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Introduction

L’accident vasculaire cérébral (AVC) est un des problèmes majeurs de santé publique avec chaque
année environ 130 000 cas et 40 000 décès liés à cette pathologie en France.
Il s’agit de la première cause de décès chez la femme et de la troisième cause de décès chez l’homme.
En France, en 2010, il y a eu la mise en place du plan AVC (/www.has-sante.fr) ayant pour double
objectif de réduire la mortalité et le handicap lié à un AVC.
Les enjeux de l’imagerie dans la prise en charge de cette urgence sont importants car le diagnostic
et la prise de décision pour le traitement ont été jusque là établis sur les résultats d’imagerie couplés
aux résultats cliniques.
Bien que le scanner anatomique et injecté aient longtemps été les méthodes de référence pour le
diagnostic, les pratiques ont évolué vers un recours préférentiel en première intention à l’imagerie par
résonance magnétique (IRM) qui est plus performante en termes de sensibilité.
L’IRM permet de faire le diagnostic différentiel entre l’AVC hémorragique ( ∼ 15 % des cas) et l’AVC
ischémique (AVCi) ou infarctus cérébral qui représente la majorité ( ∼ 85 %) des cas.
L’objectif du traitement proposé est de désobstruer au plus vite l’artère occluse. En France, les
recommandations de la Haute Autorité de Santé tendent à l’uniformisation des pratiques pour la
prise en charge de l’AVCi en IRM. Le diagnostic repose sur une IRM multimodale basée sur un
ensemble de séquences : diffusion, FLAIR, contraste T2*, angiogramme et perfusion.

Parmi les séquences d’IRM de ce protocole standardisé, la séquence de diffusion est la première
réalisée. Elle permet de repérer la nécrose qui signale la mort irréversible des cellules et par consé-
quent l’extension de la zone de tissus irrécupérables.
Couplée à l’imagerie de perfusion, l’imagerie de diffusion permet de définir la zone de pénombre is-
chémique en introduisant le concept de "mismatch" ou discordance diffusion-perfusion. La pénombre
ischémique correspond à la zone hypoperfusée qui risque de nécroser si aucun traitement n’est effec-
tué. Il convient donc de définir précocément la pénombre ischémique afin d’améliorer la chance de
survie du patient et de minimiser les séquelles liées à l’accident.
La méthode initiale de mesure de la perfusion en IRM repose sur l’injection d’un produit de contraste,
en général un chélate de gadolinium. Cependant, l’existence de contre-indications comme les aller-
gies ou les risques de fibrose néphrogénique systémique (NFS) chez les insuffisants rénaux limite son
application à tous les patients ayant eu un AVCi.
Une autre technique, plus récente, utilisant le marquage des spins des protons de l’eau artérielle, l’Ar-
terial Spin Labeling (ASL) a été développée. Elle ne nécessite pas l’injection de produit de contraste
car elle utilise l’eau marquée du sang comme un traceur endogène. Toutefois, l’ASL est une tech-
nique intrinsèquement peu sensible car il s’agit d’une méthode d’imagerie de soustraction ( ∼ 1% du
signal initial). Les autres limitations de l’ASL sont liées au fait que la technique du marquage génère
des indéterminations liés aux temps de transit artériels des spins marqués avant leur extravasation
dans les compartiments tissulaires et à la durée d’acquisition des séquences ASL qui est relativement
longue.
On rappelle que le temps est un facteur clé dans la prise en charge de cette pathologie. Chaque
seconde perdue représentant des millions de neurones irrécupérables. Ainsi, la minimisation de la
durée de l’examen pour le diagnostic a un impact important sur le pronostic de survie du patient.
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L’IVIM (IntraVoxel Incoherent Motion) est également une technique non invasive basée sur l’IRM
de diffusion sensibilisée à la perfusion qui a été récemment introduite pour l’étude des AVCi [1]. Son
intérêt réside dans le fait que le signal IVIM permet l’évaluation simultanée de la diffusion et de la
perfusion, ce qui en fait par essence une méthode très attractive pour le diagnostic et la prise en
charge de l’AVCi pour lequel la décision de traitement repose sur la combinaison de ces données à
partir de deux séquences distinctes.
Toutefois, la quantification de la perfusion avec la méthode IVIM pour des applications cliniques reste
difficile car la séquence utilisée résulte d’un compromis entre rapport signal sur bruit, robustesse et
précision de la quantification en une durée compatible avec les contraintes cliniques.

L’objectif principal de ces travaux de thèse est le développement méthodologique de la caractéri-
sation de la perfusion cérébrale avec l’IVIM en vue d’une application clinique à l’AVC ischémique.
Les travaux ont visé dans un premier temps à définir une séquence conventionnelle IVIM à 1,5 T
optimisée en termes :

1. de rapport signal sur bruit rapporté au temps d’acquisition pour une future implémentation
dans un protocole clinique de soins courants,

2. de fiabilité et de précision optimales des mesures quantitatives de la perfusion cérébrale.

Un grand soin doit être apporté à cette premère étape car l’AVCi en phase aigüe est caractérisé par
une hypoperfusion, ce qui rend encore plus faible le signal disponible pour évaluer avec précision la
perfusion cérébrale.
Par ailleurs, ces dernières années, la diffusion moléculaire a fait l’objet de nombreux développements
théoriques soutenus par les succès des applications cliniques inhérentes. Ainsi, de nombreux modèles
ont été proposés pour mieux caractériser la diffusion et par conséquent, pour isoler de façon plus
robuste la perfusion du signal global IVIM.
Parmi les modèles de diffusion récemment développés qui permettent une meilleure caractérisation
de la diffusion, en tenant compte, en particulier de son écart au comportement gaussien du fait de
l’organisation des tissus à l’échelle microscopique, on compte le modèle de Kurtosis (Diffusional Kur-
tosis Imaging, DKI). Le modèle de Kurtosis a été appliqué avec succès à une meilleure caractérisation
de la diffusion de nombreuses pathologies en oncologie, liées aux démences ou encore l’AVC ([2], [3],
[4], [5], [6]). L’incorporation du modèle de Kurtosis à la méthode conventionnelle de l’IVIM (DKI-
IVIM) a été récemment [7] introduite pour des applications cliniques dans le cerveau pour l’étude
des gliomes, tumeurs très agressives pour lesquelles l’angiogénèse est révélée par une hyperperfusion
des tissus.
L’incorporation de ce modèle à l’IVIM conventionnel pour évaluer une hypoperfusion a dû également
faire l’objet d’une optimisation. Une fois la séquence optimisée, l’apport du modèle DKI-IVIM à la
caractérisation d’une hypoperfusion cérébrale comme celle qui peut être trouvée dans le cas de la
pathologie de l’AVCi a été étudiée.

Le manuscrit se décompose en quatre parties. Le chapitre 1 présente le contexte médical et scienti-
fique des travaux avec d’abord une description du cerveau en termes de structures, de fonctionnalité et
de vascularisation. Les origines physiopathologiques ainsi que les méthodes diagnostiques historiques
(hors IRM) et thérapeutiques de la prise en charge de l’AVC sont décrites à la fin de ce chapitre.
Le chapitre 2 repose les bases physiques de l’IRM, des séquences anatomiques et fonctionnelles uti-
lisées dans le diagnostic de l’AVCi et en particulier, l’IRM de diffusion et de perfusion.
Le chapitre 3 débute sur un état de l’art de la méthode IVIM et présente l’optimisation de la sé-
quence IVIM pour des mesures d’hypoperfusion. Une étude a été menée sur des volontaires sains qui
ont subi un challenge d’hyperventilation visant à reproduire de manière non invasive les conditions
d’hypoperfusion qui peuvent être rencontrées dans la pathologie de l’AVCi en utilisant la séquence
IVIM optimisée. La mise en place du protocole et le choix des paramètres de la séquence de diffusion
optimisée sont détaillés dans ce chapitre.
Le chapitre 4 présente l’introduction du modèle de Kurtosis dans la méthode IVIM (DKI-IVIM)
pour la caractérisation simultanée de la diffusion et de la perfusion cérébrale en tenant compte du
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comportement non gaussien de la diffusion. La séquence IVIM optimisée pour ce modèle a été évaluée
avec le même challenge d’hyperventilation chez des volontaires sains. La fin de ce chapitre présente
les résultats d’une étude préliminaire qui s’inscrit dans un projet clinique. Ce projet a fait l’objet de
la rédaction d’un protocole clinique, l’étude CISIVIM (Cerebral Ischemic Stroke IVIM). Ce protocole
est une extension du protocole standard de prise en charge de l’AVCi avec l’ajout de la séquence
optimisée basée sur le modèle DKI-IVIM. Un petit nombre de patients (cinq) a été inclus dans cette
étude préliminaire d’AVCi étudiés avec la méthode DKI-IVIM à 1,5T au CHU de Martinique. Les
résultats de ce protocole sont présentés et discutés pour clôturer ce dernier chapitre.
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CHAPITRE 1. CONTEXTE SCIENTIFIQUE ET CLINIQUE

Le cerveau est constitué de différents tissus et de différentes structures.
Cette première section est consacrée à sa description générale qui sera utilisée au Chapitre 3 pour
l’étude de la perfusion de structures délimitées par la segmentation d’images anatomiques acquises
en IRM.
La suite de ce premier chapitre sera consacrée à la présentation de l’accident vasculaire cérébral, son
diagnostic à l’aide de méthodes d’exploration hors imagerie par résonance magnétique (IRM) et enfin
à sa prise en charge thérapeutique.

1.1 Généralités sur la neuroanatomie

1.1.1 Le cerveau

Le système nerveux d’un être humain permet la coordination de ses actions avec son milieu exté-
rieur ainsi que la communication interne entre les différentes parties de son organisme. On distingue
le système nerveux central composé du cerveau et de la moelle épinière et le système nerveux dit
périphérique constitué des nerfs et des ganglions.
Le cerveau (ou encéphale) est contenu dans la boîte crânienne osseuse. Il est protégé par un ensemble
de trois couches de membranes (la dure-mère, l’arachnoïde et la pie-mère) regroupées sous l’appe-
lation des méninges (figure 1.1) dans lequelles se trouve un liquide, le LCR appelé aussi liquide
cérébro-spinal (ou cerebro spinal fluid (CSF) en anglais). Le LCR assure un rôle de protection, en
amortissant les chocs qui peuvent être subis lors d’un traumatisme par exemple. Il permet par ailleurs
de garantir un environnement physico-chimique stable au système nerveux central, et participe à la
nutrition des tissus cérébraux.

(a) Les méninges et le cerveau (b) Les hémisphères cérébraux

Figure 1.1 – Neuroanatomie générale. Encyclopédie médicale, U.S. National Library of Medicine

Le cerveau est composé de deux hémisphères séparés par un sillon profond médian. Les deux
hémisphères du cerveau sont reliés par des commissures inter-hémisphériques constituées de fibres
nerveuses.

Il existe deux grands types de cellules dans le tissu nerveux : les neurones et les cellules gliales.
Les neurones sont les principales cellules du système nerveux. On compte une centaine de milliards
de neurones dans le cerveau. Leur rôle est de transporter et de traiter les différentes informations
dans l’organisme. Les cellules gliales assurent principalement le soutien et la nutrition des neurones.
Un neurone est constitué d’un corps cellulaire (diamètre : 5-20 µm ; longueur comprise entre 5 et 100
µm) qui contient un noyau entouré de ramifications en épis appelés dendrites (longueur ≃ 100µm)
ainsi que d’un prolongement principal pouvant faire une dizaine de centimètres appelé axone (dia-
mètre : 1-15 µm ; longueur : 1mm à ≃ 1m (colonne vertébrale)). Les axones se terminent en se
ramifiant en plusieurs renflements ou boutons synaptiques comme illustré sur la figure 1.2.
La synapse est une zone de communicaton entre deux neurones. Des substances appelée neurotrans-
metteurs ou neuromédiateurs y sont libérées par le neurone en amont. Ces dernières vont être captées
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CHAPITRE 1. CONTEXTE SCIENTIFIQUE ET CLINIQUE

par les récepteurs du neurone sous-jacent. La dendrite conduit par suite l’influx nerveux qui est induit
à son extrémité, jusqu’au corps cellulaire où l’information sera traitée.

Figure 1.2 – Structure d’un neurone.
A. Neurone moteur. B Neurone sensitif. Molecular Biology Cell, 4ème édition.

Il existe différents types de neurones associés à différentes fonctions. Certains axones sont recou-
verts d’une gaine protectrice et isolante appelée gaine de myéline (figure 1.2). Cette dernière est une
substance blanchâtre constituée essentiellement de lipides (≃ 70 %) et de protides.
Il existe cependant entre chaque partie myélinisée de l’axone des parties non recouvertes de la gaine
appelées noeuds de Ranvier, qui elles sont conductrices. Cette structure permet ainsi à l’influx ner-
veux de sauter d’un noeud à l’autre lui permettant de parcourir l’axone plus rapidement.
En plus de son rôle d’isolant et sa participation à l’augmentation de la vitesse de l’influx nerveux
(10-75 m/s), la gaine de myéline pourvoit aussi aux besoins en nutriments de l’axone.
Enfin, on distingue outre les cellules gliales et les neurones, les cellules épendymères. Celles-ci déli-
mitent les cavités du système nerveux central et sont responsables de la formation du LCR.

Cette première description de l’anatomie du cerveau permet de définir les deux types de tissus
rencontrés dans le cerveau : la substance grise (SG) et la substance blanche (SB). La substance grise
est constituée de l’accumulation des corps cellulaires des neurones tandis que la substance blanche
regroupe les fibres nerveuses (axone+ gaine de myéline) qui permettent la conduction de l’information.

La masse totale du cerveau humain varie en moyenne de 1,2 à 1,6 kilogrammes ce qui représente
environ 2% de la masse corporelle globale.

Ces deux grandes classes de tissus s’organisent en une partie plus externe appelée cortex et en
structures fonctionnelles plus internes que nous détaillerons dans la suite.

1.1.2 Cortex cérébral et morphologie interne du cerveau

Le cortex représente la surface extérieure des hémisphères. Il s’agit d’une couche de substance
grise, très plissée, d’une épaisseur variable d’environ 1-4 mm selon les individus.

La morphologie interne du cerveau située sous le cortex se compose de la substance blanche
centrale au sein de laquelle on trouve les noyaux de substance grise. Ces noyaux sous-corticaux sont
appelés noyaux gris centraux ou ganglions de base. Nous présenterons dans la suite les principaux
noyaux gris centraux que nous délimiterons au Chapitre 3 par une procédure de la segmentation des
structures subcorticales à partir des images anatomiques obtenues en IRM.
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CHAPITRE 1. CONTEXTE SCIENTIFIQUE ET CLINIQUE

1.1.2.1 Noyaux gris centraux

Les noyaux gris centraux illustrés sur la figure 1.3 sont constitués des corps striés (ou striatum)
et du thalamus. Les corps striés sont subdivisés en noyau caudé et putamen par la capsule interne.
Ils constituent les voies d’entrée des informations en provenance du cortex. Le putamen et le globus
pallidus forment un ensemble appelé noyau lenticulaire qui est impliqué dans la motricité et de nom-
breuses fonctions cognitives.
Le thalamus est un autre ensemble de noyaux gris sous corticaux formant une masse volumineuse de
substance grise. Il est situé dans la partie la plus profonde de l’hémisphère. Son rôle est de filtrer et
répartir les informations dans les différentes zones du cortex. Ces noyaux sont impliqués dans les ma-
nifestations émotives, l’éveil de l’activité corticale telle la vigilance, l’attention et la remémoration.
Il existe par conséquent de très nombreuses fibres d’interconnexion entre le thalamus et le cortex
formant la corona radiata (couronne rayonnante).

(a) Noyaux gris centraux. (b) Principaux constituants du système lim-
bique : hypothalamus, hippocampe, amyg-
dale, fornix, gyrus cingulaire.
www.vetopsy.fr

Figure 1.3 – Noyaux gris centraux et système limbique.

L’amygdale, quant à elle, est un noyau situé en profondeur dans le lobe temporal et est très
proche du cortex de la face médiale (non visible sur la figure ci-dessus). Ce noyau est impliqué dans
les fonctions liées à la gestion des émotions, notamment l’anxiété, l’agressivité et la peur. L’amygdale
forme avec l’hippocampe, l’hypothalamus et d’autres structures (fornix, gyrus cingulaire) le système
limbique appelé aussi cerveau émotionnel. L’hippocampe est impliqué dans l’attention et les processus
de mémorisation. L’hypothalamus, est un noyau qui assure la liaison entre le système nerveux et le
système endocrinien via l’hypophyse, glande endocrine.

1.1.2.2 Tronc cérébral et cervelet

Le tronc cérébral est la partie inférieure du cerveau qui fait la liaison entre le cerveau et la moelle
épinière. Le cerveau et la moelle épinière forment le système nerveux central.

Comme illustré sur la figure 1.4, le tronc s’organise principalement autour du mésencéphale, du
pont de Varole (ou protubérance annulaire) et du bulbe rachidien (ou moelle allongée). Sa face dor-
sale est recouverte par le cervelet rattaché au tronc par les pédoncules cérébelleux. Il est constitué
de substance blanche (corps du tronc) et grise. Le mésencéphale est constitué de plusieurs amas de
substance grise parmi lesquels on compte les locus niger appelés aussi substancia nigra (substance
noire), abondants en neurones dopaminergiques. Ces neurones interviennent dans plusieurs processus
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neurologiques tels que par exemple la motivation, le plaisir, la cognition et la motricité précise.
Plusieurs fonctions dont la régulation de la respiration et du rythme cardiaque, la localisation des
sons sont gérées au niveau du tronc cérébral.

(a) Organisation du tronc cérébral. (b) Coupe axiale du cervelet.

Figure 1.4 – Tronc cérébral et cervelet. Source : Encyclopédie médicale

Le cervelet est fixé au reste du tronc cérébral par l’intermédiaire des pédoncules cérébelleux qui
contiennent de nombreuses fibres nerveuses. Il est composé d’un lobe médian appelé vermis et de
deux larges lobes latéraux (figure 1.4b). Le tissu du cervelet est constitué de cortex, de noyaux de
substance grise et de substance blanche.
Les noyaux cérébelleux (noyau fastigial, globuleux, emboliforme et dentelé) sont situés en profondeur
de la substance blanche.

Le cervelet est l’organe qui régule la fonction motrice en intégrant et traitant les informations qui
lui proviennent de la moelle, du tronc cérébral ou du cerveau.

1.1.2.3 Substance blanche

La substance blanche se répartit essentiellement entre le cortex cérébral et les noyaux gris profonds
(figure 1.5). Elle se répartit en territoires : capsule interne, externe, extrême et centre ovale. Elle
contient de nombreuses fibres nerveuses.

On distingue trois types de fibres :

— Les fibres de projection dont le rôle est la connexion des ganglions de base au cortex.

— Les fibres d’association dont le rôle est la communication entre les différentes aires corticales
d’un même hémisphère.

— Les fibres commissurales relient les aires corticales des deux hémisphères cérébraux.

Le corps calleux qui relie les deux hémisphères regroupe la plus grande partie des fibres commissurales.
On peut compter chez l’adulte jusqu’à 300 millions de fibres (myélinisées et non myélinisées).

1.1.2.4 Système ventriculaire et liquide céphalo-rachidien.

Nous avons vu précédemment que le liquide céphalo-rachidien entoure le cortex. Le LCR remplit
également le système ventriculaire. Il s’agit d’un liquide limpide et incolore de pH ≃ 7, 35 produit
principalement par les plexus choroïdiens.

Le système ventriculaire est composé de quatre cavités (appelées aussi ventricules) qui commu-
niquent entre elles. Chacun de ces ventricules est tapissé d’un plexus choroïde (ensemble de capillaires
sanguins entourés de cellules épendymaires) qui sécrète le LCR à partir d’éléments du plasma sanguin.
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(a) Localisation de la substance blanche
(coupe coronale).
Illustration Chantal PROUX

(b) Illustration d’un réseau de 38 faisceaux
longs de la substance blanche cérébrale
(chaque couleur code 1 faisceau).
CEA/Neurospin

Figure 1.5 – Fibres et substance blanche.

Le LCR sécrété par le système ventriculaire assure une triple fonction : celle de protéger le système
nerveux central des chocs par amortissement des mouvements, de celle de transporter les hormones,
nutriments, neurotransmetteurs, anticorps, lymphocytes essentiellement (fonction biologique) et enfin
d’éliminer les déchets.

1.2 Système vasculaire cérébral

1.2.1 Réseau vasculaire cérébral

Le cerveau représente environ 2% de la masse totale du corps. Il reçoit entre 12 et 15% du débit
sanguin (<1000mL/ min) provenant du cœur et consomme environ 60% du glucose consommé par
l’organisme entier. Le sang est composé à 55 % de plasma et à 45 % de cellules, de globules rouges,
de globules blancs et de plaquettes. Les globules rouges sont les plus nombreux (5 millions par mm3

de sang) et doivent leur couleur à l’hémoglobine, un pigment. Ce dernier, riche en fer fixe rapidement
de grandes quantités de dioxygène.

Le principal rôle du réseau vasculaire cérébral est d’acheminer les nutriments et l’oxygène aux
cellules des tissus.
La vascularisation cérébrale requiert environ 20% de la consommation énergétique totale pour le
maintien des fonctions électrophysiologiques, de l’homéostasie. Cette énergie est utilisée pour les be-
soins d’oxygénation des tissus (quatre fois plus grande pour la SG par rapport à la SB). Entre 700 et
750 mL de sang transitent dans le cerveau par minute. Cependant son absence de réserve énergétique
en fait un organe dépendant et fragile. L’arrêt du débit sanguin cérébral pendant quelques secondes
suffit à provoquer une perte de conscience, et après quelques minutes d’ischémie, les lésions cérébrales
peuvent être irréversibles.

La circulation sanguine cérébrale est assurée d’une part, par le système carotidien composé des
carotides et ses branches et d’autre part par le système basilaire constitué de la réunion des deux
artères cérébrales au niveau du tronc basilaire. Ces deux systèmes se rejoignent par l’intermédiaire
des artères communicantes à la base du cerveau pour former le polygone de Willis (figure 1.6).

Le réseau vasculaire qui traverse les tissus cérébraux est important et constitué d’artères qui se
ramifient en artérioles puis en capillaires. Le réseau capillaire permet l’irrigation des neurones.

Les capillaires finissent par se réunir en aval pour donner des veinules à partir desquelles le
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Figure 1.6 – Le réseau vasculaire cérébral. [8]

Figure 1.7 – Circulation systémique et microcirculation cérébrale. Source : Illustration Alain FORET
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sang circule dans les petites veines, puis les grosses veines qui rejoignent le système veineux à basse
pression, le sinus (figure 1.7). Les sinus vont ensuite rejoindre les veines jugulaires internes reliées
au cœur droit.

(a) Transmission des nutriments et du di-
oxygène des capillaires sanguins vers les neu-
rones.

(b) Structure d’un capillaire sanguin (typi-
quement entre 4,0 et 7,5 µm de diamètre)
constitué d’une cellule endothéliale et d’une
lame basale (matrice). L’ensemble est en-
touré des astrocytes.

Figure 1.8 – Réseau capillaire. Source encyclopie médicale.

Les cellules gliales vues précédemment assurent également un rôle important dans le maintien de
la barrière hémato-encéphalique (BHE). La BHE est l’interface qui sépare l’espace intra-vasculaire
de l’espace extravasculaire où se trouve le tissu cérébral. La BHE est constituée essentiellement de cel-
lules endothéliales qui tapissent les capillaires sanguins. Les cellules endothéliales sont en interaction
avec un type de cellule gliale particulier, les astrocytes (qui couvrent 99% des capillaires avec leurs
"pieds") comme illustré sur la figure 1.8a et la figure 1.8b. Les cellules enthothéliales sont fortement
liées entre elles par des liaisons appelées jonctions serrées qui imperméabilisent l’espace entre les
cellules. La lame basale (épaisseur d’environ 40 nm) est une couche protéique qui entoure les cellules
endothéliales (figure 1.8a). Le cerveau est un organe très fragile, le rôle de la BHE est de le protéger
des macro-molécules ou micro-organismes potentiellement dangereux pour les tissus tout en assurant
le passage des nutriments et en régulant l’apport en ions Na+, K+, Ca2+ aux cellules. Une rupture de
la BHE, dans le cas d’une pathologie par exemple, peut entraîner de graves dommages pour le cerveau.
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1.2.2 La perfusion cérébrale

La perfusion correspond au transport par le sang des différentes substances (dioxygène, nutri-
ments..) vers le tissu cérébral. Il existe plusieurs paramètres qui caractérisent la perfusion cérébrale
[9]. On distingue, d’une part, des paramètres dits statiques tels le volume sanguin cérébral (cerebral
blood volume (CBV)) ou encore la taille des vaisseaux sanguins. D’autre part, les paramètres dyna-
miques tels le débit sanguin cérébral (cerebral blood flow (CBF)), le temps de transit moyen du sang
dans un volume donné de tissu (Mean Transit Time (MTT)) et la perméabilité des vaisseaux à un
agent de contraste. Il existe plusieurs techniques permettant d’accéder aux paramètres quantitatifs de
la perfusion. On peut citer la tomodensitométrie (TDM) avec injection d’un agent de contraste à base
d’iode ou de xénon, les techniques de tomographies par émission de positons (Positon Tomography
Emission (PET)) ou d’émission monophotonique (Single Photon Emission Computed Tomography
(SPECT)), l’échographie Doppler et enfin l’IRM avec l’injection d’un traceur à base de gadolinium
ou sans agent de contraste (méthode ASL).

1.2.2.1 Agents de contrastes utilisés pour la mesure de la perfusion

On distingue trois types de produit de contraste (PDC) utilisés pour effectuer des mesures de
perfusion :

— Les agents de contraste diffusibles qui peuvent pénétrer à l’intérieur des cellules.

— Les agents de contraste diffusibles qui peuvent diffuser à travers la paroi des vaisseaux de façon
limitée mais qui ne pénètrent pas les cellules.

— Les agents de contraste non diffusibles dont la diffusion ne peut pas se faire à travers les
vaisseaux ni les cellules. On parle d’agent de contraste "intravasculaire".

Il est important de noter qu’un agent de contraste peut être être diffusible dans un organe donné
mais non diffusible dans le cerveau à cause de la présence de la BHE. En cas de rupture, il peut
devenir diffusible dans le cerveau.

1.2.2.2 Le volume sanguin cérébral (CBV)

Le CBV représente le volume sanguin contenu dans la micro-vascularisation (artérioles, capillaires
et veinules) d’un volume donné de tissu cérébral divisé par la masse du tissu correspondant à ce
volume. Il s’exprime en mL de sang pour 100 g de tissu ou bien en fraction de volume du compartiment
vasculaire dans un voxel de l’image. Chez le sujet sain, le CBV varie selon la région considérée entre
2 et 5 mL/100g de tissu. Ce volume est affecté selon les conditions physiologiques (vasoréactivité) et
pathologiques (tumeurs, ischémie..) auquel le sujet est soumis.

1.2.2.3 Le débit sanguin cérébral (CBF)

Le CBF est défini comme le volume de sang délivré par unité de temps à une masse donnée de
tissu. Il s’exprime en mL/100 g de tissu/min. Le CBF est aussi variable d’une région à l’autre du
cerveau. Chez le sujet sain, le CBF de la substance grise varie de 60 à 80 mL/100g/min et est environ
2 à 4 fois plus faible dans la substance blanche. Les valeurs de CBF sont ajustées aux conditions et
besoins des tissus par les phénomènes d’autorégulation [10].

1.2.2.4 Perméabilité des vaisseaux

La perméabilité des vaisseaux à un agent de contraste consiste à évaluer le flux d’un agent de
contraste à travers la BHE. Cette grandeur dépend de l’agent de contraste utilisé (taille, masse
molaire moléculaire, caractère lipophile, etc.). En IRM, l’agent de contraste utilisé est à base de
gadolinium (Gd-DOTA). Si la BHE est intacte, la perméabilité des vaisseaux est nulle. En cas de
rupture de la BHE, comme dans le cas des gliomes, tumeurs très agressives, la perméabilité devient
positive.
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1.3 L’Accident vasculaire cérébral (AVC)

L’AVC est devenu une véritable problématique de santé publique en France car chaque année il y
a entre 100 et 145 000 nouveaux cas. Il représente la troisième cause de mortalité dans le monde après
le cancer et l’infarctus cardiaque chez l’homme et la deuxième chez la femme[11]. De plus, l’AVC est
la première cause de handicap (moteur ou sensitif, perte de parole, mémoire et paralysie).

1.3.1 Origine et facteurs d’incidence de l’AVC

1.3.1.1 L’AVC et les facteurs d’incidence

Il s’agit d’un déficit neurologique soudain qui a une origine vasculaire. On distingue deux types
d’AVC : les AVC hémorragiques et les AVC ischémiques en proportion de 15 % et 85 % respec-
tivement. De très nombreuses études ont été menées sur l’épidémiologie des AVC. Pour les deux
types d’AVC, les facteurs de risque vasculaires les plus importants sont l’hypertension artérielle (ou
HTA), l’hypercholestérolémie associée à l’obésité abdominale, le diabète, la sédentarité, l’arythmie
par fibrillation auriculaire, le tabagisme, les antécédents vasculaires cérébraux, le vieillissement et les
pathologies artérielles [12].
Différents types de pathologies artérielles peuvent aussi intervenir parmi lesquelles les malformations
artério-veineuses (MAV), l’athérosclérose et les anévrismes (dilatation anormale de la paroi artérielle).

Nous nous intéresserons dans ces travaux à l’AVC ischémique. Après une brève description de
l’AVC d’origine hémorragique, nous présenterons les causes et les mécanismes mis en jeu lors d’unAVC
ischémique.

1.3.1.2 Origine de l’AVC hémorragique

Les AVC hémorragiques (intracérébral ou subarachnoïdien) surviennent par suite d’un saigne-
ment dans le parenchyme cérébral ou au niveau des méninges. Ce saignement est généralement causé
par une rupture dans une artère cérébrale.

1.3.1.3 Origine de l’AVC ischémique

Les AVC ischémiques qui représentent 80-85 % des cas d’AVC se caractérisent par une nécrose
du tissu cérébral provoquée par l’obstruction d’une artère par un embole provenant d’un morceau
de plaque athérome ou d’un caillot passé dans la circulation ([13], [14]). Cette obstruction altère
l’approvisionnement énergétique des tissus irrigués par l’artère concernée. Il en résulte l’arrêt quasi
immédiat de la fonction neurologique associée de façon temporaire ou définitive dans le cas de la
nécrose tissulaire cérébrale. S’il y a restauration spontanée de l’irrigation (typiquement 24 heures) et
récupération complète des symptômes neurologiques, cet épisode est généralement appelé accident
ischémique transitoire (AIT). Dans le cas contraire, on parlera d’AVC ischémique constitué (AIC)
ou infarctus cérébral. Ils seront notés Accident Vasculaire Cérébral ischémique (AVCi) dans la suite.

Il a été démontré que parmi les causes du développement de l’athérosclérose on compte l’hyper-
cholestérolémie (augmentation du taux de lipoprotéine de basse densité et les hypertriglycéridémies
(augmentation du taux de triglycérides dans le sang). Ces taux excessifs provoquent des dysfonc-
tionnements au niveau de la paroi endothéliale. En effet, l’accumulation de cellules chargées en
lipoprotéines de basse densité dans la paroi artérielle provoque son épaississement et au fur et à
mesure la plaque d’athérome se forme (figure 1.9a.).
La plaque d’athérome ainsi formée provoque un rétrécissement de l’artère appelée aussi sténose. La
sténose de l’artère diminue le flux sanguin qui alimente les cellules irriguées par cette artère provo-
quant l’ischémie.
Dans les cas les plus avancés, la plaque calcifiée peut se casser et libérer son contenu dans la circula-
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tion. Il se forme un caillot sanguin appelé thrombus qui peut arrêter en aval la circulation sanguine.
Le thrombus peut également avoir une origine cardiaque (emboles cardiaques).

(a) (Gauche) Les différentes étapes du déve-
loppement de la plaque d’athérome.(Droite)
Flèche indiquant la la présence d’une plaque
d’athérome dans l’aorte en IRM [15].

(b) Présence d’un caillot dans la circulation
à l’origine de l’AVCi

Figure 1.9 – Mécanisme de l’AVCi : dans un premier temps, il y a accumulation des lipides sur les bords
internes des parois. Avec le temps, il se crée une sténose artérielle qui tend à se calcifier jusqu’à obstruer la
lumière artérielle. La plaque peut se fragmenter et libérer des emboles dans le sang.

1.3.2 Mécanismes physiopathologiques mis en jeu

L’hypoperfusion des tissus cérébraux est caractéristique de l’AVCi en phase aigüe. Les mécanismes
généraux physiopathologiques sont connus quelle que soit la nature de l’AVCi (figure 1.10).
L’ischémie cérébrale est le résultat d’une cascade d’événements à l’échelle moléculaire suite à la di-
minution du CBF et du déficit énergétique cellulaire qui lui est associé.

En effet, les perturbations du métabolisme du glucose transporté dans le sang créent une diminu-
tion de la charge en adénosine triphosphate (ATP)et autres métabolites comme la phospho-créatine,
le lactate et le N-acétylaspartate. La diminution en ATP provoque la dépolarisation des membranes
des cellules, une altération de la perméabilité cellulaire par augmentation des concentrations intra-
cellulaires en ions sodium, calcium et chlorures (respectivement Na+, Ca2+ et Cl− ) et des concen-
trations extracellulaires en ions potassium K+. Il s’ensuit une libération dans l’espace extracellulaire
d’amino-acides dont le glutamate qui à son tour amplifie l’augmentation du calcium intracellulaire.
Il en résulte une augmentation d’environ 3% de la teneur en eau des cellules dans les 4 heures avec
un effet de masse dans le territoire lésé. On parle d’œdème cytotoxique.
Cette importante pertubation contribue d’une part à la formation d’espèces réactives de l’oxygène
et de l’azote tels le monoxyde d’azote (NO) et sa forme oxygénée la peroxynitrite (ONOO−) via la
NO-synthase ([16], [17]). La peroxynitrite est une espèce très toxique qui conduit à la mort cellulaire
par apoptose.
D’autre part, l’augmentation du calcium intracellulaire entraîne également une réaction en chaîne
pro-inflammatoire.

Les leucocytes qui arrivent dans la zone ischémique interagissent avec les cellules endothéliales
des parois artérielles au niveau des capillaires en stimulant la libération de molécules vasoconstric-
tives qui désorganisent les parois endothéliales et favorisent la rupture de la BHE. Cette rupture a
pour conséquence la fuite d’eau de l’espace vasculaire vers l’espace intercellulaire induisant l’œdème
cérébral vasogénique et l’éventuelle transformation hémorragique de la lésion initialement d’origine
ischémique.
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Figure 1.10 – Mécanismes physiopathologiques de l’AVCi ([18], [19]).

1.4 Examens cliniques et radiologiques de diagnostic de l’AVC hors
imagerie par résonance magnétique

1.4.1 Prise en charge des patients ayant un AVC

La création de filières appelées unités neuro-vasculaires (UNV) a permis une évolution détermi-
nante dans la prise en charge des AVC renforçant la coordination entre équipe pluriprofessionnelles
(figure 1.11).

1.4.2 Eléments de diagnostic

Les éléments diagnostiques de l’AVCi sont à la fois cliniques et radiologiques. Les progrès ré-
cents de la prise en charge thérapeutique des AVC justifient l’extrême urgence de la considération
des signes neurologiques en phase aigüe de l’AVCi. L’examen neurologique confirme le déficit neu-
rologique fonctionnel. Il apporte des précisions sur la topographie et le territoire cérébral touché. Il
permet de détecter les déficits moteurs ou sensitifs unilatéraux, une aphasie et l’association de ces
différents signes. Cependant, il est à noter que l’existence de signes cliniques peu spécifiques tels des
vertiges, une dysarthrie, des troubles de déglutition ou encore un syndrome confusionnel peuvent
être en rapport avec un AVC. Il existe une échelle, le score National Institute Health Stroke Score
(NIHSS) qui évalue la gravité clinique ([20], [21]) de l’accident.

La réalisation de l’examen radiologique doit être faite dans les meilleurs délais pour distinguer un
AVC ischémique d’un AVC hémorragique et pour rechercher une occlusion vasculaire. Il est indispen-
sable à ce stade de la prise en charge du patient. Les patients suspects d’AVC doivent avoir un accès
prioritaire 24h/24 et 7j/7 à l’imagerie cérébrale. Les protocoles de prise en charge sont formalisés par
le service d’accueil de ces patients.

1.4.3 Protocole pour le diagnostic de l’AVC avec l’imagerie tomodensitométrique
(ou scanner)

1.4.3.1 Le scanner et le diagnostic de l’AVC

Bases physiques de la tomodensitométrie X ou scanner Le scanner cérébral ou imagerie
tomodensitométrique X (appelée aussi Computed Tomography (CT)) utilise des rayons X. Cet exa-
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Figure 1.11 – Algorithme de prise en charge précoce des patients ayant un AVC. www.has-sante.fr
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men était l’examen de référence à réaliser en urgence avant le développement de l’IRM.
Les recommandations françaises actuelles de prise en charge de l’AVC sont en faveur de l’IRM comme
examen de première intention mais en cas d’impossibilité d’y accéder en urgence, ou de contre-
indications, les examens doivent être réalisés en imagerie scanner. La figure 1.12 illustre le cas d’un
patient pour lequel le port d’un pacemaker constitue une contre-indication pour l’IRM.
Le contraste entre substance blanche et substance grise sur les images est assez faible avec cette
modalité. Il est plus conséquent entre l’os et les tissus "mous" et "durs", ce qui est exploité pour les
traumatismes crâniens par exemple.
Il est possible de rehausser le contraste entre les tissus mous et les vaisseaux avec l’utilisation de
produit de contraste qui possèdent un fort taux d’absorption des rayons X comme l’iode qui est
majoritairement utilisé. La perfusion peut également être mesurée avec l’injection d’un bolus d’iode.

Application à l’AVC Les examens réalisés avec cette modalité sont relativement rapides (en-
viron une dizaine de minutes). Concernant la sémiologie en phase aigüe de l’AVC (<4h30 voire 6h),
le scanner est positif dans 50 à 90 % des cas dans les six premières heures.
Le protocole d’exploration en phase aigüe est constitué d’un scanner sans injection associé à un scan-
ner injecté où un produit de contraste est administré (angiographie imagerie tomodensitométrique
(TDM). Il peut être ajouté un scanner de perfusion qui nécessite une nouvelle injection de produit
de contraste ([22],[23]). En effet, le scanner sans injection, à lui seul, est peu sensible pour détecter
une occlusion vasculaire.

Figure 1.12 – Exemple de scanner cérébral d’AVC d’un patient avec contre-indications pour l’IRM (pacema-
ker). CHU de Fort-de-France, Martinique.
Haut (gauche) Hyperdensité vasculaire associée à la présence d’un caillot..
Haut (droite) Occlusion du segment M1 Bas Contre-indication pour l’IRM (pacemaker).
.

Scanner sans injection Le scanner sans injection permet de différencier rapidement dans le
contexte de l’urgence, l’ischémie de l’hémorragie. En effet, il permet de visualiser l’hémorragie dans
le parenchyme ou sous arachnoïdienne avec une bonne sensibilité et spécificité.
Outre la différenciation de l’hémorragie cérébrale et de l’ischémie, le scanner peut permettre de re-
connaitre certaines lésions qui ne sont pas d’origine vasculaire (par exemple tumorale). Sa valeur
pronostique est basée sur la possibilité de localiser la lésion, son étendue et de caractériser sa nature.
La positivité du scanner sans injection à visée morphologique du parenchyme cérébral se manifeste
par des hypodensités parenchymateuses et des hyperdensités vasculaires permettant la détection du
caillot provoquant la sténose ou l’occlusion artérielle et/ou hypodensités parenchymateuses selon
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les cas avec effacement du noyau lenticulaire, des sillons corticaux lié à l’œdème, une perte de la
différentiation entre la SG et la SB au niveau du ruban insulaire.

Scanner de perfusion. Théorie de la cinétique des traceurs Le scanner injecté permet de
réaliser une imagerie fonctionnelle du cerveau en mesurant la perfusion cérébrale. Il consiste à suivre
l’évolution temporelle lors du premier passage d’un bolus intravasculaire de PDC (ou traceur) exogène
non diffusif à base d’iode, opaque aux rayons X (figure 1.13 ). L’acquisition se fait en mode dynamique
pendant l’injection intraveineuse. Pour les pixels étudiés, des courbes de densité en unité Hounsfield
(UH) sont recueillies en fonction du temps. En utilisant un algorithme mathématique basé sur le
théorème de la limite centrale [24], des données fonctionnelles quantitatives peuvent être évaluées.
Ainsi, quatre paramètres caractéristiques de la perfusion cérébrale peuvent être déterminés :

— Le temps de transit moyen (TTM) ou mean transit time (MTT), en secondes, qui représente
la durée moyenne nécessaire au bolus de PDC iodé pour traverser le réseau vasculaire cérébral.

— Le volume sanguin cérébral (VSC) ou CBV, en mL/100g de tissus permet d’estimer la fraction
de tissus occupée par le réseau des capillaires sanguins.

— Le DSC ou CBF, en mL/100g/min qui permet de quantifier le débit de la microcirculation
sanguine.

— Le temps jusqu’au rehaussement maximal de contraste ou time to peak (TTP) exprimé en
secondes.

Le TTM est obtenu par une opération de déconvolution [25] de la courbe de rehaussement du
parenchyme avec une fonction d’entrée artérielle obtenue sur une courbe artérielle de référence, sé-
lectionnée en général sur l’artère cérébrale antérieure (ACA). Le calcul du CBF absolu repose sur
l’effet de volume partiel. Il est obtenu en divisant l’aire sous la courbe d’un pixel de tissu par l’aire
d’un pixel de référence pour lequel il n’y a pas d’effet partiel de volume, en général pris dans le sinus
sagittal supérieur. La valeur finale obtenue incorpore un facteur correctif incluant le taux d’hémato-
crites.

Le débit sanguin cérébral est calculé par la relation CBF = CBV
MT T

.
De façon pratique, le bolus de PDC iodé est injecté par voie intraveineuse (IV) avec un faible débit
d’injection en général < 5mL/s. Les cartographies sont disponibles en quelques minutes après l’ac-
quisition.

Angioscanner cérébral L’angioscanner permet la formation d’images des vaisseaux sanguins
(veines ou artères). Les images sont obtenues avec un scanner après injection d’un PDC iodé.
L’acquisition des images se fait en mode séquentiel ou volumique (plus précise) qui permet des re-
constructions multiplanaires. Moins invasif que l’artériographie conventionnelle, l’angioscanner a pour
contre-indications l’insuffisance rénale et l’allergie à l’iode.

Rappelons que dans le cas d’un AVCi, le thrombus provoque une diminution significative du débit
sanguin dans le territoire des tissus irrigués par l’artère concernée. Le résultat de cette hypoperfusion
peut mener à la mort des cellules. Cette hypoperfusion donne naissance à une pénombre ischémique
définie comme la région des tissus hypoperfusée qui risque l’infarction si l’hypoperfusion persiste mais
bien distincte de la région nécrosée où la mort cellulaire a déjà eu lieu ou est programmée [26].
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(a) Estimation des paramètres quantitatifs liés à la perfusion à partir de la courbe de premier passage du traceur.

(b) Paramètres quantitatifs obtenus avec le scanner.
Reconstruction à partir du signal de référence des cartographies du CBV, du CBF, du TTP (De gauche à droite)
www.apollomit.com

Figure 1.13 – Exemple d’exploration d’un AVC par tomodensitométrie X
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1.4.3.2 Pénombre ischémique

La pénombre ischémique indique les tissus potentiellement récupérables si un rétablissement de
la circulation a lieu. Il est à noter qu’une circulation collatérale peut se mettre en place dans la
zone des tissus potentiellement récupérables. Elle peut être primaire (issue du polygone de Willis) ou
secondaire (artères lepto méningées). Il n’existe cependant pas de valeur seuil de la perfusion pour
la sélection des patients à la thrombolyse. Toutefois, des valeurs limites indicatives du CBF entre la
zone infarcie de nécrose, la zone de pénombre ischémique et la zone d’oligémie (ou hypovascularisa-
tion capillaire) ont été mesurées en Tomographie à émission de positons (TEP) comme l’illustre la
figure 1.14.

Figure 1.14 – Evolution temporelle de la pénombre ischémique en l’absence de recanalisation. Source : [27]

La zone de pénombre ischémique apparait pour un CBF compris entre 7 et 22 mL/min/100g.
En l’absence de reperfusion, cette zone évoluera fatalement vers la nécrose [27] comme illustré sur la
figure 1.14.

1.5 Prise en charge thérapeutique de l’AVC ischémique

L’objectif du traitement de l’AVCi est de déboucher l’occlusion en rétablissant le débit sanguin
à travers l’artère obstruée. Ce traitement permet de sauver de la mort cellulaire les tissus récupérables.

La prise en charge hospitalière doit être la plus rapide possible, en urgences et de façon consécutive
aux toutes premières heures de l’irruption des symptômes pour éviter l’évolution fatale de l’AVC.
Elle consiste bien évidemment à maintenir la stabilité de l’état général du patient (pression artérielle,
température).
Il existe également les UNV spécialisées dont l’efficacité a été prouvée supérieure de l’ordre de 25 à
30 % par rapport aux services conventionnels en terme de rapidité de diagnostic et de traitement.
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1.5.1 Thrombolyse IV/IA

La prise en charge thérapeutique de l’AVCi en phase aigüe consiste en un traitement thrombo-
tique ayant pour but l’élimination du thrombus dans le système cérébrovasculaire. Il y a différentes
types de produits thrombotiques ainsi que différentes méthodes pour la sélection des patients pour
lesquels le bénéfice sur risque est plutôt favorable [28]. La décision et la réalisation de cette interven-
tion doit se faire au plus tôt, dans les 4h30 après l’apparition des premiers signes. La rupture d’une
plaque d’athérome ou la destruction d’un embole cardiaque, entraîne l’activation d’une cascade de
mécanismes de coagulation. Les produits thrombotiques dissolvent le thrombus dans le lit vasculaire
en activant des plasminogènes pour former de la plasmine [29].
Concernant la forme d’administration, il s’agit d’une forme recombinante de l’activateur tissulaire
du plasminogène appelée Recombinant tissue plasminogene activator (rt-PA).
Cette enzyme permet d’initier la fibrinolyse qui permet la dégradation et la dissolution du caillot.
L’efficacité du rt-PA par administration IV dans l’AVCi a été démontrée pour des patients sélection-
nés à partir de données scannographiques. La variabilité inter-individuelle de la reconnaissance des
signes précoces de l’ischémie sur le scanner a conduit à l’utilisation du score Alberta Stroke Pro-
gramm Early CT Score (ASPECT) permettant de standardiser l’identification de l’importance de
l’ischémie dans le territorie sylvien. Basé sur dix régions d’intérêt, le score d’un scanner normal est
de 10. L’absence d’hypodensité dans une région d’intérêt est quoté 1, la présence d’une hypodensité
est quant à elle quotée pour 0. La valeur du score est inversement corrélée au pronostic clinique et à
la transformation hémorragique chez les patients thrombolysés par voie IV.
La thrombolyse des AVC par IV est basée sur des critères d’inclusion et de non inclusion de l’étude
randomisée réalisée par The National Institute of Neurological Disorders and Stroke (NINDS) publiée
en 1995([30], [31]). Dans cette première étude, la fenêtre temporelle dans laquelle doit se réaliser la
thrombolyse est limitée à 3 heures après la survenue des premiers symptômes. Bien qu’il soit préfé-
rable que le rt-PA soit administré au plus tôt d’après les conclusions de la méta analyse de Hacke
[32] selon laquelle le pronostic de survie est amélioré significativement si la thrombolyse est réalisée
moins de 1h 30 après l’installation des symptômes, les recommandations actualisées en clinique sont
basées sur une méta analyse ultérieure ECASS III, qui préconise une extension de ce délai jusqu’à 4,5
heures après l’apparition des symptômes pour le traitement par thrombolyse IV avec administration
d’Alteplase sans augmentation significative du risque de mortalité [33].

A la phase aigüe, la circulation collatérale permet d’apporter par une voie rétrograde, le dioxy-
gène, les nutriments et aussi le traitement anti-thrombolique au niveau du caillot et dans les tissus
hyperpoperfusés autour de l’œdème cytotoxique. La présence de cette collatéralité est associée avec
un bon pronostic ([34], [35], [36]). L’âge avancé et la gravité des lésions conduisent parfois à l’exclusion
de ces patients à une éventuelle thrombolyse IV [37].

1.5.2 Nouveau paradigme dans la prise en charge thérapeutique des AVCi : la
thrombectomie mécanique.

La thrombectomie mécanique est une technique qui consiste en une revascularisation mécanique
visant la désobstruction de l’occlusion. Elle est pratiquée depuis plusieurs années en complément à
la thrombolyse IV ou voie intra-artérielle (IA) mais la preuve scientifique de son efficacité n’a été
apportée qu’assez récemment [38].
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(a) Angiographie cérébrale pré et post thrombectomie mécanique.CHU de
Fort-de-France, Martinique
A. Angiogramme d’urgence de scanner cérébral antéro-postérieur (gauche)
et latéral (droite) d’une patiente avec un AVC en phase aigüe montrant une
occlusion du segment M1 gauche.
B. Le dispositif de thrombectomie mécanique Solitaire a été utilisé pour ex-
traire le caillot du segment M1. L’angiogramme de contrôle antéro-postérieur
(gauche) et latéral (droite) illustre une ré-opacification partielle de la circu-
lation dans l’ACM occluse.

(b) Exemple du dispositif de stent-retriever (ou stentriever) Solitaire utilisé
pour la thrombectomie mécanique.

Figure 1.15 – Exemple de retrait du thrombus à partir d’un stent-retriever ou (stentriever) lors de la throm-
bectomie mécanique.
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Les dispositifs permettant soit la capture ou la fragmentation du caillot sont en constante évolu-
tion. Il existe plusieurs dispositifs selon le choix d’un cathétérisme distal ou proximal.
Le dispositif MERCI [39] est constitué d’un guide à boucle hélicoïdale et des filaments en polymères
permettant l’emprisonnement du caillot. La thrombectomie a connu une révolution à la fin des années
2000 avec l’évolution des systèmes. Les dispositifs actuels de stents non implantables ou "strentrie-
vers" (dispositif SOLITAIRE) sont de grand intérêt pour extraire le thrombus, emprisonné dans les
mailles du stent.

Les systèmes les plus répandus [40] sont constitués d’un système de thrombo-aspiration couplé à
un séparateur permettant la fragmentation du caillot pour faciliter son extraction (figure 1.15b). Les
résultats en termes de recanalisation sont encourageants (80%) avec un risque faible de migration
d’emboles vers un territoire vasculaire initialement non lésé ( figure 1.15a). En effet, les complications
les plus fréquentes associées à ce geste endovasculaire sont les risques d’hémorragies, de perforation, de
dissection artérielle ou encore d’une embolisation par fragmentation du thrombus dans la circulation
collatérale ou distale.

En dépit de ces résultats encourageants, quelques études controversées remettent en cause l’effi-
cacité de la thrombectomie mécanique d’un point de vue de la récupération neurologique dénonçant
quelques biais dans les études publiées tels l’absence de documentation d’imagerie en occlusion ar-
térielle proximale pour certaines, peu voire pas d’utilisation de "strentrievers". L’année 2015, a été
décisive avec trois études (M. CLEAN, Extend IA, ESCAPE) réhabilitant le bénéfice de la throm-
bectomie mécanique par stentriever avec ou sans couplage à une thrombolyse IV par rapport à une
thrombolyse IV seule.

Il est à noter que la réalisation de la thrombectomie nécessite la présence d’un plateau technique
en neuroradiologie interventionnelle (figure 1.16). L’efficacité de ce traitement, couplé ou non à la
thrombolyse IV a été validée. Le challenge de la prise en charge des AVCi par ce biais sera l’accessibi-
lité à ces équipements pour les patients éligibles dans les plus brefs délais après l’apparition du déficit.

Figure 1.16 – Bloc de radiologie interventionnelle. Gauche Salle d’intervention. Droite Salle de contrôle et
d’interprétation. CHU de Fort-de-France, Martinique
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Chapitre 2

L’IRM de diffusion et de perfusion
cérébrale. Application à l’AVCi.
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CHAPITRE 2. L’IRM DE DIFFUSION ET DE PERFUSION
CÉRÉBRALE. APPLICATION À L’AVCI.

Dans ce chapitre, des rappels des bases physiques de l’IRM seront présentés. De façon plus
spécifique, les méthodes d’magerie clinique de diffusion et de perfusion cérébrale et leur application
à l’accident ischémique cérébral (AVCi) seront décrites.

2.1 De la résonance magnétique nucléaire (RMN) à l’imagerie par
résonance magnétique (IRM)

L’IRM est une modalité d’imagerie médicale qui est basée sur le phénomène de résonance magné-
tique nucléaire (RMN). Les principes physiques de l’obtention d’une image en l’IRM sont présentés
dans cette section à partir du signal RMN recueilli.

2.1.1 Magnétisme nucléaire

2.1.1.1 Spin et moment magnétique nucléaire.

Le noyau de l’atome est constitué de nucléons (protons et neutrons). Chaque nucléon est animé
d’un mouvement de rotation autour de son propre axe. Ainsi, l’ensemble de toutes les particules
qui tournent sur elle-même génère un moment angulaire (ou moment cinétique) intrinsèque −→sn du
noyau appelé spin nucléaire d’un point de vue quantique. Ce spin d’origine nucléaire a une valeur
quantifiée :

sn = ~.mI (2.1)

avec mI = −I, ..., I, I étant la valeur du spin (ou nombre quantique de spin), caractéristique
intrinsèque d’un noyau donné et ~ = h

2π
avec h la constante de Planck.

D’autre part, chaque nucléon possède un moment magnétique noté −→µn du fait de la rotation des
charges qui le constituent. Ce moment magnétique est proportionnel au spin nucléaire (figure 2.1) :

−→µn = γ.−→sn (2.2)

avec γ le rapport gyromagnétique du noyau. γ peut être positif ou négatif. Pour le noyau d’hy-
drogène γ

2π
= 42,576 MHz/T. Le moment magnétique et le spin nucléaire peuvent donc être de même

direction ou de direction opposée.

Figure 2.1 – Moment magnétique et spin d’une particule chargée. (Source : www.radiologieparisouest.com)

De même que le spin nucléaire, le moment magnétique nucléaire est quantifié.
Un noyau est caractérisé par son nombre de protons noté Z (numéro atomique) et son nombre de
masse A indique le nombre de nucléons.

Le nombre quantique de spin I peut être entier, demi-entier ou nul selon la parité du nombre de
nucléons :

— I est nul pour les noyaux pair-pair (A pair, Z pair)

— I est entier pour les noyaux pair-impair (A pair et Z impair)

— I est demi entier pour les autres noyaux (A impair), I=1/2 pour le noyau d’hydrogène (un
proton)
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Le moment magnétique −→µn permet de décrire le couple
−→
Γ qui s’exerce lorsque le noyau est placé

dans un champ magnétique permanent
−→
B0 :

−→
Γ = −→µn ∧ −→

B0. (2.3)

Il existe plusieurs atomes qui possèdent des propriétés magnétiques, on peut citer l’hydrogène 1H,
le fluor 9F, le sodium 11Na et le phosphore 31P
Le corps humain étant constitué à 65% d’eau (molécule H2O). L’hydrogène, 1H est donc l’atome le
plus abondant dans le corps humain. De plus, son rapport gyromagnétique est élevé par rapport au
autres noyaux ce qui a été mis à profit pour l’IRM.
Dans la suite, on considèrera les propriétés des noyaux d’hydrogène H, les plus abondants, de spin
I=1

2 .

2.1.1.2 Moment magnétique placé dans un champ magnétique extérieur B0

En l’absence de champ magnétique externe, le moment magnétique −→µn d’un spin a une orientation
aléatoire. Lorsque le spin d’un noyau d’hydogène, de valeur I = 1

2 est placé dans un champ magnétique
−→
B0 parallèle à l’axe (Oz), Iz, la composante de l’opérateur Î ne peut prendre que 2 valeurs sous l’action
du couple

−→
Γ : mI = ±1

2 .
mI est appelé nombre quantique magnétique de spin. D’un point de vue énergétique, il y a donc deux
états d’énergie quantifiées associés à l’hamiltonien H :
Ĥ = −−→µn.

−→
B0 = −γ~mlB0 soit soit E± 1

2

= ±1
2~B0.

L’état de basse énergie correspond à l’alignement du moment magnétique avec le champ magné-
tique, on parle d’état parallèle (spin-up) . L’état de plus haute énergie est dit antiparallèle (spin-down)
(figure 2.2).

La différence d’énergie ∆E =| γ | ~B0 entre les deux niveaux est proportionnelle au champ B0

appliqué et on note ω0, la pulsation de Larmor donné par :

| ω0 |=| γ | B0 (2.4)

La fréquence de Larmor ν0 = ω0

2π
associée, qui correspond à la fréquence de transition entre deux

niveaux est donc proportionnelle au champ magnétique. A 1,5T, la fréquence de précession du proton
est de 63,86 MHz.

La RMN correspond aux phénomènes de transitions qui peuvent avoir lieu entre les deux niveaux
d’énergie. Ces transitions sont induites par un rayonnement électromagnétique dont le spectre de
fréquences doit contenir la fréquence de Larmor.

Figure 2.2 – Transitions énergétiques et phénomène de résonance magnétique nucléaire
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2.1.1.3 Aimantation magnétique d’un échantillon

Lorsqu’une population de noyaux d’hydrogène d’un échantillon tissulaire est placé dans un champ
magnétique B0, elle va se répartir sur les deux niveaux d’énergie. A l’équilibre thermique, la propor-
tion de ces deux populations est donnée par la statistique de Boltzmann : n↑

n↓
= exp(−∆E

kBT
) où n↑ est

le nombre de noyaux dans un état de basse énergie (moment magnétique parallèle au champ) et n↓,
le nombre de noyaux dans l’état de haute énergie ; T est la température absolue (en kelvins) et kB

la constante de Boltzmann.
A température ambiante, l’excédent de population dans le niveau de basse énergie est faible : ty-
piquement 1/200 000 (quelque parties pour millions, ppm) pour un champ de 1,5T. La RMN n’est
donc pas une technique très sensible de façon intrinsèque.
Néanmoins, l’excès de population sur le niveau de basse énergie est à l’origine de l’apparition dans
l’échantillon d’un moment magnétique macroscopique non nul

−→
M = Σ

−→µn colinéaire au champ
−→
B0 (

figure 2.3). Le moment magnétique macroscopique d’un échantillon
−→
M est appelé aussi aimantation

nucléaire.

Figure 2.3 – Apparition d’une aimantation macroscopique lorsque l’échantillon est placé dans un champ
statique B0

2.1.2 Résonance magnétique nucléaire (RMN).

2.1.2.1 Excitation des spins : phénomène de résonance

Placée initialement dans le champ statique
−→
B0, l’aimantation macroscopique

−→
M de l’échantillon

aura une direction colinéaire à celle du champ magnétique
−→
B0. Cette aimantation est dite longitudi-

nale.
Cependant, les aimantations individuelles (moments magnétiques) des protons ne vont pas s’aligner
sur

−→
B0 mais seront animées d’un mouvement de précession à la fréquence de Larmor ω0 = −γB0

(rotation en sens inverse du sens trigonométrique pour les noyaux à I positifs comme l’hydrogène)
avec un angle donné autour de la direction du champ

−→
B0 (figure 2.4) sans cohérence de phase entre

elles.

Dans les imageurs d’IRM, le champ magnétique statique est horizontal, mais pour la présenta-
tion théorique du phénomène, par convention, il est généralement pris colinéaire à l’axe (Oz) dans le
système des coordonnées cartésiennes.
La RMN exploite les modifications d’aimantation macroscopique sous l’action conjointe de deux
champs magnétiques : le champ magnétique statique

−→
B0 et un champ électromagnétique oscillant

−→
B1.

C’est l’emploi de ce dernier pendant une certaine durée ∆t qui permet d’écarter l’aimantation
−→
M de

sa position d’équilibre.
Les transitions entre niveaux d’énergie sont induites par irradiation du système de spins avec l’onde
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Figure 2.4 – Mouvement de précession à la pulsation de Larmor des spins des atomes d’hydrogène

électromagnétique de champ magnétique
−→
B1 dépendant du temps, de fréquence égale ou très proche

de la fréquence de transition (fréquence de Larmor) entre les deux états énergétiques : on parle de
résonance (figure 2.5). Pour des champs magnétiques de quelques teslas, les fréquences de transition
sont situées dans la gamme des radiofréquences (rf) c’est à dire de l’ordre d’une dizaine à une centaine
de MHz.
Ainsi le phénomène de résonance RMN correspond à la transition des spins de l’état de basse énergie
vers l’état de haute énergie. Il en résulte une diminution de l’aimantation longitudinale au profit de
l’apparition d’une aimantation transversale.
En effet, l’excitation des spins par l’impulsion rf va également provoquer la mise en cohérence des
phases des composantes transversales des aimantations individuelle des spins.

Figure 2.5 – Application de l’impulsion rf et phénomène de résonance.

Ainsi, une expérience de RMN consiste dans un premier temps à écarter le moment magnétique
macroscopique ou aimantation

−→
M de sa position d’équilibre le long du champ statique

−→
B0 à l’aide de

l’impulsion rf associée au champ oscillant
−→
B1, à la fréquence de Larmor.

La bascule de l’aimantation dans le plan transversal avec un angle α comme illustré dans la figure
2.6 dépend pour un noyau donné de l’amplitude de l’impulsion rf et de la durée de son application
∆t :

α = γB1∆t (2.5)

Il se crée une composante transversale qui sera exploitée par la suite pour obtenir le signal RMN.

On note les cas particuliers suivants :

— L’impulsion rf avec α = 900 correspond à l’annulation de la composante longitudinale de l’ai-
mantation. Toute l’aimantation est basculée dans le plan transversal.
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— L’impulsion rf avec α = 1800 inverse totalement l’aimantation
−→
M qui reste toutefois alignée sur

l’axe (Oz).

Figure 2.6 – Expérience de RMN. Application du champ radiofréquence B1 et bascule de l’aimantation
macroscopique.

2.1.2.2 Relaxation du système : précession libre

Lors de l’arrêt de l’impulsion rf, l’aimantation
−→
M tend à retourner à son état d’équilibre. Il en

résulte :

— Une repousse de l’aimantation longitudinale. Cette recroissance exponentielle se fait avec le
temps caractéristique appelé temps de relaxation T1 (figure 2.7). Il s’agit du temps nécessaire
pour que l’aimantation transversale retrouve 63 % de sa valeur à l’équilibre (figure 2.8).
Pour la relaxation spin-réseau affectant l’aimantation longitudinale, le retour de l’aimantation
à l’équilibre se fait avec un échange d’énergie entre le système de spins et son environnement
que nous décrirons par le « réseau ». Un temps de relaxation T1 long correspond à un plus
grand isolement des spins considérés par rapport à l’environnement.
Le phénomène de relaxation longitudinale doit son origine, à l’échelle microscopique, à l’exis-
tence de champs magnétiques locaux qui fluctuent rapidement dans le temps. Ces derniers ont
pour origine la présence d’autres spins nucléaires ou électroniques, de mouvements de charges
et possèdent éventuellement des composantes qui oscillent à la fréquence de Larmor. L’environ-
nement constitue un réservoir d’énergie. Il y a donc des transitions entre états qui ramènent le
système à l’équilibre thermique.
T1 dépend également de l’intensité du champ B0 . En effet, T1 augmente avec B0 car lorsque
B0 croît, la fréquence de transition, qui lui est proportionnelle croît aussi.

— Une décroissance exponentielle progressive de l’aimantation transversale avec le temps carac-
téristique T2 à cause du déphasage rapide des spins (relaxation spin-spin). T2 est le temps
caractéristique de relaxation transversale et correspond à la durée nécessaire pour qu’il ne reste
plus que 37 % de l’aimantation transversale après la bascule (figure 2.8).
La cohérence de phase entre les spins nucléaires est à l’origine de la création de l’aimantation
transversale macroscopique non nulle. Dans la matière condensée, les spins situés sur différentes
molécules interagissent. Ce sont ces échanges d’énergie qui ont lieu qui provoquent la perte pro-
gressive de cohérence de phase. Ce phénomène est plus rapide que la relaxation spin-réseau.
Il est à noter que si l’on considère les inhomogénéités du champ magnétique B0, la décroissance
est plus rapide et est caractérisée par le temps caractéristique T2∗ < T2.
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Figure 2.7 – Mouvement de l’aimantation nucléaire.

Tissus T1 (ms) T2 (ms)

Substance grise 950 100
Substance blanche 600 80

Muscle 900 50
LCR 4500 2200

Graisse 250 60
Sang ∼ 1400 ∼ 180 ∼ 250

Tableau 2.1 – Exemples de valeurs de T1 et T2 à 1,5 T et à 37o C [41].

Quelques exemples de valeurs de T1 et T2 à 1,5T Alors que le temps de relaxation T2 est
assez indépendant du champ magnétique B0, les valeurs des temps de relaxation T1 des différents
tissus dépendent du champ B0. En passant de 1,5T à 3 T, les valeurs des T1 seront augmentées.

L’équation du mouvement de l’aimantation est décrite par le système d’équations dites équations
de Bloch :





dMx

dt
= [γ[

−−−→
M(t) ∧

−−→
B(t)]x − Mx(t)

T2

dMy

dt
= [γ[

−−−→
M(t) ∧

−−→
B(t)]y − My(t)

T2

dMz

dt
= [γ[

−−−→
M(t) ∧

−−→
B(t)]z − Mz(t)−M0

T1

(2.6)

Les équations de Bloch décrivent le mouvement de l’aimantation de façon phénoménologique en
incluant les termes d’amortissement dus à la relaxation spin-réseau (temps caractéristique T1) et la
relation spin-spin (temps caractéristique T2).
La variation temporelle de cette aimantation peut induire, dans une bobine proche de l’échantillon,
une tension qui après avoir été amplifiée, subit le décalage en fréquence adéquat et, avoir été numé-
risée, constituera le signal de RMN.
De façon pratique, les composantes Mx et My seront exploitées comme le signal utile.
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2.1.3 Réception du signal RMN : Signal de précession libre ou free induction
decay (FID)

La récupération du signal RMN est basée sur le principe de l’induction.

(a) Signal de précession libre ou free induction decay
(FID) avec le temps caractéristique T2.

(b) Repousse de l’aimantation longitudinale après arrêt
de l’impulsion RF avec le temps caractéristique T1

Figure 2.8 – Après une impulsion radiofréquence (rf) aui bascule l’aimantation macroscopique longitudinale
dans le plan transverse (ici α = 90o), il apparait une aimantation transversale Mxy qui évolue au cours du
temps. A l’arrêt de l’impulsion rf, elle décroît au profit de la repousse de l’aimantation longitudinale Mz.

A l’arrêt de l’impulsion rf, la variation temporelle de la composante transversale Mxy(t) de l’ai-

mantation
−→
M va générer le signal de RMN reproduit sur la figure 2.8a. La détection de ce signal est

réalisé par l’antenne de réception, en général, placée dans le plan (Oxy).
Elle reçoit le signal induit à la fréquence de Larmor appelé signal de précession libre ou free induction
decay (FID).

L’antenne de réception mesure un signal électrique proportionnel à l’aimantation transversale.
Cependant, la décroissance du signal est très rapide avec un temps caractéristique T2∗, il en résulte
une disparition rapide du signal à mesurer.
Nous verrons plus loin qu’il est possible d’isoler la décroissance en T2 en utilisant une séquence dite
d’écho de spin. Elle fait intervenir des impulsions 180o appelées impulsions de refocalisation. Cette
séquence a été proposée et utilisée pour la première fois par Erwin Han en 1950. L’objectif de cette
séquence est de s’affranchir des inhomogénéités intrinsèques du champ B0.

Par ailleurs, les temps de relaxation (T1, T2, T2∗) sont des facteurs clés pour la détermination
du contraste en IRM car ils sont différents pour chaque tissu. Ces différences sont mises à profit pour
détecter et différentier les tissus sains des tissus altérés par une pathologie donnée.

2.1.4 Formation d’une image en IRM

Dans cette partie, nous verrons comment la physique de la RMN permet l’obtention des images en
IRM. Pour former les images en IRM, il est nécessaire de localiser la provenance du signal en utilisant
des schémas de codage spatial. Ces schémas sont basés sur l’utilisation d’un champ magnétique non
uniforme qui permettra de localiser spatialement les spins en fonction de leur fréquence de Larmor
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qui dépend du champ magnétique vu. Le codage spatial décrit dans la suite correspond à l’acquisition
cartésienne d’une image en 2D pour une coupe d’un échantillon donné ou d’un patient.

Codage de l’information spatiale Le signal RMN est acquis dans un domaine fréquentiel
appelé plan de Fourier (ou espace-k).
Le principe du codage de l’information spatiale repose sur la superposition de l’application de gra-
dients de champ magnétique au champ magnétique statique

−→
B0. Un premier gradient permet de

sélectionner la coupe d’intérêt et son épaisseur. Les deux autres gradients sont respectivement un
codage en phase et un codage en fréquence. Ils permettent conjointement de coder l’information
spatiale des voxels du volume à imager.

La sélection de coupe La première étape de l’acquisition d’une image commence par la sélec-
tion de la coupe d’intérêt. Le principe est illustré sur la figure 2.9. En effet, il faut que l’impulsion rf
ne fasse basculer l’aimantation macroscopique de cet échantillon de spins. Il faut donc pour ce faire
appliquer de façon conjointe à l’impulsion rf un gradient de champ magnétique selon l’axe (Oz) qui
va permettre de distinguer les spins en fonction de leur fréquence le long de l’axe d’application de ce
gradient.
Seuls les protons de fréquence de précession comprise dans la bande passante de l’impulsion rf vont
résonner lors de l’application de l’onde de rf. La bande passante correspond donc à la "gamme" de
fréquences qui sera appliquée autour d’une fréquence centrale.

Figure 2.9 – Gradient de sélection de coupe : application du gradient suivant l’axe Oz pour la sélection de
coupe à imager. [41]

A la fin de l’application de l’impulsion rf, le gradient est renversé pour remettre en phase les
aimantations des spins contenus dans la coupe sélectionnée.

Gradient de codage de fréquence Après l’excitation d’ une coupe, un gradient de codage de
fréquence (figure 2.10a) est appliqué dans une direction perpendiculaire lors de la lecture du signal,
par exemple suivant l’axe (Ox). La fréquence de résonance des spins de la coupe sélectionnée dépend
de leur position suivant l’axe (Ox). On peut donc différencier la localisation des spins car les spins
des voxels qui sont situés à la même abscisse ont la même fréquence de précession. Le signal mesuré
est une transformée de Fourier 1D du signal de la coupe.

Gradient de codage de phase En appliquant un gradient selon l’axe (Oy) entre l’impulsion
rf et la lecture du signal, un gradient de phase est crée dans cette direction comme illustré sur la
figure 2.10b. Lors de l’application du gradient, les spins à une ordonnée y précessent à la même
fréquence. A l’arrêt du gradient, tous les spins de la coupe sélectionnée précessent de nouveau à la
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même fréquence. Toutefois, suite l’application du gradient de codage de phase pendant une certaine
durée, ils vont avoir les uns vis à vis des autres un déphasage qui dépendra de leur position suivant
l’axe (Oy).
L’acquisition du signal se fait en général pour un pas (une valeur) de gradient de codage de phase
donné. Il faut donc répéter la suite impulsion rf-lecture du signal autant de fois qu’il y a de pas de
codage de phase.

(a) Gradient de codage de fréquence.
A. Spins en l’absence de gradient.
B. Phases différentes à l’arrêt du gradient
de champ magnétique appliqué selon l’axe
(Ox).

(b) Gradient de codage de phase
A. Spins en l’absence de gradient.
B. Phases différentes à l’arrêt du gradient
de champ magnétique appliqué selon l’axe
(Oy).

Figure 2.10 – Codage de l’information spatiale en IRM.

De l’espace-k (ou plan de Fourier) à l’image Le signal recueilli est proportionnel à la
transformée de Fourier de l’aimantation transversale macroscopique.

Pour reconstruire l’image de la coupe, la méthode employée consiste à échantillonner le plan de
Fourier soit à remplir la matrice (kx,ky) puis à en prendre la transformée de Fourier inverse. Le
remplissage de l’espace-k se fait en utilisant les relations :





kx = γGx.td

2π

ky = γGy .t
2π

(2.7)

avec td, la durée d’échantillonnage du plan de Fourier dans la direction du gradient de lecture et
t la durée d’application du gradient de codage de phase.

Les coordonnées (kx, ky) dans l’espace de Fourier sont appelées fréquences spatiales.
L’"image" complexe (matrice (kx, ky)) dans l’espace réciproque contient les mêmes informations que
l’image à reconstruire dans l’espace direct mais n’est utilisée que pour l’acquisition des signaux.

En résumé, pour réaliser une image, l’utilisation des gradients de codage de fréquence et de phase
permet l’acquisition de données brutes dans le domaine fréquentiel qui sont stockées dans le plan
de Fourier. Le plan de Fourier est rempli dans un schéma d’acquisition dit cartésien ligne par ligne
(figure 2.11) à chaque impulsion rf avec une double progression à la fois horizontale et verticale :
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Figure 2.11 – Remplissage du plan de Fourier : une ligne est acquise en un temps de répétition TR suite à
l’encodage spatial du signal.

— Le codage en fréquence par le gradient de lecture Gx permet la lecture d’une ligne par échan-
tillonnage de chaque kx (voir figure 2.10).

— L’incrémentation du codage de phase Gy permet d’obtenir de façon successive les différentes
lignes du plan de Fourier. Chaque ligne est acquise au bout d’un temps nécessaire à la répétition
de l’impulsion rf d’excitation. Ce temps est appelé temps de répétition (TR).

2.1.5 Séquences anatomiques et fonctionnelles en IRM

Une séquence en IRM correspond à l’ensemble des étapes retraçant la chronologie de l’application
de l’impulsion rf d’excitation, à l’encodage spatial et enfin à la lecture du signal. Le chronogramme
est une représentation de cette chronologie complète. On distingue deux grands types de séquences de
référence : la séquence d’écho de spin (Spin Echo (SE)) et la séquence d’écho de gradient (GRadient
Echo (GRE)). Les autres séquences sont obtenues par quelques variantes ou par des combinaisons de
ces deux familles de séquences.
Deux durées spécifiques caractérisent une séquence IRM :

— Le temps d’écho (TE) qui sépare l’application de l’impulsion rf de la lecture du signal.

— Le temps de répétition TR qui va séparer les deux impulsions rf de deux cycles successifs de la
séquence.

La suite d’événements correspondant à un cycle constitue le motif d’une séquence.

2.1.5.1 Echo de spin

En 1950, Hahn a introduit cette séquence qui permet de s’affranchir des inhomogénéités dues
au champ statique B0 [42] qui provoquent une décroissance plus rapide du signal avec le temps
caractéristique T2∗.
Son principe repose sur l’application d’une impulsion rf de 180o après une impulsion rf initiale de
90o (figure 2.12). Cette impulsion supplémentaire va provoquer une bascule de 180o de l’aimantation
transversale qui a pour effet de compenser les déphasages dus aux inhomogénéités de champ statique
B0 en leur imposant un rephasage. Ce rephasage compensateur permet de retrouver le T2 vrai.
Le temps d’écho noté TE est la durée entre l’application de l’impulsion rf 90o initiale et le sommet
de l’écho. La fenêtre d’acquisition du signal peut être centrée autour de l’instant TE.

Pour générer une image, il faut effectuer plusieurs fois le cycle d’impulsion 90o-180o. L’enchaîne-
ment du motif impulsion 90o -délai T E

2 - impulsion 180o -délai T E
2 - acquisition- délai jusqu’au prochain
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motif peut se représenter dans un chronogramme qui met en évidence également le TR.
Le TR est la durée qui sépare deux impulsions rf 90o initiales pour le cycle de l’écho de spin. Ce
temps permet à l’aimantation longitudinale de repousser avec le temps caractéristique T1 et de se
rapprocher de sa valeur d’équilibre thermique M0.
Le cycle d’impulsions est donc répété de façon à décrire chaque ligne du plan de Fourier.

Figure 2.12 – Chronogramme (motif) de la séquence d’écho de spin. [43]

Le signal recueilli dépend donc des trois paramètres liés à l’échantillon ou au patient, M0, T1 et
T2 mais aussi des deux paramètres TE et TR de la séquence. Il est décrit par :

SES = M0.[1 − exp(
−TR

T1
)].exp(

−TE

T2
) (2.8)

Pondérations T1 et T2 d’une image La séquence d’écho de spin permet de sélectionner
le contraste d’image choisi. En effet, les évolutions temporelles de l’aimantation longitudinale et
transversale des tissus et structures du cerveau diffèrent avec des temps de relaxation distincts.
Ces différences peuvent être mises à profit pour obtenir une image dite pondérée par le choix des
paramètres TE et TR. On distingue les pondérations en T1, T2 et en densité de protons représentés
sur la figure 2.13.

Figure 2.13 – Pondération d’une image.Source : [44].
(a)Image pondérée en T1
(b) Image pondérée en T2
(c) Image pondérée en densité de protons.
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Les différentes pondérations sont :

— Avec un TE court et TR court : pondération T1 de l’image (figure 2.14).

— Avec un TE long et un TR long : pondération T2 de l’image

— Avec un TE court et TR long : pondération en densité de protons.

Figure 2.14 – Exemple du principe de la pondération T1 : la différence entre les signaux simulés provenant
de l’aimantation de deux tissus est significative à court TE, court TR .

Les séquences d’écho de spin sont utilisées en relaxométrie pour la mesure de T1 et de T2. Elle
sont privilégiées notamment pour les applications in vivo cliniques en cancérologie.

La refocalisation par l’application de l’impulsion 180o, compense les défauts d’inhomogénéités
ce qui rend les images acquises avec les séquences d’écho de spin de grand intérêt par leur rapport
signal-sur-bruit de grande qualité.
Elles ont toutefois des durées d’acquisition relativement longues du fait de la nécessité de TR suffi-
sament long pour la repousse de l’aimantation longitudinale.
Les séquences d’écho de spin sont souvent couplées avec des techniques qui permettent une accélé-
ration des acquisitions pour l’imagerie 3D, en particulier. Elles sont commercialement implémentées
sous les noms de Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement (RARE), Turbo-RARE ou Spin
Echo-Echo Planar Imaging (SE-EPI).

Echo de spin rapide L’idée est d’exploiter la durée ("temps mort") qui sépare l’impulsion rf
90o de l’impulsion 180o nécessaire au recueil de l’écho en vue de l’acquisition d’une ligne du plan
de Fourier. Au lieu d’appliquer une seule impulsion 180o, on applique à des intervalles réguliers des
impulsions 180o. On recueille donc autant d’échos que d’impulsions 180o appliquées. Chaque écho
permet de remplir une ligne du plan de Fourier si on lui associe un codage de phase approprié.
Elles sont commercialement implémentées sous les noms de Fast Spin Echo (FSE), Turbo Spin Echo
(TSE). Ainsi, pendant un seul TR, il devient possible d’acquérir plusieurs lignes du plan de Fourier. Le
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nombre de lignes de l’espace-k acquises pendant un TR correspond à la longueur du train d’échos (ou
Echo Train Length (ETL)) appelé aussi Facteur Turbo. Il indique la réduction du temps d’acquisition
des séquences d’écho de spin rapides par rapport à la séquence de base. Ces séquences rapides
permettent donc l’obtention rapide d’images pondérées en T2.

2.1.5.2 Echo de gradient

La séquence d’écho de gradient est une alternative qui diminue significativement le TR et supprime
l’impulsion rf 180o. Elle a été développée pour l’imagerie rapide. De plus, dans la séquence d’écho
de gradient, contrairement à la séquence d’écho de spin, l’impulsion rf initiale bascule l’aimantation
transversale d’un angle θ < 90o ce qui permet la diminution du TR et par conséquent celle du temps
d’acquisition. Le chronogramme de la séquence est donnné sur la figure 2.15.

Toutefois, la suppression de l’impulsion de refocalisation pose la question de l’obtention d’un
écho nécessaire au remplissage du plan de Fourier avec, de plus, l’interrogation quant à la possibilité
d’obtenir d’une pondération T2.

La génération de l’écho dans la séquence d’écho de gradient s’obtient avec un ensemble de gradients
appelés gradients bipolaires. La partie positive du gradient bipolaire permet notamment la lecture
du signal.

Figure 2.15 – Chronogramme de la séquence d’écho de gradient. [43]

Echo de gradient rapide Les séquences d’écho de gradient rapides et ultrarapides vont di-
minuer fortement le TR sans pénaliser significativement le rapport signal-sur-bruit. Néanmoins, une
composante résiduelle de l’aimantation transversale persiste lors de l’impulsion rf suivante lorsque la
valeur du TR devient comparable à celle des T2∗ des tissus.
Dans ce cas, il faut prendre en compte cette aimantation transversale résiduelle. Ces séquences em-
ploient soit un brouillage de l’aimantation transverse visant à détruire l’aimantation transversale
pour ne pas altérer la pondération T1 ( commercialement implémentées sous les noms de SPoi-
led GRadient Echo (SPGR), Fast Low Angle Shot (FLASH),TurboFLASH, Magnetization Prepared
Rapid Gradient Echo (MPRAGE), BRAin VOlume imaging (BRAVO)), soit en recyclant complète-
ment l’aimantation transverse avec des gradients équilibrés (séquence True Fast Imaging with Steady
Precession (TrueFISP), Fast Imaging Employing Steady State Acquisition (FIESTA), T2-Fast Field
Echo (FFE) ou Balanced-FFE).

Par ailleurs, la technique d’écho de gradient est sensible aux informations T2∗ et est par consé-
quent sensible aux inhomogénéités du champ statique B0. Elle est donc sensible aux artéfacts métal-
liques et de susceptibilité magnétique. Cette sensibilité a été mise à profit pour la caractérisation des
hématomes anciens notamment la détection de dépôts d’hémosidérine dans la pathologie de l’AVC
par exemple.
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En résumé, l’écho de gradient est très utilisée pour l’obtention rapide d’image de pondération T1,
densité de protons et T2∗.

2.1.5.3 Annulation du signal du LCR : séquence d’inversion-récupération

Pour améliorer le contraste des séquences, on peut appliquer une séquence dite d’inversion-
récupération (IR). Elle se compose d’une impulsion rf de 180o appelée impulsion d’inversion. Cette
impulsion inverse l’aimantation longitudinale, il n’y a donc pas initialement d’aimantation transver-
sale. Il y a ensuite repousse de l’aimantation longitudinale comme illustré sur la figure 2.16. Pour
mesurer une aimantation transversale, après un temps d’inversion (TI), on applique une impulsion rf
90o, l’écho peut être recueilli à l’instant TE ou sinon après une impulsion 180o. Dans ce dernier cas la
séquence est nommée séquence inversion récupération d’écho de spin (IR-SE). Ce cycle d’impulsions
est ensuite recommencé après un temps TR.
Cette séquence permet donc l’annulation du signal provenant d’un type de tissu donné en fonction de
son temps de relaxation T1. Cette annulation peut être mise à profit pour en effectuer la suppression
du LCR dans les images dans la séquence FLuid Attenuated inversion-recovery (FLAIR) qui annule
son signal avec un temps d’inversion fixé à TI > 2000 ms à 1,5T typiquement .

Figure 2.16 – Signal simulé provenant du cerveau obtenu avec une séquence d’inversion-récupération. Pour
TI>1500 ms, il y a suppression du signal du LCR ce qui est exploité dans la séquence FLAIR

La séquence FLAIR est bien adaptée à l’imagerie du cerveau. Cette séquence améliore la détection
des lésions du parenchyme cérébral, particulièrement celles qui sont localisées à l’interface parenchyme
cérébral/LCR comme les pathologies de la substance blanche et l’AVC.

2.1.6 Rapport signal-sur-bruit et temps d’acquisition en IRM.

L’application des séquences sur des patients en pratique clinique exige de trouver un compromis
entre la durée d’acquisition des images (confort des patients, minimisation des artéfacts) d’une part, et
d’autre part, la qualité des images mesurées par le rapport signal-sur-bruit disponible et la résolution
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spatiale effective.
Le rapport signal-sur-bruit par unité de temps est un bon indicateur de ce compromis à optimiser.

2.1.6.1 Temps d’acquisition et rapport signal-sur-bruit d’une séquence

Une première estimation du temps d’acquisition TA d’une séquence est donnée par le produit
du TR, du nombre de pas de codage en phase Ny utilisé pour remplir l’espace-k et du nombre
d’accumulations du signal Nex pour moyenner le signal recueilli. Ainsi, la durée d’acquisition (TA)
d’une séquence 2D est donnée par la relation :

TA = TR.Ny.Nex (2.9)

Cette durée est d’autant plus longue que le TR, la taille de la matrice et le nombre d’accumulations
de signaux à moyenner est important.

Pour exploiter de façon quantitative une image, elle doit posséder un rapport signal-sur-bruit
(RSB) suffisant afin d’augmenter la justesse et la précision des mesures.
Le rapport signal-sur-bruit est défini par la relation :

RSB ≃ Vvoxel.
√

Ny.
√

Nex√
BP

(2.10)

La répétition du remplissage de l’espace k permet d’augmenter le RSB de l’image (multiplication par
le facteur

√
NEX). Ce moyennage reste toutefois un moyen assez limité pour augmenter le rapport

signal-sur-bruit.
Le rapport signal-sur-bruit dépend, outre le nombre de pas de codage en phase Ny et du nombre
d’accumulations du signal Nex, du volume du voxel Vvoxel = ∆x.∆y.∆z et de la bande passance BP
du récepteur.

Imagerie 3D Une façon de reconstituer un volume consiste à juxtaposer des coupes acquises
successivement. Une autre façon d’obtenir un volume est le codage dans trois directions de l’espace
en sélectionnant une coupe très large dans laquelle on applique deux gradients de codage de phase
et un codage de fréquence. Il en résulte des durées d’aquisition relativement longues pour l’obtention
d’un volume.
L’avantage des acquisitions 3D versus 2D est l’augmentation du rapport signal-sur-bruit car Ny

devient Np,1 ∗ Np,2 avec Np,1 le nombre de pas de codage dans la première direction de codage de la
phase et Np,2, celui dans la deuxième direction de codage de phase.

2.1.6.2 Bande passante en réception du signal

Elle correspond à l’ensemble des fréquences que contient le signal acquis. Plus la bande passante
est élevée, plus la durée de lecture du signal sera faible. Ceci permet de diminuer le TE, le TR et
l’intervalle de temps entre les échos. Par contre, une bande passante élevée correspond aussi à un bruit
mesuré plus important, et par conséquence une diminution du rapport signal-sur-bruit disponible.

2.1.6.3 Résolution spatiale d’une image

L’augmentation de la taille de la matrice (Nx,Ny) qui entraîne la diminution du volume d’un voxel
(Vvoxel = ∆x.∆y.∆z) est coûteuse en temps d’acquisition. Elle permet néanmoins l’amélioration de
la résolution spatiale d’une image pour une acquisition 2D définie par :

∆x =
FOVx

Nx
et∆y =

FOVy

Ny
(2.11)

où le Field Of View (FOV) est le champ de vue d’aquisition de l’image. Un compromis doit donc
être trouvé pour optimiser le rapport signal-sur-bruit par unité de temps des séquences. On peut
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envisager pour diminuer le temps d’acquisition d’une séquence, de réduire le nombre d’accumulations
Nex nécessaire pour moyenner le signal, la réduction du nombre de pas de codage de phase Ny, au
détriment de la résolution spatiale de l’image, la diminution du TR de la séquence, au détriment
cette fois ci du contraste de la séquence.

2.1.7 Acquisitions rapides en IRM : autres techniques de remplissage du plan de
Fourier

Le remplissage du plan de Fourier de façon linéaire est la méthode de base pour les séquences
d’écho de spin et de gradient rapides, ou classiques. Il existe néanmoins d’autres méthodes pour
remplir l’espace des k.

2.1.7.1 Autres techniques de remplissage du plan de Fourier

Pour réduire encore la durée d’acquisition, il faut maximiser l’information acquise en peu de
moyennages et de codage de phase. Les données étant acquises dans le plan de Fourier, c’est l’échan-
tillonage dans ce plan qu’il faut alors optimiser.

Remplissage linéaire par alternance : Echo Planar Imaging (EPI) Le plan de Fourier
peut être aussi acquis en un seul TR avec une seule acquisition en utilisant le module EPI. Le chro-
nogramme de la séquence est représenté sur la figure 2.17. Le gradient de lecture est alternativement
renversé pour couvrir la totalité de l’espace réciproque. Cette oscillation du gradient de lecture pro-
duit un train d’écho. Une ligne du plan de Fourier est acquise à chaque écho du train d’écho.
Lorsque l’excitation est produite par une unique impulsion EPI-écho de gradient, le contraste sera
essentiellement un contraste T2∗. Quand un module d’écho de spin produit l’excitation, on parle de
séquence SE-EPI, le contraste sera en T2 si le centre de l’espace des k est acquis à TE.

Pour réduire la durée d’acquisition, il est possible de segmenter l’acquisition EPI (figure 2.17b)
on parle de séquence EPI- segmenté en ayant recours à une bande passante plus large ou encore
l’imagerie parallèle (décrite au prochain paragraphe). Cependant, cette stratégie rallonge la durée de
la séquence qui devient plus sensible aux artéfacts liés aux mouvements du patient.

Acquisition segmentée Dans ce schéma d’acquisition, plusieurs lignes du plan de Fourier sont
acquises à chaque TR via la génération d’un train d’échos. Une combinaison de ces données acquises
aux différents TR permet la reconstruction complète du plan de Fourier.

Imagerie parallèle L’imagerie parallèle consite à utiliser plusieurs antennes en réseau phasé.
Les différents éléments d’antennes sont placés à différents endroits de l’échantillon étudié et acquièrent
simultanément différentes lignes du plan de Fourier. Ce sous-échantillonnage permet par recombinai-
son des différentes données acquises chaque élément d’antenne de reconstruire l’image complète. Un
facteur d’accélération A correspond à l’acquisition d’une ligne sur A du plan de Fourier. La durée
d’acquisition d’une séquence devient :

TA =
TR.Ny.Nex

Aparallele

(2.12)

Chaque élémént d’antennes possédant son profil de sensibilité, une bonne reconstruction est assez
délicate. En pratique, le facteur d’accélération ne dépasse pas 4.

Les séquences basées sur des algorithmes qui effectuent la reconstruction à partir des données
acquises dans le domaine image sont connues sous les appellations Partially Parallel Imaging with
Localized Sensitivity (PILS), SENSitivity Encoding (SENSE), Array Spatial Sensitivity Encoding
Technique (ASSET)). Celles qui effectuent la reconstruction dans l’espace-k sont connues sous les
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(a) Acquisition du plan de Fourier
en Echo planar imaging (EPI). Ici le
temps d’acquisition de l’image est égal
au TR, on parle de module EPI «single
shot ».

(b) Remplissage du plan de Fourier
avec le module EPI segmenté.

Figure 2.17 – Acquisition du plan de Fourier avec le module EPI.

noms SiMultaneous Acquisition of Spatial Harmonics (SMASH) et GeneRalized Auto-calibrating
Partially Parallel Acquisition (GRAPPA).

Les acquisitions radiales et spirales ([45], [46]) sont des stratégies non-cartésiennes de remplissage
de l’espace-k. Elles permettent également une réduction du temps d’acquisition d’une séquence.

2.1.8 Angiographie IRM : imagerie des vaisseaux

Deux approches sont possibles : celles nécessitant l’injection d’un agent de contraste dans la circu-
lation sanguine (Angiographie par Résonance Magnétique (ARM)-gadolinium) et celles qui exploitent
les flux macroscopiques (ARM par temps de vol ou ARM par contraste de phase). L’ARM par temps
de vol (ARM-TOF), utilisée pour le diagnostic de l’AVC sera décrite dans ce paragraphe.

2.1.8.1 ARM par temps de vol ou time of flight (ARM-TOF)

Il s’agit de la technique utilisée notamment pour étudier les artères du polygone de Willis (figure
2.18) sans avoir recours à l’injection de PDC (chélate de gadolinium).

Figure 2.18 – ARM-TOF du polygone de Willis d’un sujet sain.Encyclopédie médicale.

L’ARM-TOF exploite le phénomène d’entrée de coupe qui permet de générer un rehaussement
dit paradoxal du signal des flux circulatoires. Ce phénomène se base sur la mobilité des protons de
l’eau du sang par rapport aux spins stationnaires des tissus. L’ARM-TOF va privilégier le signal
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vasculaire entrant par rapport aux tissus environnant en saturant le signal des tissus stationnaires
et en utilisant une compensation de flux dans la séquence. La compensation de flux est réalisée par
l’ajout d’un troisième lobe aux gradients de sélection de coupe et de lecture.
L’aimantation macroscopique des spins stationnaires et mobiles repousse progressivement avec leurs
temps caractéristiques T1. Cependant, les spins mobiles dont l’aimantation longitudinale a été bas-
culée quittent la coupe à imager laissant la place à des protons non saturés dont l’aimantation est
maximale. Il en résulte dans la coupe un signal élevé du sang circulant dans la coupe par rapport à ce-
lui des spins stationnaires qui se traduit par un hypersignal des vaisseaux dans lesquels le sang circule.

Outre les images anatomiques et des vaisseaux, l’IRM peut apporter d’autres informations telle
la caractérisation de la diffusion moléculaire.

Dans un milieu biologique, les molécules d’eau sont animées de mouvements microscopiques aléa-
toires permanents du fait de leur énergie thermique. L’IRM de diffusion a pour objectif la mise en
évidence de ces mouvements aléatoires dans l’eau des tissus.
Le signal IRM est sensibilisé à la diffusion par l’utilisation de gradients de diffusion, on parle d’ima-
gerie pondérée en diffusion (Diffusion Weighted Imaging (DWI)). La sensibilité de l’imagerie de
diffusion a été démontrée à partir de la fin des années 1980 notamment pour la détection précoce
de lésions ischémiques. Son développement pour des applications neurologiques s’est poursuivi jus-
qu’à nos jours où l’imagerie de diffusion s’est imposée en routine clinique. Longtemps limitée à la
neuroradiologie, les développements des séquences et de la technologie des gradients ont permis son
extension à d’autres organes.

2.2 L’IRM de diffusion. Applications cliniques en neuroradiologie.

2.2.1 Diffusion moléculaire : bases physiques

Les mouvements aléatoires à l’échelle microscopique des molécules d’eau dans les tissus dépendent
de leur environnement moléculaire.

2.2.1.1 Diffusion libre

Dans un milieu libre, les molécules sont animées de mouvements aléatoires qualifiés de mouve-
ments browniens. Pour un système non uniforme au sein lequel un flux macroscopique de particules
peut être observé, le phénomène de diffusion est décrit par l’équation de diffusion généralisée :

∂c

∂t
= D. △ c (2.13)

Il s’agit d’une équation linéaire, du premier ordre par rapport au temps ce qui traduit l’irréversibilité
du phénomène de diffusion, et du second ordre par rapport à l’espace (opérateur laplacien ∆).
Sa résolution indique que la probabilité de trouver une particule initialement localisée en r0 à une
position r à l’instant t, suit une distribution gaussienne. Le coefficient de diffusion D dépend de :

— La taille des molécules

— La température du milieu

— La viscosité du milieu

Le coefficient de diffusion de l’eau pure, constituée d’une population de molécules d’eau "libre"
diffusant à une température de 37o C est D ∼ 3, 0.10−9m2.s−1, ce qui correspond à une distance de
diffusion de 17 µm en 50 ms.
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2.2.1.2 Diffusion dans les tissus biologiques

Dans le cas où l’eau est libre, l’agitation moléculaire est importante, il en résulte une valeur
élevée du coefficient de diffusion. Au contraire, dans les tissus, la complexité de la microstructure,
à l’échelle cellulaire entrave la libre diffusion des molécules d’eau. L’agitation moléculaire est donc
réduite à cause des obstacles. Dans le cerveau du sujet sain, par exemple, les fibres nerveuses de
la substance blanche contraignent la libre diffusion des molécules d’eau. Dans certaines pathologies,
comme l’ischémie cérébrale, la présence d’un oedème entraîne une altération de la libre circulation
des molécules d’eau. Dans ces deux cas, la restriction de la diffusion est associée à une diminution
du coefficient de diffusion comme l’illustre la figure 2.19.

Figure 2.19 – Phénomène de diffusion : (a) Cas de l’eau libre (b) Restriction en présence de l’œdème (c)
Restreinte le long des fibres de substance blanche par exemple.

On peut citer quelques ordres de grandeurs des coefficients de diffusion (×10−3m2.s−1) comme
par exemple pour la substance blanche : D ∼ 0, 67 − 0, 8, substance grise corticale : D ∼ 0, 8 − 1, 0,
substance grise des noyaux gris centraux : D ∼ 0, 7 − 0, 85, LCR : D ∼ 3, 0 − 3, 4 ([47], [48], [49]).

L’influence de la diffusion sur le signal RMN a été décrite pour la première fois par Erwin Hahn
avec la technique d’écho de spin [50] puis analysée par Carr et Purcell [51].

2.2.2 IRM de diffusion cérébrale.

2.2.2.1 Gradients de diffusion et séquence pondérée en diffusion

Dans les séquences habituelles clinique, la perte de signal provoquée par les spins mobiles évo-
luant dans les gradients d’imagerie n’est pas perceptible à l’échelle du voxel. Pour étudier la diffusion
moléculaire en IRM on utilise de forts gradients supplémentaires dépendant du temps pour mesurer
les coefficients de diffusion des différents tissus. Ces gradients sont appelés « gradients de diffusion
». Ils sont appliqués dans une direction donnée de l’espace après l’impulsion rf d’excitation. Cette
technique a été développée en 1965 par Stejskal et Tanner [52]. Si les gradients de diffusion sont
incorporés dans une séquence d’écho de spin, les gradients de diffusion ont la même polarité et sont
séparés par l’impulsion 180o de refocalisation comme illustré dans la figure 2.20. Si les gradients sont
sont incorporés dans une séquence d’écho de gradient, ils ont une polarité inversée.

2.2.2.2 Influence des gradients de diffusion sur le signal avec une séquence d’écho de
spin

La séquence d’écho de spin permet de gagner en rapport signal-sur-bruit en comparaison d’une
séquence d’écho de gradient grâce à la pondération en T2. La pondération en diffusion est introduite
par l’application de gradients pulsés (Pulsed Gradients Spin-Echo (PGSE)).

Au niveau des spins stationnaires des tissus statiques, les déphasages induits par le premier
gradient sont entièrement compensés par le second gradient qui suit l’impulsion rf de 1800. Le signal
des spins stationnaires n’est pas donc modifié par le module de diffusion.
En ce qui concerne les spins mobiles animés de mouvements aléatoires, les déphasages provoqués par
le premier gradient ne sont pas compensés par le second gradient. Il y a donc atténuation du signal
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Figure 2.20 – (a) Application des gradients de diffusion dans une séquence d’écho de spin pour l’obtention
d’images pondérées en diffusion. (b) L’application de ces gradients de diffusion provoque une diminution du
signal en présence de diffusion. Cette atténuation est d’autant plus marquée que les mouvements moléculaires
sont importants ([53])

provenant d’un voxel. Cette diminution est d’autant plus marquée que les mouvements browniens
sont rapides. Le LCR est un exemple de milieu présentant des mouvements moléculaires importants, il
apparait donc en hyposignal sur les images pondérées en diffusion par rapport au reste du parenchyme
cérébral qui, présentant des mouvements browniens moins importants apparait en isodensité sur les
images pondérées en diffusion.

L’atténuation du signal due à la diffusion est modélisée comme une fonction d’un facteur de
pondération lié au gradient de diffusion.

S(b) = S0.exp(−bD) (2.14)

Avec S(b) et S0 respectivement le signal RMN mesuré avec et sans application des gradients de
diffusion, D le coefficient de diffusion et b une valeur scalaire qui dépend des paramètres des gradients
de diffusion (amplitude et durées des gradients appliqués) mais aussi des paramètres des gradients
utilisés pour le codage spatial de l’image.

L’exploitation du « facteur b » (ou b-value), exprimé en s.mm−2 pour de potentielles applications
cliniques doit une forte contribution en IRM de diffusion moléculaire à Denis Le Bihan [54]. Plus
la valeur du facteur de pondération est importante, plus la séquence est sensible au phénomène de
diffusion.

Dans le cas de la séquence de Stejskal et Tanner employée en routine clinique, la valeur de b est
donnée par :

b = γ2.G0
2δ2(∆ − δ

3
) (2.15)

avec γ, le rapport gyromagnétique, G0, l’amplitude des gradients de diffusion, ∆, la durée qui
sépare les deux impulsions des gradients de diffusion et δ, la durée d’application des gradients de
diffusion.

Les valeurs usuelles de b utilisées pour l’imagerie pondérée en diffusion en routine clinique
s’étendent de 0 à environ 1000 s.mm2 selon l’organe exploré (figure 2.21). La valeur maximale
de b est liée à des considérations techniques en lien avec la puissance des gradients et au rapport
signal-sur-bruit disponibles.
Les grandes valeurs de b permettent la détection de déplacements de faible amplitude à savoir la
diffusion extra-cellulaire ( 200 < b < 1500s.mm−2 ) et au-delà de 10 000 s.mm−2 , l’étude de
compartiments intra-cellulaires serait accessible.

Si la diffusion est isotrope, comme dans le cas, en bonne approximation pour la substance grise du
cerveau, les contributions de l’application de gradients de diffusion dans les trois directions peuvent
être additionnées.
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Figure 2.21 – (a) Images d’un volontaire sain du CHU de Fort-de-France. La séquence de diffusion utilisée
est une séquence de spin écho avec un module EPI. Sept valeurs de b ont été utilisées. Dans la région d’intérêt
étudiée (disque en noir) dans le cervelet, le signal IRM de décroissance est ajusté avec le modèle standard
monoexponentiel de la diffusion. Les paramètres quantitatifs liés à la diffusion peuvent être extraits ((b))

2.2.2.3 DWI : séquences d’imagerie de diffusion

Différentes séquences d’imagerie de diffusion ont été développées tirant profit de l’évolution des
systèmes de gradients plus performants (amplitude maximale, temps de montée des gradients) et des
stratégies d’acquisition du plan de Fourier pour la reconstruction des images.

Séquence écho-planar en écho de spin Pour les applications neurologiques, en routine cli-
nique, la séquence la plus répandue pour la mesure de la diffusion moléculaire est une séquence d’écho
de spin (Single Shot SE-EPI) incorporant un module de lecture EPI single-shot. Ce module permet
une acquisition rapide du plan de Fourier en plus de l’utilisation de gradients importants nécessaires
à la pondération en diffusion. Il en résulte une moindre sensibilité aux artéfacts de mouvement.
Cependant ces séquences très rapides sont soumises aux artéfacts de susceptibilité magnétiques, aux
défauts d’uniformités du champ statique

−→
B0 et aux distorsions géométriques induites par les courants

de Foucault lors de la montée et descente des gradients.

Les séquences d’EPI segmenté (Multi-Shot SE-EPI) sont moins sensibles aux artéfacts liés aux
défauts d’homogénéités du champ statique. Elles sont par contre plus sensibles aux artéfacts de
mouvement.

2.2.3 Coefficient de diffusion apparent (ou ADC)

L’obtention de cette image pondérée en diffusion est toutefois affectée par la relaxation avec les
temps caractéristiques T2 (et T1). Selon les conditions physiologiques et pathologiques, l’influence
de ces paramètres n’est pas identique et les variations d’intensité sur l’image brute peuvent être
difficiles à interpréter. Pour une interprétation aisée en routine clinique, des images paramétriques
sont préférables.
L’incorporation de gradients de diffusion en plus des gradients d’imagerie permet de produire des
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cartes in vivo du coefficient de diffusion dans les différents tissus. Le coefficient de diffusion incorpore
cependant d’autres effets négligés dans la modélisation (liés à la microcirculation sanguine à l’échelle
du voxel par exemple). Il est pour cette raison appelé le « coefficient de diffusion apparent » (ADC).

Théoriquement, il est possible de s’affranchir du contraste T2 et d’obtenir des cartographies des
coefficients de diffusion en faisant au moins deux acquisitions avec deux facteurs de pondération
différents. Par exemple, l’une sans pondération de diffusion b=0 s.mm−2 et l’autre à une valeur b
quelconque.

L’ADC s’obtient à partir de la relation :

S

S0
= exp(−b.ADC) (2.16)

L’expression de l’ADC extrait de deux acquisitions avec des facteurs de pondération différents
(b=0 s/mm2 et b quelconque) s’en déduit :

ADC = −1
b

.ln(
S

S0
) (2.17)

Il est exprimé en mm2.s−1. Une cartographie d’ADC peut être reconstruite avec une approche
pixel par pixel, pour chaque coupe. Cette cartographie est d’un grand intérêt diagnostique, en effet,
les tissus pour lesquels une restriction de la diffusion a lieu seront des zones en hyposignal sur la
cartographie ADC contrairement à l’image brute pondérée en diffusion où elles seront en hypersignal.
En général, pour le cerveau les deux acquisitions sont réalisées pour b=0 s.mm−2 et b=1000 s.mm−2.
Le cas d’un patient admis en urgence pour suspicion d’AVC est présenté sur la figure 2.22.

Figure 2.22 – (a)Images pondérées en diffusion (diffusion weighted imaging, DWI) avec b=1000 s.mm−2 et
les cartographies de coefficient de diffusion apparent (ADC) correspondantes obtenues à l’IRM 1,5T du CHU
de Fort-de-France, Martinique. Patient pris en charge en urgence avec un AVCi en phase aïgue. Pour chaque
coupe, l’utilisation de plusieurs valeurs de b (ici 7 valeurs de b=0 à b=1000 s.mm−2) permet d’obtenir un jeu
d’images pondérées en diffusion pour chaque b. L’ajustement de la décroissance du signal de diffusion avec les
différentes valeurs de b dans chaque pixel permet de reconstituer des cartographies de coefficients de diffusion
apparent (ADC). Dans le cas du patient, l’hypersignal sur les images brutes pondérées en diffusion est corrélé
avec une restriction de l’ADC confirmant ainsi le diagnostic d’AVCi (b).
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Il est important de noter que l’ADC mesuré en IRM, dépend fortement des paramètres d’acqui-
sition de la séquence, comme la durée d’application des gradients (δ), l’intervalle de temps entre leur
application (∆) et leur amplitude (G) [55].

Par ailleurs, l’organisation microstructurelle des tissus entrave la libre diffusion des molécules
d’eau créant ainsi des barrières et des compartiments. L’hypothèse d’une diffusion gaussienne étant
mise à défaut, des modèles plus réalistes de la diffusion ont été développés pour la prise en compte
de cet écart au modèle gaussien. Le modèle de Kurtosis qui a été utilisé dans ces travaux de thèse
sera présenté.

2.2.4 Diffusion non gaussienne. Modèle de Kurtosis (DKI)

2.2.4.1 Comportement non gaussien de la diffusion

Précédemment, nous avons vu que l’imagerie conventionnelle de diffusion est une technique sen-
sible mais peu spécifique car les coefficients de diffusion apparent (ADC) des différents tissus du
parenchyme cérébral sont similaires. Toutefois, l’utilisation de valeurs élevées de b dans le cerveau
(b ≥ 1500 s.mm−2 typiquement) fait apparaître la déviation du signal de diffusion d’un comportement
de décroissance purement mono exponentielle [56]. Cette déviation à la décroissance monoexponen-
tielle du signal de diffusion caractérise le phénomène de diffusion non gaussienne (figure 2.23). Ce
comportement rend compte des propriétés des tissus à l’échelle microscopique à savoir l’existence de
compartiments et de zones de restrictions de la diffusion [57].

Figure 2.23 – (a). Distribution gaussienne des probabilités de déplacement des molécules d’eau dans un
milieu libre (K=0) (b). En cas de diffusion restreinte ou entravée, la distribution s’écarte d’une distribution
gaussienne (K>0). L’ADC devient également insuffisant pour décrire la décroissance du signal de diffusion.

La largeur de cette distribution gaussienne est proportionnelle au coefficient de diffusion. Cepen-
dant pour des durées de diffusion de l’ordre de la dizaine de millisecondes, la structure complexe de
la plupart des tissus, en particulier la nature différente des cellules et des membranes les constituant
peut provoquer un changement de la distribution de probabilité qui dévie d’une forme gaussienne
[58]. L’exploitation de paramètres quantitatifs liés au comportement de la diffusion, en particuler
l’écart au comportement gaussien pourra améliorer la spécificité des mesures de diffusion. En effet,
plusieurs études ont montré le potentiel de l’utilisation de données issues de la prise en compte de la
diffusion non gaussienne pour les applications in vivo ([59], [60], [61], [62]).
Néanmoins, la mesure de l’écart au comportement gaussien avec une bonne précision nécessite, d’une
part l’acquisition d’un plus grand nombre de valeurs de b ([63],[64]) et, d’autre part, un meilleur
rapport signal sur bruit que celui requis pour la simple détermination de l’ADC. Ainsi, afin de pou-
voir exploiter le plus largement possible la diffusion non gaussienne comme une nouvelle imagerie de
contraste, il est nécessaire d’avoir des modèles qui décrivent bien le signal aux valeurs élevées de b
(figure 2.24). De plus, il est souhaitable que ces modèles ne dépendent pas fortement de l’équipe-
ment accessible en clinique pour être le plus largement que possible appliquables. Il y a deux façons
d’analyser donc le signal issu des séquences pondérées en diffusion avec des valeurs élevées de b :

— une approche géométrique basée sur des modélisations élaborées des tissus,
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— une approche non géométrique qui exploite simplement les mesures caractérisant l’écart au
comportement gaussien.

Les modèles géométriques ([65], [66], [67]) sont basés sur les caractéristiques des tissus et prennent
en considération des effets explicites tels : la compartimentation, la tortuosité extracellulaire, la per-
méabilité ou les taux d’échange, la distribution des tailles d’axones, de l’orientation des fibres et la
flexibilité des paquets de fibres de substance blanche sur la diffusion moléculaire.
L’analyse des mesures de la diffusion avec ces modèles permet d’avoir une caractérisation poussée de
la microstructure des tissus mais la contrepartie de cette précision est la nécessité de disposer d’un
grand nombre de paramètres pour réaliser un ajustement correct. Il en résulte une durée allongée des
mesures. Néanmoins, en dépit des exigences de ces techniques, des résultats cliniques préliminaires
prometteurs ont été publiés chez l’homme [68].

Concernant l’approche non géométrique, elle peut être appliquée à n’importe quelle géométrie
et par conséquent elle peut être utilisée aussi bien pour de l’imagerie cérébrale que pour l’imagerie
du corps entier. Ces techniques utilisent un nombre limité de paramètres libres ce qui permet des
mesures plus compatibles avec les protocoles cliniques. De plus, le post traitement des données utilise
un plus faible nombre de paramètres ajustables que dans le cas des modèles géométriques.
Les cartographies paramétriques issues de l’estimation de l’écart au comportement gaussien avec ces
modèles sont utilisées comme un nouveau contraste d’image.
Cependant cette approche non-géométrique présente l’inconvénient que les paramètres extraits sont
indirectement reliés aux propriétés du tissus. Il est toutefois possible de faire a posteriori un lien
par le biais de simulations ou de considérations analytiques entre les paramètres mesurés et les
caractéristiques réelles des tissus ([69],[70]).
Les modèles les plus attractifs basés sur l’approche non géométrique font intervenir trois paramètres :
l’un permet généralement de quantifier la diffusion, un autre, l’écart au comportement gaussien et
enfin le dernier évalue l’intensité du signal en absence de pondération en diffusion.
Parmi les modèles les plus utilisés prenant en compte le modèle non gaussien de la diffusion on compte
le modèle statistique de Yablonskyi, le modèle biexponentiel, le modèle d’exponentielles étiré et enfin
le modèle de Kurtosis, DKI ([71], [72], [73], [74]).

De façon pratique, la principale limitation de l’application de ces différents modèles à des don-
nées cliniques est le rapport signal-sur-bruit disponible, garant de la précision et de l’exactitude des
mesures. Parmi les modèles cités, le modèle de Kurtosis est le modèle potentiellement le plus robuste
car il ne fait intervenir que deux paramètres à déterminer (ADC et K = Kapp) contrairement aux
autres modèles. La prochaine section présentera ce modèle qui a été choisi pour la suite des travaux
réalisés au cours de la thèse.

2.2.4.2 Modèle de Kurtosis (Diffusional Kurtosis Imaging, DKI)

Notion de Kurtosis Le facteur de Kurtosis est un facteur statistique adimensionné de mesure
de l’écart au comportement gaussien d’une distribution de probabilité aléatoire, comme la distribution
de probabilité de déplacement de la diffuson moléculaire libre. En statistique, le moment d’ordre n
(n∈ N) noté Mn d’une distribution est un indicateur de la dispersion de cette dernière autour de sa
valeur moyenne. Il existe des moments remarquables tels l’écart-type par exemple défini comme la
racine carrée du moment centré d’ordre 2.
Le kurtosis associé à la distribution de probabilité de déplacement décrivant la diffusion moléculaire
est défini par :

K =
M4

M2
2

− 3 (2.18)

Le cas K=0 correspond à une distribution gaussienne. Dans le cas de la restriction de diffusion,
l’écart au comportement gaussien se traduit par K>0 (figure 2.23).
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Figure 2.24 – Tracé (logarithmique) de l’atténuation du signal de diffusion montrant la pente (flèche B)
correspondant au signal de diffusion pure pour des valeurs intermédiaires de b [75]. Pour les valeurs plus
élevées de b, la pente diminue ce qui refléte l’écart au comportement gaussien. Il est à noter que pour les
faibles valeurs de b (flèche A), la pente est plus élevée incluant l’effet IVIM dû à la perfusion (Chapitre3).

Application du modèle de Kurtosis à l’IRM de diffusion Partant de l’expression du
signal de diffusion obtenue avec la séquence de Stejskal-Tanner, l’introduction du Kurtosis lié à la
diffusion pour des valeurs élévées du facteur de pondération en diffusion b, se fait en considérant
le développement en série de Taylor de l’expression du signal RMN sensibilisé à la diffusion, en
particulier non gaussienne. Le signal de diffusion qui permet d’estimer simultanément le coefficient
de diffusion D et le facteur de Kurtosis K est décrit par :

S(b) = S0.exp(−bD +
1
6

.(b.D)2.K) (2.19)

Pour déterminer les trois inconnues D, K et S0, un minimum de trois valeurs de b sont nécessaires.
Dans le cas d’une diffusion isotrope, comme dans la substance grise, l’application du modèle de

Kurtosis à l’ajustemement du signal de diffusion permet l’évaluation de deux paramètres indépen-
dants le Kurtosis moyen K ou Mean Kurtosis (MK)) et le coefficient de diffusion moyen D ou Mean
Diffusivity (MD) similaire à celui estimé avec la méthode Diffusion Tensor Imaging (DTI) ([76], [77],
[78]).

Des études préliminaires présentent des résultats encourageants de l’application de la méthode
DKI à des pathologies comme l’ischémie cérébrale, la maladie d’Alzeihmer,et la schizophrénie ([6],[3],
[2], [4] [5]).

Interprétation biologique du facteur de Kurtosis. Valeurs maximales de b. Limites
du modèle de Kurtosis Le facteur de Kurtosis est un paramètre phénoménologique supporté par
l’observation de l’ajustement du signal de diffusion pour les valeurs élevées de b. Le développement
théorique du modèle de Kurtosis indique pour sa validité dans son cerveau, une valeur maximale de
b ≤ 3000 s.mm−2[79]. Cette limite doit toutefois être fixée en pratique dans le contexte du rapport
signal-sur-bruit disponible.
Le facteur de Kurtosis apparait comme un paramètre complémentaire aux informations de la dif-
fusion pour une meilleure caractérisation des tissus sains et pathologiques du cerveau. Le facteur
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de Kurtosis précise des caractéristiques liées à l’hétérogénité des tissus et/ou aux échanges d’eau
entre compartiments à l’échelle de la cellule. Ce paramètre, même s’il n’a pas de directe interpré-
tation biophysique, de façon similaire à l’ADC, reflète l’interaction directe des molécules d’eau avec
les membranes des cellules et des composants intracellulaires. Cette organisation à l’échelle cellulaire
contribue à la restriction de la diffusion des molécules d’eau à l’origine de l’observation de la diffusion
non gaussienne.
Parmi les limites de l’utilisation du modèle de Kurtosis pour ajuster les données, on retrouve ceux
inhérents à l’analyse du signal de diffusion à savoir la relaxation T2, les effets dûs à l’application
des gradients de diffusion, les artéfacts de mouvements, la composante perfusive présente aux faibles
valeurs de b, la contamination du LCR et les erreurs dues à l’ajustement de données bruitées. L’in-
fluence de tous ces facteurs dépendent des temps caractéristiques de diffusion propres à la séquence
employée.

2.3 L’IRM de perfusion cérébrale

2.3.1 Evaluation de la perfusion en IRM

2.3.1.1 Méthodes IRM d’estimation de la perfusion cérébrale

La perfusion correspond à la quantification de l’apport sanguin au niveau du réseau des capillaires.
Sa mesure fournit des informations précieuses sur la délivrance du dioxygène et des nutriments aux
tissus. Elle se distingue du flux sanguin qui renvoie à la circulation sanguine des artères principales
et des veines.
On distingue en IRM deux grands types de méthodes d’imagerie de la perfusion :

1. Celles qui nécessitent l’injection d’un produit de contraste exogène : la plus utilisée en image-
rie cérébrale pour l’ischémie est l’imagerie dynamique Dynamic Susceptibility Contrast MRI
(DSC-MRI) de premier passage d’un PDC. Cette méthode nécessite l’administration intravei-
neuse rapide d’un produit de contraste paramagnétique ([80], [80], [81]). Les chélates de gado-
linium, en particulier le Gd-DTPA (diéthylènetriaminepentacetate). La quantification exploite
les différences de susceptibilité tissus/sang traversé par le PDC.

2. Celles ne nécessitant pas l’injection de produit de contraste exogène :

— L’imagerie par marquage des spins artériel de l’eau (PDC endogène) appelée ASL

— L’IVIM qui exploite le signal de diffusion aux faibles valeurs des facteurs de pondération
b.

Les principaux paramètres d’intérêt pour la perfusion cérébrale (figure 2.25) dans la pathologie de
l’AVC sont comme dans le cas du scanner injecté le volume sanguin cérébral (CBV), le débit sanguin
cérébral (CBF), le temps de transit moyen (MTT) et le Tmax (durée au maximum de la fonction
résidu). Le niveau d’oxygénation et la perméabilité de la BHE sont également des paramètres utiles
mais dont la mesure n’est pas toujours systématique (accessible avec une autre méthode de perfusion
IRM injectée, la méthode Dynamic Contrast Enhancement (DCE) [82] non présentée ici.

Figure 2.25 – Paramètre de perfusion cérébrale liés à la microcirculation.
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Rappelons que le CBV est défini comme la fraction de volume sanguin présente à l’échelle du voxel.
Il se réfère essentiellement à la microcirculation (artérioles, capillaires et veinules). Les contributions
respectives des artérioles, des capillaires et des veinules au volume sanguin sont approximativement
de 21%, 33% et 46% [83].

Il est à noter que des paramètres physiologiques comme la viscosité ou le taux d’hématocrites
influent sur la détermination de la perfusion cérébrale [9].

2.3.1.2 Estimation des paramètres de perfusion par la méthode DSC-MRI

Il existe une relation linéaire entre les variations temporelles de l’intensité du signal et celles de la
concentration du produit de contraste dans chaque voxel. La détermination des paramètres quantita-
tifs de la perfusion nécessite la mesure du signal mesuré provenant du compartement vasculaire dans
chaque voxel mais aussi dans une artère, ce signal étant une mesure de référence pour la distribution
de l’agent de contraste en aval dans la région d’intérêt.
Le calcul des paramètres de perfusion dans la méthode DSC-MRI de perfusion se base sur un algo-
rithme qui prend en compte une fonction d’entrée artérielle (Arterial Input Function (AIF)), estimée
à partir du signal dans une artère et/ou une fonction de sortie vineuse, estimée généralement au
niveau du sinus sagittal supérieur.

Le CBV relatif peut être calculé simplement en mesurant l’aire sous la courbe de concentration du
traceur au cours du temps. Si on note ca(t) la fonction d’entrée artérielle du PDC supposée constante
dans tout l’organe étudié et Ct(t) la concentration moyenne du traceur dans le voxel, on a :

CBV ∝
∫ t

0 Ct(t)dt
∫ t

0 ca(t)dt
(2.20)

Pour obtenir le CBF, il faut effectuer une déconvolution de Ct(t) par ca(t) [84]. Ce processus de
résolution de problème inverse est complexe et délicat à cause de la difficulté à déterminer la fonction
d’entrée artérielle et de la sensibilité de la déconvolution au bruit.

En analysant les courbes des variations de signal mesuré pour chaque pixel, on obtient des cartes
paramétriques comme illustré sur la figure 2.26. Dans chaque pixel, la courbe obtenue est approximée
par une fonction gamma inversée pour éliminer la contribution de la recirculation du traceur [85] .
Les calculs des grandeurs absolues CBV, CBF et du MTT peuvent être effectuées à condition de
connaître l’évolution temporelle de la concentration du PDC dans le compartiment artériel [86].

Figure 2.26 – Cartographies obtenues par imagerie IRM de susceptibilité de contraste dans le cas d’un AVC
en phase aigüe.
(a)Volume sanguin cérébral (ou CBV), (b) Débit sanguin cérébral (ou CBF), (c) Temps de transit moyen
(TTM). Source : www.appollomit.com

Par ailleurs, en cas de rupture de la BHE, comme dans le cas des tumeurs, il y a une fuite de
l’agent de contraste du compartiment intravasculaire vers le compartiment extra vasculaire ce qui
peut induire des erreurs de quantification des paramètres de perfusion.

52



CHAPITRE 2. L’IRM DE DIFFUSION ET DE PERFUSION
CÉRÉBRALE. APPLICATION À L’AVCI.

2.3.2 Imagerie de perfusion par marquage des spin (ASL)

2.3.2.1 Principe de l’ASL

La méthode de perfusion par marquage de spins (ASL) est totalement non invasive. L’ASL est une
technique différentielle pour laquelle deux acquisitions, l’une avec marquage magnétique des spins
des protons artériels en amont du volume à imager et l’autre acquisition dite contrôle ([87], [88])
sont nécessaires. Le marquage est réalisé avec une impulsion rf appliquée au niveau des vaisseaux du
cou. Après avoir été marqués, les protons artériels vont perfuser les tissus. Il y a un échange entre
l’eau marquée du sang et l’eau des tissus à travers la BHE ce qui rend l’ASL sensible aux effets de
transferts d’aimantation. A un instant TI (temps d’inversion), correspondant à la durée nécessaire
pour que les protons marqués arrivent aux tissus, l’acquisition des images est réalisée avec un module
d’imagerie rapide. L’acquisition contrôle, quant à elle est réalisée sans marquage artériel, les spins des
protons artériels étant totalement relaxés, à l’équilibre. La soustraction entre ces deux acquisitions
(figure 2.27) permet de supprimer le signal des tissus statiques et d’obtenir une image pondérée en
perfusion (Perfusion Weighted Imaging (PWI)).
Ainsi, la différence entre ces deux acquisitions permet d’extraire des informations quantitatives et
sous certaines conditions, il est possible d’obtenir en appliquant un modèle de quantification une
cartographie du CBF exprimé en mL/min/100g. La quantification de la méthode ASL nécessite la
connaissance ou la formulation d’hypothèses sur les valeurs des T1 du sang et des tissus, l’efficacité
de marquage, et les temps de transit dans les artères. De plus, la différence de signal entre les deux
acquisitions est d’environ 1% ce qui implique un faible rapport signal-sur-bruit intrinsèque de la
méthode ASL auquel il faut rajouter la contribution de la relaxation T1 du sang qui diminue le signal
mesurable. Pour obtenir un rapport signal-sur-bruit satisfaisant, plusieurs couples marquage-contrôle
sont acquis puis moyennés.

Figure 2.27 – Principe de l’ASL
(a)Acquisition avec marquage de spins artériels
(b) Acquisition contrôle pour la coupe à imager

La technique ASL peut être employée en utilisant une variété d’approches dans n’importe quel
organe (reins, poumons, rétine, cœur et muscles) où le marquage artériel est possible. Cependant,
les développements de cette méthode ont été accomplis principalement pour le cerveau car d’une
part les voies artérielles sont bien définies pour le marquage et d’autre part la perfusion cérébrale
y est plus élevée. Il existe trois approches principales pour le marquage des spins : le marquage
pulsé (PASL) ([89]), [90]), [91]), le marquage continu (continuous ASL, CASL, [92], [93], [94]) et le
marquage pseudo continu (pCASL). Elles se différencient par la façon de marquer le sang et par la
condition de contrôle. Nous décrirons dans la suite la méthode pCASL sur laquelle repose la séquence
ASL implémentée au CHU de Martinique que nous avons utilisée dans ce travail de thèse.

2.3.2.2 ASL pseudocontinu (pCASL)

Pour limiter l’importance des dépôts d’énergie dans les tissus provoqués par des impulsions rf
continues et les difficultés d’implémentation en routine clinique de la méthode CASL, un marquage
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pseudo continu peut être employé. La séquence associée pCASL effectue ce marquage pseudo-continu
en utilisant un train d’impulsions rf de très courtes durées pendant une durée donnée (labeling time)
de la même façon que le marquage continu. L’efficacité ǫ de marquage est de l’ordre de 85% soit
un gain d’environ 30% par rapport à la méthode CASL [95]. Après une durée nécessaire aux spins
marqués pour atteindre la coupe à imager (Post Labeling Delay (PLD)), les aquisitions des images
sont lancées. L’avantage de cette technique sur la technique CASL est qu’elle peut être implémentée
facilement avec un Specific Absorption Rate (SAR) diminué. La technique pCASL offre donc un
bon compromis entre l’efficacité de marquage et le rapport signal-sur-bruit de l’image pondérée en
perfusion. Par ailleurs, elle permet aussi la réduction des effets de transferts d’aimantation inhérents
à la méthode CASL.
Cependant, selon les implémentations, elle peut présenter une sensibilité aux inhomogénéités du
champ magnétique B0 et aux courants de Foucault. Toutefois, la technique pCASL combine les
avantages des deux autres techniques ce qui a encouragé son application en recherche clinique ces
dernière années ([96], [97], [98]).

2.3.3 Quantification avec la méthode pCASL

2.3.3.1 Quantification du CBF en pCASL

Des cartographies du CBF peuvent être obtenue dans le modèle pCASL comme le montre la
figure 2.28 à partir de la quantification issue du modèle de Buxton en utilisant la relation [99] :

CBF =
λ.∆S.(1 − exp(− tsat

T1,t
).exp( w

T1,b
)

2ǫT1,b.Sref .(1 − exp( −τ
T1,b

))
(2.21)

avec λ le coefficient de partage tissus-sang pris égal à 0,9 pour le cerveau, ∆S est la différence de
signal entre les images contrôle/ après marquage ; Sref est le signal de l’image de référence (pondérée
en densité de protons). tsat est le temps de saturation des protons utilisés pour obtenir l’image
pondérée en densité de protons (typiquement 2s) ; w est le temps d’inversion et τ la durée du marquage
des spins ; T1b est le T1 du sang (T1,b fixé à 1,4 s à 1,5 T) et T1,t le T1 du tissu (par exemple pour
la substance grise typiquement 1,2s) ; ǫ est l’efficacité de marquage fixée à 0,8, en général pour les
séquences cliniques.

Figure 2.28 – (a) Images de la soustraction Marquage/Contrôle (données brutes pCASL, unité arbitraire)
obtenues avec l’IRM 1,5T du CHU de Fort-de-France, Martinique d’un volontaire sain.
(b) Exemple des cartographies du CBF (mL/100g/min) correspondantes
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2.3.3.2 Considérations concernant la séquence pCASL

Le temps d’inversion (TI) ou post labelling delay (PLD) est la durée nécessaire aux spins arté-
riels pour passer complètement du compartiment vasculaire de marquage au compartiment tissulaire.
Son choix est important car, s’il est trop court, la totalité des spins n’a pas atteint les tissus ce qui
entraine une sous-estimation de la perfusion cérébrale. Un long TI est donc préférable,cependant, un
compromis est à trouver pour sa valeur optimale à cause de la diminution du signal disponible due
à la relaxation T1 du sang. Des valeurs optimales ont été recommandées dépendant de l’âge et de
la condition physique du patient. La valeur du champ statique B0 est aussi importante à considérer
pour la quantification du CBF.
En effet, l’augmentation de B0 conduit à l’allongement des T1 et par conséquent une augmentation
du signal disponible. Ainsi, l’ASL bénéficie d’un meilleur rapport signal sur bruit à 3T qu’à 1,5 T ce
qui améliore la résolution spatiale et temporelle des images de perfusion ASL.
Cependant, bien que l’ASL 3T se soit largement répandu dans les centres neurologiques, un incon-
vénient des champs plus élevés est l’augmentation des effets de transferts d’aimantation.
Par ailleurs, les images pondérées en perfusion peuvent présenter des artéfacts sous la forme d’hyper-
signaux localisés au niveau des vaisseaux, artères ou veines, en territoire profond ou juxtacortical. Ces
hypersignaux correspondent à des artéfacts vasculaires associés à l’accumulation de protons marqués.
Au niveau des artères, ils peuvent s’expliquer par un temps de transit artériel allongé comme dans le
cas d’une sténose ou encore par un choix de TI trop court. Dans ce cas les spins marqués n’ont pas le
temps d’arriver dans le réseau capillaire et seront détectés dans le réseau artériel. Cet artéfact a pu
être néanmoins exploité avec un intérêt clinique pour la localisation de thrombus dans la pathologie
de l’AVC [100] par exemple.
L’ajout de gradients bipolaires dans plusieurs directions appelés gradients crushers, juste avant l’ac-
quisition des images permet de réduire la contamination artérielle par suppression des flux rapides
pour évaluer de façon plus robuste la perfusion cérébrale.

En conclusion, l’ASL se distingue des techniques de mesure de perfusion jusque-là utilisées par son
caractère non invasif. La quantification robuste et reproductible du CBF qu’elle offre a été validée par
rapport aux techniques de référence de mesure de la perfusion cérébrale, avec toutefois, parfois une
surestimation par rapport à la perfusion dynamique par susceptibilité magnétique notamment pour
la substance blanche à cause des délais de transit artériels. Ainsi, l’ASL trouve plusieurs applications
dans les pathologies où la perfusion est alterée ([101], [102]).

2.4 Application de l’IRM conventionnelle de diffusion et de perfu-
sion à l’AVC

2.4.1 Protocole d’IRM pour la prise en charge de l’AVCi

2.4.1.1 Examens radiologiques

L’IRM du fait de sa bonne sensibilité et spécificité [103] pour le diagnostic de l’AVCi est un
outil précieux pour sa confirmation en phase aigüe en le distinguant de l’AVC hémorragique et des
pathologies de symptômes similaires ("stroke mimics").
En effet, sa sensibilité a été prouvée supérieure à celle du scanner à la phase précoce de l’ischémie
cérébrale (Rapport de l’ANES 2002). De plus, les autres avantages de l’IRM par rapport au scanner
sont l’absence d’irradiation et d’injection d’iode.
Pour améliorer le diagnostic et la prise en charge du patient, une approche multiparamétrique est
nécessaire. Rapide car réalisée en moins d’une dizaine de minutes, et de plus non invasive, cette
méthode d’imagerie permet de localiser le site de l’occlusion et enfin de sélectionner efficacement les
candidats à la thrombolyse IV ou thrombectomie mécanique en évaluant la pénombre ischémique par
l’établissement de la discordance (ou "mismatch") entre perfusion et diffusion.
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En France, un accès priorisé à l’IRM avec un protocole court est recommandé par les autorités
de la Santé [104]. L’objectif de ces dispositions étant la réalisation la plus précoce possible de la
thrombolyse IV.
Ainsi, l’examen d’IRM a pour objectifs premiers de vérifier l’absence d’hématome, de confirmer
le diagnostic positif d’AVCi et d’éliminer les diagnostics différentiels. Il permet dans un deuxième
temps de dater l’infarctus, d’évaluer l’extension de la zone nécrosée, de localiser le site de l’occlusion
et l’éventuelle mise en place de circulation collatérale.

2.4.1.2 Protocole standardisé IRM de prise en charge de l’AVC

Les institutions européennes, américaines, canadiennes, australiennes recommandent actuelle-
ment la réalisation en urgence d’un scanner cérébral ou d’une IRM. La Haute Autorité de la Santé
(HAS) française préconise de façon privilégiée de réaliser l’IRM en examen de première intention car
l’IRM cérébrale est supérieure au scanner pour la détection précoce et la caractérisation de l’ischémie.

Les recommandations de l’HAS privilégient des protocoles courts standardisés IRM comme illustré
sur la figure 2.29. Ce protocole standardisé comprend les séquences suivantes :

— diffusion

— FLAIR

— T2∗ pondérée en écho de gradient

— ARM cérébrale par le temps de vol pour l’exploration des artères intracrâniennes. Celle-ci est
urgente en cas d’AVCi fluctuant ou évolutif.

auxquelles peut s’ajouter la séquence de perfusion, dont la valeur pronostique a été démontrée
car elle permet de déterminer le volume hypoperfusé.
Les contre-indications de l’IRM sont les stimulateurs cardiaques, neurologiques, la présence de maté-
riaux ferromagnétiques notamment dans certains clips vasculaires. Néanmoins, la principale limitation
de la réalisation d’un examen IRM provient du patient lui-même en cas de claustrophobie, agitation
ou en cas d’obésité importante.

Figure 2.29 – Séquences du protocole standard AVC sur un patient ayant un AVC en phase aigüe. L’examen a
été réalisé en urgence avec l’IRM 1.5T du CHU de Fort-de-France, Martinique (Recommandations de l’HAS).
L’hypersignal en diffusion est corrélé à une restriction de l’ADC. La séquence T2∗ fait apparître un artéfact
de susceptibilité magnétique montrant la localisation du thrombus ici sur le segment proximal droit de l’artère
cérébrale moyenne (ACM). La séquence FLAIR peut mettre en évidence un ralentissement de la circulation
sous forme d’hypersignal.
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2.4.2 Application de la séquence de diffusion à l’AVC.

2.4.2.1 Images pondérées en diffusion et cartographie d’ADC pour le diagnostic de
l’AVCi

Concernant la diffusion moléculaire, durant les six premières heures après la survenue de l’AVCi,
il y a formation très rapide d’un œdème cellulaire qualifié de cytotoxique. Le manque de dioxygène au
niveau cellulaire entraine une perturbation des échanges d’ions (sodium et potassium) à travers les
pompes des membranes cellulaires. Il en résulte un gonflement des cellules qui se chargent d’eau. La
diffusion des molécules d’eau jusque-là libre dans le compartiment extracellulaire devient restreinte
sous l’effet de la dilatation des cellules. Cette restriction se manifeste par un hypersignal sur l’image
pondérée en diffusion corrélé à un hyposignal sur la cartographie de l’ADC qui confirme le diagnostic
de l’AVCi.

La séquence pondérée en diffusion avec les deux facteurs de pondération b=0s/mm2 et b=1000s/mm2

permet dès les premières minutes de visualiser les régions ischémiques en hypersignal avec une bonne
sensibilité (88 à 100 %) et une spécificité de 95% [105].
Les séquences SE-EPI de diffusion ont une pondération T2 avec un long TR (notamment avec l’ac-
quisition en single shot) et un long TE (en général de 75 à 100 ms) car il faut placer dans le TE la
durée nécessaire à l’application des gradients de diffusion.
Il peut apparaître un hypersignal connu sous le nom d’effet « T2 shine through » pour les tissus à va-
leurs élevée de T2. Ces tissus apparaissent donc en hypersignal sur les images pondérées en diffusion,
ce qui peut prêter à confusion avec les hypersignaux qui reflètent une diffusion restreinte, signature
de l’AVCi. Cet effet confirme l’importance diagnostique du couplage des données de la cartographie
d’ADC à celles des images pondérées en diffusion [106].

Par ailleurs, la séquence de diffusion permet également de détecter la présence d’une lacune,
séquelle d’un accident vasculaire antérieur dans des régions difficiles à explorer avec le scanner comme
les petites zones corticales ou la fosse postérieure. Elle permet donc de dater l’infarctus, l’ischémie
récente apparaissant en hypersignal tandis qu’une ischémie ancienne sera en hyposignal. Enfin, la
séquence de diffusion permet d’orienter le bilan étiologique à savoir si l’AVCi a été provoqué par
un embole d’origine cardiaque, ce qui se confirme par des lésions ischémiques multiples dans des
territoires artériels différents ou s’il s’agit d’une sténose au niveau des artères cervico-encéphaliques
qui se manisfeste par des lésions jonctionnelles.

2.4.2.2 Evolution de l’ADC au cours du temps

La diminution de l’ADC reflète la gravité de la lésion ischémique. Après une fenêtre temporelle
d’environ six heures, il y a rupture de la BHE (jonctions serrées des cellules de la membrane endo-
théliale) suite à la fuite d’eau vers le compartiment extracellulaire.
L’œdème cytotoxique est progressivement remplacé par un œdème vasogénique. Au bout de quelques
jours, la diffusion moléculaire est augmentée car l’eau est plus libre à la suite de la formation de l’œ-
dème vasogénique. Cette chronologie des événements se traduit donc, en phase aïgue, par la diminu-
tion de l’ADC puis quand s’installe l’œdème vasogénique, en phase tardive, par une ré-augmentation
progressive de l’ADC [107]. L’œdème vasogénique finit par céder la place à la gliose qui consiste en
une prolifération des cellules gliales pour former une « cicatrice » au niveau des astrocytes lésés. Une
lésion ischémique ancienne appelée lacune prend forme et se caractérise donc par un hyposignal en
diffusion associé à un hypersignal sur la cartographie d’ADC.
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2.4.3 Autres séquences du protocole standard AVC

2.4.3.1 Séquence FLAIR

La séquence FLAIR permet de détecter les lésions ischémiques semi-récentes après 3 ou 5 heures.
L’oedème cytotoxique y apparait sous la forme d’un hypersignal. Ainsi, la séquence FLAIR est
quasiment normale dans les premières heures puis devient positive (hypersignal) aux alentours de
quelques heures. L’existence d’une inadéquation - entre la diffusion et la FLAIR permet en dépit
d’une sensibilité et d’une spécificité moyenne [108] de dater l’infarctus :

— La présence d’un hypersignal en diffusion sans hypersignal en FLAIR correspond à une lésion
subaigüe (<4h30)

— La présence d’un hypersignal en diffusion avec hypersignal en FLAIR date l’AVC à plus de
4h30.

La séquence FLAIR permet donc de distinguer les ischémies récentes et plus anciennes et de dé-
tecter par conséquent la présence de lacunes et de leucoaraïose. Elle peut aussi permettre de localiser
l’occlusion de façon indirecte en exploitant les hypersignaux associés à la collatéralité notamment
dans les espaces sous-arachnoïdiens.

2.4.3.2 Séquence T2∗ pondérée en écho de gradient

Cette séquence est en premier lieu employée pour repérer un saignement récent ou ancien. Elle
permet aussi parfois de visualiser le caillot.
Cette analyse permet d’éliminer la présence d’hématome (saignement) récent qui représente une
contre-indication au traitement par thrombolyse. Sur l’image T2∗, à la phase aigüe, la présence
d’un hématome est repérée par un hyposignal T2∗ qui signale la présence de désoxyhémoglobine.
L’image T2∗ permet de repérer des microsaignements anciens silencieux (microbleeds) non visualisés
par le scanner. La présence de ces derniers serait également associée à un plus grand risque d’une
transformation hémorragique de la lésion après thrombolyse.

Le site d’occlusion artérielle peut être parfois visualisé avec les images T2∗ via l’artéfact de sus-
ceptibilité magnétique (Susceptibility Vessel Sign (SVS)) bien que sa valeur pronostique soit encore
discutée [109].

2.4.3.3 Séquence d’angiographie ARM-Time Of Flight (TOF).

La séquence 3D-TOF d’ARM sans injection permet de visualiser le site d’occlusion. Sa détermi-
nation peut guider la prise de décision thérapeutique. En effet, il existe des sites pour lesquels le
traitement par thrombolyse IV semble être peu efficace (tronc basilaire, terminaison de la carotide
internes et des segments proximaux des ACM). Toutefois, son exploitation doit se faire avec prudence
car un défaut de visibilité d’une artère sur le TOF ne révèle pas forcément une occlusion mais peut
être dû à un fort ralentissement dans l’artère qui reste néanmoins perméable. Par ailleurs, outre les
séquences présentées dans cette section, plus récemment, l’ASL a démontré sa capacité à détecter
le site d’occlusion en exploitant les artéfacts associés à un hypersignal lié à l’accumulation de spins
marqués dans l’artère occluse [100].

2.4.3.4 Séquence de perfusion cérébrale

Dans la prise en charge de l’AVCi, la perfusion a été initialement estimée avec l’imagerie dyna-
mique de perfusion par susceptibilité magnétique (DSC-MRI) qui nécessite l’injection d’un produit
de contraste. Plus récemment, l’introduction de l’ASL a été suggérée.
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2.4.4 Evaluation du "Mismatch" ou discordance diffusion-perfusion pour l’esti-
mation de la pénombre ischémique. Facteurs pronostiques.

La zone de nécrose apparait dans le parenchyme cérébral au bout d’environ 3 minutes. Elle repré-
sente la majeure partie du volume final de l’infarctus. Dans les premières heures, la zone de pénombre
présente une fraction d’extraction de dioxygène proche des 100 % et est le siège d’une diminution de
la perfusion appelée « perfusion de misère ».

Le critère reconnu dans la littérature pour évaluer la zone d’hypoperfusion et par suite l’iden-
tification de la zone de pénombre ischémique est la valeur du Tmax qui correspond au temps du
maximum de la fonction résidu dans la perfusion injectée. La figure 2.30 illustre le principe du
mismatch diffusion-perfusion avec l’hypoperfusion repérée sur la cartographie du Tmax.

Figure 2.30 – Principe d’évaluation du mismatch diffusion perfusion avec la mise en évidence de la pénombre
ischémique (en rose).

Les valeurs de Tmax sont bien corrélées aux valeurs de CBF évaluées par la TEP [110].
L’avantage que la cartographie du Tmax présente par rapport aux cartographies de CBF et de CBV
est sa plus grande homogénéité car les Tmax de la SB et de la SG sont similaires (figure 2.31).

Plusieurs études ont été menées quant à la valeur pronostique du mismatch diffusion- perfusion.
Parmi elles, les études Diffusion and perfusion imaging evaluation for understanding stroke evolu-
tions (DEFUSE) et Echoplanar imaging thrombolysis evaluation (EPITHET), en particulier ([111],
[112]) ont montré qu’une lésion en diffusion et/ou perfusion dont le volume est supérieur à 100mL,
bien qu’associée à un large mismatch conduisait à un mauvais pronostic clinique à 30 jours pour
DEFUSE et 3 mois pour EPITHET et à des risques plus élevés de complication par transformation
hémorragique chez les patients ayant bénéficié d’un traitement de reperfusion dans l’étude DEFUSE,
ce qui n’a cependant pas été retrouvé dans l’étude EPITHET.
Il est important de rappeler que la détermination de l’inadéquation diffusion/perfusion observée en
IRM est une estimation de la pénombre ischémique et non sa détermination précise.
La mesure de la perfusion cérébrale est importante car la gravité du déficit perfusionnel est liée au
taux de réversibilité des lésions en diffusion. Dans l’étude DEFUSE, Olivot et al. ont montré qu’une
perfusion normale, comparée aux régions d’hypoperfusion légère à sévère est associée à une réversi-
bilité plus importante des lésions en diffusion, ce qui conduit à un bon pronostic clinique.
Une autre approche a été proposée pour évaluer la zone de nécrose en introduisant le score ASPECT
en IRM [113]. Il est plus facile à mettre en œuvre que la mesure volumétrique des précédentes études
car il est basé sur une évaluation visuelle semi quantitative. Le score ASPECT calculé à partir de
l’imagerie de diffusion a montré une surmortalité liée au risque hémorragique lorsque celui-ci est
inférieur à 4. La discordance perfusion/diffusion peut persister au-delà de 12h, ce qui permet à l’IRM
d’être un outil d’aide à la sélection des patients candidats à la thrombolyse, en particulier au delà de
3h.
Il existe cependant des cas de reperfusion spontanée avant même la réalisation du protocole standard
AVC d’urgence dans ce cas l’imagerie donnera un résultat positif de diffusion et négatif pour l’hypo-
perfusion. Ce résultat peut aussi indiquer la mise en place d’une circulation collatérale. En effet, cette
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Figure 2.31 – (a) Cartographie du DSC et du Tmax obtenues avec l’IRM de perfusion injecté. (b) Mismatch
diffusion-perfusion Tmax) et concordance avec le site de l’occlusion repéré en ARM 3D TOF.

collatéralité permet aux tissus de rester viables plus longtemps, en l’absence de cette suppléance, ils
mourraient inéluctablement. Il faut rester cependant vigilant à cause de risques d’aggravation si les
mécanismes de suppléance sont dépassés à cause de la persistance du thrombus.
En présence d’un mismatch perfusion-diffusion, il n’y a pas de valeur seuil fixée pour déterminer
la zone d’hypoperfusion sévère. Dans la littérature, plusieurs études semblent indiquer que le seuil
de Tmax> 6 secondes est une estimation fiable des limites entre l’oligémie et la pénombre [114]. Ce
mismatch présent chez 80 à 86 % des patients en phase aigüe est pris comme un facteur prédictif de
l’extension de la taille de l’infarctus dans la zone hypoperfusée de départ.
Le développement de la méthode ASL de perfusion sans injection a amené à considérer l’estima-
tion de la pénombre ischémique à partir d’un mismatch diffusion- perfusion ASL qui est encore en
évaluation clinique [115]. Chez le patient de la figure 2.29, la perfusion a été estimée an plus du
protocole standard AVC avec la séquence pCASL dont nous disposons. Ce patient présente un mis-
match diffusion-perfusion ASL positif comme l’illustre la figure 2.32.

Le mismatch diffusion-perfusion est le concept de référence pour guider la décision de thrombolyse
à ce jour mais d’autres techniques d’indication du mismatch ont été proposées pour l’évaluation de
la pénombre tel le mismatch ARM-diffusion ou encore clinique-diffusion.
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Figure 2.32 – Mismatch diffusion-perfusion ASL. Le patient présenté en figure 2.29 illustre le cas d’un mis-
match qui a pu être mis en évidence avec la séquence pCASL du CHU.

2.5 Conclusion

L’IRM de diffusion permet de mettre en évidence grâce à sa forte sensibilité les lésions ischémiques
en phase aigüe invisibles au scanner ou en IRM morphologique. Elle repère également de façon précoce
un œdème cytotoxique. Elle permet également de faire la distinction entre les lésions récentes et
anciennes (lacunes). L’IRM de perfusion permet d’identifier le territoire et l’étendue de la zone
hypoperfusée. A partir de deux séquences, la discordance ou « mismatch » diffusion-perfusion donne
directement accès à la pénombre ischémique.
Bien que depuis peu, un mismatch peut être aussi établi avec le scanner conventionnel et le scanner
injecté, cette technique d’imagerie reste néanmoins beaucoup moins sensible et spécifique de l’IRM
dans la détection des diagnostics différentiels. Elle demeure cependant sensible pour la détection des
hémorragies. En effet, l’IRM est supérieure à la TDM dans la détection de l’ischémie précoce avec
une sensibilité de 88 à 100 % et une spécificité de 95 à 100 % [103].
D’autre part, l’IRM est une méthode d’imagerie qui ne nécessite pas l’utilisation de rayonnements
ionisants comme c’est le cas pour le scanner ou encore la TEP, « gold standard » de la perfusion
cérébrale qui, outre la nécessité de l’administration IV d’un traceur radioactif tel H2(15)O, est plus
coûteuse car elle nécessite la présence d’un cyclotron à cause de la très courte demi vie de 2,1 minutes
du traceur.
En résumé, pour le diagnostic de l’AVCi, l’IRM est la modalité d’imagerie qui est la plus intéressante
car elle est multi-paramétrique.
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L’étude de la perfusion est utile pour établir la zone de pénombre ischémique. Les deux mé-
thodes de mesure de la perfusion en IRM décrites dans le chapitre précédent (DSC-MRI et ASL)
présentent chacune des limitations. La perfusion injectée est contre indiquée chez les patients présen-
tant un risque d’allergie aux composés de gadolinum et un risque de fibrose systémique néphrogénique
comme les insuffisants rénaux [116]. De plus, il a été récemment démontré la persistance de dépôts de
gadolinium dans le cerveau de patients ayant réalisé plusieurs examens de perfusion injectée ([117],
[118]).
Bien que l’ASL soit une alternative intéressante à la perfusion injectée, car elle ne requiert pas d’in-
jection de produit de contraste, elle souffre néanmoins d’un rapport signal-sur-bruit intrinsèquement
faible et d’interdéterminations liées à la quantification du CBF dues aux temps de transit des spins
marqués, notamment en cas de circulation altérée comme dans le cas de l’AVCi.
Dans cette section, nous allons présenter une autre méthode non invasive pour évaluer la perfusion
cérébrale en IRM : la méthode d’imagerie IntraVoxel Incoherent Motion (IVIM). Cette méthode
s’appuie sur la séquence de diffusion sensibilisée à la microperfusion. Elle permet donc l’évaluation
simultanée de la diffusion et de la perfusion, ce qui est d’un grand intérêt pour une application cli-
nique comme l’AVC. Les travaux effectués pendant la thèse ont visé à développer cette méthode en
vue de son application à l’AVC ischémique avec le matériel d’imagerie dont nous disposons au CHU.

3.1 Théorie de l’IVIM : extraction des paramètres liés à la micro-
perfusion du signal brut de diffusion

3.1.1 Introduction au modèle IVIM

Antérieurement au développement de l’ASL, en 1986, Denis Le Bihan ([119], [120], [121]) a déve-
loppé un modèle utilisant l’IRM de diffusion sensibilisée à la perfusion pour extraire des informations
relatives à la microperfusion. Rappelons que la diffusion conventionnelle exploite le mouvement brow-
nien des molécules d’eau et leur éventuelle restriction par la microstructure biologique.
Du fait de la tortuosité du réseau capillaire, durant le temps de diffusion, la circulation de l’eau dans
les capillaires sanguins mime un processus de diffusion. Le modèle IVIM (Intravoxel Incoherent Mo-
tion) exploite cet effet de «pseudo-diffusion» afin d’évaluer de façon quantitative la micro-perfusion
dans les tissus.
Ce modèle est fondé sur les deux hypothèses principales suivantes : le réseau vasculaire est organisé
de façon suffisamment aléatoire et isotrope pour mimer un processus de diffusion (figure 3.1). Le
mouvement des molécules d’eau du sang, marqué par de nombreux changements aléatoires de direc-
tion est caractérisé par un coefficient de pseudo-diffusion D* analogue au coefficient de diffusion D
qui caractérise la diffusion des molécules d’eau dans les tissus.
Ce coefficient décrit donc macroscopiquement le mouvement incohérent des molécules d’eau dans le
compartiment vasculaire. Il existe également un autre paramètre lié à perfusion accessible avec le mo-
dèle IVIM, la fraction de perfusion f. Elle reflète la fraction du signal incohérent dans le compartiment
vasculaire rapporté au signal incohérent total. Ainsi, dans les tissus biologiques, les mouvements mi-

Figure 3.1 – (a) Illustration du mouvement brownien des molécules d’eau sous l’effet de l’agitation thermique
dans le processus de diffusion (b) Modélisation du réseau capillaire sanguin mimant le processus de diffusion
[120].
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croscopiques de l’eau incluent à la fois la diffusion moléculaire et la microcirculation du sang dans
le réseau capillaire. En réalité, l’ADC exploité en routine clinique intègre à la fois les effets de la
diffusion et de la perfusion. Les valeurs mesurées in vivo d’ADC généralement plus élevées que celles
attendues peuvent s’expliquer par la contribution du compartiment lié à la microperfusion. Il s’avère
donc nécessaire, pour une quantification correcte de séparer les contributions respectives de la diffu-
sion et de la perfusion [120].

La méthode IVIM exploite la différence d’ordres de grandeur des coefficients de diffusion D et
du coefficient de pseudo-diffusion D* pour séparer les contributions respectives de la diffusion et
de la perfusion dans le signal brut de diffusion. Ainsi, cette méthode permet de sonder le micro-
environnement vasculaire en exploitant la sensibilité de la diffusion aux effets de flux microscopiques
sans avoir recours à l’injection de produit de contraste, ce qui explique le récent regain d’intérêt
récent pour cette méthode qui a su tirer profit du développement de la technologie des gradients
depuis son introduction.
La séquence IVIM est basée sur une séquence de diffusion sensibilisée aux effets de flux microcircu-
latoire par le biais de facteurs de pondération en diffusion. Les valeurs de ces facteurs (valeurs de b)
quantifient le degré de sensibilisation des gradients à la diffusion moléculaire.
Les paramètres évalués par l’IVIM (D pour la diffusion et {f, D∗} pour la perfusion) en font une
méthode non invasive prometteuse pour l’étude de la microvascularisation.
La méthode, initialement proposée par Le Bihan pour observer la structure des tissus et leur vas-
cularisation dans le cerveau, a fait l’objet, depuis quelques années l’objet d’efforts de recherche et
de développement pour étendre son application dans d’autres organes d’importante vascularisation
comme le foie, le rein, le sein ([122], [123], [124], [125] ) et à d’autres applications cérébrales telles
l’AVC, imagerie fonctionnelle ([126], [127], [128]). Des fantômes de quantification avec la méthode
IVIM ont également été proposés ([129], [130]).

3.1.2 Extraction des paramètres IVIM du signal de diffusion

La valeur du coefficient de pseudo-diffusion D* attendu dans le cerveau est de l’ordre 10−2

mm2.s−1 soit une valeur 10 fois plus élevée que celle du coefficient de diffusion estimé par l’ADC.
L’atténuation du signal due à la microcirculation est donc plus importante que celle due à la diffusion.
C’est cette différence d’atténuation entre la diffusion et la perfusion qui va être mise à profit pour
séparer leur contribution respective et leur quantification.
Ainsi, l’influence de la micro-perfusion capillaire est surtout prédominante à des valeurs de b faibles
( b < 200-300 s / mm2 généralement).
Par conséquent, la méthode IVIM nécessite l’utilisation de faibles valeurs de b pour l’estimation
de la perfusion et repose sur l’ajustement biexponentiel de l’intégralité du signal de diffusion : une
composante monoexponentielle correspondant à la diffusion "pure" pour les valeurs plus élevées de
b et l’autre composante monoexponentielle correspondant à la perfusion capillaire pour les faibles
valeurs de b comme illustré sur la figure 3.2.

L’atténuation du signal due à la diffusion et aux effets liés à la perfusion est décrite dans le modèle
standard (la diffusion étant supposée gaussienne) IVIM par :

S(b) = S0.[f.exp(−bD∗) + (1 − f).exp(−bD)] (3.1)

avec b, les facteurs de pondération en diffusion du signal, f la fraction liée au volume sanguin et
S0 le signal en l’absence de pondération (b=0 s.mm−2).

La proportion d’eau impliquée dans les capillaires actifs ne représente qu’une fraction (quelques
pourcents dans le cas du cerveau) de l’intégralité du contenu en eau du voxel.
Ainsi, les tissus biologiques incluent un volume (f) correspondant à la fraction de spins qui se déplace
dans les capillaires sanguins et une autre fraction (1-f) de spins qui diffusent uniquement dans les
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Figure 3.2 – Exemple d’analyse du signal brut de diffusion et obtention des paramètres de perfusion IVIM (f
et D*) pour les faibles valeurs de b après ajustement du signal d’une région d’intérêt donnée.
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tissus statiques (compartiment intra ou extra cellulaire). Les échanges entre le compartiment cellu-
laire et vasculaire sont négligés ([131], [132]) pendant les temps de mesure (typiquement t(échange
)≃ 500 ms et TE ≃ 100 ms) dans le modèle standard IVIM.

Des cartographies des paramètres IVIM peuvent être obtenues quand le rapport signal-sur-bruit
le permet comme l’exemple sur la figure 3.3. Toutefois, la détermination du coefficient de pseudo-
diffusion D* est souvent entâchée d’une erreur importante.

Figure 3.3 – Cartographies des paramètres IVIM obtenues pour un volontaire sain au CHU.(a) Coefficient
de diffusion (b) Fraction de perfusion (c)Coefficient de pseudo-diffusion

3.2 Application du modèle IVIM en neuroradiologie.

3.2.1 Contexte général des travaux de la thèse

L’application de la méthode IVIM au cerveau a progressé assez lentement [133]. Ce constat peut
s’expliquer, d’une part, en considérant le rapport signal-sur-bruit assez limité disponible avant les
avancées technologiques de ces dernières années et, d’autre part, par des fractions de perfusion assez
faibles dans le cerveau.

L’application de la méthode IVIM au cerveau représente d’autant plus un véritable challenge, en
particulier dans le cas de l’AVCi pour lequel la fraction de perfusion est fortement réduite à cause
de l’occlusion en amont [134].
Il est important de noter que l’ajustement de données brutes de diffusion avec des images acquises avec
un faible rapport signal-sur-bruit conduisent à une surestimation de la fraction de perfusion ([132],
[135], [134]). De plus, le nombre et les valeurs de b ainsi que le choix du modèle et de l’algorithme
de l’ajustement des données influent sur la qualité de l’estimation des paramètres IVIM.

L’objectif principal de ce travail de thèse a été, dans un premier temps, de mettre en place et de
valider une méthodologie quantitative de mesure d’une hypoperfusion avec la méthode IVIM avec
l’imageur dont nous disposons au CHU.
Aucune séquence IVIM n’étant fournie par le constructeur, afin de parvenir à une estimation de la
perfusion cérébrale la plus fiable possible, en une durée compatible avec des acquisitions cliniques,
une séquence IVIM a été mise en place puis optimisée, à la fois au niveau de l’acquisition et du
traitement des données.
La séquence IVIM implémentée a été ensuite validée avec une première étude dans le contexte d’un
protocole d’hyperventilation sur volontaires sains.
Parmi les limitations du modèle conventionnel de IVIM, on compte l’hypothèse d’une diffusion carac-
térisée par une distribution gaussienne des probabilités de déplacement des molécules. Une deuxième
étude a été menée en utilisant un modèle qui propose une meilleure caractérisation de la diffusion
à savoir le modèle Kurtosis qui a été incorporé dans la méthode IVIM. Cette méthode a été validée
dans le même contexte du challenge d’hyperventilation chez des volontaires sains et enfin dans le
cadre d’une étude préliminaire en clinique dans le contexte de l’AVC (Chapitre 4).
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3.2.2 Etat de l’art : de l’ADC aux paramètres du modèle IVIM (D, f, D*)

3.2.2.1 ADC des tissus sains et dans la lésion dans l’AVC. Influence de la perfusion.

ADC du sujet sain. Influence de la perfusion L’ADC de la substance blanche chez le sujet
sain est estimé à environ 0,76 ± 0,13 × 10−3mm2/s. L’ADC de la substance grise chez le sujet sain
est proche de celui de la substance blanche et est estimé à environ 0,77 ± 0,18 × 10˘3mm/s2 ([136],
[137]). En revanche, l’ADC du LCR à 37oC est estimé à environ 3,0 × 10˘3mm2/s.
La variabilité des valeurs estimées peut s’expliquer d’une part, par la différence des équipements, des
séquences et traitements utilisés dans les études et, d’autre part, par la variabilité physiologique des
individus [138].

Figure 3.4 – Comparaison de l’ajustement monoexponentiel d’un signal simulé ermettant l’évaluation de
l’ADC avec la prise en compte de la perfusion par un ajustement biexponentiel du signal de diffusion avec le
modèle IVIM. Extraction des paramètres de perfusion IVIM (f et D*) et de diffusion D.

L’ADC tel qu’il est défini ne tient pas compte de l’existence d’une composante perfusive menant
à une surestimation du coefficient de diffusion réel du tissu. La figure 3.4 présente la simulation d’un
signal de diffusion avec les paramètres suivants : f=0,10, D*= 1,0 ×10˘2mm2/s, D= 1,0×10˘3mm2/s.
L’ajustement monoexponentiel donne une estimation de l’ADC qui vaut : ADC= (1,10 ± 0,02)×10˘3mm2/s
soit une surestimation du coefficient réel de diffusion d’environ 10 %.

ADC et AVC En phase aigüe de l’AVC, les mesures moyennes d’ADC de la zone ischémiée sont
variables selon les études : (0, 495 ± 0, 143) × 10−3mm2/s ; (0, 581 ± 0, 184) × 10−3mm2/s [139] ;
(0, 440 ± 0, 134) × 10−3mm2/s ) avec des valeurs extrémales de 0,143 et 0,812 ×10−3mm2/s [138].
Les mécanismes exacts de cette diminution précoce de l’ADC sont encore débattus [140] bien que
l’hypothèse généralement retenue est celle de la réduction de l’espace extracellulaire liée à l’apparition
à l’oedème cytotoxique comme présenté au Chapitre 1.

De façon générale, peu de différences de valeurs de l’ADC sont à noter chez le sujet sain entre les
régions symétriques droite et gauche [138]. Ce constat est mis à profit dans le diagnostic de l’AVC
avec le calcul d’un ratio entre l’ADC de la zone suspecte et l’ADC d’une zone miroir saine [141]. La
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mesure de ce ratio s’avère également utile pour une comparaison multicentrique.
Il existe une corrélation positive entre le coefficient de diffusion D mesuré avec le modèle IVIM et
l’ADC [1], dans le cas de l’AVCi, le coefficient de diffusion D sera diminué dans la zone de la lésion
par rapport à l’hémisphère controlatéral sain.

Dans la prochaine section, le contexte plus spécifique du développement des travaux effectués
pendant cette thèse sera précisé à travers l’état de l’art de l’IVIM appliqué à la pathologie de l’AVCi.

3.2.3 Etat de l’art de la quantification de la diffusion et de la perfusion dans la
pathologie de l’AVCi avec le modèle IVIM

Wirestam a mis en évidence la sensibilité du modèle IVIM à 1,5 T pour le diagnostic de l’AVC
ischémique en mettant en évidence la diminution de la fraction de perfusion dans l’hémisphère lésé
en comparaison avec l’hémisphère controlatéral pour un échantillon de 10 patients [142] dans une des
premières études sur les applications cliniques de l’IVIM. Les résultats du coefficient de pseudodiffu-
sion D* n’ont cependant pas été reportés.
Au début des travaux de la thèse, peu de littérature était disponible quant à l’application de la mé-
thode IVIM au cerveau, en particulier à l’AVCi. Federau et al. ont initié un regain pour cette méthode
dont le développement a été un peu délaissé au profit de celui de l’ASL avec une expérience initiale
d’applications clinique cérébrales à 3T de l’IVIM mettant en évidence la décroissance biexponentielle
du signal de diffusion dans le parenchyme cérébral et son application à différentes pathologies dont
l’AVC [143]. Dans une étude ultérieure, Federau et al. se sont intéressés plus spécifiquement à l’IVIM
appliqué à l’AVC en montrant une diminution significative de la fraction de perfusion f dans la lésion
ischémique à 3T dans une cohorte de 17 patients avec un AVC en phase subaigüe. Encore une fois,
les coefficients de pseudo-diffusion D* n’ont pas été reportés [144].
Il a fallu attendre l’année 2016 pour que deux publications sur l’application de l’IVIM à l’AVC à 3T
étudient tous les paramètres IVIM.
La première [1] est une étude rétrospective à 3T avec 9 valeurs de b (de 0 à 1000 s/mm2) d’une durée
de 5 minutes qui porte sur 101 patients admis pour un AVC en phase aigüe ou subaigüe. Dans cette
étude, Suo et al. ont reporté une diminution significative des deux paramètres IVIM f et fD* dans
l’hémisphère avec la lésion identifiée en diffusion. De plus une correlation a pu être mise en évidence
entre la diminiution de l’ADC et celle des paramètres D, f et fD*.
Enfin, la deuxième étude [145] porte sur une cohorte de 38 patients avec un AVC ischémique. Les
patients ont été examinés avec une séquence IVIM et une séquence d’ASL. Une diminution de l’ADC,
D, f et fD* et du CBF-ASL a pu être mis en évidence. De plus, des corrélations positives ont pu être
mises en évidence entre f et CBF-ASL d’une part, et entre fD* et CBF-ASL d’autre part.

3.2.4 Lien entre les paramètres de perfusion IVIM et les paramètres de perfusion
cérébrale "classiques"

Du point de vue de la terminologie, les physiologistes entendent par perfusion la circulation san-
guine tandis qu’en radiologie, le terme perfusion renvoie au fonctionnement de la microvascularisation
au niveau tissulaire.
Dans ce cadre, on rappelle que la perfusion sanguine est le processus qui assure l’alimentation en
dioxygène et en nutriments des cellules. Le sang oxygéné provenant de la circulation artérielle est
délivré aux tissus à travers le réseau capillaire optimisé pour les échanges sanguins. Ce processus
dépend de nombreux paramètres tels la pression sanguine, la vitesse d’écoulement sanguin, la densité
et géométrie du réseau capillaire et la perméabilité de la paroi capillaire.

Les mesures de perfusion nécessitant l’injection de produit de contraste évaluent le CBF en se
basant sur la capture ou la cinétique d’évacuation du traceur.

La fraction de perfusion dans le modèle IVIM s’exprime sous la forme :
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f =
Vcapillaires

VH2O
(3.2)

avec Vcapillaires, le volume d’eau contenue dans le compartiment capillaire, VH2O, le volume total
d’eau contenu dans le voxel.
f peut être convertie en mL de sang capillaire pour 100 g de tissus (CBV) à condition de connaître
la fraction en eau du tissu (de volume V) notée fH2O (densité tissulaire prise égale à l’unité). Dans
ce cas, on a :

f =
Vcapillaires

VH2O
=

Vcapillaires

fH2O.V
= f =

CBV

fH2O
(3.3)

Le coefficient D* issu du modèle dans lequel la circulation sanguine est approchée comme un
processus de diffusion ([120],[146]) à l’échelle macroscopique est décrit par :

D∗ =
〈ℓ〉.〈v〉

6
(3.4)

Avec 〈v〉 la vitesse moyenne du sang et 〈ℓ〉 la longueur moyenne d’un capillaire.

Ainsi les deux paramètres distincts f et D* sont des indicateurs importants de la physiologie de la
microcirculation. La fraction de perfusion renseigne sur le recrutement capillaire tandis que la vitesse
du flux sanguin est indiquée par le coefficient de pseudo-diffusion D*.

Maintenant se pose la question de faire le lien entre le CBV, le CBF et les paramètres de perfusion
IVIM f et D*.
Dans le cas de traceurs non diffusibles qui ne pénétrent pas dans les tissus, le principe de conservation
de masse donne l’expression du CBF sous la forme :

CBF =
CBV

TTM
=

f.fH2O

TTM
(3.5)

avec TTM, le temps de transit moyen de l’eau dans les capillaires du tissu.
En notant L la longueur totale du réseau capillaire, on a la relation :

TTM =
L

〈v〉 =
L.ℓ

6.D∗
(3.6)

Ainsi on obtient en combinant les deux dernières relations le lien entre le paramètre classique de
perfusion, le CBF et les paramètres liés à la perfusion dans le modèle IVIM :

CBF = (
6.fH2O

L.〈ℓ〉 ).f.D∗ (3.7)

Pour un tissu donné, la quantité entre parenthèse est constante, il en résulte qu’une quantification
relative du débit sanguin cérébral (CBF) peut être approchée de façon théorique par le produit fD*,
résultat de la multiplication scalaire de f, la fraction de perfusion et de D*, le coefficient de pseudo-
diffusion issu du modèle standard IVIM [146].

De même, une estimation du temps de transit moyen (TTM) peut être obtenue de façon relative
à partir de D* sans nécessité d’estimer une fonction d’entrée artérielle comme dans le cas de la
perfusion injectée DSC-MRI et sans la contamination des temps de transit dans les vaisseaux comme
dans le cas de l’ASL.

3.2.4.1 "Time is brain", vers l’optimisation de la séquence IVIM

Les travaux réalisés pendant la thèse seront présentés dans la suite du chapitre. La prochaine
section décrit d’abord le travail méthodologique d’optimisation de l’acquisition et du traitement des
données. Puis, afin de valider la méthode IVIM dans notre contexte clinique, les résultats de son
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application à des volontaires sains dans le cadre d’un challenge d’hyperventilation sont également
présentés pour finir ce chapitre.

On rappelle que la prise en charge de l’AVC en urgence constitue une véritable course contre la
montre. Les valeurs reportées dans le tableau (figure 3.5) montrent l’évolution temporelle de la perte
neuronale lors de l’AVC ischémique [147] en corrélation avec une perte d’espérance de vie :

Figure 3.5 – "Time is brain" [147].

La protocole IVIM doit donc tenir compte de cette contrainte de temps, en plus de la quantification
robuste des paramètres de diffusion et de perfusion cérébrale.

3.3 Optimisation de la séquence IVIM

Cette section présente le travail méthodologique effectué afin de mettre en place la séquence
d’IVIM sur la machine clinique du CHU. Le travail a consisté dans un premier temps à optimiser les
paramètres d’acquisition de cette séquence.
La séquence a été optimisée : 1) pour une quantification la plus robuste possible des paramètres IVIM
avec le modèle conventionnel 2) en une durée compatible pour de futures applications cliniques.

3.3.1 Matériel d’imagerie disponible

Les travaux ont été réalisés sur un appareil d’IRM General Electric (GE) Optima 450w à 1,5T
(figure 3.6). Le système possède un large tunnel de 70 cm. Il s’agit d’un système doté de gradients
d’amplitude maximale de 34 mT/m et d’une pente maximale de 150 T/m/s.
La réception des signaux est réalisée avec une antenne tête et cou de 8 canaux.

Figure 3.6 – IRM 1,5 T du CHU de Martinique

Le système est de plus doté d’un injecteur (si nécessaire pour les examens d’IRM de perfusion
injecté par exemple) et d’un appareil de monitoring des constantes respiratoires (respiration par
minute, pression expiratoire en CO2, . . . ).

La séquence IVIM s’appuie sur la séquence de diffusion utilisée en routine clinique. L’acquisition
des images est basée sur une séquence d’écho de spin avec un module de lecture EPI. Les coupes sont
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acquises dans le plan axial.

Le travail méthodologique d’optimisation a porté dans un premier temps sur le choix des valeurs
de b, facteurs de pondération en diffusion pour l’acquisition de la séquence IVIM, puis dans un
deuxième temps sur le choix paramètres géométriques de la séquence.

3.3.2 Choix du jeu des coefficients de pondération en diffusion b

Chaque paramètre du modèle IVIM (D, f, D*) extrait par l’ajustement du signal de diffusion
S=f(b) est entaché d’une erreur, en ce sens il constitue une estimation de la valeur «vraie». Ainsi, les
paramètres IVIM sont considérés comme des variables aléatoires auxquelles il est possible d’attacher
une variance lors de leur détermination.

Les facteurs de pondération utilisés dans la séquence de diffusion sensibilisée à la perfusion ont une
influence sur la détermination de ces paramètres IVIM. L’optimisation vise à déterminer le jeu des
valeurs de b qui minimise la variance de chaque paramètre à déterminer. De plus, dans la pathologie
de l’AVC où le temps est un facteur crucial associé au pronostic du patient, il est important de limiter
le temps d’acquisition de la séquence. Un jeu de valeurs de b le plus restreint possible assurant la
quantification la plus fiable possible est souhaitable. La méthode de la Borne inférieure de Cramer-
Rao (Cramer-Rao Lower Bound (CRLB)) permet de réaliser cette minimisation et de déterminer le
jeu de valeurs de b à appliquer dans la séquence de diffusion [148].

3.3.2.1 Principe de l’optimisation analytique avec la méthode de la Borne de Cramer-
Rao

Cette méthode permet de minimiser l’erreur sur la détermination des paramètres. L’écart-type
σpi

et la variance V ar(pi) associés à un paramètre pi donné sont liés par la relation σpi =
√

V ar(pi).
L’écart-type associé à chaque paramètre pi admet une borne inférieure définie par :

σpi
2 = (F )−1

ii (3.8)

avec F la matrice de Fischer associée à une fonction de plusieurs paramètres S(p1, p2,....pi,pi+1,....pn)
avec σ, l’écart-type sur la mesure du signal.

Fij =
1
σ2

∑

i,j

∂pi
S ∂pj

S (3.9)

Les dérivées partielles du signal sont calculées à partir de l’expression du signal de diffusion dans
le modèle IVIM (voir l’équation (3.1)). Les indices i et j varient de 1 au nombre de paramètres, 4
dans notre cas correspondant aux 3 inconnues (f, D*, D) auxquelles s’ajoute la valeur du signal en
l’absence de pondération en diffusion S0.

L’expression de la matrice de Fischer utilisée pour choisir le jeu de valeurs de b de la séquence
IVIM est la suivante :

F (S0, f, D∗, D) =
1
σ2




n∑

k=1

∂S

∂S0

∂S

∂S0

n∑

k=1

∂S

∂S0

∂S

∂f

n∑

k=1

∂S

∂S0

∂S

∂D∗

n∑

k=1

∂S

∂S0

∂S

∂D

n∑

k=1

∂S

∂f

∂S

∂S0

n∑

k=1

∂S

∂f

∂S

∂f

n∑

k=1

∂S

∂f

∂S

∂D∗

n∑

k=1

∂S

∂f

∂S

∂D

n∑

k=1

∂S

∂D∗

∂S

∂S0

n∑

k=1

∂S

∂D∗

∂S

∂f

n∑

k=1

∂S

∂D∗

∂S

∂D∗

n∑

k=1

∂S

∂D∗

∂S

∂D

n∑

k=1

∂S

∂D

∂S

∂S0

n∑

k=1

∂S

∂D

∂S

∂f

n∑

k=1

∂S

∂D

∂S

∂D∗

n∑

k=1

∂S

∂D

∂S

∂D




(3.10)
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Avec la dérivée partielle du signal de diffusion par rapport à chaque paramètre pour le facteur bk

(k variant de 1 à n) : 



∂S

∂S0
= fexp(−bkD∗) + (1 − f)exp(−bkD)

∂S

∂f
= S0(exp(−bkD∗) − exp(−bkD)

∂S

∂D∗
= −S0fbkexp(−bkD∗)

∂S

∂D
= −S0(1 − f)bkexp(−bkD)

(3.11)

La matrice de Fisher est la matrice de covariance, on en déduit la variance sur chaque paramètre
à estimer : 




V ar(S0) = F −1(1, 1)

V ar(f) = F −1(2, 2)

V ar(D∗) = F −1(3, 3)

V ar(D) = F −1(4, 4)

(3.12)

L’inversion de la matrice de Fisher donne l’expression de la borne de Cramer-Rao pour les para-
mètres f, D∗ et D mesurés avec n valeurs de b.

Une figure de mérite qui rassemble toutes les informations sur la variance de chaque paramètre a
été définie :

Γ =
σf

f
+

σD∗

D∗
+

σD

D
(3.13)

avec σf , σD∗ , σD, l’écart-type sur chaque paramètre estimé avec la méthode de Cramer-Rao et f, D∗

et D des valeurs cibles de ces paramètres.
Sa minimisation permet d’équilibrer les erreurs relatives sur la détermination de chaque paramètre.

La matrice de Fischer a été exprimée et inversée à l’aide de Mathematica (Wolfram Research,
Champaign, IL, USA). La minimisation a été réalisée avec la fonction FindMinimum qui vise à cher-
cher un minimum local donnant le jeu des valeurs de b à utiliser pour la séquence.
Les deux jeux de valeurs cibles f= 10 % ; D∗=1,0.10−2mm2/s , D=0,75.10−3mm2/s et f= 5,6 % ;
D∗=1,0.10−2mm2/s , D=0,75.10−3mm2/s ont été utilisés successivement dans la procédure de mi-
nimisation pour caractériser les tissus (à la fois sain et pathologique dans le cas de l’AVC). Ces deux
jeux de valeurs ont été choisis en accord avec les ordres de grandeurs des paramètres recherchés
issus de la littérature sur le cerveau disponible au début des travaux de la thèse (1 patient [143], 17
patients, [144].

3.3.3 Optimisation du jeu de valeurs de b dans les conditions de l’étude.

Lors d’une acquisition en IRM, le signal est accumulé pour augmenter le rapport signal-sur-bruit.
La multiplication du signal par NEXk

pour l’expérience bk se traduit par une augmentation du rapport
signal sur bruit de la séquence d’un facteur

√
NEXk

pour NEXk
accumulations, car dans la matrice

de Fischer, on suppose σ constant. Sans perte de généralité, on peut fixer cet écart-type sur la mesure
à l’unité.
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Le signal s’exprime donc dans les conditions de l’expérience par :

S(b) = S0.
√

NEX .[f.exp(−bD∗) + (1 − f).exp(−bD)] (3.14)

L’introduction du nombre d’accumulations du signal revient à multiplier chaque terme de la
matrice de Fischer par NEX .
Pour déterminer les 4 inconnues (S0, f, D∗ et D) et il faut donc au minimum 4 mesures soit un jeu
de 4 valeurs de b : {b1, b2, b3, b4} pour déterminer ces inconnues.
Le meilleur ensemble de valeurs de b est celui qui minimise la figure de mérite Γ.
Une première minimisation est réalisée avec b1=0 s/mm2 et les contraintes suivantes : 1) ∀k, bk > 0
et 2) bmax =<1000 s/mm2. La valeur maximale a été fixée en accord avec la valeur maximale usuelle
utilisée dans les applications de la diffusion en routine clinique au CHU.

3.3.3.1 Résultats de l’optimisation

Minimisation de la figure de mérite Avec le premier jeu de valeurs cibles (f= 10 % ; D∗=1,0.10−2mm2/s
, D=0,75.10−3mm2/s), la valeur minimale de la figure de mérite Γ est 94,5 avec la contrainte bmax

=<1000 s/mm2. Le jeu de valeurs de b correspondant est : {b1 = 0, b2 = 70, b3 = 370, b4 =
1000}s/mm2 avec une accumulation pour chaque valeur de b (NEX = 1) et les valeurs cibles choisies.
Le critère obtenu pour le seul paramètre f vaut 34 en fixant b1= 0 s/mm2 ; 54 pour D∗ et 7 pour D.

Avec le deuxième jeu de valeurs cibles (f= 5,6 % ; D∗=1,0.10−2mm2/s , D=0,75.10−3mm2/s), la
valeur minimale de la figure de mérite Γ est 163 avec la contrainte bmax =<1000 s/mm2. Le jeu de
valeurs de b correspondant est : {b1 = 0, b2 = 70, b3 = 371, b4 = 1000}s/mm2 avec une accumulation
pour chaque valeur de b (NEX = 1) et les valeurs cibles choisies.
Le critère obtenu pour le seul paramètre f vaut 59 en fixant b1= 0 s/mm2 ; 95 pour D∗ et 6,7 pour
D.

3.3.3.2 Discussion

Résultats de l’optimisation Les valeurs cibles différent essentiellement par la fraction de perfu-
sion ( 5% à 10% ), ceci explique que le jeu de valeurs de b trouvé est quasiment le même.
Parmi les deux paramètres IVIM liés à la perfusion, la mesure de D∗ est environ deux fois moins
précise que celle de f dans notre cas. Le paramètre f apparait donc plus pertinent et plus robuste
pour l’étude de la perfusion.
Toutefois, il est à noter que plus la valeur de f est élevée, plus la miminisation de la figure de mérite
est améliorée comme illustré sur la figure 3.7.

Figure 3.7 – Estimation de la figure de mérite pour une gamme donnée de la valeur cible de la fraction de
perfusion f.
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Comparaison de l’optimum obtenu sur la figure de mérite avec les optimisations des
variables individuelles (rapport de l’écart type sur la valeur moyenne) pour différentes
valeurs de f. On retrouve assez logiquement que les erreurs relatives sur les paramètres f et D∗

sont inversement proportionnelles à f. En effet, plus la fraction f est faible, plus il est difficile d’estimer
de façon précise les paramètres IVIM liés à la perfusion. L’écart-type relatif pour le coefficient de
diffusion D est indépendant de la fraction de perfusion comme illustré sur la figure 3.8.

Figure 3.8 – Erreurs relatives sur chaque paramètre pour une gamme donnée de la valeur cible de la fraction
de perfusion f

On peut donc conclure à l’issue de cette optimisation que le jeu optimal de 4 valeurs de b :
{0, 70, 370, 1000}s/mm2 peut être choisi. De plus, la mesure des paramètres f et D∗ est influencée
par la valeur de la fraction de la perfusion f. Bien que la mesure la plus imprécise reste celle de D∗,
la mesure de f sera d’autant plus améliorée que sa valeur est élevée.
Cette dernière remarque est à prendre en considération pour la suite, car dans le cadre de ces travaux,
il s’agit d’optimiser la mesure d’une hypoperfusion correspondant à de faibles valeurs de la fraction
de perfusion f.
Pour améliorer la mesure, d’une part le nombre d’accumulations NEX du signal doit être envisagé
pour gagner en rapport-signal-sur bruit au prix d’une augmentation du temps d’acquisition. D’autre
part, afin d’améliorer la robustesse de l’ajustement des mesures, une augmentation du nombre de
valeurs de b peut aussi être considérée.

Dans la suite, une deuxième étude a été menée avec un jeu étendu de valeurs de b. Le nombre des
coefficients b a été arbitrairement augmenté à 7, ce qui semble un compromis judicieux entre temps
d’acquisition et amélioration de la mesure.

3.3.3.3 Jeu étendu des valeurs de b retenu pour la séquence IVIM

La même procédure d’optimisation a été réalisée avec les mêmes contraintes avec le deuxième jeu
de valeurs cibles, seul le nombre de valeurs de b a été modifié (passage de 4b à 7b).
La valeur minimale de la figure de mérite Γ7b est 125,9 avec la contrainte bmax =<1000 s/mm2.
Le jeu des 7 valeurs de b correspondant est : {0, 60, 80, 300, 400, 900, 1000}s/mm2 avec une accumu-
lation pour chaque valeur de b (NEX = 1) et les valeurs cibles choisies.

Afin de normaliser en terme de temps d’acquisition l’extension du jeu de valeurs de b à 7b par
rapport à l’expérience à 4b, une figure de mérite Γ7b−→4b a été définie pour ramener les résultats
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obtenus à temps d’expérience constant :

Γ7b−→4b = Γ7b.

√∑
NEX

7/4
(3.15)

Le rapport des deux figures de mérite indique la dégradation de la performance du jeu des 7
valeurs de b par rapport au jeu minimal de 4 valeurs :

Γ7b−→4b

Γ4b

=
Γ7b

Γ4b.
√

7/4
(3.16)

Soit :
Γ7b−→4b

Γ4b

=
163

125, 9.
√

7/4
= 0, 989 (3.17)

En conclusion, en tenant compte du temps supplémentaire pour l’acquisition des 7 b au lieu des
4b, la performance du jeu des valeurs des 7b est très peu dégradée (< 2%) par rapport au jeu initial
de 4b.

Le jeu étendu de valeurs de b finalement retenu est : {0, 60, 80, 300, 400, 900, 1000} s/mm2.

3.3.4 Optimisation des paramètres géométriques de la séquence

Le contraste de la séquence d’écho de spin dépend des paramètres M0, T1 et T2. La dépendance
du signal en T2 peut être éliminée en choisissant un temps d’écho TE court. La minimisation du temps
d’écho permet aussi une réduction des artéfacts de distorsions liés à l’acquisition avec le module EPI.
L’amélioration du rapport signal-sur-bruit rapporté au temps d’acquisition est aussi un des objectifs
de l’optimisation de la séquence de diffusion utilisée en routine clinique en vue d’une application à
la méthode IVIM.

3.3.4.1 Paramètres des séquences implémentées en routine clinique dans le protocole
standard AVC au CHU

Le tableau 3.1 présente les paramètres géométriques des séquences employées dans le protocole
standard AVC au CHU :

Les images des différentes séquences sont recontruites avec une interpolation à une matrice de
taile 256 × 256. Toutes les séquences sont acquises avec un FOV de 25× 25 cm2 à l’exception de la
séquence 3D TOF pour laquelle le FOV est de 23× 23 cm2.

Les autres paramètres spécifiques à la séquence pCASL sont :

— Durée de marquage (ou labeling delay, LD) : 1525 ms

— Durée post-marquage PLD : 1525 ms.

3.3.4.2 Optimisation du rapport signal-sur-bruit rapporté au temps d’acquisition de
la séquence de diffusion

Paramètres influençant le rapport signal-sur-bruit L’équation (2.10) montre que le rapport
signal-sur-bruit d’une séquence dépend de sa résolution spatiale, du nombre de pas de codage de
phase, de la bande passante de la séquence et du nombre d’accumulations du signal.
Les paramètres de la séquence IVIM sont optimisés en vue d’une comparaison de ses performances
quant à la quantification de la perfusion obtenue avec l’autre séquence de perfusion sans injection de
contraste utilisée en clinique : la séquence pCASL.
Le champ de vue choisi pour la séquence de diffusion a été maintenu à 25 × 25 cm2, comme en
routine clinique pour assurer la couverture de tout le cerveau, avec une matrice d’acquisition 128
× 128 sans interpolation de reconstruction (de même que pour la séquence pCASL dans l’étude
menée à la section suivante -avec la nécessité de passage en mode "recherche GE" pour s’affranchir
de l’interpolation systématique) et une épaisseur de coupe de 4 mm, ce qui correspond à des voxels
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Séquence TE/TR/TI
(optionnel)
(ms)

Epaisseur /gap
coupe (mm)

Bande passante
(BP) (Hz/pixel)

Nombre
d’excitation

Durée séquence
(min)

Diffusion
SE-EPI

99,1/6500 5/1 1953 2 ∼ 1 :30

FLAIR (SE-
IR)

163/9800/2200 5/1 122 1 ∼ 3

T2∗ (GRE) 20/2000 5/1 977 4 ∼ 2

3D TOF
(GRE)

3,8/28 1,4 /0 61 1 ∼ 4

3D ASL
(Spiral FSE)

10,7/4618 4 /0 977 3 ∼ 4 :30

Tableau 3.1 – Paramètres des séquences utilisées dans le protocole standard AVC au CHU de Martinique.

de volume : Vvoxel = 1, 95 × 1, 95 × 4mm3.
Toutefois, pour une séquence de diffusion, le nombre d’accumulations de la séquence dépend non
seulement du nombre de répétitions de la séquence mais aussi du schéma d’acquisition des images
pondérées en diffusion.
Les images pondérées en diffusion sont acquises avec une séquence d’écho de spin (SE) qui applique
des gradients de diffusion dans les directions de l’espace en fonction de l’option sélectionnée. Il existe
trois options d’application des gradients proposées par le constructeur GE de la machine clinique
utilisée pour la séquence de diffusion (hors application DTI) :

— L’option "slice" pour laquelle les gradients de diffusion sont appliqués dans la direction du
gradient de sélection de coupe.

— L’option "3-in-1" où les gradients sont appliqués de façon simultanée dans les trois directions
perpendiculaires de l’espace (x,y,z) correspondant respectivement à la direction du gradient de
codage de lecture, de phase et de sélection de coupe.

— L’option "all" est un schéma d’acquisition séquentiel dans lequel les gradients de diffusion sont
appliqués successivement dans les trois directions perpendiculaires (x,y,z) avec trois acquisitions
successives séparées puis moyennées pour une augmentation du rapport signal-sur-bruit.

L’option "3-en-1" bénéficie d’un TE réduit par rapport à l’option "all" ce qui permet d’améliorer le
rapport signal-sur-bruit. De plus, le temps d’acquisition est réduit du fait du schéma d’application des
gradients. Ces travaux ont été également basés sur l’hypothèse d’une diffusion isotrope, notamment
pour la substance grise. Pour toutes ces raisons, l’option "3-in-1" a ainsi été choisie pour l’acquisition
de la séquence optimisée.

Amélioration du rapport signal-sur-bruit et réduction des distorsions de la séquence de
diffusion : choix du temps d’écho, TE Le modèle IVIM ne tient pas compte explicitement de
la dépendance du signal en T2 avec le terme exprimé par le terme e

−T E
T 2 . Il est donc avantageux de

travailler avec le TE minimum accessible à bmax=1000 s/mm2.
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La séquence de diffusion utilisée en routine clinique sur l’imageur GE propose une option em-
ployant la technologie RTFA qui vise à réduire considérablement le TE de l’ordre de 25-30 ms (par
rapport à l’ autre option Dual Spin Echo (DSE)) et de réduire les distorsions causées par les courants
de Foucault (commutation rapide des gradients).

L’option RTFA [149] est basée sur un ensemble de 3 techniques comme illustré sur la figure figure
3.9 qui visent à diminuer l’impact des courants de Foucault et par conséquent la minimisation des
artéfacts de distorsions du module d’acquisition EPI. De façon très simplifiée, ces trois techniques
permettent respectivement une calibration des courants de Foucault via une calibration système (ca-
libration High Order Eddy Current (HOEC)), puis une correction prospective des gradients par écho,
coupe, direction d’application des gradients de diffusion de manière à corriger les distorsions selon
chaque axe de direction (option "3-en-1, "all" ou tenseur DTI) et enfin une correction rétrospective
de la distorsion via un algorithme de reconstruction (figure 3.9 (a)).

Comme l’image finale de diffusion est la superposition des images acquises dans toutes les di-
rections, sans correction, on obtient des distorsions importantes dont l’importance augmente avec le
FOV. L’option RTFA permet une correction de ces distorsions dans chacune des directions en plus
d’une diminution du TE, estimée à 18% avec le matériel d’imagerie 1,5T dont nous disposons et les
paramètres fixés de la séquence optimisée.

Figure 3.9 – (a) Algorithme de fonctionnement de l’option RTFA (b)Exemple d’acquisition avec l’option
RTFA : Considérons un fantôme cuboide et 5 différentes positions dans le plan axial (isocentre, +/- 8cm et
+/- 15cm en Sup-Inf).
La ligne b montre qu’après application du gradient de diffusion suivant l’axe x, il y a apparition d’une contrainte
de cisaillement d’autant plus importante que l’on s’éloigne de l’isocentre.
La ligne c montre qu’après application du gradient de diffusion suivant l’axe x avec l’option RTFA, les
contraintes de cisaillement sont considérablement réduites.
La ligne d montre qu’après application du gradient de diffusion suivant l’axe y, il y a apparition d’une contrainte
d’expansion (Sup) ou de compression (Inf).
La ligne e montre qu’après application du gradient de diffusion suivant l’axe y avec l’option RTFA, les distor-
sions sont considérablement réduites. Source : Documentation GE.

Il en résulte, que l’acquisition de la séquence de diffusion avec l’option RTFA, en comparaison
avec la séquence conventionnelle sans cette option activée, permet d’une part de diminuer le nombre
d’accumulations du signal nombre d’excitations (NEX), en conservant le même rapport signal-sur-
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bruit et, d’autre part, à NEX fixé, d’augmenter la valeur de bmax pour gagner en sensibilité à la
diffusion.
Une amélioration significative du rapport signal-sur-bruit rapporté au temps d’acquisition peut réali-
sée avec cette option. Le choix du TE minimum disponible a par ailleurs été retenu comme paramètre
de séquence.

Figure 3.10 – Valeurs minimales du TE en fonction de la valeur maximale de b avec l’option RTFA et le
mode d’application des gradients "3-in-1".

La figure 3.10 montre les valeurs minimales du TE obtenues en fonction de la valeur maximale
de b utilisée pour la séquence de diffusion avec l’option RTFA et le mode d’application des gradients
"3-en-1". Dans la table 3.2 sont reportées les valeurs correspondantes.

bmax (s/mm2) TE (ms)
10 37,6
50 42,8
100 46,5
200 51,2
400 57,5
800 65,6
1000 68,7
1200 71,5
1500 75,1

Tableau 3.2 – Temps d’écho minimal de la séquence de diffusion en fonction de la valeur maximale de b sur
la machine clinique GE à 1,5T

.
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Optimisation du temps d’acquisition : choix du temps de répétition, TR Le contexte
plus général de l’optimisation de la séquence de diffusion est son application au diagnostic de l’AVC
qui doit être posé le plus rapidement possible. A géométrie d’acquisition fixée, le nombre de valeurs
de b étant fixé à 7, il reste deux paramètres à fixer pour optimiser le temps d’acquisition d’après
l’équation (2.12) : le TR et le nombre d’accumulations du signal (NEX).
Un compromis peut être trouvé avec un TR modéré en faveur d’un plus grand nombre d’accumula-
tions et donc d’un rapport signal-sur-bruit amélioré.
L’optimisation de la durée de la séquence de diffusion sensibilisée à la perfusion doit être mise en
parallèle à la séquence pCASL dont la durée est d’environ 4 :30 min soit environ 270 s (NEX=3).
Un temps de répétition TR =3000 ms, soit une réduction d’un facteur 2 par rapport au TR de la
séquence de diffusion conventionnelle a été choisi pour l’optimisation de cette séquence de diffusion,
ce qui correspond à une relaxation de l’aimantation longitudinale faible (∼ 3% )(voir (2.8)) en
considérant un T1 moyen pour les tissus de 800 ms ( T1(substance grise)= 900 ms et T1(substance
blanche)= 650 ms).
Finalement, un nombre d’accumulations NEX=5 a été choisi, ce qui conduit à une durée d’acquisition
totale de la séquence optimisée à 4 :06 s, comparable à la durée de la séquence pCASL.

Les paramètres de la séquence de diffusion optimisée qui a été utilisée dans la suite des travaux
sont résumés dans le tableau 3.3

Paramètre d’acquisition Valeur

TE/TR (ms) TEmin/3000
Nombre de coupes 27 (variable)
Epaisseur de coupe (mm) 4 (pas d’espacement inter-coupes).
Matrice d’acquisition 128 × 128
FOV (cm2) 252

NEX 5
Bande passante (Hz/pixel) 3906
Facteur d’accélération 2

Diffusion

Séquence SE-EPI
Jeu de valeurs de b (s/mm2) 7 b = {0, 60, 80, 300, 400, 900, 1000}
∆/δ (ms) 47/36,2
Schéma d’application des gra-
dients

"3-in-1"

Durée d’acquisition 4 :06

Tableau 3.3 – Paramètres de la séquence de diffusion optimisée utilisés dans ce travail

Cette optimisation de la séquence, en terme de rapport signal-sur-bruit rapporté au temps d’ac-
quisition permet d’envisager son application en clinique. De plus, une comparaison aisée sera possible
entre les différentes coupes des images acquises avec la séquence de diffusion IVIM optimisée et les
images de la séquence d’ASL grâce aux paramètres géométriques de séquence judicieusement choisis
comme l’illustre la figure 3.11.
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3.4 Application du protocole IVIM avec la séquence de diffusion
optimisée sur volontaires sains dans le contexte d’un challenge
d’hyperventilation.

La séquence optimisée a fait l’objet d’une validation avec une étude sur volontaires sains réalisée
au CHU de Martinique.
Cette séquence a été utilisée dans le cadre d’un challenge d’hyperventilation afin d’obtenir une quan-
tification des paramètres de perfusion (f, D∗, produit fD∗) avec le modèle IVIM en comparaison
du CBF obtenu avec la séquence pCASL implémentée en clinique. Cette section sera présentée en
incluant directement le manuscrit publié dans la revue Journal of Computer Assisted Tomography
(JCAT) sous le titre : « Measuring cerebral hypoperfusion induced by hyperventilation challenge
with Intravoxel Incoherent Motion (IVIM) MR imaging in healthy volunteers».

3.4.1 Objectifs de l’étude

L’AVC ischémique en phase aigüe est généralement caractérisé par une réduction de la perfusion
dans le territoire vasculaire concerné par l’occlusion. Au début de ce travail, peu de travaux ont
étudié la faisabilité et la sensibilité de l’IVIM pour l’évaluation quantitative d’une hypoperfusion liée
à une pathologie comme dans le cas de l’AVC par exemple.
Dans une première étude menée chez le sujet sain [150], des mesures de la perfusion cérébrale avec
la méthode IVIM ont été réalisées avec un protocole basé sur l’administration de mélanges de gaz
en proportions telles pour induire une hypo et une hyper-perfusion dans des conditions d’hyper et
hypocapnie, respectivement.
Une autre façon d’induire de façon contrôlée une hypoperfusion cérébrale est l’hyperventilation. L’hy-
perventilation est une condition physiologique qui permet une diminution de la pression partielle en
CO2 (vasodilatateur) qui se traduit par une diminution de la perfusion cérébrale [151]. Le challenge
d’hyperventilation a déjà été utilisé dans une étude avec l’ASL [152] mettant en évidence la dimi-
nution du CBF en condition d’hyperventilation chez le sujet sain. Ce challenge d’hyperventilation
représente une opportunité de reproduire de façon non invasive et reproductible les conditions d’une
hypoperfusion, comme dans le cas de l’AVC.
L’objectif de cette étude est d’évaluer la sensibilité de la séquence obtenue pour la mesure d’une
hypoperfusion avec la méthode IVIM dans le cadre d’un challenge d’hyperventilation chez le sujet
sain en comparaison avec les mesures de CBF obtenues avec l’ASL.

3.4.2 Acquisition des données. Protocole d’hyperventilation

L’étude porte sur dix volontaires (six hommes et quatre femmes), l’âge moyen de cet échantillon
est de (31± 8) ans. Le protocole de recherche de cette étude a été approuvé par le comité éthique
local et les acquisitions ont été réalisées sur l’IRM GE 1,5T du CHU de Martinique. Une antenne tête
et cou (8 canaux) a été utilisée pour l’examen d’IRM cérébrale. Le protocole est composé de trois
séquences : une séquence anatomique T1 de résolution millimétrique pour la segmentation substance
grise/substance blanche, la séquence optimisée de diffusion pour l’IVIM et enfin la séquence pCASL
utilisée en routine clinique. Toutes les séquences ont été acquises dans le plan axial. Bien que la taille
de la matrice d’acquisition des images de la séquence de diffusion soit fixée par l’expérimentateur à la
console, le constructeur GE extrapole les matrices à la taille 256×256. Il a été possible de s’affranchir
de cette interpolation, en se plaçant en mode recherche lors de l’examen IRM.
Les séquences de diffusion et pCASL ont été réalisées dans les deux conditions respiratoires à savoir
en respiration normale et en hyperventilation.
L’état d’hyperventilation a été réalisé en demandant au volontaire (figure 3.12) d’hyperventiler à
une fréquence respiratoire double de sa fréquence respiratoire de repos. Un métronome retransmis
depuis l’interface manipulateur/patient par le biais d’un casque permettait au sujet de conserver la
régularité de ce rythme de respiration. La pression expiratoire en CO2 (PETCO2) disponible avec le
capnographe dont nous disposions (figure 3.13) a été utilisée comme un estimateur de la pression
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partielle artérielle en CO2 [151]. Sa diminution significative en hyperventilation par rapport à la
condition normale de respiration atteste l’efficacité du challenge d’hyperventilation. Cette constante
a été monitorée pendant tout l’examen IRM.

Figure 3.12 – Installation des volontaires sains dans l’IRM 1.5T au CHU de Martinique

Figure 3.13 – Appareil de mesure de la pression expiratoire en CO2
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3.4.3 Pré-traitement des données acquises.

3.4.3.1 Conversion de format des données acquises

Les données issues des acquisitions sont enregistrées directement sur la console, en format Digital
Imaging and Communications in Medicine (DICOM). Les données de la séquence pCASL sont direc-
tement traitées par la console opérateur GE et les cartographies du CBF sont générées. Concernant
les images de la séquence de diffusion IVIM, elles ont été recueillies sur un ordinateur personnel de
post-traitement puis converties en un format plus générique, le format Neuroimaging Informatics
Technology Initiative (NIFTI) (https ://nifti.nimh.nih.gov). Ce format a été développé afin d’avoir
un format standard de données d’imagerie qui facilite les échanges dans la communauté des cher-
cheurs et des développeurs en neuroimagerie. C’est le format qu’utilise le logiciel FMRIB Software
Library (FSL) (https ://fsl.fmrib.ox.ac.uk) que nous avons utilisé afin de réaliser la segmentation de
la substance grise/substance blanche à partir des images anatomiques acquises.

3.4.3.2 Segmentation de la substance grise, de la substance blanche et du LCR à partir
des images anatomiques

Les images anatomiques pondérées en T1 de chaque sujet sain ont été utilisées pour la segmenta-
tion des tissus. Des cartes de probabilités de substance grise, de substance blanche et de LCR (figure
3.14) ont été générées avec l’outil FMRIB’s Automated Segmentation Tool (FAST) de FSL [153].

Figure 3.14 – Procédure de segmentation à partir des images anatomiques pondérées en T1 (a) et obtention
des cartes de probabilités de substance grise (b), de substance blanche (c) et de LCR (d).

3.4.4 Post-traitement des données acquises

3.4.4.1 Choix des régions d’intérêt

La diffusion de l’eau dans la substance grise est considérée en bonne approximation comme étant
isotrope. La séquence de diffusion optimisée employant une application simultanée des gradients dans
les trois directions orthogonales (x,y,z), le choix a été fait d’étudier le signal de diffusion de la sub-
stance grise dans la suite de l’étude. Pour une étude approfondie de la substance blanche au sein de
laquelle la diffusion est anisotrope, il aurait été préférable d’opter pour une application des gradients
dans plusieurs directions au coût d’un allongement de la durée de la séquence.
Ainsi, un masque binaire de substance grise a été généré à partir de la carte de probabilité de sub-
stance grise. Un seuil de 90% a été appliqué à la carte de probabilité afin de conserver les voxels qui
ont plus de 90 % de chance d’être de la substance grise pour créer les régions d’intérêt ou Region Of
Interest (ROI) dans la substance grise. Cette procédure permet de limiter les effets de volume partiel
avec la substance blanche et d’éviter la contamination du LCR qui influe sur la quantification avec
le modèle IVIM [154].
La carte de probabilité, puis le masque binaire de substance grise généré sont obtenus dans l’espace
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natif des images T1.
L’étape suivante du pré-traitement appelée aussi coregistration (recalage rigide,linéaire, 6 degrés de
liberté) consiste à ramener, d’une part les images de la séquence de diffusion optimisée, et d’autre
part les cartographies de CBF de la séquence pCASL dans un repère commun à celui des images ana-
tomiques T1 pour l’application du masque de substance grise (figure 3.15). Cette étape de recalage
permet donc de corriger les éventuels mouvements entre les acquisitions des images morphologiques
et fonctionnelles.
Ainsi, les images ramenées dans un même espace permettront de dessiner les ROI, une fois le masque
appliqué.

Nous avons choisi d’appliquer le masque de substance grise rééchantillonné à la résolution plus

Figure 3.15 – Coregistration (recalage) des données anatomiques et fonctionnelles : exemple de l’application
du masque binaire de substance grise (a) aux données de diffusion (b) et obtention des images de diffusion de
la substance grise (c) pour la définition des régions d’intérêt.

faible des images obtenues avec la séquence optimisée diffusion à 7b comme l’illustre la figure 3.15
avec l’exemple d’une image pondérée en diffusion (b=60 s.mm−2) d’un volontaire sain. Les images
de diffusion de la substance grise pour toutes les valeurs de b sont ainsi obtenues et par la suite
exploitées pour créer les ROI.

La même procédure a été appliquée aux cartographies de CBF afin d’obtenir les cartes de CBF
dans la substance grise.
Des ROI ont été placées sur les images des coupes d’intérêt, respectivement diffusion (b=0 s.mm−2) et
cartographies de CBF de chaque volontaire avec le logiciel ImageJ (NIH, Bethesda, MD, fttp ://ima-
gej.nih.gov./ij/). Pour chaque volontaire, 6 régions d’intérêt ont été placées dans le cortex et les
noyaux gris centraux :

— une dans le cortex du cervelet contenant environ 100 voxels,

— deux ROI symétriques dans le cortex du gyrus parahippocampique contenant chacune environ
110 voxels,

— une dans le thalamus contenant environ 80 voxels,

— deux ROI symétriques dans le noyau lenticulaire contenant chacune environ 30 voxels.

Pour les images de diffusion, les ROI ((figure 3.16)) ont été reportées sur les images acquises à
b = 0s/mm2 puis propagées aux images acquises pour les autres valeurs de b.
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Figure 3.16 – Régions d’intérêt dans la substance grise. De gauche à droite : cervelet, cortex parahippocam-
pique, thalamus, noyaux lenticulaires.

3.4.4.2 Choix du modèle d’ajustement des données à appliquer

Les principales méthodes possibles d’analyse du signal IVIM sont présentées ci-dessous.

L’ajustement biexponentiel Il consiste à effectuer un ajustement à quatres inconnues des don-
nées acquises à partir de l’équation biexponentielle (équation (3.1)) qui décrit le signal IVIM.

L’ajustement "segmenté" L’ajustement biexponentiel présente des limites à cause du grand
nombre de paramètres à déterminer simultanément ([155], [156]) et du rapport signal-sur-bruit dispo-
nible des images. Des algorithmes d’ajustement "segmenté" ont été proposés exploitant la différence
d’ordre de grandeurs des coefficients de diffusion D et de pseudo-diffusion D∗. Parmi les différentes
approches d’ajustement segmentées possibles, un ajustement des données en deux étapes ([157], [158])
a été choisi sur le signal normalisé par rapport à la valeur S(b=0 s.mm−2).
Dans la première étape, la perfusion est négligée pour les données acquises à b> 300s.mm−2 et un
ajustement monoexponentiel du signal est réalisé pour extraire la valeur de D.
La deuxième étape consiste à ajuster le signal pour toutes les valeurs de b en injectant la valeur de
D trouvée, ce qui permet de se ramener à un ajustement à deux inconnues f et D*.

L’ajustement multi-exponentiel NNLS Il est possible également dans le cas où les images
ont un faible rapport signal-sur-bruit ou sont très artéfactées induisant des composantes parasites
que le signal de diffusion n’ait pas une décroissance biexponentielle. Dans ce cas, il est nécessaire
de déterminer le nombre de composantes exponentielles dans le signal. L’algorithme Non-Negative
Least-Squares (NNLS) permet de déterminer les valeurs des coefficients de diffusion et l’amplitude
relative de chaque composante dans le signal analysé [159].

3.4.5 Publication Article JCAT (accepté).
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Measuring Cerebral Hypoperfusion Induced by
Hyperventilation Challenge With Intravoxel Incoherent

Motion Magnetic Resonance Imaging in Healthy Volunteers

Aude Pavilla, MS,*†‡ Alessandro Arrigo, MD, PhD,‡ Mehdi Mejdoubi, MD, PhD,‡
Régis Duvauferrier, MD, PhD,‡ Giulio Gambarota, PhD,*† and Hervé Saint-Jalmes, PhD*†§

Objectives: The aim of this study was to demonstrate the feasibility to as-

sess cerebral hypoperfusion with a hyperventilation (HV) challenge protocol

using intravoxel incoherent motion (IVIM) magnetic resonance imaging.

Materials and Methods: Magnetic resonance imaging experiments

were performed on 10 healthy volunteers at 1.5 T, with a diffusion IVIM

magnetic resonance imaging protocol using a set of b-values optimized by

Cramer-Rao Lower Bound analysis. Hypoperfusion was induced by an HV

maneuver. Measurements were performed in normoventilation and HV con-

ditions. Biexponential curve fitting was used to obtain the perfusion fraction

( f ), pseudodiffusion coefficient (D*), and the product fD* in gray matter

(GM) regions of interest (ROIs). Regional cerebral blood flow in the same

ROIs was also assessed with arterial spin labeling.

Results: The HV challenge led to a diminution of IVIM perfusion-related

parameters, with a decrease of f and fD* in the cerebellum (P = 0.03 for f;

P = 0.01 for fD*), thalamus GM (P = 0.09 for f; P = 0.01 for fD*), and len-

ticular nuclei (P = 0.03 for f; P = 0.02 for fD*). Mean GM cerebral blood

flow (in mL/100 g tissue/min) measured with arterial spin labeling averaged

over all ROIs also decreased (normoventilation: 42.7 ± 4.1 vs HV: 33.2 ± 2.2,

P = 0.004) during the HV challenge.

Conclusions: The optimized IVIM protocol proposed in the current

study allows for measurements of cerebral hypoperfusion that might be

of great interest for pathologies diagnosis such as ischemic stroke.

Key Words: magnetic resonance imaging, perfusion, diffusion,

intravoxel incoherent motion, hyperventilation, hypocapnia

(J Comput Assist Tomogr 2017;00: 00–00)

P erfusion is the process of nutritive delivery of arterial blood to
the capillary bed in tissues. Perfusion indexes such as cerebral

blood flow (CBF) and cerebral blood volume (CBV) have been
shown useful to detect malignant tissues and to monitor ischemic
stroke lesion extension.1,2 For stroke diagnosis, cerebral perfusion
is frequently assessed with either the dynamic susceptibility con-
trast (DSC)3 magnetic resonance imaging (MRI) or arterial spin
labeling (ASL).4,5 Dynamic susceptibility contrast MRI is based
on the measurement of the first-pass T2* effect of a bolus of
paramagnetic exogenous contrast agent administrated by intra-
venous injection. This method suffers from some limitations such
as contraindications in patients with renal insufficiency. Moreover,
an arterial input function is required for the quantification of the
perfusion parameters.6 The ASL technique provides images of
absolute regional CBF without the need of a contrast agent injection,

by using water spins as an endogenous contrast agent. However, due
to low intrinsic signal-to-noise ratio (SNR) and indeterminations in
transit time from large feeding arteries to capillary microcirculation,
theASLperfusion quantificationmight be challenging. Nevertheless,
vendor-provided ASL sequences, as well as the dedicated data anal-
ysis software, are now widely available on MRI clinical systems.7

Intravoxel incoherent motion (IVIM) is another noncontrast
MRI technique that can be used to evaluate noninvasively per-
fusion from the diffusion-weighted imaging (DWI) signal at
different b-values.8–10 The b-values are sequence parameters that
allow the user to adjust the degree of diffusion weighting of the
DWI sequence. For low b-values, the signal reflects not only tissue
water diffusion but also a “pseudodiffusion” effect originating from
the water molecules in capillaries. This phenomenon is exploited to
quantify microperfusion. The IVIM technique is regaining interest
in clinical applications because (1) it does not use a contrast agent
and (2) it can solve some issues related to the ASL, which suffers
from low intrinsic SNR and spatial resolution. However, despite all
the advantages offered by IVIM, vendor-provided IVIM sequences/
protocols or data analysis software is not typically available on
MRI clinical systems.

A few studies have explored the ability and sensitivity of IVIM
to quantify cerebral hypoperfusion, which might occur in ischemic
stroke pathology for instance.11–13

In a first study,11 measurements were performed using a gas
administration to induce hypoperfusion and hyperperfusion by the
means of hypercapnia and hypocapnia, respectively.14,15 A differ-
ent means to achieve a controlled cerebral hypoperfusion is the
deliberate hyperventilation (HV). During HV, the CBF is reduced
in proportion to the reduction of arterial CO2 partial pressure
(PaCO2).

16 This HV challenge, which has been already validated
in a previous ASL study,17 has the advantage of being totally non-
invasive and easily reproducible.

In the current study, we sought to develop an optimized IVIM
protocol tomeasure cerebral hypoperfusion induced by anHV chal-
lenge. To this aim, we used a Cramer-Rao Lower Bound (CRLB)
approach18,19 to identify the optimal b-values for quantification of
IVIM perfusion and diffusion parameters.

Overall, the purpose of this study was 2-fold: first, to investi-
gate the feasibility of measuring induced hypoperfusion in brain of
healthy volunteers with a fast (~4 minutes duration) IVIM protocol
at 1.5 T. Second, to compare IVIM hypoperfusion measurements
withASLCBFmeasurements (with same duration andHVchallenge)
to validate the efficiency of the HV challenge in our current clinical
setup and thereby establish a basis for future studies on patients
with hypoperfusion disorders such as ischemic stroke.

MATERIALS AND METHODS

Subjects
Tenhealthy volunteers (6men, 4women; age, 30.6 ±7.6 years)

were enrolled in the current study. All experiments were conducted
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according to the procedures approved by the local institutional
review board.

Magnetic Resonance Imaging
All scans were performed on a 1.5-T whole-body clinical

system (MR450w; GE, Milwaukee, WI) using an 8-channel head
coil. Vendor-supplied sequences were used for all MRI. However,
no IVIM protocol for quantification of cerebral perfusion was
provided by the vendor of our MR system; for this reason, we
designed an optimized IVIM protocol using the vendor-supplied
DWI sequence.

MRI Sequences

T1-weighted gradient echo images were acquired for seg-
mentation purposes in the axial plane with the following parame-
ters: repetition time (TR)/echo time (TE), 10.8/4.4 milliseconds;
flip angle, 12 degrees; inversion time, 500 milliseconds; field of
view (FOV), 24! 24 cm2; matrix size, 256! 288; in-plane resolu-
tion, 0.94 ! 0.83 mm2; and slice thickness, 1.4 mm.

The optimized IVIM protocol was developed using the
CRLB approach.19 The aim of the optimization procedure was
to determine the optimal set of b-values required to extract with
the best precision the 3 unknown IVIM parameters: D, D*, and f.
We introduced a factor called figure of merit Γ that takes into ac-
count the standard deviation σpi on each given parameter pi. For
IVIM quantification, the figure of merit can be written as Γ ¼ σD#

D#

þ σD

D
þ

σf

Df
, whereσD# ; σD, and σf are the CRLB-computed values,

and D*, D, and f represent the target values of these parame-
ters. In the current study, the CRLB theory aimed to minimize
errors obtained on IVIM parameters. The standard deviation
σpi on the measurement of parameter pi admits a lower bound
determined by σpi ¼

ffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffi

Fiið Þ−1
q

, where F is the Fisher information
matrix associated to the signal model S(p1,…pn) assuming a
Gaussian measurement noise with standard deviationσ : Fij ¼

1
σ2

∑∂piS∂pjS
" #

.

The minimization procedure was done numerically using
Mathematica (Wolfram Research, Champaign, Ill). The target
values ofD,D*, and fwere chosen in accordancewith literature.13

The minimum of 4 b-values required for IVIM quantification was
increased from 4 to 7 to improve precision while keeping the mea-
surement time within a 4-minute acquisition time. Finally, the
optimum b-values obtained with this procedure were 0, 60, 80,
300, 400, 900, and 1000 s/mm2.

The DWI acquisition was based on a single-shot spin-echo
echo-planar (SE/EPI) sequence in the axial orientation with the
following parameters: TR, 3000 milliseconds; TE, 75 milliseconds;
number of excitations, 5 for each b-value; and 3 diffusion directions
applied simultaneously (3 in 1 option). Additional parameters were
as follows: FOV, 25! 25 cm2; acquisition matrix, 128! 128; δ/Δ,
36.2/47milliseconds; 27 slices; slice thickness, 4.0mmwithout gap
for a 1.95! 1.95! 4mm3 voxel size. The duration of the sequence
was 4 minutes and 6 seconds.

A 3-dimensional spiral FSE (fast-spin-echo) pseudocontinuous
ASL (pCASL) sequence was used. Thirty pairs of label/control
ASL imageswere acquired in axial direction. The pCASL sequence
parameters were as follows: TR, 4554 milliseconds; TE, 10.7 milli-
seconds; slice thickness; FOV, 25 ! 25 cm2 for a 4 ! 4 ! 4-mm3

voxel size; and total acquisition time of 4 minutes 28 seconds.

Imaging Protocol

Three-dimensional anatomical images were acquired first,
followed by an IVIM sequence in normoventilation (NV) condi-
tions (that is, while the subject breathed normally). The pCASL

sequencewas then performed in the same conditions. Hypocapnia
was induced by anHV challenge, where the volunteers were asked
to hyperventilate. This HV challenge was achieved using metro-
nome beeps played over headphones to pace the subject's breathing
twice faster than in NV conditions by following the metronome
beeps.17 The CO2 respiratory levels and the rate ventilation of each
subject were continuously monitored using a nasal cannula and a
gas sampler/analyzer displaying the end-tidal partial pressure of
CO2 (PETCO2) in mmHg and ventilation rate in breaths per minute.
Once the subject was in stationary HV conditions, a second IVIM
sequence was performed followed by a second pCASL sequence.
PETCO2 and ventilation rate values were measured each minute
during IVIM and ASL acquisitions in both NV and HV condi-
tions. Values of PETCO2 were used as an indirect and noninvasive
measure of PaCO2.

Postprocessing and Data Analysis
The T1-weighted anatomical images were used for tissue

segmentation. Skull-stripping and tissue segmentation were per-
formed using the FSL software (http://www.fmrib.ox.ac.uk/fsl).
A gray matter (GM) binary mask was generated and coregistered
with the IVIM images at b = 0 s/mm2 acquired in NV conditions.
Regions of interest (ROIs) were drawn in the cerebellum GM, left
and right parahippocampal gyrus, thalamus GM, and left and right
lenticular nucleus. This processing was performed to minimize
the confounding effects originating from cerebrospinal fluid
contamination. Intravoxel incoherent motion parameters were
obtained by fitting data points to the biexponential model
given by:

S bð Þ

S0
¼ f exp−bD* þ 1−fð Þ exp−bD

with S0 as the signal intensity without diffusion weighting (b = 0 s/
mm2), f as the perfusion fraction, D as the diffusion coefficient,
and D* as the pseudodiffusion coefficient.

The same ROIs were then applied to the corresponding HV
images for the IVIM parameter quantification.

The IVIM biexponential model was used to extract f, D, and
D*, using nonlinear least squares fit algorithm (Matlab, The
MathWorks, Natick,Mass). For nonphysiologically acceptable values
of the perfusion fraction f and D (f close to 1 and/or D negative), a
monoexponential fit was carried out; in this case, the perfusion
fraction was set zero while D* was not defined.

The pCASL data were used to determine the value of CBF.5

Gray matter mask and CBF maps were coregistered with the same
procedure described for the DWI analysis. The same ROIs in GM
used for IVIM parameters estimation were drawn on CBFmaps in
NV conditions and then applied to the images in HV conditions
for comparison.

The Student t test was performed to determine the statistical
significance of differences between NV conditions andHV condi-
tions, for the IVIM parameters and pCASL-derived CBF. Statisti-
cal significance was defined at P < 0.05.

RESULTS
Figure 1 presents the normalized PETCO2 time evolution

averaged over all volunteers during the IVIM (A) and ASL
(B) sequences. These curves show first that the PETCO2 is overall
constant over the MR sequence duration and second a significant
diminution of PETCO2 during the HV challenge, in both IVIM
(−35%) and ASL (−40%) experiments.

An example of axial IVIM images at different b-values in 1
volunteer is illustrated in Figure 2. The normalized signal intensities
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of an ROI (cerebellum GM) and the corresponding biexponential
fitting curves under NV conditions and HV conditions are also
shown. At small b-values, a decrease in the slope of the signal inten-
sity curve was observed during the HV challenge suggesting a
reduction in fD*, which is a blood flow–related IVIM parameter.
The results obtained for each ROI in the same volunteer are
shown in Figure 3. The HV challenge led to a decrease of all
IVIM perfusion-related parameters ( f, D*, and fD*). For 2 ROIs
(left and right lenticular nucleus), a major decrease of perfusion
resulted in an undetectable level of f, whereas theD* values were
undetermined. In this case, the monoexponential fit was performed
to estimate the diffusion parameter D. This latter parameter re-
mained globally constant between NV and HV conditions for this

volunteer in all ROIs. For the same subject, the CBFmeasured with
ASL decreased for the same ROIs as illustrated in Figure 4.

For all subjects, IVIM parameters in the left and right ROIs
were analyzed and found nonstatistically different in parahippocampus
(P = 0.23 for f; P = 0.051 forD*; P = 0.19 forD) and lenticular nuclei
(P=0.13 for f;P= 0.44 forD*;P=0.06 forD). Therefore, a common,
mean “left and right” ROI value was finally reported for these 2
GM structures. Mean values, standard deviations, and statistical
analysis of the 4 ROIs for all IVIM parameters in NV and HV
conditions are reported in Table 1 and Figure 5.

Under NV conditions, the highest f values were found in
cerebellum GM cortex, whereas the smallest f values were found
in lenticular nuclei. fD* values were higher in thalamus GM and

FIGURE 1. Normalized PETCO2 time course (in seconds) averaged over all subjects at 60-second intervals during IVIM acquisition (A) and
during ASL acquisition (B). For NV conditions, PETCO2 data were normalized to the t = 0 second values; for HV conditions, PETCO2 values
were normalized to the NV values at the same time point. These time courses show that (1) the PETCO2 is approximately constant over the
sequence duration and (2) there is a significant decrease of PETCO2 after the HV challenge for both IVIM and ASL protocols.

FIGURE 2. A, Axial diffusion-weighted MR brain images at different b-values in 1 volunteer in NV and HV conditions. The GM ROI depicted
as a black circle on the images was chosen for the analysis of perfusion and diffusion IVIM parameters. B, The corresponding IVIM signal
decay in NV conditions and HV conditions. The solid line represents the biexponential curve fit of the IVIM signal. The initial slope decrease
during the HV challenge suggests a diminution in the blood flow–related fD* IVIM parameter.
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lower in lenticular nuclei. Mean D values were similar for all
ROIs, with the exception of the cerebellum GM that displayed
the lower mean value.

During the HV challenge, the perfusion fraction f and/or the
product fD* decreased significantly in cerebellum GM (P = 0.03
for f; P = 0.01 for fD*), thalamus GM (P = 0.09 for f; P = 0.01 for
fD*), and lenticular nuclei (P = 0.03 for f; P = 0.02 for fD*) but
not in parahippocampal region (Table 1). By contrast, the diffu-
sion coefficient D remained unchanged in all ROIs with the
exception of the parahippocampal gyrus, where a slight decrease
(P = 0.04) was observed. With respect to ASL measurements, no
significant differences were observed between CBF in the right
and left parahippocampal GM and right and left lenticular nucleus,
thus a mean CBF value from right and left ROIs was computed.
During the HV challenge, the CBF decreased significantly averaged
over all volunteers in cerebellum GM (P = 0.001), parahippocampal
gyrus (P = 0.003), thalamus GM (P = 0.0002), and lenticular nuclei
(P = 0.003) as reported in Table 1 and Figure 5 (B).

DISCUSSION
In this study, we developed a fast IVIM MRI protocol that

allows us to measure cerebral hypoperfusion during an HV chal-
lenge. This protocol was optimized using the CRLB approach to
select the optimal b-values for quantification of the IVIM diffusion
and perfusion parameters. Seven b-values ranging from 0 to
1000 s/mm2 were used, with a total scan time of 4 minutes.

Intravoxel incoherent motion MRI experiments were performed
in vivo on 10 healthy volunteers at 1.5 T, in NVand HV conditions.
The HV challenge is well known to induce a reduction of the
CBF17; thus, it represents an attractive approach to generate hypo-
perfusion, which mimics similar conditions encountered in stroke,
for instance. In addition to IVIMMRI experiments, CBF measure-
ments using an ASL sequence (with the same scan time and HV
challenge) were performed to validate our protocol efficiency in
our current clinical setup.

During the HV challenge, the mean perfusion fraction f and
the blood flow–related parameter fD* averaged over all subjects
decreased significantly in the cerebellum GM (−56% and −51%,
respectively), the thalamus GM (−22% and −32%, respectively),
and the lenticular nuclei (−29% and −30 %, respectively). Only
a general trend toward a reduction of the parameter D* in all
GM structures—with the exception of the cerebellum—was ob-
served. In general, cerebellum IVIM perfusion parameters exhib-
ited the highest variance. The standard deviation was more than
100% of the mean for f and fD* during the HV challenge in this
region. The presence of tissues heterogeneity in the cerebellum
can explain the variability in this response. Overall, our results
indicate that the IVIM MRI protocol proposed in the current
study allows for measuring perfusion changes induced by the
HV challenge.

Concerning the NV conditions, cortical regions (cerebellum
and parahippocampal gyrus) displayed a higher perfusion fraction
than deep nuclear GM structures, such as the lenticular nuclei and

FIGURE 3. A, Axial diffusion-weighted MRI scans (b = 60 s/mm2) in 1 volunteer. The ROIs selected for the IVIM analysis are depicted as
black circles on the images. B, The values of f,D*, fD*, andD (in) for NV and HV conditions in the same volunteer are shown for the different
ROIs (C indicates cerebellum GM; H_l, left parahippocampal gyrus; H_r, right parahippocampal gyrus; T, thalamus GM; LN_l, left lenticular
nucleus; LN_r, right lenticular nucleus). Overall, a decrease in f, D*, and fD* can be observed in HV conditions. In 2 ROIs (LN_l, LN_r), the
perfusion component has vanished (f null and D* undefined). The diffusion coefficient D remained globally constant.
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thalamus GM. These findings are consistent with the results of
previous studies where a higher cortex blood volume, compared
with subcortical structures, was observed.20–25

In addition to the estimation of perfusion parameters, the
IVIM MRI technique allows for measurements of the diffusion
coefficient D, which represents the molecular diffusion of water
in tissue; as such, the diffusion coefficient obtained by IVIM
MRI can be also measured with conventional DWI. The D values
obtained in NVand HV conditions in the current study are in good
agreement with the values reported in previous studies.26,27

In a previous study,11 the feasibility ofmeasuring induced cerebral
hypoperfusion and hyperperfusion in healthy volunteers was investi-
gated using a gas administration and an IVIMMRI protocol duration
of 12 minutes, with the acquisition of 16 b-values. A reduction in
the perfusion fraction f, the pseudodiffusion coefficient D*, and
the blood flow–related parameter fD* was reported in hypocapnia
conditions after the inhalation of pure oxygen (100 % O2).

In the current study, hypoperfusion was induced by the ven-
tilatory maneuver of HV, which is a quite simple and noninvasive
method to achieve hypocapnia conditions and CBF restriction

FIGURE 4. A, Axial CBF maps in the same individual volunteer. The ROIs are depicted as black circles on the images. B, The CBF values for
NV andHV conditions in the same volunteer are shown for the different ROIs (C, cerebellumGM; H_l, left parahippocampal gyrus; H_r, right
parahippocampal gyrus; T, thalamus GM; LN_l, left lenticular nucleus; LN_r, right lenticular nucleus). Overall, a decrease in the CBF can be
observed in HV conditions.

TABLE 1. Data Analysis of IVIM and pCASL Parameters Under NV and HV Conditions

Parameter Ventilatory Condition Cerebellum GM Parahippocampal Gyrus Thalamus GM Lenticular Nucleus

f Normoventilation 0.16 ± 0.07 0.12 ± 0.02 0.09 ± 0.03 0.07 ± 0.04

HV 0.07 ± 0.09* 0.12 ± 0.04 0.07 ± 0.03 0.05 ± 0.04*

(P = 0.03) (P = 0.43) (P = 0.09) (P = 0.03)

D* Normoventilation 5.2 ± 2.3 8.5 ± 2.1 11.5 ± 2.7 7.6 ± 2.4

(10−3 mm2/s) HV 5.7 ± 2.0 7.2 ± 2.9 10.1 ± 3.5 7.4 ± 4.7

(P = 0.37) (P = 0.12) (P = 0.056) (P = 0.047)

fD* Normoventilation 0.83 ± 0.52 1.02 ± 0.30 1.04 ± 0.43 0.53 ± 0.35

(10−3 mm2/s) HV 0.40 ± 0.53* 0.86 ± 0.44 0.71 ± 0.39* 0.37 ± 0.38*

(P = 0.01) (P = 0.21) (P = 0.01) (P = 0.02)

D Normoventilation 0.55 ± 0.10 0.71 ± 0.05 0.76 ± 0.06 0.71 ± 0.05

(10−3 mm2/s) HV 0.63 ± 0.13 0.68 ± 0.06* 0.75 ± 0.04 0.72 ± 0.06

(P = 0.05) (P = 0.04) (P = 0.33) (P = 0.20)

CBF Normoventilation 43.4 ± 8.9 38.5 ± 8.9 48.2 ± 9.1 41.5 ± 6.4

(mL/100 g/min) HV 31.8 ± 4.8* 31.0 ± 6.5* 35.5 ± 7.6* 34.7 ± 8.0*

(P = 0.001) (P = 0.003) (P = 0.0002) (P = 0.003)

The values of the diffusion coefficient D, the pseudodiffusion coefficient D*, perfusion fraction f, and product fD* for IVIM and CBF for pCASL
averaged over all volunteers for the 4 ROIs and statistical analysis (P value, level of significance: P < 0.05) are provided.
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associated to vasoconstriction. Furthermore, the use of the CRLB
analysis allowed us to optimize and thus reduce the number of
b-values to 7, which yielded an IVIM MRI protocol duration of
4 minutes. As a consequence, the IVIM MRI protocol proposed
in the current study could be more suitable for clinical exami-
nations. The IVIM analysis of our data yielded similar results
as those of reference,11 that is, a reduction of f, D*, and fD* in
hypocapnia conditions.

What is the physiological interpretation of f and fD*? In
recent years, many studies have been dedicated to this question.
With respect to the parameter f, there is a general consensus that
f is a good surrogate for CBV; on the other hand, for the parameter
fD*, there is still an open debate regarding its physiological inter-
pretation and its direct correlation with the CBF.12,27 Theoretical
considerations10 indicate that, under certain hypotheses related
to the microvascular network organization (capillary segment
length, the total capillary length, etc), a linear relationship exists
between fD* and CBF.

It is well-known that there is a decrease in CBVand CBF in
hypocapnia conditions,17 as measured in previous studies with
DSC-MRI or ASL techniques.17,28,29 The decrease in f and fD*
during the HV challenge observed in the current study seems to
confirm the interpretation of f and fD* as surrogate for CBV
and CBF, respectively, at least with regard to healthy brain tissue.

In the current study, we performed also ASL measurements
during the HV challenge, using the clinical ASL protocol pro-
vided by the vendor. We observed significant decreases in the

CBF for all GM ROIs; this finding is in good agreement with
the literature.17 The advantage of both IVIM and ASL techniques
over DSC-MRI is that these techniques do not require the admin-
istration of contrast agent and therefore are less invasive. In addi-
tion, it is worthy to note that the optimized IVIM protocol of the
present study yielded a higher SNR and spatial resolution than
the ASL protocol, for the same scan duration of ~4 minutes. Fi-
nally, another important advantage of IVIM over ASL is that
IVIM provides also the values of the diffusion coefficient, which
is of great interest for the stroke pathology where the apparent
diffusion coefficient is strongly reduced in the infarct zone.

Specifically, the idea behind this HV challengewas to mimic
noninvasively the conditions of the ischemic stroke, where the
cerebral perfusion is reduced in the infarct zone after the occlu-
sion. The simultaneous assessment of the perfusion and diffu-
sion, as provided by the IVIM technique, could allow for the
evaluation of the ischemic penumbra, which is of great interest
for diagnostic purposes.

This study suffers nevertheless from some limitations: the
number of subjects was small and the order of the MR sequences
was not randomized. In addition, it should be noted that the IVIM
technique suffers from some general limitations: (1) in diseased
tissues, the linear relationship between fD* and CBF might
not hold; (2) the estimation of D* is often associated with a
large variance.13,30,31

In conclusion, this study demonstrated that microvascular
cerebral hypoperfusion can be assessed quantitatively in the

FIGURE 5. A, Mean f, D*, fD*, and D values averaged over all subjects in NV and HV conditions in the 4 GM ROIs (C, cerebellum GM;
H, left and right parahippocampal gyrus; T, thalamus GM; LN, left and right lenticular nuclei). B, CBF values measured in the 10 volunteers
with ASL in the same ROIs (C, cerebellum GM; H, left and right parahippocampal gyrus; T, thalamus GM; LN, left and right lenticular
nuclei) during NV and HV conditions. A CBF decrease during HV can be observed averaged over all subjects in each ROI.
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context of an HV challenge protocol with a 4-minute IVIM MRI
protocol. The ability to measure noninvasively and simultaneously
perfusion and diffusion metrics might be of great interest for future
investigations of normal physiology or brain disorders such as
ischemic stroke.
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CHAPITRE 3. MÉTHODOLOGIE IVIM

3.4.6 Discussion et résultats complémentaires.

3.4.6.1 Challenge d’hyperventilation et hypoperfusion

Cette étude a montré la faisabilité de l’utilisation de la séquence IVIM optimisée d’une durée d’ac-
quisition relativement rapide de ∼ 4 minutes pour mesurer de façon quantitative une hypoperfusion
cérébrale générée par un challenge d’hyperventilation chez le sujet sain. Le challenge d’hyperventila-
tion a abaissé la pression expiratoire de CO2, reflet de la diminution de pression partielle artérielle
en CO2 de 36, 2 ± 0, 5 mmHg à 23, 6 ± 0, 6 mmHg. Cette diminution significative prouve l’efficacité
du challenge d’hyperventilation pour chaque sujet.
Une tendance générale de réduction des paramètres IVIM f et fD* liés à la perfusion a été trouvée
dans la substance grise. Ces résultats sont concordants avec ceux issus des mêmes ROI étudiées avec
la séquence ASL pseudo-continu utilisée en routine clinique sur l’imageur du CHU.
Le coefficient de diffusion D n’a globalement pas été modifié lors de ce challenge, hormis dans le
gyrus parahippocampique pour lequel une légère diminution est observée.
Une analyse complémentaire sur un volume d’intérêt englobant toute la substance grise a été réalisée
avec l’ASL pour conforter nos résultats à ceux obtenus par Tancredi et al. avec la même modalité et
un challenge similaire [152]. Une diminution significative du CBF de la substance grise a été trou-
vée pour chacun des dix volontaires sains comme illustré sur la figure 3.17. La moyenne du CBF
sur l ’ensemble des dix sujets confirme, comme attendu, une diminution du CBF de 50, 1 ± 10, 1
mL/100g/min en condition respiratoire normale (normoventilation, NV) à 38, 4 ± 8, 4 mL/100g/min
(p<0.0001) en hyperventilation (HV).

Figure 3.17 – Variations individuelles du CBF (mL/100g/min) global de la substance grise des dix volon-
taires sains lors du challenge d’hyperventilation. Diminution du CBF des conditions respiratoires normales
(normoventilation, NV) à l’hyperventilation (HV).

3.4.6.2 Corrélation entre les paramètres de perfusion IVIM et ASL.

Une corrélation (Pearson) positive significative (r=0,46, p=0.03) a pu être mise en évidence pour
le débit sanguin cérébral entre les valeurs de fD* et du CBF (ASL) moyennées sur toutes ROI pour
chaque patient (à une exception près (outlier)) et pour les deux conditions respiratoires (normale
et hyperventilation) comme l’illustre la figure 3.18a. De façon plus spécifique, une relation linéaire
(figure 3.18b) a pu être mise en évidence entre ces grandeurs en effectuant une régression linéaire
avec interception à l’origine (avec l’hypothèse qu’en l’absence de perfusion le CBF mesuré avec l’ASL
et le paramètre IVIM lié au débit fD* est également nul).

Aucune corrélation significative n’a cependant été trouvée entre les changements de perfusion me-
surés avec les deux méthodes : cervelet (r=0,21 ;p=0.28), gyrus parahippocampique (r=-0,12 ;p=0.37),
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CHAPITRE 3. MÉTHODOLOGIE IVIM

(a) Corrélation entre fD* et le CBF moyen-
nées sur toutes ROI pour chaque patient (à
une exception près (outlier)) et pour les deux
conditions respiratoires (normale et hyperven-
tilation).

(b) Régression linéaire.

Figure 3.18 – Analyse de corrélation et courbe de régression linéaire entre fD* et CBF.

thalamus (r=-0,10 ; p= 0.39), noyau lenticulaire (r= 0,19 ; p=0.31). Ce constat pourrait s’expliquer
par un écart-type assez important sur la détermination de f et de D*, en particulier dans la condition
d’hyperventilation pour laquelle la fraction de perfusion est réduite à quelques faibles pourcents.
Cependant, une relation linéaire avec la contrainte de l’interception à l’origine, entre les variations
du paramètre IVIM fD* et le CBF a pu être mise en évidence dans le cervelet et le noyau lenticu-
laire (p=0.03 and p=0.04 respectivement). Pour le thalamus, la relation linéaire reste assez modérée
(p=0.06) tandis qu’elle n’a pas été trouvée dans le gyrus parahippocampique (p=0.65). La figure
3.19 présente les résultats de toutes les régressions linéaires avec interception à l’origine.

3.4.6.3 Limite du modèle IVIM biexponentiel.

Dans cette étude, le modèle conventionnel de l’IVIM a été utilisé. L’application de la méthode
IVIM dans le cerveau représente un véritable challenge à cause des faibles fractions de perfusion
mises en jeu. De plus, le rapport signal-sur-bruit des images est souvent assez limité conduisant à
une surestimation de la fraction de perfusion. La fraction de perfusion f est un paramètre néanmoins
plus robuste que D* en particulier quand la perfusion est réduite [134].
Le choix du nombre et des valeurs de b affecte également la qualité de la détermination des paramètres
IVIM. Il est à noter qu’il s’agit de la première étude de la littérature qui cherche à déterminer le jeu
de valeurs optimales de b dans le cas particulier d’une perfusion réduite.
Le modèle conventionnel de l’IVIM dans le cerveau admet pour principales limitations :

— La contamination du LCR qui peut se comporter comme un troisième compartiment dont le
comportement est proche de celui du sang. Dans notre étude, la segmentation permet de limi-
ter l’effet de volume partiel dans la substance grise. Les structures corticales et juxtacorticales,
plus enclines à de la contamination avec le LCR ne doivent généralement pas être prises comme
référence pour les ROI.

— Les effets de relaxation du sang et des tissus (T2) sont négligés. Le choix du temps d’écho TE
de la séquence joue un grand rôle pour la minimisation de ces effets qui induisent des erreurs
de quantification sur la fraction de perfusion notamment.
Dans une expérience IVIM, le TE doit être le plus faible possible, d’une part pour maximiser le
rapport signal-sur-bruit disponible et d’autre part pour limiter une surestimation de la fraction
de perfusion. En effet, plus le TE est élevé, le T2 des tissus étant plus court que celui du sang,
plus la fraction de signal f provenant du compartiment vasculaire est surestimée. En général,
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Figure 3.19 – Courbes de régression linéaire entre les variations des paramètres fD* et CBF mesurés avec la
méthode IVIM et ASL pour chaque région d’intérêt.

le TE est fixé au minimum.
Une autre approche a été proposée en modifiant la séquence de diffusion IVIM pour corriger
les effets de T2 sur le signal analysé [160].

— Les interactions entre les compartiments tissulaire et sanguin sont négligées (durée typique de
500 ms) vu les temps de diffusion employés dans les séquences, le sang étant assimilé à un
traceur intravasculaire. Des modèles à deux et quatre compartiments [131] ont été développés
pour tenir compte des deux dernières limitations et améliorer la quantification des paramètres
IVIM. Ces modélisations peuvent nécessiter l’acquisition d’images pour plusieurs valeurs TE
afin d’estimer les T2 nécessaires, ce qui n’est pas envisageable en pratique clinique, encore
moins dans le cadre du diagnostic de l’AVC.

Enfin, le modèle conventionnel de l’IVIM repose sur un ajustement mono-exponentiel de la dif-
fusion avec l’hypothèse que la diffusion des molécules d’eau suit une distribution gaussienne. La
présence d’obstacles à l’échelle de la cellule invalide cette hypothèse et la déviation au comportement
gaussien de la diffusion doit être prise en compte. Une amélioration de la caractérisation de la diffu-
sion permettrait, par suite une meilleure estimation de la perfusion à partir des données acquises.
Le modèle de Kurtosis comme vu au chapitre 2 quantifie cet écart à la distribution gaussienne avec
l’estimation du coefficient de Kurtosis K qui fournit des informations supplémentaires à l’échelle du
tissu sur ses caractéristiques structurelles et son hétérogénéité.

3.5 Conclusion

Cette première étude a permis de valider la séquence de diffusion optimisée pour l’évaluation d’une
hypoperfusion avec la méthode IVIM dans le cadre d’un challenge d’hyperventilation. Cependant,
parmi les limites de ce modèle conventionnel, on note l’hypothèse d’une diffusion gaussienne, qui est
mise à défaut du fait de la structure assez complexe des cellules constituant les tissus.
La prise en compte de l’écart au comportement gaussien de la diffusion, permettrait une meilleure
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caractérisation simultanée de la diffusion et de la perfusion cérébrale. Le prochain chapitre présente
une deuxième étude sur volontaires sains qui vise à évaluer l’incorporation du modèle de Kurtosis
à la méthode IVIM pour la mesure d’une hypoperfusion. Ce nouveau modèle qui tient compte du
caractère non gaussien de la diffusion permet d’évaluer un coefficient supplémentaire, le facteur de
Kurtosis (K) qui reflète l’hétérogénéité des tissus, ce qui serait d’un grand intérêt pour la pathologie
de l’AVCi.
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Chapitre 4

Incorporation du modèle de Kurtosis à
la méthode IVIM (DKI-IVIM).
Application à l’AVCi.
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CHAPITRE 4. INCORPORATION DU MODÈLE DE KURTOSIS À LA
MÉTHODE IVIM (DKI-IVIM). APPLICATION À L’AVCI.

Dans ce chapitre, le modèle conventionnel IVIM est complété avec l’incorporation du modèle
de Kurtosis (DKI). Le modèle étendu obtenu est appelé modèle DKI-IVIM. Des travaux récents
ont étudié l’application de ce modèle de quantification de la perfusion à l’oncologie cérébrale et
cervicale [161], les gliomes [7] et à la perfusion musculaire [162]. Il convient de noter que le travail
présenté dans cette section est le premier à explorer l’application du modèle DKI-IVIM à la mesure
d’une hypoperfusion cérébrale. Ce chapitre est clôturé par une étude préliminaire d’application de la
méthode DKI-IVIM à l’AVC ischémique.

4.1 Prise en compte de la diffusion non gaussienne avec l’introduc-
tion du modèle de Kurtosis dans la méthode IVIM : Modèle
DKI-IVIM

4.1.1 Théorie : Modèle DKI-IVIM

Le modèle DKI de diffusion non-gaussienne avec un coefficient de kurtosis isotrope (équation
(2.19)) peut être incorporé dans le modèle conventionnel de l’IVIM (équation (3.1)) pour évaluer de
façon simultanée la perfusion et la diffusion, avec en plus l’estimation du facteur de Kurtosis K :

S(b) = S0.[f.exp(−bD∗) + (1 − f).exp(−bD +
b2D2K

6
)] (4.1)

avec b, les facteurs de pondération en diffusion du signal, S0 le signal en l’absence de pondéra-
tion (b=0 s.mm−2), f la fraction liée au volume sanguin, D* le coefficient de pseudo-diffusion, D le
coefficient de diffusion et K le facteur de Kurtosis.

Il s’agit donc d’un modèle à 4 degrés de libertés contre 3 degrés de liberté pour le modèle conven-
tionnel de l’IVIM.

4.1.2 Etat de l’art de l’application du modèle DKI-IVIM en neuroradiologie

Dans la première étude [161] menée sur 8 patients, une séquence de diffusion avec 18 valeurs
de b (b=0 à 1448 s/mm2) a été utilisée pour caractériser de façon simultanée la perfusion et une
restriction de diffusion dans le cas de métastases cervicales.
Basée sur la qualité de l’ajustement des données évaluées par le critère Bayesion Information Criterion
(BIC) [163], l’étude a permis de conclure à une meilleure caractérisation des comportements de la
diffusion du modèle DKI-IVIM par rapport à l’IVIM conventionnel.
Wu et al. ont étudié la caractérisation simultanée de la diffusion et de la perfusion avec la méthode
hybride IVIM et DKI dans une cohorte de 30 patients avec tumeurs cérébrales (gliomes et métastases)
et quinze volontaires sains [7] en utilisant une séquence de diffusion avec six valeurs de b (de 0 à 1700
s/mm2).
La conclusion de cette étude était la faisabilité de l’application du modèle DKI-IVIM pour l’étude
des tumeurs cérébrales avec une meilleure caractérisation de la lésion en combinant les résultats de
K, D et f. De plus, une corrélation a pu être mise en évidence entre la fraction de perfusion f et le
CBV mesuré avec la perfusion injectée DSC.

4.2 Optimisation de la séquence IVIM pour l’application du modèle
DKI-IVIM à l’AVC

Cette section présente la poursuite du travail méthodologique d’optimisation de la séquence de
diffusion sur la machine clinique du CHU en vue de l’application de la méthode DKI-IVIM au trai-
tement des données de diffusion.
Le modèle de Kurtosis nécessite l’emploi de valeurs élevées de b (typiquement 1000s/mm2 ≤ b ≤
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2500 − 3000s/mm2), par conséquent la séquence de diffusion utilisée précédemment n’est pas opti-
misée pour envisager un post-traitement avec le modèle DKI-IVIM.

4.2.1 Choix du jeu des coefficients de pondération en diffusion b

La séquence optimisée dans l’étude du chapitre précédent a pour valeur maximale bmax =
1000s/mm2. Cette séquence emploie l’option "3-in-1" qui permet l’application simultanée des gra-
dients dans les 3 directions orthogonales (x, y, z) qui limite la valeur maximale à b=1500 s/mm2. Par
ailleurs, cette valeur maximale doit permettre d’obtenir un rapport signal-sur-bruit adéquat pour la
prise en compte de cette donnée dans l’ajustement du signal de diffusion.
En vue d’une application de la méthode DKI-IVIM à l’AVC ischémique, les valeurs de b optimales,
dont le choix est basé sur l’analyse de la borne inférieure de Cramer-Rao sont celles qui permettent
de caractériser la lésion ischémique et de mesurer les paramètres du tissu sain de l’hémisphère contro-
latéral.

4.2.1.1 Optimisation analytique avec la méthode de la Borne de Cramer-Rao

L’addition du facteur de Kurtosis dans le modèle DKI-IVIM, modifie l’expression de la matrice
de Fischer à inverser (expression ( (4.2))). L’inversion de cette matrice donne l’expression de la borne
de Cramer-Rao pour les paramètres f, D∗, D et K mesurés avec n valeurs de b.

F (S0, f, D∗, D, K) =
1
σ2


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(4.2)

La variance sur chaque paramètre à estimer est : Var(S0)=F −1(1,1) ; Var(f)=F −1(2,2) ; Var(D∗)=F −1(3,3) ;
Var(D)=F −1(4,4) ; Var(K)=F −1(5,5).

La dérivée partielle du signal par rapport au coefficient de diffusion D est modifiée par rapport
au cas du modèle IVIM conventionnel (système (4.3)) et l’expression de la dérivée du signal par
rapport à K est donnée dans les conditions d’acquisition du signal par :



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6 )

∂S
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√
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kD2)exp(−bkD +

b2

k
D2K

6 )

(4.3)

De façon analogue, une figure de mérite qui incorpore de façon égale les écarts-type relatifs sur
les quatre variables d’intérêt a été définie pour le modèle DKI-IVIM :

ΓDKI−IV IM =
σf

f
+

σD∗

D∗
+

σD

D
+

σK

K
(4.4)
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avec σf , σD∗ , σD et σK l’écart-type sur chaque paramètre estimé avec la méthode de Cramer-Rao et
f, D∗, D et K des valeurs cibles de ces paramètres.

Sa minimisation permet d’équilibrer les erreurs relatives sur la détermination de chaque para-
mètre.

Pour déterminer les 5 inconnues (S0, f, D∗, D et K), il faut donc au minimum 5 mesures soit
un jeu de 5 valeurs de b : {b1, b2, b3, b4, b5} pour déterminer ces inconnues avec le modèle DKI-IVIM
contre un jeu minimal de 4 valeurs de b pour le modèle conventionnel IVIM .
Le meilleur ensemble de valeurs de b sera celui qui minimise la figure de mérite ΓDKI−IV IM .

La minimisation de ΓDKI−IV IM sera à mettre en relief avec celle de la figure de mérite associée au
modèle conventionnel IVIM noté Γ dans le chapitre 3 que l’on notera désormais ΓBiexponentiel−IV IM =
σf

f
+ σD∗

D∗ + σD

D
pour préciser qu’il s’agit de la figure de mérite pour l’ajustement biexponentiel

conventionnel.

4.2.1.2 Choix d’estimateurs des valeurs cibles

Un compromis doit être trouvé pour le choix des valeurs de b pour une quantification des pa-
ramètres de diffusion dans la lésion en comparaison à ceux dans l’hémisphère controlatéral sain. La
bibliographie disponible ([143], [144], [134], [6]) au début des travaux a permis de fixer des ordres de
grandeurs des variations (lésion vs. controlatéral) des coefficients à déterminer hormis le facteur D*
pour lequel nous n’avons trouvé aucune estimation de sa variation d’un hémisphère à l’autre.
Un jeu de valeurs cibles pour le tissu sain dans l’hémisphère controlatéral a été déterminé :
f= 5,6 %, D∗=1,0.10−2mm2/s, D=0,75.10−3mm2/s, K=0,8.

De même, un jeu de valeurs cibles pour la lésion a été déterminé :
f= 2,6 %, D∗=1,0.10−2mm2/s, D=0,39.10−3mm2/s, K=1,2.

Deux procédures de minimisation distinctes ont été réalisées pour le tissu sain et la lésion et ce
pour les deux modèles d’ajustement des données à comparer (modèles DKI-IVIM et IVIM conven-
tionnel biexponentiel).

4.2.1.3 Optimisation de la valeur maximale

La valeur maximale du facteur b optimum en terme de rapport signal-sur-bruit pour mesurer un
coefficient de diffusion D avec une séquence d’écho de spin sensibilisée à la diffusion est de l’ordre de
bopt = 1, 1/D [164].
Avec les valeurs cibles du tissu sain et de la lésion AVC, les valeurs maximales optimales de b sont
respectivement 1467 et 2821 s/mm2. La faible valeur du coefficient de diffusion dans la lésion is-
chémique explique ce b maximum important. Toutefois, cette valeur relativement élevée nécessite
l’application de gradients intenses pendant des durées relativement longues, qui peuvent, d’une part
augmenter le temps d’écho TE de la séquence de diffusion (et ce pour chaque valeur de b) et, d’autre
part, réduire le signal disponible et introduire d’éventuels artéfacts.
Une valeur arbitraire intermédiaire entre ces deux valeurs optimales a été choisie (bmax=2400 s/mm2,
en tenant compte du rapport signal-sur-bruit de la séquence de diffusion. Seules les options d’appli-
cation des gradients de diffusion "slice" et "all" permettent l’acquisition d’images avec des valeurs de
b≥1500 s/mm2 contrairement à l’option "3-in-1" pour laquelle la valeur maximale possible pour b
est ≥1500 s/mm2. Le paragraphe suivant présente les résultats de l’optimisation avec la contrainte
bmax=2400 s/mm2 qui aurait pu être envisagée avec les options de gradients de diffusion "slice" et
"all".
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4.2.1.4 Résultats de l’optimisation du jeu de valeurs de b avec la contrainte bmax ≤2400
s/mm2

Modèle Facteur de
mérite Γ

b1 b2 b3 b4 b5

Tissu
Sain

Biexponentiel
IVIM

132 0 80 420 2300

DKI-IVIM 209 0 70 350 1300 2400

Lésion
AVC

Biexponentiel
IVIM

238 0 80 500 2400

DKI-IVIM 378 0 70 370 1400 2400

Tableau 4.1 – Valeurs optimales de b (en s/mm2) minimisant la figure de mérite avec le modèle DKI-IVIM
(5 valeurs de b au minimum) et le modèle conventionnel IVIM (4 valeurs de b au minimum) avec la contrainte
bmax ≤2400 s/mm2 (NEX = 1).

.

4.2.1.5 Discussion

Résultats de l’optimisation avec la contrainte bmax ≤2400 s/mm2 De même que pour l’étude
du chapitre 3 avec le modèle conventionnel et la contrainte bmax =<1000s/mm2, D est le coefficient
IVIM le mieux défini avec une erreur relative ≤ 30 % quelque soit le tissu et D* celui pour lequel
l’erreur est la plus élevée (> 100% pour les faibles fractions f). Ce résultat concorde avec les résultats
de la bibliographie [134] avec une estimation de l’erreur pouvant approcher les 100% pour la substance
grise voire 300% pour la substance blanche mettant en évidence l’importance du rapport signal-sur-
bruit disponible pour la qualité de la quantification.
Ces résultats confortent la nécessité d’accumuler le signal pour améliorer la précision sur chaque
paramètre à déterminer.
Par ailleurs, quelque soit le modèle IVIM considéré, le critère est presque deux fois moins bon dans
le cas de la lésion AVC que dans celui du tissu sain. Il en résulte, qu’afin d’obtenir une précision
similaire pour les deux tissus, il faudrait accumuler 4 fois le signal dans le cas de l’AVC et donc
augmenter en conséquence la durée de la séquence. Les figures 4.1 et 4.2 illustrent ce constat à
savoir l’augmentation des erreurs sur la détermination des paramètres de perfusion quand la fraction
de perfusion est significativement réduite dans la lésion ischémique.

Figure 4.1 – Erreurs relatives sur chaque paramètre avec le modèle biexponentiel IVIM pour une gamme
donnée de la valeur cible de la fraction de perfusion f.
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Figure 4.2 – Erreurs relatives sur chaque paramètre avec le modèle DKI-IVIM pour une gamme donnée de
la valeur cible de la fraction de perfusion f.

La mesure de K est également assez pénalisante pour la minimisation du facteur de mérite par
rapport au modèle biexponentiel et le critère est aussi presque deux fois moins bon dans le cas de
l’AVC que dans celui du tissu sain.
Par ailleurs, le choix d’une valeur maximale élevée de b ne permet pas une meilleure optimisation de
la séquence en terme de rapport signal-sur-bruit rapporté au temps d’acquisition. En effet, l’augmen-
tation du TE associé à l’augmentation de la valeur maximale de b induit une diminution du signal
disponible avec le facteur exp(−T E

T 2 ). De plus, avec l’option "slice" nécessaire pour atteindre la valeur
de b de 2400 s/mm2 avec notre équipement, seule une direction d’application des gradients de diffu-
sion (celle de la coupe) est possible. Il faudrait, pour explorer de façon plus complète les propriétés
de diffusion, choisir l’option "all" qui applique de façon séquentielle les gradients de diffusion dans les
trois directions orthogonales de l’espace. Cette exploration plus complète se ferait cependant au coût
d’une durée d’acquisition plus longue ce qui est pénalisant pour envisager une future application au
diagnostic de l’AVC.

Jeu de valeurs de b surabondantes. Limitation de la valeur maximale de b de 2400
à 1500 s/mm2. L’extension du jeu de valeurs de b avec des valeurs surabondantes, bien qu’elle
présente une part d’arbitraire, permet d’améliorer la robustesse sur l’estimation des paramètres IVIM.
En choisissant par exemple une acquisition à 8 valeurs (choix arbitraire avec la contrainte de la durée
d’acquisition) résultant d’un compromis entre les valeurs optimales de b pour chaque tissu (sain et
lésion), pour le modèle DKI-IVIM, le jeu de b ={0, 20, 80, 400, 500, 600, 1400, 2400} s/mm2 correspond
à une valeur de la figure de mérite de 152 pour le tissu sain et à une valeur de 277 pour la lésion
ischémique soit des valeurs environ 15% supérieures à celles obtenues pour le minimum de 5b. De
plus ce jeu de b incorpore les valeurs proches de l’optimum pour mesurer le paramètre K.
En limitant le facteur b maximum à 1500 s/mm2, le jeu de b={0, 20, 80, 400, 500, 600, 1300, 1500}
s/mm2 peut être retenu avec, pour le tissu sain une valeur de la figure de mérite à temps réduit de
157 et pour l’AVC une valeur de 297, soit très proches de celles obtenues pour 4b (∼5-10 % supérieure
à celles pour bmax = 2400s/mm2).
En conclusion, pour compenser cet accroissement de l’erreur globale d’environ 15 % en passant de
bmax = 2400s/mm2 à bmax = 1500s/mm2 avec un jeu étendu de 8 valeurs de b, il faudrait consacrer
environ 30 % de temps supplémentaire à la mesure avec une même précision sur les résultats (voir
(3.15)).
Ainsi, en augmentant judicieusement le nombre d’accumulations, le facteur b maximum peut-être
réduit de bmax = 2400s/mm2 à bmax = 1500s/mm2.
Le rapport signal-sur-bruit rapporté au temps d’acquisition de la séquence peut-être intrinsèquement
optimisé grâce à la réduction du temps d’écho TE liée à la diminution de bmax. D’autre part, l’option

104



CHAPITRE 4. INCORPORATION DU MODÈLE DE KURTOSIS À LA
MÉTHODE IVIM (DKI-IVIM). APPLICATION À L’AVCI.

d’application simultanée des gradients de diffusion "3-in-1" qui limite la valeur maximale accessible à
bmax=1500 s/mm2 est envisageable, ce qui converge également en faveur de l’amélioration du rapport
signal-sur-bruit de la séquence à optimiser.

4.2.1.6 Résultats de l’optimisation du jeu de valeurs de b avec la contrainte bmax ≤1500
s/mm2

Une minimisation a été réalisée avec b1=0 s/mm2 et les contraintes suivantes : 1) ∀k, bk > 0 et
2) bmax ≤1500 s/mm2.

Modèle DKI-IVIM
Tissu sain
Le jeu minimal de 5 valeurs de b qui minimise ΓDKI−IV IM (ΓDKI−IV IM =328) est : {0, 60, 300, 900, 1500}s/mm2

avec une accumulation pour chaque valeur de b (NEX = 1) et les valeurs cibles choisies.
Lésion AVC
Pour la lésion (ΓDKI−IV IM =605) , le jeu de valeurs obtenu est : {0, 64, 320, 960, 1500}s/mm2.

Modèle IVIM conventionnel
Tissu sain
Le jeu de 4 valeurs de b qui minimise ΓBiexponentiel (ΓBiexponentiel=256) est : {0, 80, 400, 1500}s/mm2

avec une accumulation pour chaque valeur de b (NEX = 1).
Lésion AVC
Pour la lésion (ΓBiexponentiel=460), le jeu de valeurs obtenu est : {0, 80, 450, 1500}s/mm2.

4.2.1.7 Discussion

Résultats de l’optimisation et autres stratégies d’optimisation possibles Le jeu optimal
de valeurs de b sera déterminé par combinaison des résultats de l’optimisation sur chaque tissu et
méthode.
Des essais d’optimisation du nombre d’accumulations pour chaque valeur de b acquise n’ont pas
permis de dégager une stratégie d’accumulation spécifique du signal améliorant de façon significative
la précision sur les paramètres à estimer, le choix initial d’une accumulation identique du signal pour
chaque valeur de b a été finalement conservé.
De même, les tests de différentes stratégies visant la minimisation de l’erreur liée à la détermination
de certains paramètres (f et D) au détriment des autres paramètres n’ont pas abouti à une stratégie
d’optimisation concluante. Le choix de la figure de mérite qui pondère de façon équivalente les erreurs
sur chaque paramètre a été également conservé.
Différentes études complémentaires menées montrent que le choix de valeurs précises de b à quelques
pourcents près n’est pas fondamental car d’une part les valeurs cibles choisies ne sont que des ap-
proximations des valeurs réelles attendues, et, d’autre part, la sensibilité des critères d’optimisation
(ΓDKI−IV IM et ΓBiexponentiel−IV IM ) reste relativement modérée avec une variation de moins de 10%
pour une modification de 30 % d’un facteur b.

En définitive, pour améliorer la mesure, hormis l’augmentation du facteur NEX , une augmenta-
tion du nombre de valeurs de b peut aussi être considérée pour la détermination du jeu optimal de
valeurs de b à appliquer dans la séquence.

4.2.1.8 Jeu étendu des valeurs de b retenu pour la séquence IVIM avec bmax = 1500s/mm2

En exploitant les résultats précédents, un jeu optimal de valeurs de b (en s/mm2) permettant la
caractérisation simultanée de la lésion et du tissu sain de l’hémisphère controlatéral peut être dégagé.
Les acquisitions avec ce jeu de valeurs permettront de comparer la pertinence des deux modèles (IVIM
conventionnel et DKI-IVIM) pour l’ajustement des données et l’extraction des paramètres quantitatifs
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de diffusion et de perfusion.
Pour rappel, les résultats obtenus avec l’optimisation à 5b pour le modèle DKI-IVIM et à 4 b avec
le modèle traditionnel IVIM sont :

Modèle b1 b2 b3 b4 b5

Tissu
Sain

Biexponentiel
IVIM

0 80 400 1500

DKI-IVIM 0 60 300 900 1500

Lésion
AVC

Biexponentiel
IVIM

0 80 450 1500

DKI-IVIM 0 64 320 960 1500

Tableau 4.2 – Valeurs optimales de b (en s/mm2) minimisant la figure de mérite avec le modèle DKI-IVIM
(5 valeurs de b au minimum) et le modèle conventionnel IVIM (4 valeurs de b au minimum) avec la contrainte
bmax ≤1500 s/mm2 (NEX = 1).

.

La contrainte supplémentaire de la durée de la séquence doit être prise en compte pour le choix
définitif d’un jeu étendu de valeurs de b.
En combinant les valeurs optimales de b pour chaque méthode et chaque type de tissu, un jeu étendu
de 8 valeurs de b optimales peut-être obtenu à partir des procédures d’optimisation précédentes et
du jeu de 7b validé pour la première étude avec le challenge d’hyperventilation (voir Chapitre 3), on
retiendra : b={0, 60, 80, 300, 400ou500, 900, 1000, 1500} s/mm2.

Figure 4.3 – Erreurs relatives sur chaque paramètre à déterminer en fonction de la valeur du 8ème facteur b,
les 7 premières valeurs de b étant fixées (NEX=1)

.

De ces deux jeux possibles le meilleur résultat (minimisation de la figure de mérite Γ) à 5 % près,
est obtenu pour b5 =400 s/mm2.

Finalement, le jeu étendu optimal de 8 valeurs de b retenu pour l’application de la méthode
DKI-IVIM à la mesure d’une hypoperfusion, en comparaison au modèle conventionnel IVIM est : b
= {0, 60, 80, 300, 400, 900, 1000, 1500} s/mm2, ce qui revient à l’ajout de la valeur b=1500 s/mm2 à
la séquence à 7b utilisée pour la première étude.

4.2.2 Paramètres géométriques de la séquence.

Les paramètres géométriques de la séquence optimisée pour l’application du modèle DKI-IVIM
sont identiques à ceux de la séquence de diffusion optimisée utilisée pour la première étude, seule la
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valeur bmax = 1500s/mm2 est ajoutée. Il en résulte une augmentation de la valeur du TE minimum
de la séquence (TE min=75,1 ms) pour une durée d’acquisition peu modifiée d’environ 4 minutes.

La séquence de diffusion IVIM optimisée pour l’application du modèle DKI-IVIM à la mesure
d’une hypoperfusion en comparaison du modèle biexponentiel standard a été appliquée à une étude
sur volontaires sains au CHU de Martinique avec le même modèle de protocole d’hyperventilation.

4.3 Application du protocole IVIM avec la séquence de diffusion
optimisée sur volontaires sains dans le contexte d’un challenge
d’hyperventilation.

L’étude de la faisablilité de l’évaluation d’une hypoperfusion avec le modèle DKI-IVIM avec une
durée d’acquisition compatible avec de futures applications cliniques a été validée en appliquant le
protocole d’hyperventilation à huit volontaires sains au CHU de Martinique. Les paramètres évalués
avec la méthode DKI-IVIM et leurs variations lors du challenge d’hyperventilation ont été comparés
aux valeurs obtenues avec le modèle conventionnel. Cette deuxième étude a fait l’objet d’une publi-
cation dans le journal Magnetic Resonance Materials in Physics, Biology and Medicine (MAGMA)
(Annexe B).

4.3.1 Objectif de l’étude

La faisabilité d’une identification et d’une quantification simultanée d’un comportement non
gaussien de la diffusion ainsi que de la perfusion par le modèle DKI-IVIM a fait l’objet de cette
deuxième étude. Ces investigations se sont déroulées dans un cadre similaire à celui de la première
étude à savoir dans le contexte d’un challenge d’hyperventilation chez le sujet sain, connu pour induire
une hypoperfusion [151].
Dans cette étude, l’application du modèle DKI-IVIM pour l’analyse des données de diffusion et de
perfusion a été comparée à l’analyse des données avec le modèle bi-exponentiel IVIM afin d’identifier
la méthode la plus appropriée en terme de sensibilité pour la détection des variations de la perfusion,
similaires à celles rencontrées dans les pathologies cérébrales comme l’AVC ischémique. Les valeurs
de b utilisées dans la séquence de diffusion sont celles issues de la procédure d’optimisation basée sur
l’analyse de la borne inférieure de Cramer-Rao [148].
En résumé, l’objectif de l’étude est d’évaluer la sensibilité du modèle DKI-IVIM par rapport au
modèle bi-exponentiel pour la détection de changements de perfusion avec une séquence dont la
durée d’acquisition est compatible pour de futures applications cliniques.

4.3.2 Matériels et méthodes

4.3.2.1 Acquisition des données. Protocole d’hyperventilation

Séquences d’imagerie Le protocole de recherche de cette étude à été approuvé par le comité
éthique local et les acquisitions ont été réalisées sur l’IRM GE 1,5 T du CHU de Martinique. Une
antenne tête et cou (8 canaux) a été utilisée pour l’examen d’IRM cérébrale. Huit volontaires sains
(cinq hommes et trois femmes ; âge moyen 29 ± 4) ont été recrutés.
La séquence de diffusion a été appliquée avec les paramètres suivants : temps de répétition (TR)/temps
d’écho (TE) : 3000/75,1 ms, champ de vue : 25 × 25 cm2, taille de la matrice : 128 ×128, bande
passante : 3906 Hz/pixel, application des gradients de diffusion avec l’option "3-in-1" (application
simultanée des gradients dans trois directions orthogonales), épaisseur de coupe : 4mm, 27 coupes.
L’optimisation basée sur l’analyse de la borne inférieure de Cramer-Rao a permis de déterminer le jeu
optimal de valeurs de b. Bien qu’un minimum de 4 valeurs de b et 5 valeurs de b soient nécessaires
pour le modèle biexponentiel et pour le modèle DKI-IVIM respectivement, ce minimum a été étendu
à 8 valeurs de b afin d’améliorer la robustesse de l’estimation des paramètres, et ce pour une gamme
de valeurs cibles plus étendue, tout en conservant une durée d’acquisition acceptable pour de futures
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applications cliniques. Le jeu de valeurs de b optimales obtenu après la procédure d’optimisation est :
{0, 60, 80, 300, 400, 900, 1000 et 1500s/mm2}.
De plus, des images anatomiques pondérées en T1, de résolution quasi-millimétrique ont été acquises
pour la segmentation des tissus avec une séquence volumétrique d’écho de gradient rapide avec les
paramètres suivants : TR/TE : 10,8/4,4 ms, temps d’inversion : 500 ms.

Challenge d’hyperventilation Le protocole d’hyperventilation développé au chapitre précé-
dent a été appliqué dans cette étude. Les premières estimations des paramètres IVIM proviennent de
l’exploitation des données acquises avec une première séquence quand le sujet respirait normalement
(normoventilation). L’hypoperfusion a été induite par le biais du challenge d’hyperventilation qui a
consisté à demander au sujet d’hyperventiler avec une fréquence double de sa fréquence de respira-
tion au repos, avec l’aide d’un métronome permettant de synchroniser le rythme respiratoire et de le
maintenir. Une fois ce rythme respiratoire stabilisé, l’acquisition d’une seconde séquence de diffusion
IVIM a été réalisée.
Durant le challenge d’hyperventilation, la pression expiratoire en dioxyde de carbone PETCO2 (en
mmHg) a été mesurée chaque minute pendant les acquisitions en respiration normale et en hyper-
ventilation.

4.3.2.2 Post-traitement des données acquises

Choix des régions d’intérêt La même procédure de segmentation et de coregistration des données
anatomiques et de diffusion a été appliquée (voir Chapitre 3). Des ROI ont été placées sur les
images des coupes d’intérêt des images de diffusion (b=0 s.mm−2) avec le logiciel ImageJ (NIH,
Bethesda, MD, http ://imagej.nih.gov./ij/). Pour chaque volontaire, 4 régions d’intérêt contenant de
la substance grise ont été étudiées :

— une dans le cervelet contenant de 60 à 100 voxels environ,

— une dans le thalamus contenant environ 80 voxels,

— une dans le cortex frontal contenant entre 25 et 30 voxels environ,

— une dans le cortex postérieur contenant 25 et 30 voxels environ.

Les ROI ont été reportées sur les images acquises à b = 0s/mm2 en conditions de respiration
normales puis propagées aux images acquises pour les autres valeurs de b (voir figure 4.4).
Les mêmes régions d’intérêt ont été appliquées ensuite aux images acquises en hyperventilation pour
la comparaison.

Figure 4.4 – Régions d’intérêt dans la substance grise. a cervelet,b thalamus, c cortex frontal et postérieur.

Ajustement du signal de diffusion Le signal recueilli aux différentes valeurs de b a été normalisé
par rapport à la valeur b=0 s/mm2 avant d’être analysé avec les deux modèles :
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— Le modèle conventionnel bi-exponentiel IVIM décrit par l’expression :

S(b)
S0

= fexp(−bD∗) + (1 − f)exp(−bD) (4.5)

— Le modèle DKI-IVIM décrit par l’expression :

S(b)
S0

= fexp(−bD∗) + (1 − f)exp(−bD +
b2D2K

6
) (4.6)

avec K le facteur de Kurtosis qui quantifie la déviation au comportement gaussien de la diffusion.

Une méthode segmentée en trois étapes a été appliquée pour l’ajustement du signal provenant
des ROI. Cette méthode est beaucoup plus robuste que l’ajustement direct du signal visant à extraire
simultanément tous les paramètres IVIM sur des données plus ou moins bruitées avec un échantillo-
nage limité de points.
L’algorithme suit les étapes suivantes :

1. La première étape, considérant que l’effet de D* est négligeable sur le signal pour des valeurs
suffisamment élevées de b (typiquement, pour des valeurs de b > 300 s/mm2), consiste à extraire
D et K en ajustant le signal pour b > 300 s/mm2 par la fonction :

S(b > 300)
S0

=
Sint

S0
exp(−bD) (4.7)

pour le modèle bi-exponentiel IVIM, et par la fonction :

S(b > 300)
S0

=
Sint

S0
exp(−bD +

b2D2K

6
) (4.8)

pour le modèle DKI-IVIM.
Dans les deux cas, Sint

S0
correspond à l’intersection du signal normalisé de diffusion pour b>300

s/mm2 avec l’axe y des ordonnées, c’est-à-dire à la valeur du signal de diffusion normalisé si
aucune composante perfusive n’était présente dans le signal.

2. Dans une deuxième étape, la fraction de perfusion est estimée dans les deux modèles par
l’expression :

f = 1 − Sint

S0
(4.9)

3. Enfin, la dernière étape permet de déterminer D* à partir de l’équation (4.5) pour le modèle
bi-exponentiel IVIM, et à partir de l’équation (4.6) pour le modèle DKI-IVIM en utilisant les
points pour toutes les valeurs de b et les valeurs de D (D et K pour le modèle DKI-IVIM) et f
déterminées aux étapes 1 et 2.
Le paramètre fD* lié au débit sanguin cérébral a été obtenu par multiplication scalaire.
Pour les valeurs de fraction de perfusion qui ne sont pas physiologiquement acceptables (f
proche de 1), qui reflètent probablement l’absence de détection d’une composante vasculaire
dans le signal de diffusion, la valeur estimée de la fraction de perfusion a été mise à zéro tandis
que D* n’est pas défini.

Analyse comparative des résultats des deux modèles et analyse statistique. Le critère
d’information d’Akaïke (AIC) [165] a été utilisé pour comparer les résultats issus des deux modèles
d’ajustement (bi-exponentiel IVIM et DKI-IVIM des données :

AIC = Nln(SS) + 2k (4.10)

avec N la taille de l’échantillon (ici le nombre de points), SS (sum of squares-deviations) la somme des
écarts quadratiques et k, le nombre de paramètres estimés. L’équation (4.10) montre que le critère
AIC prend en compte aussi bien la qualité de l’ajustement que la complexité du modèle. Le modèle

109



CHAPITRE 4. INCORPORATION DU MODÈLE DE KURTOSIS À LA
MÉTHODE IVIM (DKI-IVIM). APPLICATION À L’AVCI.

avec la plus faible valeur de l’AIC est le modèle à privilégier pour l’ajustement des données. Ainsi,
pour l’ajustement d’un signal donné, la différence d’AIC a été calculée :

∆(AIC) = AIC(Bi-exponentiel) − AIC(DKI) (4.11)

Une valeur positive de ∆(AIC) indique donc que le modèle DKI-IVIM est plus approprié par
rapport au modèle bi-exponentiel IVIM pour l’ajustement des données, une valeur négative indiquant
que le modèle bi-exponentiel sera préféré au modèle DKI-IVIM.
Un t-test de Student (échantillons appariés) a été réalisé pour déterminer les différences statistiques
entre la condition de respiration normale et l’hyperventilation pour tous les paramètres IVIM estimés
avec les deux modèles. Un niveau de significativité de la différence de p=0,05 a été utilisé.

4.3.3 Résultats.

L’efficacité du challenge d’hyperventilation a été validée par une diminution significative de la
pression expiratoire en CO2 PETCO2 (p<0,0001) de la condition de respiration normale (ou normo-
ventilation, NV) à la condition d’hyperventilation (HV) comme illustré sur la figure 4.5.

Figure 4.5 – Evolution temporelle (en minutes) de PETCO2 (normalisé) moyenné sur l’ensemble des sujets
pendant l’acquisition des séquences IVIM. Pour la condition de respiration normale (normoventilation, NV),
les données de PETCO2 ont été normalisées à la valeur initiale. Pour l’hyperventilation (HV), les valeurs de
PETCO2 ont été normalisées par les valeurs de conditions normales de respiration pour chaque point. Ces
évolutions temporelles montrent d’une part, que la pression expiratoire est constante au cours de l’acquisi-
tion des séquences, et, d’autre part qu’il y a une diminution significative de PETCO2 pendant le challenge
d’hyperventilation.

La figure montre l’évolution temporelle de PETCO2 (normalisée) durant le protocole IVIM dans
les deux conditions respiratoires. Outre la diminution de la valeur moyenne PETCO2 lors du challenge
d’hyperventilation, on observe également que pendant chaque acquisition des séquences IVIM (NV
et HV), les valeurs de PETCO2 étaient globalement stables.
La figure 4.6 montre un exemple du tracé du signal en fonction des valeurs de b pour la région du
thalamus chez un volontaire sain (sujet no 5 des tables 4.6 et 4.7 ; homme, 35 ans) en condition
de respiration normale et en hyperventilation. Les ajustements avec les modèles bi-exponentiel IVIM
(figure 4.6 (a)) et DKI-IVIM (figure 4.6 (b)) sont présentés sur cette figure en traits pleins, pour
chaque condition respiratoire.

L’action du challenge d’hyperventilation peut être mise en évidence par l’observation de ces
courbes. En effet, alors que la pente de la courbe modélisant le signal entre b=300 s/mm2 et b=1500
s/mm2 qui est proportionnelle au coefficient de diffusion ne subit pas de modifications entre les deux
conditions NV et HV, on observe sur la figure 4.6 (a) et (b) une diminution de la pente entre b=0
s/mm2 et b=300 s/mm2, qui, elle, est proportionnelle au paramètre fD* lié au CBF. De plus, la va-
leur de l’intersection de la tangente à l’ajustement du signal entre b=300 s/mm2 et b=1500 s/mm2
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Figure 4.6 – (a) Exemple de la décroissance du signal de diffusion et de son ajustement avec le modèle biex-
ponentiel IVIM (Biexp-IVIM), en conditions normales de ventilation (NV) et en hyperventilation (HV) dans
la région de la substance grise du thalamus. La pente au signal entre b=0 s/mm2 et 300 s/mm2 qui reflète une
estimation du débit sanguin cérébral via le paramètre fD*, a diminué pendant le challenge d’hyperventilation.
(b) Le même signal a été analysé avec le modèle DKI-IVIM.
(c) Zoom de (a) pour les valeurs de b entre b=300 s/mm2 et 1500 s/mm2 en échelle logarithmique.
(d) Zoom de (b) pour les valeurs de b entre b=300 s/mm2 et 1500 s/mm2 en échelle logarithmique. Le modèle
DKI-IVIM apparait être celui qui réalise le meilleur ajustement des données, en particulier pour les conditions
normales de ventilation.
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est plus importante en hyperventilation, ce qui signifie d’après la relation (4.9) que la fraction de
perfusion f est plus petite en hyperventilation qu’en condition normale de respiration. Ces résultats
concordent avec ce qui est attendu lors d’un challenge d’hyperventilation, avec une réduction du
volume sanguin et du débit sanguin cérébral.
Ces observations ont été faites avec les deux modèles, cependant, en regardant de plus près à l’ajus-
tement des courbes entre b=300 s/mm2 et b=1500 s/mm2 (Figure 4.6 (c) et (d) en échelle logarith-
mique), une tendance à un meilleur ajustement peut être notée avec le modèle DKI-IVIM pour les
valeurs plus élevées de b, au moins en condition normale de respiration.
L’analyse basée sur le critère de l’AIC conforte ces observations, avec une valeur moyenne de ∆(AIC)
positive (p<0,0001) pour l’ajustement de toutes les régions d’intérêt, et ce dans les deux conditions
respiratoires, indiquant que le modèle DKI-IVIM est le plus approprié pour l’analyse des données
(Table 4.3).

∆(AIC)
ROI

Cervelet Thalamus Cortex frontal Cortex postérieur

Normoventilation (NV) 15,6 ± 10,3 13,1 ± 13,6 9,1 ± 5,3 14,9 ± 9,5
Hyperventilation (HV) 14,1 ± 11,0 9,6 ± 8,1 9,3 ± 8,1 8,2 ± 7,1

Tableau 4.3 – Différence du critère AIC (∆(AIC) =AIC (Biexponentiel-IVIM)-AIC(DKI-IVIM) estimé pour
chaque région d’intérêt. La valeur positive trouvée pour chaque région d’intérêt indique que le modèle DKI-
IVIM est le plus approprié pour l’ajustement des données.

Les variations des paramètres IVIM de perfusion f et fD*, moyennées sur l’ensemble des volontaires
lors du challenge d’hyperventilation sont reportés dans la table 4.4. De plus, les valeurs de la fraction
de perfusion f et du produit fD* en conditions normales de respiration sont reportées.

L’analyse des résultats avec les deux modèles, biexponentiel et DKI-IVIM, montre une diminution
des paramètres f et fD* lors de l’hyperventilation dans les régions d’intérêt du cervelet et du thalamus.
Pour la fraction de perfusion f, les diminutions significatives observées sont issues de l’analyse avec
le modèle DKI-IVIM avec une réduction de −43, 7% dans le cervelet (p=0.011) et de −47, 7% dans
le thalamus (p=0.012) comme illustré sur la figure 4.7.

Le modèle biexponentiel IVIM montre une diminution significative du paramètre fD* lié au débit
sanguin cérébral (Figure 4.7 et Table 4.4) dans le cervelet et le thalamus. L’analyse avec le modèle
DKI-IVIM révèle également une diminution significative de fD* mais le modèle DKI-IVIM montre
une plus grande sensibilité, en comparaison au modèle biexponentiel pour la détection de la variation
du paramètre fD* pour les deux régions d’intérêt.
Par ailleurs, dans le cortex frontal et postérieur, une réduction non significative des paramètres f et
fD* lors du challenge a été observée avec les deux modèles.
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Modèle f(NV) ∆(f)/f (%) fD*(NV) ∆(fD∗)/fD∗

(%)

Cervelet Biexp-IVIM 0.11 ± 0.04 -5.8 ± 25.1 0.07 ± 0.04 -18.8 ± 30.1∗

(p=0.18) (p=0.034)

DKI-IVIM 0.06 ± 0.03 -43.7 ± 40.1∗ 0.05 ± 0.03 -50.6 ± 32.1∗

(p=0.011) (p=0.011)

ThalamusBiexp-IVIM 0.11 ± 0.03 -11.7 ± 16.9 0.10 ± 0.04 -21.1 ± 20.0∗

(p=0.086) (p=0.021)

DKI-IVIM 0.06 ± 0.02 -47.7 ± 34.7∗ 0.10 ± 0.06 -47.2 ± 48.7∗

(p=0.012) (p=0.040)

Cortex Biexp-IVIM 0.11 ± 0.04 -13.0 ± 27.1 0.07 ± 0.03 22.8 ± 22.8∗

postérieur (p=0.21) (p=0.035)

DKI-IVIM 0.05 ± 0.03 -30.4 ± 65.5 0.04 ± 0.02 -43.1 ± 54.5

(p=0.72) (p=0.14)

Cortex Biexp-IVIM 0.10 ± 0.02 1.64 ± 31.8 0.08 ± 0.02 5.7 ± 50.6

frontal (p=0.95) (p=0.89)

DKI-IVIM 0.06 ± 0.03 -34.2 ± 43.6 0.07 ± 0.03 -22.3 ± 69.3

(p=0.095) (p=0.73)

Tableau 4.4 – Statistiques (moyenne ± écart-type) des paramètres de perfusion f et fD* (×10−2mm2/s
obtenus avec les modèles bi-exponentiel et DKI-IVIM. Les valeurs en conditions normales de respiration (NV) et
les pourcentages normalisés de variations des paramètres moyennés sur tous les volontaires durant le challenge
d’hyperventilation sont présentés.
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Concernant les paramètres liés à la diffusion D et K pour le modèle DKI-IVIM et seulement D pour
le modèle biexponentiel, aucune variation significative de ces paramètres n’a été observée pendant
le challenge d’hyperventilation, à l’exception du cortex frontal pour lequel une faible augmentation
significative est reportée pour les deux modèles. La Table 4.5 présente les résultats des variations des
paramètres IVIM de diffusion D et K, moyennées sur l’ensemble des volontaires lors du challenge.

Modèle D(NV) ∆(D)/D
(%)

K (NV) ∆(K)/K (%)

Cervelet Biexp-IVIM 0.56 ± 0.05 -0.19 ± 4.74

(p=0.89)

DKI-IVIM 0.87 ± 0.07 2.9 ± 9.2 0.74 ± 0.16 9.0 ± 28

(p=0.36) (p=0.07)

ThalamusBiexp-IVIM 0.72 ± 0.03 -0.15 ± 5.8

(p=0.88)

DKI-IVIM 0.91 ± 0.07 3.2 ± 16 0.62 ± 0.14 -3.8 ± 55

(p=0.50) (p=0.53)

Cortex Biexp-IVIM 0.74 ± 0.07 -1.6 ± 6.4

postérieur (p=0.42)

DKI-IVIM 0.92± 0.12 -0.35 ± 11 0.78 ± 0.19 0.69 ± 19

(p=0.78) (p=0.65)

Cortex Biexp-IVIM 0.81 ± 0.04 6.3 ± 6.0∗

frontal (p=0.02)

DKI-IVIM 0.93 ± 0.05 11.3± 8.6∗ 0.50 ± 0.13 16.5 ± 21.2∗

(p=0.01) (p=0.03)

Tableau 4.5 – Statistiques (moyenne ± écart-type) des paramètres de diffusion D (×10−3mm2/s) et K obtenus
avec les modèles bi-exponentiel et DKI-IVIM. Les valeurs en conditions normales de respiration (NV) et les
pourcentages normalisés de variations des paramètres moyennés sur tous les volontaires durant le challenge
d’hyperventilation sont présentés.

La figure 4.7 résume les principaux résultats liés à la diffusion et à la perfusion pour l’ensemble
des volontaires sains avec les deux modèles.
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La Table 4.6 montre les changements individuels pour les paramètres f et fD* pour l’exemple
de la région d’intérêt de la substance grise du cervelet. Une diminution de perfusion est observée
avec le modèle DKI-IVIM pour tous les volontaires, sauf le volontaire no4. L’analyse avec le modèle
IVIM biexponentiel fait apparaître une diminution de f et de fD* pour la majorité des volontaires
(volontaire no 2, 3, 6, 7 et 8). De plus, il est à noter que les amplitudes de variations des paramètres
de perfusion estimés sont plus importantes avec le modèle DKI-IVIM qu’avec le modèle conventionnel.

Volontaire no. Modèle ∆f/f (%) ∆fD∗/fD∗ (%)

1 Biexp-IVIM 45.8 40.4

DKI-IVIM -90.3 -99.9

2 Biexp-IVIM -21.4 -39.0

DKI-IVIM -37.3 -54.8

3 Biexp-IVIM -37.9 -45.2

DKI-IVIM -66.7 -73.2

4 Biexp-IVIM 9.1 14.4

DKI-IVIM 37.5 10.7

5 Biexp-IVIM 0.0 -39.4

DKI-IVIM -36.1 -65.0

6 Biexp-IVIM -17.6 -27.6

DKI-IVIM -71.8 -36.8

7 Biexp-IVIM -11.1 -27.9

DKI-IVIM -19.2 -43.4

8 Biexp-IVIM -13.4 -26.3

DKI-IVIM -65.1 -42.3

Tableau 4.6 – Exemples de pourcentages individuels de variations normalisés des paramètres de perfusion
IVIM f et fD* avec les deux modèles bi-exponentiel et DKI-IVIM dans la région d’intérêt de la substance grise
du cervelet durant le challenge d’hyperventilation.
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Dans la Table 4.7 sont reportées les variations de D et K pendant le challenge d’hyperventilation
pour chaque volontaire dans la même région d’intérêt prise pour exemple, le cervelet. Les amplitudes
des variations de D et K sont beaucoup plus faibles ( en majorité inférieures à 10%) que celles de f
et de fD*.

Volontaire no. Modèle ∆D/D (%) ∆K/K (%)

1 Biexp-IVIM 7.7

DKI-IVIM 18.5 17.6

2 Biexp-IVIM -6.9

DKI-IVIM -8.7 7.8

3 Biexp-IVIM 2.0

DKI-IVIM 1.6 -4.7

4 Biexp-IVIM 1.6

DKI-IVIM -2.4 -6.8

5 Biexp-IVIM 3.0

DKI-IVIM 14.9 16.5

6 Biexp-IVIM -1.8

DKI-IVIM 2.8 13.0

7 Biexp-IVIM -1.8

DKI-IVIM -1.3 0.8

8 Biexp-IVIM -5.3

DKI-IVIM 1.3 19.4

Tableau 4.7 – Exemples de pourcentages individuels de variations normalisés du paramètre de diffusion IVIM
D pour le modèle bi-exponentiel et des paramètres D et K pour le modèle DKI-IVIM dans la région d’intérêt
de la substance grise du cervelet durant le challenge d’hyperventilation.

117



CHAPITRE 4. INCORPORATION DU MODÈLE DE KURTOSIS À LA
MÉTHODE IVIM (DKI-IVIM). APPLICATION À L’AVCI.

4.3.4 Discussion et résultats complémentaires.

4.3.4.1 Challenge d’hyperventilation et hypoperfusion

Dans cette deuxième étude, les résultats de l’analyse des signaux de diffusion des huit volontaires
sains dans le contexte d’hyperventilation ont été analysés avec le modèle DKI-IVIM en comparaison
avec le modèle biexponentiel IVIM. Basé sur l’analyse de l’AIC et sur la sensibilité de détection des
variations de perfusion durant le challenge d’hyperventilation, le modèle DKI-IVIM se révèle être le
modèle le plus approprié pour l’ajustement des signaux de diffusion. Une diminution significative des
paramètres f et fD* a pu être mise en évidence avec le modèle DKI-IVIM dans la substance grise
du cervelet et du thalamus tandis que seule une tendance à la diminution de ces mêmes paramètres
était à noter pour la substance grise des régions du cortex frontal et postérieur.
Les résultats issus de l’analyse du signal de diffusion avec le modèle conventionnel biexponentiel
IVIM n’ont pu mettre en évidence qu’une diminution significative du paramètre fD* pour les régions
d’intérêt du cervelet et du thalamus. Dans la substance grise du cortex postérieure, l’augmentation
anormale du paramètre fD* peut s’expliquer par des effets de volume partiel provenant de la substance
et du LCR. Il est à noter qu’en dépit de la procédure de segmentation, du fait de leur localisation
encline à ces effets de volumes partiels, l’estimation des paramètres IVIM dans la substance grise des
régions corticales postérieures et frontales s’accompagne d’une grande variance par rapport à celles
du cervelet et du thalamus. Ces observations similaires ont été aussi reportées dans une précédente
étude [150].

4.3.4.2 Modèle biexponentiel vs. modèle DKI-IVIM

Le modèle biexponentiel IVIM permet une quantification simultanée de la diffusion moléculaire
dans les tissus et de la perfusion liée à la microcirculation au niveau des capillaires sanguins. En ce qui
concerne la diffusion, le modèle conventionnel IVIM ne tient pas compte de l’écart au comportement
gaussien de la diffusion qui reflète la restriction et/ou l’altération de la diffusion des molécules à
l’échelle de la cellule. Ce comportement de la diffusion, non gaussienne est particulièrement mis
en évidence pour les valeurs élevées de b. Le modèle de Kurtosis est l’un des modèles qui prend en
compte et quantifie la diffusion non gaussienne [74]. Cette meilleure approche de la diffusion nécessite
des acquisitions avec des valeurs élevées de b. Il en résulte un allongement des durées d’acquisition
pour accroître également, par ailleurs, le rapport signal-sur-bruit. En effet, il est nécessaire d’avoir un
rapport signal-sur-bruit adéquat car le modèle DKI-IVIM ajoute un degré de liberté supplémentaire
(le facteur de Kurtosis K) à l’ajustement du signal de diffusion par rapport au modèle conventionnel,
qui nécessite déjà un rapport signal-sur-bruit satisfaisant. Ceci explique probablement l’évolution
progressive de l’application clinique du modèle de Kurtosis [2]. L’avantage du modèle DKI-IVIM est
qu’il permet l’estimation de K. Ce paramètre supplémentaire lié à la diffusion pourrait être d’un
grand intérêt clinique comme l’indiquent des études préliminaires cliniques ([3], [4], [5]). Ce facteur
est un index phénoménologique lié à l’ajustement du signal de diffusion qui n’a pas d’interprétation
physiologique directe. Cependant, l’hypothèse d’une corrélation indirecte du facteur de Kurtosis avec
les index et/ou processus biophysiques cellulaires a été formulée. Dans cette interprétation, le facteur
de Kurtosis reflète de façon indirecte l’interaction des molécules d’eau avec les membranes de la
cellule et les autres composants intra-cellulaires.
Le modèle DKI-IVIM incorpore le modèle de Kurtosis tenant compte de la diffusion non-gaussienne
avec la caractérisation simultanée de la diffusion, de la perfusion et du Kurtosis dans les tissus.
L’application clinique du modèle DKI-IVIM requiert des durées d’acquisition relativement courtes ce
qui a motivé l’optimisation des paramètres de la séquence de diffusion utilisée. Dans cette étude, un
protocole IVIM a été développé en se basant sur l’anayse de Cramer-Rao qui vise à déterminer le jeu
de valeurs de b optimales pour la détermination des paramètres f, D*, D et K. Une séquence d’une
durée de quatre minutes avec huit valeurs de b de 0 à 1500 s/mm2 a montré des résultats probants
lors du challenge d’hyperventilation.
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4.3.4.3 Rapport signal-sur-bruit.

Le modèle DKI-IVIM nécessite l’acquisition de valeurs de b supérieures à 1000 s/mm2 pour
la détermination du facteur de Kurtosis. La décroisssance du signal de diffusion avec le facteur de
pondération b en diffusion interroge sur le rapport signal-sur-bruit disponible dans les images acquises
avec la séquence optimisée du protocole IVIM.
L’estimation du rapport signal-sur-bruit n’est pas triviale quand l’imagerie parallèle est appliquée
[166]. Le calcul du rapport signal-sur-bruit peut être estimé de façon très approchée par le rapport
de la moyenne du signal dans le tissu étudié et de l’écart-type du signal dans une région d’intérêt
contenant de l’air. Toutefois, la façon la plus rigoureuse d’estimer le rapport signal-sur-bruit à partir
d’images dont l’acquisition a été faite avec l’imagerie parallèle serait de réaliser plusieurs répétitions.
Dans le protocole que nous avons élaboré, nous n’avons pas réalisé de multiples acquisitions, du
coup, l’estimation approchée du rapport signal-sur-bruit dans les régions d’intéret étudiées (figure
4.8) moyennée sur l’ensemble des huit volontaires sains est donnée dans le tableau 4.8 :

Figure 4.8 – Estimation du rapport signal sur bruit dans les régions d’intérêt à b=1500 s/mm2.

Ces valeurs quoique surestimées par la méthode employée permettent de justifier la prise en
compte des données acquises au delà de b=1000 s/mm2 avec le protocole IVIM élaboré.

SNR
ROI

Cervelet Thalamus Cortex frontal Cortex postérieur

Moyenne ± écart-type 42 ± 15 25 ± 9 29 ± 8 29 ± 9

Tableau 4.8 – Valeurs du rapport signal-sur-bruit pour les différentes régions d’intérêt à b=1500 s/mm2.
.

4.3.4.4 Corrélation entre les paramètres de perfusion IVIM et PETCO2.

La pression expiratoire en CO2 a été relevée durant le challenge d’hyperventilation afin de valider
les effets physiologiques de l’hypocapnie pendant les acquisitions des séquences IVIM. Toutefois,
aucune corrélation n’a pu être mise en évidence entre les variations des paramètres de perfusion
estimés avec les deux modèles IVIM et les variation de PETCO2 comme illustré sur les figures 4.9 et
4.10. Cette absence de corrélation peut s’expliquer par la taille assez réduite de l’échantillon (n=8).
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Figure 4.9 – Corrélation entre les paramètres de perfusion estimés avec le modèle DKI-IVIM et
la pression expiratoire PETCO2 dans la région d’intérêt de la substance grise du cervelet. Dans
la gamme de PETCO2 explorée dans ce challenge, aucune relation linéaire n’a été trouvée entre la fraction
de perfusion f mesurée avec le modèle DKI-IVIM et PETCO2 (mmHg) en conditions normales de respiration
(a), en hyperventilation (b) ou pour leur variation ∆f vs. ∆PETCO2 (c) dans la substance grise du cervelet
(p=0.71, p=0.47, p=0.47 respectivement).
Le même constat peut être fait pour le paramètre fD* lié au débit sanguin. Aucune relation linéaire n’a été
trouvée entre fD* en conditions normales de respiration (d), en hyperventilation (e) ou pour leur variation
∆fD* vs. ∆PETCO2 (f) dans la substance grise du cervelet (p=0.61, p=0.48, p=0.15 respectivement).
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Figure 4.10 – Corrélation entre les paramètres de perfusion estimés avec le modèle bi-exponentiel
IVIM et la pression expiratoire PETCO2 dans la région d’intérêt de la substance grise du cervelet.
Dans la gamme de PETCO2 explorée dans ce challenge, aucune relation linéaire n’a été trouvée entre la fraction
de perfusion f mesurée avec le modèle bi-exponentiel IVIM et PETCO2 (mmHg) en conditions normales de
respiration (a), en hyperventilation (b) ou pour leur variation ∆f vs. ∆PETCO2 (c) dans la substance grise du
cervelet (p=0.51, p=0.23, p=0.80 respectivement).
Le même constat peut être fait pour le paramètre fD* lié au débit sanguin. Aucune relation linéaire n’a été
trouvée entre fD* en conditions normales de respiration (d), en hyperventilation (e) ou pour leur variation
∆fD* vs. ∆PETCO2 (f) dans la substance grise du cervelet (p=0.43, p=0.74, p=0.30 respectivement).
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4.3.4.5 Lien avec les paramètres classiques de perfusion.

Dans le modèle conventionnel IVIM, la fraction de perfusion reflète le volume sanguin des capil-
laires tandis que fD* est un paramètre proportionnel au débit sanguin cérébral lié à la microcirculation
capillaire. Une corrélation entre f et le CBV mesuré par DSC-MRI a été observée dans la substance
grise et dans les gliomes ([7], [134]) et la sensibilité du paramètre fD* aux variations de CBF été mise
en évidence dans d’autres études ([145], [1]). Dans cette étude, la diminution significative observée
avec le modèle DKI-IVIM des deux paramètres f et fD* confirme l’hypothèse suivant laquelle ces
paramètres dérivés sont des marqueurs physiologiques à considérer pour l’évaluation de la perfusion.
Les résultats de cette étude renforcent l’idée selon laquelle l’utilisation du modèle DKI-IVIM présente
un potentiel intéressant pour l’investigation de pathologies affectant la microcirculation sanguine.

4.3.4.6 Limitations de l’étude.

Cette étude présente toutefois des limitations à commencer par le nombre de sujets qui est rela-
tivement faible (n=8). De plus, la valeur maximale de b a été limitée à b=1500 s/mm2[74]. Un effort
d’immobilisation de la tête des volontaires dans l’antenne a été réalisé en temps réel au cours des
acquisitions en respiration normale et en hyperventilation. Les mouvements ont été ainsi au mieux
limités et aucune détérioration des images n’a été observée d’une acquisition à l’autre comme l’illustre
la figure 4.11.

La qualité des images acquises en hyperventilation est comparable à celle acquise en conditions
normales de respiration. De plus, dans le protocole, le volontaire devait débuter l’hyperventilation
environ 4-5 minutes avant l’acquisition, ce qui lui permettait de s’accoutumer au nouveau régime
respiratoire.
Enfin, une autre limitation de cette étude est que l’analyse des données a été réalisée avec une ap-
proche par régions d’intérêt plutôt que par une approche voxel-par-voxel. Ainsi, les cartographies
paramétriques de f, D* et fD* n’ont pas été générées. Toutefois, des cartographies des différences
de fraction de perfusion f et de fD* entre les conditions de normo- et d’hyperventilation ont été
reconstruites. La figure 4.12 présente l’exemple de trois coupes contenant la substance grise du
cervelet, du thalamus et du cortex frontal et postérieur utilisées pour l’analyse par régions d’inté-
rêt d’un volontaire sain. Sur ces cartographies, la diminution de la perfusion (f et fD*) dans les
régions d’intérêt étudiées est retrouvée. Bien que ces résultats soient encourageants, pour réaliser
une estimation des paramètres IVIM avec une approche voxel-par-voxel, il est nécessaire d’envisager
une augmentation du nombre d’accumulations du signal, au dépend d’une augmentation du temps
d’acquisition. Une autre alternative serait une transposition du protocole à 3T qui offre un meilleur
rapport signal-sur-bruit.
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Figure 4.11 – Comparaison de la qualité des images acquises en conditions normales de respiration
et durant le challenge d’hyperventilation. Aucune détérioration des images acquises en hyperventilation
n’a été observée par rapport à l’acquisition en conditions normales de respiration. Sur la figure est présentée à
titre d’exemple, les images acquises avec la séquence de diffusion optimisée d’un volontaire pour 3 valeurs de
b=0, 300 et 1000 s/mm2 en conditions normales de respiration (a) et en hyperventilation (b).
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4.3.5 Conclusion

Les résultats de cette étude montrent une plus grande sensibilité du modèle DKI-IVIM par rapport
au modèle conventionnel pour la détection de changement de perfusion, en particulier l’hypoperfusion
générée par le challenge d’hyperventilation. Ce modèle permet une meilleure caractérisation de la
diffusion avec l’estimation du facteur de Kurtosis K, paramètre additionnel lié à l’hétérogénéité des
tissus. L’application de cette méthode aux pathologies caractérisées par une hypoperfusion, comme
l’AVC ischémique pourrait améliorer le diagnostic en termes de sensibilité et de temps de prise en
charge. Le choix de la valeur maximale de b doit se faire dans le contexte du rapport signal-sur-bruit
disponible. Cette étude valide donc la possibilité d’une évaluation simultanée des paramètres liés à
la perfusion cérébrale et à la diffusion (f/fD* et D/K respectivement) avec le modèle DKI-IVIM en
une durée compatible avec les contraintes cliniques.

4.4 Application de la méthode DKI-IVIM à l’AVC ischémique :
résultats préliminaires

Dans cette section, la séquence optimisée a été appliquée sur des cas d’AVC ischémiques dans le
cadre de l’étude Cerebral Ischemic Stroke IVIM (CISIVIM) réalisée au CHU de Martinique dont le
protocole clinique est en annexe (Annexe C).

4.4.1 Protocole clinique CISIVIM

4.4.1.1 Justification/Contexte de la rédaction du protocole de l’étude

La Martinique est un département français avec un nombre d’AVC d’origine ischémique et/ou
hémorragique très important : environ 700 nouveaux cas d’AVC sont recensés chaque année, soit
une incidence comparable à celle de la métropole malgré une fréquence des facteurs de risque plus
élevée (obésité, diabète, hypertension et drépanocytose). Une bonne prise en charge autour d’une
équipe neurologique experte en pathologie vasculaire et un fort accent mis sur la sensibilisation et
l’éducation de la population à cette pathologie (via le réseau dédié Ermancia [167]) ont permis de
la normaliser (incidence 1,6 fois celle de la métropole en 2000). Par sa fréquence et la population
concernée grandissante, l’AVC est devenu un sujet préoccupant en matière de santé publique par la
mortalité et les coûts de prise en charge conséquents engendrés.

4.4.1.2 Objectif de l’étude

L’objectif principal de cette étude est l’évaluation de la méthode IVIM pour la mesure de la
discordance diffusion-perfusion dans l’AVC en phase aiguë, en particulier la faisabilité de cette inves-
tigation avec le modèle DKI-IVIM.
Les objectifs secondaires sont l’identification de la valeur pronostique à court terme de la discordance
mesurée avec le modèle DKI-IVIM et sa comparaison pour la discordance établie de façon convention-
nelle avec deux séquences distinctes : la séquence de diffusion classique et une séquence de perfusion
(perfusion injectée IV/ASL).

4.4.1.3 Schéma de la recherche

Il s’agit d’une étude pronostique exploratoire, longitudinale, monocentrique menée en soins cou-
rants.

4.4.1.4 Critères d’inclusion/non inclusion

Les critères d’inclusion retenus sont les suivants :

— Admission aux urgences du CHU de Martinique

— Suspicion d’AVC (aphasie, hémiparalysie)
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— Durée des symptômes évocateurs d’AVC inférieure ou égale à 5 jours pour les patients en phase
subaigüe

— Heure après le début des symptômes ≤ 6 H pour les patients en phase aigüe

— Cas de discordance entre la clinique et l’imagerie de diffusion (présence de signes cliniques et
absence de lésion à l’imagerie /disproportion signes cliniques et taille de la lésion à l’imagerie).

— Patient majeur affilié ou bénéficiaire d’un régime de sécurité sociale

— Accord verbal pour acceptation de participer à l’étude et au suivi proposé.

Les critères de non inclusion sont les suivants :

— Durée des symptômes évocateurs d’AVC supérieure à 5 jours pour les patients en phase sub-
aigüe.

— Heure après le début des symptômes >6 H pour les patients en phase aigüe

— Transformation hémorragique

— Lésions infra-tentorielles

— Lésion de diamètre trop petit < 2mm

— Patient souffrant d’instabilité hémodynamique

— Cas de concordance entre la clinique et l’imagerie de diffusion

— Patient majeur non affilié ou bénéficiaire d’un régime de sécurité sociale

— Refus de participer à l’étude ou de donner son accord verbal

— Patients faisant l’objet du statut de personnes protégées ou vulnérables (personnes sous tutelle
ou curatelle, personnes privés de liberté par une décision judiciaire ou administrative, femmes
enceintes ou allaitantes)

— Patient participant déjà à une autre recherche.

4.4.1.5 Déroulement de l’étude

L’étude clinique sera menée au CHU de Martinique. Dans un premier temps, l’équipe de neurologie
qui prend en charge le patient recueillera les informations démographiques, les éventuels antécédents
médicaux ainsi que les informations cliniques dans un questionnaire. L’équipe de neuroradiologie
après avoir pris connaissance des informations du questionnaire réalise le protocole standard AVC
puis « screenne » le patient. Le neuroradiologue informe le patient éligible de l’étude en cours et
recueille sa non-opposition pour sa participation à l’essai clinique. Par son accord verbal, le patient
validera sa participation à l’étude et en cas d’incapacité la procédure d’urgence sera appliquée (voir
note d’information 1b du protocole en Annexe C).
La séquence optimisée IVIM sera ajoutée au protocole standard AVC à l’inclusion du patient dans
l’étude.

4.4.2 Validation clinique de la méthode IVIM : étude préliminaire

Le protocole CISIVIM initialement rédigé vise l’inclusion d’une centaine de patients pour un
traitement statistique pertinent des résultats. Une étude préliminaire a été menée durant la thèse au
début des inclusions sur un petit échantillon de patients pour la mise en place du post-traitement
des données cliniques qui sera appliqué par suite à l’ensemble de la cohorte étudiée.
L’objectif de l’étude préliminaire était de démontrer la faisabilité de détection simultanée d’une
hypoperfusion et de la restriction de diffusion caractéristique de la lésion ischémique, et, si possible
une augmentation de l’hétérogénéité des tissus quantifiée par le facteur de Kurtosis K avec le modèle
DKI-IVIM. La séquence a été appliquée sur cinq patients victimes d’un AVCi.
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4.4.3 Matériel et méthodes

4.4.3.1 Acquisition des séquences IRM

Le protocole de recherche de l’étude CISIVIM a été approuvé par le comité d’éthique local. Les
acquisitions ont été réalisées sur le même appareil d’IRM 1,5T GE sur cinq patients hospitalisés pour
une suspicion d’AVC (4 hommes, 1 femme âgés de 56 à 82 ans, âge moyen : 75,8 ± 11,1 ans). L’antenne
tête et cou à 8 canaux a été utilisée. Les patients ont été imagés avec le protocole standard AVC
dans les six heures suivant l’apparition des symptômes au CHU de Martinique. Le protocole standard
comprend une séquence de diffusion (SE-EPI), une séquence EPI T2*, une séquence FLAIR et une
séquence ARM-TOF pour l’imagerie du polygone de Willis. L’examen IRM s’est d’abord déroulé avec
l’acquisition des images avec toutes les séquences du protocole standard AVC auxquelles s’ajoute la
séquence de diffusion optimisée IVIM. La séquence IVIM a été acquise avec les paramètres suivants,
décrits dans la section précédente : TR= 3000 ms, TE=75,1 ms, bande passante 3906 Hz/pixel, 8
valeurs de b ={0, 60, 80, 300, 400, 900, 1000, 1500} s/mm2, champ de vue 250 × 250 mm2, taille de la
matrice avec l’interpolation GE 256 × 256 (contre 128 × 128 avec passage en mode recherche pour
les volontaires sains), facteur d’accélération ASSET=2, 27 coupes de 4 mm d’épaisseur et un temps
d’acquisition ∼ 4 minutes.

4.4.3.2 Analyse des données

Un radiologue (A.A, 13 ans d’expérience) a contrôlé les régions d’intérêt sur les images de diffusion
optimisées IVIM avec le facteur de pondération b=1000 s/mm2. Pour chaque patient, les régions
d’intérêt ont été placées dans la lésion ischémique sur trois coupes (coupes présentant les plus grandes
extensions de lésion). Pour chacune des ROI dans la lésion ischémique, une ROI dans l’hémisphère
controlatéral non lésé a été placée comme illustré sur les figures 4.13 et 4.14. Toutes les ROI ont été
placées de façon à éviter la contamination du LCR et des gros vaisseaux. Les ROI ainsi définies ont
été placées sur l’image à b=0 s/mm2 puis reportées sur les images acquises aux autres facteurs de
pondération en diffusion b. La moyenne du signal et son écart-type a été estimée pour chaque ROI.

Figure 4.13 – Exemple de délimitation des régions d’intérêt dans la lésion ischémique et dans la région
controlatérale saine sur trois coupes d’un patient (patient no.2) acquises à b=1000s/mm2.
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Figure 4.14 – Exemple de délimitation des régions d’intérêt dans la lésion ischémique et dans la région
controlatérale saine sur trois coupes d’un patient (patient no.5) acquises à b=1000s/mm2.

4.4.3.3 Analyse du signal

Pour chaque ROI, le signal mesuré aux différentes valeurs de b a été ajusté avec l’équation (4.1)
avec un script développé sur Matlab (MathWorks, Natick, MA, Etats-Unis). Une méthode d’analyse
en deux étapes [145] a été utilisée pour l’ajustement des données sur les patients. Dans la première
étape, les paramètres D et K on été extraits de l’ajustement du signal pour b>300s/mm2 sur le
signal normalisé (voir équation (4.5)). Les paramètres f et D* ont été ensuite estimés en réalisant
l’ajustement du signal pour toutes les valeurs de b en incorporant les valeurs de D et K trouvées à
la première étape. Le paramètre fD* liée au débit sanguin cérébral a été estimé par multiplication
scalaire de f et D*. Les valeurs f> 0,3, D*> 0,1 mm2/s, D> 0,01 mm2/s et K> 2 ont été mises
à zéro car elles ne sont pas physiologiquement acceptables et résultent probablement de données
bruitées ou d’une contamination avec le LCR. Les résultats obtenus sur l’ensemble des patients pour
les ROI correspondant à la lésion et pour les ROI correspondant à l’hémisphère controlatéral ont été
moyennés puis analysés statistiquement. Des cartographies des paramètres IVIM ont été obtenues
avec le même modèle DKI-IVIM d’ajustement du signal. Une première série de cartes paramétriques
a été générée sans contrainte sur la valeur de la fraction de perfusion puis avec la mise à zéro des
pixels pour lesquels f>0,3.

4.4.3.4 Analyse statistique des résultats

La comparaison de tous les paramètres (f, fD*, D et K) entre la lésion ischémique et la région
controlatérale a été réalisée avec un t-test de Student. Les résultats pour lesquels p<0,05 sont consi-
dérés comme étant statistiquement significatifs.
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4.4.4 Résultats

La figure 4.15 présente un exemple d’analyse du signal d’une ROI placée dans la lésion ischémique
et de la ROI controlatérale avec le modèle DKI-IVIM.

Figure 4.15 – Exemple d’analyse du signal de diffusion avec le modèle DKI-IVIM sur une coupe
d’un patient acquise à b=1000s/mm2. (a) Délimitation de la région d’intérêt dans la lésion ischémqiue
(1) et la région controlatérale (2).
(b) Signal de diffusion pour les deux régions d’intérêt placées dans la lésion ischémique et dans l’hémisphère
controlatéral. Les traits en pointillés représentent les ajustements des signaux avec le modèle DKI-IVIM dans
la lésion et la région controlatérale saine. La pente de la courbe, liée au paramètre fD* de perfusion, diminue
entre b=0 et 300s/mm2 pour la lésion ischémique. De plus, l’intersection entre l’axe des ordonnées de la courbe
représentative de l’ajustement du signal entre b=300 et 1500 s/mm2 pour la lésion correspond à une valeur
plus élevée que celle de l’ajustement du signal pour la région controlatérale ce qui signifie que la valeur de la
fraction de perfusion f est réduite dans la région affectée par la lésion ischémique.

Tout comme dans l’étude avec le challenge d’hyperventilation, l’observation visuelle de la courbe
en traits en pointillés (figure 4.15(b)) qui représente l’ajustement du signal avec le modèle DKI-IVIM,
en particulier pour b<300s/mm2 informe sur la perfusion cérébrale. Deux régions d’intérêt ont été
placées dans la lésion ischémique et dans la région controlatérale. La diminution de la pente pour le
signal b<300s/mm2 de la ROI de la lésion ischémique par rapport à celle de la ROI controlatérale
indique une réduction de la perfusion dans la région de nécrose.

Les résultats moyennés sur l’ensemble des cinq patients sont reportés dans le tableau 4.9.

D
(×10−2mm2/s)

K f D*
(×10−2mm2/s)

fD*
(×10−2mm2/s)

Lésion ischémique 0.48 ± 0.09 1.57± 0.30 0.04 ± 0.02 1.76 ± 1.70 0.05 ± 0.04
Région controlatérale
(Région c)

0.83 ± 0.10 0.83 ± 0.28 0.06 ± 0.02 1.16 ± 1.51 0.10 ± 0.15

p-value < 0.0001 0.0002 0.005 0.71 0.25

Tableau 4.9 – Tableau récapitulatif des valeurs des paramètres de diffusion et de perfusion IVIM obtenus par
l’analyse du signal avec la méthode DKI-IVIM dans la lésion ischémique et la région controlatérale (Région c)

.

Une diminution significative du coefficient de diffusion et de la fraction de perfusion est à no-
ter, tandis qu’une augmentation du facteur de Kurtosis est observée dans la lésion ischémique en
comparaison avec le tissu sain controlatéral. La variance sur D* est très élevée, voire supérieure à la

129



CHAPITRE 4. INCORPORATION DU MODÈLE DE KURTOSIS À LA
MÉTHODE IVIM (DKI-IVIM). APPLICATION À L’AVCI.

moyenne, une augmentation anormale de ce paramètre bien que non significative a même été obser-
vée. Le produit fD* liée au débit sanguin cérébral est aussi réduit dans la zone ischémiée de 50%,
mais cette diminution n’atteint pas le seuil de significativité à cause de la variabilité importante sur
la détermination de D* comme rapporté dans de précédentes études [134].

Les résultats individuels des 5 patients sont présentés dans le tableau 4.10.

Patient
no.

D(×10−2mm2/s) K f D*
(×10−2mm2/s )

fD*
(×10−2mm2/s)

1 Lésion 0.43 ± 0.08 1.37± 0.48 0.04 ± 0.03 1.99 ± 3.94 0.054 ± 0.08

Région c 0.88 ± 0.10 0.71 ± 0.29 0.09 ± 0.04 3.85 ± 4.28 0.37 ± 0.52

2 Lésion 0.60 ± 0.16 1.22± 0.81 0.02 ± 0.03 0.37 ± 0.52 0.01 ± 0.02

Région c 0.96 ± 0.22 0.97 ± 0.20 0.05 ± 0.05 0.38 ± 0.40 0.03 ± 0.05

3 Lésion 0.35 ± 0.07 2.00± 0.00 0.02 ± 0.01 4.61 ± 4.93 0.11 ± 0.12

Région c 0.85 ± 0.07 1.00 ± 0.16 0.05 ± 0.04 0.56 ± 0.18 0.03 ± 0.03

4 Lésion 0.51 ± 0.02 1.71± 0.30 0.03 ± 0.00 1.03 ± 0.60 0.03 ± 0.02

Région c 0.69 ± 0.02 1.06 ± 0.28 0.04 ± 0.02 0.48 ± 0.06 0.02 ± 0.01

5 Lésion 0.48 ± 0.09 1.57± 0.30 0.07 ± 0.05 0.80 ± 0.47 0.05 ± 0.03

Région c 0.83 ± 0.10 0.83 ± 0.28 0.07 ± 0.03 0.53 ± 0.07 0.04 ± 0.01

Tableau 4.10 – Tableau des valeurs des paramètres de diffusion et de perfusion IVIM obtenus par l’analyse
du signal avec la méthode DKI-IVIM pour chaque patient dans la lésion ischémique et la région controlatérale
(Région c).

Deux exemples de cartographies des paramètres de difffusion (D et K) et de perfusion (f et fD*)
obtenues avec le modèle DKI-IVIM sans contrainte sur la fraction de perfusion sont présentés sur
les figures 4.16 et 4.17. La mise à zéro des pixels pour lesquels f>0,3 correspondant à des valeurs
non physiologiquement acceptables (données bruitées ou contamination du LCR) donnent pour les
mêmes coupes les cartographies correspondantes reportées sur les figures 4.18 et 4.19.
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Figure 4.16 – Cartographies paramétriques d’une patiente âgée de 81 ans. (a) images de diffusion ( b
= 1000 s/mm2), (b) cartographie du paramètre de diffusion D, du facteur de kurtosis K (c) et des paramètres
de perfusion f (d) et fD* (e). La restriction de la diffusion est caractérisée par l’hyposignal sur la cartographie
de D corrélée à un hypersignal sur la cartographie du facteur de Kurtosis. Une hypoperfusion dans le même
territoire peut être observée sur les cartographies de perfusion f et fD*.
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Figure 4.17 – Cartographies paramétriques d’un patient âgé de 81 ans. (a) images de diffusion ( b
= 1000 s/mm2), (b) cartographie du paramètre de diffusion D, du facteur de kurtosis K (c) et des paramètres
de perfusion f (d) et fD* (e). La restriction de la diffusion est caractérisée par l’hyposignal sur la cartographie
de D corrélée à un hypersignal sur la cartographie du facteur de Kurtosis. Une hypoperfusion dans le même
territoire peut être observée sur les cartographies de perfusion f et fD*.
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Figure 4.18 – Cartographies paramétriques d’une patiente âgée de 81 ans. Mise à zéro des valeurs
non physiologiques. (a) images de diffusion ( b = 1000 s/mm2), (b) cartographie du paramètre de diffusion
D, du facteur de kurtosis K (c) et des paramètres de perfusion f (d) et fD* (e). La restriction de la diffusion
est caractérisée par l’hyposignal sur la cartographie de D corrélée à un hypersignal sur la cartographie du
facteur de Kurtosis. L’ hypoperfusion dans le même territoire peut être mieux observée sur les cartographies
de perfusion f et fD*.
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Figure 4.19 – Cartographies paramétriques d’un patient âgé de 80 ans. Mise à zéro des valeurs
non physiologiques. (a) images de diffusion ( b = 1000 s/mm2), (b) cartographie du paramètre de diffusion
D, du facteur de kurtosis K (c) et des paramètres de perfusion f (d) et fD* (e). La restriction de la diffusion
est caractérisée par l’hyposignal sur la cartographie de D corrélée à un hypersignal sur la cartographie du
facteur de Kurtosis. L’ hypoperfusion dans le même territoire peut être mieux observée sur les cartographies
de perfusion f et fD*.
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4.4.5 Discussion-Conclusion

Les résultats obtenus dans cette étude préliminaire portent sur cinq patients hospitalisés en ur-
gence pour suspicion d’AVC. Ces résultats sont conformes avec ce qui est attendu dans le cas d’un
diagnostic AVC ischémique en phase aigüe où le coefficient de diffusion apparent (ADC) est réduit, de
même que la perfusion dans la zone ischémiée. La détermination du paramètre D* reste un challenge
et une amélioration du rapport signal-sur-bruit s’avère indispensable pour une utilisation à des fins
cliniques de ce paramètre et du produit fD* qui en est dérivé.
Bien que l’ensemble de ces résultats préliminaires soit encourageant, il s’avèrera donc nécessaire
comme l’indiquait la conclusion de la deuxième étude avec le challenge d’hyperventilation de réali-
ser une étude basée sur les cartographies pixel-par-pixel. Le passage à l’IRM 3T, majoritairement
répandu pour les applications cérébrales semble être l’aternative la plus optimale qui, couplée à une
optimisation conjointe d’un jeu de valeurs de b surabondantes et d’un nombre d’accumulations du
signal adéquat permettra à court et moyen terme une application clinique fiable de la méthode DKI-
IVIM. Enfin, la possibilité de déterminer la discordance (ou "mismatch") diffusion-perfusion avec la
seule séquence de diffusion et son exploitation avec le modèle DKI-IVIM semble se profiler à l’issue
de ces investigations préliminaires comme illustré sur la figure 4.20 (patient no.1).

Figure 4.20 – Comparaison du "mismatch" ou discordance diffusion-perfusion évaluée de façon conventionnelle
avec les deux séquences disctinctes de diffusion et de perfusion ASL avec la discordance diffusion-perfusion
évaluée avec la seule séquence de diffusion optimisée IVIM et l’analyse DKI-IVIM.

Une zone d’hypoperfusion (hyposignal) identifiée sur la cartographie de la fraction de perfusion
(plus robuste que la cartographie fD*) plus étendue que celle de la nécrose visible sur la cartographie
du coefficient de diffusion D (hyposignal) peut être mise en évidence. Le principe d’utilisation de la
seule séquence de diffusion avec le modèle illustré sur ce patient permet de mettre en évidence une
zone de mismatch diffusion-perfusion en ≃ 4 minutes avec le protocole IVIM en comparaison des deux
séquences usuelles de diffusion b0-b1000 (≃ 2 minutes) pour l’évaluation de la restriction d’ADC et
la séquence de perfusion sans injection ASL (≃ 4 minutes 30) pour l’évaluation de l’hypoperfusion
sur la cartographie de CBF. Le modèle DKI-IVIM fournit en plus une cartographie du facteur de
Kurtosis caractérisant l’hétérogénéité des tissus (figure 4.21) par rapport au modèle conventionnel bi-
exponentiel ([145], [1]). Cette cartographie présente la lésion en une zone d’hypersignal généralement
miroir de la zone de restriction de diffusion en hyposignal.
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Figure 4.21 – Ensemble de toutes les cartographies paramétriques obtenues avec l’analyse DKI-IVIM (patient
no.1).

La preuve de concept issue de ces résultats préliminaires devra être complétée avec un protocole
IVIM davantage optimisé pour une exploration des cartographies en vue de l’utilisation de la seule
séquence de diffusion pour le diagnostic et la décision de prise en charge de l’AVC ischémique.
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L’AVCi est une pathologie qui constitue un véritable enjeu de santé publique car elle est asso-
ciée à des taux de mortalité et d’handicap élevés. Son diagnostic est réalisé en urgence, la modalité
d’IRM étant recommandée depuis quelques années en première intention. L’IRM permet le diagnos-
tic qui guide la prise en charge thérapeutique de l’AVCi. La thrombolyse, traitement neurologique
endovasculaire, représentait jusqu’à ces denières années, le seul traitement dont l’efficacité ait été
prouvée pour la désobstruction de l’occlusion artérielle responsable de l’accident. Plus récemment,
l’arrivée d’un autre type de traitement, la thrombectomie mécanique, avec des systèmes de plus en
plus performants et des radiologues praticiens formés au geste interventionnel dans des unités dédiées
va modifier progressivement l’approche de la prise en charge thérapeutique de l’AVCi en phase aigüe.
Son diagnostic en IRM est basé sur une analyse multimodale qui s’appuie sur un ensemble de sé-
quences d’imagerie (diffusion, FLAIR, T2*, TOF) qui visent à apporter des réponses concernant
l’atteinte parenchymateuse, la présence ou non d’un saignement ou d’une occlusion artérielle confir-
mant ou non l’ischémie. La réalisation d’une séquence de perfusion n’est pas systématique dans le
protocole standardisé de l’AVC en urgence, cette dernière a été initialemement employée surtout
pour caractériser d’éventuelles anomalies de perfusion liée à l’occlusion artérielle. Néanmoins, au
fil des années, un nombre croissant d’études a mis en évidence l’intérêt de cette séquence pour la
sélection des patients candidats à une thrombolyse en exploitant l’existence d’une discordance (ou
"mismatch") entre les données de la diffusion et de la perfusion. La présence de cette inadéquation
diffusion-perfusion lors du diagnostic est associée à un meilleur pronostic de survie du patient après
traitement.
Ces observations convergent vers le bénéfice de l’inclusion de la séquence de perfusion au protocole
standard en urgence pour diagnostiquer les anomalies de perfusion cérébrale et même la localisation
de l’occlusion artérielle avec une amélioration de la décision thérapeutique.
Il faut toutefois veiller à ce que cette exploration soit la plus précise mais aussi la plus rapide possible
dans l’intérêt du patient.
Ainsi, la diffusion et la perfusion sont des biomarqueurs physiopathologiques de l’état du cerveau. La
diffusion est une méthode robuste et incontournable dans le diagnostic précoce de l’AVCi avec l’IRM.
Elle permet de visualiser l’étendue de la lésion ischémique. La quantification de la perfusion avec les
deux méthodes généralement implémentées en routine clinique telles l’approche basée sur l’injec-
tion d’un produit de contraste, souvent à base de chélates de gadolinium (Dynamic Susceptibility
Contrast, DSC) ou la méthode par marquage de spins (Arterial Spin Labeling, ASL) s’accompagne de
problématiques propres à chacune de ses techniques, comme présenté dans le chapitre 2. La méthode
IVIM (IntraVoxel Incoherent Motion) introduite au chapitre 3 permet de surmonter les principales
limitations des deux techniques concurrentes d’évaluation de la perfusion cérébrale, avec la possibilité
d’estimer de façon simultanée la diffusion des molécules d’eau dans les tissus et la microperfusion.
Cette méthode représente une véritable opportunité à exploiter pour l’estimation de la discordance
diffusion-perfusion en une unique séquence, ce qui constituerait un gain de temps précieux dans le
diagnostic puis la prise en charge thérapeutique qui en découle.
L’objectif de cette thèse répond à cette problématique clinique avec le développement d’une approche
quantitative simultanée de la diffusion et de la perfusion avec la méthode IVIM appliquée au diag-
nostic de l’AVCi. Elle s’est appuyée sur la rédaction d’une protocole de recherche clinique, l’étude
CISIVIM (Cerebral Ischemic Stroke IVIM). Le protocole de recherche clinique a été soumis et validé
par un comité éthique de protection des personnes (CPP) afin de pouvoir réaliser de façon règlemen-
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taire les différents examens liés à cette recherche.
Ce protocole pose un problème clinique que nous avons abordé en amont par le développement mé-
thodologique d’une séquence IVIM en vue son application clinique à l’AVCi.
Dans la méthode IVIM conventionnelle, le signal de diffusion est sensibilisé à la perfusion par l’in-
termédiaire des valeurs de b, facteurs de pondération du signal en diffusion.
Ce travail de thèse a porté dans un premier temps sur l’optimisation de la séquence de diffusion en
terme de robustesse de la quantification des paramètres de diffusion et de perfusion cérébrale et en
terme de durée d’examen. Cette optimisation passe par la sélection judicieuse d’un jeu optimal de
facteurs de pondération et des paramètres géométriques la séquence de diffusion.
Une fois la séquence optimisée, la suite des travaux a consisté en la mise au point et l’application
d’un protocole robuste d’acquisition et de traitement de données cliniques pour une validation de
la méthode en particulier pour l’exploration d’une hypoperfusion comme rencontrée dans le cas de
l’AVCi en phase aigüe.
Le chapitre 3 présente les résultats de l’optimisation de la séquence IVIM pour une acquisition de
coupes axiales du cerveau. Cette séquence IVIM optimisée a été ensuite utilisée dans le cadre d’une
étude méthodologique menée sur volontaires sains pour sa validation en routine clinique. L’étude
s’est appuyée sur un challenge d’hyperventilation chez le sujet sain, connu pour induire une hypoper-
fusion. Le protocole élaboré a permis de mimer de façon non invasive les conditions d’hypoperfusion
rencontrées dans l’AVCi aigü. Les résultats issus de la quantification de la perfusion avec la méthode
IVIM ont été comparés à ceux issus de la séquence ASL implémentée en routine clinique. La dimi-
nution des paramètres de perfusion estimés avec l’IVIM a été trouvée en accord avec celle observée
avec l’ASL ce qui a permis de valider la méthode développée.
Par ailleurs, des modèles plus complexes et plus précis d’évaluation de la diffusion, tenant compte de
l’écart à son comportement gaussien, tel le modèle de Kurtosis (Diffusional Kurtosis Imaging, DKI)
permettent une meilleure caractérisation de la diffusion. Son incorporation au modèle conventionnel
IVIM, le modèle DKI-IVIM, permettrait par conséquent une meilleure estimation simultanée de la
perfusion et de la diffusion. De plus ce modèle permet l’estimation d’un paramètre supplémentaire,
le facteur de Kurtosis (K) qui reflète l’hétérogénéité des tissus à l’échelle cellulaire. La donnée de ce
paramètre quantitatif supplémentaire serait d’un grand intérêt dans la pathologie de l’AVCi avec une
meilleure caratérisation de la nécrose tissulaire.
Un nouveau travail méthodologique d’optimisation de la séquence de diffusion pour l’application du
modèle DKI-IVIM à l’analyse du signal de diffusion a été conduit. La séquence ainsi optimisée a été
utilisée dans une deuxième étude sur volontaires sains avec le même challenge d’hyperventilation.
Les résultats obtenus sont reportés dans le chapitre 4. Ces résultats encourageants sur volontaires
sains ont permis de mettre en évidence la possibilité d’évaluer de façon simultanée la diffusion et de
détecter une hypoperfusion, avec en plus l’estimation du facteur de Kurtosis K. Cette étude conclut
sur le potentiel de la méthode DKI-IVIM pour estimer la discordance diffusion-perfusion.

Les cinq premières inclusions dans le protocole clinique de l’étude CISIVIM ont fait l’objet d’une
étude préliminaire de l’application clinique de la méthode DKI-IVIM au diagnostic de l’AVCi en
phase aigüe.
Les résultats préliminaires des examens de ces cinq patients admis aux urgences pour suspicion d’AVC
et inclus dans l’étude permettent de conclure sur la possibilité d’estimer la discordance diffusion-
perfusion avec le modèle DKI-IVIM avec la caractérisation simultanée de l’atteinte parenchymateuse
et de l’hypoperfusion en phase aigüe de l’AVCi. Toutefois, les cartographies obtenues avec la séquence
acquise à 1,5 T sont à améliorer pour envisager à court terme une application clinique à des fins diag-
nostiques.
Néanmoins, en définitive, ces résultats préliminaires en clinique, obtenus à l’issue de ces travaux de
thèse sont encourageants et seront poursuivis à 3T. En effet, le service de radiologie du CHU s’est
doté d’une IRM 3T à la fin de ces travaux, ce qui permet d’envisager à moyen terme la transposition
du protocole à 3T, l’amendement déposé au protocole CISIVIM ayant été accepté. Cette poursuite
se fera avec un rapport signal-sur-bruit accru qui permettra par conséquent une amélioration de la
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quantification de la diffusion et de la perfusion avec une meileure caractérisation de la diffusion par le
biais de l’estimation du facteur de Kurtosis pour l’AVCi. L’ensemble de ces travaux a été encouragé
par un prix décerné par Olea Medical avec une perspective de développement industriel.
En conclusion, une amélioration de la prise en charge des AVC ischémique en phase aigüe, sur des
critères d’efficacité de l’estimation simultanée de la diffusion et de la perfusion (gain en temps et
quantification plus robuste) par rapport au protocole standard AVC peut être espérée à l’issue de
l’analyse de l’ensemble des données à la fin des inclusions de l’étude clinique.
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decrease in the parameter fD* was observed for the same 

regions of interest. In frontal-GM and posterior-GM, the 

reduction in f and fD* did not reach statistical signifi-

cance, either with DKI–IVIM or the bi-exponential IVIM 

model.

Conclusion When compared to the bi-exponential IVIM 

model, the DKI–IVIM model displays a higher sensitivity 

to detect changes in perfusion induced by the hyperventila-

tion condition.

Keywords Diffusion magnetic resonance imaging · 

Perfusion · Hyperventilation · Intravoxel incoherent 

motion · Kurtosis

Introduction

The intravoxel incoherent motion (IVIM) is a magnetic res-

onance imaging (MRI) method that enables the simultane-

ous assessment of diffusion and perfusion [1]. In this model 

[2], the total signal decay obtained by diffusion-weighted 

imaging (DWI) incorporates a vascular compartment in 

addition to the pure diffusive compartment (characterized 

by the diffusion coefficient D). The vascular component 

arises from the molecules of water in the blood capillaries 

that mimic a pseudo-diffusion process characterized by the 

pseudo-diffusion coefficient D*. The perfusion fraction f is 

another IVIM-derived parameter that represents the capil-

lary vascular volume fraction.

The IVIM method has been applied to several body 

organs [3–5]; a number of studies on the human brain have 

also emerged in the last few years. A linear relationship 

between the perfusion fraction f and the cerebral blood vol-

ume (CBV) has been reported [6–8], in particular in gray 

matter [9].

Abstract 

Objectives The objectives were to investigate the diffu-

sional kurtosis imaging (DKI) incorporation into the intra-

voxel incoherent motion (IVIM) model for measurements 

of cerebral hypoperfusion in healthy subjects.

Materials and methods Eight healthy subjects underwent a 

hyperventilation challenge with a 4-min diffusion weighted 

imaging protocol, using 8 b values chosen with the Cramer-

Rao Lower Bound optimization approach. Four regions of 

interest in gray matter (GM) were analyzed with the DKI–

IVIM model and the bi-exponential IVIM model, for nor-

moventilation and hyperventilation conditions.

Results A significant reduction in the perfusion frac-

tion (f) and in the product fD* of the perfusion fraction 

with the pseudodiffusion coefficient (D*) was found with 

the DKI–IVIM model, during the hyperventilation chal-

lenge. In the cerebellum GM, the percentage changes 

were f: −43.7 ± 40.1, p = 0.011 and fD*: −50.6 ± 32.1, 

p = 0.011; in thalamus GM, f: −47.7 ± 34.7, p = 0.012 

and fD*: −47.2 ± 48.7, p = 0.040. In comparison, 

using the bi-exponential IVIM model, only a significant 
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In the standard IVIM model, here referred to as the 

“bi-exponential IVIM”, the signal decay at different val-

ues of diffusion weighting (b values) can be described 

with a bi-exponential function. The bi-exponential IVIM 

model describes the pure diffusive contribution to the 

total signal decay with a mono-exponential function. 

However, acquisitions at higher b values (b > 1000 s/

mm2) reveals a deviation from a mono-exponential curve 

[10]. Accordingly, such non-Gaussian effects, when the 

diffusion is restricted/hindered, have been investigated 

with more sophisticated diffusion models, namely, the 

bi-exponential diffusion model [11, 12], the continuous 

diffusion compartments [13] or the diffusional kurtosis 

imaging (DKI) [14]. DKI is based on a mathematical 

approach that uses a polynomial model with a dimen-

sionless factor called the kurtosis (K). This coefficient 

is a measure of the deviation from Gaussian behavior, 

and it is often associated with tissue heterogeneity and/

or irregularities [15]. The DKI model has been shown to 

be robust for parameter quantification, and its applica-

tion has been successfully investigated in previous diffu-

sion studies [16–18]. The incorporation of DKI into the 

IVIM model (DKI–IVIM model) is of great interest for 

both perfusion and diffusion characterization. In recent 

studies, the DKI–IVIM model has been applied to clini-

cal investigations of neck nodal metastases and brain 

tumours [19, 20]; furthermore, in healthy volunteers, 

De Luca et al. [21] performed a detailed analysis of the 

changes of the DKI–IVIM parameters with perfusion, in 

calf muscle.

In the current study, we sought to investigate whether 

non-Gaussian diffusion behavior could be identified and 

quantified by the DKI–IVIM analysis in the specific con-

text of a hyperventilation challenge for perfusion meas-

urements in brain. Specifically, the hyperventilation 

challenge [22–24] is well known to induce a decrease of 

cerebral blood volume and blood flow (CBV and CBF, 

respectively). In a previous study [25], the effects of a 

similar challenge (which used inhaled gases) on the per-

fusion fraction f and on the product fD* were investigated 

with the bi-exponential IVIM model. Thus, in the cur-

rent study we compared the DKI–IVIM model with the 

bi-exponential IVIM model in order to identify the most 

suitable method for detecting perfusion changes, as those 

that might occur in pathologies such as ischemic stroke. 

The IVIM-relevant sequence parameters (i.e., the b val-

ues) were optimized using a Cramer-Rao Lower Bound 

(CRLB) analysis [26], in order to obtain a scan time com-

patible with clinical examination procedures.

Thus, the overall aim of this study was to assess the abil-

ity of the DKI–IVIM model to detect changes in cerebral 

perfusion in comparison with the standard bi-exponential 

IVIM model, in a scan time suitable for clinical applications.

Materials and methods

MR imaging

This study was approved by the local institutional review 

board. Eight healthy volunteers (three women, five men; 

age  29 ± 4  years) were recruited. MR imaging was 

performed on a 1.5-T clinical system (Optima MR 450, 

GE Healthcare, Waukesha, WI, USA) equipped with an 

eight-channel head coil. Since no specific IVIM protocol 

for the quantification of cerebral perfusion was provided 

by the vendor, we designed an optimized IVIM protocol 

using the vendor-supplied DWI sequence. DWI images 

were acquired using a single-shot spin-echo echo-planar 

imaging sequence with the diffusion-weighted gradients 

(δ/∆ = 36/47 ms) along three orthogonal directions and 

with the following parameters: ASSET factor = 2, repeti-

tion time/echo time (TR/TE) = 3000/75 ms, field of view 

(FOV) = 250 × 250 mm2, matrix size = 128 × 128, 

in-plane resolution = 1.95 × 1.95 mm2, and 27 

slices with a slice thickness of 4 mm without gap, 

bandwidth = 3906 Hz.

A CRLB analysis was performed to determine 

the optimal set of b values required to extract, with 

the best precision: (1) f, D* and D for the bi-expo-

nential IVIM model and (2) f, D*, D and K for the 

DKI–IVIM model. We introduced for each model a 

figure of merit that takes into account the standard 

deviation of each parameter. The figures of merit were 

written as: ΓBi-exponential IVIM =
σf

f
+

σD∗

D∗ +
σD

D
, and 

ΓDKI−IVIM =
σf

f
+

σD∗

D∗ +
σD

D
+

σK

K
, for the bi-exponential 

IVIM model and the DKI–IVIM model, respectively; 

σf , σD∗ , σD, σK , are the CRLB computed values, while f, 

D*, D and K represent the target values of these param-

eters. The minimization procedure of the figure of merit 

was performed numerically using Mathematica (Wolfram 

Research Champaign, IL, USA). The target values were 

chosen in accordance with the literature [27].

Although a minimum of four b values and five b val-

ues was required for the bi-exponential IVIM model and 

the DKI–IVIM model, respectively, this minimum was 

increased to eight b values to improve precision, while 

keeping the scan time suitable for clinical applications. 

Finally, the optimum b values set obtained through 

this procedure was: 0, 60, 80, 300, 400, 900, 1000 and 

1500 s/mm2. The maximum b value was chosen to ensure 

adequate SNR for quantification in both grey and white 

matter [20]. The total acquisition time of the IVIM MR 

sequence was 4 min. Furthermore, for segmentation pur-

poses T1-weighted anatomical images were acquired with 

a 3-D gradient echo acquisition (TR /TE  = 10.8/ 4.4 ms, 

inversion time  =  500 ms).
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Hyperventilation challenge

The first IVIM measurement was performed while the sub-

ject breathed normally (normoventilation condition, NV). 

Then, the hypocapnia condition was achieved through 

hyperventilation, with the aid of metronome beeps played 

over the headphones to pace the subject’s breathing twice 

as fast as in NV condition [28]. During this hyperventila-

tion challenge, the  CO2 respiratory levels and the ventila-

tion rate were continuously monitored using a nasal can-

nula; a gas sampler/analyzer displayed the end-tidal partial 

pressure of  CO2  (PETCO2) in mmHg and the ventilation rate 

in breaths per minute. Once the subject was in a stationary 

condition (hyperventilation condition, HV), a second IVIM 

measurement was performed. The  PETCO2 and ventilation 

rate were measured each minute during the IVIM acqui-

sitions in both NV and HV conditions, to ensure the effi-

ciency of the hyperventilation challenge. Values of  PETCO2 

were used as an indirect measure of the arterial partial pres-

sure of  CO2  (PaCO2).

Image processing

MR images were transferred to an independent work-

station for post-processing. For each subject, the 

T1-weighted anatomical images were voxel-wise seg-

mented into gray matter (GM), white matter (WM), and 

cerebrospinal fluid (CSF) probability maps using the 

FAST (FMRIB’s Automated Segmentation Tool) tool in 

FSL (FMRIB Software Library, Oxford, UK). A gray 

matter mask was created at a threshold of 0.9 to mitigate 

partial volume effect with WM and CSF. The diffusion-

weighted images in NV conditions and the gray matter 

mask were first co-registered together. Four regions of 

interest (ROIs) were drawn in the cerebellum GM, the 

thalamus GM, the frontal GM and the posterior GM. 

Then, the same co-registration procedure was applied to 

diffusion-weighted images in HV condition, and the four 

ROIs were copied to these images for subsequent com-

parison and analysis.

The IVIM analysis was subsequently performed with 

in-house MATLAB scripts (MATLAB 2016a, MathWorks, 

Natick, MA, USA) based on the nonlinear least-square fit-

ting method with the Trust-Region algorithm.

The bi-exponential function in the conventional IVIM 

model is given by the expression:

where S(b) and S0 are the signal obtained with and without 

(b = 0 s/mm2) diffusion encoding, respectively. The DKI–

IVIM model is described by the equation:

(1)
S(b)

S0

= fe−bD∗

+ (1 − f )e−bD
,

where K is the kurtosis factor that quantifies the deviation 

from the Gaussian behavior. K = 0 corresponds to the case 

of Gaussian diffusion.

The direct fitting method that estimates all IVIM param-

eters simultaneously has been shown to provide limited 

reliability and precision due to a limited number of sam-

ples, noise and non-linearity as reported in other IVIM 

studies [4, 29]. For this reason, a “segmented” technique 

considering the diffusion signal at high and low b values 

separately was used to analyze the IVIM data [30, 31]. The 

segmented algorithm consisted of three steps. First, since 

D* is significantly greater than D, the effect of D* on the 

signal can be considered negligible when b values are large 

enough (typically, for b values greater than 300 s/mm2). 

Thus D and K were obtained by fitting the signal (b values 

>300 s/mm2) to the function:

for the bi-exponential IVIM model, and to the function:

for the DKI–IVIM model.

In both cases, Sint

S0
, is the intercept of the normalized dif-

fusion-related signal (b > 300 s/mm2) with the y-axis (in 

other terms, the normalized value of the signal at b = 0 s/

mm2 if no pseudo-diffusion component was present). In 

the second step, for both models the perfusion fraction was 

computed as: f = 1 −

Sint

S0
. Finally, the Trust-Region algo-

rithm was used to determine the value of the pseudo diffu-

sion coefficient D* based on Eq. (1) for the bi-exponential 

IVIM model and Eq. (2) for the DKI–IVIM model, using 

all data points and the values determined for D (D and K, 

for DKI–IVIM model) and f. The parameter fD*, which has 

been associated with the blood-flow [8], was obtained by 

scalar multiplication.

For non-physiologically acceptable values of f (close to 

1), that may reflects undetectable perfusion (vascular com-

ponent vanishing), the perfusion fraction was set to zero 

while D* was not defined.

Data analysis and statistical analysis

In order to compare the curve fitting results obtained with 

the bi-exponential IVIM and DKI–IVIM models, the 

Akaike information criterion (AIC) was used [32]:

(2)
S(b)

S0

= fe−bD∗

+ (1 − f )e−bD+
b2D2K

6 ,

(3)
S(b > 300)

S0

=

Sint

S0

e
−bD

,

(4)
S(b > 300)

S0

=
Sint

S0

e
−bD+

b
2

D
2

K

6 ,

(5)AIC = N ln(SS) + 2k,
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where N is the sample size (number of points), SS is the 

sum of squared deviations and k the number of esti-

mated parameters. The formula of the AIC value shows 

that the Akaike information criterion takes into account 

the goodness of the fit as well as the complexity of the 

model. The model with the lower AIC value is the pre-

ferred model. Therefore, for a given fit, the AIC differ-

ence between the two models was computed as follows: 

!AIC = AIC(Biexponential) − AIC(DKI); given the 

above definition, a positive !AIC value indicates that the 

DKI–IVIM model is preferred over the bi-exponential 

IVIM; whereas a negative !AIC value indicates that the bi-

exponential IVIM model is preferred over the DKI–IVIM 

model.

A paired Student t test was performed to determine the 

statistical differences between NV and HV conditions for 

all the estimated IVIM parameters with both IVIM models. 

A significant level of 0.05 was adopted.

Results

The efficiency of the hyperventilation challenge was vali-

dated by a significant decrease of the end-tidal partial pres-

sure of  CO2  (PETCO2), from the normoventilation to the 

hyperventilation condition (p < 0.0001). Figure 1 shows the 

 PETCO2 levels during the IVIM protocol in both conditions. 

It is also noteworthy that the  PETCO2 levels remained stable 

during both IVIM measurements.

Figure 2 shows an example of axial IVIM images 

(b = 80 s/mm2) in one volunteer (subject no. 5 in 

Tables 3, 4: male, 35-years-old) with the ROIs in the cer-

ebellum GM, thalamus GM, posterior and frontal GM. In 

Fig. 3, the plot of the signal intensity as a function of the 

b values from the same volunteer, for the thalamus GM 

ROI under normoventilation (NV) and hyperventilation 

(HV), is presented. The bi-exponential IVIM (Fig. 3a) 

and DKI–IVIM (Fig. 3b) curve fit is represented by the 

solid lines, for each ventilatory condition. The effect of 

the hyperventilation challenge on the perfusion can be 

revealed by visual inspection. Indeed, while the slope 

between b = 300 s/mm2 and b = 1500 s/mm2, which is 

proportional to the diffusion coefficient D, did not dif-

fer between NV and HV conditions, the slope between 

b = 0 s/mm2 and b = 300 s/mm2, which is proportional 

to the blood-flow related IVIM parameter fD*, decreased 

under the HV condition with both IVIM models. Moreo-

ver, the y-intercept of the line fitted between b = 300 s/

mm2 and b = 1500 s/mm2 was higher for the HV con-

dition; this means that the perfusion fraction f in the 

HV condition was smaller than in the NV condition, as 

expected during a hyperventilation challenge, where the 

cerebral blood volume and flow are reduced. This obser-

vation was common to the two IVIM models investigated. 

On the other hand, when looking closer at the curve fit 

of the signal between b = 300 s/mm2 and b = 1500 s/

mm2, in Fig. 3c, d a slight tendency to a better fit with 

the DKI–IVIM model for high b values, at least in NV 

Fig. 1  PETCO2 time evolution at rest and during the hyperventila-

tion challenge. Normalized  PETCO2 time course (in minutes) aver-

aged over all subjects each minute during IVIM acquisition. For nor-

moventilation (NV) conditions,  PETCO2 data were normalized to the 

initial values; for hyperventilation (HV) conditions,  PETCO2 values 

were normalized to the NV values at the same time point. These time 

courses show, first, that the  PETCO2 is approximately constant over 

the sequence duration and second, that there is a significant decrease 

of  PETCO2 during the hyperventilation challenge

Fig. 2  ROI delineation. Example of ROI delineation on one single slice of diffusion-weighted images (b = 80 s/mm2) in the same subject. The 

free-hand ROI in cerebellum (a), thalamus (b), posterior and frontal (c) GM is depicted in black
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condition, could be noted. These findings were further 

supported by the analysis based on Aïkake Information 

Criterion, which showed that the DKI–IVIM model was 

the more appropriate model to fit the data for both ven-

tilatory conditions. As a matter of fact, the value !AIC 

(averaged over all ROIs, in both ventilatory conditions 

and for all volunteers) was significantly greater than zero 

(p < 0.0001).

The changes in the IVIM parameters induced by the 

hyperventilation were estimated using the two models. The 

statistics of the changes in the perfusion parameters f and 

fD*, averaged over all volunteers in the four ROIs, is sum-

marized in Table 1. Table 2 summarizes the changes in the 

diffusion parameters D and K. We observed a reduction of 

f and fD* when the volunteers hyperventilated, with both 

the bi-exponential IVIM and the DKI–IVIM model, in the 

cerebellum and thalamus GM ROIs. Concerning the per-

fusion fraction f, the differences were most statistically 

significant with a −43.7% change in the cerebellum GM 

(p = 0.011) and a −47.7% change in the thalamus GM 

(p = 0.012), with the DKI–IVIM model, as also shown in 

Fig. 4. The blood-flow related IVIM parameter fD* signifi-

cantly decreased in the cerebellum GM and thalamus GM 

ROIs, as assessed by the bi-exponential IVIM analysis. The 

DKI–IVIM model led to the same conclusion but displayed 

a higher sensitivity, in comparison to the bi-exponential 

IVIM model, to detect changes in fD* for those two ROIs. 

On the other hand, in frontal and posterior GM, the reduc-

tion in f and fD* did not reach statistical significance, either 

with DKI–IVIM or the bi-exponential IVIM model. An 

abnormal increase in fD* was observed with the bi-expo-

nential IVIM model in posterior GM.  

No significant changes in the diffusion parameters D and 

K (DKI–IVIM model) and D (bi-exponential IVIM) were 

observed during the hyperventilation challenge, with the 

exception of the frontal GM that exhibited a slight signifi-

cant increase.

Table 3 shows the changes in f and fD* for each vol-

unteer in the cerebellum ROI, chosen here as an exam-

ple. A decrease of the perfusion parameters f and fD* was 

observed with the DKI–IVIM model in all volunteers, 

with the exception of volunteer no. 4. The bi-exponential 

Fig. 3  Example of IVIM 

analysis on the thalamus ROI. a 

An example of the IVIM signal 

decay in thalamus GM and the 

curve fitting with the bi-expo-

nential IVIM (Biexp-IVIM) 

model, under normoventilation 

(NV) and hyperventilation (HV) 

conditions. The slope between 

b = 0 s/mm2 and b = 300 s/

mm2, which represents an esti-

mate of the blood flow related 

IVIM fD* parameter, decreased 

during the hyperventilation 

condition. b The same IVIM 

signal decay in thalamus GM 

as in a, with DKI–IVIM curve 

fitting. c Zoom-in of a, for b 

values between b = 300 s/mm2 

and b = 1500 s/mm2, plotted 

on logarithmic scale. d Zoom-

in of b, for b values between 

b = 300 s/mm2 and b = 1500 s/

mm2, plotted on logarithmic 

scale. The DKI–IVIM model 

appears to provide a better fit 

to the data, at least in the NV 

condition, when compared to 

the Biexp-IVIM model (c)
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IVIM model yielded a decrease of f and fD* in all vol-

unteers but nos. 1, 4 and 5. Furthermore, the decrease 

observed in f and fD* with the bi-exponential IVIM 

model was substantially smaller than that observed with 

the DKI–IVIM model. In Table 4, the changes in D and 

K, induced by the hyperventilation challenge, are shown 

for each volunteer in the cerebellum ROI. The changes in 

D and K were much smaller than the changes observed in 

f and fD*, with the majority of the changes (in D and K) 

being less than 10%.

Table 1  Summary of the 

statistics of the perfusion 

parameters f and fD* (×10−2 

 mm2/s) obtained with the 

bi-exponential IVIM and DKI–

IVIM models

Baseline [in normoventilation (NV) condition] values and normalized percent changes averaged over 

all the volunteers during the hyperventilation challenge are reported. The results are expressed as 

mean ± standard deviation

Asterisks indicate any significant changes during the hyperventilation challenge (p < 0.05)

Model f_NV ∆(f)/f (%) fD*_NV ∆(fD*)/fD* (%)

Cerebellum GM Biexp-IVIM 0.11 ± 0.04 −5.8 ± 25.1 0.07 ± 0.04 −18.8 ± 30.1*

(p = 0.18) (p = 0.034)

DKI–IVIM 0.06 ± 0.03 −43.7 ± 40.1* 0.05 ± 0.03 −50.6 ± 32.1*

(p = 0.011) (p = 0.011)

Thalamus GM Biexp-IVIM 0.11 ± 0.03 −11.7 ± 16.9 0.10 ± 0.04 −21.1 ± 20.0*

(p = 0.086) (p = 0.021)

DKI–IVIM 0.06 ± 0.02 −47.7 ± 34.7* 0.10 ± 0.06 −47.2 ± 48.7*

(p = 0.012) (p = 0.040)

Posterior GM Biexp-IVIM 0.11 ± 0.04 −13.0 ± 27.1 0.07 ± 0.03 22.8 ± 22.8*

(p = 0.21) (p = 0.035)

DKI–IVIM 0.05 ± 0.03 −30.4 ± 65.5 0.04 ± 0.02 −43.05 ± 54.5

(p = 0.72) (p = 0.14)

Frontal GM Biexp-IVIM 0.10 ± 0.02 1.64 ± 31.8 0.08 ± 0.02 5.7 ± 50.6

(p = 0.95) (p = 0.89)

DKI–IVIM 0.06 ± 0.03 −34.2 ± 43.6 0.07 ± 0.03 −22.3 ± 69.3

(p = 0.095) (p = 0.73)

Table 2  Summary of the 

statistics of the diffusion 

parameters D (×10−3  mm2/s) 

and K obtained with the 

bi-exponential IVIM and DKI–

IVIM models

Baseline [in normoventilation (NV) condition] values and normalized percent changes averaged over 

all the volunteers during the hyperventilation challenge are reported. The results are expressed as 

mean ± standard deviation

Asterisks indicate any significant changes during the hyperventilation challenge (p < 0.05)

Model D_NV ∆(D)/D (%) K_NV ∆(K)/K (%)

Cerebellum GM Biexp-IVIM 0.56 ± 0.05 −0.19 ± 4.74 – –

(p = 0.89)

DKI–IVIM 0.87 ± 0.07 2.9 ± 9.2 0.74 ± 0.16 9.0 ± 28

(p = 0.36) (p = 0.07)

Thalamus GM Biexp-IVIM 0.72 ± 0.03 −0.15 ± 5.8 – –

(p = 0.88)

DKI–IVIM 0.91 ± 0.07 3.2 ± 16 0.62 ± 0.14 −3.8 ± 55

(p = 0.50) (p = 0.53)

Posterior GM Biexp-IVIM 0.74 ± 0.07 −1.6 ± 6.4 – –

(p = 0.42)

DKI–IVIM 0.92 ± 0.12 −0.35 ± 11 0.78 ± 0.19 0.69 ± 19

(p = 0.78) (p = 0.65)

Frontal GM Biexp-IVIM 0.81 ± 0.04 6.3 ± 6.0* – –

(p = 0.02)

DKI–IVIM 0.93 ± 0.05 11.3 ± 8.6* 0.50 ± 0.13 16.5 ± 21.2*

(p = 0.01) (p = 0.03)
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Discussion

In the current study, IVIM diffusion decays were acquired 

in eight healthy volunteers in normo- and hyper-ventila-

tion conditions; this latter condition is known to induce 

cerebral hypoperfusion, thus mimicking a physiological 

event that might occur in a number of pathologies. Two 

models were investigated to analyze the IVIM diffusion 

decays: the “standard” bi-exponential IVIM model and 

the DKI–IVIM model. The DKI–IVIM model appeared 

to be the better model, based on the Aïkake Information 

Criterion and on the higher sensitivity to detect the 

changes in perfusion induced by the hyperventilation 

condition.

A significant reduction in both f and fD* was found with 

the DKI–IVIM model during the hyperventilation chal-

lenge in the cerebellum and thalamus GM ROIs. A trend 

toward reduction of f and fD* for the frontal and posterior 

GM ROIs was also observed.

In comparison, using the bi-exponential IVIM model, 

only a significant decrease in fD* was observed in the 

cerebellum and thalamus GM ROIs. In posterior GM, 

the abnormal increase in fD* could be due to partial vol-

ume confounding effects, arising from both white mat-

ter and cerebro-spinal fluid contamination. In general, 

it is noteworthy that the frontal and posterior GM ROIs 

exhibit moderate-to-severe confounding effects of par-

tial volume, despite the segmentation procedure, due to 

their location. Averaged over all volunteers, the perfu-

sion parameters estimated in these ROIs showed a larger 

variance, compared to the cerebellum and the thalamus; 

similar observations were also reported in a previous 

study [25].

The bi-exponential IVIM model allows for the simulta-

neous quantification of the water diffusion and of the per-

fusion in the capillary microcirculation. With respect to 

the water diffusion, this model does not consider the non-

Gaussian behavior related to restricted/hindered diffusion, 

which might play an important role at higher b values. The 

DKI model is one of the alternate models that addresses this 

non-Gaussian behavior of water diffusion [14]; it has been 

widely explored this last decade providing encouraging 

results for improved tissue characterization [16–18]. How-

ever, the DKI method implementation and its extension to 

IVIM requires inevitably longer scan times to acquire data 

at higher b values and with enough SNR; furthermore, in 

Fig. 4  Normalized percent changes during the hyperventilation chal-

lenge. Normalized percent changes for the perfusion and diffusion 

IVIM parameters averaged over all volunteers during the hyperventi-

lation challenge. For each model, a paired Student t test (level of sig-

nificance p < 0.05) was performed

Table 3  Individual normalized percent changes of the IVIM perfu-

sion parameters f and fD* obtained with the bi-exponential IVIM and 

DKI–IVIM models in the cerebellum gray matter ROI, from the eight 

healthy volunteers during the hyperventilation challenge

Volunteer no. Model ∆f/f (%) ∆fD*/fD* (%)

1 Biexp-IVIM 45.8 40.4

DKI–IVIM −90.3 −99.9

2 Biexp-IVIM −21.4 −39.0

DKI–IVIM −37.3 −54.8

3 Biexp-IVIM −37.9 −45.2

DKI–IVIM −66.7 −73.2

4 Biexp-IVIM 9.1 14.4

DKI–IVIM 37.5 10.7

5 Biexp-IVIM 0.0 −39.4

DKI–IVIM −36.1 −65.0

6 Biexp-IVIM −17.6 −27.6

DKI–IVIM −71.8 −36.8

7 Biexp-IVIM −11.1 −27.9

DKI–IVIM −19.2 −43.4

8 Biexp-IVIM −13.4 −26.3

DKI–IVIM −65.1 −42.3
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comparison to the bi-exponential approach, the DKI–IVIM 

model adds another degree of freedom to the nonlinear 

least-squares fitting, that is already SNR demanding. For 

these reasons, probably, widespread clinical applications 

of DKI have been so far limited [15–18, 20]. On the other 

hand, DKI–IVIM has the advantage of providing an esti-

mation of the kurtosis factor (K), which might represent a 

potential complementary biomarker of tissue diffusivity.

The kurtosis factor K could be of interest for clinical 

applications, as preliminary studies report in oncology [19, 

33]. K is a phenomenological index that does not have a 

direct biophysical interpretation but can be correlated 

indirectly to biophysical processes or indexes. It has been 

hypothesized that the kurtosis factor at least might reflect 

the interaction of water molecules with cell membranes and 

intracellular components [34, 35]. The DKI–IVIM incor-

porates the non- Gaussian DKI diffusion model into IVIM 

imaging, and thus it provides a measure of water diffusion, 

perfusion and kurtosis in a given tissue.

The application of DKI–IVIM in clinical settings 

requires short scan times; to this aim, it is crucial to opti-

mize the pulse sequence parameters. In the current study, 

an optimized IVIM protocol was developed using the 

CRLB approach to identify the optimal b values for 

improved precision of the parameters D, f, D* and K. Eight 

b values ranging from 0 to 1500 s/mm2 were used, for a 

total scan time of 4 min. The study protocol included an 

hyperventilation challenge. This challenge is well known 

to induce a reduction in cerebral perfusion associated with 

hypocapnia conditions [22, 28] characterized by simulta-

neous CBV and CBF decrease. The use of this challenge 

allows for mimicking a perfusion impairment similar to 

that which occurs in ischemic stroke, for instance. The end-

tidal partial pressure of  CO2  (PETCO2) was monitored dur-

ing the challenge to corroborate that the physiologic effects 

of hypocapnia was indeed taking place during the IVIM 

acquisitions. On the other hand, no significant correlation 

was found between the perfusion parameters and the dif-

ference of  PETCO2. This could probably be ascribed to the 

small cohort size (n = 8).

In the IVIM model, the parameter f reflects the capillary 

blood volume fraction and the parameter fD* represents an 

index proportional to the capillary blood flow; indeed, a 

correlation between f and CBV measured by dynamic sus-

ceptibility contrast (DSC-MRI) has been reported in brain 

gray matter [9] and gliomas [20]; the fD* has been shown 

to be a sensitive metric to quantify cerebral blood flow [36, 

37]. Furthermore, theoretical relationships between f and 

CBV and between fD* and CBF were proposed [6] but they 

require the knowledge of the capillary geometry, which is 

likely to vary with anatomy and pathologies; overall, these 

theoretical relationships remain still an object of debate [9, 

38]. In the current study, a decrease in both f an fD* (with 

the DKI–IVIM model) was observed during the hyperven-

tilation challenge; thus, the results of our work corroborate 

the idea that IVIM-derived parameters f and fD* are valid 

physiological markers of perfusion; as such, they are of 

interest in investigations of pathologies that affect the sta-

tus of the capillary network.

This study suffers from some limitations. The number 

of subjects was small. Furthermore, the maximum value 

of the b factor was limited to 1500 s/mm2, which may not 

be the optimal value, according to kurtosis non-Gaussian 

theory. Another limitation of the current study is that the 

data analysis was performed on regions of interest rather 

than on a voxel-by-voxel basis. In the supplementary mate-

rials, parametric maps of f and fD* are shown. The quality 

of these maps needs to be improved; to estimate the IVIM 

parameters on a voxel-by-voxel fashion, it will be neces-

sary to increase the number of acquired b values and/or 

the number of averages, at the expense of increasing the 

scan time. Another possible option would be to perform 

the measurements on a 3T MR system, which will ensure 

a higher SNR.
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Annexe C

Protocole de recherche clinique
CISIVIM (Cerebral Ischemic Stroke
IVIM)

Protocole actuel (version 2.1 du 20 Février 2017) avec la validation d’un amendement au protocole
initial pour le passage de l’IRM1,5T à l’IRM 3T dont le service d’imagerie du CHU bénéficie depuis
Janvier 2017.

xv



C
IS

IV
IM

C
od

e 15/B
/14

P
R

O
T

O
C

O
L

E
 D

’E
V

A
L

U
A

T
IO

N
 D

E
S

 S
O

IN
S

C
O

U
R

A
N

T
S

V
ersion

 n
° 2.1 en

 d
ate d

u
 20 F

évrier 2017

ayan
t reçu

 l’avis favorab
le d

u
C

P
P

le 
1

8
/11

/2
0

1
5

N
um

éro E
u

d
raC

T
 : 
2
0
1
5
-
0
0
3
0
9
8
-
1
4

C
ette recherche a obtenu

 le financem
ent : A

ppel à P
rojet L

ocal - C
H

U
 d

e M
artinique

P
rom

oteur    :
C

H
U

 de M
A

R
T

IN
IQ

U
E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
90632 97261 F

ort-de-F
rance C

edex
T

él : 0596 55 23 40 - F
ax 0596 75 84 01

Investigateur principal :
P

r R
égis D

U
V

A
U

F
E

R
R

IE
R

R
adiologie M

usculo-S
quelettique et N

eurologique

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
90632 97261 F

ort-de-F
rance cedex

T
él : 0596 55 21 84 F

ax : 0596 75 16 68
C

ourriel
: regis.duvauferrier@

chu-fortdefrance.fr

P
ersonne qui réalise la recherche   :

A
ude PA

V
IL

L
A

Ingénieur P
hysicienne (D

octorante) 
R

adiologie M
usculo-S

quelettique et N
eurologique

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
90632 97261 F

ort-de-F
rance cedex

M
ail : aude.pavilla@

gm
ail.com

T
él : 0696 34 32 55

C
entre de   M

éthodologie   et   de G
estion   des données   :

U
N

IT
E

 D
E

 SO
U

T
IE

N
 M

E
T

H
O

D
O

L
O

G
IQ

U
E

 A
 L

A
 R

E
C

H
E

R
C

H
E

 (U
S

M
R

)
D

r C
hristian D

E
R

A
N

C
O

U
R

T

M
éthodologiste

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
90632 97261 F

ort-de-F
rance cedex

℡
 0596 59 26 96 

�
 0596 75 76 52

C
ourriel : christian.derancourt@

chu-fortdefrance.fr  

C
e p

rotocole a été con
çu

 et rédigé à partir d
e la version

 2.0 d
u

 
01/09/2011  d

u p
rotocole-typ

e d
e la D

IR
C

 Sud-O
uest 

O
u

tre-M
er

C
IS

IV
IM

V
ersion

 n
° 2.1 en

 d
ate d

u
 20 F

évrier 2017

C
aractérisation

 p
ar IR

M
 de

la p
erfu

sion
 céréb

rale sans injection
p

ar
d

ifféren
tes m

éth
od

es d
’an

alyse d
u

 sign
al d

e d
iffu

sion
 avec le m

odèle 
IV

IM
,à 3T

 dans la d
iscord

an
ce « d

iffu
sion

-p
erfu

sion
 » d

e l’A
V

C
 

isch
ém

iq
u

e
en

 p
h

ase aigü
e

P
a
g
e

1
 su

r 4
7

H
istoriq

u
e d

es m
ises à jou

r d
u

 p
rotocole

V
ersion

D
ate

R
aison

de la m
ise

à jou
r

1.0
11/06/2015

R
édaction

 initiale

1.1
10/09/2015

P
rise en

 com
p

te d
es rem

arq
u

es d
u

 C
P

P

2.0
11/03/2016

M
od

ification
 su

b
stan

tielle N
°1

2.1
20/02/2017

M
od

ification
 n

on
 su

b
stan

tielle N
°1

C
ISIV

IM
V

ersion
 n

° 2. 1 en
 d

ate d
u

20 F
évrier 2017



PA
G

E
 D

E
 S

IG
N

A
T

U
R

E
 D

U
 P

R
O

T
O

C
O

L
E

C
IS

IV
IM

C
od

e : 15/B
/14

V
ersion

 n
°2.1 en

 d
ate d

u
20 F

évrier 2017

P
rom

oteur
à F

ort-de-F
rance, le :

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, 

C
S

90632 97261 F
ort-de-

F
rance C

edex

T
él : 05 96 55 23 40 - F

ax : 05 96 75 84 01
M

. N
icolas E

ST
IE

N
N

E
C

ourriel : secretariatgeneral@
chu-fortdefrance.fr

D
irecteur G

énéral
        S

ignature

Investigateur principal
à F

ort-de-F
rance, le : 

P
r R

égis D
U

V
A

U
F

E
R

R
IE

R
R

adiologie M
usculo-S

quelettique et N
eurologique

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, 

C
S

90632 97261 F
ort-de-

F
rance cedex

T
él 0596 55 21 84 –

 F
ax 0596 75 16 68

C
ourriel: regis.duvauferrier@

chu-fortdefrance.fr
 P

r R
égis D

U
V

A
U

F
E

R
R

IE
R

         S
ignature

C
aractérisation

 p
ar IR

M
 de

la p
erfu

sion
 céréb

rale san
s injection

p
ar d

ifféren
tes 

m
éth

od
es d

’an
alyse d

u
 sign

al d
e d

iffu
sion

 avec le m
od

èle

IV
IM

,à 3T
 dans la d

iscord
an

ce « d
iffu

sion
-p

erfu
sion

 » d
e

l’A
V

C
 isch

ém
iq

u
e

en
 p

h
ase aigü

e

P
R

IN
C

IPA
U

X
 C

O
R

R
E

SP
O

N
D

A
N

T
S

P
rom

oteur

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
90632 

97261 F
ort-de-F

rance C
edex

℡
 0596 55 23 40 

�
 0596 75 84 01

C
ourriel : secretariatgeneral@

chu-
fortdefrance.fr  

In
vestigateu

r p
rin

cip
al :

P
r R

égis D
U

V
A

U
F

E
R

R
IE

R
R

adiologie M
usculo-S

quelettique et
N

eurologique
C

H
U

 D
E

 M
A

R
T

IN
IQ

U
E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
 90632

97261 F
ort-de-F

rance cedex
T

él : 0596 55 21 84 – F
ax : 0596 75 16 68

C
ourriel: regis.duvauferrier@

chu-
fortdefrance.fr

P
erson

n
e q

u
i réalise la rech

erch
e

A
ude PA

V
IL

L
A

Ingénieur P
hysicienne (D

octorante)
R

adiologie M
usculo-S

quelettique et
N

eurologique
C

H
U

 D
E

 M
A

R
T

IN
IQ

U
E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
 90632

97261 F
ort-de-F

rance cedex
T

él : 0696 34 32 55
C

ourriel :  aude.pavilla@
gm

ail.com

D
é

lé
ga%

o
n

 à
 la

 R
e

ch
e

rch
e

 C
lin

iq
u

e
 e

t à
 

l’In
n

o
va%

o
n

 (D
R

C
I)

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
90632 

97261 F
ort-de-F

rance cedex

T
él : 0596 55 26 96 - F

ax : 0596 75 76 52

C
édric C

O
N

T
A

R
E

T
C

hef de P
rojet –R

elais O
pérationnel 

G
IR

C
I C

ourriel: cedric.contaret@
chu-

fortdefrance.fr  

C
arole C

O
N

ST
A

N
C

Y
A

ttachée de R
echerche C

linique
C

ourriel : carole.constancy@
chu-fortdefrance.fr  

A
utres spécialités

E
xpertise de l’équipe M

E
T

R
IQ

 
(M

E
T

R
ologie en Im

agerie Q
uantitative) du 

laboratoire LT
S

I (L
aboratoire du T

raitem
ent 

du S
ignal et de l’Im

age)

U
niversité de R

ennes 1 
C

am
pus de B

eaulieu. B
ât 

22 35042 R
E

N
N

E
S

 C
edex

T
él : +

33 2 23 23 62 20 - F
ax : +

33 2 23 23 69 
17R

esponsable de l’équipe 
M

E
T

R
IQ

 herve.saint-
jalm

es@
univ-rennes1.fr  

C
entre de M

éthodologie et de G
estion

d
es données

U
nité de S

outien M
éthodologique à la 

R
echerche (U

S
M

R
)

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, 

C
S

90632 97261 F
ort-de-F

rance cedex
 

T
é
l : 0

596 55 26 96 - F
ax : 0596 75 76 52

D
octeur C

h
ristian

   D
E

R
A

N
C

O
U

R
T

M
éthodologiste

C
ourriel: christian.derancourt@

chu-fortdefrance.fr  

R
ishika B

A
N

Y
D

E
E

N
B

iostatisticienne - E
pidém

iologiste C
ourriel

:
rishika.banydeen@

chufortdefrance.fr  



P
R

O
TO

C
O

LE
 D

’E
V

A
LU

A
T

IO
N

 D
E

S SO
IN

S
C

O
U

R
A

N
T

S..........................................................................................1

H
isto

riq
u

e
 d

e
s m

ise
s à

 jo
u

r d
u

 p
ro

to
co

le
.........................................................................................................2

P
R

IN
C

IPA
U

X
 C

O
R

R
ESP

O
N

D
A

N
T

S.......................................................................................................................4
1

-
R

E
SU

M
E

 D
E

 LA
 R

E
C

H
E

R
C

H
E

..........................................................................................................................7

2
-

JU
ST

IFIC
A

T
IO

N
 SC

IE
N

T
IFIQ

U
E

.....................................................................................................................1
5

3
.

O
B

JEC
T

IFS...................................................................................................................................................1
7

4
.

C
R

IT
E

R
E

S D
’E

LIG
IB

ILIT
E

...............................................................................................................................1
7

5
.

C
R

IT
E

R
E

S D
’E

V
A

LU
A

T
IO

N
............................................................................................................................1

8

6
.

D
E

R
O

U
LE

M
E

N
T

 D
E

 LA
 R

E
C

H
E

R
C

H
E

.............................................................................................................1
8

7
.

G
E

ST
IO

N
 D

E
S E

V
E

N
E

M
E

N
T

S IN
D

E
SIR

A
B

LE
S G

R
A

V
E

S..................................................................................2
4

8
.

A
SP

E
C

T
S  STA

T
IST

IQ
U

E
S...............................................................................................................................2

4

9
.

D
R

O
IT

S D
’A

C
C

E
S A

U
X

 D
O

N
N

E
E

S E
T

 A
U

X
 D

O
C

U
M

E
N

T
S SO

U
R

C
E

S..............................................................2
5

1
0

.
C

O
N

T
R

O
LE

 E
T

 A
SSU

R
A

N
C

E
 D

E
 LA

 Q
U

A
LIT

E
................................................................................................2

6

1
1

.
C

O
N

SID
E

R
A

T
IO

N
S E

T
H

IQ
U

E
S E

T
 R

E
G

LE
M

E
N

TA
IR

E
S....................................................................................2

7

1
2

.
C

o
n

s
e
rv

a
tio

n
 d

e
s
 d

o
c
u

m
e
n

ts
 e

t d
e
s
 d

o
n

n
é
e
s
 re

la
tiv

e
s
 à

 la
 re

c
h

e
rc

h
e........................................................2

8

1
2

.
R

EFER
EN

C
ES B

IB
LIO

G
R

A
P

H
IQ

U
ES..................................................................................................................3

0

1
4

 N
o

te
s d

’in
fo

rm
a%

o
n

.............................................................................................................................................3
2

N
ote d

’in
form

ation
 en

 situ
ation

 d
’u

rgen
ce : R

E
P

R
É

S
E

N
T

A
N

T D
U

 PA
T

IE
N

T
.............................................3

5

1
5

.
A

N
N

E
X

E
S.....................................................................................................................................................3

9

A
N

N
E

X
E

 1 – P
aram

ètres d
es séq

u
en

ces d
u

 p
rotocole stan

d
ard

 A
V

C
.......................................................3

9

A
N

N
E

X
E

 2 : D
escrip

tif d
es séq

u
en

ces su
p

p
lém

en
taires au

 p
rotocole stan

d
ard

 A
V

C
.............................4

0

A
N

N
E

X
E

 3 : C
ritères d

’an
alyses d

es d
ifféren

tes m
éth

od
es d

’évalu
ation

 d
e la «d

iscord
an

ce» 
d

iffu
sion

-p
erfu

sion
....................................................................................................................................4

3

A
N

N
E

X
E

 4 : N
IH

S
S

 score…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
..

A
N

N
E

X
E

 5 : A
vis C

P
P

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
.

A
N

N
E

X
E

 6 : A
ttestation

 d’assurance…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
…

…
.

     

C
ISIV

IM
V

ersion
 n

° 2.1 en
 d

ate d
u

20 F
évrier 2017

L
IS

T
E

 D
E

S
 A

B
R

E
V

IA
T

IO
N

S

  
A

V
C

A
ccident vasculaire cérébral

A
D

C
A

pparent D
iffusion C

oefficient

V
SC

V
olum

e sanguin cérébral

D
SC

D
ébit sanguin cérébral

F
L

A
IR

F
L

uid A
ttenuated Inversion R

ecovery

T
T

M
Tem

ps de transit m
oyen

IV
IM

Intravoxel Incoherent M
otion

A
S

L
A

rterial S
pin L

abelling

C
E

A
C

om
m

issariat à l’énergie atom
ique

L
T

SI
L

aboratoire du traitem
ent du S

ignal

pC
A

SL
P

seudo C
ontinuous A

S
L

R
T

FA
R

eal T
im

e F
ield A

justm
ent

T
R

Tem
ps de répétition

T
E

Tem
ps d’écho

N
E

X
N

om
bre d’excitation

F
O

V
F

ield of V
iew

 (cham
p de vue)

3D
 T

O
F

 
A

R
M

S
équence 3D

 tim
e of F

light (tem
ps de vol) d’angiographie par résonance 

m
agnétique

P
L

D
P

ost L
abelling D

elay

D
W

I
D

iffusion w
eighted im

aging

P
W

I
P

erfusion w
eighted im

aging

E
P

I
E

cho P
lanar Im

aging

N
N

L
S

N
on negative least squares (algorithm

)

E
G

E
cho de gradient

T
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ynam

ic susceptibility contrast
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R

O
M

O
T

E
U

R
C

H
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E

 M
A

R
T

IN
IQ

U
E

H
ôpital P

ierre Z
obda Q

uitm
an, C

S
 90632

97261 F
ort-de-F

rance C
edex

IN
V

E
S

T
IG

A
T

E
U

R
C

O
O

R
D

O
N

N
A

T
E

U
R

D
r M

edhi M
E

JD
O

U
B

I
R

adiologie M
usculo-S

quelettique et N
eurologique

C
H

U
 D

E
 M

A
R

T
IN

IQ
U

E
H

ôpital P
ierre Z

obda Q
uitm

an, C
S

 90632
97261 F

ort-de-F
rance cedex

T
IT

R
E

C
aractérisation par IR

M
 de la perfusion cérébrale sans injection

par
différentes m

éthodes d’analyse du signal de diffusion avec le
m

odèle
IV

IM
, à

3T
 dans la discordance « diffusion-perfusion » dans le

cadre
de la prise en charge de l’A

V
C

 ischém
ique en phase aigüe

T
IT

R
E

 A
B

R
E

G
E

C
IS

IV
IM

V
E

R
S

IO
N

 D
U

 P
R

O
T

O
C

O
L

E
V

ersion n°2. 1 du 20/02/2017

JU
S

T
IF

IC
A

T
IO

N
 / 

C
O

N
T

E
X

T
E

L
a 

M
artinique 

est 
un 

départem
ent 

français 
avec 

un 
nom

bre
d’A

V
C

 (A
ccident V

asculaire C
érébral) d’origine ischém

ique et/ou
hém

orragique très im
portant : environ 700 nouveaux cas d’A

V
C

sont recensés chaque année, soit une incidence com
parable à celle

de la m
étropole m

algré une fréquence des facteurs de risque plus
élevée 

(obésité, 
diabète, 

hypertension 
et 

drépanocytose). 
U

ne
bonne prise en charge autour d’une
équipe neurologique experte en pathologie vasculaire et un fort
accent m

is sur la sensibilisation et l’éducation de la population à
cette pathologie (via le réseau dédié E

rm
ancia) ont perm

is de la
norm

aliser (incidence 1,6 fois celle de la m
étropole en 2000). P

ar
sa fréquence et la population concernée grandissante, l’A

V
C

 est
devenu un sujet préoccupant en m

atière de santé publique par la
m

ortalité et les coûts de prise en charge conséquents engendrés.
L

a 
p

rise 
en 

ch
arg

e 
d

e 
l’A

V
C

 
isch

ém
iq

u
e 

rep
o

se 
su

r
l’établissem

ent d’une « discordance » diffusion-perfusion
à partir de laquelle une zone de pénom

bre correspondant à
une région hypo-perfusée (dim

inution du débit sanguin cérébral –
D

S
C

-)sans risque de nécrose tissulaire peut être déterm
inée. L

a
d

écisio
n 

d
e 

th
ro

m
b

o
ly

se 
d

u 
p

atien
t 

su
r 

le 
critère 

d
u

bénéfice/risque chirurgical s’appuie sur l’étendue de cette zone de
pénom

bre 
indiquant 

les 
tissus 

récupérables. 
D

eux 
séquences,

l’une pour la diffusion, l’autre pour la perfusion sont nécessaires
pour sa déterm

ination. A
vant le développem

ent de l’A
S

L
 ( arterial

spin labelling), séquence de perfusion par m
arquage de spins, la

séquence de perfusion utilisée nécessitait l’injection de produit de
co

n
traste 

p
ar 

v
o

ie 
in

trav
ein

eu
se 

(IV
) 

co
n

traig
n

an
t 

la
déterm

ination de la pénom
bre aux seuls patients n’ayant

pas de contre-indications. L’IV
IM

 (Intravoxel Incoherent M
otion)

est une autre m
éthode qui perm

et la caractérisation sim
ultanée de

la diffusion et de la perfusion sans injection. L
a perfusion est

approchée 
sim

plem
ent 

par 
analogie 

avec 
la 

diffusion 
par 

un
coefficient dit de « pseudo-diffusion » pour des faibles valeurs du

C
ISIV

IM
V

ersion
 n

° 2. 1 en
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ate d
u
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facteur 
de 

pondération 
en 

diffusion 
b 

(A
pparent 

D
iffusion

C
oefficient low

 –A
D

C
 low

- à b0 -blim
s/m

m
2). L

a problém
atique

à laquelle nous nous intéresserons est la possibilité d’établir la
discordance « diffusion-perfusion » avec la m

éthode IV
IM

 en
utilisant une unique séquence de diffusion.
L’avantage 

m
ajeur 

de 
cette 

faisabilité 
serait 

une 
dim

inution
conséquente du tem

ps d’exam
en am

éliorant de façon considérable
la prise en charge urgente de cette pathologie qui nous l’avons
rappelé est un enjeu de anté publique.

O
B

JE
C

T
IF

S

O
b

jectif p
rin

cip
al

E
valuer 

la 
m

éthode 
IV

IM
 

pour 
la 

m
esure 

de 
la 

discordance
diffusion-perfusion dans l’A

V
C

 en phase aiguë.
O

b
jectifs secon

d
aires

D
éfinir les valeurs les plus pertinentes de b pour l’étude de la

perfusion
cérébrale par les différents ajustem

ents de la m
éthode IV

IM
.

Identifier la valeur pronostique à court term
e de la discordance

m
esurée

avec 
la 

m
éthode 

IV
IM

 
et 

com
paraison 

avec 
les 

différentes
m

éthodes de
perfusion (perfusion injectée IV

/A
S

L
).

S
C

H
E

M
A

 D
E

 L
A

 
R

E
C

H
E

R
C

H
E

E
tude 

pronostique 
exploratoire 

longitudinale 
m

onocentrique
(soins
courants)

C
R

IT
E

R
E

S
 D

’IN
C

L
U

S
IO

N

C
R

IT
E

R
E

S
 D

’IN
C

L
U

S
IO

N

!
A

dm
ission aux urgences du C

H
U

 de M
A

R
T

IN
IQ

U
E

!
S

uspicion d’A
V

C
 (aphasie, hém

iparalysie)
!

D
urée des sym

ptôm
es évocateurs d’A

V
C

 inférieure ou
égale à 5

!
jours pour les patients en phase subaigüe.

!
H

eure 
après 

le 
début 

des 
sym

ptôm
es
≤

6 H
 pour les

patients en
!

phase aigüe
!

C
as 

de 
discordance 

entre 
la 

clinique 
et 

l’im
agerie 

de
diffusion

!
(présence 

de 
signes 

cliniques 
et 

absence 
de 

lésion 
à

l’im
agerie /

!
disproportion 

signes 
cliniques 

et 
taille 

de 
la 

lésion 
à

l’im
agerie).

!
P

atient 
m

ajeur 
affilié 

ou 
bénéficiaire 

d’un 
régim

e 
de

sécurité
!

sociale.
!

A
ccord verbal pour acceptation de participer à l’étude et

au suivi
!

proposé.

C
R

IT
E

R
E

S
 D

E
 N

O
N

 

!
D

urée des sym
ptôm

es évocateurs d’A
V

C
 supérieure à 5

jours
pour les patients en phase subaigüe.

!
H

eure 
après 

le 
début 

des 
sym

ptôm
es 

>
6 

H
 

pour 
les

patients en
phase aigüe

!
T

ransform
ation hém

orragique
!

L
ésions infra-tentorielles

!
L

ésion de diam
ètre trop petit <

 2m
m
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IN
C

L
U

S
IO

N
!

P
atient souffrant d’instabilité hém

odynam
ique

!
C

as de concordance entre la clinique et l’im
agerie de

diffusion
!

P
atient m

ajeur non affilié ou bénéficiaire d’un régim
e de

sécurité
́ sociale.

!
R

efus de participer à l’étude ou de donner son accord
verbal.

!
P

atients faisant l’objet du statut de personnes protégées
ou 

vulnérables 
(personnes 

sous 
tutelle 

ou 
curatelle,

personnes privés de liberté par une décision judiciaire ou
adm

inistrative, fem
m

es enceintes ou allaitantes).
!

P
atient participant déjà à une autre recherche

D
E

R
O

U
L

E
M

E
N

T
 D

E
L

A
 R

E
C

H
E

R
C

H
E

D
E

R
O

U
L

E
M

E
N

T
 D

E
L

A
 R

E
C

H
E

R
C

H
E

L’étude clinique sera m
enée au C

H
U

 de M
artinique. D

ans un
prem

ier tem
ps, l’équipe de neurologie qui prend en charge le

patient recueillera les inform
ations dém

ographiques, les éventuels
antécédents m

édicaux ainsi que les inform
ations cliniques dans un

questionnaire.
L’équipe de neuroradiologie après avoir pris connaissance des
inform

ations du questionnaire réalise le protocole standard A
V

C
puis « screenne » le patient. L

e neuroradiologue inform
e le patient

éligible de l’étude en cours et recueille sa non-opposition pour sa
participation à l’essai clinique. P

ar son accord verbal, le patient
validera 

sa 
participation 

à 
l’étude 

et 
en 

cas 
d’incapacité 

la
procédure d’urgence sera appliquée (voir note d’inform

ation 1b).

L
es séquences de l’étude C

IS
IV

IM
 seront alors ajoutées par la

suite au protocole standard A
V

C
.

L
e protocole standard A

V
C

 com
porte 5 séquences d’im

agerie :
D

iffusion (2 valeurs de b : b=
0 et 1000 s /m

m
²), T

2*, F
L

A
IR

(F
lu

id
A

ttenuated Inversion recovery), A
ngiogram

m
e 3D

 T
O

F
(T

im
e 

of 
F

light), 
P

erfusion 
A

S
L

 
(pseudocontinuous 

A
S

L
-pC

A
S

L
-).

D
ans le cadre de l’étude C

IS
IV

IM
, les séquences suivantes seront

ajoutées au protocole standard A
V

C
 :

•
4 séquences (D

iffusion pour un jeu étendu de valeurs de
b,

C
orrection des distorsions de B

0, perfusion injectée IV
,

séquence anatom
ique 3D

 T
1 (pour segm

entation) pour la phase
de m

ise au point des séquences ;
•

3 
séquences 

(S
équence 

de 
diffusion 

IV
IM

 
optim

isée,
perfusion

injectée IV
, séquence anatom

ique (3D
 T

1) pour l’étude clinique.
L

’en
sem

b
le 

d
es 

d
o

n
n

ées 
d

ém
o

g
rap

h
iq

u
es, 

clin
iq

u
es 

et
radiologiques sera recueillie sous form

e de fiche patient qui sera
par la suite num

érisée dans un fichier regroupant l’intégralité des
résultats des participants de l’étude.

C
ritère d

e ju
gem

en
t p

rin
cip

al
E

valuation de la m
éthode IV

IM
 (ajustem

ents m
ono, -bi (K

utosis)
et 

m
ulti 

exponentiel 
(N

N
L

S
) 

de 
la 

diffusion 
« 

pure 
») 

par
com

paraison 
des 

diam
ètres 

de 
la 

lésion 
ischém

ique 
et 

de 
la

pénom
bre 

ischém
ique 

(discordance 
diffusion- 

perfusion) 
avec

ceux obtenus avec le protocole standard A
V

C
 :

D
iffusion 

(b0-b1000 
du 

protocole 
standard 

A
V

C
)- 

perfusion
pC

A
S

L

C
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C
R

IT
E

R
E

S
 D

’E
V

A
L

U
A

T
IO

N

D
iffusion (b0- b100 du protocole standard A

V
C

)-perfusion avec
injection IV

.

C
ritères secon

d
aires d

e ju
gem

en
t

D
éfinition du jeu de valeurs de b optim

ales qui perm
et l’obtention

dum
eilleur com

prom
is entre le rapport signal sur bruit rapporté à la

durée
d’acquisition de la séquence et la sensibilité de la séquence à la
perfusion. L

a séquence de diffusion IV
IM

 optim
isée sera celle

pour
laquelle la sensibilité à la quantification de la perfusion et la durée
d’acquisition par rapport au protocole standard seront optim

ales.

T
A

IL
L

E
 D

’E
T

U
D

E
100 patients seront à inclure

N
O

M
B

R
E

 P
R

E
V

U
 D

E
 

C
E

N
T

R
E

S
01 centre (service de radiologie)

D
U

R
E

E
 D

E
 L

A
 R

E
C

H
E

R
C

H
E

!
D

urée de la période d’inclusion : 24 m
ois

!
D

urée de participation par patient : 01 jour
!

D
urée totale de la recherche : 25 m

ois

A
N

A
L

Y
S

E
 S

T
A

T
IS

T
IQ

U
E

 
D

E
S

D
O

N
N

E
E

S

P
our l’étude prélim

inaire de l’optim
isation du jeu de valeurs de b

nécessaire et suffisant, les critères d’analyse seront :
•

le rapport signal sur bruit rapporté à la durée d’acquisition
de la

séquence IV
IM

.
•

la 
valeur 

critique 
(m

inim
ale) 

d’un 
facteur 

de 
m

érite
introduit

perm
ettant 

de 
m

inim
iser 

l’erreur 
sur 

la 
déterm

ination 
des

param
ètres 

de diffusion et perfusion IV
IM

 pour chaque approche IV
IM

.
•

L
a sensibilité de la séquence IV

IM
 à la déterm

ination des
param

ètres de perfusion.
L

e gain de tem
ps réalisé avec la séquence IV

IM
 optim

isée sera
quantifié par com

paraison des durées des séquences du protocole
standard A

V
C

 et de la séquence IV
IM

.

P
our l’aspect pronostique, les critères seront :
•

le diam
ètre de la zone cytotoxique

•
les diam

ètres de la zone hypo perfusée et de pénom
bre

ischém
ique.

P
our la m

éthode IV
IM

 (différentes approches), pour la m
éthode

diffusion b0-b1000 et perfusion pC
A

S
L

 (D
S

C
) et enfin pour la 

m
éthode b0-b1000 et le param

ètre quantitatif pertinent T
m

ax pour
la perfusion injectée IV

.
U

ne analyse des grandeurs obtenues avec la séquence optim
isée

IV
IM

 à J0 sera réalisée pour chaque patient (zone de nécrose et
zone controlatérale) et com

parée à celle obtenue avec les autres
m

éthodes 
(D

iffusion 
b0-b1000 

– 
P

erfusion 
pC

A
S

L
(D

S
C

) 
et

D
iffusion (b0-b1000-P

erfusion injectée IV
 (T

m
ax).

L
e choix d’un test (param

étrique ou non param
étrique) pour la

com
paraison à J0 de la région nécrosée par rapport à la région

C
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V
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controlatérale sera basé sur l’étude de la distribution des critères
m

entionnés ci-dessus grandeurs étudiées.

R
E

T
O

M
B

E
E

S
 A

T
T

E
N

D
U

E
S

A
ctuellem

ent le protocole standard A
V

C
 nécessite la réalisation

de 
deux 

séquences 
distinctes 

pour 
évaluer 

la 
diffusion 

et 
la

perfusion (pC
A

S
L

)
nécessaires 

à 
l’établissem

ent 
rapide 

de 
la 

« 
discordance 

»
D

iffusion-P
erfusion sur laquelle repose la décision thérapeutique

de la réalisation d’une throm
bolyse.

L
e gold standard de la perfusion sera pris com

m
e la perfusion

injectéeIV
. S

on utilisation est cependant lim
itée par l’existence de

contre-indications 
(allergies 

au 
produit 

de 
contraste, 

non
recom

m
andée aux insuffisants rénaux..).

L
a perfusion pC

A
S

L
 par m

arquage des spins artériels perm
et la

m
esure de la perfusion cérébrale sans injection de produit de

contraste m
ais reste une m

éthode dont le rapport signal sur bruit
est intrinsèquem

ent faible et sensible aux indéterm
inations sur les

tem
ps de transit artériel.

L’intérêt de la séquence IV
IM

 est la possibilité d’évaluer en une
seule séquence de façon sim

ultanée la diffusion et la perfusion
cérébrale sans nécessité d’injection de produit de contraste, ce qui
constitue un gain de tem

ps précieux dans le cas d’un A
V

C
.

E
n identifiant la m

eilleure technique de perfusion sans injection 
IV

IM
(ajustem

ent M
onoexponentiel, ajustem

ent 
biexponentiel(K

urtosis), ajustem
ent m

ulti-exponentiel (N
N

L
S

) 
sur des critères de perform

ances (sensibilité au flux sanguin) et de
rapidité (S

N
R

 rapporté au tem
ps d’acquisition), une am

élioration 
de la prise en charge des A

V
C

 aigus, sur des critères d’efficacité 
de l’estim

ation de la perfusion (gain en tem
ps et quantification 

plus robuste) par rapport au protocole standard A
V

C
 peut être 

espérée.
P

ar ailleurs, cette étude spécifique sur la thém
atique de l’A

V
C

sera une étude pilote pour la validation de la m
éthode IV

IM
com

m
e 

m
ode 

d’évaluation 
de 

la 
perfusion. 

L
es 

retom
bées

attendues, au-delà de l’A
V

C
, sont l’extension de la m

éthode à
d’autres organes et notam

m
ent

sa pertinence pour caractériser l’angiogenèse tum
orale dans le

cadre d’essais pharm
aceutiques.

C
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A
B

ST
R

A
C

T

M
R

I cerebral perfusion
 characterization

 w
ithout contrast agent using m

ulti- d
iffu

sion
 sign

al

decay 
analysis (m

ono, b
i, m

ulti-exponential) w
ith

 IV
IM

 m
odel, A

S
L

 an
d

 com
p

arison
to T

2*

D
SC

 m
ethod

at 
3T

 for hyperacute ischem
ic stroke diffusion-perfusion

 m
ism

atch

C
ISIV

IM

C
erebral Ischem

ic S
troke perfusion characterization w

ith IV
IM

 m
odel, A

SL
and com

parison to T
2*

D
S

C

•
B

ackground
 :

S
troke has becom

e these last decades a grow
ing concern of public health by related m

orbidity
and high costs. A

s a consequence, quick and accurate diagnosis based on clinical signs and
m

edical im
aging is 

necessary for therapeutic decision.

•
P

urpose :

M
R

I 
is 

a 
non-invasive 

im
aging 

m
ethod 

w
hich 

has 
been 

m
ade 

relatively 
accessible 

for
hyperacute cerebral 

ischem
ic stroke exam

s. A
ctually the throm

bolysis decision can be guided
by 

a 
M

R
I 

diffusion-perfusion 
m

ism
atch 

indicating 
potentially 

salvageable 
tissue 

extension
called ischem

ic penum
bra. T

he initial 
perfusion m

ethod nam
ed T

2* D
S

C
 required contrast

agent injection and w
as lim

ited to patients w
ithout 

contraindications (renal failure, allergies)
leading to w

ithout contrast agent m
ethods developm

ent such as 
IV

IM
 

extracting 
perfusion

inform
ations from

 diffuse on signal and A
S

L
 using protons arterial spin label 

m
ore recently but

subject to several lim
itations (low

 intrinsic S
N

R
, transit tim

e uncertainties).W
e propose 

in this
study to 

investigate 
the 

feasibility of 
an 

IV
IM

 
self 

based 
m

ism
atch 

to 
estim

ate 
a 

reliable
ischem

ic 
penum

bra.

•
A

bstract

Intravoxel 
incoherent 

m
otion 

(IV
IM

) 
is 

M
R

I 
perfusion 

m
ethod 

w
ithout 

contrast 
agent

proposed by L
e 

B
ihan to separate into a vascular and non vascular com

ponent the diffusion
signal and allow

ing having 
sim

ultaneously diffusion and perfusion estim
ation. T

his m
odel m

ade
tw

o m
ain assum

ptions: vasculature is 
sufficiently random

ly laid and isotropic thus w
ater blood

m
olecules m

otion experience random
 direction 

changes during the diffusion sensitized sequence.
F

rom
 the signal, a pseudo diffusion coefficient D

* can be 
obtained reflecting at the m

acroscopic
scale 

the 
incoherent 

m
otion 

of 
blood 

in 
the 

random
ly 

oriented 
m

icrovasculature netw
ork.

A
nother param

eter, the perfusion fraction f can be obtained and give the 
incoherent signal

proportion from
 capillaries in each voxel over the total incoherent signal.

R
elations 

betw
een 

«classical 
perfusion» 

and 
IV

IM
 

param
eters 

have 
been 

established 
on 

a
relatively 

sim
ple m

odel. T
he IV

IM
 signal requires the use of low

 diffusion w
eighted factors

called b- values for 
perfusion estim

ation. A
 recent w

ake up on this m
ethod can be noticed to

m
easure 

brain 
perfusion. 

A
t 

its 
early 

stage 
of 

developm
ent, 

IV
IM

 
m

erely 
relies 

on 
a

biexponential decay function that reflects diffusion and 
capillary perfusion.

In this study, three m
ain diffusion signal decay analysis w

ill be perform
ed (m

ono, bi and m
ulti

exponential 
fits) to assess IV

IM
 perfusion param

eters for both healthy and stroke hem
isphere

after a first sequence 
optim

ization step. R
esults w

ill be com
pared to A

S
L

 and T
2* D

S
C

 to
investigate the ischem

ic penum
bra 

robustness estim
ation based on a single sequence w

ithout
contrast agent requirem

ent keeping in m
ind that 

tim
e is brain.

T
he prognostic value for throm

bolysis decision w
ill be com

pared for each m
ethods (IV

IM
, A

S
L

and 
T

2* 
D

S
C

). 
P

enum
bra 

extension 
w

ill 
be 

initially 
assessed 

through 
all 

m
ethods 

in

C
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hyperacute stage and 
reperfusion w

ill be studied after throm
bolysis decision. 3 sequences w

ill
be added in the stroke protocol 

routinely used:

-
E

P
I sequences used for diffusion are sensitive to m

agnetic field distortions. A
 B

0
distortions 

correction sequence w
ill be added to

prevent those effects and enhance raw
diffusion im

ages quality before processing.

-
A

n optim
ized diffusion sequence (pertinent b-values m

inim
izing errors on perfusion

param
eters 

estim
ation

-
A

 T
2* D

S
C

 im
age w

ith chelate gadolinium
 as contrast agent w

ill be perform
ed as

reference for perfusion com
parison w

ith literature.

•
P

rim
ary outcom

e:

A
ssess IV

IM
 m

ethod for the m
ism

atch diffusion-perfusion in subacute ischem
ic stroke.

•
Secondary outcom

es:

-
D

efine the optim
um

 b-values set for IV
IM

 optim
ized sequence.

-
Identify a prognostic m

ism
atch value w

ith IV
IM

 different approaches and com
parison to

A
S

L
 and T

2* perfusion.

"
Study design

 :

S
tandard stroke protocole used in routine include the follow

ing im
aging sequences: D

iffusion
(b=

0 and 
1000m

m
²/s), FL

A
IR

, T
2*, 3D

 T
O

F
 and pC

A
S

L
.

In this study, the follow
ing sequences w

ill be added:

•
4 sequences (B

0 distorsions correction, D
iffusion for an extended b-values set, T

2*
perfusion w

ith 
injection, 3D

 T
1 anatom

ical sequence ) the optim
ization step

•
3 sequences (IV

IM
 optim

ized diffusion sequence, T
2* perfusion w

ith injection, 3D
 T

1
anatom

ical 
sequence) for the longitudinal study.

"
E

ligibility criteria :

inclusion    criteria   :

#
A

dm
ission at C

H
U

 M
artinique E

R

#
S

troke suspicion

#
M

ism
atch sym

ptom
s and im

aging

#
P

atient m
ajor w

ith social security

#
W

ritten and signed consent

exclusion   criteria   :
#

H
ours after sym

ptom
s onset >

6 H
 for hyperacute stroke patients

#
H

em
orragic transform

ation
#

P
atient m

ajor w
ithout social security

#
P

atient w
ithout w

ritten and signed consent

"
N

um
ber of subjects :

F
or statistical purpose a sam

ple one hundred patients w
ould be needed

"
Statistical analysis :

Intra and inter subject com
parison w

ith different m
ethods w

ill be done

K
ey-w

ords: isch
em

ic, stro
ke, m

ism
a
tch

, IV
IM

.
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2-
JU

S
T

IF
IC

A
T

IO
N

 S
C

IE
N

T
IF

IQ
U

E

2.1
 E

T
A

T
 A

C
T

U
E

L
 D

E
S

 C
O

N
N

A
IS

S
A

N
C

E
S

2.2.1.
SU

R
 L

A
 PA

T
H

O
L

O
G

IE

L
a M

artinique est u
n

départem
ent français avec un 

nom
bre d’accidents vasculaires cérébraux

(A
V

C
) 

d’origine ischém
ique et/ou hém

orragique très im
portant : environ 700 nouveaux cas

d’A
V

C
 sont recensés 

chaque année, soit une incidence com
parable à celle de la m

étropole
m

algré des facteurs de risque plus élevés (obésité, diabète, hypertension et drépanocytose) [1].
C

ette incidence était 1,6 fois celle de la m
étropole en 2000[2] m

ais elle s’est norm
alisée grâce à

une bonne 
prise en charge de la pathologie qui s’est progressivem

ent organisée autour d’une
équipe neurologique 

experte en pathologie vasculaire et un fort accent m
is sur la sensibilisation

et l’éducation de la population à 
cette pathologie (via le réseau dédié E

rm
ancia).

2.2.2.
S

U
R

 L
E

S
 S

T
R

A
T

E
G

IE
S/P

R
O

C
E

D
U

R
E

S
 D

E
 R

E
F

E
R

E
N

C
E

L
e C

H
U

 de M
A

R
T

IN
IQ

U
E

 dispose d’une IR
M

 G
E

 3T
 et la stratégie m

ise en place pour une prise en
charge 

optim
ale du

patient est l’accès rapide et priorisé à l’IR
M

. A
ctuellem

ent, la throm
bolyse

est 
le

traitem
ent principal envisageable à l’issue d’un A

V
C

 ischém
ique en phase aigüe dans un

délai >
 6H

 après l’apparition des prem
iers sym

ptôm
es. S

on indication repose sur les résultats de
l’im

agerie et la clinique du 
patient [3]. C

ette intervention n’est pas sans risque hém
orragique

d’où l’intérêt d’une bonne sélection des 
patients candidats à

une throm
bolyse sur les critères de

risque individuels et le bénéfice [4].

L
a 

com
binaison 

de 
plusieurs 

séquences 
d’im

agerie 
dont 

l’im
agerie 

de 
diffusion, 

de 
grande

sensibilité 
perm

et de préciser le diagnostic et distinguer l’A
V

C
 de m

aladies dont l’im
agerie

présente 
des 

sim
ilitudes 

[5]. 
L

a discordance 
«diffusion-perfusion», 

ajoutant la séquence de
perfusion, perm

et de repérer la zone de 
pénom

bre 
ischém

ique 
correspondant 

à 
l’étendue 

de
tissus 

qui 
peuvent 

être 
potentiellem

ent 
récupérables 

après 
reperfusion 

[6,7]. 
C

ette 
double

approche a m
ontré des résultats encourageants à l’issue de plusieurs 

tests cliniques bien que les
valeurs seuils distinguant oligém

ie et pénom
bre ischém

ique sont encore 
débattues [7]. A

insi, une
lésion ischém

ique, repérée par 
résultat de diffusion négative (hyposignal sur la 

cartographie
A

D
C

 (apparent coefficient diffusion en anglais) correspondant à un hypersignal en diffusion
pour le facteur de pondération b=

1000 s/m
m
²) associé à une lésion plus étendue en perfusion

(F
igure 1), 

est une bonne indication des tissus récupérables et donc d
e

throm
bolyse [8],[9].

L’addition d’une séquence 
F

L
A

IR
 (F

luid A
ttenuated Inversion R

ecovery) perm
et égalem

ent
d’avoir des inform

ations com
plém

entaires 
sur la lésion détectée par l’im

agerie de diffusion
concernant le risque d’hém

orragie post-throm
bolyse en la datant [10].

A
 

son 
introduction 

en 
IR

M
, 

l’im
agerie 

de 
perfusion 

cérébrale 
est 

une 
m

éthode 
sem

i
quantitative 

d’évaluation 
de 

la 
perfusion 

à 
savoir 

la 
m

icrocirculation 
sanguine 

du 
cerveau.

E
lle 

nécessite 
l’injection 

intraveineuse d’un produit de contraste (en général des chélate de
gadolinium

) et donne accès à différents 
param

ètres qui sont principalem
ent le volum

e sanguin
cérébral (V

S
C

), le débit sanguin cérébral (D
S

C
), le 

tem
ps de transit m

oyen(T
T

M
) ainsi que le

tem
ps d’arrivée au m

axim
um

 (T
m

ax ) du signal résiduel tissulaire [11].

L’existence 
de 

contre-indications 
à 

l’injection 
de 

produit 
de 

contraste 
[12], 

nécessaire 
à

l’obtention de 
l’im

age de perfusion ainsi que les difficultés de quantification (déterm
ination

de 
la 

fonction 
d’entrée 

artérielle), a conduit au développem
ent de m

éthodes d’évaluation de la
perfusion ne nécessitant pas 

d’injection telles l’IV
IM

 (Intravoxel Incoherent M
otion) [13,14] et

plus récem
m

ent l’A
S

L
 (A

rterial Spin 
L

abelling en anglais) [15,16].
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F
ig

u
re 1

 P
rin

cip
e
 d

e l’éva
lu

a
tio

n
 d

e la
 p

én
o
m

b
re isch

ém
iq

u
e

2.2
J

U
ST

IF
IC

A
T

IO
N

S
 D

E
 L

A
 R

E
C

H
E

R
C

H
E

E
n m

atière de vascularisation cérébrale, la plupart des études récentes [17,18] publiées utilisent
surtout la 

séquence de perfusion sans injection A
S

L
 pour laquelle le sang des carotides subit un

m
arquage de l’eau. 

L’A
S

L
 présente encore certaines lim

itations m
algré  de fortes potentialités

(indéterm
inations sur le tem

ps 
de transit, faible rapport signal sur bruit) [19]. C

es lim
itations

sont à l’origine d’une réactivation de la 
recherche sur les m

éthodes IV
IM

.

D
ans 

le 
m

odèle 
de 

l’IV
IM

, 
la 

perfusion 
est 

approchée 
sim

plem
ent 

par 
analogie 

avec 
la

diffusion par un 
coefficient dit de « pseudo-diffusion » pour d

es
faibles valeurs du

facteur de
pondération en diffusion noté b 

[20,21]. 
E

n 
effet, 

à 
l’échelle 

du 
voxel, 

l’eau 
du 

sang 
se

déplace de façon isotrope dans les capillaires 
orientés aléatoirem

ent dans le réseau capillaire
sanguin m

im
ant un processus de diffusion. S

ous ces 
hypothèses, le m

ouvem
ent du sang est

qualifié d'incohérent et deux param
ètres peuvent être déterm

inés : le 
coefficient 

de 
pseudo

diffusion noté A
D

C
 low

, D
fa

st ou D
* (déterm

iné à partir du signal de diffusion pour 
les faibles

valeurs de b com
prises entre b=

0s/m
m
² et b

lim
ite P

erfusion/D
iffusion « pure » ) et la fraction de perfusion

noté 
f 

reflétant 
la 

fraction 
de 

signal 
incohérent. 

D
es 

relations 
ont 

été 
établies 

entre 
ces

param
ètres et les 

param
ètres «classiques» de perfusion com

m
e le volum

e sanguin, le tem
ps

de transit m
oyen et le débit 

sanguin [22].

S
e 

pose
actuellem

ent le problèm
e de la

m
eilleure séquence de perfusion sans injection dans le

contexte de la 
prise en charge de l’A

V
C

 en phase aigüe, soit celle qui perm
ettrait de m

ieux
estim

er la pénom
bre ischém

ique et par conséquent la plus indicative quant à la décision d’une
throm

bolyse. 
N

os 
investigations 

porteront 
sur 

la 
possibilité 

d’une 
discordance 

pertinente
diffusion-perfusion 

avec 
la 

seule 
séquence 

de 
diffusion 

dans 
le 

cadre 
de 

l’IV
IM

 
ce 

qui
perm

ettrait une réduction significative de la durée d’exam
en pour 

u
n

diagnostic et une
prise en

charge rapide de l’A
V

C
.

2.3
J

U
ST

IF
IC

A
T

IO
N

 D
E

S
 C

H
O

IX
 M

E
T

H
O

D
O

L
O

G
IQ

U
E

S

L
e 

caractère 
unicentrique 

se 
justifie 

par 
des 

possibilités 
suffisantes 

de 
recrutem

ent, 
une

m
otivation 

et 
ém

ulation 
de 

l’équipe 
d

e
radiologie 

sur 
une 

thém
atique 

d
e

recherche 
de

prédilection au
C

H
U

 de
M

artinique. 
L’A

V
C

 représente un réel enjeu de santé public dans ce
départem

ent 
français, 

en 
effet, 

environ 
700 

nouveaux cas d’accidents sont recensés chaque
année soit une incidence com

parable à cette de la 
M

étropole.
L

e caractère prospectif est indispensable com
pte tenu de l’objet de l’étude.

L
e nom

bre de sujets nécessaires ne peut se calculer a priori dans cette étude exploratoire ;
cependant le 

nom
bre de 100 est raisonnable en term

e de recrutem
ent, il pourra facilem

ent être
atteint 

en 
24 

m
ois 

; 
il 

correspond 
à 

ce 
qui 

apparait 
dans 

des 
études 

publiées 
sur 

des
thém

atiques 
exploratoires 

com
parables 

en 
im

agerie cérébrale [30] ; ce chiffre perm
ettra sans

doute une approche m
ultivariée.

L
e suivi longitudinal est intéressant, afin de vérifier notam

m
ent que la valeur seuil de b en phase

aigüe est 
com

parable à
la valeur seuil en

phase tardive, ce
qui donnera une

valeur plus générale à
nos résultats.
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L’analyse de la perfusion sera com
parée entre les différentes m

éthodes : T
2* avec injection de

produit de 
contraste, pC

A
S

L
, trois m

éthodes d’ajustem
ent IV

IM
 (m

ono- bi et m
ulti- exponentiel).

L
es 

trois 
m

éthodes 
d’ajustem

ents 
se 

justifient 
par 

l’existence 
de 

m
odèles 

optim
isés 

de
l’IV

IM
 

faisant 
intervenir l’écart au com

portem
ent gaussien pour des valeurs élevées de b (le

m
odèle de K

urtosis notam
m

ent étudié).

U
ne analyse descriptive et com

parative associée observée par les différentes m
éthodes IV

IM
(différentes approches) et 

D
iffusion b0-b1000, perfusion pC

A
S

L
 d’une part et P

erfusion injectée
IV

 d’autre part à J0 sera effectuée.

2.4
R

E
T

O
M

B
E

E
S

 A
T

T
E

N
D

U
E

S

E
n réduisant la durée de l’exam

en (passage de 2 séquences distinctes à une unique séquence)
perm

ettant 
d’établir 

la 
«discordance» 

diffusion-perfusion 
sur 

laquelle 
repose 

la 
décision 

de
traitem

ent par 
throm

bolyse etoptim
isant la

robustesse de
l’évaluation de la

perfusion de la
séquence IV

IM
, une

am
élioration de la prise en charge des A

V
C

 aigus, sur des critères de perfusion dans la zone de
restriction de diffusion à b=

1000 s/m
m
², peut être espérée.

L’ajout d’une séquence au protocole standard peut susciter de prim
e abord l’interrogation quant

à un réel 
bénéfice en term

e de gain de tem
ps. C

et ajout doit être placé dans la perspective de
l’utilisation de cette 

séquence unique en rem
placem

ent des
deux actuellem

ent réalisée en
routine

clinique.

Par ailleurs, cette étude spécifique sur la thém
atique de l’A

V
C

 sera une étude pilote pour la
validation de la 

m
éthode IV

IM
 com

m
e 

m
ode d’évaluation de la perfusion. L

es retom
bées

attendues, au-delà de l’A
V

C
, sont 

l’extension de la m
éthode à d’autres organes et notam

m
ent

sa pertinence pour caractériser l’angiogenèse 
tum

orale dans le cadre d’essais pharm
aceutiques.

3.
O

B
JE

C
T

IF
S

3.1
O

B
JE

C
T

IF
 P

R
IN

C
IPA

L

#
E

valuer la m
éthode IV

IM
 pour la m

esure de la discordance diffusion-perfusion dans
l’A

V
C

 en phase aiguë.

3.2
O

B
JE

C
T

IF
S

 SE
C

O
N

D
A

IR
E

S

#
D

éfinir les valeurs les plus pertinentes de b
pour l’étude de

la perfusion cérébrale par les
différents ajustem

ents de la m
éthode IV

IM
.

#
Identifier la

valeur pronostique de la
discordance m

esurée avec les différentes m
éthodes de

perfusion.

4.
C

R
IT

E
R

E
S

 D
’E

L
IG

IB
IL

IT
E

4.1
C

R
IT

È
R

E
S

 D
’IN

C
L

U
SIO

N

•
A

dm
ission aux urgences du C

H
U

 de M
A

R
T

IN
IQ

U
E

•
S

uspicion d’A
V

C
 (aphasie, hém

iparalysie) 
•

D
urée des sym

ptôm
es évocateurs d’A

V
C

 inférieure ou égale à 5 jours pour les patients en
phase subaigüe.

•
H

eure après le début des sym
ptôm

es ≤
 6 H

 pour les patients en phase aigüe
•

C
as de discordance entre la clinique et l’im

agerie de diffusion (présence de signes cliniques et
absence de lésion à l’im

agerie / disproportion 
 signes cliniques et taille de la lésion à

l’im
agerie).

•
P

atient m
ajeur affilié ou bénéficiaire d’un régim

e de sécurité sociale.
•

A
ccord verbal pour acceptation de participer à l’étude.
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4.2
C

R
IT

E
R

E
S

 D
E

 N
O

N
 IN

C
L

U
SIO

N

•
D

urée des sym
ptôm

es évocateurs d’A
V

C
 supérieure 

 à 5 jours pour les patients en phase
subaigüe.

•
H

eure après le début des sym
ptôm

es >
6 H

 pour les patients en phase aigüe 
•

T
ransform

ation hém
orragique

•
L

ésions infra-tentorielles
•

L
ésion de diam

ètre trop petit <
 2m

m
•

P
atient souffrant d’instabilité hém

odynam
ique

•
C

as de concordance entre la clinique et l’im
agerie de diffusion

•
P

atient m
ajeur non affilié ou bénéficiaire d’un régim

e de sécurité́ sociale.
•

R
efus de participer à l’étude ou de donner son accord verbal.

5.
C

R
IT

E
R

E
S

 D
’E

V
A

L
U

A
T

IO
N

5.1
C

R
IT

E
R

E
 D

’E
V

A
L

U
A

T
IO

N
 P

R
IN

C
IPA

L

•
E

valuation de la
m

éthode IV
IM

 (ajustem
ents m

ono, -bi (K
utosis) et m

ulti exponentiel
(N

N
L

S
) 

d
e

la 
diffusion 

«pure») 
par 

com
paraison 

des 
diam

ètres 
de 

la 
lésion

ischém
ique et de la pénom

bre ischém
ique (discordance diffusion- perfusion) avec ceux

obtenus avec le protocole standard 
A

V
C

 (D
iffusion (b0-b1000 

du
protocole standard

A
V

C
)- perfusion pC

A
S

L
 ou perfusion avec 

injection IV
.

5.2
C

R
IT

E
R

E
S

 SE
C

O
N

D
A

IR
E

S
 D

’E
V

A
L

U
A

T
IO

N

•
D

éfinition 
du 

jeu 
de 

valeurs 
de 

b 
optim

ales 
qui 

perm
et 

l’obtention 
du 

m
eilleur

com
prom

is entre le 
rapport 

signal 
sur 

bruit 
rapporté 

à 
la 

durée 
d’acquisition 

de 
la

séquence et la sensibilité de la 
séquence 

à 
la 

perfusion. 
L

a 
séquence 

de 
diffusion

IV
IM

 
optim

isée 
sera 

celle 
pour 

laquelle 
la 

sensibilité 
à 

la 
quantification 

de 
la

perfusion sera optim
ale et la durée d’acquisition par rapport au 

protocole standard sera
dim

inuée.

•
P

our un patient, évaluation de la valeur pronostique de la discordance m
esurée par les

différentes 
m

éthodes aux différents tem
ps de la prise en charge (H

<
2, 2<

H
<

4, H
>

4) en
m

esurant l’évolution clinique par l’écart au score N
IH

S
S

initial (cf. annexe).

•
C

orrélation des valeurs pronostiques issues des
données radiologiques et cliniques en vue

de 
l’évaluation de la pertinence de la m

éthode IV
IM

 en term
es de durée d’exam

en
et 

de 
valeur 

pronostique 
de 

récupération 
(clinique 

et 
radiologique) 

par 
rapport 

au
protocole standard A

V
C

.

6.
D

E
R

O
U

L
E

M
E

N
T

 D
E

 L
A

 R
E

C
H

E
R

C
H

E

6.1
C

O
N

C
E

P
T

IO
N

 D
E

 L
A

 R
E

C
H

E
R

C
H

E

E
tude descriptive avec com

posante longitudinale

6.2
M

O
D

A
L

IT
E

S
 D

E
 R

E
C

R
U

T
E

M
E

N
T

!
L

a population ciblée par cette étude sera constituée de patients m
ajeurs arrivant au service

des U
rgences du C

H
U

de M
artinique pour une suspicion d’A

V
C

.

!
L

es patients seront recrutés par les m
édecins 

investigateurs du service de neurologie
déclarés en tant qu’investigateur. Ils recueilleront dans un prem

ier tem
ps les inform

ations

C
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dém
ographiques, 

les 
éventuels 

antécédents 
m

édicaux 
ainsi 

que 
les 

inform
ations

cliniques sous form
e de fiche patient et 

ils réaliseront le protocole standard A
V

C
.

!
C

ette fiche patient sera par la suite num
érisée dans un fichier regroupant l’intégralité

des résultats 
des participants de l’étude.

!
L

es patients seront pris en charge selon les pratiques habituelles de soins du centre
participant à la 

recherche.
!

L
e m

édecin investigateur inform
era le patient éligible de l’étude en cours et recueillera

sa non- 
opposition pour sa participation à la recherche le jour de son inclusion.

L
es   cas   les   plus   graves   :

!
L

e 
patient 

pour 
lequel 

la 
gravité 

de 
l’état 

et 
l’urgence 

m
édicale 

rendront 
im

possible
l’obtention 

préalable de son accord verbal sera tout de m
êm

e inclus dans la recherche
par le neuroradiologue s’il n’est pas accom

pagné d’une personne de confiance.
#

A
près situation d’urgence, la poursuite dans la recherche de ce patient sera confirm

ée
par 

le 
neurologue dès que son état le perm

ettra. L
e patient peut aussi s’opposer à

l’utilisation des données 
le concernant dans le cadre de cette recherche.

#
S

i 
le 

patient 
décède 

avant 
d’avoir 

pu 
donner 

son 
accord 

de 
participation 

pour 
la

poursuite dans 
l’étude, la loi n’interdit pas l’utilisation de ses données.

L’investigateur, 
(neuroradiologue) 

responsable 
de 

l’accord 
verbal 

du 
patient 

doit 
alors

consigner dans le 
dossier m

édical et dans le cahier d’observation le fait que le patient a bien été
inform

é et qu’il a recueilli sa 
non-opposition.

D
e m

êm
e, il est obligatoire d’indiquer dans le dossier m

édical l’inclusion du patient hors d’état
d’exprim

er 
sa non opposition en situation d’urgence.

L
es séquences de l’étude C

ISIV
IM

 seront alors ajoutées par suite au protocole standard A
V

C
.

L
es données 

radiologiques obtenues sont par suite recueillies sous form
at num

érique (C
D

-R
O

M
).

P
endant la durée de l’étude (2 ans), sur 

les 200 patients prévus en pratique courante, une
prévision de 100 

inclusions a été faite avec la séquence de diffusion IV
IM

 optim
isée.

6.3
IN

F
O

R
M

A
T

IO
N

S
 C

O
N

C
E

R
N

A
N

T
 L

E
S

 PA
R

T
IC

IPA
N

T
S

A
vant tout exam

en lié à la recherche, l’investigateur recueillera lorsque cela est possible l’accord
verbal du 

patient.
L

ors de cet entretien, si le patient est intéressé et s’il respecte les critères d’éligibilité, le
m

édecin 
investigateur lui rem

et la note d’inform
ation de la recherche et répond à toutes ses

questions 
concernant 

l’étude. 
L

e 
participant 

est 
libre 

de 
prendre 

le 
tem

ps 
qu’il 

juge
nécessaire pour prendre sa décision de 

participer ou non à l’étude.
D

ans les situations extrêm
es, l’urgence m

édicale peut rendre im
possible l’obtention préalable de

l’accord du patient et l’inform
ation peut ne pas

lui être donnée im
m

édiatem
ent du

fait de la gravité
de son état, s’il n’estpas accom

pagné d’une personne de confiance
(voir N

ote d’inform
ation 1b). 

L
e patient sera tout de m

êm
e inclus dans la recherche par le neuroradiologue. L

a poursuite du
patient dans 

l’étude 
sera 

confirm
ée 

par 
le 

neurologue 
qui 

après 
situation 

d’urgence 
et 

dès
que 

l’état 
du 

patient 
le 

perm
ettra. 

L’investigateur 
inform

era 
et 

recueillera 
l’accord 

de
participation du patient et ensuite validera 

l’inclusion de ses données radiologiques au
dossier de

l’étude
(voir N

ote d’inform
ation 1b).

L
e 

m
édecin 

investigateur 
veillera 

à 
la 

validité 
des 

coordonnées 
téléphoniques 

(du 
patient)

inscrites dans le 
dossier m

édical du patient lors de cette visite.

L
e participant pourra, à tout m

om
ent, s’opposer à l’utilisation de ses données, dans le

cadre de la recherche.

6.4
A

JO
U

T
 D

E
S

 SE
Q

U
E

N
C

E
S

 D
U

 P
R

O
T

O
C

O
L

E
 C

ISIV
IM

 A
U

 P
R

O
T

O
C

O
L

E
 ST

A
N

D
A

R
D

 A
V

C
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L
e protocole standard A

V
C

 com
porte 5 séquences d’im

agerie :
•

D
iffusion (2 valeurs de b : b=

0 et 1000 s /m
m
²),

•
T

2*,
•

F
L

A
IR

(F
luid A

ttenuated Inversion recovery),
•

A
ngiogram

m
e 3D

 T
O

F
 (T

im
e of F

light),
•

P
erfusion A

S
L

 (pseudocontinuous A
S

L
 -pC

A
S

L
- ).

"
D

ans le cadre de l’étude C
ISIV

IM
, les séquences suivantes seront ajoutées au protocole standard

A
V

C
:

•
4 

séquences 
(D

iffusion 
pour 

un 
jeu 

étendu 
de 

valeurs 
de 

b, 
C

orrection 
des

distorsions 
de 

B
0, 

perfusion injectée IV
, séquence anatom

ique 3D
 T

1 (segm
entation)

pour la phase de m
ise au point de la séquence IV

IM
 ;

•
3 séquences (S

équence de diffusion IV
IM

 optim
isée, perfusion injectée IV

, séquence
anatom

ique - 
3D

 T
1-) pour l’étude clinique.

"
D

escription 
des 

séquences 
d

u
protocole 

de 
routine

clinique :

•
U

ne 
séquence 

de 
diffusion 

(2 
valeurs 

de 
b 

: 
b=

0, 
b=

1000s/m
m
² 

qui 
perm

et 
la

construction de la cartographie du coefficient A
D

C
 (hyposignal de la lésion ischém

ique).
•

une séquence T
2* perm

ettant de détecter la présence d’un hém
atom

e
•

une 
séquence 

FL
A

IR
 

qui 
perm

et 
de 

«dater» l’A
V

C
 

dit 
«constitué» (hypersignal 

du
parenchym

e A
V

C
 >

 6H
)

•
une séquence d’angiographie (A

R
M

) qui perm
et de localiser l’occlusion

•
une séquence de perfusion sans produit de contraste pC

A
S

L
 avec reconstruction de la

cartographie 
du D

S
C

, en m
L

/100g/ m
in perm

ettant d’évaluer l’hypoperfusion indiquant
les tissus potentiellem

ent récupérables (pénom
bre ischém

ique).

L
es param

ètres des séquences utilisées dans ce protocole sont situés en A
nnexe 1.

6.5
P

H
A

SE
 D

E
 M

ISE
 A

U
 P

O
IN

T
 D

E
S

 S
E

Q
U

E
N

C
E

S

A
u protocole standard A

V
C

 actuel seront ajoutées les séquences suivantes dont la description est
reportée 

en A
nnexe 2.

-
Séquence de correction

 d
es distorsions d

u
 ch

am
p

 B
0

L
es séquences de diffusion sont basées séquences E

P
I (echo

planar im
aging) qui sont très

sensibles 
a

u
x

inhom
ogénéités du cham

p 
statique

B
0, aux courants de F

oucault et aux
m

ouvem
ents 

du
patient. 

L
es 

distorsions 
du 

cham
p 

B
0 

(F
ig

u
re 

2
 

d
e 

l’A
n
n
exe 

2
)

peuvent être corrigées en effectuant l’acquisition de cartographies du cham
p B

0.

-
Séquence de diffusion

 IV
IM

L
a pratique m

édicale IR
M

 courante se fait 
seulem

ent avec la
séquence de diffusion b0

et
b1000. 
E

n l’absence de restriction, la diffusion dans l’eau pure, le signal de diffusion «pure»
peut être 

ajusté par une courbe qui décroit de façon m
ono-exponentielle en fonction des

valeurs de b. D
eux 

valeurs 
de 

b 
associées 

à 
différentes 

directions 
d’application 

des
gradients 

de 
diffusion 

suffisent 
donc 

pour 
déterm

iner 
l’A

D
C

. 
L

a 
distribution 

de
probabilité de déplacem

ent m
oléculaire associée est alors m

odélisée par une gaussienne.
E

n cas de restriction de diffusion de l’eau des tissus, com
m

e dans le cas de l’A
V

C
notam

m
ent, la 

distribution s’écarte d’une description gaussienne. L
e signal ne décroît plus

de façon m
ono- 

exponentielle. E
n utilisant des valeurs élevées de b, on observe une

décroissance bi-exponentielle 
du signal de diffusion [23]. P

arm
i les m

odèles proposés
tenant com

pte de cet écart à la gaussianité, 
le m

odèle de K
urtosis se distingue par les

nom
breuses applications cliniques prom

etteuses issues de récentes études [24, 25, 26 ,27].
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E
n utilisant les faibles valeurs de 

b,la com
posante perfusive est m

ise directem
ent en

évidence. 
L’optim

isation des facteurs de pondération b utilisés dans les séquences [28]
ainsi que le recours à 

une analyse m
ulti exponentielle (notam

m
ent N

N
L

S
 [29]) perm

et
d’isoler de m

anière fiable et efficace le signal de perfusion.

Il 
est 

donc 
nécessaire 

si on veut 
exploiter com

plètem
ent 

le 
signal 

de 
diffusion pour

caractériser 
le 

tissu 
et 

sa 
perfusion 

d’acquérir 
le 

signal 
pour 

des 
valeurs 

de 
b

supplém
entaires à b=

0 et b=
1000 

s/m
m
². C

es valeurs seront déterm
inées en utilisant un

critère de m
érite pour l’ajustem

ent du signal 
de diffusion ( détail en A

nnexe 2) à partir
d’un 

set 
étendu 

de 
valeurs 

de 
b 

obtenues 
sur 

un 
échantillon 

de 
vingt 

patients
exam

inés 
en 

phase 
subaiguë 

de 
l’accident 

vasculaire 
cérébral. 

C
es 

patients 
seront

recrutés 
sur 

le 
critère 

principal 
d’une 

im
agerie 

FL
A

IR
 

positive. 
D

ans 
ce 

cas, 
la

throm
bolyse n’est plus envisagée (H

>
 6) à cause notam

m
ent de risques de com

plications
hém

orragiques. A
insi, pour ces patients, le tem

ps n’est plus un facteur crucial pour la
prise de 

décision com
m

e dans le cas de la phase aigüe de l’A
V

C
, ce qui perm

ettra la
m

ise au point de la séquence IV
IM

.

L’objectif 
sera d’utiliser le m

inim
um

 
d

e
valeurs de 

b afin de 
réduire 

au
m

axim
um

 
le

tem
ps 

d’exam
en dans le cas de la phase aigüe. L

a valeur m
axim

ale de b sera prise
inférieure 

à 
3000 

s/m
m
², 

valeur 
au-dessus 

de 
laquelle 

le 
term

e 
0(b

3) 
ne 

peut 
être

négligé dans le m
odèle K

urtosis 
[24].

L
a collaboration l’équipe M

E
T

R
IQ

 d’H
ervé S

aint-Jalm
es du laboratoire LT

S
I de R

ennes 
perm

ettra de bénéficier de leur expertise en traitem
ent du signal et de l’im

age pour cette 
phase im

portante de 
m

ise au point des séquences.

-
Séquence de p

erfu
sion

 avec injection
IV

D
ans l’étude prélim

inaire, sur les patients en phase subaigüe, sera réalisée une séquence de 
perfusion injectée par voie intraveineuse (IV

) qui sera prise com
m

e m
éthode de 

perfusion de 
référence [28].Il s’agit d’une séquence E

PI-E
G

 dynam
ique pondérée en T

2*.

-
Séquence anatom

ique 3D
 T

1
C

es im
ages anatom

iques nous perm
ettront d’effectuer une segm

entation des tissus 
cérébraux (substance blanche, grise, liquide céphalo-rachidien) et des structures 
subcorticales (am

ygdale, noyau caudé, hippocam
pe, thalam

us, putam
en, pallidum

)

S
oit 

une 
durée 

totale 
supplém

entaire 
approxim

ative 
d’une 

dizaine 
de 

m
inutes 

pour
chaque exam

en de l’étude prélim
inaire de m

ise au point des séquences.

6.6
E

T
U

D
E

 C
L

IN
IQ

U
E

E
lle inclura les trois séquences supplém

entaires au protocole standard A
V

C
 suivantes :

-
Séquence de diffusion

 IV
IM

 optim
isée

-
Séquence de p

erfu
sion

 avec injection
IV

-
Séquence anatom

ique T
1

C
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6.7
R

E
C

U
E

IL
 D

E
S

 D
O

N
N

É
E

S

D
ans un prem

ier tem
ps, l’é quipe de neurologie qui prend en charge le patient recueillera les

inform
ations 

dém
ographiques, les éventuels antécédents m

édicaux ainsi que les inform
ations

cliniques dont le score 
N

IH
S

S
initial dans un questionnaire.

L
es données radiologiques sont recueillies sur  l’IR

M
 3T

 (G
E

 450w
, M

ilw
aukee, W

I, U
S

A
) du

C
H

U
 de

M
A

R
T

IN
IQ

U
E

 qui sera la seule utilisée durant l’étude.

L’ensem
ble 

des 
données 

dém
ographiques, 

cliniques 
et 

radiologiques 
sera 

recueillie 
dans 

un
docum

ent 
spécifiquem

ent créé pour l’étude (cahier d’observation) qui sera ensuite num
érisée dans

un fichier au form
at excel regroupant l’intégralité des résultats des participants de l’étude, excepté

les données nom
inatives.

L
a réalisation d’une throm

bolyse ou non et l’intervalle de tem
ps pour sa 

réalisation seront
consignés dans ce fichier. L

e recueil des données cliniques et radiologiques se fera à J0.

6.8
D

O
N

N
E

E
S

 D
E

M
O

G
R

A
P

H
IQ

U
E

S
 E

T
 C

L
IN

IQ
U

E
S

L
es données dém

ographiques et cliniques seront recueillies pour chaque patient par l’équipe de
neurologie. 

L’intégralité 
de 

ces 
données 

sera 
reportée 

dans 
le 

cahier 
d’observation 

où 
les

données 
seront 

anonym
isées 

pour 
garantir 

l
a

confidentialité 
des 

inform
ations 

relatives 
aux

participants (identité et résultats).

L
es données recueillies seront par ordre :

•
D

onnées dém
ographiques (âge, sexe, indice de m

asse corporelle...)
•

D
onnées cliniques :

•
A

ntécédents m
édicaux

•
S

core N
IH

SS
 (à J0)

L
es résultats de chaque item

 de ce
score seront consignés 

(cf A
nnexe

4)
•

F
acteurs à risques (hypertension artérielle, diabète, fum

eur ...)

6.9
D

O
N

N
É

E
S R

A
D

IO
L

O
G

IQ
U

E
S

L
es 

données 
radiologiques 

seront 
recueillies 

sur 
un 

support 
num

érique 
et 

une 
copie 

sera
stockée 

dans 
le 

PA
C

S
. A

insi pour chaque patient, on disposera des im
ages des différentes

séquences acquises sur un C
D

- 
R

O
M

. L
es im

ages radiologiques brutes recueillies feront l’objet
d’un post traitem

ent pour en extraire les 
param

ètres d’intérêt.

6.10
 P

O
ST-T

R
A

IT
E

M
E

N
T D

E
S D

O
N

N
É

E
S R

A
D

IO
L

O
G

IQ
U

E
S

P
our le protocole standard A

V
C

, les cartographies des param
ètres obtenus après post traitem

ent
sont respectivem

ent pour les séquences de diffusion (b0-b1000) et de perfusion (pC
A

S
L

) :

-
l’A

D
C

 (apparent diffusion coefficient)
-

le D
S

C
 (débit sanguin cérébral)

C
es cartographies sont obtenues par reconstruction avec les logiciels R

eadyV
iew

 et F
unctool

de la console constructeur G
E

.

L’optim
isation de la séquence IV

IM
 sera réalisée en utilisant la théorie de la lim

ite inférieure de
C

ram
er- 

R
ao [29] pour la phase prélim

inaire à l’étude clinique.
L

es im
ages issues des séquences IV

IM
 obtenues pour différents jeu de valeurs de b seront traitées

à l’aide 
d’un 

program
m

e 
d’ajustem

ent 
développé 

sur 
M

atlab 
(http://fr.m

athw
orks.com

) 
et les

param
ètres IV

IM
 

seront dérivés suivant les différents ajustem
ents des données brutes com

m
e

indiqué sur la figure 3 de l’A
nnexe 2.
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M
éth

o
d
e
 IV

IM

P
aram

ètres d’étude

A
ju

stem
en

t 

m
o
n
o
exp

o
n
en

t

iel

d
e la

 d
iffu

sio
n

A
ju

stem
en

t 

b
i- 

exp
o
n
en

tiel

(M
o
d
èle d

e K
u
rto

sis)

A
ju

stem
en

t 

m
u
lti-

exp
o
n
en

tiel 

(A
lg

o
rith

m
e 

P
erfu

sio
n

D
fa

st , f
D

fa
st ,f

D
fa

st ,f

D
iffu

sio
n

D
slo

w ,
D

slo
w , K

D
slo

w

U
ne double approche sera envisagée pour le traitem

ent du signal :

•
A

pproche 
pixel-by-pixel 

pour 
obtenir 

les 
cartographies 

des 
param

ètres 
IV

IM
 

et
définir sur les 

coupes d’intérêt les diam
ètres des régions lésées.

•
A

pproche 
par 

régions 
d’intérêt 

(region 
of 

interest, 
R

O
I) 

pour 
la 

com
paraison

hém
isphère avec la lésion et hém

isphère sain controlatéral.

L
e jeu optim

um
 de valeurs de b sera retenu selon les critères suivants :

•
R

apport signal-sur-bruit rapporté au tem
ps d’exam

en

•
S

ensibilité de la séquence à la perfusion évaluée par la
m

inim
isation d’un facteur de

m
érite 

incluant 
les 

erreurs 
sur 

la 
déterm

ination 
des 

param
ètres 

de 
diffusion 

et 
de

perfusion (cf A
nnexe 2)

U
ne 

fois 
la 

séquence 
IV

IM
 

optim
isée 

retenue, 
les 

param
ètres 

IV
IM

 
dérivés 

des 
différents

ajustem
ents 

seront recueillis à partir des données brutes en utilisant le m
êm

e program
m

e M
atlab.

P
our 

la 
perfusion 

injectée 
IV

, 
les 

cartographies 
des 

param
ètres utiles 

suivants 
sont 

obtenus
après post 

traitem
ent :

-
le D

S
C

-
le V

S
C

 (volum
e sanguin cérébral)

-
le tem

ps d’arrivée au m
axim

um
 T

m
ax.

A
vec l’ensem

ble des cartographies issues des différentes m
éthodes, les diam

ètres de la zone de
nécrose, de 

restriction de la perfusion et de pénom
bre ischém

ique peuvent être estim
és.

L’ensem
ble de tous ces param

ètres constituent des critères d’analyse qui perm
ettront d’évaluer la

«discordance» diffusion-perfusion (Table 3 de l’A
nnexe 3). U

ne analyse statistique descriptive
et 

com
parative des résultats obtenus avec l’IV

IM
 et les autres m

éthodes sera effectuée (voir
chapitre 7).
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6.10.1.
TA

B
L

E
A

U
 R

E
C

A
P

IT
U

L
A

T
IF

 D
U

 R
E

C
U

E
IL

 D
E

S
 D

O
N

N
E

E
S

Inclusion
J0

Inform
ation

 au patient et recueil de l’accord
 

verbal de  participation
 à la recherche

 

C
aractéristiques dém

ographiques
 

A
ntécédents m

édicaux

E
xam

ens cliniques

Score N
IH

SS
 

E
xam

ens radiologiques

E
xam

ens IR
M

 

Traitem
ents

T
hrom

bolyse/T
hrom

bectom
ie

 

6.10.2.
C

A
L

E
N

D
R

IE
R

 D
E

 L
A

 R
E

C
H

E
R

C
H

E

-
D

urée de la période d’inclusion : 24 m
ois

-
D

urée totale de la recherche : 25 m
ois

7.
G

E
S

T
IO

N
 D

E
S

 E
V

E
N

E
M

E
N

T
S

 IN
D

E
S

IR
A

B
L

E
S

 G
R

A
V

E
S

A
ucune 

procédure 
de 

gestion 
des 

événem
ents 

indésirables 
graves 

n'est 
im

posée 
par 

la
recherche. 

C
ependant, la déclaration des effets graves des m

édicam
ents (au centre régional de

pharm
acovigilance) ou 

des dispositifs m
édicaux (au correspondant local de m

atériovigilance) est
obligatoire pour tout m

édecin (ou 
autre professionnel de santé concerné), aussi bien dans le

contexte de cette recherche qu'en dehors.

8.
A

S
P

E
C

T
S

  S
T

A
T

IS
T

IQ
U

E
S

8.1
C

A
L

C
U

L
 D

E
 L

A
 T

A
IL

L
E

 D
’E

T
U

D
E

L
e caractère prospectif est indispensable com

pte tenu de l’objet de l’étude.
L

e nom
bre de sujets nécessaires ne peut se calculer 

a
 
p
rio

ri dans cette étude exploratoire ;
cependant le 

nom
bre de 100 est raisonnable en term

e de recrutem
ent car il pourra facilem

ent
être atteint en 24 m

ois. C
e 

nom
bre correspond à ce qui apparait dans des études publiées sur

des thém
atiques exploratoires 

com
parables 

[3
0
] en im

agerie cérébrale. P
ar ailleurs, ce chiffre

perm
ettra sans doute une approche m

ultivariée.

8.2
M

E
T

H
O

D
E

S
 ST

A
T

IST
IQ

U
E

S
 E

M
P

L
O

Y
E

E
S

 P
O

U
R

 L
A

 C
O

M
PA

R
A

IS
O

N
 IN

T
E

R
-PA

T
IE

N
T

L
a 

distribution 
des 

différents 
param

ètres 
(diam

ètres, 
A

D
C

, 
D

S
C

, 
V

S
C

, 
T

m
ax, 

param
ètres

IV
IM

…
) sera 

déterm
inée afin de définir le choix des tests statistiques (param

étriques, non
param

étriques…
) pour les 

étudier.
L’étude statistique consistera dans un prem

ier tem
ps en une description des caractéristiques

générales de 
l’échantillon de patients.

L
a taille des diam

ètres des lésions en diffusion et en perfusion sera com
parée pour 

chacune des
5 

m
éthodes 

(3 
approches 

d’ajustem
ent 

IV
IM

, 
A

D
C

 
b1000-pC

A
S

L
, 

A
D

C
 

b1000-perfusion
injectée IV

). L
a différence des diam

ètres (diffusion-perfusion) observée sera com
parée à celle

C
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V
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ate d
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du 
gold 

standard 
(b0-b1000- 

perfusion 
injectée). 

Toute 
valeur 

significativem
ent 

inférieure
suggèrera 

une 
sous- 

estim
ation 

de 
l’étendue 

des 
tissus 

récupérables. 
A

 
l’opposé, 

une
différence com

parable indiquerait 
une 

équivalence des 2 approches. E
n cas d’obtention d’une

valeur significativem
ent supérieure, cela suggèrerait 

une
surestim

ation par rapport à 
la

m
éthode

de référence des tissus récupérables.

P
our l’étude clinique, l’ensem

ble des critères d’analyse  répertoriés dans le tableau 3 de l’A
nnexe

3 seront : 
les diam

ètres de la zone cytotoxique (A
D

C
 de la diffusion b0-b1000 et l’hypersignal

F
L

A
IR

) ; 
de 

la 
zone 

hypo 
perfusée 

définie 
avec 

les 
3 

m
éthodes 

IV
IM

 
(et 

les 
valeurs

m
oyennes 

des 
param

ètres 
D

fa
st et 

f 
correspondantes),

sur la cartographie du
D

S
C

 obtenue par
pC

A
S

L
 (valeur m

oyenne du
D

S
C

 
correspondant) et sur la cartographie du param

ètre pertinent
pour la perfusion IV

 T
m

ax (valeur m
oyenne 

du T
m

ax correspondante)  à J0
; présence ou non

d’une throm
bolyse ; nom

bre d’heures avant la m
ise en place de la throm

bolyse et récupération
clinique basée sur le score N

IH
S

S
 [31]. 

L’analyse 
statistique 

sera 
effectuée 

avec 
le 

logiciel 
S

A
S

 
(version 

9.3). 
L

e 
niveau 

de
significativité 

statistique sera fixé à P
 <

0, 05.

9.
D

R
O

IT
S

 D
’A

C
C

E
S

 A
U

X
 D

O
N

N
E

E
S

 E
T

 A
U

X
 D

O
C

U
M

E
N

T
S

 S
O

U
R

C
E

S

9.1
A

C
C

E
S

 A
U

X
 D

O
N

N
E

E
S

L
e 

prom
oteur 

est 
chargé 

d’obtenir 
l’accord 

de 
l’ensem

ble 
des 

parties 
im

pliquées 
dans 

la
recherche afin de 

garantir l’accès direct à tous les lieux de déroulem
ent de la recherche, aux

données sources, aux docum
ents 

sources et aux rapports dans un
but de contrôle de qualité et

d’audit.
L

es personnes qui dirigent et surveillent la recherche m
ettront à disposition les docum

ents et
données 

individuelles strictem
ent nécessaires au suivi, au contrôle de qualité et à l’audit de

la 
recherche, 

à 
la 

disposition des personnes ayant un accès à ces docum
ents conform

ém
ent

aux dispositions législatives et 
réglem

entaires en vigueur.

9.2
D

O
N

N
E

E
S

 S
O

U
R

C
E

S

Tout docum
ent ou objet original perm

ettant de prouver l'existence ou l'exactitude d'une donnée ou
d'un fait enregistrés au cours de la recherche est défini com

m
e docum

ent source.
L

es 
données 

dém
ographiques 

seront 
recueillies 

à 
partir 

du 
dossier 

m
édical 

du 
patient. 

L
es

données 
radiologiques seront constituées à partir des résultats des exam

ens d’im
agerie à l’issue du

protocole.

.3
 C

O
N

F
ID

E
N

T
IA

L
IT

E
 D

E
S

 D
O

N
N

E
E

S

C
onform

ém
ent aux dispositions législatives en vigueur, les personnes ayant un accès direct aux

données 
sources 

prendront 
toutes 

les 
précautions 

nécessaires 
en 

vue 
d'assurer 

la
confidentialité 

des 
inform

ations 
relatives 

aux 
recherches, 

aux 
personnes 

qui 
s'y 

prêtent 
et

notam
m

ent en ce qui concerne leur identité ainsi 
qu’aux résultats obtenus. C

es personnes, au
m

êm
e titre que les personnes qui dirigent et surveillent la 

recherche, sont soum
ises au secret

professionnel.

P
endant la recherche ou à son issue, les données recueillies sur les personnes qui s’y prêtent et

transm
ises 

au
prom

oteur par les personnes qui dirigent etsurveillent la
recherche (ou tous autres

intervenants spécialisés) seront codifiées. E
lles ne doivent en aucun cas faire apparaître en clair

les nom
s des personnes 

concernées ni leur adresse.

L
e code d’anonym

isation du patient dans l’étude com
portera :

-
le num

éro d’inclusion dans le centre (M
 +

 num
éro à 3 chiffres) par ordre d’inclusion dans le

centre

C
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-
un code patient de 2 lettres : prem

ière lettre du nom
, prem

ière lettre 
du prénom

 E
xem

ple :
M

01-IC
 (pour le 1

er patient inclus dans le centre M
001)

L
e prom

oteur s’assurera que chaque personne qui se prête à la recherche a été inform
ée sur

l’accès aux 
données individuelles la

concernant et strictem
ent nécessaires au contrôle de qualité

de la recherche.

10.
C

O
N

T
R

O
L

E
 E

T
 A

SSU
R

A
N

C
E

 D
E

 L
A

 Q
U

A
L

IT
E

0.1
 C

O
N

T
R

O
L

E
 D

E
 Q

U
A

L
IT

E

U
ne attachée de recherche 

clinique m
andatée 

par le 
prom

oteur visite de façon régulière le
centre 

d’inclusion, lors de la m
ise en place de la recherche, une ou plusieurs fois en cours de

recherche selon le 
rythm

e des inclusions et en fin de recherche.
L

ors de ces visites, les élém
ents suivants seront revus :

-
respect du protocole de la recherche, des procédures qui y sont définies et des textes
réglem

entaires en vigueur,
-

qualité 
des 

données 
recueillies 

dans 
le 

cahier 
d'observation 

: 
exactitude, 

données
m

anquantes, 
cohérence des données avec les docum

ents sources (dossiers m
édicaux,

carnets de rendez-vous, originaux des résultats de laboratoire, etc…
),

Toute visite fera l’objet d’un rapport de m
onitorage par com

pte-rendu écrit.

Tout au long de l’étude seront contrôlés :
-

les données recueillies.

0.2
 G

E
ST

IO
N

 D
E

S
 D

O
N

N
E

E
S

L’ensem
ble des données dém

ographiques, cliniques et radiologiques sera recueillie sous form
e

de 
fiche 

patient qui sera par la suite num
érisée dans un fichier regroupant l’intégralité des

résultats des participants 
de l’étude.

Toutes les inform
ations requises par le protocole doivent être consignées sur les cahiers 

d’observation.
L

es données devront être recueillies au fur et à m
esure qu'elles sont obtenues.

10.3
  A

U
D

IT
 E

T
 IN

S
P

E
C

T
IO

N

U
n audit peut être réalisé à tout m

om
ent par des personnes m

andatées par le prom
oteur et

indépendantes des 
responsables d

e
la recherche. Il a pour objectif d

e
s'assurer de la

qualité de la
recherche, de la validité de ses résultats et du respect de la loi et des règlem

entations en vigueur.

L
es personnes qui dirigent et surveillent la recherche acceptent de se conform

er aux exigences du 
prom

oteur et à l’autorité com
pétente en ce qui concerne un audit ou une inspection de la recherche.

L’audit pourra s’appliquer à tous les stades de la recherche, du développem
ent du protocole à la

publication 
des

résultats et au
classem

ent des données utilisées ou produites dans le cadre de la
recherche.
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11.
C

O
N

SID
E

R
A

T
IO

N
S

 E
T

H
IQ

U
E

S
 E

T
 R

E
G

L
E

M
E

N
T

A
IR

E
S

1
1

.1
 C

O
N

FO
R

M
IT

E
 A

U
X

 T
E

X
T

E
S

 D
E

 R
E

F
E

R
E

N
C

E
S

L
es techniques et les m

éthodes utilisées au cours de cette recherche étant habituellem
ent réalisées,

elle peut 
rentrer dans le cadre des recherches visant à évaluer les soins courants tels que

définis par la loi n°2004- 
806 du 9 août 2004 (article L

1121-1, 2° alinéa et article R
1121-3 du

code de la santé publique).

L
e prom

oteur et les personnes qui dirigent et surveillent la recherche s’engagent à ce que cette
recherche 

soit 
réalisée 

en 
conform

ité 
avec 

la 
loi 

n°2004-806 
du 

9 
août 

2004, 
ainsi 

qu’en
accord avec les B

onnes 
P

ratiques C
liniques (I.C

.H
. version 4 du 1

er m
ai 1996) et la déclaration

d’H
elsinki 

(qui 
peut 

être 
retrouvée 

d
a

n
s

sa 
version 

intégrale 
sur 

le 
site

http://w
w

w
.w

m
a.net/en/30publications/10policies/b3/).  

L
a 

recherche 
sera 

conduite 
conform

ém
ent 

au 
présent 

protocole. 
H

orm
is 

dans 
les 

situations
d’urgence 

nécessitant 
la 

m
ise 

en 
place 

d’actes 
thérapeutiques 

précis, 
les 

personnes 
qui

dirigent et surveillent la 
recherche s’engagent à respecter le protocole en tous points.

L
e C

H
U

 de M
A

R
T

IN
IQ

U
E

 a adressé une dem
ande d'avis du C

om
ité de P

rotection des P
ersonnes

(C
P

P
) 

S
ud- 

O
uest 

et 
O

utre-M
er 

IV
. 

C
ette 

recherche 
est 

couverte 
par 

l’assurance 
en

responsabilité civile du C
H

U
 de 

M
A

R
T

IN
IQ

U
E

.

L
es données enregistrées à l’occasion de cette recherche font l’objet d’un traitem

ent inform
atisé

au 
C

H
U

 
de 

M
A

R
T

IN
IQ

U
E

 
dans 

l
e

respect 
de 

la 
lo

in°78-17 
du 

6 
janvier 

1978 
relative

à
l’inform

atique, aux fichiers et aux libertés m
odifiée par la loi 2004-801 du 6 août 2004. L

e
C

H
U

  
de 

M
A

R
T

IN
IQ

U
E

 adressera 
une 

dem
ande 

d'autorisation à 
la

C
om

m
ission N

ationale de
l’Inform

atique et des L
ibertés (C

N
IL

).

C
ette recherche sera enregistrée sur le site http://clinicaltrials.gov/.  

.2
 A

M
E

N
D

E
M

E
N

T
 A

U
 P

R
O

T
O

C
O

L
E

Toute m
odification substantielle, c’est 

à dire toute 
m

odification de 
nature à 

avoir un
im

pact 
significatif sur la protection des personnes, sur les conditions de validité et sur les

résultats de la recherche, 
sur l’interprétation des docum

ents scientifiques qui viennent appuyer le
déroulem

ent de la recherche ou sur

les m
odalités de conduite de celle-ci, fait l’objet d’un am

endem
ent écrit qui est soum

is au
prom

oteur et au 
C

entre de M
éthodologie et de G

estion des données, le cas échéant, et, celui-ci
doit obtenir, préalablem

ent à 
sa m

ise en œ
uvre, un avis favorable du C

P
P.

L
es m

odifications non substantielles, c'est-à-dire celles n’ayant pas d’im
pact significatif

sur quelque 
aspect de la recherche que ce soit, sont com

m
uniquées au C

PP
à titre d’inform

ation.

Tous les am
endem

ents sont validés par le prom
oteur, et par tous les intervenants de la

recherche 
concernés 

par 
la 

m
odification, 

avant 
soum

ission 
au 

C
PP. 

C
ette 

validation 
peut

nécessiter la réunion du C
S

 
et/ou du C

IS.

Tous les am
endem

ents au protocole doivent être portés à la connaissance de tous les
professionnels 

de santé qui participent à la recherche et qui s’engagent à en respecter le contenu.
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12. C
on

servation
 d

es d
ocu

m
en

ts et d
es d

on
n

ées relatives à la rech
erch

e

L
es 

docum
ents 

suivants 
relatifs 

à 
cette 

recherche 
sont 

archivés 
conform

ém
ent 

aux 
B

onnes
P

ratiques 
C

liniques :

-
P

ar les personnes qui réalisent la recherche :

-
p
o
u

r u
n

e
 d

u
rée

 d
e
 1

5
 a

n
s :

•
L

e protocole et les am
endem

ents éventuels au protocole

•
L

es cahiers d’observation (copies)

•
L

es dossiers sources des participants

•
Tous les autres docum

ents et courriers relatifs à la recherche

Tous ces docum
ents sont sous la responsabilité de la personne réalisant la recherche pendant

la durée réglem
entaire d’archivage.

-
P

ar le gestionnaire :

-
p
o
u

r u
n

e
 d

u
rée

 d
e
 1

5
 a

n
s :

•
L

e protocole et les am
endem

ents éventuels au protocole

•
L’original des cahiers d’observation

•
Tous les autres docum

ents et courriers relatifs à la recherche

-
le ca

s éch
éa

n
t, p

o
u

r u
n

e
 d

u
rée

 d
e 3

0
 a

n
s su

iva
n

t la
 fin

 d
e la

 rech
erch

e

•
L

es docum
ents relatifs aux événem

ents indésirables graves

Tous ces docum
ents sont sous la responsabilité d

u
prom

oteur  pendant la
durée réglem

entaire
d’archivage.

A
ucun déplacem

ent ou destruction ne pourra être effectué sans l’accord du gestionnaire. A
u

term
e 

de 
la 

durée réglem
entaire d’archivage, le gestionnaire sera consulté pour destruction.

Toutes les données, tous les 
docum

ents et rapports pourront faire l’objet d’audit ou d’inspection.

12.3
C

O
M

M
U

N
IC

A
T

IO
N

S
 S

C
IE

N
T

IF
IQ

U
E

S

L’analyse des données fournies par les centres est réalisée par U
nité de S

outien M
éthodologique à la

R
echerche (U

S
M

R
) du C

H
U

 de M
A

R
T

IN
IQ

U
E.

C
ette analyse donne lieu à un rapport écrit qui est soum

is au prom
oteur. C

e rapport perm
et la

préparation 
d’une ou plusieurs publication(s).

Toute 
com

m
unication 

écrite 
ou 

orale 
des 

résultats 
de 

la 
recherche 

doit 
recevoir 

l’accord
préalable de la 

personne qui dirige et surveille la
recherche et, le cas échéant, de tout com

ité
constitué pour la recherche.

12.4
 R

E
G

L
E

S
 R

E
L

A
T

IV
E

S
 A

 L
A

 P
U

B
L

IC
A

T
IO

N

L
a 

publication 
des 

résultats 
principaux 

m
entionne 

le 
nom

 
du 

gestionnaire, 
de 

tous 
les

professionnels de 
santé ayant inclus ou suivi des patients dans la recherche et des m

em
bres du

(des) 
com

ité(s) 
constitué(s) 

pour la recherche. Il sera tenu com
pte des règles internationales

d’écriture et de publication (C
onvention de 

V
ancouver, février 2006).
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12.5
C

O
M

M
U

N
IC

A
T

IO
N

 D
E

S
 R

E
SU

L
T

A
T

S
 A

U
X

  PA
T

IE
N

T
S

C
onform

ém
ent à la loi n°2002-303 d

u
 4 m

ars 2
0

0
2

,les patients sont inform
és, à leur

dem
ande, d

es résultats globaux de la recherche.

12.4
 C

E
S

S
IO

N
 D

E
S

 D
O

N
N

E
E

S

L
e recueil et la gestion des données sont assurés

du au sein du C
H

U
de M

A
R

T
IN

IQ
U

E.
L

es conditions de cession de tout ou partie de la base de données de la recherche sont 
décidées par le 

gestionnaire de la recherche et font l’objet d’un contrat écrit.
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12.
R

E
F

E
R

E
N

C
E

S B
IB

L
IO

G
R

A
P

H
IQ

U
E

S

[1
] 

S
m

a
d
ja

 
D

, 
C

a
b
re 

P
, 

M
a
y 

F
, 

F
a
n
o
n

 
JL

, 
R

en
é-C

o
ra

il 
P
, 

R
io

creu
x 

C
, 

C
h
a
rp

en
tier 

JC
,

F
o
u
rn

erie P
, 

S
a
in

t-V
il M

, K
etterlé J; E

R
M

A
N

C
IA

 S
tu

d
y G

ro
u
p
, E

R
M

A
N

C
IA

: E
p
id

em
io

lo
g
y

o
f S

tro
ke in

 M
a
rtin

iq
u
e, 

F
ren

ch
 
W

est 
In

d
ies: 

P
a
rt 

I: 
m

eth
o
d
o
lo

g
y, 

in
cid

en
ce, 

a
n
d
 
3
0
-d

a
y

ca
se fa

ta
lity ra

te,S
tro

ke. 2
0
0
1
 D

ec 
1
;3

2
(1

2
):2

7
4
1
-7

.

[2
] 

O
lin

d
o

 
S
, 

C
h
a
u
sso

n
 
N

, M
ejd

o
u
b
i 

M
, 

Jea
n
n
in

 
S
, 

R
o
sillette 

K
, 

S
a
in

t-V
il 

M
, 

S
ig

n
a
te 

A
,

E
d
im

o
n
a
n
a
- 

K
a
p
tu

e M
, L

a
rra

illet V
, C

a
b
re P

, S
m

a
d
ja

 D
, Jo

u
x J, T

ren
d
s in

 In
cid

en
ce a

n
d

E
a
rly 

O
u
tco

m
es 

in
 

a
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tin

g
 

th
e
 

N
IH

 
stro

ke 
sca

le 
sco

re 
fro

m

m
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l 

reco
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S
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ke, 3
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9
9
9
)
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14
N

otes d
’in

form
ation

N
O

T
E D

’IN
F

O
R

M
A

T
IO

N
 PA

T
IE

N
T

 - P
O

U
R

S
U

IT
E

 D
A

N
S

 L
A

 R
E

C
H

E
R

C
H

E
 A

P
R

E
S

 S
IT

U
A

T
IO

N
 

D
’U

R
G

E
N

C
E

 (1a)

C
e d

ocu
m

en
t d

’in
form

ation
 a été con

çu
 et réd

igé à p
artir d

e la version
 2.0 d

u
 01/09/2011 d

u
 d

ocu
m

en
t 

typ
e d

e la D
IR

C
 S

u
d

-O
u

est-O
u

tre-M
er

C
IS
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IM

V
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P

rom
oteur de la recherche : C

H
U

 de M
A

R
T

IN
IQ

U
E

P
ersonne qui dirige et surveille la recherche : P

r R
égis D

U
V

A
U

F
E

R
R

IE
R

M
adam

e, M
onsieur,

V
otre m

édecin vous propose de participer à une recherche visant à évaluer les soins courants dont
le P

r 
R

égis D
U

V
A

U
F

E
R

R
IE

R
 est le référent. A

vant de prendre une décision, il est im
portant que

vous lisiez 
attentivem

ent ces pages qui vous apporteront les inform
ations nécessaires concernant les

différents aspects 
de cette recherche. N

’hésitez pas à poser toutes les questions que vous jugerez utiles
à votre m

édecin.

V
otre participation à cette recherche est entièrem

ent volontaire et vous avez le droit de vous
opposer à y 

participer. D
ans ce cas-là, vous continuerez à bénéficier de la m

eilleure prise en
charge m

édicale possible, 
conform

ém
ent aux connaissances actuelles.

P
ou

rq
u

oi cette rech
erch

e ?

L
a M

artinique est un départem
ent avec une forte incidence d’accident vasculaire cérébral (A

V
C

).
D

epuis 
quelques années elle a sensiblem

ent dim
inué grâce à une bonne prise en charge de la

pathologie qui s’est 
organisée 

autour d’une 
équipe neurologique com

pétente ainsi qu’une 
vaste

cam
pagne de sensibilisation et 

de 
prévention 

de 
la 

population. 
L

a 
throm

bolyse 
est 

à 
ce 

jour
l’unique 

traitem
ent 

et 
la 

décision 
de 

cette 
intervention 

repose 
sur 

le 
résultat 

d’exam
ens

radiologiques. U
n accès priorisé à l’IR

M
 a été m

is en place 
perm

ettant l’établissem
ent rapide d’un

diagnostic fiable à partir d’un protocole dédié A
V

C
. C

ette recherche 
vise à am

éliorer la qualité ainsi
que la rapidité des séquences du protocole A

V
C

 en vue de l’am
élioration de 

la prise en charge de cette
pathologie qui est un enjeu de santé publique.

C
a

ra
cté

risa
>

o
n

 p
a

r IR
M

 d
e

 la
 p

e
rfu

sio
n

 cé
ré

b
ra

le
 sa

n
s in

je
c>

o
n

p
a

r 

d
iff

é
re

n
te

s m
é

th
o

d
e

s d
’a

n
a

ly
se

 d
u

 sig
n

a
l d

e
 d

iff
u

sio
n

 a
v

e
c le

 m
o

d
è

le
 

IV
IM

,
à

 3
T

 d
a

n
s la

 d
isco

rd
a

n
ce

 «
 d

iff
u

sio
n

-p
e

rfu
sio

n
 »

d
e

 l’A
V

C
 isch

é
m

iq
u

e
e

n
 p

h
a

se
 a

ig
ü

e
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Q
u

el est l’ob
jectif d

e cette rech
erch

e ?

L’objectif 
de 

cette 
recherche 

est 
de 

développer 
et 

d’optim
iser 

une 
nouvelle 

m
éthode : 

l’IV
IM

(Intravoxel Incoherent M
otion) pour recueillir et analyser les inform

ations fournies par l’exam
en IR

M
pour la décision de throm

bolyse. 
C

ette 
décision 

repose 
actuellem

ent 
sur 

un 
protocole 

exploitant 
les 

résultats 
de 

deux 
séquences

distinctes, une de diffusion et une de perfusion. 
L

a m
éthode IV

IM
 perm

ettra à partir d’une unique séquence de diffusion d’estim
er à la fois la diffusion

et la perfusion. A
insi, une am

élioration de la prise en charge des A
V

C
 aigus, sur des critères

d’efficacité de l’estim
ation de la perfusion (gain de tem

ps et quantification plus robuste) par rapport au
protocole standard A

V
C

 peut être espérée. P
ar ailleurs, cette étude spécifique sur la thém

atique de
l’A

V
C

 sera une étude pilote pour la validation de la m
éthode IV

IM
 com

m
e m

ode d’évaluation de la
perfusion. 
L’incorporation de cette m

éthodologie au protocole actuel avec un gain en term
es de perform

ance et
de rapidité sont les retom

bées attendues en vue de l’am
élioration de la prise en charge du patient.

C
om

m
en

t va se d
érou

ler cette rech
erch

e ?

L
e protocole standard A

V
C

 com
porte 5 séquences d’im

agerie. V
ous devrez nous autoriser à utiliser les

données recueillies en pratique courante auxquelles s’ajouteront les séquences de l’étude C
IS

IV
IM

. 

C
ette étude com

prend deux phases : 

!
U

ne phase prélim
inaire de m

ise au point de la séquence IV
IM

 recrutant des patients adm
is en

urgence en
 p

h
ase su

b
aigü

e  (durée des sym
ptôm

es >
 6H

). 
Q

uatre séquences seront ajoutées au protocole A
V

C
 standard pour l’optim

isation de la séquence
IV

IM
.

!
L’étape d’adm

ission en urgence recrutant des patients
en

 p
h

ase aigü
e (durée des sym

ptôm
es

inférieure ou égale à 6 H
). 

T
rois séquences seront ajoutées au protocole A

V
C

 standard pour l’étude.

C
ette recherche ne m

odifie en rien la prise en charge dont vous bénéficierez lors de votre séjour
hospitalier.
A

u total, nous souhaitons recruter 100 patients pour l’étude.
L

a durée totale de votre participation à cette étude sera de 01 jour.
L

a durée totale de la recherche est de 25 m
ois et la période d’inclusion d’une durée de 24 m

ois.

C
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Q
u

i p
eu

t p
articip

er ?

Tous les patients atteints d’A
V

C
 ou pour lesquels le m

édecin des urgences du C
H

U
M

 suspecte un A
V

C
qui rem

pliront les critères d’inclusion sauf refus de leur part.

N
e p

ou
rron

s être in
clu

ses : les personnes m
ineures, les non-bénéficiaires du régim

e de la sécurité
sociale, les personnes faisant l’objet du statut de personnes protégées ou vulnérables (personnes sous
tutelle ou curatelle, personnes privés de liberté par une décision judiciaire ou adm

inistrative, fem
m

es
enceintes ou allaitantes).
L

e neuroradiologue vous inform
era de votre possible éligibilité à l’étude en cours et de fait, recueillera

votre non opposition.

Q
u

e vou
s d

em
an

d
era t-on

 ?

S
i vous acceptez de participer à l’étude et au suivi proposé, vous devrez donner votre accord verbal de

participation à la recherche. V
otre participation s’inscrira selon le cas dans le cadre de l’étude

prélim
inaire A

V
C

 en phase subaigüe ou de l’étude de l’A
V

C
 en phase aigüe. L

a recherche s’appuiera
sur les résultats d’im

agerie de votre exam
en de ce jour.

A
fin d’évaluer la valeur pronostique de la séquence IV

IM
, vous devrez être en m

esure de participer à
l’étude pendant toute sa durée (01 jour). L

a com
paraison de cette valeur pronostique par rapport au

protocole standard A
V

C
 sera réalisée par une analyse statistique pour les patients en phase aigüe. C

es
données seront égalem

ent exploitées pour la recherche de l’étude.
D

’autres 
inform

ations 
vous 

seront 
dem

andées : 
données 

dém
ographiques 

(sexe, 
date 

et 
lieu 

de
naissance,indice de m

asse corporelle, addictions éventuelles (cigarettes, alcool), données m
édicales

(antécédents 
m

édicaux : 
diabète, 

hypertension 
artérielle, 

traitem
ents 

en 
cours) 

ainsi 
que 

les
inform

ations cliniques recueillies dans un questionnaire.

Q
u

els son
t les risq

u
es et in

con
vén

ien
ts p

ossib
les ?

Il existe des contre-indications à la réalisation d’un exam
en IR

M
 pour les patients porteurs de

stim
ulateurs cardiaques (pacem

akers) et de m
atériel ferrom

agnétique (prothèse, appareil dentaire,
valves…

). V
ous devrez signaler leur présence si vous être dans un des cas pré-cités. Il n’existe pas à ce

jour d’effet secondaire connu lié à la technique d’im
agerie IR

M
. 

Q
u

els son
t les m

od
alités d

e p
rise en

 ch
arge m

éd
icale ?

Il n’est pas prévu de prise en charge particulière en fin d’étude ou en cas de sortie prém
aturée.

V
ous bénéficierez de la m

eilleure prise en charge possible que vous refusiez de participer dès le début
ou au cours de l’étude, ou que vous soyez exclu en cours de participation.

Q
u

els son
t vos d

roits ?

V
otre m

édecin doit vous fournir toutes les explications nécessaires concernant cette recherche. S
i

vous 
souhaitez

ne pas y participer ou vous en retirer à quelque m
om

ent que ce
soit, et quel que soit le

m
otif, vous 

continuerez à
bénéficier du suivi m

édical et cela n'affectera en rien votre surveillance
future.

D
ans le cadre de la recherche à laquelle le 

C
H

U
 de M

A
R

T
IN

IQ
U

E
 vous propose de participer, un

traitem
ent 

inform
atique de vos données personnelles va être m

is en œ
uvre pour perm

ettre d’analyser
les résultats de la 

recherche au regard de l’objectif de cette dernière qui vous a été présenté. C
es

données seront identifiées par 
un code et/ou vos initiales. C

es données pourront égalem
ent, dans

des 
conditions 

assurant 
leur 

confidentialité, être transm
ises aux autorités

de santé françaises ou
étrangères et à d’autres entités du C

H
U

 de 
M

A
R

T
IN

IQ
U

E
.
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C
onform

ém
ent au

x
dispositions de la loi relative à

l’inform
atique, au

x
fichiers et aux libertés, vous

disposez 
à

tout 
m

om
ent 

d’un 
droit 

d’accès 
et 

de 
rectification 

des 
données 

inform
atisées 

vous
concernant (loi n°

2004-801 du 6 août 2004 m
odifiant la loi n° 78-17 du 6 janvier 1978 relative à l’inform

atique, aux
fichiers 

et aux libertés). V
ous disposez égalem

ent d’un droit d’opposition à la transm
ission des

données couvertes

par le secret professionnel susceptibles d’être utilisées dans le cadre de cette recherche et d’être
traitées. 

V
ous pouvez égalem

ent accéder directem
ent ou par l’interm

édiaire du m
édecin de votre

choix à l’ensem
ble 

d
e

vos données m
édicales en application des dispositions de l’article L

1111-7 du
code de la santé publique.

C
es droits s’exercent auprès du m

édecin qui vous suit dans le cadre de la recherche et qui connaît
votre identité.
  

-
cette recherche a obtenu un avis favorable du C

om
ité de P

rotection des P
ersonnes de C

P
P

S
ud-O

uest O
utre-M

er IV
 le 18/11/2015,

- lorsque cette recherche sera term
inée, vous serez tenus inform

és personnellem
ent

par votre
m

édecin des résultats globaux et de leur valorisation (com
m

unication, publication...) dès que ceux-
ci seront disponibles, si vous le souhaitez.

-
le gestionnaire de cette recherche, le C

H
U

 de M
artinique (S

ervice d’im
agerie m

édicale, H
ôpital

P
ierre Z

O
B

D
A

 Q
U

IT
M

A
N

, C
S

 90632-97261 F
ort de F

rance cedex), a souscrit une assurance à
responsabilité civile auprès de la société B

E
A

H
 (contrat d’assurance n° 1301845),

S
’agissant d’une recherche visant à évaluer les soins courants, seul un accord oral vous sera dem

andé
pour votre participation.
N

ous recueillerons votre non-opposition m
ais votre consentem

ent écrit ne sera pas recueilli.

L’ensem
ble de l’équipe m

édicale participant à cette étude vous rem
ercie.

D
ate et signature du m

édecin :
 

N
ote d’inform

ation en situation d’urgence : R
E

P
R

É
S

E
N

T
A

N
T D

U
 PA

T
IE

N
T
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C
e docum
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ation

 a été con
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e la version
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u

 01/09/2011 d
u docum
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typ
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la D
IR

C
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er

N
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P
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P
rom

oteur de la recherche : C
H

U
 de M

A
R

T
IN

IQ
U

E

P
ersonne qui dirige et surveille la recherche : P

r R
égis D

U
V

A
U

F
E

R
R

IE
R

M
adam

e, M
onsieur,

E
n raison de la gravité de votre état et de l’urgence m

édicale, nous avons été dans l’im
possibilité de

vous 
dem

ander 
votre 

accord 
au 

préalable 
et 

vous 
avez 

été 
inclus 

le 
…

…
…

…
…

…
…

…
…

.dans
cette recherche visant à évaluer les soins courants.

C
onform

ém
ent à la loi (art L

1122-1-2 du code de la santé publique), c’est à la personne de
confiance 

que vous aviez désignée ou à votre parent, si cette personne était présente au m
om

ent
de 

votre 
prise 

en 
charge, 

qu’a 
été 

dem
andé 

l’accord 
de 

votre 
participation 

à 
cette 

recherche.
S

inon la loi nous autorise à 
inclure sans accord en situation d’urgence m

édicale.
M

aintenant que vous êtes apte à com
prendre et pouvez exprim

er votre volonté, nous sollicitons
votre accord pour poursuivre votre participation à cette recherche, qui est entièrem

ent volontaire ;
vous avez le droit de vous opposer à y participer. D

ans ce cas-là, vous continuerez à bénéficier de la
m

eilleure prise en charge m
édicale possible, conform

ém
ent aux connaissances actuelles.

P
ourquoi cette recherche?

L
a M

artinique est un départem
ent avec une forte incidence d’accident vasculaire cérébral (A

V
C

).
D

epuis 
quelques années elle a sensiblem

ent dim
inué grâce à une bonne prise en charge de la

pathologie qui s’est 
organisée 

autour d’une 
équipe neurologique com

pétente ainsi qu’une 
vaste

cam
pagne de sensibilisation et 

de 
prévention 

de 
la 

population. 
L

a 
throm

bolyse 
est 

à 
ce 

jour
l’unique 

traitem
ent 

et 
la 

décision 
de 

cette 
intervention 

repose 
sur 

le 
résultat 

d’exam
ens

radiologiques. U
n accès priorisé à l’IR

M
 a été m

is en place 
perm

ettant l’établissem
ent rapide d’un

diagnostic fiable à partir d’un protocole dédié A
V

C
. C

ette recherche 
vise à am

éliorer la qualité ainsi
que la rapidité des séquences du protocole A

V
C

 en vue de l’am
élioration de 

la prise en charge de cette
pathologie qui est un enjeu de santé publique.

Q
uel est l’objectif d

e cette recherche?

L’objectif 
de 

cette 
recherche 

est 
de 

développer 
et 

d’optim
iser 

une 
nouvelle 

m
éthode : 

l’IV
IM

(Intravoxel Incoherent M
otion) pour recueillir et analyser les inform

ations fournies par l’exam
en IR

M
pour la décision de throm

bolyse. 
C

ette 
décision 

repose 
actuellem

ent 
sur 

un 
protocole 

exploitant 
les 

résultats 
de 

deux 
séquences

distinctes, une de diffusion et une de perfusion. 
L

a m
éthode IV

IM
 perm

ettra à partir d’une unique séquence de diffusion d’estim
er à la fois la

diffusion et la perfusion. A
insi, une am

élioration de la prise en charge des A
V

C
 aigus, sur des critères

C
aractérisation

 p
ar IR

M
 de

la p
erfu

sion
 céréb

rale san
s injection

p
ar d

ifféren
tes 

m
éth

od
es d

’an
alyse d

u
 sign

al d
e d

iffu
sion

 avec le m
od

èle IV
IM

,à 3T
 d

an
s la d

iscord
an

ce « d
iffu

sion
-p

erfu
sion

 » de
l’A

V
C

 isch
ém

iq
u

e
en

 p
h

ase aigüe
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d’efficacité de l’estim
ation de la perfusion (gain de tem

ps et quantification plus robuste) par rapport
au protocole standard A

V
C

 peut être espérée. P
ar ailleurs, cette étude spécifique sur la thém

atique de
l’A

V
C

 sera une étude pilote pour la validation de la m
éthode IV

IM
 com

m
e m

ode d’évaluation de la
perfusion. 
L’incorporation de cette m

éthodologie au protocole actuel avec un gain en term
es de perform

ance et
de rapidité sont les retom

bées attendues en vue de l’am
élioration de la prise en charge du patient.

C
om

m
ent va se dérouler cette recherche ?

L
e protocole standard A

V
C

 com
porte 5 séquences d’im

agerie. V
ous devrez nous autoriser à utiliser les

données recueillies en pratique courante auxquelles s’ajouteront les séquences de l’étude C
IS

IV
IM

. 

C
ette étude com

prend deux phases : 

!U
ne phase prélim

inaire de m
ise au point de la séquence IV

IM
 recrutant des patients adm

is en
urgence en

 p
h

ase su
b

aigü
e (durée des sym

ptôm
es >

 6H
). 

Q
uatre séquences seront ajoutées au protocole A

V
C

 standard pour l’optim
isation de la séquence

IV
IM

.!L’étape d’adm
ission en urgence recrutant des patients

en
 p

h
ase aigü

e  (durée des sym
ptôm

es
inférieure ou égale à 6 H

). 
T

rois séquences seront ajoutées au protocole A
V

C
 standard pour l’étude.

C
ette recherche ne m

odifie en rien la prise en charge dont vous bénéficierez lors de votre séjour
hospitalier.
A

u total, nous souhaitons recruter 100 patients pour l’étude.
L

a durée totale de votre participation à cette étude sera de 01 jour.
L

a durée totale de la recherche est de 25 m
ois et la période d’inclusion d’une durée de 24 m

ois.

Q
u

i peut participer ?

Tous les patients atteints d’A
V

C
 ou pour lesquels le m

édecin des urgences du C
H

U
M

 suspecte un
A

V
C

 qui rem
pliront les critères d’inclusion sauf refus de leur part.

N
e p

ou
rron

s être in
clu

ses : les personnes m
ineures, les non-bénéficiaires du régim

e de la sécurité
sociale, les personnes faisant l’objet du statut de personnes protégées ou vulnérables (personnes sous
tutelle ou curatelle, personnes privés de liberté par une décision judiciaire ou adm

inistrative, fem
m

es
enceintes ou allaitantes).
L

e neuroradiologue vous inform
era de votre possible éligibilité à l’étude en cours et de fait, recueillera

votre non opposition.

Q
u

e vous dem
andera-t-on

 ?

S
i vous acceptez de participer à l’étude et au suivi proposé, vous devrez donner votre accord verbal de

participation à la recherche. V
otre participation s’inscrira selon le cas dans le cadre de l’étude

prélim
inaire A

V
C

 en phase subaigüe ou de l’étude de l’A
V

C
 en phase aigüe. L

a recherche s’appuiera
sur les résultats d’im

agerie de votre exam
en de ce jour.

A
fin d’évaluer la valeur pronostique de la séquence IV

IM
, vous devrez être en m

esure de participer à
l’étude pendant toute sa durée (01 jour). L

a com
paraison de cette valeur pronostique par rapport au

protocole standard A
V

C
 sera réalisée par une analyse statistique pour les patients en phase aigüe. C

es
données seront égalem

ent exploitées pour la recherche de l’étude.
D

’autres 
inform

ations 
vous 

seront 
dem

andées : 
données 

dém
ographiques 

(sexe, 
date 

et 
lieu 

de
naissance,indice de m

asse corporelle, addictions éventuelles (cigarettes, alcool), données m
édicales

(antécédents 
m

édicaux : 
diabète, 

hypertension 
artérielle, 

traitem
ents 

en 
cours) 

ainsi 
que 

les
inform

ations cliniques recueillies dans un questionnaire.

Q
u

els son
t les risq

u
es et in

con
vén

ien
ts p

ossib
les ?
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Il existe des contre-indications à la réalisation d’un exam
en IR

M
 pour les patients porteurs de

stim
ulateurs cardiaques (pacem

akers) et de m
atériel ferrom

agnétique (prothèse, appareil dentaire,
valves…

). V
ous devrez signaler leur présence si vous être dans un des cas pré-cités. Il n’existe pas à ce

jour d’effet secondaire connu lié à la technique d’im
agerie IR

M
. 

Q
u

els son
t les m

od
alités d

e p
rise en

 ch
arge m

éd
icale ?

Il n’est pas prévu de prise en charge particulière en fin d’étude ou en cas de sortie prém
aturée.

V
ous bénéficierez de la m

eilleure prise en charge possible que vous refusiez de participer dès le début
ou au cours de l’étude, ou que vous soyez exclu en cours de participation.

Q
uels sont vos droits ?

V
otre m

édecin doit vous fournir toutes les explications nécessaires concernant cette recherche. S
i

vous 
souhaitez

ne pas y participer ou vous en retirer à quelque m
om

ent que ce
soit, et quel que soit le

m
otif, vous 

continuerez à
bénéficier du suivi m

édical et cela n'affectera en rien votre surveillance
future.

D
ans le cadre de la recherche à laquelle le 

C
H

U
 de M

A
R

T
IN

IQ
U

E
 vous propose de participer, un

traitem
ent 

inform
atique de vos données personnelles va être m

is en œ
uvre pour perm

ettre d’analyser
les résultats de la 

recherche au regard de l’objectif de cette dernière qui vous a été présenté. C
es

données seront identifiées par 
un code et/ou vos initiales. C

es données pourront égalem
ent, dans

des 
conditions 

assurant 
leur 

confidentialité, être transm
ises aux autorités

de santé françaises ou
étrangères et à d’autres entités du C

H
U

 de 
M

A
R

T
IN

IQ
U

E
.

C
onform

ém
ent au

x
dispositions de la loi relative à

l’inform
atique, au

x
fichiers et aux libertés, vous

disposez 
à

tout 
m

om
ent 

d’un 
droit 

d’accès 
et 

de 
rectification 

des 
données 

inform
atisées 

vous
concernant (loi n°

2004-801 du 6 août 2004 m
odifiant la loi n° 78-17 du 6 janvier 1978 relative à l’inform

atique, aux
fichiers 

et aux libertés). V
ous disposez égalem

ent d’un droit d’opposition à la transm
ission des

données couvertes
par le secret professionnel susceptibles d’être utilisées dans le cadre de cette recherche et d’être
traitées. 

V
ous pouvez égalem

ent accéder directem
ent ou par l’interm

édiaire du m
édecin de votre

choix à l’ensem
ble 

d
e

vos données m
édicales en application des dispositions de l’article L

1111-7 du
code de la santé publique.
C

es droits s’exercent auprès du m
édecin qui vous suit dans le cadre de la recherche et qui connaît

votre identité.

C
onform

ém
ent à la loi P

olitique de S
anté P

ublique :

-
cette recherche a obtenu un avis favorable du C

om
ité de P

rotection des P
ersonnes de C

P
P

S
ud-O

uest O
utre-M

er IV
 le 18/11/2015,

- lorsque cette recherche sera term
inée, vous serez tenus inform

és personnellem
ent

par votre m
édecin

des résultats globaux et de leur valorisation (com
m

unication, publication..) dès que ceux-ci seront
disponibles, si vous le souhaitez.

-
le gestionnaire de cette recherche, le C

H
U

 de M
artinique (S

ervice d’im
agerie m

édicale,H
ôpital

P
ierre 

Z
O

B
D

A
 

Q
U

IT
M

A
N

,C
S

 90632-97261 F
ort de F

rance cedex), a souscrit une assurance à
responsabilité civile auprès de la société B

E
A

H
 (contrat d’assurance n° 1301845),

S
’agissant d’une recherche visant à évaluer les soins courants, seul un accord oral vous sera dem

andé
pour votre participation.
N

ous recueillerons votre non-opposition m
ais votre consentem

ent écrit ne sera pas recueilli.

L’ensem
ble de l’équipe m

édicale participant à cette étude vous rem
ercie.

C
ISIV

IM
V

ersion
 n

° 2.1 en
 d

ate d
u

20 F
évrier 2017

D
ate et signature du m

édecin :

15.
A

N
N

E
X

E
S

A
N

N
E

X
E

 1 – P
aram

ètres d
es séq

u
en

ces d
u

 p
rotocole stan

d
ard

 A
V

C
 

S
éq

u
en

ce
P

aram
ètres

D
iffu

sion
 (axial)

T
R

/T
E

 (en m
s): 6500/97,90, épaisseur de coupe: 5m

m
, N

E
X

=
2, N

om
bre de

coupes:22, M
atrice 128x192, F

O
V

 250 m
m

T
2*

T
R

/T
E

 (en m
s): 9800/162,5, T

I (tem
ps d’inversion en m

s) : 2200, épaisseur de
coupe: 5m

m
, N

E
X

=
1, N

om
bre de coupes:22, M

atrice 320x256, F
O

V
 250x250

m
m
²

F
L

A
IR

T
R

/T
E

 
(en 

m
s): 

2000/20, 
épaisseur 

de 
coupe: 

5m
m

, 
N

E
X

=
4, 

M
atrice

256x416, F
O

V
 250x250 m

m
²

A
R

M
T

R
/T

E
 (en m

s): 24/3, épaisseur de coupe: 1,4m
m

, N
E

X
=

1, M
atrice 352x256,

F
O

V
 250x 250 m

m
²

p
C

A
S

L

T
R

/T
E

, 
4555/10.7 

m
s; 

labelling 
tim

e, 
1525 

m
s; 

post-labelling 
delay

(P
L

D
),1525 m

s;, F
O

V
=

240x240 m
m
²; m

atrix: 512 points x 8 bras (acquisition
spirale), épaisseur de coupe: 4 m

m
; 4m

m
 gap ; 60 im

ages (30 im
ages de

soustraction label/control  and 30 im
ages pondérées en densité de  proton),

résolution dans le plan  ~4 m
m

3 , N
E

X
=

3.

T
ab

le 1 P
aram

ètres des séquences du protocole standard A
V

C

C
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A
N

N
E

X
E

 2 : D
escrip

tif d
es séq

u
en

ces su
p

p
lém

en
taires au

 p
rotocole stan

d
ard

A
V

C-
S

éq
u

en
ce d

e correction
 d

es d
istorsion

s d
u

 ch
am

p
 B

0

L
es distorsions du cham

p B
0 apparaissent principalem

ent sur la direction des gradients de codage de
phase. L’acquisition de deux sets d’im

ages avec deux conditions de distorsions différentes (polarité de
direction d’application du  gradient de codage de phase différentes) perm

et de repérer et corriger ces
distorsions perm

ettant de dim
inuer la variabilité des im

ages de diffusion acquises pour les différentes
valeurs de b. G

E
 propose l’option R

T
FA

 (R
eal T

im
e F

ield A
djustm

ent) accessible en m
ode recherche

pour effectuer ces acquisitions.
U

ne séquence utilisant les m
êm

es param
ètres que la séquence de diffusion décrite dans l’annexe

précédente sera égalem
ent réalisée au préalable pour effectuer une correction des distorsions du cham

p
B

0 sur les im
ages de diffusion à traiter.

F
ig

u
re

 2
 : C

o
rre

c>
o

n
 d

e
s d

isto
rsio

n
s d

u
 ch

a
m

p
 B

0

A
 : E

xem
ple d’une coupe acquise avec une direction d’application de codage de phase positive. L

e
contour orange indique les lim

ites réelles du cerveau (issu d’une im
age anatom

ique pondérée en T
1).

L
es distorsions sont indiquées avec des flèches.

B
 : A

cquisition de la m
êm

e coupe avec une direction négative. L
es distorsions sont opposées.

C
 : Im

age après correction des distorsions.

-
M

ise au
 p

oin
t d

e la séq
u

en
ce d

e d
iffu

sion
 IV

IM

D
ans la phase de m

ise au point de la séquence IV
IM

 de diffusion, les fonctions à optim
iser sont :

-
D

ans le cas de la diffusion gaussienne, l’équation classique du m
odèle IV

IM
, où le signal

de diffusion « pure » décroit de façon m
ono-exponentielle :

S
(b

)=
S

0 ∗
(f

∗
e
−
b
∗
D
fa
st+

(1
−
f)∗
e
−
b
∗
D
slo
w)

A
vec,

S
0 le signal en absence de pondération en diffusion (b =

 0),
f la fraction de perfusion,

D
slo

w

correspondant 
à 

l’A
D

C
, 

le coefficient de diffusion (apparent) et
D

fa
st  où D

* le coefficient pseudo –diffusion
donnant accès à la m

icroperfusion.

L
es param

ètres obtenus pour l’IV
IM

 après l’ajustem
ent m

onoexponentiel sont donc D
slo

w , D
fa

st  et f.

-
D

ans le cadre du m
odèle de K

urtosis, la prise en com
pte de l’écart au com

portem
ent

gaussien se traduit par une décroissance bi-exponentielle du signal de diffusion « pure »
(F

igure 3) pour b>
 1000 s/m

m
² :

C
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S
(b

)=
S

0 ∗( f∗
e
−
b
∗
D
fa
st+

(1
−
f )∗
e
−
b
∗
D
slo
w+
b

2
.D

slo
w

2
.K

6
)

O
ù K

 est le facteur de K
urtosis (K

=
0 pour la diffusion gaussienne). L

es param
ètres obtenus pour

l’IV
IM

 après l’ajustem
ent bi-exponentiel sont donc D

slo
w , D

fa
st  ,f et K

.

L
a m

ise au point sera réalisée en utilisant la théorie de la lim
ite inférieure de C

ram
er-R

ao [29] définie

en m
inim

isant un facteur de m
érite

Γ
 pondérant de façon équiprobable  l’écart-type relatif

σ
i

p
i

sur 
l’évaluation 

de 
chacun 

param
ètres

p
i

 à déterm
iner : 3 inconnues dans le cas du m

odèle
gaussien de la diffusion (A

D
C

,D
*, f)  auxquelles il faut rajouter l’aim

antation à l’équilibre M
0

 et 4
inconnues dans le cas du m

odèle de K
urtosis ( facteur de K

urtosis K
 en supplém

ent).

L
a 

fonction
F

indM
inim

um
 de M

athem
atica (W

olfram
 R

esearch, C
ham

paign, IL
) sera utilisée pour

m
inim

iser les critères de m
érite :

Γ
M
o
n
o
exp
o
n
en
tiel =

σ
D
fa
st

D
fa
st +
σ
D
slo
w

D
slo
w

+
σ
f

D
f

et
Γ
B
i−
exp
o
n
en
tiel =

σ
D
fa
st

D
fa
st +
σ
D
slo
w

D
slo
w

+
σ
f

D
f +
σ
K

D
K

L
e jeu optim

um
 de valeurs de b sera alors choisi pour la définition de la séquence de diffusion IV

IM
ainsi optim

isée.

P
our l’analyse m

ulti-exponentielle, aucune indication ne sera précisée sur le nom
bre de com

posantes
qui décroissent exponentiellem

ent. L
e signal sera supposé de la form

e :

 
S
(b

i )=
∑j=

1

M

exp
(−

b
i ⋅

D
j )

f
(D

j )=
∑j=

1

M

A
ij

f
j i=

 1,2,..., N

L’algorithm
e N

N
L

S
 sera utilisé et les param

ètres : D
slo

w , D
fa

st   et f pourront être égalem
ent trouvés avec

l’ajustem
ent m

ulti-exponentiel.
C

ette phase perm
ettra l’obtention du jeu de b optim

um
 et les param

ètres suivants (T
a
b
le 2) seront

dérivés selon l’approche de la m
éthode IV

IM
 em

ployée :

T
a
b
le 2

 :

P
a
ra

m
ètres d

érivés

d
es d

o
n

n
ées b

ru
tes

M
éth

o
d
e 

IV
IM

P
aram

ètres 

d
’étu

d
e

A
ju

stem
en

t 

m
o
n
o
exp

o
n
en

iel

d
e la

 d
iffu

sio
n

A
ju

stem
en

t 

b
i-

exp
o
n
en

tiel

(M
o
d
èle d

e 

K
u
rto

sis)

A
ju

stem
en

t

m
u
lti-exp

o
n
en

tiel

(A
lg

o
rith

m
e N

N
L

S
)

P
erfu

sio
n

D
fa

st , f
D

fa
st ,f

D
fa

st ,f

D
iffu

sio
n

D
slo

w ,
D

slo
w , K

D
slo

w
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F
ig

u
re 3 T

racé (logarithm
ique) de l’atténuation du signal de diffusion m

ontrant la pente (flèche B
)

correspondant au signal de diffusion pure pour des valeurs interm
édiaires de b. P

our les faibles valeurs
de b (flèche A

), la pente est plus élevée (D
fa

st ) incluant l’effet IV
IM

 due à la perfusion. P
our les valeurs

plus élevées de b, la pente dim
inue reflétant l’écart au com

portem
ent gaussien).

-
S

éq
u

en
ce d

e p
erfu

sion
 avec in

jection
 IV

 d
e p

rod
u

it d
e con

traste

S
éq

u
en

ce
P

aram
ètres d

e la séq
u

en
ce

P
erfu

sion
 avec in

jection
 IV

 d
e 

p
rod

u
it d

e con
traste

T
E

 /T
R

 : 30/1500
, 30 coupes, 1 P

hase par T
R

.
D

urée 
d’acquisition 

recom
m

andée 
≈

 
1m

in30s 
(environ 

36 
phases) 

avec
égalem

ent acquisition de la ligne de base de 30s recom
m

andée (environ 12
phases).

P
ro

céd
u

re 
d
’in

jectio
n

:
D

ose 0.2 cc/kg, débit : 5 à 10 cc/s pulsé par 20 cc
sérum

 physiologique au m
êm

e débit. L
a séquence doit être lancée avant

l’injection (délai court : 5-10sec).

L
a perfusion IV

 perm
et l’obtention des cartographies :

•
B

A
T

 (B
olus A

rrival T
im

e) : durée entre le début de la séquence et l’arrivée du produit de
contraste dans le tissu. 

• T
T

P
 (T

im
e To P

eak) : tem
ps au pic de la courbe de concentration du traceur C

=
f(t). 

• M
T

T
 (M

ean T
ransit T

im
e) : Tem

ps de T
ransit M

oyen (T
T

M
) du traceur dans le tissu. E

stim
é à

partir de la fonction résiduelle. 

•
T

m
ax

: Tem
ps au pic de la fonction R

ésiduelle. Il représente l’effet d’un retard de perfusion au
niveau du pixel. L’association de cette cartographie à celle du D

S
C

 et du C
B

F
 est pertinente pour

la discordance diffusion-perfusion.

• D
S

C
 ou

 C
B

F
 (C

erebral B
lood F

low
) : F

lux cérébral sanguin dans le tissue. E
stim

é com
m

e le pic
de la fonction résiduelle R

(t). 

• V
S

C
 ou

 C
B

V
 (C

erebral B
lood V

olum
e) : V

olum
e C

érébral sanguin dans le tissue. E
stim

é com
m

e
l’aire sous la courbe de R

(t). 
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-
Im

age an
atom

iq
u

es 3D
 T

1 B
R

A
V

O

S
éq

u
en

ce
P

aram
ètres d

e la séq
u

en
ce

3D
 T

1 B
R

A
V

O

T
E

 /T
R

 :): 4
.4

 m
s, in

ve
rsio

n
 %

m
e

 (T
I): 5

0
0

 m
s, B

a
n

d
w

id
th

:  ±
 8

8
,7

9
 M

H
z , fi

e
ld

o
f vie

w
: 2

4
0

 x 2
4

0
 m

m
², in

 p
la

n
e

 re
so

lu
%

o
n

: 0
.9

4
x0

.8
3

 m
m

² ; é
p

a
isse

u
r d

e

co
u

p
e

: 1
.4

 m
m

 ave
c  1

.4
 m

m
 d

e
  ga

p
 in

te
r-co

u
p

e
s

D
urée d’acquisition recom

m
andée ≈

 2 m
inutes
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A
N

N
E

X
E

 3 :
C

ritères d
’an

alyses d
es d

ifféren
tes m

éth
od

es d
’évalu

ation
 d

e la
«d

iscord
an

ce» d
iffu

sion
-p

erfu
sion

C
ritères 

d
’an

alyse

________

P
aram

ètres

(S
équence/

M
éthode)

A
D

C

(D
iffusion

b0-b1000)

H
yp

er

sign
al

F
L

A
IR

D
S

C

pC
A

S
L

D
S

C

P
erfusion

IV

T
m

ax

P
erfusion

IV

D
slo

w , D
fa

st  

et f

D
iffusion

IV
IM

A
ju

stem
en

t

M
o
n
o
-exp

o
n
en

tiel

D
slo

w , D
fa

st , 

f et K

D
iffusion

IV
IM

A
ju

stem
en

t

B
i-exp

o
n
en

tiel

(K
u
rto

sis)

D
slo

w , D
fa

st  

 et f

D
iffusion

IV
IM

A
ju

stem
en

t 

M
u
lti-

exp
o
n
en

tiel

(N
N

L
S
)

Z
o
n

e n
écro

sée p
réco

ce

(D
ia

m
ètre en

 m
m

)

Z
o
n

e d
e n

écro
se 

(D
ia

m
ètre en

 m
m

)

Z
o
n

e h
yp

o
-p

erfu
sée 

p
réco

ce

(D
ia

m
ètre en

 m
m

)

Z
o
n

e h
yp

o
-p

erfu
sée

 (D
ia

m
ètre en

 m
m

)

R
écu

p
éra

tio
n

C
lin

iq
u

e

(éca
rt d

e sco
re su

r 

l’éch
elle N

IH
S

S
)

T
h

ro
m

b
o
lyse/

T
h

ro
m

b
ecto

m
ie/

P
a
s d

e tra
item

en
t
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A
N

N
E

X
E

 4 : N
IH

S
S

 score
http://w

w
w

.ninds.nih.gov/doctors/N
IH

_S
troke_S

cale.pdf  
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