contraste BOLD (ASporp) peut étre expliquée par le SNR plus faible en EVI qui ne
permettrait de détecter que les voxels les plus activés, donc ceux qui présentent une
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forte variation du signal. L’hypothése d’une modification de I'importance relative des
contributions des différents compartiments cérébraux dans le signal IRM en raison du
TR beaucoup plus court (225 ms au lieu de 1650 ms) a été testée a partir des données
numériques de [Lu2002|, mais ne permet pas d’expliquer que ASporp soit plus impor-
tant en EVI qu’en EPI. L’hypothése d’une variation du T1 liée & 'activation, proposée
dans [Righini1995] a aussi été envisagée, mais semble peu probable puisqu’aucune autre
étude n’a confirmé les résultats présentés.

Cette étude a permis de mettre en évidence la reproductibilité de la détection des
activations cérébrales en EVI et de commencer une comparaison entre les propriétés
de la séquence EVI et celles de la séquence EPI pour les acquisitions IRMf. Elle a
aussi mis en relief des points & améliorer encore dans la méthode d’acquisition. En
effet, le module d’excitation/suppression permettait bien d’augmenter le nombre de
coupes utiles dans le volume et de rendre le ’excitation plus homogéne a l'intérieur du
volume, comme démontré en Néanmoins, 'augmentation de I'énergie déposée et
donc du TR nous ont orienté vers la conception d’une impulsion spectrospatiale plus
sélective spatialement afin de s’affranchir de ce module. Par ailleurs, le SNR était encore
trop faible en EVT paralléle puisqu’'un lissage temporel important était nécessaire a
Pestimation de paramétres temporels de la réponse a partir des HRF. Ce faible niveau
de SNR empéchait de bénéficier de la haute résolution temporelle des données acquises
et aussi de comparer efficacement les données EVI et les données EPI. Afin d’améliorer
le SNR, la méthode choisie a été 'augmentation du champ de vue acquis, et ce pour
plusieurs raisons :

— laugmentation du champ de vue permet de réduire les facteurs géométriques asso-
ciés a la reconstruction paralléle, comme illustré en [7.1.2] ce qui améliore le SNR
des volumes reconstruits,

— l'augmentation du champ de vue conduit a une augmentation du volume des
voxels, ce qui améliore nécessairement le SNR.

Cette orientation vers des champs de vue plus grands a été approuvée par les cher-
cheurs en sciences cognitives du laboratoire, puisqu’elle présente 'avantage d’augmenter
la taille de la zone qui peut étre étudiée. De plus, une augmentation modérée du volume
des voxels ne représente pas une réelle perte de précision, en raison du lissage spatial
souvent important qui est appliqué dans la plupart des études fonctionnelles afin
d’étudier des effets au niveau d’un groupe de sujets.

Finalement, les difficultés rencontrées pour estimer les HRF et extraire les paramétres
d’intérét nous ont amenés & réfléchir a I'influence des procédures de reconstruction et
de pré-traitement sur le rapport signal sur bruit et donc les résultats fonctionnels. Nous
avons pris conscience de 'importance d’adapter, autant que possible, ces procédures aux
caractéristiques de 'EVI, afin de maximiser la sensibilité de détection. Ces réflexions
ont été a la base de I’étude détaillée du SNR et des facteurs qui I'influencent, décrite au
chapitre 5]



Chapitre 10

Etude IRMf avec un paradigme auditif

Ce chapitre décrit une étude fonctionnelle réalisée avec la version la plus optimisée
de acquisition en EVI localisé paralléle. Les résultats décrits ci-dessous ont fait I'objet
d’un article récemment soumis au journal JM RI.

Le premier objectif de cette étude fonctionnelle était la validation des développements
méthodologiques décrits dans la partie [LIl de ce mémoire, c’est & dire en particulier :
— I'impulsion d’excitation spectrospatiale optimisée pour 'acquisition 3D,
— l'optimisation de la bande passante d’acquisition qui permet de réduire encore les
durées de trains d’échos,
— laugmentation du volume d’intérét afin de couvrir une plus large zone de cerveau,
et d’améliorer le SNR,
les autres développements méthodologiques décrits dans la partie [[I] avaient déja été mis
en ceuvre dans les premiéres études fonctionnelles décrites au chapitre précédent.

Le second objectif concernait l'optimisation des parameétres de reconstruction
paralléle (en particulier le niveau de régularisation) et de la chaine de post-traitement,
afin de maximiser la sensibilité de détection des activations fonctionnelles et la qualité
des réponses hémodynamiques estimées.

Le troisiéme objectif visait a valider la détection des activations cérébrales
en EVI localisé paralléle et & comparer les caractéristiques des activations détectées
en EVI et en EPI & haute résolution temporelle, pour le méme paradigme de stimulation.

Le quatriéme objectif était I'illustration des apports potentiels de 'EVI pour I’étude
des non-stationnarités de la réponse cérébrale, telles que 1’habituation de I'amplitude ou
du délai de la réponse cérébrale.

Le cinquiéme objectif était de mettre en évidence le potentiel des nouvelles méthodes
d’analyse fonctionnelle développées au laboratoire sur ces données acquises en 3D avec
une haute résolution temporelle.



222 Chapitre 10. Etude IRMTf avec un paradigme auditif

10.1 Meéthodes

10.1.1 Acquisition des données
Sujets

Deux sujets sains adultes, de sexe masculin, droitiers, ont participé a cette étude.
Ces acquisitions ont été autorisées par un comité d’éthique et les sujets ont donné leur
consentement éclairé aprés lecture d’une note d’information décrivant I’expérience.

Protocole d’acquisition

Les acquisitions en EVI localisé paralléle ont été réalisées selon le protocole E (voir :
EVI paralléle : TE/TR = 40/200 ms, BW = 100 kHz, FOV = 120 x 120 x 144 mm?,
R = 4, matrice : 20 x 20 x 24 (matrice acquise : 20 x 10 x 12), ETD = 58 ms, orientation
sagittale ;

Cartes de sensibilités : TE/TR = 10/500 ms, BW = 62.5 kHz, FOV = 240 x 240 mm?,
24 coupes, épaisseur de coupe = 6 mm, matrice : 40 x 40, orientation sagittale.

Des acquisitions ont aussi été réalisées en EPI a haute résolution temporelle :

EPI : TE/TR = 40/500 ms, BW = 250 kHz, FOV = 240 x 240 mm?, 8 coupes, épaisseur
de coupe = 6 mm, matrice : 64 x 64, orientation axiale.

Pour permettre la localisation des activations, des images anatomiques (anatomie
3D, pondérée en T1) ont été acquises pour chaque sujet, avec les paramétres suivants :
matrice — 256 x 256 x 128, résolution spatiale — 0.9 x 0.9 x 1.2 mm?.

Le volume acquis avec le protocole E présente 1’avantage de contenir toute la largeur
du cerveau selon la direction de partition, comme illustré a la figure[8.3] Cette géométrie
réduit les artéfacts vasculaires d’entrée de coupe, étant donné qu’aucun sang "hors
équilibre" ne peut pénétrer dans le volume selon la direction de partition. Cette approche
est préférable a 'application de bandes de suppression du signal extérieur, parallélement
au volume selon la direction de partition, qui augmente 1’énergie déposée par la séquence.

Le niveau de bruit acoustique de ce protocole a été mesuré comme décrit en[8.1.3)et ne
dépasse pas la limite autorisée. Les oreilles des sujets étaient protégés par des bouchons
et un casque qui permettait aussi I’émission des stimulations auditives.

Paradigme expérimental

Dans cette étude nous avons utilisé un paradigme événementiel lent auditif. Ce
paradigme était constitué de phrases courtes d’'une durée moyenne de 2200 ms, avec un
intervalle de 14,4 s entre chaque phrase. Les phrases ont été recomposées a partir du
conte pour enfants "Le petit chaperon rouge”, en compliquant les termes utilisés afin
d’exiger un effort d’attention de la part des sujets. Toutes les précisions concernant la
mise au point de ce paradigme sont données dans [Dehaenel998|.
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Douze phrases différentes ont été présentées aux sujets, chaque phrase étant répé-
tée quatre fois de suite afin d’induire des effets d’habituation comme démontré dans
[Dehaene2006al. La durée totale du paradigme était de 11 min 41 s (avec 9.6 s d’acquisi-
tion sans stimulation pendant la mise a 1’équilibre de 'aimantation), et deux sessions ont
été acquises pour chaque sujet (une en EVI localisé paralléle et 'autre en EPI a haute
résolution temporelle). Des sessions de "repos" ont aussi été acquises.

10.1.2 Post-traitement
Reconstruction

Les données EVI de chaque canal ont été reconstruites séparément comme décrit en
[4.3] Puis, la reconstruction paralléle a été réalisée en incorporant les cartes de sensibilité,
comme décrit en et [7.3] Les parameétres de morphométrie mathématique (rayons
des éléments structurants, voir ont été fixés empiriquement a r — 0.7 et d = 0.25,
afin que le masque calculé corresponde bien au volume de cerveau acquis. Le dernier
paramétre libre dans la reconstruction paralléle est le paramétre de régularisation, A%
Afin d’étudier I'influence de ce paramétre sur la stabilité temporelle des décours temporels
et sur la sensibilité fonctionnelle, les séries temporelles ont été reconstruites avec différents
paramétres de régularisation compris entre A = 10™* (quasiment pas de régularisation)
et A2 = 0.2 (régularisation importante).

Préparation des séries temporelles pour ’analyse statistique

Les prétraitements nécessaires avant ’analyse de séries temporelles d’images acquises
pendant une session d’TRMf sont décrits en détails en [I.3.2] Les étapes de la préparation
des séries temporelles acquises en EVI sont briévement listées ci-dessous :

— suppression des 48 premiers volumes acquis sans stimulation et qui correspondent

a la mise a I’équilibre de ’aimantation ;

— rotation des volumes EVI (acquis en orientation sagittale) afin de les mettre en
correspondance avec les données anatomiques acquises en orientation axiale ;

— réalignement (correction de mouvement) des séries temporelles par rapport a une
volume EVI ne présentant pas d’artéfacts (premier volume de la série), opération
réalisée avec le logiciel SPM2;

— application du filtre coupe-bande numeérique permettant de diminuer l'influence
des artéfacts physiologiques, comme décrit en [5.2];

— lissage spatial avec un noyau gaussien de 10 mm

— calcul des parameétres de recalage entre les données fonctionnelles et les données
anatomiques avec le logiciel Brainvisa (http ://brainvisa.info).

Dans les acquisitions EPI a haute résolution temporelle, 16 volumes ont été supprimés
au début de chaque série et les instants de présentation des phrases ont été recalculés.
Aucune rotation des images n’a été nécessaire. La correction des délais d’acquisition
inter-coupes (décrite en n’a pas été réalisée en raison du TR trés court (500 ms).
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Analyse statistique

[’analyse statistique des séries temporelles acquises pendant la stimulation a été
réalisée avec le logiciel SPM2. Un modele linéaire généralisé de 'expérience a été généré
(voir qui comporte quatre variables distinctes correspondant aux quatre positions
possibles de chaque phrase (P1 & P4). Ces variables ont été convoluées avec la réponse
hémodynamique canonique de SPM2 et sa premiére dérivée temporelle. I.’évaluation du
modéle a été réalisée avec les paramétres par défaut de SPM2, & I'exception de deux
modifications requises par les propriétés de 'EVI localisé paralléle :

— le seuil de signal servant a construire un masque des voxels a analyser a été abaissé
de 80% a 10% du signal maximum, afin que tous les voxels appartenant au cer-
veau soient analysés (opération rendue nécessaire par les effets de volume partiel
importants a la résolution spatiale de ces données),

— la période minimale de la base de fonction réalisant le filtrage des dérives basses
fréquences a été diminuée de 128 s a4 32 s (voir en raison de la plus grande
sensibilité des acquisitions EVI aux dérives de I’électronique.

La détection des zones activées en réponse & une ou plusieurs présentations des phrases
est réalisée en définissant des contrastes de type T (voir [C.1]). Ainsi, pour estimer la
réponse a la premiére présentation des phrases, le contraste s’écrit [1 000000 0 0], les
neuf valeurs correspondant aux conditions P1 & P4 (associées chacune a deux régresseurs)
et a la ligne de base. La significativité des activations détectées est ensuite estimée par
un test de Student, comme détaillé en

Fi1G. 10.1 Carte d’activation en réponse a la premiére présentation des phrases, obtenue
en EVI localisé paralléle (échelle des niveaur d’activations allant du jaune au rouge). Carte
calculée pour le sujet 1 et seuillée a p < 0.001 (test T, aprés correction pour les comparaisons
multiples, FWE) en ne conservant que les "clusters” de dimensions supérieure o 40 voxels.
Quatre sections du lobe temporal droit (en haut) et du lobe temporal gauche (en bas), sont
présentées, superposées aux images anatomiques.
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10.2 Détection des activations cérébrales

10.2.1 Localisation des activations

Chez les deux sujets, des activations en réponse & la premiére présentation des
phrases sont détectées avec un bon niveau de confiance dans les aires auditives (lobes
temporaux) comme illustré a la figure m, pour le sujet 1. Les aires activées présentent
des localisations similaires a celles détectées pour le méme paradigme de stimulation et
le méme test statistique dans les séries acquises en EPI a haute résolution temporelle,
comme démontré a la figure pour le sujet 2. Les activations observées sont aussi
cohérentes avec la localisation des aires auditives dans la classification de Brodmann

(présentée a la figure [10.3)).

EPI

Fi1G. 10.2 Comparaison des cartes d’activations obtenues en EVI localisé paralléle et en
EPI & haute résolution temporelle, en réponse a la premiére présentation des phrases, pour
le sujet 2 (cartes seuillées a T > 4,15 dans les deux cas). La légere différence de taille du
cerveau entre les deur lignes est uniquement liée & un probléeme de d’affichage des images
did aux différences de champs de vue de résolutions spatiales entre les deuz acquisitions.

Les activations en réponse a la premiére audition des phrases sont détectées dans le
cortex auditif primaire avec des niveaux de confiance élevés et similaires en EVI localisé
paralléle et en EPI, comme illustré a la figure [10.4 Cette figure présente les cartes
d’activations obtenues avec les deux méthodes d’acquisition, seuillées a p < 107 (FWE,
"clusters" de dimension supérieure & 40 voxels) et projetées sur les représentations 3D
du cortex des deux hémisphéres cérébraux du sujet 2. L’extraction de la matiére grise
& partir des données anatomiques du sujet et le rendu 3D du cortex cérébral ont été
réalisés avec le logiciel Brainvisa.
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Fi1Gg. 10.3  Aires de Broadmann. Les aires impliquées dans Uaudition de phrases sont :
20-21-22 : aires temporales associatives dont laire de Wernicke, 22 (perception et com-
préhension du langage) ; 41 : aire auditive primaire ou gyrus de Heschl (perception des
sons); 42 : aire auditive secondaire (enregistrement des sons); 44-45 : aire de Broca
(analyse d’informations auditives ou visuelles); 46 : aire activée lors de tdches de dis-
criminations auditives; 52 : insula, aussi impliquée dans les tdches auditives. D’apreés
hittp ://www.alzheimer-adna.com/Lezique/Bdossier/Brodmann.html.

Fi1G. 10.4 Projection des cartes d’activations obtenues en EVI localisé paralléle et en
EPI sur les rendus 3D du cortex cérébral des deux hémispheéres, chez le sujet 2.
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10.2.2 Influence de la régularisation

L’étude de l'influence de la régularisation sur la stabilité des séries temporelles
reconstruites, débutée au chapitre a été poursuivie pour un plus grand nombre
de valeurs de \? et complétée par une étude des résultats fonctionnels obtenus aux
différents niveaux de régularisation. Les valeurs du SNR temporel médian (défini en
en fonction de A2 sont présentées dans le tableau pour les séries temporelles
réalignées et corrigées des artéfacts physiologiques, avant et apreés le lissage spatial. Le
SNR augmente avec le niveau de régularisation, dans les séries lissées et non lissées.
L’évolution du SNR et les valeurs obtenues sont trés similaires entre les deux sujets,
comme illustré a la figure [10.5] Ces valeurs sont du méme ordre que celles mesurées
en EPT (TE/TR = 40 ms/4.35 s, voxels de 3.75 x 3.75 x 4 mm?) dans [Parrish2000] :
inférieures a 80 pour les données non lissées spatialement et comprises entre 100 et 200
pour les données lissées (SNR calculé avec la méme définition que dans la présente étude).

Sujet 1 Sujet 2
2 avant lissage | aprés lissage | avant lissage | apres lissage
10~ 45 104 51 115
1072 51 113 56 122
4 x 1072 60 129 63 135
1071 69 142 69 146
2x 107! 77 151 75 154

TAB. 10.1 SNR médian en fonction du niveau de régularisation, chez les deuz sujets.
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Fic. 10.5 FEvolution du SNR en fonction du niveau de régularisation, dans les séries
lissées spatialement, chez les deuz sujets.

L’effet global de la régularisation sur le SNR est illustré a la figure qui présente
les distributions spatiales du SNR pour deux niveaux de régularisation, chez le sujet 1.
Les variations du SNR sont dues pour une part a la reconstruction paralléle des volumes
EVI, mais aussi aux propriétés de relaxation et a la densité de protons différentes entre
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les compartiments cérébraux. Ainsi, comme déja observé en[7.3.2] avec un TR de 200 ms
et un angle d’excitation de 35 °, le signal du LCR a I’équilibre est environ 3 fois inférieur
a celui de la matiére blanche et de la matiére grise. Des distributions spatiales similaires
sont observées pour le SNR des données EPI a haute résolution temporelle. A titre de
comparaison, aprés lissage spatial, le SNR médian des acquisitions EPI a été estimé a
265 (sujet 1) et 256 (sujet 2), ce qui correspond a des efficacités d’acquisition similaires
en EVI (environ 335) et en EPI a haute résolution temporelle (environ 370).
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FiG. 10.6 Distributions spatiales du SNR en EVI localisé paralléle pour N2 = 1074 et
A2 = 0.2. Les lignes verticales matérialisent les valeurs médianes des deux distributions.

Le niveau d’activation en réponse a la premiére présentation des phrases a été évalué
pour les différents niveaux de régularisation. A un seuil statistique fixé, une augmen-
tation de I’é¢tendue des régions activées est observée lorsque le niveau de régularisation
augmente. De méme, le score statistique t médian, calculé a partir des 200 voxels les plus
activés, augmente avec le niveau de régularisation, comme illustré a la figure [10.7].

t median

Fi1G. 10.7 Score statistique (T médian) en fonction du niveau de régularisation, pour les
200 vozels les plus activés, chez les deux sujets.
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Ces effets ont aussi été observés avec la méthode PreLearn [Ribes2007], dérivée du
SENSE (voir figure [10.8). Dans les deux cas, 'amélioration de la sensibilité avec le
niveau de régularisation ralentit aux \? élevés. De plus, des artéfacts liés a la régula-
risation deviennent visibles (voir figure , faisant craindre ’apparition d’activations
artéfactuelles dans les voxels pour lesquels la condition de régularisation (minimisation
de Pamplitude du signal) prédomine par rapport a la fidélité aux données mesurées.

HEERREENEE

Nombre de voxels activés détectés

o

10 20 30 40 50 60 70 80

A% (divisé par 1000)

FiG. 10.8 Nombre de vozels activés en fonction de \* en EPI paralléle (seuil fizé a
p < 0.001, non corrigé). Données reconstruites avec PreLearn, d’aprés [Ribes2007].

FiG. 10.9 Influence de la régularisation sur la qualité des volumes reconstruits : appari-
tion des artéfacts de dépliement. Ce phénomene est illustré pour trois sections d’un volume
EVI localisé paralléle, reconstruit avec trois niveaux de régularisation différents.

Le choix de \? est donc critique en IRMS paralléle, afin de maximiser la sensibilité de
détection tout en localisation correctement les activations. Dans la suite de ce chapitre,
les résultats présentés ont été obtenus pour A\? = 0.1, niveau qui nous semble le meilleur
compromis d’aprés les figures [10.5] et [T0.7] Dans les prochaines études en EVI localisé
paralléle, ce choix devrait étre automatisé pour chaque inversion de matrice, comme
proposé dans [Lin2004]. L’optimisation devrait étre réalisée sur la base d’un critére fonc-
tionnel, puisque le maximum de sensibilité fonctionnelle ne correspond pas forcément a
la meilleure qualité visuelle des images, comme observé aussi dans [Ribes2007].
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10.2.3 Effets d’habituation

Comme démontré dans [Dehaene2006a], le paradigme auditif que nous avons choisi

pour la validation de 'EVI localisé paralléle peut étre utilisé pour cartographier les
effets d’habituation dus aux répétitions successives d’une méme phrase.
Par exemple, la figure [10.10| présente les cartes d’activations associées a la premiére
présentation (P1) et a la quatriéme présentation (P4) des phrases, ainsi que la carte
d’activation associée au contraste linéaire d’habituation (qui associe les poids : [+3, +1,
-1, -3] aux quatre présentations successives des phrases). Les coefficients de régression
associés a P1, P2, P3 et P4, estimés dans le modéle linéaire généralisé, sont aussi
présentés pour le voxel dont la réponse au contraste d’habituation est la plus importante
(localisé par la croix).

Presentation 1 Presentation 4

Estimation du contraste et intervalles de confiance

tap ——————

P3 P4

P1 P2

Fi1G. 10.10 Cartographie des effets d’habituation obtenue en EVI localisé paralléle, pour
le sujet 2. Ces cartes, réalisées pour le sujet 2, ont été seuillées a p < 10~* (FWE, "clusters"
de dimension supérieure a 10 vozels) pour les contrastes correspondant auz présentations
des phrases, et 4 p < 0.05 (FWE) pour le contraste d’habituation. Le graphique présente les
coefficients de régression des conditions associfes auz quatre présentations, estimés dans
le modéle généralisé & quatre conditions (P1, P2, P3 et Pj), dans le vozel présentant la
réponse mazrimale au contraste d’habituation linéaire.

L’effet observé sur un seul sujet n’est bien entendu pas généralisable a une popu-
lation, il est néanmoins intéressant de constater que les régions qui présentent 1'effet
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d’habituation le plus important (régions non activées pour la quatriéme répétition) sont
la partie médiane et la partie postérieure du sillon temporal supérieur, ce qui est cohé-
rent avec les résultats obtenus avec un paradigme trés similaires dans |[Dehaene2006al,

comme illustré a la figure [10.11}
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Fi1G. 10.11  Coupe sagitale des cartes d’activations, présentant les régions dans lesquelles
Ueffet de répétition induit une diminution linéaire de 'amplitude des activations. L’effet
de répétition est représenté avec une échelle allant du bleu au jaune, et superposé a la
carte de la région activée en réponse a la premiére présentation des phrases (échelle allant
du jaune au rouge). Les autres graphes, qui montrent la réponse BOLD moyenne pour
chaque présentation des phrases dans quatre régions différentes, illustrent les différents
comportements d’habituation observés. Cetle étude a été réalisée 4 3 T et les résultats
présentés proviennent d’une analyse de groupe sur 10 sujets. D’aprés [Dehaene2006d].
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10.3 Etude des fonctions de réponse hémodynamique

L’observation des décours temporels des voxels individuels met en évidence I'efficacité
d’acquisition (voir offerte par I’'EVI localisé paralléle. En effet, comme illustré a la
figure pour les voxels activés, la plupart des réponses aux essais individuels sont
visibles dans les décours temporels. Cette propriété, et le nombre important d’échan-
tillons temporels mesurés pendant un essai (72), permettraient d’étudier directement la
distribution de certains paramétres temporels (pente de la montée de la réponse, délai,
largeur...) pour les différents essais. Il est néanmoins utile d’estimer une HRF moyenne,
afin d’améliorer le SNR et la robustesse de 'estimation des paramétres temporels.

Signal IRM
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Fi1G. 10.12 Décours temporel acquis en EVI localisé paralléle dans un vozel activé. Les
données ont été réalignées, corrigées des artéfacts physiologiques, lissées spatialement et les
dérives ont été supprimées. Les lignes verticales matérialisent le début des 48 phrases.

10.3.1 Estimation des HRFs

Les HRFE ont été estimées par une opération de "moyenne sélective” [Dalel997]
(décrite en , qui consiste & moyenner les données obtenues pour les différentes
répétitions d’'une méme condition expérimentale. Cette méthode est applicable au
paradigme étudié ici puisqu’il s’agit d’un paradigme événementiel lent (défini en ,
avec un intervalle inter-stimulus assez important pour que les réponses aux essais
successifs ne soient pas superposées. Dans le cas présent, la HRF moyenne est calculée
pour les quatre répétitions successives des phrases, traitées comme des conditions
différentes puisqu’il s’agit d’étudier les non-stationnarités induites par les répétitions.
La "moyenne sélective” a été calculée sur les données réalignées, corrigées des artéfacts
physiologiques, lissées spatialement et corrigées des dérives lentes. Toutes les opérations
nécessaires a ’estimation des HRF moyennes, ainsi que les représentations des courbes
obtenues, ont été réalisées avec le logiciel Matlab, version 7.

La figure [10.12] présente les fonctions de réponse hémodynamiques moyennes, obte-
nues pour trois voxels appartenant a la région activée en réponse a la premiére présenta-
tion des phrases (carte seuillée a p < 0.0001, FWE, "clusters" de dimension supérieure
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a 10 voxels, hémisphére gauche, sujet 2). Aprés correction des dérives lentes, la valeur
moyenne du signal dans chaque décours temporel est soustraite de la HRF moyenne qui
est ensuite normalisée par rapport a cette valeur. Comme illustré & la figure [10.13] la
forme des HRFs estimées est en bon accord avec I'allure de la réponse hémodynamique
canonique (décrite en et 'amplitude de la variation de signal relative associée au
contraste BOLD, (ASgorLp), est cohérente avec les valeurs attendues (entre 0.5 et 1%
selon les voxels). L’EVT localisé paralléle permet donc la détection d’activations d’ampli-
tudes relatives assez faibles, avec un bon SNR temporel, ce qui permet d’atteindre des
niveaux de confiance assez élevés et d’estimer des fonctions de réponse hémodynamique
de voxels individuels de bonne qualité.
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Fic. 10.13 HRF moyennes normalisées estimées a partir des données acquises en EVI
localisé paralléle et reconstruites avec N> = 0.1, pour trois vozels dans la région activée
par la premiére présentation des phrases (carte seuillée 4 p < 0.0001 FWE, "clusters" de
dimension supérieure G 10 vozxels, hémisphére gauche). Les lignes verticales en pointillés et
les rectangles matérialisent le début des présentations et la durée moyenne des phrases.
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10.3.2 Observation des effets d’habituation

La figure illustre différents comportements d’habituation observables en ré-
ponse a une stimulation auditive répétée. Les HRF des voxels individuels, correspondant
aux quatres répétitions des phrases, sont associées a leur localisation spatiale. Une
diminution progressive, ou non, de 'amplitude de la réponse BOLD est observée, ainsi
qu'une accélération de cette réponse, comme mis en évidence par les fléches rouges
marquant le délai entre la présentation d’'une phrase et le maximum de la HRF. Les
phénomeénes observés ont déja été décrits dans [Dehaene2006al.
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Fi1G. 10.14  Observation des effets d’habituation en EVI localisé paralléle. En haut : carte
d’activation montrant les zones activées en réponse & la premiére phrase, chez le sujet 1
(carte seuillée a p < 107%, corrigé pour les comparaisons multiples). En bas : fonctions
de réponse hémodynamique estimées pour certains vozels de la zone activée dans le cortex
temporal gauche du sujet. Différents comportements d’habituation peuvent étre distingués
tels que [’habituation progressive de l'amplitude et du délar de la réponse cérébrale, ou
Uhabituation trés rapide & partir de la deuxiéme répétition.
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10.3.3 Extraction des paramétres temporels

Une étude plus précise des phénomeénes d’habituation peut étre réalisée en estimant
les paramétres temporels de la HRF (pente de la premiére partie, amplitude maximale
et temps de montée) & partir des HRF moyennes des voxels individuels.
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Fic. 10.15 FEstimation des parameétres temporels des HRF pour quatre vozxels dans la
région activée définie en[10.19 Les lignes verticales en pointillés matérialisent le début de
Uaudition des quatre phrases. Les carrés rouges ont pour abscisse le temps de montée estimé
et pour ordonnée 'amplitude mazimale estimée pour chaque condition, les modélisations
linéaires de la pente de la HRF sont représentées par les lignes rouges continues.
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Ces paramétres ont été estimés de la maniére suivante :

— afin de s’affranchir du bruit résiduel et de mesurer I’amplitude maximale de la
réponse (ASporp) de maniére robuste pour chaque condition, celle-ci a été estimée
comme le maximum de la courbe obtenue en appliquant a la HRF un filtre médian

Chapitre 10. Etude IRMTf avec un paradigme auditif

sur une fenétre glissante de 11 échantillons temporels (largeur du filtre : 2.2 s),

— le temps de montée de la HRF a été défini comme l'instant correspondant au
maximum de la HRF filtrée (I'instant le plus précoce en cas de solutions multiples),
— la pente de la premiére partie de la HRF a ensuite été estimée par une
régression linéaire robuste de la HRF réelle, entre les instants correspondant & 15
et 85 % du temps de montée, comme proposé dans [Menon1998|, puisque le début

et la fin de la courbe ne peuvent pas étre considérées comme linéaires.

L’estimation de ces paramétres est illustrée a la figure [10.15] pour quatre HRFs de
voxels individuels situés dans la région activée définie en [I0.12] chez le sujet 2. Lorsque
le SNR est élevé, comme dans les cas présentés, I'estimation des paramétres temporels
est assez robuste, en revanche, elle n’est plus fiable lorsque le SNR est plus faible, ou

simplement lorsque I'amplitude des activations diminue avec 1'habituation.
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Fic. 10.16

activés appartenant a la région activée définie en chez le sujet 1.

Distributions des paramétres temporels des HRFs, pour les 50 vozels les plus
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Les distributions des parameétres temporels estimées chez le sujet 1, pour les cin-

quantes voxels les plus activés dans le cortex auditif gauche, pour les quatre répétitions
des phrases (P1, P2, P3, P4), sont représentées a la figure par des diagrammes a
moustaches générés par le logiciel R (http ://www.r-project.org/). Le point représente
la médiane de la distribution, la boite rectagulaire englobe 50 % des valeurs de la dis-
tribution, et les branches pointillées représentent 80% des valeurs de la distribution. Les
cercles isolés matéralisent des valeurs extrémes.
Sur ces graphiques, une décroissance de 'amplitude de la réponse est observée entre la
premiére présentation des phrases (P1) et les trois répétitions suivantes (P1, P2, P3).
Par ailleurs, les valeurs de ASporp sont conformes a lordre de grandeur attendu (en-
viron 0.5%) et peu de valeurs aberrantes sont observées, ce qui illustre la robustesse
de 'estimation de I'amplitude, malgré la simplicité de la méthode employée. Les temps
de montée estimés sont aussi dans la gamme des valeurs attendues pour la premiére
présentation (autour de 6 s aprés le début de 1'audition), les temps de montée estimés
pour les présentations suivantes étant généralement plus brefs (comme déja observé dans
[Dehaene2006al). Néanmoins, I'importance de cet effet est difficile & quantifier étant
donné que pour les conditions P2, P3 et P4, la diminution de I’amplitude de la réponse
rend l'estimation du temps de montée et de la pente moins robuste (comme illustré par
les valeurs négatives mesurées pour la pente de la HRF en réponse a ces conditions).

Amplitude
1 1 1 1

Fi1G. 10.17 Effet de ’habituation sur Uamplitude de la réponse BOLD pour les 50 vozels
les plus activés dans le cortex auditif primaire gauche, chez les deuz sujets. Le point central
représente la moyenne des amplitudes pour chaque condition et les lignes rouges se situent
a un écart-type de cette valeur.

La figure [10.17] présente l'effet de I’habituation sur 'amplitude de la réponse chez
les deux sujets. Comme observé a la figure [10.16| cet effet est relativement important
chez le sujet 1, il n’est, en revanche, pas significatif chez le sujet 2, comme illustré
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par les HRFs de la figure [10.15] acquises chez ce sujet. Une HRF estimée chez le su-
jet 1 est présentée a la figure[10.18] permettant d’observer '’habituation dans les données.

Cluster numéro: 2 ; position: 20/8/12
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FiG. 10.18 Effet de Uhabituation sur la HRF d’un voxel appartenant a la région activée
par la premiére présentation des phrases, chez le sujet 1 (carte seuillée & p < 0.00005,
FWE, "clusters" de dimension supérieure a 10 vozels, hémisphére gauche).

L’habituation peut étre aussi observée sous un autre angle en étudiant les relations
entre les amplitudes des réponses associées aux quatre présentations, dans un méme voxel.
Ces relations sont illustrées a la figure [10.19] qui présente 'amplitude de la réponse aux
conditions P2, P3 puis P4, en fonction de 'amplitude de la réponse a la condition P1, pour
les 50 voxels les plus activés dans le cortex auditif primaire, chez les deux sujets. Dans
tous les cas, un niveau de corrélation élevé existe entre ’amplitude de la réponse a P2, P3
et P4 et 'amplitude de la réponse a P1 avec un coefficient de régression inférieur a 1 dans
la plupart des cas. Ce type de graphique permet, d’une part, d’étudier quantitativement
la diminution de ’amplitude de la réponse avec ’habituation, en estimant les coefficients
de régression moyen pour une région cérébrale, par exemple. D’autre part, I’existence de
ce type de corrélation était prévisible, étant donné que 'amplitude de la réponse dans
chaque voxel, pour une condition donnée, dépend du réseau vasculaire qui irrigue ce
voxel, de la proportion de neurones qu’il contient et d’autres caractéristiques intrinséques,
comie les tissus qui le composent, toutes ces propriétés étant résumées par les niveaux
de réponse neuronale, proposés dans [Makni2005] (voir 2.2.2)). Dans le cas présent, les
quatre conditions P1 a P4 sont trés proches, puisque seul l'effet d’habituation lié a
I’historique des stimulations les différencie. Il est donc vraisemblable que les amplitude
des réponses aux différentes conditions soient trés corrélées dans un méme voxel. Le fait
que cette corrélation soit aussi nette dans les données acquises en EVI localisé paralléle
met en évidence la robustesse de cette nouvelle méthode d’acquisition. L’utilisation d’une
méthode d’acquisition & haute résolution temporelle, couplée avec ce type d’analyse,
pourrait donc étre utilisée pour quantifier les non-stationnarités de la réponse BOLD.
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Fi1G. 10.19 Ftude des corrélations entre Uamplitude de la réponse a la premiére présen-
tation et celles des réponses aux trois présentations suivantes, dans les 50 voxels les plus
activés dans le cortex auditif primaire gauche, chez les deux sujets. Le coefficient de déter-
mination (R%) de la régression linéaire, ainsi que la p-value associée a cette modélisation
sont données dans chagque cas. Une corrélation importante entre amplitude de la réponse
a P1 et celles des réponses suivantes est observée dans tous les cas.
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10.4 Comparaison avec une acquisition EPI a haute
résolution temporelle

Des données EPI & haute résolution temporelle ont été acquises pour le méme para-
digme auditif, dans un volume cérébral composé de six coupes axiales jointives, placées
de maniére a imager les lobes temporaux. Ces données ont été utilisées afin de valider la
localisation des activations détectées en EVI au début de ce chapitre. Par ailleurs, I’étude
des HRFs estimées a partir des acquisitions EPI & haute résolution temporelle permet
de comparer 'estimation des paramétres temporels entre les deux types d’acquisition.

10.4.1 Estimation des HRFs

Afin d’estimer les HRFs a partir des données EPI en utilisant la méme opération de
moyenne sélective, il est nécessaire d’interpoler temporellement les décours temporels, de
maniére a ce que l'intervalle inter-stimulus (14.4 s) soit un multiple entier de la résolution
temporelle. Pour ne pas trop s’éloigner de la résolution temporelle d’acquisition des
données (0.5 s) et ne pas trop modifier le rapport des résolutions temporelles entre 'EPT
et 'EVI localisé paralléle, nous avons fixé le pas d’interpolation & 0.4 s. Une interpolation
par des splines cubiques a été choisie. Les autres opérations d’estimation de la HRF et
des paramétres temporels sont identiques a celles décrites en [10.3]

10.4.2 Résultats

La figure [10.20] présente deux HRFSs estimées pour deux voxels activés appartenant
au cluster situé dans le cortex auditif primaire, chez le sujet 1. Ces HRFs sont trés
similaires & celles obtenues chez le méme sujet & partir des données acquises en EVI
localisé paralléle, aussi bien au niveau de 'amplitude relative des réponses mesurées, des
temps de montées et des pentes, que de l'effet d’habituation observé. La comparaison
des figures [10.18 et [10.20| met en évidence les niveaux voisins d’efficacité d’acquisition
atteints en EVI localisé paralléle et en EPI & haute résolution temporelle. En effet, les
activations sont nettement distinguables dans les deux cas, et le bruit résiduel sur les HRF
moyennes est aussi du méme ordre de grandeur. La résolution temporelle des données
EPI est néanmoins deux fois plus faible, rendant I'estimation de I’amplitude maximale
et de la pente a priori moins robuste. De plus, les propriétés des volumes acquis dans les
deux cas ne sont pas les mémes. En effet, I’acquisition EPI & haute résolution temporelle
offre une meilleure résolution spatiale (3.75 x 3.75 x 6 mm? au lieu de 6 X 6 X 6 mm?)
mais le volume acquis est moins intéressant que celui couvert en EVI. Ce dernier couvre
une large partie du cerveau, comme illustré a la figure , (144 x 120 x 120 mm? en
EVI au lieu de 240 x 240 x 48 mm3 en EPI, aprés rotation pour adopter les axes de
'acquisition axiale). L’acquisition EPI & haute résolution temporelle étudiée ici n’est pas
couramment utilisée dans les laboratoires de neurosciences, en raison du faible volume de
cerveau couvert (48 mm d’épaisseur). Elle a été choisie ici afin d’approcher la résolution
temporelle atteinte en EVI localisé paralléle avec une séquence d’acquisition bien connue,
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de maniére & démontrer que le méme effet (contraste BOLD) est bien détecté dans les
deux cas.

A SBOLD (%)

i
0 144 26.8 43.2 5.6
temps (s)

ASgorp (%)

i i
0 144 26.8 43.2 5.6
temps (s)

Fi1G. 10.20 HRF's estimées a partir des données EPI interpolées temporellement (pas :
0.4 s), pour deuz vozels situés dans le cortex auditif primaire chez le sujet 1 (carte seuillée
a p < 0.0001, FWE, "clusters" de dimension supérieure a 10 vozxels).

10.4.3 Comparaison des paramétres estimés en EVI et en EPI

Les paramétres temporels estimés avec les deux méthodes d’acquisition permettent
de comparer les propriétés de la détection de I'effet BOLD en EVI localisé paralléle
et en EPI & haute résolution temporelle. La figure [10.21] présente les distributions des
ASgorp et des temps de montée, obtenues avec les deux méthodes pour chacune des
répétitions (P1 a P4), chez les deux sujets.

Concernant les ASgorp, la diminution liée a I'effet de répétition est aussi observée
en EPI, les valeurs médianes des distributions pour les quatre présentations des phrases
sont [0.81, 0.64, 0.70, 0.56] (déviation meédiane de l'ordre de 0.25) et [0.40, 0.35, 0.28,
0.34] (déviation médiane de lordre de 0.1) respectivement chez les sujets 1 et 2. L'effet
d’habituation est aussi plus important chez le sujet 1 que chez le sujet 2. Par ailleurs,
les distributions observées sont assez similaires pour les deux méthodes d’acquisition,
méme si des différences sont observées. Chez le sujet 1, les valeurs mesurées en EPI sont
globalement plus élevées que celles mesurées en EVI, alors que chez le sujet 2, Veffet
inverse est observé. Etant donné que 'ordre des acquisitions a été inversé entre les deux
sujets (EVI d’abord, puis EPI chez le sujet 1; EPI d’abord puis EVI chez le sujet 2),
un effet lié a I'ordre des sessions ne peut pas étre exclu. Par ailleurs, étant donné la
meilleure résolution spatiale de I’'EPI, I'effet observé chez le sujet 1 pourrait s’expliquer
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Fi1G. 10.21 Distributions des paramétres temporels des HRF estimées & partir des don-
nées acquises en EVI et en EPI, pour chaque condition (C1 a C4) chez les deux sujets.

par la réduction des effets de volume partiels (matiére grise/matiére blanche, ou région
activée/région non activée, voir [A.2)) comme démontré dans [Frahm1993).

Concernant les temps de montée des HRF, les valeurs mesurées en EPI sont
globalement supérieures a celles mesurées dans les données acquises en EVI, méme si les
valeurs observés sont réalistes dans les deux cas. Cet effet, surtout visible chez le sujet 1
et associé aux ASporp plus importants mesurés chez ce sujet, pourrait étre expliqué
par les artéfacts d’origine vasculaire, qui devraient étre absents ou réduits dans les
données acquises en EVI en raison de 'acquisition 3D, de ’angle d’excitation plus faible
et de la géométrie du volume acquis (voir et 8.1)). En effet, les activations d’origine
veineuse peuvent étre caractérisées par un temps de réponse plus long que les activations
provenant des capillaires [Krings1999|, de plus, comme démontré dans [Lail993|, elles
sont généralement responsables de ASgorpplus importants. Il est donc possible que les
voxels les plus activés détectés en EPI présentent des activations d’origine vasculaire,
cette hypothése devra, bien entendu, étre validée dans une étude comprenant un plus
grand nombre de sujets.
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10.5 Apports de I’EVI localisé paralléle pour 'IRMf

Dans ce chapitre, nous avons mis en évidence et caractérisé la détection des

activations cérébrales a partir d’acquisitions a haute résolution temporelle réalisées en
EVT localisé paralléle lors d’un paradigme événementiel lent auditif. La détection des
activations cérébrales dans le cadre d’un tel paradigme représente une validation de la
qualité de 'acquisition EVI localisé paralléle & deux niveaux.
Premiérement, la localisation des lobes temporaux, aux bords du volumes acquis en
EVI, dans une zone présentant un repliement dii au sous-échantillonnage paralléle selon
deux dimensions (facteur géométrique, g > 1), et généralement soumise a des artéfacts
de susceptibilité importants [Bellgowan2006], rend plus difficile 'obtention d’une bonne
qualité d’image que dans le cortex visuel, par exemple. Deuxiémement, "amplitude
relative de la variation de signal associée au contraste BOLD dans ce paradigme est
plus faible que dans un paradigme visuel par exemple, ou dans un paradigme par blocs.
La détection efficace des activations dans ce contexte valide donc la bonne stabilité
temporelle de I'EVI localisé paralléle.

Par ailleurs, l'effet de la régularisation, introduite lors de la reconstruction paralléle,
sur la détection des activations a été étudié. Une relation, conforme avec des résultats
obtenus dans une autre étude du méme type, a été mise en évidence : lorsque le niveau
de régularisation augmente, le niveau d’activation (score statistique moyen) augmente,
jusqu’a atteindre un plateau & partir duquel I’augmentation du niveau de régularisation
n’a plus d’effet. Associée & 'apparition d’artéfacts de "dépliement" liés & un niveau
de régularisation trop élevé, cette relation conduit & rechercher un compromis entre
I’amélioration du SNR et donc de la sensibilité de détection d’une part, et la qualité de
la reconstruction d’autre part.

La localisation des activations cérébrales détectées en EVI localisé paralléle a été
comparée avec les résultats obtenus chez les mémes sujets a partir d’'une acquisition
réalisée en EPI a haute résolution temporelle. Dans les deux cas, les localisations sont
trés similaires et les niveaux d’activations sont voisins.

L’estimation des fonctions de réponse hémodynamique (HRF) associées au contraste
BOLD a été réalisée par la méthode de la "moyenne sélective", en EVI et en EPI, chez
les deux sujets. Dans les deux cas, des HRFs de bonne qualité ont pu étre estimées
pour les voxels individuels, et la comparaison de ces HRFs illustre les niveaux similaires
d’efficacité d’acquisition estimés pour les deux méthodes d’acquisition. L’estimation des
HRFs permet 1'observation des comportements d’habituation, ainsi que l'extraction de
paramétres temporels de la réponse BOLD, tels que la pente de la HRF, son amplitude
maximale et son temps de montée. Ces paramétres permettent une étude plus fine
des phénoménes d’habituation et une comparaison effective des propriétes des décours
temporels mesurés en EVI localisé paralléle et en EPI & haute résolution temporelle.
L’estimation de ces parameétres pour chaque voxel permettrait aussi la cartographie des
aspects dynamiques de la HRF.
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La méthode de la "moyenne sélective" est simple & mettre en oeuvre et permet d’es-
timer facilement les paramétres temporels des réponses hémodynamiques. Néanmoins,
si cette méthode donne de bons résultats pour les voxels présentant un SNR élevé,
dans les décours temporels présentant un rapport signal sur bruit (SNR) ou un rapport
contraste sur bruit (CNR) faible, estimation des paramétres est moins robuste, comme
illustré par exemple au niveau de la quatriéme présentation des phrases, qui donne lieu
4 une réponse de plus faible amplitude que les précédentes. De plus, le bruit résiduel des
HRFs estimées par la méthode de la "moyenne sélective" empéche 'observation d’une
éventuelle réponse BOLD négative précoce (décrite au paragraphe , en raison de
la faible amplitude de cette réponse, méme si la résolution temporelle atteinte devrait
étre suffisante pour 'identifier. C’est pourquoi ces données sont actuellement étudiées
avec les méthodes d’analyse statistique plus avancées développées au laboratoire, telles
que l'estimation des HRF dans un cadre bayésien et I'analyse multifractale des décours
temporels. Ces méthodes sont décrites en et 2.2.3

En conclusion, cette étude a permis de démontrer que la détection des activations cé-
rébrales et I'estimation des HRFs sont aussi efficaces en EVI localisé paralléle qu’en EPT
a haute résolution temporelle, méme s’il est probable que ’estimation des parameétres
dynamiques des HRF soit plus robuste en EVI étant donné que le nombre d’échantillons
temporels acquis est 2.5 fois plus élevé qu’en EPI, et que toutes les sections d’un volume
sont acquises exactement au méme instant. Par ailleurs, ces deux types d’acquisitions
représentent des compromis différents entre les paramétres d’imagerie : 'EPI a haute
résolution temporelle offre une meilleure résolution spatiale mais une couverture du
cerveau plus réduite, alors que ’EVI localisé paralléle permet d’acquérir un volume de
cerveau plus intéressant pour les cogniticiens, a une résolution spatiale moindre. Par
ailleurs, l'effet de la géométrie d’acquisition de I'EVI localisé paralléle sur les artéfacts
d’origine vasculaire (discutée en n’a pas été validé dans la présente étude, mais
pourrait apporter une meilleure spécificité a la détection de I'effet BOLD au niveau des
capillaires sanguins.
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Ce mémoire de thése présente le développement et 'évaluation d’une nouvelle
méthode d’acquisition 3D & haute résolution temporelle pour 'IRMf. Cet objectif a
été atteint en combinant la séquence d’Imagerie Echo Volume (EVI) avec la réduction
du champ de vue acquis et l'imagerie paralléle SENSE selon deux dimensions. La
détection robuste d’activations fonctionnelles cérébrales et I'estimation des fonctions de
réponse hémodynamiques ont été démontrées en EVI localisé paralléle dans le cadre de
paradigmes expérimentaux visuels et auditifs.

De précédentes études avaient démontré la possibilité de réaliser des acquisitions
IRMf a haute résolution temporelle avec la séquence EVI et mis en évidence la détection
d’activations cérébrales. Ces études présentaient une résolution spatiale relativement
élevée (3 x 3 x 1.5 mm? [Zwaag2006]) mais se limitaient a des volumes trés anisotropes
(192 x 96 x 12 mm? [Zwaag2006]) et de faible dimension selon la direction de partition
(troisieme direction d’encodage de phase). Cette stratégie d’acquisition était dictée par
les longs trains d’échos requis en EVI, qui conduisaient a favoriser la direction d’encodage
de fréquence, moins coiiteuse en temps d’acquisition par voxel. Récemment, une autre
approche a été proposée |Lindquist2007], afin d’acquérir en EVI des volumes englobant
le cerveau entier. Cette approche repose sur l'utilisation d’une trajectoire spirale carré
3D qui permet d’acquérir prioritairement le centre de I'espace de Fourier (comme illustré
ala figure et le choix d’une basse résolution spatiale (14.3 x 14.3 x 13.2 mm?). Elle
permet d’atteindre une résolution temporelle de 100 ms, probablement au prix d’impor-
tantes pertes de signal par déphasage intravoxel. Cette nouvelle publication concernant
PEVI appliqué a 'IRMf traduit l'intérét de la communauté des neurosciences pour
les acquisitions a haute résolution temporelle, au méme titre que les développements
récents concernant I'encéphalographie par résonance magnétique [Hennig2007, [Lin2007],
qui permet aussi d’atteindre des résolutions temporelles de I'ordre de 100 ms.

Dans ce travail de thése, nous avons démontré que ’acquisition paralléle, qui permet
de réduire les durées de train d’échos par un facteur 4, rend possible 'acquisition en
EVI d’un volume important de cerveau, quasiment isotrope (120 x 120 x 144 mm?),
tout en limitant le niveau des distorsions géométriques et des pertes de signal par
déphasage intravoxel. Ainsi, bien que la résolution spatiale permise par 'EVI localisé
paralléle soit uniquement de 6 mm? (isotrope), cette approche représente un nouveau
compromis entre champ de vue acquis, résolution temporelle et résolution spatiale. De
plus, une amélioration des performances en termes de champ de vue et de résolution
spatiale devrait étre apportée par les innovations technologiques attendues telles que
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F1G. 10.22 Nowwelle trajectoire pour l’acquisition EVI. En A : vue 8D de la trajectoire
proposée. En B : projection de la trajectoire présentée en A sur le plan(e,, @)), des allers-
retours sont effectués selon la direction e,. D’aprés [Lindquist2007].

le développement de gradients plus rapides et d’amplitudes plus élevées, 'optimisation
des antennes pour l'imagerie paralléle selon plusieurs dimensions et ’augmentation
du nombre de canaux en réception. En revanche, les bénéfices de I'augmentation
des champs go sont a nuancer. En effet, le signal sur bruit et le contraste sur bruit
associé a l'effet BOLD sont plus importants & champ magnétique élevé, ce qui rend
possible application de facteurs de réduction plus élevés en imagerie paralléle et donc
Iaugmentation du champ de vue acquis ou l'amélioration de la résolution spatiale.
Néanmoins, la diminution du T2* a hauts champs, ainsi que les distorsions géométriques
plus importantes liées & I’augmentation des inhomogénéités de E; et de §1>, diminuent
les durées de trains d’échos acceptables et risquent donc de limiter les bénéfices apportés
par les hauts champs.

Plusieurs difficultés méthodologiques ont été surmontées afin d’étre capable d’acqué-
rir des volumes en EVI localisé paralléle. Premiérement, une bonne adéquation entre
les données paralléles et les cartes de sensibilité est nécessaire pour la reconstruction
SENSE |Pruessmannl999|. Cette condition est difficilement remplie en imagerie 3D
"instantanée" puisque des cartes de sensibilité acquises en EVI non paralléle seraient
inexploitables. Par conséquent, des cartes de sensibilité ont été acquises en Echo de
Gradient conventionnel et le train d’échos des acquisitions EVI a été réduit afin que
les données EVI présentent un faible niveau de distorsions et de pertes de signal.
Deuxiémement, combiner la reconstruction paralléle SENSE et la réduction du champ
de vue requiert un trés bon niveau de suppression du signal extérieur au champ de vue.
Dans le cas contraire, un artéfact apparait dans les volumes reconstruits, qui provient
de la présence de signal résiduel dans les volumes sous-échantillonnés ("SENSE ghost"
[Goldfarb2004]). La suppression efficace du signal extérieur est assurée par l'utilisation
d’impulsions de sélection congues avec I'algorithme Shinnar-Leroux [Pauly1991], répétées
deux fois et associées a des gradients de déphasage importants. Troisiémement, tous
les paramétres d’imagerie ont été optimisés pour I'IRMf afin de trouver le meilleur
compromis entre des durées de trains d’échos assez courtes, une résolution spatiale
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et un champ de vue pertinents, et un bon niveau de SNR. Par exemple, 'impact du
paramétre de régularisation, A2, sur la sensibilité de détection des activations a été
étudié et la nécessité de trouver un compromis entre 'amélioration du SNR et la qualité
de la reconstruction paralléle a été mise en évidence. Pour le moment, \? est fixé
empiriquement pour tout le volume. Afin d’améliorer 'efficacité de la régularisation, une
optimisation automatique de \? pourrait étre réalisée pour chaque inversion de matrice
de sensibilité. Un critére d’optimisation devrait donc étre défini, qui prendrait en compte
a la fois le contraste sur bruit lié a P'activation cérébrale et la qualité de la recons-
truction. Cette automatisation pourrait étre réalisé selon la méthode de la "L-curve”,
comme proposé dans [Lin2004] ou plus efficacement dans le cadre bayésien du maximum
de vraisemblance, a condition que le critére d’optimisation soit quadratique [Kaipio2004].

D’un point de vue applicatif, améliorer la résolution temporelle et réaliser une
acquisition 3D "instantanée" apporte de nombreux avantages pour 'IRMf et pourrait
permettre d’étudier plus en détails la dynamique de la réponse cérébrale. En effet, 'EVI
localisé paralléle permet Pestimation de fonctions de réponse hémodynamique (HRF)
a haute résolution temporelle pour les voxels individuels, simplement par la "moyenne
sélective" des réponses & une méme condition expérimentale. Il est donc possible par
la suite d’estimer simplement et de cartographier certains paramétres temporels de
la réponse hémodynamique. Ainsi, étant donné le nombre important d’échantillons
temporels acquis pendant les 5 & 6 premiéres secondes de la réponse cérébrale (25 a 30),
il est possible d’estimer avec précision la pente initiale de la HRF, ce qui permettrait
de comparer les vitesse de réponse entre différentes conditions expérimentales ou
régions activées. De plus, comme illustré dans ce mémoire, les effets d’habituation, ou
plus généralement les non-stationnarités de la réponse BOLD, pourrait étre étudiés
efficacement avec I’EVI localis¢ paralléle. En outre, grace a lefficacité d’acquisition
importante offerte, les réponses BOLD associées aux essais individuels peuvent souvent
étre observées dans les décours temporels non-moyennés des voxels. Cette propriété
pourrait représenter un bénéfice important pour les études cherchant & corréler les
performances du sujet a chaque essai et les réponses fonctionnelles. Finalement, la
réduction probable des artéfacts vasculaires, qui sera étudiée en détails par la suite,
pourrait potentiellement améliorer la sensibilité des anayses d’IRMf, et la correction
simple des artéfacts physiologiques (d’origine cardiaque ou respiratoire) permise par la
fréquence d’échantillonnage élevée de 'EVT localisé paralléle, est aussi un avantage pour
Iestimation des réponses cérébrales.

L’analyse IRMf des données acquises en EVI localisé paralléle nécessite encore du
travail au niveau de ’adaptation des outils de détection des activations et d’estimations
des réponses cérébrales. Ainsi, il serait nécessaire, par exemple, d’évaluer Defficacité
des algorithme de correction de mouvement sur les données EVI paralléles, en raison
de la présence d’un masque fixe du cerveau dans les séries temporelles de volumes
reconstruits. Par ailleurs, le SNR pourrait étre amélioré par une estimation plus précise
et une correction plus robuste des artéfacts physiologiques, en utilisant par exemple
I'algorithme RETROICOR [Glover2000], qui nécessite I'acquisition des paramétres
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physiologiques du sujet pendant l'acquisition. De plus, a des résolutions temporelles
aussi élevées, l'autocorrélation du bruit de mesure devient importante et le modéle
implémenté dans SPM2 n’apporte peut-étre pas une correction assez efficace. Cet effet
peut étre responsable d’un biais dans l’estimation de la significativité des activations
[Constable2001]. Finalement, méme si lefficacité d’acquisition est suffisante pour estimer
des HRF par "moyenne sélective", ces données apporteraient beaucoup plus d’infor-
mations si elles étaient analysées avec des méthodes d’estimation plus sophistiquées,
telles que 'analyse multifractale, I'estimation bayésienne en incorporant des a priori
physiologiques ou spatiaux [Ciuciu2003|, ou Pestimation conjointe de I’état d’activation
et de la HRF de chaque voxel [Makni2005].

L’EVT localisé paralléle permet 'acquisition de données IRMf & trés haute résolution
temporelle et 'estimation des réponses cérébrales des voxels individuels, ainsi que la
caractérisation des parameétres temporels de ces réponses. L'interprétation de ces para-
meétres afin d’améliorer la compréhension du fonctionnement du cerveau humain reléve
ensuite de la neurophysiologie et des neurosciences, et une large littérature est déja consa-
crée aux applications potentielles des acquisitions a haute résolution temporelle dans ce
domaine [Menon1998| [Formisano2003|, Buckner2003|. Par ailleurs, d’autres applications
pourraient bénéficier des performances en termes de résolution temporelle et d’efficacité
d’acquisition de ’'EVI localisé¢ paralléle. Pour les acquisitions de diffusion, par exemple,
Pacquisition 3D rapide permettrait de réduire significativement les temps d’acquisition
ou bien d’augmenter le nombre de directions acquises en un temps donné. L’acquisition
rapide d'un grand nombre de volumes par unité de temps pourrait aussi étre utilisée
pour les acquisitions IRMf chez des sujets présentant un risque de mouvement important
(jeunes enfants ou patients atteints de pathologies neurodégénératives), les volumes dé-
gradés par des artéfacts de mouvement pouvant étre éliminés des séries temporelles lors
du post-traitement. Finalement, 'EVI localisé paralléle pourrait étre appliqué a I'ima-
gerie spectroscopique afin de réduire les durées d’acquisition, ou d’imager de maniére
"quasi-instantanée" des états d’aimantation a durée de vie courte.
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Annexe A

Acquisition en Imagerie par Résonance
Magnétique

A.1 Principe de 'IRM

L’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est basée sur le méme principe physique
que la Résonance Magnétique Nucléaire (RMN) utilisée en spectroscopie physique ou chi-
mique. La différence majeure qui existe entre ces deux techniques concerne la largeur du
spectre en fréquence étudié. En effet, la RMN (du proton) étudie le spectre de I’ensemble
des protons, les interactions observables dans ce spectre et 'abondance relative des diffé-
rents types de protons. Au contraire, 'IRM utilise des méthodes de localisation spatiale
du signal pour obtenir une cartographie de la densité des protons de Ieau (de loin les
plus nombreux dans 'organisme) ainsi que de leur environnement biologique.

Les premiéres expériences de RMN furent conduites a la fin de 1945 parallélement par
deux équipes ameéricaines : Purcell, Torrey et Pound a Harvard et Bloch, Hansen et Pa-
ckard a Stanford [Rigden1986]. Purcell et Bloch obtinrent le prix Nobel de Physique en
1952. Néanmoins, le phénoméne fondamental permettant la réalisation d’expérience de
RMN avait déja été mis en évidence et décrit par Rabi (prix Nobel de physique en 1944)
dans les années 30. Il s’agit de la traniition entre les deux niveaux d’énergie d’'un spin
1/2 placé dans un champ magnétique By permanent sous l'effet d’un champ magnétique

variable E Aprés étre resté pendant quelques années un outil d’exploration des pro-
priétés des spins nucléaires uniquement, la RMN commenca a étre appliquée a la chimie
analytique au début des années 50 aprés une série de découvertes fondamentales. En effet,
en 1949, Hahn met au point la théorie des échos de spin (voir [A.2)), qui permettent une
compensation des inhomogénéités de champ magnétiques, améliorant beaucoup la qua-
lité de 'acquisition. En 1950, Proctor et Yu, et indépendamment Dickinson, démontrent
la possibilité d’observer des déplacements chimiques en RMN : I’environnement des pro-
tons dans une molécule modifie le champ ES qu’ils percoivent et donc, leur fréquence
de résonance. Cette propriété permet la réalisation de spectres RMN. Par ailleurs, la
description des effets de couplage chimique entre protons liés dans une molécule, par les
équipes Gutowski-McCall-Slichter-Saika et Hahn-Maxwell en 1953, permit I’étude struc-



254 Annexes

turelle de molécules. Actuellement, de nombreuses méthodes de spectroscopie RMN ont
été développées et perfectionnées. Les plus élaborées, qui permettent 'acquisition des
spectres de plusieurs types d’atomes en méme temps (RMN multi-dimensionnelle), sont
utilisées pour I’étude de systémes de plus en plus complexes comme les protéines, ou les
mésophases (cristaux-liquides).

La premiére image obtenue grace au phénomeéne de résonance magnétique nucléaire fut
réalisée par Lauterbur en 1973, et les méthodes d’acquisition et de reconstruction des
images furent améliorées par Mansfield. Les deux hommes ont été lauréats du prix Nobel
de médecine en 2003, méme si 'idée originale d’appliquer la RMN a la réalisation d’images
médicales fut d’abord évoquée par Damadian en 1969. Actuellement, de nombreuses mé-
thodes d’acquisition (ou séquences) ont été développées pour I'TRM et optimisées pour le
diagnostic de différents types de pathologies (IRM conventionnelle), I'étude de 'activité
cérébrale en neurosciences (IRM fonctionnelle) ou la mesure de paramétres physiologiques
d’intérét (IRM de diffusion, IRM de perfusion, imagerie spectroscopique...)

A.1.1. Principe physique de la résonance magnétique nucléaire
Le spin nucléaire :

En 1922, les expériences de Stern et Gerlach ont montré que la projection du moment
magnétique d’'un électron selon une direction de I'espace est non nulle et quantifiée.
Cette propriété s’explique par l'existence d’une variable intrinséque associée a toute
particule élémentaire, le spin, qui n’admet pas d’équivalent classique et n’est pas liée a
un mouvement de la particule. Proposé en 1925 par Uhlenbeck et Goudsmit, le spin, aussi
appelé moment cinétique intrinséque des particules, a le méme comportement quantique
qu’un moment cinétique. Ainsi, sa projection sur une direction donnée est quantifiée et
vaut h.ms. Le nombre m; peut prendre les (2s + 1) valeurs suivantes : [—s, —s+ 1, ..., 5],
ou s est le nombre quantique de spin. L’opérateur moment magnétique de la particule
élémentaire, 7 est ensuite relié a 'opérateur de spin par :

—

m=7.9 (A.1)
ol v est appelé le rapport gyromagnétique de spin de la particule. En conséquence, le
moment magnétique est aussi quantifié et ses projections selon une direction donnée
prennent les valeurs : v.A.mg. La RMN s’intéresse au spin des noyaux atomiques,
noté 1. Le noyau est composé de protons et de neutrons, tous de spin 1/2 et le
spin nucléaire est la résultante des spins de ses composants. Plus généralement, les
noyaux étudiés en RMN sont ceux qui possédent un spin 1/2 et donc, uniquement deux
valeurs de projection possible du moment magnétique sur un axe donné (m; = £1/2).
Ce sont toujours des noyaux ayant un nombre de nucléons impair, tels que *H, 13C, 3L P...

. — —
Roéles des champs magnétiques B, et B :

L’influence d’un champ magnétique constant sur les niveaux d’énergie d’un atome
a été étudiée par Zeeman (prix Nobel de physique 1902) & partir de 1896. Ainsi, en
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présence d'un champ magnétique constant, les raies émises par I’atome se divisent en un
certain nombre de raies équidistantes, séparées par un intervalle proportionnel au champ
s s , ye . s , . —
magnétique : c’est Ueffet Zeeman. L’interaction du moment magnétique nucléaire, my,
—
avec un champ magnétique permanent By est représentée par I’hamiltonien suivant :

Hy, = —im}.By (A.2)

Ainsi, les deux états de spins correspondant aux projections m; = £1/2 sur la direction
du champ magnétique, dégénérés dans le cas général, ont donc des niveaux d’énergie
différents en présence d’un champ magnétique permanent. La différence d’énergie entre
ces deux niveaux est égale a 7.h.|§0>], proportionnelle 4 la norme du champ magnétique

H
appliquée. L’état fondamental, correspond a l'orientation du spin paralléle & By (notée
«), Pautre état a l'orientation anti-paralléle (notée 3). A 1’équilibre thermodynamique a
la température T, le remplissage des deux niveaux obéit & une statistique de Boltzmann :

N, h ‘B |

¢} Y- | Do

L — epp(— 21 A.
Na €$( k‘BT ) ( 3)

L’état fondamental étant légérement plus peuplé, le matériau posséde une aimantation

it
macroscopique non nulle My dont la valeur est donnée par la relation suivante :
—
7 poy*Ii* By
° 7 4kgT

Le comportement des spins peut étre décrit de maniére classique par l'interaction de

(A4)

—

I’atmantation macroscopique M, résultante des moments magnétiques de spin indivi-
—

duels, avec un champ extérieur B. L’aimantation évolue selon :

—
dM
dt

ce qui s’'interpréte comme la précession du spin autour de la direction du champ exté-

—- =
=~M x B + termes de relaxation ... (A.5)

rieur, dans le référentiel (x, y, z) du laboratoire, & la fréquence de Larmor (g = —ny;)
pour un champ extérieur égal & Bye,, hors excitation (comme illustré a la figure .
D’un point de vue quantique, la résolution de ’équation de Schréodinger dépendant du
temps montre aussi que la valeur moyenne du moment magnétique précesse autour de
I’axe du champ magnétique & la vitesse angulaire Wy [Haacke1999).

Le phénoméne nécessaire a l'observation d’un signal RMN, mis en équations par
Rabi, consiste a appliquer une transformation a 'aimantation macroscopique, sous |’ef-
fet d’une impulsion électro-magnétique radiofréquence perpendiculaire au champ E;.
[’aimantation relaxe ensuite vers sa valeur a I’équilibre thermodynamique. D’un point
de vue quantique, il s’agit donc de réaliser une transition entre deux niveaux d’énergie
sous 'effet d’une perturbation dépendant du temps. D’un point de vue classique, lors de
I’application d’'un champ tournant a , dans le plan perpendiculaire a ES, de la forme :

E} = Bi(cos(wt)e, — sin(wt)e,) (A.6)
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—
FiGc. A.1 Précession de laimantation sous l'effet du champ magnétique By

la relation reste valable mais le champ extérieur est maintenant la composition des
différents champs magnétiques appliqués comme illustré a la figure [A.2 De plus, les
impulsions radio-fréquences étant en général trés courtes devant les temps de relaxation,
les phénomeénes de relaxation sont négligés pendant I'excitation.

F1G. A.2 Représentation des champs magnétiques dans le référentiel de Larmor, Aw est
égal & la différence wg — w.

[’étude des mouvements des spins est en général réalisée dans le référentiel (2, 1/, 2')
tournant & —we, dans lequel I'expression du champ magnétique appliqué total est la

sulvante :
% 1

Bejs = ;(wo —w)e, + Biey (A7)

Cette expression fait apparaitre la condition de résonance w = wy pour laquelle efficacité
—
de I'impulsion est maximale. Dans ce cas, ’angle de rotation de M est donné par :

AG = W/T Bi(t).dt (A.8)

ou T est la durée d’application de l'impulsion radiofréquence. Les principales carac-
téristiques des impulsions radio-fréquences et les différentes familles d’impulsions sont
décrites en . Apreés Iapplication de I'angle de rotation souhaité, ’aimantation M re-
vient a I’équilibre thermodynamique sous l'effet des interactions avec le milieu extérieur.
C’est pendant cette période dite de relaxation que le signal RMN peut étre acquis. C’est
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la condition de résonance qui permet la réalisation de spectres RMN, puisqu’elle permet
de sélectionner un type de protons donné grace a sa fréquence de résonance.

A.1.2. Phénoménes de relaxation

En RMN, les phénoménes de relaxation limitent simplement le temps d’acquisition du
signal et donc la résolution spectrale des résultats. Au contraire, en IRM, les phénoménes
de relaxation apportent des informations sur I'environnement des protons observés, gé-
nérant en partie le contraste observé dans les images. En effet, I'expression compléte de
I’équation ou équation de Bloch s’écrit de la maniére suivante, dans le référentiel de
Larmor tournant & —wge, :

dM,\ 1
( dt )__EMJ:’ (A9)
dMy, 1
( 7 )——ﬁMy/ (A.10)
dM, 1 B
( yr )_ﬂ(MZ/ M..(0)) (A.11)

avec M, et M, les composantes de |’atmantation transverse, c’est a dire perpendicu-

— —
laire a la direction du champ By et M., I'atmantation longitudinale, paralléle & By. La
résolution de ces équations est immédiate. Elle conduit a :

My (t) = My (0).el7) (A.12)
M, (t) = M, (0).e(7) (A.13)
M (t) = M./ (0).(1 — (7)) (A.14)

Ces équations phénoménologiques font apparaitre les grandeurs T1 et T2 homo-
genes a des durées. T1 et T2 sont appelés temps de relaxation de I'aimantation et
dépendent de la composition biologiques des tissus ainsi que du champ magnétique

H . .
By. Les T1 et T2 des différents tissus cérébraux a 1.5 T sont résumés dans le tableau .

Ty T

LCR 4500 ms | 2200 ms
Matiére Grise 950 ms | 100ms
Matiére Blanche | 600 ms | 80ms
Graisse 250 ms | 60 ms

TAB. A.1 Constantes de relaxation des tissus cérébrauz ¢ 1.5 T. D’aprés [Haacke1999].
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Les T1 et T2 des différents tissus sont assez différents et modélisent des phénoménes

physiques différents. D’un point de vue classique, T1 controle la repousse de I'aimanta-
tion longitudinale, alors que T2 controle la disparition de ’aimantation transverse par
déphasage. Comme T1 et T2 sont différents, le vecteur aimantation classique ne garde
pas une norme constante au cours de la relaxation. D’un point de vue quantique, T1
controle la probabilité de transition de I'état anti-paralléle au champ vers I'état paral-
léle, et T2 décrit la perte de corrélation entre les différents spins, initialement corrélés et
en phase aprés I'excitation. Phénoménologiquement, la relaxation T1 est appelée relaxa-
tion spin-réseau, puisque I’environnement du spin absorbe I’énergie libérée par le retour
a I’état fondamental. La relaxation T2 est appelée relaxation spin-spin puisque la perte
de corrélation des spins est due aux variations spatio-temporelles aléatoires du champ
magnétique local provoquées par leurs mouvements relatifs. Ces deux phénoménes de
relaxation sont irréversibles. .
Dans les champs magnétiques By inhomogénes, il existe un troisiéme tylﬁ> de relaxation
plus rapide que les relaxation T1 et T2. En effet, si la valeur du champ Bj varie spatia-
lement, les fréquences de résonances des spins varient spatialement de maniére continue.
Il existe par conséquent un déphasage entre les spins voisins qui s’accroit au cours du
temps. Cet effet se traduit aussi par une diminution exponentielle de la composante
transverse du champ magnétique, régie par une troisiéme constante de temps : T2%*.
Dans les tissus biologiques et avec les homogénéités de champ magnétiques habituelles
dans les imageurs actuels, le temps T2* est plus court que T2 (de Pordre de 50 & 60 ms
dans la matiére grise & 1.5 T par exemple), la relaxation T2 n’est donc pas observée a
priori. La relaxation T2* est reversible lorsque qu’un écho de spin est réaliseé.

A.1.3. Détection du signal et formation d’une image
Induction de Faraday :

Suite & une excitation sous 'effet d’une impulsion de champ magnétique E;, les spins
sont écartés de leur position d’équilibre et soumis a4 deux phénomeénes : la précession
autour de la direction du champ magnétique Eé a la fréquence de Larmor, et dans le ré-
férentiel de Larmor, la relaxation qui cause une repousse exponentielle de la composante
longitudinale et une disparition exponentielle de la composante transverse. Dans le réfé-
rentiel du laboratoire, ces deux mouvement se composent. Ainsi, sur un axe quelconque
perpendiculaire a la direction de E(;, la projection de I'aimantation est un signal sinuoi-
dal a la fréquence de Larmor, exponentiellement atténué avec une constante de temps
T2*. Par conséquent, un signal de méme allure sera obtenu par induction de Faraday
dans une bobine d’axe perpendiculaire a la direction de ES, c’est le signal de précession
libre ou FID ("free induction decay”). Ce signal contient deux paramétres mesurables : la
fréquence de I'oscillation sinusoidale est la fréquence de résonance du spin (qui renseigne
les chimistes sur le déplacement chimique de ce spin) et 'enveloppe permet une mesure
du T2*. Le signal mesuré est la superposition des signaux de précession libre issus des
différents types de spins. Une transformation de Fourier est donc réalisée pour séparer
les spins selon leur fréquence de résonance et obtenir un spectre. Le T2* est responsable
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dans ce cas de I’élargissement des raies spectrales. En IRM, il y a peu de différence de
fréquence de résonance entre les protons des molécules d’eau. Une autre étape est donc
nécessaire pour localiser les différents protons et donc utiliser I'information de T2* (ainsi
que de T1 et T2) pour discriminer les différents tissus cérébraux.

Lorsqu’il s’agit de l'acquisition du signal IRM, ainsi que de ’émission des impulsions
radiofréquences (champ magnétique E (1)), le terme exact & employer pour décrire 1’en-
roulement de conducteur réalisant ces opérations est le terme de "bobine", et non "an-
tenne". En effet, étant donné les ondes électromagnétiques en présence (fréquences de
I'ordre de 60 MHz a 1.5 T, longueurs d’onde de l'ordre de quelques métres), I'intérieur
de 'aimant ne peut pas étre considéré comme appartenant a la zone de propagation de
I'onde (distance a I'émetteur supérieure a quelques longueurs d’onde), mais a la zone
de champ proche, le terme d’"antenne" n’est donc pas adapté. Néanmoins, ce terme est
habituellement utilisé en IRM et est donc employé dans cette thése pour cette raison.

Sélection de coupe :

La maniére la plus simple de localiser le signal IRM mesuré est d’exciter sélective-
ment les spins d’une région de 'espace. Ceci est effectué par 'application d’un gradient
de champ magnétique constant selon une direction de I'espace pendant 'impulsion d’ex-
citation des spins. Le champ magnétique résultant peut donc s’écrire sous la forme :

Boesi(2) = Bo+ G,.z.€; (A.15)

si le gradient est appliqué selon la direction e.. Les spins ont donc une fréquence de
résonance différente en fonction de leur position selon la direction e.. Ainsi, la condition
de résonance est vérifiée seulement pour certains spins dont la fréquence de résonance
est comprise dans la bande passante de I'impulsion d’excitation (une impulsion de durée
finie a toujours une largeur spectrale non nulle). Ces spins étant tous dans un plan per-
pendiculaire a la direction du gradient appliqué, cette méthode de sélection est appelée
sélection de coupe ou excitation sélective. L’orientation de la coupe est fixée par 'orien-
tation du gradient et son épaisseur (Az) est fixée par 'amplitude du gradient G, et la
largeur de la bande passante de I'impulsion radiofréquence (BW en Hz) :

2rBW
Az = Al
: .G, (A.16)

La position de la coupe est fixée par la fréquence centrale de 'impulsion radiofréquence.
Pour obtenir une intensité de signal homogéne pour tous les spins de la coupe, il est
nécessaire que le profil de 'excitation soit réellement une fonction "porte". Les méthodes
de mise au point des impulsions radio-fréquences sont détaillées en [B.3|

Encodage de fréquence :

Aprés avoir sélectionné une coupe de l'objet, la fréquence de résonance des spins
est modifiée pendant 'acquisition du signal de relaxation en superposant un gradient
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NN
constant de champ magnétique au champ By, selon une direction perpendiculaire a la
direction de sélection de coupe. Le champ magnétique résultant s’écrira donc :

BO7eff($) = EO) + foe—; <A17>

oll x est I’écart de position du spin par rapport au centre de I'aimant si le gradient est
appliqué selon e,. Ainsi, pour un objet unidimensionel selon la direction e,, le signal
IRM recueilli est égal a la somme des signaux provenant de différentes positions, avec
des fréquences de résonances différentes. Une transformation de Fourier du signal IRM
permettra donc de séparer les spins selon leur position et de reconstruire une image uni-
dimensionnelle de 'objet. Par ailleurs, 'amplitude du signal IRM a chaque fréquence
est proportionnelle au nombre de spins résonant & cette fréquence et dépend du T2* du
tissus. L’image reconstruite de I’objet unidimensionnel aura donc une intensité propor-
tionnelle & 1" aimantation locale et pondérée par la relaxation T2*. Cette méthode de
localisation, appelée encodage de fréquence, permet de déterminer la position des spins
selon une dimension. Elle ne peut pas étre généralisée a plusieurs dimensions, puisque la
superposition de plusieurs gradients de champ magnétiques conduit a un gradient résul-
tant oblique. La direction d’encodage de fréquence est aussi appelée direction de lecture
puisque le gradient fixant la direction est appliquée pendant 'acquisition du signal.

Encodage de phase :

L’encodage d’une dimension supplémentaire n’est pas possible & partir d’une seule
acquisition du signal de précession libre mais nécessite d’acquérir plusieurs signaux suc-
cessifs. En effet, en imagerie 2D, ’ajout d’une impulsion de gradient pendant la relaxation
selon une direction perpendiculaire aux deux précédentes ajoute une phase supplémen-
taire, dépendant de sa position selon la direction considérée, au signal de chaque spin. En
répétant ’acquisition du signal de précession libre pour différentes valeurs de l'intégrale
de l'impulsion de gradient, tous les autres paramétres restant constants, un encodage
par la phase de la troisiéme dimension est réalisé. L’accumulation des acquisitions de
signaux IRM conduit a une matrice 2D de données pour chaque image, sélectionnée par
la méthode de sélection de coupe. L’application d’une transformation de Fourier selon
la direction d’encodage de fréquence puis selon la direction d’encodage de phase permet
d’obtenir une image 2D de 'aimantation pondérée par les constantes de relaxation. En
imagerie 3D, la sélection de coupe est remplacée par la sélection d’une tranche large
de l'objet comprenant les différentes coupes a imager. Ensuite, les deux directions de
I’espace perpendiculaires a la direction d’encodage de fréquence sont encodées en phase
et une transformation de Fourier 3D permet la reconstruction du volume.
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A.2 Séquences d’acquisition en IRM conventionnelle

Une séquence d’acquistion IRM est une suite ordonnée d’impulsions radiofréquences
et d’impulsions de gradient dont les durées, les délais, les formes et les intensités sont
calculées de maniére & préparer les spins des protons pour ’acquisition du signal dans les
conditions désirées. La compréhension et la création des séquences IRM sont plus simples
directement dans 1'espace des fréquences spatiales, aussi appelé espace de Fourier. Les
relations de passage du chronogramme de la séquence, sa représentation temporelle,
a la représentation du parcours de 'aimantation dans l’espace de Fourier sont donc
indispensables.

A.2.1. Séquence IRM et déplacements dans le plan de Fourier
Interprétation mathématique de ’encodage :

Il est naturel de se placer dans le plan de Fourier pour décrire les séquences IRM
puisque ce formalisme apparait directement a partir des équations de l’encodage de
fréquence et de phase. En effet, ’application d’un gradient de champ magnétique selon
G, pendant la lecture du signal IRM entraine une distribution des fréquences selon la
direction e, : w(z) = wy — 7.G,.x et I'acquistion d’une phase différente des spins selon
leur position x. Le signal IRM provenant d’un élément de volume situé en x, de largeur dx
et possédant une densité de protons effective p(x), peut s’exprimer en complexes comme :

dS(z,t) = p(z).dw.e” Jo vaGalt)dt’, (A.18)

étant donné que la phase accumulée pendant ’application d’un gradient de champ ma-
gnétique a pour expression :

t
O, = —/ v.2.G(t)dt'. (A.19)
0
Ainsi, en posant :
t
a(t) = / 5. (t).dt avee T = - (A.20)
0 27
le signal provenant de I’ensemble de I’objet peut s’écrire comme :
Tmazx ) +o00 )
Sk (t)) = / o). 2mhes gy — / p(z).emi 2R gy (A21)

en supposant 'aimantation nulle hors de I'objet. Cette expression est bien la transformée
de Fourier de p(x). La densité de protons effective pourra donc étre retrouvée par trans-
formation de Fourier inverse du signal S(k,). Il s’agit d’une densité effective de protons,
p(x), puisque cette grandeur est seulement proportionnelle & la densité de protons réelle
de l'objet. Le signal p(z) mesuré en réalité est :

21213
A.wo.BT.pg.’)/ h |B()|

N
p(x) = Awy.Br.|My| = 1K, T

(A.22)
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A représentant le gain du systéme électronique d’acquisition. De plus, les équations écrites
dans ce paragraphe et 'expression de la densité de protons effective ne prennent pas en
compte les effets de relaxation. Ce formalisme s’étend a l'encodage de phase dans la
deuxiéme (et troisiéme direction en imagerie 3D). En effet, Iapplication d’une impulsion
de gradient dit d’encodage de phase selon la direction a; par exemple, pendant le temps
7, ajoute une phase exp “*"7-Cv7uY au signal du spin a la position y. Le signal IRM
provenant d’une coupe située a z = zp, en imagerie 2D s’écrit donc :

“+oo “+oo
S(ky, ky) :/ / pla,y, z).e~ =2t thyy) g dy (A.23)
en posant :
t
by (1) = / 5.G().dt (A.24)
0

L’image en deux dimensions est donc obtenue par une transformation de Fourier
2D, inverse, de S(k;,k,). Ainsi, les variables de position (x, y, z) et les variables de
fréquence spatiale (k,,k,,k,) sont des wvariables conjuguées. La plupart des séquences
IRM sont basées sur deux schémas d’échos différents : la séquence en écho de gradient
et la séquence en écho de spin.

A.2.2. Séquence d’écho de gradient
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Fic. A.3 Chronogramme de la séquence d’écho de gradient

Le chronogramme d’une séquence de type écho de gradient est représenté sur la figure
[A.3] ainsi que les paramétres temporels d’intérét et le parcours du point représentatif de
I'aimantation dans le plan de Fourier (les traits pleins représentent les périodes d’acqui-
sition). Cette séquence se compose tout d’abord d’une sélection de coupe (basculement
de I'aimantation pendant un gradient de sélection). L’angle de cette excitation est le plus
souvent égal a 90 ° mais peut étre plus faible dans les séquences d’imagerie rapide (voir
. Ensuite, un gradient de rephasage doit étre ajouté sur le méme axe que le gradient
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de sélection, avec la moitié de l'intégrale de celui-ci : ce gradient permet de compenser
les déphasages induits par le gradient de sélection de coupe (dans 1'approzimation des
petits angles d’excitation, ’aimantation bascule théoriquement au milieu de I'impulsion
radiofréquence). C’est un écho de gradient. L’application d’un gradient de champ ma-
gnétique, quelle que soit sa fonction, crée un déphasage des aimantations transverse,
analogue au phénoméne de relaxation T2*. L’application d’un gradient de champ ma-
gnétique, d’intégrale égale au premier et de polarité opposée, permet d’inverser ce dé-
phasage : ®¢ = —fot v.2.G,(t')dt’ = 0 au moment de I’écho de gradient et le signal
mesuré est maximal. Le gradient d’encodage de phase est appliqué en méme temps que
le gradient de rephasage. L’application de gradients de champ magnétique sur différents
axes peut se faire simultanément, excepté pendant I'excitation et pendant ’acquisition
du signal. Ensuite, I’aimantation évolue pendant un certain temps avant I’application du
gradient d’encodage de fréquence, précédé par un gradient de préphasage d’aire moitié.
Le déclenchement de I’acquisition (mise en route du convertisseur analogique-numérique)
commence au début du gradient d’encodage de fréquence. Le Temps d’écho, TE est défini
comme la durée séparant le centre de I'impulsion RF et le centre de la fenétre de lecture.
Au temps d’écho, le signal IRM est de nouveau maximal : un écho de gradient est de nou-
veau observé dans la direction e, cette fois. Les déphasages dus aux gradients appliqués
sont bien compensés, mais il n’y a pas refocalisation des déphasages dus aux inhomogé-
néités de champ magnétique, la séquence d’écho de gradient est donc sensible au T2*. Les
gradients a la fin de la séquence, appelés "déphaseurs" (ou "crushers) sont présents si
I'aimantation transverse doit étre éliminée a la fin de chaque Temps de répétition, (TR),
donc dans les séquences de type SST ("Steady State Incoherent imaging”). Au contraire,
ils seront absents des séquences de type SSC ("Steady State Coherent imaging”).

A.2.3. Séquence d’écho de spin
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Fic. A.4 Chronogramme de la séquence d’écho de spin

Le chronogramme d’une séquence de type écho de spin est représenté a la figure
ainsi que le parcours du point représentatif de I'aimantation dans le plan de Fourier.
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Cette séquence se compose tout d’abord d’une sélection de coupe suivi d’un gradient
de rephasage (e;), d'un gradient d’encodage de phase (e,) et du préphasage du gra-
dient d’encodage de lecture. Ensuite, I’'aimantation évolue librement pendant un temps
T avant I'application d’une seconde impulsion radiofréquence d’angle 180 °. L’angle de
cette seconde impulsion est fixe étant donné que son role est d’effectuer une symétrie des
impulsions autour de son axe d’application. L’aimantation évolue ensuite de nouveau
librement pendant un temps aussi égal & T. Le gradient d’encodage de fréquence est
ensuite appliqué, afin que le centre de la fenétre d’acquisition correspondent & la fin du
second temps T, position de I’écho de spin. Au temps d’écho (TE), le signal IRM est
maximal étant donné que les déphasages dus aux inhomogénéités de champ magnétique
ont été compensés. Cette méthode, dite de I’écho de spin, a été mise au point par Hahn
en 1950 [Hahn1950] et est sensible au T2, comme illustré a la figure [A.5]

Bascule de I’aimantation | Aimantation transverse Déphasage pendant T
VA
X
y
Echo de spin
zZ
X
y

FiGc. A.5 Principe de l’écho de spin

A.2.4. Paramétres d’une acquisition IRM :

L’acquisition du signal IRM pendant la fenétre de lecture est réalisée par un conver-
tisseur analogique-numérique, il y a donc échantillonnage du signal & une fréquence
fixée par lopérateur pendant une durée finie. Le signal mesuré est donc une version
tronquée et discrétisée de S(k, k), I'application d’une transformation de Fourier inverse
discréte ne recontruira donc pas exactement la densité de protons effective. De plus,
les caractéristiques de l'image finale sont en partie déterminées par les paramétres
d’échantillonnage détaillé dans ce paragraphe.

En travaillant sur des signaux discrétisés, il est important d’éviter le phénoméne de
repliement de spectre (ou "aliasing"), conséquence du théoréme dit de Shannon ou de
Nyquist. Soit un signal temporel dont la plus haute fréquence est f,,q., si ce signal est
échantillonné & f. < 2f,4z, il v @ moins de deux points acquis dans chaque période

et les hautes fréquences sont “repliées” sur les plus basses fréquences dans le spectre
fréquentiel, comme illustré par les figures et [A7]



Annexes 265

SO NRANAANA A
VUV VYUY

FiGc. A.6 Phénoméne de repliement de spectre, illustration dans le domaine temporel :
lorsque ’échantillonnage ne vérifie pas le critére de Shannon, les hautes fréquences sont
mal interprétées par un effet de type stroboscopique

Cadhes el

Fic. A.7 Phénoméne de repliement de spectre, illustration dans le domaine fréquentiel :
le spectre du signal échantillonné se déduit du spectre initial (—Fyar, Finaz) par prolon-
gement périodique a la période d’échantillonnage, le critére de Shannon se déduit de cetle
propriété

En IRM, I’échantillonnage a lieu dans ’espace de Fourier (espace des fréquences spa-
tiales), par conséquent le repliement sera observé dans l'espace conjugué des positions
spatiales dans 'image. Le champ de vue (L;) dans une direction donnée, défini par :

1

Li -
Ak;

(A.25)

est la dimension du domaine spatial observable en IRM avec un pas d’acquisition de Ak;
dans I'espace des fréquences spatiales. Ainsi, en IRM, le théoréme de Shannon impose la
vérification des inégalités suivantes :

)

ou A; représente la dimension de l'object selon la direction i. Dans la direction d’en-
codage de fréquence, pendant I'application d’'un gradient constant d’amplitude G, et
Pacquisition du signal avec un pas temporel At, la relation suivante doit étre vérifiée :

3.L,.G,. At =1 avec L, > A, (A.27)

La fréquence temporelle d’échantillonnage du signal, aussi appelée bande passante de
I'acquisition (BW,) est donc donnée par :

¥.L,.G, = BW, (A.28)
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Néanmoins, dans la direction de lecture, il est possible d’acquérir un champ de vue infé-
rieur & la taille de I'objet, étant donné qu’un filtre passe-bas est appliqué avant 1’échan-
tillonnage du signal. Afin de diminuer I'impact des inhomogénéités de 1?5, il est préfé-
rable de choisir la valeur maximale du gradient de lecture. Par conséquent, lorsque L,
est diminué par 'opérateur, 'imageur limite la fréquence d’acquisition. Dans la direction
d’encodage de phase, I'application d’un filtre-passe bas est intrinséquement impossible, il
est donc important que le champ de vue dans cette direction soit plus étendu que I'objet.
S’il est néanmoins nécessaire d’acquérir un champ de vue réduit, plusieurs méthodes de
limitation peuvent étre utilisées, elles sont décrites en Dans la direction d’enco-
dage de phase, la relation a veérifier s’écrit (pour une impulsion de gradient d’encodage
de phase appliquée entre ty et to + 7) :

to+T1 1
7/ G,(t').dt' = T avec L,>A, (A.29)

to y

L’effet de la durée d’acquisition finie du signal IRM se traduit par une multiplication
du signal échantillonné par une fonction de type "porte". Dans le domaine spatial, la
multiplication se traduit par un produit de convolution des transformations de Fourier
du signal échantillonné et de la fonction "porte" (fonction sinus cardinal). La durée
d’acquisition finie du signal a donc comme conséquence un filtrage spatial du signal qui
provoque l’apparition d’oscillations au niveau des variations rapides de la densité de
protons : ce sont des oscillations de Gibbs. Cet effet peut étre corrigé par 'application
d’'une fenétre d’apodisation au signal TRM tronqué. Ces fenétres, comme celle de
Hanning par exemple qui consiste a multiplier le signal échantillonné par la fonction
cos?(57—) qui s’annule au niveau du début et de la fin de l'acquistion, diminuent

2kmaz
I’amplitude des lobes secondaires du sinus cardinal.

Les principaux paramétres d'une acquisition en IRM conventionnelle 2D sont donc
les suivants :
— la bande passante de lecture (BW,.), reliée a U'intervalle d’échantillonnage temporel
t, par BW, = ti
— le pas d’échantillonnage dans I’espace de Fourier, Ak;, relié au champ de vue dans
la direction considérée par Ak; = % et au gradient d’encodage ainsi qu’a 'intervalle
d’échantillonnage temporel par les relations et [A.29
— la bande passante de I'impulsion d’excitation, reliée a I'amplitude du gradient de
sélection et a 1’épaisseur de coupe souhaitée par BW =7.G,.Az
— la résolution spatiale liée aux champs de vue et au nombre de points échantillonnés
dans chaque direction par les relations suivantes : R, = ]Lv—z,Ry = fo—; et R, = Az.
— la résolution temporelle donnée par le temps maximal nécessaire a 1’acquisition du
volume qui nous intéresse, c’est donc le temps entre deux acquisitions successives
de la méme coupe en imagerie 2D.
En réalité, la résolution spatiale donnée ici est une valeur minimale atteignable, étant
donné que la résolution spatiale effective peut étre augmentée par des effets parasites :
effet de filtrage temporel di & la relaxation T2* par exemple. Ces effets sont modélisés
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par l'application d’un filtre sur le signal acquis (domaine des fréquences spatiales), qui
se traduit dans le domaine spatial par une convolution de 'image attendue par la trans-
formée de Fourier du filtre considéré, aussi appelée "Point Spread Function”, PSF. Les
relations écrites ci-dessus ne permettent pas de calculer la résolution temporelle pour
une acquisition 2D : en effet, si le temps de répétition (TR) doit étre attendu entre
deux excitations de la méme coupe, il est possible d’exciter et d’acquérir le signal dans
d’autres coupes pendant les temps morts. Par conséquent, la résolution temporelle mini-
male est égale a N, x T'R pour une acquisition 2D multi-coupes avec N, pas d’encodage
de phase, mais elle peut-étre plus longue si un TR ne suffit pas a 'acquisition d’une ligne
d’encodage de phase dans chacune des coupes.

A.2.5. Evaluation du rapport Signal sur Bruit :

La qualité d’image peut étre caractérisée par un critére numérique, le rapport Signal
sur Bruit, ou "Signal To Noise ratio”, SNR qui dépend des parameétres d’acquisition.
Le signal IRM est proportionel & la densité de protons effective (A.22)), pondérée par les

—

phénoménes de relaxation. Il est donc proportionnel au carré de 'amplitude de By, au
champ magnétique regu Br, ainsi qu’au volume du voxel [Edelstein1986] et inversement
proportionnel a la température.

Effet de la relaxation sur le signal IRM :

L’effet de la relaxation T2 (ou T2* selon le type de séquence) est modélisé par une
décroissance exponentielle du signal, comme décrit par les équations et[A.13] Leffet
de la relaxation T1 est plus difficile & prendre en compte et dépend des valeurs relatives
de T1, TR et de I'angle de I'impulsion radiofréquence d’excitation : «. En effet, sous
Iinfluence d’impulsions radiofréquences répétées, avec un intervalle TR entre elles de
Pordre du T1 des tissus, la relaxation T1 est incompléte entre deux excitation. Aprés
quelques TR, une aimantation longitudinale a 1’équilibre ]\Teq est atteinte :

TR

1—e 11

— —
| Meq| = [ Mo (A.30)

1 — cos(a).e™ Tt

—
A chaque nouvelle impulsion RF, I'aimantation M., est basculée et donc I'aimantation
transverse observée et le signal IRM présentent bien la méme dépendance. Pour les
séquences & TR long devant T1, la relaxation T1 n’intervient pas.

Description du bruit en TRM :

La plus grande part de bruit dans une expérience IRM provient des variations aléa-
toires de signal dues a la chaine d’acquisition électronique [Edelstein1986]. La variance
du signal (mesuré dans U'espace de Fourier) associée a ce bruit électronique est estimé
par la relation suivante :
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op = 4kgT.R.BW, (A.31)

ou T est la température du milieu, BW, la bande passante de l'acquisition, et R la
résistance totale du circuit électrique, c’est a dire la somme des résistances du sujet, de
Iantenne de réception et de la chaine électronique d’acquisition. Ce bruit est supposé
gaussien, de moyenne nul et d’écart type 0. Au passage dans 'espace réel, la variance
du signal dans un voxel de I'image (0g) est reliée & oy, par :

2

2 %
=_— "k A.32
707 N,.N, N, (A.32)

Dépendance du SNR en fonction des paramétres d’acquisition :

La dépendance du rapport signal sur bruit par rapport aux paramétres d’acquisition
peut donc étre condensée dans ’expression suivante :

1— e 11)si _ 18 Ry.Ry.R..\/NaegN.N, N,
SNR o LZ e sinla) g Ty Ll (A.33)
(1 —cos(a).e” 1) BW,

pour une acquisition 3D. N, représente le nombre d’acquisitions successives du méme
signal dans ’espace de Fourier, 'accumulation des répétitions est une maniére courante
d’améliorer le SNR. Le SNR peut étre exprimé en fonction des paramétres d’acquisition
souhaités. En imagerie 2D, 'expression doit étre réécrite avec R, = Az, I’épaisseur
de coupe et N, =1:

SNR o (1 — e 11 )sin(a) s Ry .Ry.Az.\/NgyegNy Ny (A34)

e 1205
(1-— cos(a).e_%) BW,

Cette expression laisse a penser que, tous les autres paramétres égaux par ailleurs, une

acquisition 3D offre un SNR supérieur d’un facteur /N, a I'acquisition 2D équivalente.

Ceci doit étre nuancé par les temps d’acquisitions respectifs des deux méthodes et des

contrastes obtenus. C’est la notion d’efficacité d’acquisition qui doit étre utilisée pour

comparer deux types d’acquisition différents [Johnson1999].

Notion d’efficacité d’acquisition :

L’efficacité d’acquisition est définie comme le rapport du SNR obtenu lors d’une
acquisition divisé par la racine carrée du temps d’acquisition total. Par exemple, pour
une acquisition 3D, le temps d’acquisition total est donné par :

Tr = Nueg-N,-N..TR (A.35)

puisqu’il n’est possible d’acquérir qu'une seule ligne par TR en imagerie 3D convention-
nelle. Lefficacité d’acquisition (1) est donc proportionnelle & :

L R, .Ry.R, /N,

(1 — e 71)sin(a) -

(1-— cos(oz).e_%)' BW, TR

(A.36)
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Cette relation permet de comprendre pourquoi la haute résolution spatiale est plus
facile a obtenir efficacement dans la direction de lecture, en effet, la multiplication par
deux du nombre de points acquis dans la direction e,, qui conduit & une division par
deux de la résolution R, cause une perte d’efficacité d’un facteur v/2 uniquement, alors
que la méme opération dans une des directions d’encodage de phase réduit I'efficacité
d’un facteur 2.

Notion de contraste sur bruit, CNR :

Le signal sur bruit et l'efficacité sont des bons indices de la qualité d’une image, mais
I’apport diagnostique d’une image est mieux évalué par le rapport contraste sur bruit,
CNR, qui quantifie la possibilité de séparer deux niveaux de signal (correspondant & deux
tissus différents par exemple) dans une image. Les différences de signal entre tissus ou
entre tissus sains et pathologiques sont dues aux différences de temps de relaxation (T1,
T2 ou T2*) ou de densité deprotons (pg). Ces différences existent donc naturellement mais
elles peuvent étre amplifiées par les paramétres TE et TR fixés par 'expérimentateur,
cette amplification sélective s’appelle la pondération. Ainsi, une séquence avec un TR
trés long et un TE trés court par rapport aux constantes de relaxation des tissus sera
dite pondérée en densité de protons puisque les différences de T1, T2 ou T2* seront
invisibles. Les séquences pondérées en T1 ont un TR de 'ordre des T1 des tissus et un
TE minimum, au contraire, les séquences pondérées en T2 ou T2* auront un TR trés
long et un TE proche des valeurs de T2 ou T2* des tissus. Le contraste entre les tissus
peut aussi étre amélioré par 'injection d'un agent de contraste, produit qui s’accumule
dans un certain type de tissus et posséde des propriétés de relaxation spécifiques. Le
rapport contraste sur bruit entre deux tissus A et B voisins est naturellement défini par
la relation :

CNRyp = —— (A.37)
00
avec Sy et Sp les valeurs du signal IRM mesurées respectivement dans les régions A et
B et og I'écart-type du bruit dans le domaine spatial. Le seuil de CNR nécessaire a une
bonne séparation des différents tissus est fixé empiriquement entre 3 et 5, c’est le critere
de Rose.

Effets de volume partiel :

Les paragraphes précédants considéraient le cas d’un voxel de composition homo-
geéne, mais ces résultats doivent étre nuancés pour des voxels contenant plusieurs tissus
différents. En effet, si un objet A n’occupe qu’une certaine fraction d’un voxel donné,
le signal provenant de ce voxel comporte une contribution venant du tissu contenant
A et le contraste entre A et I'extérieur est réduit. C’est un effet dit de volume partiel.
Si le contraste entre A et B est élevé, une amélioration de la résolution spatiale de
I’acquisition permet de mieux détecter la présence de A. En revanche, pour la détection
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d’'un objet présentant un contraste faible avec son environnement, une acquisition a
basse résolution spatiale, qui peut étre répétée plusieurs fois dans le temps correspondant
a une acquisition a haute résolution, donne de meilleurs résultats |[Constable1991].

SNR dans les images d’amplitude et de phase :

Lors de 'acquisition du signal IRM, les parties réelles et imaginaires du signal com-
plexes sont mesurées et dans les deux cas, le bruit électronique suit une distribution
statistique gaussienne. Néanmoins, les images généralement utilisées pour l'interpréta-
tion sont les images d’amplitude, obtenues par somme quadratique des valeurs réelles et
imaginaires dans chaque voxel. Les images de phase sont parfois utilisées, pour la mesure
des inhomogénéités de E(; par exemple. Ces opérations d’extraction de 'amplitude ou
de la phase d’un signal complexe ont la propriété de changer la nature de la distribution
statistique du bruit. La distribution obtenue dans les images d’amplitude est appelée
distribution ricienne, et fut décrite en 1944 par Rice. Comme illustré sur la figure [A.§]
cette distribution dépend du SNR des images (SNR estimé par le rapport é dans cet
exemple, ou A est 'amplitude complexe du signal et o Iécart-type du bruit). La dis-
tribution est trés asymétrique pour les SNR faibles, et se rapproche au contraire d’'une
distribution gaussienne pour les SNR élevés. Cela signifie que pour les méthodes d’ima-
geries présentant un faible SNR, les propriétés de la distribution de Rice devront étre
prises en compte dans I'estimation du SNR, en particulier lors du calcul de I’écart-type
dans une zone de bruit a I'extérieur de l'objet.
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FiGc. A.8 Distribution de Rice en fonction de Uamplitude ("magnitude") du signal IRM
pour différentes valeurs de SNR, avec o0 = 5 : pour les grandes valeurs de SNR, la distri-
bution de Rice approche une distribution gaussienne. D’aprés [Sijbers1998].
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Impulsions Radio-fréquences en IRM

Ce chapitre présente d’abord les critéres permettant d’évaluer la qualité d’une impul-
sion radiofréquence, puis la notion d’adiabatisme, fondamentale pour décrire le comporte-
ment des impulsions radiofréquences. Finalement, les deux grandes familles d’impulsions
sont décrites ainsi que les méthodes mathématiques nécessaires a leur conception.

B.1 Critéres de qualité d’une impulsion RF

efficacité : I'impulsion doit transformer ’aimantation pour répondre a un besoin
formulé le plus souvent en termes d’angle de rotation. L’efficacité est estimée en

%
appliquant les équations de Bloch sans relaxation en présence du By calculé.

—_
robustesse : I'impulsion doit étre peu sensible aux inhomogénéités de By, (problémes

—
de "shim", effets de susceptibilité) ou de B; (inhomogénéités des antennes en émission,
surtout pour les antennes de surface). En effet, tous les spins du volume considéré
doivent répondre de maniére proche a I'impulsion.

durée : les impulsions doivent étre aussi bréves que possible afin de ne pas augmenter
trop les TE et TR, surtout dans les séquences nécessitant plusieurs impulsions par
TR comme la séquence "fast spin echo”. C’est moins important pour les impulsions
de suppression du volume externe (excitation puis suppression d’un signal indésirable)
puisqu’elles se placent avant ’excitation et n’augmentent donc pas le TE.

sélectivité : spectralement (séparation de deux espéces chimiques différentes) ou
spatialement (excitation d’un volume localisé), les impulsions doivent étre sélectives en
fréquence. Tl est possible de faire une analogie entre le profil temporel d’une impulsion
radiofréquence en TRM et la fonction de transfert fréquentielle d’un filtre linéaire. En
effet, en électronique, une fonction de transfert H(jw) est appliquée a un signal d’entrée
temporel et le signal de sortie est la transformée de Fourier du produit H(jw) x E(jw)
ol E(jw) est la transformée de Fourier du signal d’entrée. En IRM, les espaces temporels
et fréquentiels jouent des roles inverses : une impulsion de profil temporel, S(t), connu,
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est appliquée au systéme de spins, modifiant 'aimantation, définie dans le domaine
fréquentiel (M (w = ~.Gz.x)). Cette analogie permet aux concepteurs d’impulsions
de s’appuyer sur les recherches théoriques dans le domaine du filtrage linéaire. Les
principales caractéristiques du spectre fréquentiel d’une impulsion RF sont représentées
sur la figure B.1] : la bande passante et les bandes de transition sont définies par un
coefficient d’efficacité, par exemple 'intervalle [0.95Mj, 1.05M;| pour la bande passante
et les intervalles [0.0,0.05M,| pour les bandes de transition. La sélectivité est ensuite
définie comme le rapport des largeurs de la bande passante et des bandes de transition.

Allure de I’aimantation transverse
, ! | !

Oscillations / {\NM

Bande passante
0.8 ; :

06

Mx/Mo

04l : Bandes de transitions

— —t—

0.2

Bande affaiblie Bande affaiblie
-~ ] | e

-0.2

Position (ou fréquence d’encodage, unité arbitraire)

FiGg. B.1 Parameétres d’une impulsion radiofréquence : profil de sélection obtenu lorsqu’un
profil carré est souhaité. En effet, 'impulsion idéale correspondante serait une fonction
sinus cardinal apodisée de durée infinie. Ceci est impossible a4 réaliser, en raison du temps
limité disponible pour Uacquisition et du manque de précision de l’émetteur RF.

controle de la phase : 'aimantation macroscopique M est la résultante des moments
magnétiques de spin individuels, la maitrise des déphasages entre spins est donc indis-
pensable. Hors des périodes d’excitation, les déphasages sont modélisés par la relaxation
T2 mais lors de l'application d’une impulsion, les déphasages sont plus complexes.
Afin de controler la phase des spins, il est nécessaire de disposer de plus de degrés de
libertés que n’en permet la simple modulation d’amplitude de E; et la modulation de
fréquence est aussi utilisée. Il existe plusieurs types de modulation de fréquence (ou de
phase ce qui est équivalent). Les impulsions & phase linéaire sont utilisées, par exemple,
lorsqu’il est nécessaire de refocaliser 'aimantation par la suite (impulsion d’excitation).
Les impulsions a phase minimale sont plutot utilisées lorsqu’il est important de limiter
la perte de signal par déphasage. Pour les impulsions de saturation, ce probléme ne se
pose pas puisque I’aimantation transverse de la zone excitée est immédiatement déphasée.




Annexes 273

énergie déposée : dés qu’'une séquence IRM est utilisée chez I’homme, il est nécessaire

de controler le SAR, "Specific Absorption Rate” qui quantifie la puissance déposée par les

impulsions RF de la séquence. L’énergie d'une impulsion est proportionnelle & I'intégrale
H

du carré de 'amplitude de By pendant la durée d’application de I'impulsion, et, lorsque
plusieurs impulsions sont appliquées dans un méme TR, le SAR s’exprime comme :

énergies déposées par les impulsions RF )

SAR = 2

B.1
Tr de la séquence x poids du sujet (B-1)

Le SAR est limité & 2.0 Watt.kg—! pour les antennes corps entier et 3.2 Watt.kg~* pour
les antennes tétes ("FDA guidelines for magnetic resonance equipement safety”).

B.2 Notion d’adiabatisme

La "robustesse" d’une impulsion est un facteur de qualité trés important, et qui de-
vient méme de plus en plus essentiel au fur et & mesure que se développe 1’émission
radiofréquence avec des antennes de surfaces. En effet, ces antennes créent un champ
E{ important et localisé, mais trés inhomogéne. Afin de répondre & la demande d’exci-
tation robuste des spins, de nouvelles catégories d’impulsions ont été mises au point :
les impulsions composites dont dérivent les impulsions adiabatiques. Les impulsions com-
posites s’inspiraient de I’ancienne méthode d’excitation d’un systéme de spin en RMN,
qui consistait a faire varier le champ H; lentement, a §1> fixé, dans toute la gamme du
spectrométre, pour exciter chaque groupe de spins tour a tour quand sa fréquence de
résonance coincidait avec El) Actuellement en IRM, le champ ES reste fixe et El)(t)
posséde une gamme de fréquences située autour de la fréquence de résonance des pro-
tons de I'eau dans le champ §>0 considéré. La premiére idée, qui a donné naissance aux
impulsions composites, était de mettre a la suite plusieurs impulsions de sélection de
coupe, de fréquences (ou phases) différentes. Ensuite, avec 'amélioration des émetteurs,
se sont développées les impulsions adiabatiques modulées en phase (ou en fréquence), qui
permettent, si le critére d’adiabatisme est vérifié, de concevoir des impulsions de 90 ° et
180 ° trés peu sensibles aux inhomogénéités de ]_?1) [Tannus1997, [Shen1997, [Garwood2001].

Critére d’adiabatisme

La condition d’adiabatisme peut se résumer de la maniére suivante : 'orientation de
BTff) doit varier lentement par rapport au mouvement de précession de l'aimantation
macroscopique autour de BTf; Cette condition peut s’interpréter, comme en Thermo-
dynamique, comme une condition de quasi-stationnarité qui permet un transfert sans
pertes de I’énergie entre le champ magnétique et le milieu aimanté. Si elle est vérifiée,
les paramétres de précession (fréquence et angle moyen de I’aimantation par rapport a la
direction initiale du champ) varient lentement. Ainsi, au cours d’une impulsion adiaba-
tique, I'aimantation macroscopique suit la direction du champ ff’f Mathématiquement,
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le critére d’adiabatisme s’exprime de la maniére suivante, (notations de la figure [A.2)) :
— —
i) dans le référentiel tournant & wrp(t), 'angle entre B.ss et By est donné par :

1 .
) avec Aw = wy — wrp en radians

Aw(t)

a(t) = arctan(

e . ’ . - e— e— . _1
ii) la pulsation de précession de M autour de B,y vaut wye = 2m.7.|Bess| en radian.s

iii) le critére d’adiabatisme peut donc s’exprimer comme une comparaison entre vitesses
angulaires :

- do
|2.m.7.Begg| > ‘E} a tout instant de I'impulsion

De plus, 'angle d’excitation des spins situés dans la bande passante d’une impulsion
adiabatique est indépendant de 'amplitude de E a condition d’étre un multiple de
90 ° [Tannus1997] :

— pour une impulsion de 90", Aw final est nul : pour tous les spins du volume &
exciter BTff est aligné avec la direction de ?1 a la fin de I'impulsion quelle que soit
Iamplitude locale de E{,

— pour une impulsion de 180 °, |Aw final| > |B;| pour tous les spins du volume :
langle « est donc également indépendant de ’amplitude de E)

Cela semble un peu restrictif, mais les impulsions d’excitation a 90 “ et les impulsions
d’inversion sont parmi les plus utilisées. La refocalisation de ’aimantation dans un plan
peut aussi étre réalisée avec des impulsions adiabatiques. Néanmoins, cette opération
nécessite des impulsions adiabatiques plus complexes que pour une simple inversion de

I'aimantation longitudinale, comme par exemple les impulsions de type BIR ("B insen-
sitive rotation") [Tannus1997] ou BIREF [Ugurbil198§].

Est-il toujours nécessaire de respecter le critére d’adiabatisme ?

/ v
t/ L/'/ L g L/
D e b s ) )

~

o e Ay e

FiGg. B.2 Siles impulsions de suppression ne sont pas adiabatiques, plusieurs impulsions
successives sont nécessaires pour bien atténuer le signal. En a) : premier basculement de
Uaimantation longitudinale, en b) et c), Uangle d’excitation n’est pas rigoureusement égal
a 90 °, une composante longitudinale demeure malgré le déphasage de l’aimantation trans-
verse, en d) : second basculement de l'aimantation longitudinale résiduelle.
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Si le critere d’adiabadicité n’est pas respecté en présence d’inhomogénéités de ?0
ou Ei, I’angle d’excitation ne sera pas uniforme dans le volume excité. Dans le cas
des impulsions de suppression de volume externe, il est difficile de respecter le critére
d’adiabatisme tout en ayant des exigences importante de sélectivité. Les impulsions de
suppression sont donc répétées plusieurs fois, entrecoupées de gradients qui déphasent la
composante transverse de I'aimantation, comme illustré & la figure [B.2]

B.3 Les grandes familles d’impulsions

La conception d’impulsions répondant a un besoin précis se base toujours sur
la résolution des équations de Bloch sans relaxation puisque la durée d’application
de l'impulsion (quelques millisecondes) est courte devant les T1 et T2 des tissus
biologiques (voir [A.1)). Dans le référentiel tournant a o, avec Aw = wy — w 'écart
a la résonance, les équations de Bloch sans relaxation s’expriment de la maniére suivante :

dM,

( 7 ) = AwMy, (B.2)

(d-];yl) = —AwM, + B M., (B.3)
dM,

(“2) = —BiMy (B.4)

Imagerie par Résonance | Optique Cohérente
Magnétique
Niveaunx d'energie

Niveaux d'energie
& de l'atome

des spins

~0 B w
Bo laser

impulgion RF

-

Fic. B.3 Analogie entre 'excitation de spins en IRM par une impulsion radiofréquence
et l'inversion de population d’atomes par un faisceau laser

Ces équations sont les mémes que celles décrivant 'inversion de population d’un atome
possédant deux niveaux d’énergie par un laser a fréquence variable. Dans ce cas, %wg est
la différence d’énergie entre les deux niveaux atomiques et w est la fréquence du laser.

M, et M, sont interprétées comme les composantes du dipole atomique en phase et en
quadrature avec le rayon laser excitateur (qui joue le role du champ E{) M., représente
la proportion d’atomes dans le niveau bas en énergie, c’est a dire (1 — efficacité) de
I'inversion de population réalisée. Ainsi, 'analogie est compléte puisqu’a I'instant initial
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M, =1, tous les atomes sont dans le niveau bas, et M, = M,, = 0, aucune composante
n’est en phase avec le laser excitateur. A la fin de I'excitation, si I'impulsion d’inversion
est parfaite, M, = 0, I'inversion de population est bien réalisée. Cette analogie, résumée
sur la figure [B.3] explique le grand nombre de publications concernants a la fois la RMN
et 'optique cohérente [Silver1985].

La méthode de conception des impulsions radiofréquences par transformation de Fourier
du profil d’aimantation souhaité est la plus simple mais ne donne des résultats exacts que
pour des angles d’excitation faibles (inférieurs & 30 “ environ). En effet, les équations de
Bloch sont non-linéaires et les impulsions obtenues par cette méthode créent des profils
d’excitation inhomogénes aux grands angles d’excitation |[Lurie1985]. Ainsi, pour obtenir
des profils d’impulsion de bonne qualité, deux types de résolutions des équations de Bloch
ont été proposées, donnant lieu a deux familles d’impulsions :

— résolution analytique : recherche d’une fonction mathématique qui vérifie I’équation
de Bloch et ajustement de ses paramétres a la transformation de 'aimantation
souhaitée,

— résolution numérique : utilisation d’'un algorithme de minimisation ou de type pro-
bléme inverse, 'impulsion obtenue n’étant pas forcément une fonction analytique.

Les solutions analytiques

La premiére solution analytique proposée pour les équations de Bloch est la solution
de McCall et Hahn, dite de "self induced transparency” qui est de la forme :

Bl(t)] = ésech[t _Tto] (B.5)
et
Aw(t) = Cte (B.6)

avec sech(x) = #x) Cette impulsion est qualifiée de "transparente” parce qu’elle fait

effectuer aux spins une rotation de 27 et laisse donc les atomes dans leur état initial.
L’intérét pour 'optique est que I'impulsion sort non atténuée du milieu puisque celui-ci
est dans le méme état d’énergie qu’avant le passage de la lumiére. D’autres ont ensuite
généralisé cette solution en cherchant des impulsions modulées en fréquence [Hioe1984,
sous la forme : 1

|§1)(t)| = —sech[t fo

T T

} (B.7)

et
t—to

Aw(t) = (Ko + Ki.tanh| D (B.8)

En faisant les transformations adéquates, le systéme se met sous la forme d’une
équation hypergéométrique bien connue, ce qui permet d’adapter les coefficients aux
caractéristiques souhaitées pour I'impulsion [Hioe1984, [Silver1985|. La solution la plus
connue de ’équation hypergéométrique est 'impulsion hyperbolique sécante symétrique
dont 'amplitude et la fréquence sont représentées en et et qui est adiabatique.
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Fic. B.4 Modulation d’amplitude de l'impulsion hyperbolique sécante

Fic. B.5  Modulation de fréquence de l'impulsion hyperbolique sécante

Le probléme de l'inversion d’un spin, décrit jusqu’ici en mécanique classique, peut
étre décrit et résolu en mécanique quantique comme un systéme a deux niveaux (les deux
états de spin) soumis & un potentiel d’interaction dépendant du temps (I'impulsion radio-

fréquence d’amplitude variable §1> (t)). Cette interprétation conduit aux mémes résultats
que l'interprétation classique, ce qui valide cette derniére, mais, apporte, en plus, une des-
cription en termes de probabilité de transition, plus proche de la réalité [Bambinil981].
La résolution des équations de Bloch a aussi été facilitée par I'utilisation des spineurs
|[Barratt1989| développés par Dirac, des outils mathématiques permettant la réécriture
des équations comportant des termes de rotation. En effet, le vecteur aimantation (ou le
spin d’une particule unique) est habituellement représenté par un vecteur a trois compo-
santes selon les trois directions de I’espace (m,(t), my(t), m.(t)) subissant des rotations
elles-mémes décrites par des matrices (3 x 3). Le formalisme des spineurs permet de
décrire I’évolution de ces objets dans un espace de dimension 2. Le spin n’est alors plus
représenté par un vecteur mais par une matrice (2 x 2) d’expression :

( m,(t) my(t) + imy(t) )
my(t) — imy,(t) —m,(t)

qui peut s’exprimer comme une combinaison linéaire des trois matrices de Pauly. Par
ailleurs, toute rotation de ’espace a trois dimensions peut s’écrire comme une matrice
de rotation du groupe SU2 de la forme suivante :

(57
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« et 3 sont deux nombres complexes tels que, |a|* +|3]* = 1, et directement reliés aux
caractéristiques de la rotation : angle et direction de I'axe de la rotation. La rotation est
donc en réalité décrite entiérement par le couple (a,3), aussi appelé spineur. Ce forma-
lisme permet la résolution rapide des équations de Bloch dans des cas particuliers, mais
conduit aux mémes solutions qu’une résolution analytique directe [Barratt1989).

Une autre approche analytique inspirée par la mécanique quantique repose sur une ma-
trice dite de dispersion qui modélise la dispersion d’une fonction d’onde par un potentiel
quantique, et relie donc les ondes transmises et réfléchies a 'onde incidente. I.’analogie
peut étre faite entre le potentiel quantique et une impulsion radiofréquence appliquée
a un systéme de spins, lui-méme analogue a la fonction d’onde incidente [Rourkel992].
Partant de la modification du systéme de spins souhaitée, 'inversion de la matrice de
dispersion permet de trouver la forme du potentiel (ou de I'impulsion) qui réalise cette
modification. Cette méthode de résolution permet d’obtenir des impulsions refocalisées,
rendant inutile ’application d’un gradient de rephasage de ’aimantation lorsque ces
impulsions réalisent I'excitation sélective d’une coupe.

Les solutions numériques

Les solutions utilisant un algorithme de probléme inverse sont de plusieurs types.
Une approche possible se base sur 'impulsion donnée en premiére approximation par
I’analyse de Fourier, paramétrise la fonction obtenue ainsi qu'une fonction d’apodisation
qui corrige les erreurs dues a la durée finie de I'impulsion. Ensuite, une fonction de coft
est construite afin de favoriser un ou plusieurs caractéristiques de I'impulsion & réaliser
(homogénéité de I'angle d’excitation, énergie déposée minimale, critére de sélectivité...)
en comparant ’aimantation souhaitée et celle obtenue par simulation des équations de
Bloch. L’algorithme explore ensuite une gamme de paraméres, jusqu’a trouver la solu-
tion optimale [Lurie1985]. Une variante de cette approche utilise un algorithme itératif
partant aussi de la solution de Fourier, et optimisant 'impulsion sous contrainte d’une
fonction de coiit et d’un multiplicateur de Lagrange, dans le cadre de la théorie de la
commande optimale [Conolly1986, [Ulloa2004]. L’inconvénient de ces approches est la
nécessité de fixer une aimantation a atteindre et de construire un critére d’adéquation
entre almantation idéale et aimantation obtenue, 'une aimantation finale pouvant se
révéler impossible a atteindre ou nécessiter une énergie infinie. Par ailleurs, les méthodes
d’optimisation sont trés coiiteuses en temps de calcul. Une autre approche permet la réa-
lisation d’une excitation sélective de trés bonne qualité en appliquant deux impulsions :
la seconde est 'impulsion obtenue par analyse de Fourier pour répondre au probléme
posé et la premiére est 'impulsion qui met le systéme dans une configuration telle que
la seconde équation conduit a I'aimantation finale. Cette configuration est obtenue par
inversion numérique des équations de Bloch, et la premiére impulsion, souvent d’angle
d’excitation faible, est obtenue par analyse de Fourier [Nishimural985)]. I.’inconvénient
de cette approche est la durée importante de 'impulsion composée obtenue.

Une approche originale utilisant le formalisme des spineurs dans un algorithme de pro-
bléme inverse a été proposée simultanément par P. Le Roux et M. Shinnar en 1988, c¢’est
Palgorithme SLR, "Shinnar-Le Roux", qui fait I'objet du chapitre suivant.
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B.4 L’algorithme Shinnar-Le Roux

L’algorithme Shinnar-Leroux permet de concevoir une impulsion ayant des caracté-
ristiques bien précises : sélectivité, bande passante..., impulsion en réalité composée de
nombreuses rotations élémentaires [LeRoux2006]. Ces impulsions, constantes par mor-
ceaux temporellement, sont bien adaptées aux générateurs d’impulsions RF qui émettent
des impulsions discrétisées. De plus, pour simplifier la composition de ces multiples ro-
tations, I'algorithme utilise le formalisme des spineurs, présenté au chapitre précédent.

Calcul de l’effet d’une série d’impulsions : algorithme direct

L’impulsion radiofréquence constante par morceaux peut étre approximée par une
suite d’empulsions dures, impulsions trés courtes mais de méme intégrale temporelle
que le segment qu’elles remplacent. Cette approximation simplifie la modélisation des
phénomeénes de rotation en remplacant chaque palier par une impulsion infiniment courte,
provoquant une rotation du systéme de spins, et une période de précession libre pendant
laquelle I'influence du champ El) est nulle. Dans ce modéle, la rotation () associée a une
impulsion comportant n segments peut donc se mettre sous la forme [LeRoux2006| :

—

ol les (Q; représentent les rotations sous l'effet des impulsions de By et les ()., les périodes
—

de précessions libres autour de By. Les formes générales de ces matrices sont les suivantes

C; =5 (Zz 0 \ . .
[Pauly1991] : Q; = <Si c, ) et Q. = ( 0 Zé) avec les paramétres suivants :
At
Ci = COS(W.’BLA.7> (BlO)
. At
S; = i.ez"”g(Bl’i)sm(?|BLZ-].7) (B.11)
7 — eiﬁ‘Gz.At (B12)

avec At égal au pas temporel entre deux impulsions dures, et G, le gradient de
champ magnétique appliqué pour la sélection de coupe.

Cette notation récursive permet d’écrire une relation de récurrence entre les («,, 3,)
et les (av,—1, Bn_1), qui décrivent la rotation globale aprés n ou n-1 rotations élémentaires.
Cette relation de récurrence ne dépend que des C; et S; connus, et de Z, fonction de la
position du spin dans le gradient de champ magnétique. Il est ensuite assez rapide de
calculer 'effet des N rotations sur le systéme de spins, puisque cela revient a calculer les
polynomes ay et By a coefficients constants et ayant pour inconnue Z. Les polynomes
Ay = Z%.ay et By = Z7 .8y sont d’ordre N-1 en Z~!. Clest lalgorithme SLR direct,
qui permet le calcul rapide de l'effet d'une impulsion radiofréquence sur un systéme de
spins.
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Calcul d’une série d’impulsions pour une rotation globale donnée :
algorithme inverse

Pour la conception d’impulsions radiofréquences de bonne qualité, la question qui se
pose a présent est : étant donné un profil d’aimantation idéal, représenté par deux poly-
nomes, Ay et By, est-il possible de générer un train de rotations élémentaires menant a
ces deux polynomes? Shinnar et Le Roux ont montré que si [Ax(Z)|> + |By(2)|* =1,
pour tout complexe Z de norme 1, alors Ay et By représentent bien une rotation a toutes
les positions possibles dans le systéme de spins. Il est donc possible de générer le train
d’impulsion menant & Ay et By et l'inversion des équations du paragraphe précédent
donne, de maniére unique, les caractéristiques des rotations élémentaires du train d’im-
pulsions. C’est I'algorithme SLR inverse. La conception d’une impulsion radiofréquence
repose donc sur le choix des polynomes Ay et By, qui ne peuvent pas étre choisis sé-
parément a cause de la contrainte ci-dessus et doivent répondre au probléme posé, sans
conduire a des trains d’impulsions solutions trop longs, ou trop énergétiques. Shinnar
et Le Roux ont montré que, connaissant By, seule la phase de Ay reste a détermi-
ner d’aprés la relation précédente et que celle-ci doit étre minimale afin que I'impulsion
dépose le moins dénergie possible. Ensuite, en utilisant I’analogie dé¢ja décrite dans ce
chapitre, des procédures existent (en partiulier 'algorithme de Parks-Mc Clellan pour
les filtres & réponse impulsionnelle finie, dans le cas ot une impulsion a phase linéaire
est nécessaire) pour calculer complétement By en spécifiant la bande passante, la bande
atténuée et les niveaux d’ondulations autorisées dans chacune des bandes. Des exemples
de conception d’impulsions SLR sont détaillés dans [Pauly1991]. Le temps de calcul de
'algorithme SLR inverse est assez court (quelques secondes) et pourrait étre utilisé de
maniére itérative, néanmoins, il est plus intéressant de se baser sur les relations connues
entre les paramétres des filtres afin de faire directement les bons choix de conception,
comme illustré dans [Pauly1991].

B.5 Les impulsions spectro-spatiales

Une impulsion spectro-spatiale est une impulsion sélective selon deux dimensions
au moins : une (ou plusieurs) dimension spatiale(s) et la dimension spectrale. Elle
présente les avantages de permettre 'acquisition de différentes composantes spectrales
dans une méme séquence, puisqu’une seule composante est excitée a chaque fois et de
permettre ’acquisition multi-coupes puisqu’une seule coupe est excitée a chaque fois. La
conception d’'une impulsion spectro-spatiale s’appuie sur I'interprétation de I’excitation
multi-dimensionnelle & petits angles en termes de parcours dans le plan de Fourier. Ce
formalisme est décrit dans le premier paragraphe de ce chapitre et le second paragraphe
décrit 'adaptation de ce formalisme & la conception d’impulsions spectro-spatiales.

Les principales applications de ce type d’impulsions sont [Meyer1990] :
— la suppression du signal des protons des lipides (graisses) pour éviter les artéfacts
de décalage chimique, dans les séquences EPI conventionnelles ou spirales,
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— l'acquisition alterative d’images de I'eau et de la graisse pour ’étude de certaines
pathologies,
— la suppression du signal de ’eau en imagerie spectroscopique.

Une des méthodes alternatives a 'utilisation d’impulsions spectrospatiales consiste
a présaturer la composante spectrale parasite avant Iexcitation (méthode "Fat Sat").
Il s’agit donc d’enchainer : une excitation a 90 ° sélective spectralement sans gradient
de champ magnétique qui bascule 'aimantation parasite dans le plan transverse, puis
des gradients déphaseurs qui détruisent cette aimantation transverse, et enfin une im-
pulsion sélective spatialement en présence d’un gradient de sélection pour I'excitation
du signal utile (avant la repousse de 'aimantation longitudinale du signal parasite)
|[Rosenfeld1997, [Haacke1999). Le principal inconvénient de cette méthode, en plus de

sa durée importante, est la sensibilité aux inhomogénéités de ES : la premiére impulsion
risque par endroits d’exciter sélectivement le signal utile plutot que le signal parasite. Par
ailleurs, le nombre de coupe qu’il est possible d’acquérir dans un TR est limité, en raison
de la durée et de I'énergie ajoutées par la deuxiéme impulsion radiofréquence. D’autres
méthodes permettent aussi de supprimer une composante spectrale particuliére sans étre
trop sensibles aux inhomogénéités de By, comme la séquence d’inversion-récupération
avec un temps d’inversion adapté au T1 du tissus parasite [Haacke1999|.

Excitation multidimensionnelle

L’interprétation de l'excitation sélective a petit angle en termes de parcours dans
le plan de Fourier, [Pauly1989|, est trés utile pour la conception d’impulsions multi-
dimensionnelles. En effet, dans 'approximation des petits angles d’excitation, et dans
le cas d'un gradient de sélection, selon une dimension et non constant dans le temps,
I'aimantation transverse s’exprime comme [Pauly2004] :

Moy (7, T) = i.Mo(7) / ' T?((;)‘ .e"ﬁ“).\?(t)\.dt (B.13)
0 t

avec ?(t) = 7.5}(t).t et G(t) I'évolution temporelle du gradient de sélection de coupe.
Cette trajectoire doit étre construite de maniére a échantillonner le plan de Fourier uni-
formément. Une fois que la trajectoire 6(75) est fixée, le rapport li;% est calculé comme
la transformée de Fourier du profil désiré pour 'aimantation, la seule différence avec la
situation a gradient constant est la pondération par 'amplitude du gradient. A partir de
la, 'impulsion radiofréquence et le chronogramme du gradient peuvent étre déterminés.
L’expression [B.13| et la méthode de conception peuvent étre généralisées a plusieurs di-
mensions spatiales, comme illustré a la figure [B.6] Ces impulsions multidimensionnelles
spatialement sont souvent utilisées pour limiter le volume d’excitation, dans des appli-
cations telles que I'étude des flux sanguins dans un vaisseau particulier (MR-Doppler),
I’étude des mouvements cardiaques a haute résolution temporelle, I'imagerie cérébrale

a champ de vue réduit [Rieseberg2002|, et 'excitation en utilisant plusieurs antennes
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a)

RF

Fic. B.6 Ezcitation multidimensionnelle & partir d’une trajectoire spirale. En a) : mo-
dulation d’amplitude de Uimpulsion radiofréquence, en b) : chronogramme des gradients
selon e, et aj pendant Uezcitation, en c¢) : parcours dans l’espace de Fourier pondéré par
Uamplitude de l'impulsion radiofréquence, en d) profil d’excitation obtenu, cette impulsion
excite un cyclindre d’aze e,. D’aprés [Pauly200]).

émettrices en paralléle [Katscher2003]. Des artéfacts peuvent apparaitre en cas de sous-
_)

échantillonnage du plan de Fourier, ou d’inhomogénéités de By importantes, comme lors
de T'acquisition. De plus, il est difficile de prendre en compte ’énergie déposée par une
impulsion multi-dimensionnelle au moment de sa conception. Pour toutes ces raisons, une
approche itérative de la conception d’impulsions multidimensionnelles & petits angles a
été proposée, [Yip2005], qui s’inspire des méthodes numériques évoquées en : opti-
misation sous contrainte d’une fonction de cott liée & ’énergie de I'impulsion et d’une
fonction d’erreur liée a 1’écart entre le profil idéal et le profil obtenu a chaque étape.
L’originalité de cette démarche repose sur I'application de ces méthodes d’optimisation
numeérique a la résolution des équations de Bloch dans un domaine ou elles sont quasi-
ment linéaires, et sur la pondération spatiale de la fonction d’erreur selon 'intérét relatif
des différentes régions de 'images : pondération maximale dans la région d’intérét et
pondération minimale a 'extérieur.
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Adaptation au cas d’une impulsion spectro-spatiale

[’adaptation de la théorie de la sélection multidimensionnelle au cas des impulsions
spectrospatiales est bien détaillée dans [Meyer1990]. La premiére étape consiste a faire le
choix des axes selon lesquels la sélection doit s’opérer. Le parcours de I'axe spatial sera
déterminé comme précédemment par 'application d’'un gradient de champ magnétique,
selon ’équation :

k.(t) = —R/T G.(s)ds (B.14)

dans I'expression [B.13| Contrairement aux expressions utilisées pour 'acquisition, 1'inté-
gration du parcours de gradient a lieu entre 'instant t considéré et la fin de I'impulsion
radiofréquence. En effet, dans 'approximation des petits angles d’excitations, il est sup-
posé que chaque composante de 'aimantation bascule & un instant précis et que ’aiman-
tation basculée subit uniquement le déphasage correspondant a l'intégrale du gradient
entre l'instant de son basculement et la fin de 'impulsion. La constante R permet de
fixer I'unité choisie pour 'axe. La sélection spectrale, elle, a lieu selon I'axe temporel
réel, selon I’équation :

ko(t) =t —T. (B.15)

étant donné que la sélection spectrale ne peut avoir lieu que selon ’axe naturel des
temps. A partir de ces équations, 'aimantation transverse a la fin de l'impulsion

spectrospatiale, M,,(z,w) peut étre exprimée en fonction de laimantation initiale

(Mo(z,w)), de la transformation de Fourier inverse du rapport [2:&.

e w(t)
trajectoire selon la direction spectrale, et de la transformation de Fourier inverse du

rapport l_,»f% qui décrit la trajectoire selon la direction spatiale, ainsi que des termes
i o (t

liés & Péchantillonage (expression (24) dans |[Meyer1990]). Cette expression permet de
décrire la conception pratique d’une impulsion spectrospatiale.

qui décrit la

Tout d’abord, le choix de la forme du gradient de sélection spatiale repose sur un
argument simple : en présence d’un gradient de sélection de coupe conventionel, le dé-
calage chimique d’une des composantes se transforme en décalage spatial , de
plus, toute impulsion radiofréquence de durée assez longue sera sélective spectralement
si aucun gradient n’est appliqué. Par conséquent, 'aire du gradient de sélection doit étre
nulle a la fin de 'impulsion, ce qui oriente vers le choix d’un gradient sinusoidal comme
dans [Meyer1990] ou d’un gradient bipolaire dont I'intégrale s’annule entre chaque pé-
riode d’application de 'impulsion radiofréquence, comme conseillé dans [LeRoux2006].
La seconde étape consiste a positionner les fréquences des composantes spectrales utile
et parasite par rapport au profil spectral de 'impulsion a concevoir, afin d’optimiser la
sélection spectrale. Dans [LeRoux2006], la sélection spectrale est réalisée par un filtre
passe-bande, centré sur la fréquence utile alors que dans [Meyer1990| le profil choisi est
gaussien. Dans les deux cas, le filtre choisi présente une bonne sélectivité, en revanche, la
nécessité de sous-échantillonner selon ’axe spectral conduit a un repliement de spectre. Il
est donc important de positionner la composante utile au centre du filtre et la composante
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Profil de la sélection spectrale

A
1 GRAISSE
EAU ‘

bande bande
de passante
transition

-y

FiGg. B.7 Conception d’une impulsion spectro-spatiale : positionnement des pics spectraus
d’eau et de graisse. Le profil spectral de l'impulsion radiofréquence, ainsi que le premier
repliement et les positions idéales des pics d’eau (signal utile) et de graisse (signal parasite)
sont représentés.

parasite au niveau de la fréquence de Nyquist (la moitié de la fréquence d’échantillon-
nage), afin que le pic parasite soit excité de maniére minimale a la fois par 'impulsion
et par son premier repliement, comme illustré a la figure [B.7] La fréquence de répétition
des impulsions radiofréquences est donc fixée égale & deux fois la valeur fréquentielle du
décalage chimique. Cette égalité impose une limitation sur ’épaisseur de coupe minimale
possible, étant donné que le temps pouvant étre consacré au gradient de sélection est
limité.

Le choix du profil de sélection de coupe est déterminé ensuite par la forme de 'impulsion
répétée, ce profil peut-étre déterminé par analyse de Fourier si les angles sont petits ou
par les méthodes d’optimisation décrites en[B.3]et[B.4l Le nombre de répétitions du motif
de I'impulsion et donc la durée totale de I'impulsion est déterminée de maniére & ce que
la bande de transition du filtre passe-bande soit beaucoup plus fine que la différence de
fréquence entre la composante utile et la composante parasite. Une bande de transition
étroite permet une meilleure robustesse de la sélection spectrale aux inhomogénéités de
Eg). La durée totale de I'impulsion est néanmoins limitée puisque que cette durée contri-
bue & allonger TE et TR et a accroitre les effets de la décroissance T2 (ou T2*) (voir
. L’amplitude du gradient est calculée afin de sélectionner I’épaisseur de coupe pres-
crite. Un autre avantage de la sélection spectrospatiale est la faible valeur des moments
des impulsions de gradients (puisque ces impulsions sont immédiatement refocalisées),
ce qui minimise les artéfacts vasculaires sur la sélection de coupe [Gaol994].



Annexe C

Analyses statistiques univariées en
IRM fonctionnelle cérébrale

C.1 Inférence statistique

Principe

L’ inférence statistique regroupe les méthodes permettant de prendre des décisions
dans les situations ou ’ensemble des informations n’est pas disponible. C’est le cas en
particulier dans les sciences de la vie, puisque 'importante variabilité inter-individuelle
rend difficile la détermination de lois générales a partir d’un échantillon d’une popula-
tion. L’inférence statistique permet d’extraire des lois générales et de déterminer leur
degré de validité, en fonction des paramétres de I'expérience menée sur I’échantillon.
L’inférence statistique repose sur la définition d’une d’hypothése statistique, appelée
hypothése nulle concernant la distribution de certaines variables dans la population
globale. Cette hypothése est supposée vraie pour la population et les propriétés statis-
tiques (moyenne, écart-type...) des variables considérées dans ’échantillon testé en sont
déduites. Des tests statistiques sont ensuite effectués pour comparer les résultats réels
et les résultats supposés dans I’échantillon, dans le cas ou ’hypothése nulle est vérifiée.
Ces tests permettent de calculer la probabilité de rejeter 'hypothése alors qu’elle est
vérifiee dans toute la population (erreur de premiére espéce ou "faur positifs"), et la
probabilité d’accepter 'hypothése alors qu’elle est erronée (erreur de seconde espéce ou
"fauz négatif”). L'erreur de premiére espéce, généralement notée «, est aussi appelée
seuil de signification du test. Les tests d’hypothése visent généralement a rejeter une
hypothése nulle contraire au résultat attendu, c’est donc 'erreur de premiére espéce qui
est la plus fréquemment donnée.

Tests d’hypothése

Le choix d’un test d’hypothése dépend de la question posée, mais aussi de la forme
de la distribution statistique des variables d’intérét dans I’échantillon. Si I’échantillon est
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important (de taille supérieure a 30 environ), et sélectionné aléatoirement, la distribution
des variables peut étre supposée normale. Dans ce cas, un test 7 est appliqué. Dans le
cas de petits échantillons, les tests T (de Student) et tests F' (de Fisher) sont plus exacts.

Dans le cadre d’un test Z, faisons I’hypothése qu’une variable X suit une loi normale
de moyenne px et d’écart type ox dans un échantillon, ce qui devrait étre le cas si cette
hypothése est vérifiee dans toute la population (hypothése nulle, Hy). Dans ce cas, la
variable centrée réduite (z = X;“X) suit une loi normale centrée en 0 et d’écart-type 1,
dont la distribution statistique est tabulée. Selon les tables, si I’hypothése nulle est vraie,
la variable z de I’échantillon a 95% de chance de se trouver dans l'intervalle [-1.96,1.96].
Par conséquent, si le seuil de signification du test d’hypothése est fixé a 5%, deux cas
peuvent se produire :

— les valeurs de pux et ox mesurée dans I’échantillon correspondent & une valeur de

z appartenant a l'intervalle [-1.96,1.96|, Hy ne peut pas étre rejetée,
— la valeur de z calculée est supérieure a 1.96 ou inférieure a -1.96, H, est rejetée
avec un seuil de signification de 5%.

C.2 Application & PIRMf

En TRM{, un test d’hypothése est réalisé au niveau de chaque voxel, les différentes va-
leurs prises par le signal IRM au cours de la série fonctionnelle représentant 1’échantillon
testé. Le nombre de degrés de liberté, généralement noté v, d'une statistique est défini
comme le nombre d’observations indépendantes a 'intérieur de ’échantillon, c’est a dire
le nombre de TR (a condition que 'auto-corrélation soit corrigée, voir duquel on
retranche le nombre de paramétres a estimer a partir des observations, c’est a dire le
rang de la matrice expérimentale (voir [1.3.3).

Test T

En IRMf, leffet d’une condition par rapport & une autre est estimé par un test
T (de Student). Un contraste adapté a la comparaison doit d’abord étre défini. Un
contraste est un vecteur, ¢, comprenant les poids attribués aux différentes conditions
dans la comparaison. La statistique correspondant a ce contraste, au niveau du voxel k,
est ensuite calculée par 'expression suivante :

cTﬁA""
o (T k)

si I'hypothése nulle Hy : ¢ZF = 0 est testée. o(cTf) est Pécart-type de ¢T3 calculé a
partir des données temporelles. Si ’hypothése Hy est vraie, la statistique calculée suit une
distribution de Student, tabulée pour chaque valeur du nombre de degrés de liberté v. Le
niveau de significativité est fixé et le test d’hypothése a lieu comme décrit au paragraphe
précédent. Si ’hypothése H, porte sur la supériorité, ou l'infériorité, de la réponse a

th =

v

(C.1)
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une condition par rapport & une autre, la distribution de Student unilatérale est utilisée,
si 'hypothése H, porte plus généralement sur la différence entre deux conditions, la
distribution de Student bilatérale, illustrée en est utilisée. Aux grands nombres de
degrés de libertés, la distribution de Student se rapproche de la distribution normale.

¥}

ddl

b

Fic. C.1  Distribution de Student bilatérale. Le tableau donne pour différentes valeurs du
nombre de degrés de liberté, les valeurs du score t ayant la probabilité o d’étre dépassées
dans un test bilatéral. Exemple : avec § degrés de liberté, P(|T| > 2.571) = 0.05. D’aprés
http ://piaget.psycho.univ-pariss.fr/Enseignements/ADP1/ADP1.htm.

Test F

Le test de Fisher, ou test F, permet d’estimer ’effet de plusieurs régresseurs simul-
tanément, par rapport a une hypothése nulle dans laquelle V'effet de tous les régresseurs
sur le signal est nul. Ceci ne peut pas étre réalisé avec un test T, qui donne un résultat
négatif si I'un des régresseurs n’a aucun effet. Le test F permet aussi de quantifier 'amé-
lioration apportée par la modélisation des données par une matrice expérimentale (2)
comportant k + g régresseurs par rapport a une matrice (1) comportant k régresseurs,
afin de déterminer quel modéle représente le mieux les données. Dans ce cas, le rapport
ng,n—g—k: est calculé dans le voxel & :

RSS1—RSS2

k
Fon—g-r = @ (C.2)

n—k—g
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ou RSS; et RSSy sont les carrés des résidus dans les deux modéles, et n le nombre
d’échantillons de données disponibles. Ce rapport suit une distribution de Fisher de
degrés de liberté g et n — g — k. L’hypothése nulle (aucune amélioration n’est apportée
par la matrice 2) est rejetée si le rapport F calculé est supérieur au Fj.,; correspondant
au taux de "faux positifs" choisi.

Correction pour les comparaisons multiples

En IRMf, le choix du seuil de significativité est rendu délicat par le grand nombre
de tests réalisés. Ce nombre étant de 'ordre de 40000, si le seuil de significativité d’un
test statistique est fixé a 5%, 2000 voxels seront considérés comme activés, uniquement
de par la forme de la distribution statistique dans I’hypothése nulle. Le seuil doit donc
étre réhaussé en prenant en compte le nombre de tests indépendants réalisés.

La correction de Bonferroni permet de fixer le bon seuil dans le cas ou tous les
voxels testés sont indépendants : si les n voxels testés ont une probabilité o d’étre
détectés comme activés, la probabilité qu’aucun voxel ne soit détecté est égale a
(1 — )™ et la probabilité qu'un voxel au moins soit détecté dans toute I'image vaut

PFWE =1 — (1 — )" soit, comme « est petit, PPV = n.a. Par conséquent, le seuil de
PFWE

significativité individuel o doit étre fixé a la valeur afin d’avoir une probabilité
PFWE d’observer un voxel activé dans Iensemble des voxels testés. Ainsi, a est le seuil
de significativité individuel et Ppy g le seuil de corrigé pour les comparaisons multiples.
Néanmoins, la correction de Bonferroni fixe en général un seuil trop sévére, en raison
de la corrélation spatiale qui existe entre les différents voxels, qui réduit le nombre de
tests réellement indépendants. Une autre estimation du niveau de significativité corrigé,
estimée dans le cadre du modéle des champs aléatoires gaussiens en prenant en compte
les corrélations spatiales est donc utilisée le plus souvent.

Une carte statistique est une bonne approximation d’un champ aléatoire gaussien si :

— la distribution statistique sous-jacente du bruit résiduel (€) est normale,

— le signal est continu et sa fonction d’autocorrélation est deux fois différentiable.

Ces conditions sont réalisées en général si le modéle linéaire général a été bien construit,
et si un lissage spatial suffisant a été appliqué. Dans ce cadre, le nombre de tests réelle-
ment indépendants peut étre estimé et un seuil de significativité individuel est calculé,
généralement moins sévére que celui de Bonferroni, rendant les tests moins conservatifs.
Si le seuil calculé par cette seconde méthode est plus élevé que celui de la correction
de Bonferroni, c¢’est que les données ne vérifient pas les propriétés des champs aléatoires
gaussiens, dans ce cas, le seuil issu de la correction de Bonferroni est conservé.
Se placer dans le cadre des champs aléatoires gaussiens permet de réaliser d’autres
tests statistiques a des échelles plus importantes que le voxel, concernant par exemple
le nombre de voxels contenus en moyenne dans les "clusters” ou méme le nombre de
"clusters”. Un cluster est un groupe de voxels activés anatomiquement connectés. Les
résultats d’une analyse IRMf sont généralement interprétés a I’échelle des "clusters”; car
ils signalent la présence d’une zone de cortex activée par la stimulation et sont beaucoup
plus difficilement dus au hasard que les voxels isolés.
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TITRE Imagerie par Résonance Magnétique & haute résolution temporelle : Développement
d’une méthode d’acquisition paralléle tridimensionnelle pour I'imagerie fonctionnelle cérébrale.

RESUME La séquence d’Imagerie Echo Planaire est largement utilisée pour 'acquisition
des séries temporelles d’images nécessaires aux études d’imagerie fonctionnelle cérébrale. Cette
séquence permet d’acquérir une trentaine de coupes couvrant le cerveau entier, avec une réso-
lution spatiale de 2 & 4 mm et une résolution temporelle de 1 & 2 s. Elle est donc bien adaptée
& l'analyse exploratoire des aires cérébrales activées, mais ne permet pas d’étudier précisément
la. dynamique temporelle de I’activation. Par ailleurs, une interpolation temporelle des données
est nécessaire pour tenir compte des délais inter-coupes et ’acquisition 2D est source d’artéfacts
d’origine vasculaire, en particulier & bas champs magnétiques. Afin d’améliorer ’estimation de
la réponse cérébrale, cette thése a eu pour objet le développement d’une séquence d’acquisi-
tion 3D a haute résolution temporelle, & 1.5T. Pour cela, la séquence d’Imagerie Echo Volume
(EVI) a été combinée avec 'utilisation de 'imagerie paralléle et 'acquisition de champs de vue
réduits. L’EVI permet ’acquisition d’un volume de ’espace de Fourier aprés une unique impul-
sion d’excitation, mais requiert des trains d’échos trés longs. L’imagerie paralléle et la réduction
des champs de vue permettent de réduire la durée des trains d’échos et de réaliser ’acquisi-
tion d’un volume de cerveau, avec peu de distorsions géométriques et de pertes de signal, en
200 ms. Tous les paramétres d’acquisition ont été optimisés afin de maximiser le rapport signal
sur bruit de 'EVI localisé paralléle et de pouvoir détecter les activations cérébrales de maniére
robuste. La détection des activations cérébrales a été mise en évidence avec des paradigmes de
stimulation visuels et auditifs, et des fonctions de réponses hémodynamiques & haute résolution
temporelle ont pu étre extraites. Afin d’améliorer le rapport signal sur bruit, les inversions ma-
tricielles nécessaires a la reconstruction paralléle ont été régularisées et l'influence du niveau de
régularisation sur la détection des activations a été étudiée. Finalement, quelques applications
potentielles de EVI paralléle ont été expérimentées, telles que I’étude des non-stationnarités
de la réponse BOLD.
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TITLE High temporal resolution Magnetic Resonance Imaging : Development of a parallel
tridimensional acquisition method for functional neuroimaging.

ABSTRACT Echo Planar Imaging is widely used to perform data acquisition in functional
neuroimaging. This sequence allows the acquisition of a set of about 30 slices, covering the whole
brain, at a spatial resolution ranging from 2 to 4 mm, and a temporal resolution ranging from 1
to 2 s. It is thus well adapted to the mapping of activated brain areas but does not allow precise
study of the brain dynamics. Moreover, temporal interpolation is needed in order to correct
for inter-slices delays and 2D acquisition is subject to vascular inflow artifacts. To improve
the estimation of the hemodynamic response functions associated with activation, this thesis
aimed at developping a 3D high temporal resolution acquisition method. To do so, Echo Volume
Imaging was combined with reduced field-of-view acquisition and parallel imaging. Indeed, EVI
allows the acquisition of a whole volume in Fourier space following a single excitation, but it
requires very long echo trains. Parallel imaging and field-of-view reduction are used to reduce
the echo train durations by a factor of 4, which allows the acquisition of a 3D brain volume with
limited susceptibility-induced distortions and signal losses, in 200 ms. All imaging parameters
have been optimized in order to reduce echo train durations and to maximize SNR, so that
cerebral activation can be detected with a high level of confidence. Robust detection of brain
activation was demonstrated with both visual and auditory paradigms. High temporal resolution
hemodynamic response functions could be estimated through selective averaging of the response
to the different trials of the stimulation. To further improve SNR, the matrix inversions required
in parallel reconstruction were regularized, and the impact of the level of regularization on
activation detection was investigated. Eventually, potential applications of parallel EVI such as
the study of non-stationary effects in the BOLD response.



