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Résumé

RESUME

Le cancer du sein est aujourd’hui le cancer le plus fréquent chez la femme ainsi que la premiére cause
de déces féminin par cancer. Actuellement, I'IRM mammaire n’est réalisée qu’en seconde intention
lorsque les autres modalités d’imagerie ne suffisent pas a poser un diagnostic. Dans le cas des
populations a risque, I'IRM mammaire est recommandée comme examen de dépistage annuel en
raison de sa tres haute sensibilité de détection. Par IRM, la détection d’un cancer du sein se fait a la
suite de l'injection d’un produit de contraste qui permet de visualiser les lésions mammaires en
hypersignal. La majeure partie du diagnostic repose sur I'analyse morphologique de ces lésions; une

acquisition hautement résolue spatialement est donc nécessaire. Malgré I'utilisation des techniques
d’accélération courantes, le volume de données a acquérir reste important et la résolution temporelle
de I'examen d’IRM mammaire est aujourd’hui aux alentours d’une minute. Cette faible résolution
temporelle limite donc intrinséquement la spécificité de I'examen d’IRM mammaire. Un examen avec
une haute résolution temporelle permettrait I'utilisation de modeles pharmacocinétiques donnant
acces a des parameétres physiologiques spécifiques des lésions.

L'approche proposée dans ce travail de these est le développement d’une séquence IRM permettant
a la fois la reconstruction classique d’images, telle que celle utilisée en routine clinique pour le
diagnostic, ainsi qu’une reconstruction accélérée d’images avec une plus haute résolution temporelle
permettant ainsi I'application de modeles pharmacocinétiques.

Le développement de cette séquence a été réalisé en modifiant I'ordre d’acquisition du domaine de
Fourier de la séquence utilisée en clinique, afin qu’il soit aléatoire et permette la reconstruction a-
posteriori de domaines sous-échantillonnés acquis plus rapidement. Des acquisitions sur des objets
tests, sur des volontaires et sur des patientes ont montré que I'acquisition aléatoire ne modifiait pas
les images obtenues par reconstruction classique permettant ainsi le diagnostic conventionnel. Une
attention particuliere a été portée pour permettre la suppression de graisse nécessaire a I'acquisition
des images d’IRM mammaire. Les reconstructions des domaines sous-échantillonnés sont réalisées via
des reconstructions Compressed Sensing permettant la suppression des artéfacts de sous-
échantillonnage. Ces reconstructions Compressed Sensing ont été développées et testées sur des
fantdmes numériques reproduisant des IRMs mammaires. Le potentiel de cette nouvelle acquisition a
enfin été testé sur une lésion artificielle mammaire, développée a cet effet, et reproduisant des prises
de contraste mammaires.

Mots clefs: IRM mammaire, IRM de perfusion, cancer du sein, dépistage, acquisition rapide,
reconstruction Compressed Sensing, suppression de graisse






Abstract

ABSTRACT

Breast cancer is nowadays the first cause of female cancer and the first cause of female death by
cancer. Breast MRl is only performed in second intention when other imaging modalities cannot lead
to a confident diagnosis. In high risk women population, breast MRl is recommended as an annual
screening tool because of its higher sensitivity to detect breast cancer. Breast MRI needs contrast agent
injection to visualize enhancing lesions and the diagnosis is mostly based on morphological analysis of
these lesions. Therefore, an acquisition with high spatial resolution is needed.

Despite the use of conventional MRI acceleration techniques, the volume of data to be acquired
remains quite large and the temporal resolution of the exam is around one minute. This low temporal
resolution may be the cause of the low specificity of breast MRl exam. Breast MRI with higher temporal
resolution will allow the use of pharmacokinetic models to access physiological parameters and lesion
specifications.

The main aim of this work is to develop a MRI sequence allowing a flexible use of the acquired data at
the reconstruction stage. On the one hand, the images can be reconstructed with a conventional
reconstruction like the protocol used in clinical routine. On the other hand, the new MRI sequence will
also allow the reconstruction of images with a higher temporal resolution allowing the use of
pharmacokinetic models.

The development of this sequence was done by modifying the acquisition order in the Fourier domain.
A random acquisition of the Fourier domain will allow the reconstruction of sub-sampled domains
acquired faster. We paid attention to fat suppression efficiency with this new Fourier domain
acquisition order. Tests were performed on phantom, female volunteers and patients. These tests
showed that the random acquisition did not impact the quality of images (MRI signal and lesion
morphology) obtained by conventional reconstruction thus allowing the conventional diagnosis. The
reconstructions of the sub-sampled Fourier domains were made using Compressed Sensing
reconstructions to remove sub-sampling artifacts. These reconstructions were developed and tested
on digital phantoms reproducing breast MRI. The potential of this new MRI acquisition was tested on
an artificial enhancing breast lesion developed especially for this purpose.

Keywords: Breast MRI, DCE-MRI, breast cancer, screening, rapid acquisition, Compressed Sensing
reconstruction, fat suppression
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Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

% Un enjeu médico-social :

Le cancer du sein est la premiére cause de cancer chez la femme (31.5% des cancers féminins) ainsi
que la premiere cause de déces féminin par cancer (18.8% des déces par cancer). Une étude
épidémiologique menée sur I'année 2012 en France Métropolitaine par I'Institut National du Cancer
(Inca) a recensé 48 763 nouveaux cas dont 11 886 déces.

Le risque de survenue du cancer du sein dans la population générale est de I'ordre de 10% au cours de
la vie. Cependant, la présence d’antécédents personnels et familiaux de cancer du sein accroit ce risque
respectivement d’un facteur trois et six ; et certaines mutations génétiques (BRCA1, BRCA2 et p53)
entrainent un risque tres élevé de cancer du sein (de 60% a 90%). Notons qu’étre porteuse de cette
mutation ne traduit pas systématiquement I'apparition du cancer mais augmente considérablement
le risque d’en développer un. Actuellement, les mutations BRCA1/2 sont retrouvées dans 2 a 3% des
cancers du sein et I'on estime que seulement la moitié des mutations génétiques responsables du
cancer du sein sont connues. La progression dans l'identification de ces génes devrait donc impliquer
un suivi spécifique pour un nombre croissant de femmes.

Si le dépistage organisé par mammographie a rayon X de la population féminine a partir de 50 ans est
au point, des améliorations sont nécessaires concernant le dépistage des femmes a haut risque
génétique ou une technique non ionisante (et donc sans risque) doit étre trouvée. L'IRM mammaire
possédant une excellente sensibilité de détection du cancer, cet examen s’est rapidement imposé
comme un examen de dépistage pour les femmes a haut risque génétique.

& LIRM mammaire - déroulement et diagnostic :

Actuellement, 'IlRM mammaire est utilisée en routine clinique en tant que complément d’examen
lorsque le diagnostic médical n’est pas possible avec une mammographie et/ou une échographie.

En routine clinique, cet examen d’IRM mammaire dure entre 30 et 40 minutes, et nécessite I'injection
d’un produit de contraste. Cet examen permet de visualiser —si elles existent — des |ésions mammaires
se rehaussant. L'étude morphologique de ces lésions associée a I'analyse de la forme de leur
dynamique de rehaussement permet d’obtenir un diagnostic de la malignité des tumeurs. Notons tout
de méme que le diagnostic des lésions est basé sur un lexique précis (le lexique Bi-rads) et repose
essentiellement sur I'analyse morphologique des prises de contraste. Les analyses semi-quantitative
et qualitative des courbes de prises de contraste sont réalisées lorsqu’il est possible de tracer avec
confiance une région d’intérét au sein de la Iésion. Cette étude dynamique se limite donc la plupart du
temps aux prises de contraste massiques. En cas de discordance entre les critéres morphologiques et
dynamiques, c’est le critére de plus mauvais pronostique qui prime pour classifier les Iésions.

Le protocole d’IRM mammaire possede une faible résolution temporelle afin de respecter les
recommandations de résolution spatiale : 1 mm? de résolution spatiale dans le plan et des coupes d’au

maximum 3 mm d’épaisseur. Malgré |'utilisation des techniques d’accélérations courantes, telles que
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le Fourier Partiel et I'imagerie paralléle, |la résolution temporelle de I'examen d’IRM mammaire reste
donc limitée aux alentours de 90 secondes. Cette faible résolution temporelle limite donc I'analyse
cinétique des prises de contraste a une analyse qualitative et semi-quantitative grace a I'extraction
d’indices de rehaussement tels que le rehaussement maximal ou bien la pente de rehaussement initial.

Cette faible résolution temporelle limite intrinsequement la spécificité de I'examen d'IRM mammaire
(reportée entre 65% et 100% suivant les études). Cet examen possede pourtant le potentiel de pouvoir
différencier plus précisément les Iésions bénignes des lésions malignes. En effet, il existe des
différences physiologiques entre le tissu sain et le tissu d’une tumeur. Les modifications fonctionnelles
intervenant avant les modifications morphologiques visibles en imagerie, lI'imagerie de la
microcirculation sanguine permet donc de mieux identifier le caractéere suspect et agressif d’'une
|ésion. Cette imagerie de la microcirculation sanguine nécessite a la fois une haute résolution spatiale
et temporelle. L'application de modeéles pharmacocinétiques sur ces données acquises rapidement
permet de calculer des parametres quantitatifs directement liés a I'architecture et au caractére
fonctionnel de la lésion (vascularisation, perméabilité etc.)

Améliorer la spécificité de I'examen d’IRM mammaire est donc nécessaire, notamment dans ce
nouveau contexte de dépistage annuel des femmes a haut risque de cancer. Il est nécessaire, a la fois
d’un point de vue économique et humain, de réduire le nombre de faux positifs a I'lRM qui engendrent
du stress pour la patiente et la multiplication d’examens radiologiques complémentaires se révélant
souvent inutiles.

L'utilisation de modeéles pharmacocinétiques possede le potentiel d’augmenter la spécificité de
I’examen mais aussi permettre le choix d’un traitement adéquat (dépendant des caractéristiques de la
|ésion) et ainsi que leur évaluation.

L’augmentation de la résolution temporelle de 'examen d’IRM mammaire est donc inévitable sans
pour autant sacrifier la résolution spatiale ou le rapport Signal sur Bruit.

« Obijectif de la thése et structure du manuscrit :

Le travail de these présenté ici a eu pour objectif principal le développement d’une séquence IRM afin
de pouvoir réaliser des acquisitions d’IRM mammaires permettant une reconstruction d’images avec
une résolution temporelle convenant a I'application de modeles pharmaceutiques.

Ce développement de séquence a consisté en la modification du schéma d’acquisition (dans le
domaine de Fourier) de la séquence utilisée en routine clinique. Nous avons aussi effectué ces
développements afin de rester compatible avec les méthodes de suppression de la graisse nécessaires
dans les images IRM du sein. La modification du schéma d’acquisition du domaine de Fourier permet
d’acquérir les données du domaine avec un ordre aléatoire. L'intérét principal de cet ordre aléatoire
d’acquisition est de pouvoir, au moment de la reconstruction des images, choisir la résolution
temporelle des images reconstruites en scindant le domaine acquis en de multiples domaines sous-
échantillonnés.

Parallelement au développement de ce nouveau schéma d’acquisition, nous avons donc congu un
algorithme de reconstruction d’images a partir de domaines de Fourier sous-échantillonnés. Cet
algorithme de reconstruction se base sur la théorie du Compressed Sensing qui permet, via un a priori
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de parcimonie des images IRM, de reconstruire des images sans artéfacts provoqués par le sous-
échantillonnage.

Ce manuscrit se découpe en trois parties, elles-mémes découpées en plusieurs chapitres.

La premiére partie sera consacrée a |'exposition du contexte scientifique dans lequel se placent ces
travaux de these. Tout d’abord un premier chapitre décrivant le sein et les pathologies associées. Puis,
nous aborderons les bases physiques de I'imagerie de perfusion par IRM et notamment la modélisation
pharmacocinétique des prises de contraste. Ensuite les bases cliniques de I'IRM mammaire en routine
actuelle seront posées. Nous terminerons cette premiere partie par une mise en évidence des limites
de I'examen tel qu’il est réalisé actuellement, décrire les solutions commerciales et de recherches
existantes pour pallier ses limites et enfin exposer notre solution d’acquisition/reconstruction
spécifique.

La deuxiéeme partie de ce manuscrit sera focalisée sur le développement du schéma d’acquisition
aléatoire du plan de Fourier avec I'intégration de la contrainte de la suppression de la graisse. Nous
commencerons par détailler le processus d’acquisition du plan de Fourier actuellement employé ainsi
qgue les différentes méthodes de suppression de graisse utilisables. L'implémentation du nouveau
schéma d’acquisition, compatible sans ou avec la suppression de graisse, sera I'objet du chapitre 2.
Apres une description de la Iésion artificielle développée pour évaluer le potentiel de cette acquisition
aléatoire, nous terminerons cette partie |l par étudier I'impact de I'acquisition aléatoire sur I'image
(efficacité de la suppression de graisse, modification du signal IRM et modification de la morphologie
des prises de contraste).

La troisieme et derniere partie de ce manuscrit se focalisera sur la reconstruction adaptée pour
reconstruire des images a partir de domaines de Fourier incomplets. Nous commencerons par détailler
les techniques de reconstructions standards pour les acquisitions IRMs. Cela nous permettra d’aborder
le formalisme mathématique nécessaire pour la mise en place des reconstructions Compressed
Sensing. La théorie du Compressed Sensing ainsi que les différents algorithmes testés au cours de ce
travail seront exposés. Enfin, nous ferons I'évaluation des différents algorithmes sur un fantéme
numérique de sein injecté développé spécifiquement lors de ces travaux de thése.

Ces travaux ont fait 'objet de communications écrites et orales au sein des principaux congres
nationaux et internationaux dédiés a I'application de I'IRM a la médecine. La liste de ces
communications est disponible a la fin de ce manuscrit (voir Publications et communications).






Chapitre 1 - Le sein et les pathologies mammaires

PARTIE I - PRE REQUIS ANATOMIQUES, CLINIQUES
ET PHYSIQUES

Cette premiére partie a pour objectif de poser le contexte global médical et technique nécessaire a la
compréhension de ce travail de these.

Nous allons donc aborder successivement des notions physio-pathologiques sénologiques ainsi que
des notions physiques liées aux techniques spécifiques d’imagerie par IRM de perfusion avec I'injection
d’un produit de contraste.

Puis, nous développerons les bases techniques de I'IlRM mammaire ainsi que son utilisation et son
interprétation en routine clinique. Pour cela, nous décrirons les modéles qualitatifs et quantitatifs
nécessaires pour analyser les images.

Nous terminerons cette partie par mettre en lumiére les limites du protocole d'IRM mammaire tel qu’il
est actuellement réalisé en routine clinique, évoquer les solutions proposées par les constructeurs et
différentes équipes de recherche, et finir sur la solution proposée dans ce travail de thése.

Chapitre 1 - LE SEIN ET LES PATHOLOGIES MAMMAIRES

1.1 - Anatomie mammaire générale

Le terme sein tire son origine du mot latin sinus signifiant «courbure, sinuosité, pli », qui désignait
notamment un pli de la toge recouvrant le buste des femmes. Ce terme est aujourd’hui couramment
utilisé dans son sens figuré pour désigner la partie du corps correspondante : les mamelles.

Les seins (ou poitrine) désignent donc les mamelles de la femme, un organe pair se situant sur la partie
antéro-supérieure de la paroi thoracique (voir Figure 1). Les seins sont situés en avant des muscles
pectoraux et en regard de I'espace compris entre la 3°™ et la 7°™ cote.

Cage thoracique

\ \ = Muscles

pectoraux

Glande
mammaire

Surface du

\ mamelonV £ , _‘¢.. ¢
7 i
- —_— TR, z £
—f.,///_
Aréole
©

Conduit
galactophore

Tissu adipeux

Figure 1 : Dessin d'un buste de femme Figure 2 : Schéma anatomique du sein
(Source : Wikipédia)
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Le sein n’est maintenu que par la peau qui le recouvre et par du tissu conjonctif de soutien contenant
entre autre les vaisseaux sanguins, lymphatiques et le tissu adipeux (voir Figure 2).
1.1.a - L’anatomie fonctionnelle du sein

Chaque sein est constitué d’'une glande mammaire exocrine caractérisée par une structure

arborescente (voir Figure 3).

Cellule
myo-épithéliale

Lobule

Canalicule
Canal
intermédiaire

Alvéole

Canalgalactophore

Aréole

Mamelon
Lobes/Lobules

Graisse

Figure 3 : Structure arborescente de la glande mammaire
(Figure adaptée de : http://www.santeallaitementmaternel.com)

1. L’alvéole

L'unité de base sécrétoire de la glande mammaire est I'acinus ou 'alvéole et chaque sein peut contenir
entre 3000 et 100 000 acini.

L'alvéole est une cavité arrondie en forme de cul-de-sac dont la paroi n’est constituée que d’une seule
couche de cellules sécrétrices entourée par une membrane basale (Figure 4). Chaque alvéole est
drainée par un fin canalicule communément appelé canal alvéolaire ou intralobulaire ou canal
galactophore de troisieme ordre.

Le fin filament vert que I'on peut observer dans la Figure 5 correspond aux cellules myo-épithéliales
qui sont des cellules allongées enserrant les alvéoles et les canalicules. Ces cellules possédent une
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capacité contractile sous I'effet hormonal de I'ocytocine libérée lors de la tétée et permettant ainsi

I’éjection du lait.

cellule
sécrétrice - COllUIE
myo-épithéliale
membrane
basale
— canalicule
Figure 4 : Représentation d'une coupe histologique Figure 5 : Dessin d'une alvéole
d'une alvéole vue au microscope (Source : http://www.santeallaitementmaternel.com)

(Source : http://www.santeallaitementmaternel.com)

2. Les lobules

Les alvéoles sont regroupées en lobule - un lobule pouvant contenir entre 10 et 100 alvéoles. Les
canalicules de chaque alvéole s’abouchent dans un canal intermédiaire commun: le canal
interlobulaire ou galactophore de second ordre (Figure 6). Chaque lobule mesure entre 0.1 et 1 mm

de diametre.

— |» tissu conjonctif

canal

intermédiaire lobule
a'Véo'e alvéole
Figure 6 : Schéma d'un lobule mammaire Figure 7 : Représentation d’une coupe histologique
(Source : http://www.santeallaitementmaternel.com) d'un lobule observée au microscope

(Source : http://www.santeallaitementmaternel.com)

3. Les lobes

Plusieurs lobules, entre 20 et 40, se réunissent ensuite pour former un lobe glandulaire. Un lobe est
de forme ovale et mesure environ 1.5 a 3 cm de long et 1 a 2 cm de diamétre. A leur tour, les canaux
interlobulaires se déversent dans un canal plus central appelé le canal galactophore de premier ordre
ou bien le canal lactifere.
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lobule

alvéole

nombreux lobules Gras
Figure 8 : Représentation d'un lobe mammaire
(Source : http://www.santeallaitementmaternel.com)

Figure 9 : Convergence des canaux lactiféres vers le mamelon
(Source : https://medecinefa.wordpress.com/)

Une glande mammaire contient une quinzaine de lobes dont chaque canal lactifere converge vers le
mamelon au centre de I'aréole (voir Figure 9).

En période de lactation, ces canaux lactiferes transportent le lait maternel et débouchent au niveau
des pores du mamelon permettant |'allaitement. En dehors de cette période, ces conduits sont
protégés par une fine couche de kératine empéchant leur colonisation par des bactéries.
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«{ Convention de repérage

Pour réaliser le compte-rendu des observations cliniques et radiologiques, le sein est couramment
divisé en quatre quadrants plus une partie axillaire (voir Figure 10 ci-dessous). Cette division du sein
en quadrants ne correspond a aucune réalité anatomique ou physiologique mais plutét a une
convention de “repérage” afin d’uniformiser les diagnostics et de faciliter la prise en charge des

patientes par les différentes spécialités médicales intervenant dans leur traitement (radiologues,
oncologues, médecins radiothérapeutes ainsi que chirurgiens).
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Figure 10 : Convention de repérage du sein - Division en quadrants horaires
(Figure adaptée de https://www.imaios.com/fr/e-Anatomy/)

Dans le cadre du dépistage individuel et organisé comme lors de la surveillance des patientes a risque,
il est important que les examens cliniques : palpation (ECS = Examen Clinique du Sein) et I'imagerie

(échographie mammaire, mammographie et IRM mammaire) explorent de maniére équivalente
I’ensemble des zones présentées ci-dessus.
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1.1.b - Vascularisation du sein

La glande mammaire est richement vascularisée afin de permettre I'apport des nutriments et de
I’oxygéne nécessaires a son fonctionnement. La vascularisation artérielle est alimentée en ordre
d’importance par trois axes artériels principaux (voir Figure 11) :

- L'artére thoracique interne, est issue de I'artere subclaviere, elle-méme provenant de I'aorte
ascendante. Elle possede de nombreuses branches perforantes qui abordent horizontalement la
glande mammaire par sa face postérieure.

- L’artere axillaire, continuité de I'artére subclaviere vers I'épaule et le bras, donne naissance
a une premiére branche collatérale descendante : I'artére thoraco-acromiale qui irrigue les muscles
pectoraux et une petite partie de la glande mammaire dans sa région supérieure. Une seconde branche
collatérale appelée artére thoracique externe (ou artere mammaire externe) descend le long du creux
axillaire et aborde la glande mammaire dans sa partie supéro-externe via ses propres branches
collatérales horizontales. Cette vascularisation est visible en surface.

- Enfin, la partie inféro-externe de la glande regoit principalement des branches provenant des
arteres intercostales postérieures qui se ramifient le long du grand pectoral et abordent la glande par
sa face postérieure.

a. subclaviére

a. brachiale

a. axillaire —— \‘ ‘
—

/ \ . a.thoracigue interne
— el ses branches perforantes
a. thoraco- e pe
acromiale z
 Branches mammaires
meédiales

Branches —
mammaires latérales

Branches mammaires -~
latérales des &
branches cutanées
latérales des aa.
intercostales postérieures

Figure 11 : Réseau artériel irriguant la glande mammaire
(Source : Anatomie médicale : aspects fondamentaux et applications cliniques)

La distribution artérielle s’effectue :

- Soit par des rameaux profonds qui pénetrent dans I'épaisseur de la glande, se ramifient entre
les lobes et les lobules et se terminent par un réseau capillaire en périphérie des alvéoles.

- Soit par des rameaux superficiels et/ou cutanés réalisant de nombreuses anastomoses®. Cette
derniere disposition sous-cutanée se retrouve particulierement autour du mamelon et dans la région

1 Anastomose : connexion entre deux structures, organes ou espaces tels que les vaisseaux sanguins

10
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péri-aréolaire ou la vascularisation s’organise en anneaux autour de |'aréole puis radialement pour
converger ensuite jusqu’au mamelon : réseau de Haller (voir Figure 12).

Artére thoracique sup.

A. axillaire

A. sous-scapulaire

Branche

A. thoracique latérale pectorale

A. thoraco dorsale

Branches
mammaires latérales Branches
mammaires
médiales

Figure 12 : lllustration du réseau de Haller
(Source : Imagerie du sein — J.Stinés)

Ce réseau artériel particulier possede un réseau veineux satellitaire dont I'organisation est
pratiguement superposable. Le drainage veineux du volume mammaire s’effectue en grande partie
par les veines thoraciques latérales et internes (Voir Figure 13).

v jugulaire interne -

SN AY

v. subclaviére X \\\\““3 .
..' \\ : » -'

v. céphalique — )

v. axillaire ———

v. thoracique latérale —\

w. mammaires = ||
latérales

v. thoracique >
interne et ses =
branches perforantes

V. mammaire
médiale

Figure 13 : Réseau veineux drainant la glande mammaire
(Source : Anatomie médicale : aspects fondamentaux et applications cliniques)

Les veines sont généralement plus grosses que les artéres et nous pouvons noter, sur la Figure 12, la
disposition relative de I'artére et de la veine mammaire interne. Sur le sein gauche comme sur le sein

11
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droit, la veine mammaire interne posséde une position plus médiale par rapport a I'artére mammaire
interne associée.

1.1.c - Drainage lymphatique du sein

Compte tenu du role du réseau lymphatique dans la propagation des métastases des cellules
cancéreuses, il nous semble important d’avoir une vision globale du réseau lymphatique mammaire.
D’autant plus que les ganglions lymphatiques peuvent étre visibles en imagerie et utilisés pour la
classification TNM? qui évalue I’étendue du cancer diagnostiqué.

& Quelques concepts de bases sont a connaitre :

Le systéme lymphatique est un systéme unidirectionnel et parallele au systéme vasculaire. Il est
présent dans I'ensemble de I'organisme a I'exception du systeme nerveux central. C’est un systéme
qui s’infiltre aussi profondément dans les tissus que le systéme vasculaire et qui permet, de ce fait, le
drainage lymphatique des organes. La lymphe correspond a la partie du liquide interstitiel (liquide dans
lequel baignent les cellules des organes) qui est transférée au sein du réseau lymphatique.

Vaisseaux lymphatiques dans les tissus
Cellules du tissu

Capillaires lymphatiques
différents espaces
dans le tissu

i Veinule
Arterioles—

Liquide

lymphatique Vaisseaux

lymphatiques

Figure 14 : lllustration de l'infiltration du réseau lymphatique dans les tissus
(Figure adaptée de Wikipédia)

La lymphe est donc un liquide biologique, incolore a blanchatre, circulant au sein du réseau
lymphatique et possédant une composition analogue a celle du plasma sanguin. La lymphe contient
majoritairement de I'eau mais aussi des protéines, des nutriments ainsi que des éléments du systeme
immunitaire tels que des globules blancs et notamment des lymphocytes (acteurs de la défense
immunitaire acquise).

La lymphe nait au niveau des capillaires lymphatiques, par extravasation depuis les tissus. Ces
capillaires lymphatiques se ramifient ensuite pour former des canaux lymphatiques de taille plus

2 Classification TNM : classement des cancers selon leur extension anatomique au niveau du site primaire (T)
dans les ganglions lymphatiques voisins (N) et a distance avec d’éventuelles métastases (M)
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importante. Au niveau de la réunification de plusieurs canaux lymphatiques se trouvent les ganglions
lymphatiques, soit isolés, soit regroupés en amas dans les principales zones de carrefour (au niveau
des creux axillaires par exemple).

La lymphe finit ensuite par se déverser dans le systéme veineux au niveau des veines sous-clavieres
droites (drainage de la partie supérieure droite de I'organisme) ou gauches (drainage du reste du
corps: membres inférieurs, pelvis, abdomen et quart supérieur gauche). Notons enfin que
contrairement au sang, la circulation de la lymphe est passive donc beaucoup plus lente que celle du
sang.

Au sein de la région mammaire, le systéme lymphatique peut étre schématisé de la maniéere suivante :

Noauds centraux Noeuds apicaux Noeuds infra-et
N\, \ supraclaviculaires
4 £
9 /
N Mooo 00 v. jugulaire
SRR\ Y : interne
Noeuds -y (> "R | - Tronc lymphatique
huméraux (latéraux) f “ jugulaire
£ A - \
Ny . Conduit lymphatique
Nceuds )o o 3w, R drok
f |
subscapulaires - GQ y * v. subclaviére:-\p Tronc lymphatique
(postérieurs) , ‘" 2" broncho-médiastina
Noeuds <9 y ‘ v. brachio-céphalique droite
pectoraux (antérieurs) ’Q < ‘ﬂ
» Trone lymphatique
15 subclavier
) 0 \
=
‘/’f\ﬁ
! LN
\.—-/

Figure 15 : Réseau lymphatique drainant la glande mammaire
(Source : Anatomie médicale : aspects fondamentaux et applications cliniques)

Au départ du mamelon, de I'aréole et des lobules glandulaires, la lymphe peut emprunter les deux
trajets suivants :

- La lymphe provenant des quadrants latéraux est drainée vers les nceuds axillaires (pectoraux,
subcapsulaires et méme supraclaviculaires) alors que les quadrants médiaux sont drainés par les
nceuds parasternaux situés au niveau du sternum.

- La lymphe provenant des quadrants inférieurs peut étre collectée plus profondément vers les
nceuds lymphatiques diaphragmatiques inférieurs (au niveau des abdominaux non représentés sur la
Figure 15 ci-dessus).

Ce réseau permet de réguler en permanence le niveau d’hydratation tissulaire ainsi que I'évacuation
de certains déchets cellulaires via les ganglions.
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&« Les ganglions lymphatiques :

Les ganglions lymphatiques font partie des organes lymphoides secondaires dans lesquels les
lymphocytes, acteurs directs de la défense immunitaire, sont mis en contact avec les antigenes.

sinus sous-capsulaire cortex

paracortex

médulla
- vaisseau lymphatique efférent

follicule primaire
artére
veine

centre germinatif
du follicule
secondaire

vaisseau lymphatique
afférent

Figure 16 : Schéma d'un ganglion lymphatique
(Figure adaptée de http://www.lymphoma.ca/fr/)

Les ganglions lymphatiques sont de petits organes réniformes de 5 a 20 mm de diametre disposés sur
la circulation lymphatique dans les zones de convergence de primo-vaisseaux lymphatiques. La
palpation permet de surveiller les ganglions superficiels (notamment au niveau du creux axillaire et
prés des clavicules) et de détecter une éventuelle adénopathie : hypertrophie d’un ou de plusieurs
ganglions lymphatiques dans le cadre d’une inflammation ou d’un cancer.

Les ganglions sont entourés d’une capsule conjonctive dense se poursuivant en cloisons incompletes
délimitant des lobules. Ces lobules peuvent étre décomposés en trois zones principales. De la
périphérie vers le centre se trouvent le cortex, le paracortex et le hile graisseux (zone délimitée par la
ligne pointillée verte sur la Figure 16 ci-dessus).

Le ganglion est aussi parcouru par un réseau vasculaire alimentant chaque lobule. En plus d’apporter
aux ganglions les nutriments nécessaires a leur fonctionnement, ce réseau vasculaire permet des
échanges rapides de cellules lymphoides de ganglion a ganglion ou bien des ganglions vers les autres
tissus.

Les ganglions lymphatiques sont a la fois des filtres mécaniques et des barrieres immunitaires en
s’opposant a la progression d’éléments pathogénes pouvant se trouver dans la lymphe tels que les
cellules tumorales. Lorsque des cellules tumorales traversent un ganglion lymphatique, elles y sont
généralement emprisonnées puis détruites par les lymphocytes présents. Cependant, dans certaines
circonstances, les cellules cancéreuses peuvent s’y développer et former un foyer tumoral secondaire.
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& Ganglions et cancer du sein

L’envahissement tumoral des ganglions est souvent de mauvais pronostic pour la patiente et oriente
les médecins vers des traitements plus adaptés. Evaluer le degré d’envahissement des ganglions, situés
dans un nceud lymphatique pres de I'organe touché, fait donc partie intégrante du bilan d’extension
d’un cancer (Classification TNM3).

Nous avons vu plus haut que les ganglions sont réunis en amas au niveau des nceuds lymphatiques. La
technique du ganglion sentinelle permet d’éviter d’extraire et d’analyser tous les ganglions du nceud
concerné, opération douloureuse et inutile lorsque I'analyse se révele finalement négative.

Le ganglion sentinelle est défini comme étant le premier ganglion lymphatique recevant la lymphe
drainée de I'organe dont on suspecte un cancer. Le ganglion sentinelle est garant de l'intégrité de la
chaine ganglionnaire. Dans le cas ou son analyse histologique se révele positive (présence de
métastase), un curage extensif est réalisé afin de retirer 'ensemble des ganglions de la chaine
concernée.

Ce curage est hautement informatif puisqu’il permet de connaitre le statut du cancer (local ou régional)
et de ce fait il permet d’adapter au mieux les traitements complémentaires (afin d’éviter les sous ou
sur-traitements). Mais il est aussi thérapeutique dans une certaine mesure puisqu’enlever des
ganglions potentiellement atteints permet de diminuer le risque de récidives locales ou a distance.

Dans le cas d’un cancer du sein, le ganglion sentinelle se situe au niveau du creux axillaire et pour
certaines patientes, il faut descendre jusqu’a la limite entre les quadrants supérieures et inférieures
afin de le localiser. Des études expérimentales ont montré que le drainage lymphatique du sein se fait
principalement vers ce seul ganglion de I'aisselle.

La technique du ganglion sentinelle est donc parfaitement adaptée au bilan d’extension d’un cancer
du sein.

Seule l'analyse histologique du ganglion sentinelle permet d’affirmer avec certitude son
envahissement ou non par les cellules tumorales.
Le role du radiologue est de décrire les anomalies radiologiques des ganglions dont certaines
possédent une forte valeur prédictive d’un envahissement tumoral :

- Epaississement cortical (cortex >3 mm)

- Disparition du hile graisseux

- Forme ronde du ganglion
Dans le cas ou la classification radiologique du ganglion est fortement suspecte, un curage sera
automatiquement proposé.

Il est donc trés important que les techniques d’imagerie, et notamment I'IRM mammaire, permettent
I’évaluation précise des creux axillaires. Une description rigoureuse des anomalies ganglionnaires lors
de I'analyse des images radiologiques va permettre d’orienter le suivi (ou la prise en charge) de ces
ganglions suspects.

3 Classification TNM : classement des cancers selon leur extension anatomique au niveau du site primaire (T)
dans les ganglions lymphatiques voisins (N) et a distance avec d’éventuelles métastases (M)
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1.2 - Les lésions mammaires

Cette derniere partie clinique n’a pas pour objectif de lister de maniére exhaustive toutes les affections
mammaires existantes. En effet, la pathologie de la glande mammaire englobe de nombreuses lésions
spontanées (bénignes ou malignes) mais aussi réactionnelles (découlant d’une pathologie primaire ou
bien d’un acte médical/chirurgical).

De la méme maniere que pour les ganglions, la nature exacte de la Iésion ne peut étre déterminée que
par une analyse histologique. Le réle du radiologue est donc de classifier les Iésions observées selon
des critéres radiologiques précis. Chaque classe étant associée a un risque potentiel de cancer, cette
classification permettra donc de définir la conduite a tenir pour la prise en charge de la patiente
(surveillance, biopsie, chirurgie etc.).

L'IRM mammaire, et notamment I'IRM de perfusion, a pour objectif de mettre en évidence les
différences morphologiques et physiologiques existant entre le tissu mammaire sain, les lésions
bénignes et les lésions malignes. Il nous apparait donc indispensable de comprendre le processus
physiologique de formation d’un cancer (cancérogénese) ainsi que les différences qu’il peut exister
entre lésions bénignes et malignes.

En effet, la compréhension des différences caractéristiques fondamentales entre le tissu sain et les
diverses pathologies permet d’optimiser les techniques d’imageries existantes et d’en développer de
nouvelles permettant un diagnostic précis et fiable des anomalies rencontrées.

1.2.a - Les lésions mammaires bénignes les plus
courantes

Le terme Iésion est un terme générique qui englobe I'’ensemble des modifications anormales d’un tissu
biologique. La lésion peut résulter de I'action d’un agent pathogéne (parasite, infection) mais aussi
étre la manifestation d’une affection métabolique, physiologique ou immunitaire.

La lésion bénigne la plus fréquente dans le sein, sur laquelle nous allons nous attarder, est la
Masthopathie Fibrokystique (MFK). Ce terme englobe un grand nombre de Iésions microscopiques que
I’on peut retrouver séparément ou conjointement dans le sein. Cet ensemble lésionnel se caractérise
par un grand polymorphisme. On peut cependant distinguer quatre types de sous-lésions au sein de la
MFK : la fibrose, I'adénose, les kystes et I’hyperplasie.

- Lafibrose peut apparaitre a la suite d’une inflammation ou d’un traumatisme. Elle correspond
a I'envahissement du tissu mammaire par a un tissu proche du tissu conjonctif de soutien composé
essentiellement de fibres (collagéne, élastiques etc.). La répartition de la fibrose dans le tissu
mammaire n’est pas harmonieuse et peut parfois prendre I'aspect d’'une tumeur en imagerie
lorsqu’elle est abondante. Nous pouvons trouver dans la littérature le terme de sclérose utilisé a la
place de fibrose.

- L’adénose correspond a une augmentation du nombre des acinis, dans un ou plusieurs
lobules adjacents, associée a un accroissement du tissu conjonctif de soutien. L’augmentation
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importante du tissu conjonctif dans le cas d’une adénose conduit a une adénose sclérosante (ou
fibroadénose). Il n’est pas rare que, cette fois-ci aussi, I'adénose sclérosante mime une tumeur
maligne. Le marquage immunohistochimique permet d’identifier la membrane basale et les cellules
myo-épithéliales* entourant les acinis permettant ainsi de différencier 'adénose d’un carcinome.

- Les kystes du tissu mammaire sont extrémement fréquents, notamment chez les femmes

agées de 35 a 50 ans. lls sont le résultat de la distension d’un lobule mammaire a cause de la présence
d’un obstacle mécanique, ou fonctionnel, au sein de la lumiére du canal galactophore associé. Remplis
de liquide, ils sont de taille tres variable (de quelques millimetres a plusieurs centimétres). Au-dela de
1 cm, ils peuvent étre considérés comme pathologiques et une ponction peut-étre proposée afin de
retirer le liquide.

- L’hyperplasie désigne la multiplication des cellules épithéliales tapissant les canaux
(hyperplasie canalaire) et les lobules (hyperplasie lobulaire). L'aspect de ces hyperplasies est tres
variable, tant par la quantité de cellules néo-formées que par les caractéristiques cytologiques et
architecturales de ces nouvelles cellules. Au sein des hyperplasies, on peut distinguer deux types de
proliférations : I'hyperplasie simple qui correspond a la prolifération de cellules normales et
I’hyperplasie atypique qui correspond a la prolifération de cellules anormales. Le risque de développer
ultérieurement un cancer du sein est directement lié au type d’hyperplasie rencontré.

D’autres lésions peuvent apparaitre dans le sein, telles que des lésions inflammatoires
(cytostéatonécrose) ou d’autres lésions regroupées sous le terme de tumeurs bénignes (papillome,
fibroadénome etc.) que nous ne détaillerons pas dans ce manuscrit. Nous invitons cependant le lecteur
curieux a consulter les références suivantes (1,2) pour des informations plus complétes.

sl Lésions bénignes et cancer du sein

La présence de lésions bénignes dans le sein peut augmenter le risque de survenue d’un cancer. Depuis
1998, les lésions bénignes sont classifiées selon leur niveau de risque relatif de cancer du sein (3). Ce
risque relatif de cancer du sein correspond au risque de développer ultérieurement un cancer du sein
associé a la Iésion, en comparaison avec le risque moyen de survenue d’'un cancer de la population
générale (voir Tableau 1).

Tableau 1 : Risque relatif de survenue d'un cancer du sein en fonction de la présence de pathologie bénigne

Absence de risque Risque faible (x1,5 a x2,5) Risque modéré (x4 a x5)
Adénose simple Hyperplasie épithéliale modérée Hyperplasie épithéliale canalaire
Fibrose simple sans atypie avec atypie
Hyperplasie épithéliale Fibroadénose Hyperplasie épithéliale lobulaire
faible sans atypie Fibronadénome avec atypie

Kystes banals

Nous devons retenir que de nombreuses Iésions bénignes peuvent affecter le tissu mammaire. Au sein
de ces lésions, nous pouvons rencontrer des tumeurs bénignes qui correspondent a une prolifération
de cellules (telles que les hyperplasies). Ces cellules néo-formées peuvent étre anormales (atypiques)
et possedent un risque relatif important de conduire au développement d’un cancer.

4 les cellules myo-épithéliales* pour rappel : les cellules musculaires lisses
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Nous avons vu précédemment que certaines lésions bénignes peuvent prendre |'aspect de tumeur en
imagerie et donc potentiellement induire le praticien en erreur. |l est donc nécessaire de trouver des
criteres radiologiques spécifiques des tumeurs malignes sur les images produites par différentes
techniques (mammographie, échographie et IRM) afin de correctement les identifier.

1.2.b - Les différents types de cancer du sein

Un cancer du sein est une tumeur maligne se développant dans le tissu mammaire. C'est une
prolifération non controlée de cellules atypiques au sein du tissu mammaire.

Il existe différents types de cancers suivant la nature des cellules touchées. Cependant, 95% des
cancers mammaires sont des adénocarcinomes, c'est-a-dire des tumeurs malignes se développant au
dépens des cellules épithéliales de la glande mammaire. Les sarcomes (tumeurs se développant a partir
des cellules du tissu conjonctif) et les lymphomes (tumeurs se développant dans le systeme
lymphatique a partir des lymphocytes) sont, quant a eux, beaucoup plus rares.

Les carcinomes se classent en deux grandes catégories : les carcinomes in situ et les carcinomes
infiltrants (voir Figure 17).

- Les carcinomes in situ correspondent a une prolifération de cellules tumorales a l'intérieur

de cellules épithéliales normales. Dans ce cas, les cellules tumorales sont contenues dans un espace
clos, n’ont pas franchi la membrane basale et ne possédent pas de pouvoir métastatique.
- Les carcinomes invasifs se caractérisent, quant a eux, par I’envahissement tumoral des tissus

environnants : les cellules tumorales ont franchi la membrane basale. S'ils ne sont pas traités a temps,
les cancers invasifs peuvent ensuite se propager dans les vaisseaux sanguins et lymphatiques irriguant
le tissu atteint. Ces cellules cancéreuses, appelées métastases, circulent donc librement dans les
systémes sanguin et/ou lymphatique et peuvent coloniser des tissus/organes éloignés du site primaire
de développement du cancer.

TISSU SAIN CARCINOME

INSITU

[Z] cetutesaine

CARCINOME
{3 Cellule tumorale INVASIF

Figure 17 : lllustration pour la comparaison entre tissu sain, cancer in situ et cancer invasif
(Figure adaptée de https://www.ligue-cancer.net/)
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Dans le sein, les cancers in situ (-IS) et infiltrants (-I) peuvent se développer soit dans les canaux
galactophores (Carcinomes Canalaires : CCIS et CCl), soit dans les lobules (Carcinomes Lobulaires : CLIS
et CLI).

Légende
Anatomie du sein
A. Canaux
B. Lobules
C. Sinus lactiferes*
D. Mamelon
E. Graisse

F. Grand muscle pectoral

G. Paroi de la cage thoracique
Détails de la Iésion

A. Cellule saine

B. Cellules cancéreuses

C. Membrane basale

*des études récentes semblent montrer que
ces sinus n’existent pas

Figure 18 : lllustrations des différents types de carcinomes affectant le tissu mammaire
1-CCIS 2-CCI 3-CLIS 4-CLI
(Figure adaptée de http://www.chudequebec.ca/)

Le développement d’un cancer s’effectue par étapes successives (on parle de continuum lésionnel,
voir Figure 19). Une prolifération non contrélée de cellules, associée a la survenue de cellules atypiques
peut donner naissance a un cancer in situ qui peut ensuite évoluer en un cancer invasif. Cependant,
une telle progression n’est pas inéluctable et peut s’arréter (voire régresser) a chacune des étapes.

19



PARTIE | -Pré requis anatomiques, cliniques et physiques

Figure 19 : lllustration du Continuum Lésionnel d’un cancer du sein
(Source : http://www.chudequebec.ca/)

1.2.c - La vascularisation tumorale : critere radiologique
de choix

Le cancer se caractérise donc par |I'envahissement progressif d’un organe puis de I'organisme entier
par des cellules atypiques devenues peu sensibles ou insensibles aux mécanismes de régulation
tissulaire (homéostasie tissulaire) et ayant donc acquis une capacité de prolifération indéfinie
(immortalisation).

Ces cellules tumorales atypiques dérivent, dans la plupart des cas, d’une seule cellule atypique
caractérisée par I'accumulation d’altérations génomiques. Ces altérations sont le plus souvent acquises
lors de la genése tumorale mais certaines d’entre elles peuvent étre déja présentes et d’origine
héréditaire. Par exemple, les mutations constitutionnelles BRCA1/2 et p53 sont connues pour
augmenter considérablement le risque de survenue du cancer (risque compris entre 60% et 90% contre
un risque de 10% dans la population générale).

Les clones tumoraux créés lors des divisions successives peuvent perdre une partie des caractéristiques
morphologiques et fonctionnelles des cellules originelles ainsi qu’en acquérir des nouvelles. Il peut

donc exister une variabilité du phénotype au sein des tumeurs primaires et de leurs métastases.

Le cycle cellulaire d’une cellule saine est finement régulé par des “points de controle” gérés par des
génes spécifiques codant pour des protéines intervenant dans les grandes fonctions cellulaires
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(notamment la prolifération et I'apoptose cellulaire). Ces multiples points de contréle permettent donc
une régulation de la vitesse de prolifération et un maintien de I'intégrité du génome cellulaire. Pour
gu’un cancer se développe, il est nécessaire d’avoir une altération de plusieurs de ces points de

controle (voir Figure 20 ci-dessous).

Lésions acquises de 'ADN dues a
des agents environnementaux
- Chimiques
- Radiation
-Virus

_— | CELLULE NORMALE

l A Réparation correcte
i de’ADN

Lésion de 'ADN

|

| Echec de réparation de 'ADN | —

|

Mutations dans le génome des
cellules somatiques

/ |

™~

Mutations constitutionnelles
(héréditaires) dans :

- Génes de réparation de 'ADN
- Génes controlant la
prolifération cellulaire et
I'apoptose

=

oncogenes

ctivation de proto-

Inactivation de
génes suppresseurs
detumeurs

Altération de génes
régulateursde

'apoptose

™~

~

|

| Dérégulation de la prolifération cellulaire |

| Diminution de I'apoptose

N

| Expansion clonale |

| Angiogénése

|

Echappementa
I'immunosuppression

_—m

4—| Nouvelles mutations

| Progression tumorale |

|

| Tumeur maligne |—>

Invasion
Métastases

Figure 20 : lllustration de la complexité du développement d'un cancer et du réle des mutations constitutionnelles

Bien que de phénotypes et de génotypes tres différents, les cellules cancéreuses partagent des

propriétés fonctionnelles communes qui les différencient des cellules normales :

1. Elles sont indépendantes vis-a-vis des signaux de prolifération provenant de I’environnement

tissulaire

ow e wN

d’adhésion cellulaires

Elles sont insensibles aux signaux d’anti-prolifération
Elles sont résistantes a I'apoptose

Elles possedent une prolifération illimitée

Elles possédent une capacité a induire I'angiogénése
Elles possédent une capacité de diffusion métastatiques et d’invasion tissulaire (perte
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L'avant-derniere propriété décrite ci-dessus nous intéresse fortement car c’est une propriété qui va
modifier le stroma tumoral. Le stroma correspond a tout ce qui est présent au sein d’une tumeur mais
qui n’est pas une cellule tumorale.
Le stroma comprend donc, entre autre :

- Le tissu conjonctif

- Les vaisseaux sanguins

- La matrice extra-cellulaire
Le stroma sert de charpente a la tumeur tout en assurant ses apports nutritifs via les vaisseaux
sanguins.

& Angiogénése tumorale

Lors de sa premiére phase de développement, appelée phase non-vasculaire, la tumeur est sans
connexion avec le systéme vasculaire préexistant et les besoins nutritifs des cellules tumorales
nouvellement formées sont assurés par une diffusion passive de I'oxygéne et des nutriments au sein
du tissu.

La multiplication des cellules tumorales par division cellulaire repousse le réseau capillaire préexistant
a distance de son centre. La diffusion passive devient donc insuffisante pour assurer une croissance
tumorale au-dela de quelques millimetres cubes : les cellules au centre de la tumeur entrent alors en
hypoxie.

Les cellules tumorales ainsi stressées par le manque d’oxygéne, synthétisent et libérent dans
I'interstitium® des facteurs d’activation de 'angiogénése et notamment la protéine VEGF (Vascular
endothelial growth factor) (4).

C’est au cours de cette deuxiéme phase vasculaire que I'on parle d’angiogénése.

Les nouveaux vaisseaux sont formés a partir du réseau vasculaire déja existant et conduisent donc a
une désorganisation du stroma tumoral, jusque la assez similaire a I'’environnement périphérique sain.
Le réseau vasculaire tumoral formé lors de I'angiogénése possede des “anomalies” structurales et
fonctionnelles (5). D’un point de vue architectural, nous ne retrouvons pas la hiérarchisation classique
des tissus normaux, a savoir la succession d’artérioles, de capillaires et de veinules. D’autre part, les
vaisseaux tumoraux sont de diameétres inégaux. Cette inégalité est en partie due a la pression externe
exercée sur les vaisseaux par les cellules tumorales en prolifération (6). Ces anomalies structurales sont
illustrées dans la Figure 21 présentée ci-apres.

5 Interstitium : Espace extra-vasculaire et extra-cellulaire
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Figure 21 : Comparaison des structures d'un réseau vasculaire en condition physiologique (A) et dans une tumeur (B)
(Figure adaptée de McDonald DM, 2003 (5))

&« Caractéristiques de ces néo-vaisseaux

Les vaisseaux tumoraux sont des vaisseaux immatures.

En effet, contrairement aux vaisseaux normaux, |’association entre les cellules endothéliales et les
péricytes (cellules murales localisées sur la membrane basale des vaisseaux) n’est pas
finalisée aboutissant a un recouvrement partiel du vaisseau tumoral. De plus, la lame basale des
vaisseaux tumoraux est anormalement discontinue et d’épaisseur variable.

Nous avons mentionné le fait que la protéine VEGF (Facteur de croissance de I’'endothélium vasculaire)
est sécrétée en abondance par les cellules tumorales en situation d’hypoxie. Cette protéine est a la
fois responsable de la formation des nouveaux vaisseaux sanguins ainsi que de I’hyperperméabilité de
ces nouveaux vaisseaux (augmentation du diameétre et du nombre de pores ainsi que I'élargissement
des jonctions entre les cellules endothéliales).

Les cellules endothéliales des vaisseaux tumoraux forment donc un revétement imparfait avec de
nombreuses ruptures et séparations au niveau des jonctions intercellulaires.

Figure 22 : lllustration de I'immaturité des vaisseaux tumoraux
A) Recouvrement d’un vaisseau normal (vert) par les péricytes (rouge)
B) Recouvrement imparfait au niveau des vaisseaux tumoraux
(Figure adaptée de McDonald DM, 2003 (5))
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La prolifération de cellules tumorales conduit donc a la création d’un nouveau réseau vasculaire
spécifique a la tumeur afin de répondre a ses besoins nutritifs. Contrairement au processus
physiologique courant, I'angiogénése tumorale est anarchique et les vaisseaux des tumeurs
(notamment les tumeurs malignes) sont caractérisés par plusieurs types d’anomalies (7,8) :
- Des anomalies morphologiques (vaisseaux tortueux et irréguliers)
- Des anomalies de perfusion (défaut de fonctionnalité des vaisseaux, non voire peu circulants,
perte du mécanisme de régulation du débit capillaire par vasoconstriction et vasodilatation)
- Des anomalies de perméabilité (larges fenestrations, couvertures faibles par les Cellules
Murales, parois constituées a la fois de cellules endothéliales et tumorales)

Les anomalies de ces néo-vaisseaux tumoraux, que nous venons de décrire aboutissent donc a une
perfusion sanguine modifiée au sein du tissu tumoral par rapport a son environnement sain. La
physiologie intrinséque des tumeurs est donc différente de la physiologie d’un tissu sain.
I nous semble donc plus qu’approprié d’utiliser les techniques d’imagerie avec injection de produit de
contraste, telle que I'IRM avec injection de Gadolinium, afin de détecter précocement (i.e. au début
de la deuxieme phase de progression tumorale) les tumeurs et de mieux les caractériser.
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PARTIE | - LES POINTS CLEFS

CHAPITRE 1 - Le sein et les pathologies mammaires

Le sein est un organe externe, pair, situé sur la paroi thoracique. Il est
essentiellement constitué de glande mammaire et de graisse

Le sein possede une vascularisation artérielle et veineuse dense et nous notons
que les veines mammaires internes sont plus grosses, et de position plus
médiale, par rapport aux artéres mammaires internes.

A cause de I'importance des ganglions lymphatiques dans le bilan d’extension
du cancer du sein, il est nécessaire de visualiser les creux axillaires pour la
surveillance de ces ganglions.

Il existe de nombreuses lésions mammaires bénignes dont certaines peuvent
prendre |'aspect de lésion maligne en imagerie. Les cancers du sein se divisent
en deux catégories suivant la zone de la glande mammaire atteinte (les canaux
galactophores et les lobules). Il existe une progression tumorale : le cancer se
développe localement avant de devenir invasif puis de produire des métastases.
Il est donc important de les détecter précocement avant cette phase
métastatique.

Les lésions tumorales possedent un réseau vasculaire tres particulier caractérisé
par des anomalies morphologiques, de perfusion et de perméabilité. Ces
changements vasculaires au sein du tissu mammaire ont lieu bien avant les
modifications structurales visibles en imagerie.

L'imagerie de perfusion grace a l'injection d’un produit de contraste semble
appropriée pour détecter précocement les tumeurs ainsi que pour les
caractériser.
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Chapitre 2 - BASES PHYSIQUES : IMAGERIE DE PERFUSION PAR
IRM AVEC INJECTION DE PRODUIT DE CONTRASTE

2.1 - Fondamentaux de I'IRM

2.1.a - L'importance du contraste en Imagerie Médicale

L'imagerie médicale est le terme générique regroupant I'ensemble des moyens d’acquisition et de
restitution d’images du corps humain. Certains phénomenes physiques connus, décrits et modélisés
tels que I'absorption des rayons X par la matiére, la réflexion d’ondes ultrasonores, la radioactivité ou
bien la résonance magnétique nucléaire permettent de visualiser indirectement I'anatomie, la
physiologie ou le métabolisme du corps.

La mammographie utilise des rayons X pour visualiser les différences de densité au sein du tissu
mammaire et ainsi détecter d’éventuelles anomalies parfois signe de cancer. L’'échographie
mammaire, de son c6té, utilise des ultrasons afin de détecter des changements anormaux dans la
composition des tissus induisant une modification locale de I’échogénicité®. Ci-dessous deux images
de sein acquises en mammographie (Figure 23) et en échographie (Figure 24) avec présence d’une
anomalie de contraste au sein de la structure du sein.

Figure 23 : Mammographie d'un sein en incidence oblique Figure 24 : Echographie d'un sein — Kyste
(Source : http://www.doctorette.info) (Source : https://www.info-radiologie.ch/)

Les phénoménes physiques utilisés dans la mammographie et I’échographie sont facilement
appréhendables grace a leur comparaison avec des phénoménes dont nous faisons quotidiennement
I’expérience.

Par exemple, pour les modalités d’imageries basées sur le rayonnement X, I'absorption des rayons X
peut étre comparée a I'atténuation de la lumiére traversant un rideau plus ou moins opaque.

6 Echogénicité : Capacité d’un tissu a réfléchir (échogéne) ou non (anéchogéne) les ultrasons envoyés par la sonde
de I'échographe
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Le phénomeéne de résonance magnétique nucléaire impliqué dans I'IRM est, quant a lui, un
phénoméne complexe pour lequel trouver une explication simple (mais juste) est un challenge pour
guiconque s’essaye a |'exercice.

Rappelons que le diagnostic du radiologue repose sur I'analyse des images de |'organe dont on
suspecte une affection (dans notre cas il s’agira donc du sein). L'image obtenue, quelle que soit la
technique d’imagerie employée (mammographie, échographie ou IRM mammaire), doit permettre la
différenciation des structures d’intérét ainsi que l'identification des tissus pathologiques s’ils sont
présents.

Par exemple, dans le cas d’une image anatomique de sein, le radiologue doit pouvoir identifier la
graisse de la glande. Dans le cas de I'imagerie de perfusion par mammographie (angiomammographie)
ou par IRM, l'injection d’un produit de contraste permet de mettre en évidence (en créant un nouveau
contraste) les différences physiologiques entre le tissu mammaire sain et le tissu pathologique.

Toute imagerie médicale est donc basée sur le principe de création d’un contraste anatomique,
physiologique ou fonctionnel entre différents tissus sains ou entre tissus sains et pathologiques.

2.1.b - Création du contraste en IRM : généralités

L'imagerie IRM est une technique d’'imagerie qui permet de créer ce contraste grace au phénomene
de Résonance Magnétique Nucléaire.

La Résonance Magnétique Nucléaire caractérise la capacité que possédent certains noyaux
('hydrogeéne dans notre cas) a pouvoir entrer en résonance lorsqu’ils sont soumis a un champ
magnétique.

APPORT D'ENERGIE

® ~ @Y
Etat d'équilibre (Etat excité)

Figure 25 : Schéma du phénomeéne de résonance

Le phénomene de résonance est une propriété partagée par un grand nombre d’objets et de systemes
physiques. Ces systemes possedent la propriété d’absorber de I'énergie (généralement sous forme
mécanique, électrique ou électromagnétique) a condition que celle-ci soit appliquée sous forme
périodique. Ces systémes vont passer d’un état stable @ a un état excité @ A I'arrét de I'apport
d’énergie, le systeme restituera progressivement cette énergie jusqu’a retourner dans son état stable
initial. Ce phénomeéne peut étre généré de maniére cyclique et on observe donc une alternance entre
les états @ et @ (voir Figure 25).
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Pour réaliser une IRM, le patient est placé dans un aimant qui émet un champ magnétique permanent
B_O) (des champs magnétiques de 1.5T ou 3T sont utilisés en routine clinique).

Cet environnement stable permet au corps humain, et plus précisément aux noyaux d’hydrogéne qui
y sont disséminés, de se trouver dans un état d’équilibre (Figure 26).

Afin d’initier le phénomeéne de résonance, I'apport d’énergie est effectué via I'émission d’un autre
champ magnétique spécifique appelé B_l) (ou onde RadioFréquence : RF) (Figure 27). L'ensemble des
noyaux d’hydrogene du patient absorbent cette énergie et se retrouvent donc dans un état excité.

A l'arrét de I'application de ce champ magnétique B_l), tous les noyaux d’hydrogene dissipent I'énergie
accumulée et retournent progressivement dans leur état d’équilibre (Figure 28). C'est a ce moment la

que l'acquisition de I'image est réalisée.

W—

Figure 26 : Patient dans I'IRM - Mise en équilibre du Figure 27 : Apport d'énergie - Application du champ B1
systéme

Figure 28 : Restitution de I'énergie - Acquisition de I'image IRM

Deux notions fondamentales sont a connaitre pour comprendre la possibilité de réaliser des images en
IRM, c'est-a-dire la possibilité de créer un contraste entre différents tissus, différents organes etc.

- Tout d’abord, ce retour a I'équilibre des noyaux d’hydrogénes (appelé aussi relaxation) n’est
pas instantané : il nécessite donc du temps. En 1946, Bloch a démontré (9) que ce phénomeéne
de relaxation était caractérisé par deux constantes de temps — T; et T, - traduisant cette
latence du retour a I'équilibre.

- Ensuite, les noyaux d’hydrogéne retournent plus ou moins rapidement dans leur état
d’équilibre en fonction de I’environnement (ou tissu) dans lequel ils se trouvent. Cela se traduit
donc par une diminution ou une augmentation relative des temps de relaxation T et T5.
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De nombreuses études, répertoriées en 1984 par Bottomley et al (10), ont été conduites pour mesurer
ces temps de relaxations T; et T, au sein de différents tissus biologiques (foie, muscle, poumon, sein
etc.). En plus de la grande variabilité des résultats attribuée a ces techniques de RMN nouvellement
développées; linfluence du champ magnétique utilisé (Figure 29), I'influence de la température
(Figure 30) ainsi que I'influence des conditions d’expériences (ex-vivo ou in-vivo) sur les valeurs des

temps de relaxation ont pu étre observées.

Température (°C)

. N I
X Poumons
A Coeur
o Rate
07 o Muscle
2
o
06}
=)
ls)
05 i 2 1 1
X} 32 33 34 35 36
103/T (K?)
Figure 29 : Influence du champ magnétique du la valeur du Figure 30 : Influence de la température sur les valeurs de T
temps de relaxation T du sein a 25,6 MHz
(Figure adaptée de Bottomley, 1984 (10)) (Figure adaptée de Bottomley, 1984 (10))

Malgré tout, nous pouvons conclure que dans les conditions stables (champ magnétique constant et
température contrélée) d’une acquisition IRM, les différences de temps de relaxation T; et T, des
noyaux d’hydrogene sont simplement dues au milieu (organe ou tissu) dans lequel ils sont contenus.
Le développement de techniques de mesures de ces valeurs de T; et T, est un domaine de recherche
a part entiére et nous pouvons retrouver dans la littérature quelques publications appliquées au sein

(11,12).

Tableau 2 : Temps de relaxation des différents composants du sein a I'IRM 3T
(Données issues de E Edden, 2010 (12))

Temps de relaxation T1 (msec) Temps de relaxation T2 (msec)
Graisse 423 +12 154+9
Glande mammaire 1680 + 180 7116
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Les systemes IRM possédent la particularité de pouvoir capter, et localiser spatialement, le signal émis
par le corps lors de son retour a I’équilibre (nous verrons cette notion au sein de la PARTIE Il -1.1 -)
Les temps de relaxation n’étant pas les mémes entre deux tissus de composition différente, le signal
provenant donc d’un tissu A n’aura pas la méme intensité que le signal provenant d’un tissu B : un
contraste a donc bien été créé sur les images IRM entre ces différents tissus.

Différentes méthodes d’acquisitions (séquences) ont été développées pour que le signal IRM récupéré
soit fonction de la différence de T:1 (ou de T;) entre les tissus. Ces différentes séquences produisent
donc des images dites pondérées en T; ou T, — affichant des contrastes différents (voir Figure 31 et
Figure 32) — dont I'intérét diagnostique differe suivant la pathologie étudiée.

Figure 31 : Coupe IRM du crane avec une séquence Figure 32 : Coupe IRM du créne avec une séquence
pondérée en T1 pondérée en T2

L'information diagnostique est extraite, par le radiologue, de la différence d’intensité des signaux émis
par le tissu normal et le tissu pathologique. Bien entendu, si le tissu pathologique a des propriétés
paramagnétiques proches de celles du tissu sain environnant, il peut étre difficilement détectable. Des
techniques d’injection de produit de contraste pourront étre ainsi utilisées pour modifier les propriétés
paramagnétiques du tissu dans lequel il va se disperser (le plus souvent dans les régions pathologiques)
et permettre ainsi de récupérer un contraste appréciable entre régions pathologiques et régions
saines.
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2.1.c - Création du contraste en IRM : description
physique

Dans cette partie, nous souhaitons revenir sur I'origine des temps de relaxation T; et T, mentionnés
plus haut.

& De I'aimantation microscopique ...

Nous avons vu précédemment que la Résonance Magnétique Nucléaire caractérisait la capacité de
certains noyaux a pouvoir entrer en résonance lorsqu’ils sont en présence d’un champ magnétique.
Cette capacité provient de leur propriété de paramagnétisme.

Grace a cette propriété, sous I'effet d’'un champ magnétique By, ces noyaux paramagnétiques vont se
comporter comme des dipéles et s’aligner suivant la direction de ce champ. En 1924, Pauli a introduit
la notion de spin nucléaire qui peut étre interprété comme la rotation du noyau sur lui-méme avec

pour axe de rotation I'axe du champ magnétique statique B_O).

Figure 33 : lllustration de la précession du spin en présence d'un champ magnétique

On peut donc définir un moment cinétique angulaire L traduisant cette rotation du noyau sur lui-
méme (appelée précession) :

L= —x«] (1.1)

Avec I étant I'opérateur vectoriel de Spin et h = 6,626.10-34 m2.kg.s-1 la constante de Planck.

Les noyaux — étant constitués de protons chargés positivement — induisent en tournant un champ
magnétique appelé moment magnétique fi (ou aimantation microscopique). Ce moment magnétique

dipolaire (i et le moment cinétique angulaire L du noyau sont reliés par la relation suivante :

(1.2)

=
Il

<
o~

Ou y est le rapport gyromagnétique, exprimé en rad/T/s, constante caractéristique du noyau étudié.
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L’abondance d’eau dans le corps humain (63% de la masse corporelle) a fait du proton *H un noyau de
choix pour I'IRM. Cependant, d’autres noyaux présentant des spins non nuls peuvent étre aussi
d’intérét pour les sciences du vivant (3C, °N, 3P etc.).

La précession des noyaux peut étre démontrée avec le formalisme de la mécanique classique via
I"application du théoreme du moment cinétique (i.e la variation du moment cinétique est égale au
moment des forces appliquées). Les “forces” en question ici sont le champ magnétique statique B_(;
dans lequel sont plongés les noyaux et le champ magnétique créé par chaque noyau : ji.

On peut ainsi écrire I’équation de Bloch simplifiée pour un spin :

oL . .

0L~ inE; (1.3)
Avec ji = yL, on obtient donc :

alz - e d

La résolution de cette équation différentielle montre que I'aimantation microscopique /i est animée

d’un mouvement de précession autour de By a une fréquence angulaire constante wy :

Wy = 21fy = yB_O) (1.5)

Notons que I'angle de précession 8, qui correspond a I'angle entre la direction de I'aimantation

— 7. = 7 .z g e ege s
microscopique [ et le champ magnétique B, est déterminé par les conditions initiales : angle formé

par u(0).

L’équation précédente est appelée équation de Larmor et f est la fréquence de Larmor. Le Tableau 3
répertorie les valeurs de fréquence de Larmor f;, pour un proton placé dans un champ magnétiquede
1.5T ou bien de 3T (les deux champs utilisés en routine clinique)

Tableau 3: Fréquence de Larmor d'un proton en fonction du champ magnétique

15T 3T
Fréquence de Larmor du proton 64 MHz 128 MHz

« ... Alaimantation macroscopique

Les résolutions spatiales mises en jeu dans I'imagerie IRM sont de I'ordre du millimeétre, ou du demi-
millimétre dans le cas d’acquisitions IRM avec une haute résolution spatiale. Il nous semble donc
raisonnable, dans un premier temps, de considérer un ensemble de spins puisque qu’un voxel (ou pixel
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dans le cas d’acquisitions en 2D) contiendra un ensemble de protons. C’est cet ensemble de protons
contenus dans le voxel (ou pixel) qui va contribuer a la création du signal IRM de ce voxel.

—_—
Considérons donc un ensemble de protons en présence d’un champ magnétique statique B, défini
par convention comme étant colinéaire a un axe vertical Z. D’aprés le théoréme du moment cinétique

décrit précédemment, ces noyaux vont tous s’aligner suivant le champ magnétique B_(; et induire
chacun une aimantation microscopique /i (Figure 34).

e |
PR I ol & n 1
\ | / l | |

Pas de champ magnétique Champ magnétique statiqueEE

Figure 34 : lllustration de I’alignement des spins en présence d'un champ magnétique statique

La somme des moments magnétiques microscopiques /i a pour résultante une aimantation globale
macroscopique M. La direction de M est paralléle a celle de B, car la population de spins paralleles a

P —
B, est légerement en excés par rapport a la population de spins antiparalléles (effet Zeeman). En
sommant I"équation (1.4) sur tous les spins présents dans le voxel, nous obtenons la méme équation

qui régie la dynamique de I'aimantation macroscopique M:
oM o
— = yMAB, (1.6)

La décomposition de M et de E_(; suivant des axes orthogonaux (X, y, Z) :

0 M,
0 etM = My =
By M,

My,
M, (1.7)

M, +iM,

BOZ M
z

donne, aprés I'application du produit vectoriel :
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aMxy )
ot = _lnyyBO

oM,
ot

(1.8)

Avec la résolution de ces deux équations différentielles indépendantes (car décomposition suivant une
base orthogonale), nous obtenons :

Mxy = xy(O)eXp(iWOt)

M, = M,(0) (19)

Avec wg = —yB,.

Nous retrouvons donc bien une précession de I'aimantation macroscopique M autour de B_o) dans le
sens horaire (car wy < 0). L'inclinaison de M par rapport au champ B_o) dépend aussi des conditions
initiales My, (0) et M,(0).

Dans la suite de ce manuscrit, nous parlerons donc essentiellement d’aimantation macroscopique.

« De la mise en résonance ...

Les protons étant sensibles au champ magnétique, c’est sous cette forme que va étre appliquée
I’énergie qui va leur permettre de rentrer en résonance.

En addition du champ magnétique statique permanent B_O), la machine IRM va générer des ondes
radiofréquences qui correspondent a un second champ magnétique B_l), perpendiculaire a B_O) afin
d’optimiser le transfert d’énergie. En effet, I'application d’un champ magnétique B_l) non

= = =, .
perpendiculaire a By, pourra toujours se décomposer suivant I'axe de B, (Z) et suivant le plan
transverse (¥, y).

Afin de respecter le principe de résonance, I'énergie doit étre appliquée périodiqguement. Le champ B—l)
est donc un champ tournant a la fréquence de Larmor des noyaux étudiés.

C'est a ce moment la qu’est effectuée la sélection des noyaux d’hydrogenes utilisés en IRM. L'envoi
d’une onde radiofréquence de fréquence 128 MHz (et 64 Mhz) excitera les noyaux d’hydrogenes pour
une IRM 3T (et respectivement pour une IRM 1.5T).

L’écriture des équations de Bloch dans le repere tournant lié au champ §; montre que les protons (et
donc I'aimantation macroscopique 1\7) précessent a ce moment autour de B—l) (avec une fréquence
wy = yB_{ en rad/s). Nous pouvons, de plus, observer un basculement progressif de I'aimantation M
dans la direction du champ B_f Le temps d’application t,, de l'onde radiofréquence excitatrice va
déterminer I'angle de bascule a(en rad) de I'aimantation :
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a =yBit, (1.10)
Certaines valeurs d’angles de bascule sont couramment utilisées dans les séquences IRM :
- a=90°:on parle d'impulsion de saturation

- a=180°: on parle d'impulsion d’inversion

« ... Jusqu’au retour a I’équilibre

A l'arrét de 'onde radiofréquence excitatrice, les protons se retrouvent seulement en présence du
champ magnétique statique By. De ce fait, ils vont retourner progressivement a leur état d’équilibre,

c’est-a-dire alignés dans la direction du champ B,. C'est ce que l'on appelle le phénoméne de
relaxation.

Considérons maintenant ce phénomene d’un point de vue macroscopique. Faisons aussi I’hypothése
qgue lI'onde radiofréquence excitatrice ait permis une bascule de 90° de I’'aimantation M (alignée
initialement sur B_O)). A I'arrét de I'onde radiofréquence, I'aimantation M se trouve donc dans le plan
transverse (x,y). Lors de son retour a I'équilibre, I'aimantation M va précesser autour de B_O) tout en
se réalignant sur I'axe Z (voir Figure 35). Nous observons donc une disparition de la composante
transversale M, de I'aimantation et une ré-apparition de la composante longitudinale M, (voir Figure
36).

A état ;
By 1 d'équilibre i
! \\)
A
- P i
\--\. . 5 - .
— — apres excitation
RF 90°
i
M, \1! . t
Figure 35 : lllustration du phénomeéne de Figure 36 : lllustration de la disparition de la composante
relaxation aprés une bascule de 90° transversale et de I'apparition de la composante longitudinale

La résolution des équations differentielles de Bloch appliquées aux composantes M, et My, de
I'aimantation, permet d’expliciter les formes exponentielles respectivement croissante et
décroissante, pour l'aimantation longitudinale et transversale. Ces deux exponentielles sont
caractérisées par les deux constantes de temps : T; et T, que nous avons évoquées précédemment.
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- Le temps T définit le temps au bout duquel I'aimantation longitudinale a repoussé a 63% de
sa valeur initiale. Cette relaxation longitudinale provient des interactions entre les spins et
leur environnement moléculaire. On I'appelle aussi relaxation spin-réseau.

- Le temps T, définit le temps au bout duquel I'aimantation transversale s’est réduite a 37% de
sa valeur initiale. Cette relaxation transverse provient des interactions des spins entre eux, ce
qui conduit a une perte de cohérence de phase des spins. On la nomme donc relaxation spin-
spin.

Remarque 1: En réalité, la perte de cohérence de phase peut provenir aussi en partie des
inhomogénéités locales champ magnétique lorsque celles si ne sont pas compensées (ce qui est le cas
dans les séquences appelées Echo de Gradient utilisées au cours de cette these). Les inhomogénéités
de champ B_O) provoguent une infime différence de fréquence de rotation des spins qui se déphasent
dont plus rapidement. Le temps de relaxation observé, appelé donc T, est plus court que le temps
de relaxation intrinséque du tissu T5.

Remarque 2: Les séquences pour lesquelles ces inhomogénéités locales du champ B_O) sont
compensées font partie de la famille des séquences en Echo de spin sur lesquelles nous ne nous
attarderons pas dans ce manuscrit.

Nous avons vu que le sein était essentiellement composé de graisse et de glande mammaire. Le
Tableau 2 (page 30) a montré les rapports relatifs des temps de relaxations de la graisse et de la
glande :

Tlgraisse « Tlglande et ngraisse > nglande (1.11)

La repousse longitudinale de la graisse est donc plus rapide que celle de la glande alors que la
disparition de la composante transversale de la graisse est plus lente que celle de la glande.

Nous pouvons donc représenter repousse et disparition des aimantations longitudinales et
transversales pour ces deux composantes de la maniére suivante :

M, M,,

M,

\
—Graisse \

—Glande mammaire

Eraisse

—Graisse
Glande mammaire

e e

0 t 0 Tacq t
Figure 37 : lllustration de la repousse longitudinale de Figure 38 : lllustration de la disparition transversale de
I'aimantation de la graisse et de la glande mammaire I'aimantation de la graisse et de la glande mammaire
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Cette disposition relative se traduira donc de la méme maniere sur des images pondérées T; (Figure
39) et T, (Figure 40): on observe un hypersignal de la graisse (en blanc) par rapport a la glande
mammaire (en noir).

Nous pouvons cependant remarquer que le kyste, entouré en rouge dans les images suivantes,
apparait en hypersignal T, et en hyposignal T .

Cet exemple illustre I'intérét de réaliser des séquences de diverses pondérations qui vont permettre
de mettre en évidence certaines pathologies plus ou moins visibles suivant les pondérations.

Figure 39 : Image du sein avec une acquisition Figure 40 : Image du sein avec une acquisition
pondérée T1 pondérée T2

L’atout de I'lRM, en comparaison avec les autres modalités d’imagerie, est donc sa capacité a produire
un grand nombre de contraste. Ces différents contrastes permettent de visualiser de nombreuses
propriétés tissulaires telles que les propriétés de relaxométrie (T}, T,), la densité de protons, la
perfusion tissulaire, la diffusion des molécules, la vitesse des flux, la composition chimique, etc.

Tous ces contrastes apportent des informations diagnostiques complémentaires et le radiologue
analyse ces images de maniére transversale afin de confronter I’'ensemble des informations fournies.
Au fur et a mesure du développement de I'utilisation de I'IRM en clinique, les protocoles d’imagerie
ont été optimisés afin de ne conserver que les contrastes les plus pertinents pour le diagnostic de la
pathologie recherchée.
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2.2 - Imagerie de la perfusion

2.2.a - Perfusion et parametres quantitatifs

L'imagerie de perfusion, également appelée imagerie de perfusion tissulaire, permet une visualisation
indirecte du processus physiologique qui alimente un organe en composés chimiques nécessaires a
son métabolisme. Cet apport est effectué par la circulation sanguine circulant dans les réseaux artériels
puis veineux.

Nous pouvons distinguer deux niveaux de circulation sanguine au sein du corps humain :

Veine cave
supérieure

Poumon

Ceur

Aorte
Veine cave
inférieure Rate
Foie , Estomac
Veine - ¢ |
porte o : Rein
hépatique } ‘ 1
Colon "
ascendant Colon

descendant

des cellules

Figure 41 : lllustration de la macro-circulation
(Source : http://www.afblum.be/) Figure 42 : lllustration de la micro-circulation et des

échanges
(Source : dboudeau.fr)

Le premier niveau de circulation, appelé aussi macro-circulation (Figure 41), désigne la circulation du
sang dans les vaisseaux macroscopiques (artéres et veines). Cette circulation se fait a vitesse élevée (5
litres de sang circulent dans I'organisme en 1 minute) et ne permet pas d’échanges avec les tissus
environnants. Les artéres et les veines constituent donc des voies de transit du sang et relient les
différents organes entre eux.

A I'échelle des organes (Figure 42), les artéres et les veines se divisent en branches collatérales de
diametre inférieur appelées respectivement artérioles et veinules. Ces artérioles et veinules sont
reliées entre elles par un réseau de vaisseaux microscopiques : les capillaires. La circulation du sang
dans ce réseau de micro-vaisseaux s’effectue a faible vitesse permettant ainsi les échanges avec les
tissus environnants (apport de nutriments et d’oxygene, évacuation des catabolites et du CO; etc.).
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Afin d’éviter les confusions, nous tenons a définir les différents types/termes de perfusion utilisés au
cours de 'étude :

- Leterme de perfusion sanguine fait référence au passage du sang a travers le réseau capillaire
de I'organe ou le tissu étudié

- Le terme de perméabilité capillaire, quant a lui, fait référence au passage a travers la paroi
capillaire d’'un composé qui va ensuite diffuser dans I'espace extravasculaire-extracellulaire du
tissu (accumulation dans I'interstitium)

Nous définissons donc le terme de perfusion tissulaire comme étant I'union de ces deux phénomeénes
nécessaires a I'approvisionnement des tissus.

Imager la perfusion tissulaire revient donc a imager ces deux phénomeénes a la fois. Ces deux
phénomeénes ont une chronologie et une cinétique différente ; cependant ils se chevauchent ce qui
peut mener a des confusions lors de I'analyse des images de perfusion tissulaire. Nous verrons par la
suite, que le choix des paramétres d’acquisition de l'imagerie de perfusion conditionnent les
phénoménes physiologiques observés, et ne donnent donc accés qu’a certains parameétres quantitatifs
physiologiques caractéristiques de cette microcirculation sanguine.

C’est au niveau du lit capillaire que les échanges de composés chimiques entre les tissus et le sang
s’effectuent.

Les capillaires sont des vaisseaux, de diamétre compris entre 5 et 8 um, et
dont la paroi n’est composée que d’une seule couche de cellule
endothéliale entourée d’une lame basale (Figure 43).

Endothélium
Membrane basale

Figure 43 : Schéma d'un
capillaire
D’une maniere générale, I'endothélium des capillaires est beaucoup plus perméable que celui des plus
gros troncs artériels et veineux facilitant ainsi le passage des molécules de part et d’autre de la paroi
endothéliale.
Cependant, il existe une diversité morphologique au sein des endothéliums capillaires qui se répercute
sur leur perméabilité.

Les variations de structure des endothéliums peuvent étre regroupées en trois catégories :
- Les capillaires continus (Figure 44) sont les capillaires les plus répandus et les moins
perméables. Nous pouvons les retrouver, entre autres, dans les muscles ou le tissu nerveux.
Les cellules endothéliales ne sont séparées que par des fentes d’environ 4 nm de large et la
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lame basale est compléte. Le passage des substances par la paroi d’un capillaire continu peut
se faire, soit a travers, soit entre les cellules endothéliales

- Les capillaires fenestrés (Figure 45) possedent eux aussi une membrane basale compléte mais
leurs cellules endothéliales sont traversées par des pores de diamétre 800 A (pour rappel 1 A
= 101° métres). Ces capillaires sont plus perméables que les capillaires continus et laissent
passer tous les composants des liquides organiques, a I'exception des grosses molécules
protéiques et des globules rouges. On retrouve particulierement ces capillaires au niveau des
reins, des intestins et des glandes endocrines (sécréteurs d’hormones dans le sang)

- La derniere catégorie de capillaires concerne les capillaires les plus perméables. Ce sont les
capillaires sinusoides caractérisés par la présence de larges pores (jusqu’a 0.2 um) au sein de
I’endothélium et de la membrane basale. Nous pouvons les retrouver dans le foie, la moelle
osseuse ou la rate pour permettre le transfert de macromolécules.

Vésicules
de pinocytose

Globule rouge
dans la lumiére

Pores
(fenestrations)

Noyau de la
cellule endothéliale

Membrane basale —

Fente
intercellulaire

Jonction serrée Cellule
endothéliale
cellule endothéliale
Figure 44 : lllustration d'un capillaire continu Figure 45 : lllustration d'un capillaire fenestré

\ o AN Cellule
- e / endothéliale
Y 4 3 ‘ Globule rouge
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intercellulaire
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Membrane g B @_,//—Noyau
basale - de la cellule
incompléte endothéliale

Figure 46 : lllustration d'un capillaire discontinu
(Source : http://biologie.univ-mrs.fr/upload/p239/2diaporama_appareil_circulatoire_vaisseaux_groupel6.pdf

Chaque organe posséde un réseau microcirculatoire (densité, organisation et type de capillaires) qui
lui est propre et adapté a sa fonction.

Par exemple le cerveau est composé d’un réseau capillaire quasiment imperméable (appelée aussi la
Barriere Hémato-Encéphalique ou BHE) afin de conserver un environnement interne stable.

Un autre exemple intéressant est le foie qui possede de nombreux capillaires discontinus avec de
larges fenestrations permettant le passage de trés grosses molécules. Cette perméabilité lui permet
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de réaliser sa fonction d’épuration (élimination de toxines, de globules blancs et rouges etc.) et de
synthese (métabolisme des glucides passant ensuite dans le sang pour étre distribués a 'ensemble de

I’organisme).

La perfusion tissulaire est donc différente suivant les organes et les techniques d’imagerie de cette
perfusion tissulaire doivent donc étre adaptées en fonction. De plus, les conclusions découlant des
études de perfusion sur des organes spécifiques (cceur, foie, cerveau etc...) sont a transposer avec
précaution pour d’autres organes, tels que le sein dans notre étude, ou la perfusion tissulaire s’effectue
dans des conditions différentes.

De nombreux processus pathologiques tels que I'ischémie, I'inflammation, le diabéte ou le cancer
peuvent altérer |'architecture et le régime de ces réseaux capillaires. Il semble donc pertinent de
vouloir étudier et caractériser ces réseaux microcirculatoires par des parameétres quantitatifs
caractérisant la densité capillaire, son organisation et sa perméabilité ; et dont les variations seraient
synonymes de modifications pathologiques.

Ces parameétres pourraient ensuite étre utilisés pour des fins diagnostiques ainsi que pour des suivis
thérapeutiques en controlant le rétablissement ou non d’un régime microcirculatoire sain.
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2.2.b - Parametres quantitatifs physiologiques de la
microcirculation

En 1999, Toft et al. (13) ont publié une revue posant les bases d’'une nomenclature standardisée pour
la description des phénomenes physiologiques entrant en jeu dans la microcirculation. Ces parametres
sont toujours utilisés actuellement dans I’étude de la perfusion tissulaire, cependant les notations et
les unités continuent de varier au sein des articles et théses publiés. Nous avons donc choisi d’utiliser
la nomenclature anglaise de Toft dans la suite de ce manuscrit.

Le schéma ci-dessous illustre les différents paramétres de perfusion que nous allons détailler :

Volume
interstitiel
@ Cellule
Volume sanguin
tissulaire
ENTREE SORTIE
=
Débit sanguin
tissulaire

Perméabilité
au traceur

VOLUME D’INTERET
DU TISSU

Figure 47 : lllustration des paramétres de la microcirculation
(Figure adaptée de Cuenod et Balvay, 2013)

- Le débit sanguin tissulaire (noté F) est le paramétre quantitatif représentant la perfusion
sanguine (ou le flux sanguin). F décrit donc la quantité (en mL) de sang entrant par unité de
temps dans un volume (ou une masse) d’'un tissu élémentaire étudié (appelé voxel en
imagerie). Le débit sanguin tissulaire est exprimé en mL.mint.g™.

- Le volume sanguin tissulaire (V,) correspond au volume total de sang capillaire contenu dans
le tissu élémentaire étudié. V est exprimé en mL. Notons que la fraction volumique sanguine :
Vp exprimée sans unité ou en % est plus souvent utilisée.

- Le volume interstitiel tissulaire (V.) correspond au volume extravasculaire et extracellulaire
contenu dans le tissu étudié. Ce volume, exprimé aussi en mL, est un volume dans lequel les
traceurs extravasculaires (diffusibles a travers la paroi des capillaires) qui ne pénétrent pas
dans les cellules vont s’accumuler. Comme pour le volume sanguin tissulaire, sa fraction
volumique correspondante est le plus souvent utilisée : ve exprimée sans unité ou en %.

- La perméabilité au traceur (P) correspond, dans notre contexte, a I'aptitude du réseau
vasculaire a se laisser “traverser” par le traceur étudié. Le traceur peut étre extrinséque tel
que les produits de contraste injectés utilisés en imagerie médicale (lode et Chelate de
Gadolinium) ou bien intrinseque, c'est-a-dire déja présent dans le corps humain (molécule
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d’eau par exemple). Dans le cas ou le traceur est capable de traverser la paroi des capillaires,
il diffusera a travers les parois du réseau vasculaire en suivant un gradient de concentration :
du milieu le plus concentré en traceur vers le milieu le moins concentré.

La perméabilité P est donc définie comme étant la perméabilité intrinseque de la paroi capillaire pour
un traceur donné ; exprimé en cm.min™. Soit S, la totalité de la surface des parois capillaires par unité
de masse du tissu étudié (S est donc exprimé en cm?.g?).

- Nous définissons donc PS, le produit perméabilité-surface, qui a pour unité cm3.min?.g? (soit
mL.mint.g?). PS traduit donc le volume de traceurs qui s’extravase des capillaires vers I'Espace
Extravasculaire Extracellulaire (EES) par unité de temps (1 minute) dans une masse de tissu
donné (1 g de tissu).

Nous tenons a insister sur le fait que ces parametres P, S et PS définis ainsi illustrent une capacité
intrinseque du systeme capillaire a laisser diffuser un traceur défini si celui-ci était immobile dans les
capillaires - conditions qui ne sont pas atteintes dans la réalité puisque le sang circule toujours avec
une vitesse plus ou moins élevée.

Le tableau ci-dessous résume les paramétres précédemment décrits ainsi que d’autres parametres
utilisés dans la suite du manuscrit. Tous ces parameétres sont a interpréter en fonction du volume de
tissu étudié (voxel en imagerie)

Tableau 4 : Paramétres quantitatifs de la microcirculation

Paramétre Unité Définition

Vi mL Volume de tissu étudié

P g.mL? Masse volumique du tissu étudié

F mL.mint.g? Débit sanguin dans le tissu étudié

Vp mL Volume sanguin tissulaire (dans le volume de tissu étudié)

Ve mL Volume de I'espace extravasculaire extracellulaire (EES)

A mL Volume de plasma

Hct sans unité Hématocrite

Vo sans unité Proportion volumique de sang au sein du tissu étudié

Ve sans unité Proportion volumique d’EES au sein du tissu étudié

Vo sans unité Proportion volumique de plasma au sein du tissu étudié

P cm.mint Perméabilité vasculaire intrinseque du tissu étudié

S cm?g? Surface des parois capillaires du tissu étudié par unité de masse

PS mL.mint.g? Produit perméabilité-surface du tissu étudié par unité de masse

Ci mM Concentration du traceur au sein du tissu étudié

Cp mM Concentration du traceur dans le sang artériel de Iartére
nourriciere

C. mM Concentration du traceur dans le plasma du sang artériel de
I'artére nourriciere

Ce mM Concentration du traceur dans le volume extracellulaire
extravasculaire

Co mM Concentration du traceur dans le plasma du sang artériel du

réseau vasculaire étudié

44



Chapitre 2 - Bases physiques : Imagerie de perfusion par IRM avec injection de produit de contraste

Le sang se compose de 45% de cellules (globules rouges ou hématies, globules blanc et plaquettes) et
de 55% de plasma transportant les divers composants chimiques nécessaires au fonctionnement du
corps humain (protéines, sels minéraux, vitamines, hormones etc.)

) 5\‘* Globule blanc
ot Plaquette
é Globule rouge

Figure 48 : Schéma illustrant la composition du sang
(Source : http://sante-medecine.journaldesfemmes.com)

On définit I’'hématocrite — Hct — comme étant le rapport entre le volume d’hématie dans le sang et le
volume de sang total. L’'hématocrite varie suivant la taille des vaisseaux et bien qu’il soit environ égal
a 0.45 dans les gros vaisseaux tels que les artéres, il peut descendre jusqu’a 0.21 dans les petites
arteres (14).

Notons enfin les relations suivantes découlant des définitions des différents paramétres :

Vs v: Vy, =V,
Het — _hématies _ "b — 'p _ 4 v (1.12)
V, v Vs

V, = (1= Het)V,, et C, = (1 — Het)C,

(1.13)

(1.14)
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2.2.c - L'IRM de perfusion

La perfusion tissulaire est donc un phénoméne mixte qui réunit la perfusion sanguine’ ainsi que la
perméabilité capillaire®. La mesure de la perfusion tissulaire nécessite donc I'utilisation de traceurs —
molécules, agrégats de molécules ou des petites particules — qui se dispersent au sein des tissus via le
flux sanguin et possédant la capacité d’étre visibles a I'|RM.

En IRM, trois méthodes sont communément utilisées pour réaliser ces mesures de perfusion :

- Latechnique de DSC-MRI (Dynamic Susceptibility Contrast)

- Latechnique de DCE-MRI (Dynamic Contrast Enhanced)

- Latechnique ASL (Arterial Spin Labeling)
Les deux premiéres méthodes (DSC-MRI et DCE-MRI) se distinguent de I’ASL par "utilisation de traceurs
exogenes : des chélates de Gadolinium.

« Les Chélates de Gadolinium : traceurs exogénes

Ce sont les produits de contraste les plus couramment utilisés en IRM. Ces agents de contraste
paramagnétiques, a base de Gadolinium, sont des composés capables de modifier le signal IRM des
tissus dans lesquels ils sont présents. Ces produits de contraste ne sont en effet pas directement
visibles a I'IRM (comme le serait I'iode au scanner) mais entrafinent un raccourcissement des temps de
relaxations Ty, T, et T, sur les noyaux d’hydrogénes situés a proximité. La diminution du T; entraine
une augmentation du signal avec I'utilisation d’une séquence pondérée T; et la diminution du T, (ou
T;) entraine une réduction du signal avec une séquence pondérée T, (ou T5).

Le gadolinium présente une certaine toxicité pour le corps humain car il entre en compétition avec le
calcium dans les processus calcium-dépendants tels que la respiration, les battements du coeur, la
contraction de muscles ainsi que la coagulation etc. (15,16) et peut donc mener a de graves
dommages suivant sa concentration dans I'organisme. C’est pourquoi le gadolinium est
systématiquement complexé lorsqu’il est utilisé en tant qu’agent de contraste en IRM. Ce processus
de chélation va lier les ions Gd** & des ligands, annulant ainsi leurs effets toxiques. Ces chélates
peuvent se présenter selon plusieurs formulations et avec une structure moléculaire pouvant étre
cyclique ou linéaire et ionique ou non ionique (voir Tableau 5 page suivante).

7 Rappel perfusion sanguine : la vascularisation du tissu ou autrement dit la densité de vaisseaux sanguins dans
le tissu)
8 Rappel la perméabilité capillaire : la capacité des vaisseaux a se laisser traverser par des molécules
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Tableau 5 : Produits de contraste gadolinés commercialisés

N
om . DCI° Structure
commercial
. d tetat L "
Magnevist® ga((?ci?)r]rsA? € linéaire et ionique
. dobenat s —
MultiHance® (ggd?B((;E?'Ae) linéaire et ionique
. gadodiamide L Lo
Omniscan® (Gd-DTPA-BMA) linéaire et non-ionique
. gadoversetamide L -
Optimark® (Gd-DTPA-BMEAU) linéaire et non-ionique
gadoterate . -
Dotarem® (Gd-DOTA) macrocyclique et ionique
doteridol . -
ProHance® (nga-HoPi;IC)SA) macrocyclique et non-ionique
e gadobutrol . L
Gadavist (Gd-BT-DO3A) macrocyclique et non-ionique
Primovist® (G%?SSE?E‘;SA) linéaire et ionique
f - _—
Ablavar® gadofosveset linéaire et ionique

(Gd-DTPA-DCHP)

&l Effet T, des chélates de Gadolinium : Imagerie de la perfusion tissulaire

C’est pour leur effet de réduction du T; que les chélates de Gadolinium sont le plus souvent utilisés,
associés a la technique dite de DCE-MRI qui consiste en I'utilisation de séquences pondérés T;. L'effet
de ces agents de contraste paramagnétiques sur le temps de relaxation T; est donné par I'équation
(1.15) suivante et est fonction de sa relaxivité r; et de sa concentration ¢ dans le milieu :

1
L) =—7 (1.15)

T,(c = 0) +rc

La technique de DCE-MRI consiste a utiliser des chélates de gadolinium qui sont des traceurs
extracellulaires c'est-a-dire qu’ils n’entrent pas dans les cellules mais ont la capacité de diffuser dans
I’Espace Extravasculaire Extracellulaire (EES) en traversant la paroi des vaisseaux.

Aprés une injection en intraveineux, le traceur s’accumule plus ou moins rapidement dans I'EES en
fonction de la densité des vaisseaux présents, du flux sanguin, de la perméabilité des vaisseaux et la
surface d’EES disponible pour s’accumuler.

L’étude de I'évolution du T, au cours du temps peut donc nous renseigner sur la cinétique du produit
de contraste dans le tissu, cinétique directement liée aux caractéristiques physiologiques des tissus
(caractéristiques différentes si les tissus sont sains ou pathologiques).

Des modeles pharmacocinétiques peuvent étre utilisés afin de calculer ces paramétres physiologiques
a partir de l'intensité des images acquises en DCE-MRI.

° DCI : Dénomination Commune Internationale
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l Effet T, des chélates de Gadolinium : Imagerie de la perfusion sanguine

L'effet T, (et T;) des chélates de Gadolinium n’est visible qu’a forte concentration, et notamment lors
du premier passage en intra-vasculaire d’un bolus de chélate de Gadolinium concentré. On retrouve la
méme équation liant le T, des tissus modifié par la présence des chélates de gadolinium en fonction
de leur relaxivité r; et de leur concentration c :

1
() =—7 (1.16)

—Tz(c — O) + r,c

Pour mettre en évidence les effets T, (ou T ), on utilise la technique de DSC-MRI qui consiste a acquérir
trés rapidement, aprés I'injection du bolus, des séquences en spin écho (ou gradient écho) pondérées
T, (ou T3).

Des acquisitions extrémement rapides sont nécessaires pour visualiser la chute du signal IRM due au
premier passage du gadolinium restant confiné dans le circuit vasculaire.

A cause de ses propriétés paramagnétiques, le gadolinium présent en grande concentration lors du
premier passage créé une inhomogénéité locale de champ magnétique. Les spins du sang se déphasent
a cause de cette inhomogénéité de champ ce qui conduit a une diminution locale des temps de
relaxation T, (et T,) lors du passage du bolus. Le gadolinium étant considéré comme essentiellement
dans le réseau vasculaire lors du premier passage, la diminution du signal est directement et seulement
liée a la perfusion sanguine du tissu imagé. Des parametres physiologiques tels que le flux sanguin, la
densité des vaisseaux peuvent étre aussi calculés en utilisant des modéles pharmacocinétiques
spécifiques.

L'utilisation de cette technique repose donc sur I’"hypothése que le produit de contraste ne s’extravase
pas hors du réseau vasculaire lors du premier passage. Cette hypothése est bien vérifiée dans le
cerveau sain a cause de la présence de la barriére hémato-encéphalique. La technique de DSC-MRI est
donc couramment utilisée en IRM notamment en cas d’accident vasculaire cérébral. Pour les autres
organes ou les vaisseaux sont plus perméables, il pourrait étre intéressant d’utiliser un produit de
contraste gadoliné intravasculaire tel que I’Ablavar®. Ce traceur (dérivé du Gd-DTPA) se lie (de maniére
réversible) a la sérumalbumine présente dans le plasma et peut rester donc dans I'espace intra-
vasculaire pendant plusieurs heures.

£ L’hydogéne : traceur endogéne

L’ASL, contrairement aux techniques de DSC-IRM et DCE-IRM, ne nécessite pas l'injection d’un produit
de contraste.

C’est une technique totalement non invasive qui consiste a modifier I'aimantation du sang dans une
artere située en amont de la zone d’intérét que I'on souhaite imager.

Le principe de base consiste a acquérir deux images du volume d’intérét : une avant un marquage
magnétique des spins et une autre apres le marquage. Le sang marqué modifie le signal de la zone
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d’intérét lorsqu’il s’y propage. La soustraction de ces deux images permet d’obtenir une image
pondérée en perfusion.

Nous invitons les lecteurs souhaitant plus de détails techniques sur cette derniere technique a lire les
publications de Ferré et al, Deibler et al et Essigg et al (17-19).

Développée en 1992 par Detre et al (20,21), cette technique a été largement appliqué a I'imagerie de
perfusion cérébrale et fait I'objet de nombreuses modifications (CASL (21,22), PASL(23), pCASL (24),
VS-ASL (25)). Quelques publications sont référencées dans la littérature utilisant la technique ASL pour
I'imagerie de perfusion du sein (26—28) mais la complexité de ces acquisitions (choix de la zone a
marquer en amont du sein, grand volume d’acquisition, mouvements respiratoires, SNR réduit etc...)
limitent actuellement I'implémentation et l'utilisation de cette technique en routine clinique. Les
résultats de ces publications semblent tout de méme prometteurs et nous pensons que le potentiel de
cette technique appliquée au sein reste encore a évaluer.

Le Tableau 6 ci-dessous récapitule les caractéristiques des différentes techniques d’IRM pour imager
la perfusion. Le choix de la technique ainsi que du produit de contraste a utiliser nécessite une
connaissance des phénomenes physiologiques que I'on veut visuellement mettre en évidence voire
gue I'on souhaite mesurer.

Enfin, étant donné que les phénomeénes physiologiques imagés ne sont pas les mémes (traceur restant
a l'intérieur des vaisseaux, traceur s’extravasant dans I'EES, et traceur s’extravasant dans I'EES et
pénétrant dans les cellules), le choix du bon modele cinétique pour modéliser I'augmentation ou la
perte du signal IRM est aussi primordial afin de déterminer avec confiance les caractéristiques
physiologiques des tissus imagés.

Tableau 6 : Récapitulatif des différentes techniques IRM pour l'imagerie de la perfusion

DSC DCE ASL
Dynamic Susceptibility Dynamis Contrast . . .
Nom complet Contrast Enhanced Arterial Spin Labelling
Ut|||sat.|cfn de Oui Oui Non
gadolinium
Arrivée continue et
1er du Gd dans | e
Données 1°" passage du Gd dans la . passa.ge ! . .a.ns @ diffusion des protons
. . . circulation puis suivi de . ,
acquises circulation marqués dans I'EES et les

I'accumulation dans I'EES

cellules

Mécanisme de
relaxation en jeu
et effet sur le

Réduction du signal IRM a
cause de la susceptibilité
magnétique T, du Gd

Augmentation du signal
IRM a cause de la
raccourcissement du T; des

Baisse du signal du au
transfert de magnétisation
provenant des protons

signal contenu dans les vaisseaux tissus contenant le Gd marqués
G . . . . Séquence en deux parties :
Séquence Echo de gradient rapide Echo de gradient rapide 9 P
o . P o module de marquage et
utilisée pondérée T, ou EPI pondérée T; ou EPI .
module de lecture rapide
Temps Intermédiaire (3a 5

d’acquisition

Court (1 a 2 minutes)

Long (5 a 10 minutes)

minutes)

Utilisation
clinique

Souvent utilisée pour le
cerveau (AVC) et le coeur
(ischémie)

Encore en développement.
Largement utilisé en
cancérologie (détection et
réponse aux traitements)

Peu répandue en clinique
Utilisé essentiellement en
neurologie
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2.3 - Modélisation de la cinétique d’un produit de
contraste

L'analyse quantitative en DCE-IRM est I'aboutissement espéré de l'imagerie de perfusion. Cette
analyse diverge des analyses qualitatives et semi-quantitatives, actuellement utilisées en routine
clinigue d'IRM mammaire, par le fait qu’elle nécessite d’obtenir les courbes temporelles de variation
de concentration du produit de contraste. Cette étape de transformation du signal IRM (i.e. I'intensité
des pixels dans I'image) en concentration de produit de contraste sera détaillée dans la PARTIE | -2.3.d
Sur ces courbes de concentration est ensuite appliqué un modeéle pharmacocinétique physiologique
(Physiologically Based ParmacoKinetic modeling - PBPK que nous allons décrire de suite) qui permet
d’extraire des paramétres de flux sanguin et/ou de perméabilité capillaire reflétant la physiopathologie
du réseau microcirculatoire étudié.

Un modele pharmacocinétique physiologique est un modéle mathématique construit pour prédire
I’ADME (Absorption, Distribution, Métabolisme et Excrétion) de substances chimiques (naturelles ou
synthétiques) au sein de I'organisme. Ce modele repose donc sur une description a la fois anatomique,
physiologique et bio-chimique de I'organe étudié. Il permet d’écrire mathématiquement la succession
des phénomeénes biologiques complexes subis par la substance d’intérét lors de son absorption, sa
distribution, sa transformation (métabolisme) jusqu’a son excrétion.

Dans notre étude, il s’agira de modéliser la distribution du produit de contraste au sein du tissu
mammaire. Rappelons que notre objectif est :
- D’exprimer I’évolution temporelle de la concentration du produit de contraste dans le tissu
mammaire
- Alasuite de I'injection du produit de contraste
- En fonction des paramétres caractéristiques du tissu tels que sa vascularisation et sa
perméabilité.

Remarqgue : Une autre approche existe pour étudier la distribution d’un produit de contraste. Elle est
issue de la théorie de dilution d’un indicateur (29,30) et utilise une approche de type “boite noire”
entre I'artére et la veine irriguant le tissu étudié.

Nous n’aborderons pas cette approche dans ce manuscrit puisque I'approche issue de la théorie des
modeles compartimentaux (31-33) est celle que nous avons le plus retrouvée dans la littérature sur
I’étude de la perfusion en IRM mammaire.

Nous invitons cependant les lecteurs curieux concernant cette premiere approche a se référer au
travail de these d’exercice de médecine du docteur Mustapha Azahaf (34) qui décrit de maniere
exhaustive cette premiére approche.

Nous tenons aussi a ajouter que I'ensemble de son travail de these nous a permis de clarifier les
techniques d’analyse quantitative en IRM de perfusion pondérée T; et a donc été trés précieux pour
la rédaction de cette partie de chapitre.
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2.3.a - Cinétique tissulaire et dépendance avec les
parametres physiologiques

Nous avons défini le terme de perfusion tissulaire comme étant la réunion du phénomeéne de perfusion
sanguine et du phénomene de perméabilité. La courbe de rehaussement tissulaire est donc la somme
pondérée de la courbe de rehaussement dans le plasma des vaisseaux sanguins ainsi que la courbe de
rehaussement dans 'interstitium.

Cette courbe de rehaussement tissulaire peut donc étre schématisée de la maniére suivante :

4\

Intarshtium

t Tem[;s
Injection PdC

Figure 49 : Schéma d'une courbe standard de rehaussement tissulaire
(Figure adaptée de Cuenod et Balvay, 2013)

La partie 1 de la courbe correspond a I'entrée de I'agent de contraste dans le tissu observé. A ce
moment |3, le produit de contraste n’est présent que dans le plasma du réseau vasculaire. La pente de
rehaussement en partie 1 est donc liée seulement au débit de perfusion sanguine F. Ce phénoméne
étant tres rapide, il ne peut étre enregistré de fagon fiable que si la résolution temporelle de
I"acquisition est tres élevée (entre 3 et 5 secondes par image).

A condition que les fuites interstitielles n’entrent pas en jeu, le rehaussement maximal (pic en partie
2) nous renseigne sur la fraction volumique sanguine v, ou w!* (les capillaires sont remplis par la
concentration maximale de produit de contraste possible)

Dans le cas ou le produit de contraste utilisé peut diffuser a travers la paroi des capillaires, I'agent de
contraste s’accumule progressivement dans |'espace interstitiel. Le rehaussement tissulaire
initialement trés rapide se poursuit donc par une pente plus lente induite par cette fuite capillaire
(partie 3 de courbe). Cette pente est liée au produit perméabilité/surface PS

Enfin lorsque la concentration en agent de contraste dans l'interstitium devient plus importante que
celle dans le plasma, les flux d’agent de contraste s’inversent et I'interstitium se vide progressivement
des molécules d’agent de contraste. La décroissance de la concentration tissulaire, visible en partie 4

10, : fraction volumique de plasma
1 4 : fraction volumique de sang

52



Chapitre 2 - Bases physiques : Imagerie de perfusion par IRM avec injection de produit de contraste

de la courbe, est donc due a cette vidange et associée a la fraction volumique interstitielle tissulaire

Ve.

Le mode d’acquisition revét ici une importance particuliere pour la mise en évidence des phénomenes
physiologiques décrits plus hauts. Suivant les centres et les pratiques cliniques, les possibilités de
protocole d’imagerie sont multiples ce qui rend difficile la comparaison entre les différentes
publications.

Les parametres d’acquisitions conditionnent donc les modéles pharmacocinétiques utilisés qui
reposent sur la description mathématique de phénomeénes observés. Les parameétres a régler sont les
suivants :

1. La résolution temporelle de I'acquisition (elle peut aller de quelques secondes a quelques
minutes)

2. Ladurée totale de I'acquisition
L'injection du produit de contraste: mode d’injection (bolus ou perfusion), volume et
concentration

Le Tableau 7 ci-dessous récapitule les parameétres micro-vasculaires accessibles en fonction des
conditions d’acquisitions

Tableau 7 : Paramétre physiologiques accessibles en fonction des conditions d'acquisition
(Tableau adapté de Cuenod et Balvay, 2013)

Durée d’acquisition

Fréquence d’acquisition Courte (60 s) Intermédiaire Longue (2600 s)
F v
Haute (1-3s) F Ve F Ve °
oo PSO PS Ve
T 7
Intermédiaire (=10s) a Vb 0 Vb
Basse (30-60s) PSO PS Ve

Il est donc essentiel de concevoir son protocole d’acquisition en fonction des paramétres que I'on veut
mesurer. C'est a la fois, avec une résolution temporelle élevée et une durée d’acquisition longue, que
la totalité des parameétres caractérisant le tissu étudié devient accessible. L'utilisation de modéles

pharmacocinétiques complets a quatre parametres intégrant a la fois la perfusion et la perméabilité
est donc dans ces cas-la recommandée (nous en décrirons un par la suite).

Notons que ce sont les parametres de volume sanguin V» et de perméabilité PS nécessitent qu’une
fréquence d’acquisition relativement faible, réalisable en IRM de routine clinique. Des modeéles de type
“Toft-Kety étendu” a deux parameétres d’ajustement (K"™" et v.) peuvent étre appliqués. Ici le
coefficient K'" est une combinaison entre le débit de perfusion tissulaire F et le produit perméabilité-
surface PS.

Ce modele, bien que donnant des résultats qui ne correspondent pas précisément a une réalité
physiologique, est recommandé puisque produisant des résultats robustes et reproductibles. Avec des
conditions d’acquisitions identiques, ce modele pourrait donc étre appliqué pour le suivi de I’évolution
d’un cancer chez un patient sous traitement chimio-thérapeutique.
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2.3.b - Modélisation pharmacocinétique et analyse
compartimentale

&« Différents modeéles

La modélisation pharmacocinétique consiste en :
- L’ajustement des courbes de concentration tissulaire en produit de contraste
- Parun modele mathématique
- Dont les parameétres vont étre caractéristiques de la vascularisation du tissu étudié (perfusion
et perméabilité)
Ces modeéles mathématiques sont construits a partir d’hypothéses faites sur le tissu étudié ainsi que
concernant le transport de I'agent de contraste au sein de ce tissu.

La création d’un modeéle pharmacocinétique repose sur :
- La description précise des différents éléments présents dans le tissu étudié dans lesquels le
produit de contraste peut, ou non, se propager
- L’écriture mathématique des phénomenes physiques que subit le produit de contraste (loi de
Fick pour la fuite capillaire, conservation de la masse etc.)

Nous pouvons trouver un foisonnement de modéles dans la littérature ol de nombreuses revues sur
le sujet ont été publiées (35-37). Cependant, ces modéles pharmacocinétiques peuvent étre scindés
en deux grandes familles :

- Les modeéles compartimentaux

- Les modeles distribués

Le Tableau 8 présente quelques modeles appartenant a ces deux familles. Il s’agit d’une liste non-
exhaustive et d’autres modeles sont listés dans (35)

Tableau 8 : Différents modeles pharmacocinétiques existants dans la littérature

Modeéles compartimentaux Modeles distribués
Toft-Kermode — TK Paramétres distribués — DP
Toft-Kermode étendu — ETK Homogénéité tissulaire — TH
Larsson — LM TH avec approximation adiabatique — AATH
Brix — BM
Bicompartimental — 2CXM
Patlak — PM

Les modeéles compartimentaux sont caractérisés par le fait que les différents éléments du tissu, dans
lesquels peut se propager le produit de contraste, soient modélisés par des compartiments. Le
compartiment se définit comme étant :

(i) Un espace dans lequel le produit de contraste se distribue de maniére instantanée et
homogeéne. Le PdC!? présente donc, en tout point de cet espace, un comportement identique.

12 pdC : Produit de contraste
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(ii) Ou la fuite du produit de contraste d’'un compartiment a un autre est directement
proportionnelle a la différence de concentration en produit de contraste entre les compartiments en
guestion (Premiere loi de Fick)

A l'inverse, les modeéles distribués se basent sur une représentation qui tient compte de la présence
de flux sanguin. Dans ces modeles, le tissu est donc considéré comme étant une infinité de
compartiments dont les échanges inter-compartimentaux ne peuvent se produire qu’a proximité des
parois du lit capillaire. Les variations de concentration en produit de contraste peuvent donc étre a la
fois spatiales et temporelles.

Ces modeles semblent donc étre plus fideles a la réalité physiologique du tissu et possédent le
potentiel pour modéliser avec une meilleure précision les variations de contraste tissulaire. Cependant
ces modeles sont complexes a mettre en ceuvre a la fois d’un point de vue implémentation
mathématique ainsi que d’un point de vue pratique ou des données d’acquisition de trés bonne qualité
(haute résolution spatiale et temporelle) sont nécessaires.

« Description des modéles compartimentaux

Les modeles compartimentaux étant les plus répandus, nous allons en faire une rapide description
ainsi qu’écrire les équations a résoudre entrant en jeu.

La plupart des modeles compartimentaux sont en réalité dérivés du modele général bicompartimental
2CXM apparu assez récemment dans la littérature. Nous avons choisi de présenter ce modele
pharmacocinétique ci et non pas le modeéle plus populaire de “Toft-Kety étendu”.

En effet, contrairement au modele ETK, le modéle 2CXM tient compte de la perfusion sanguine et peut
donc étre appliqué lors d’acquisitions avec une haute résolution temporelle.

Plus complet, il offre une meilleure représentation physiologique du tissu a étudier. Cependant il en
devient donc plus complexe a résoudre et nécessite I'acquisition de données de haute qualité
(concernant la résolution spatiale, la résolution temporelle et le rapport signal-sur-bruit).
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Figure 50 : Modélisation du tissu étudié en compartiments

Comme le montre la Figure 50 ci-dessus, le tissu est modélisé par deux espaces de distribution pour le
produit de contraste :

- Le compartiment plasmatique (intravasculaire), de volume V, (en mL) et de concentration
plasmatique en produit de contraste C, (en mol.mL?)

- Le compartiment extravasculaire extracellulaire (EES), de volume V. (en mL), et de
concentration en produit de contraste Ce

Le produit de contraste arrive dans le tissu d’intérét schématisé ci-dessous par le compartiment
plasmatique avec une concentration artérielle C; et un flux F et ressort avec une concentration
veineuse C, et toujours le méme flux F.

Afin de pouvoir modéliser ces échanges par des équations de flux, trois hypothéses sont nécessaires :
- La cinétique d’échange entre les compartiments est bidirectionnelle et symétrique
- La distribution du produit de contraste au sein d’'un compartiment est homogene
- Le flux plasmatique F est constant entre I’entrée et la sortie

En utilisant le principe de conservation de la masse, la diffusion du produit de contraste entre les
compartiments est régit par le systéme d’équations (1.17), (1.18) et (1.19) suivant :

dc, () PS F
=P <E(Ce(t) — (1) + ” (Cal®) = Cp(t))> (117)
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dC,(t) PS

el CIORIN ) (1.18)

Ce(t) = vCp(t) + VeCo(t) (1.19)

Remarque : La masse volumique p du tissu entre en jeu ici afin d’avoir des équations aux dimensions
consistantes

Ces trois équations ci-dessus définissent entierement le modéle bi-compartimental 2CXM.
Afin de résoudre ce systéme d’équation, nous faisons I’hypothése que le tissu est linéaire et
stationnaire. Il est donc possible d’exprimer la concentration tissulaire C(t) comme une convolution

entre la fonction d’entrée artérielle C,(t) avec la réponse impulsionnelle du tissu Hacxwm(t), multipliée
par le flux sanguin F :

Ce(t) = F.Hycxy(t) ® Co(t) (1.20)

La réponse impulsionnelle du tissu Hocxm(t) est, quant a elle, déterminée en résolvant les équations
(1.17) et (1.18) avec une fonction d’entrée artérielle plasmatique C,(t) sous forme de Dirac C,(t)=56(t)
sous les conditions aux limites suivantes Cy(t=0)= C¢(t=0)=0, et en utilisant I'équation (1.19) :

Hyexy(t) = Be ™t 4 (1 — B)e ™2t (1.21)

Avec B, m; et m; dépendants des paramétres du systéme {F ; PS; ve; vp}

my,, = %(a +b +.(a+b)?— 4bc) (1.22)

m, — ¢
B=——""+— (1.23)
my; —my
et
F + PS PS F
a= , b=—, c=— (1.24)
2 vV, v,

L’état hémodynamique du tissu étudié est défini par les paramétres extraits du modéle : F, vy, ve et PS
qui représentent respectivement la perfusion sanguine, la densité de vascularisation, la densité de
cellules ainsi que la perméabilité (ou régime d’échange du tissu).
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Les données nécessaires a fournir au modele pour déterminer ces parameétres physiologiques sont la
courbe de concentration tissulaire Ci(t) ainsi la fonction d’entrée artérielle C,(t). En effectuant la
déconvolution entre Ci(t) et C4(t), on peut ainsi déterminer ces parametres physiologiques.

L’objectif des séquences d’imageries dynamiques va étre d’acquérir fidelement ces prises de contraste

tissulaire Ci(t) et artérielle C,(t) afin que les parameétres extraits du modele refletent la réalité
physiologique du tissu.
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2.3.c - La problématique de la fonction d’entrée artérielle

La fonction d’entrée artérielle (Arterial Input Function — AIF) fait référence a la concentration artérielle
totale (i.e. dans le sang) du produit de contraste alimentant le tissu étudié : Cy(t). Via I’hématocrite on

peut calculer la concentration plasmatique en produit de contraste de cette artére nourriciére C,(t) =

Cp(t)
(1—-Hct)’

donnée d’entrée primordiale pour la modélisation pharmacocinétique présentée ci-dessus.

La fonction d’entrée artérielle est le reflet direct de I’état hémodynamique du patient, elle influe sur
les courbes de rehaussement tissulaire et est donc indispensable au processus de quantification. Une
mauvaise estimation de la fonction d’entrée artérielle introduit des erreurs non négligeables dans le
calcul des parametres du modele (38). La mesure précise de I’AlF reste cependant, encore de nos jours,
un véritable challenge et fait I'objet de nombreuses publications.

Tout le monde s’accorde a dire que I'analyse quantitative de la microcirculation nécessite une AlF
précise afin d’ajuster correctement les modeles. Cependant les débats sont encore ouverts pour savoir
guel mode de recueil de I'AIF doit étre employé. Faut-il la mesurer pour chaque examen d’imagerie ?
Pour chaque patient ? Ou une AIF moyennée sur une population de référence peut-elle étre utilisée ?
L'avantage d’une mesure individuelle est de fournir des informations de cinétique sanguine précises
tenant compte des caractéristiques hémodynamiques du patient ainsi que du mode d’administration
du produit de contraste. L'inconvénient est la difficulté pratique de mettre en place cette mesure
systématique de I'AIF dans la pratique clinique courante.

« AIF standardisée

Etant donné les difficultés a mesurer I'AIF directement sur les patients, la plupart des études se
réferent a des AlFs standards dérivées de la moyenne des AlFs individuelles mesurées sur un ensemble
de patients comme :

- L’AIF de forme bi-exponentielle décroissante publiée par Weinmann et al en 1984 (39) et
reprise par Toft et Kermode (40) en 1991 lors de la premiere publication d’'un modéle
pharmacocinétique appliqué a la mesure de perfusion du cerveau. Cette AIF standard a été
déterminée a partir de la moyenne des courbes de décroissance de concentration plasmatique
en Gd-DTPA échantillonnées par prélévements successifs sur 20 patients (la fréquence de
préléevements étant bien supérieure a la minute).

- L’AIF modélisée par la somme de deux gaussiennes et d’'une exponentielle modulée avec une
fonction sigmoide publiée par Parker et al en 2006 (41). Cette AIF a été déterminée de maniere
directe sur les images IRM de 23 patients atteints de cancers abdominaux ou pelviens apres
une injection de Gd-DTPA avec un débit de 3mL/s. Elle a été mesurée avec une fréquence
d’échantillonnage de 5 secondes soit au niveau de I'aorte descendante ou des arteres iliaques
en convertissant le signal IRM en concentration de produit de contraste dans I'artere Cy(t).

- L’AIF non modélisée (mais numérisée lors de I'utilisation dans d’autres études (42) ) de Fritz-
Hansen et al (43). Cette AIF Cy(t), moyennée sur 8 patients, a été déterminée a la fois par des
mesures IRM comme Parker et al ainsi que par prélevements sanguins (cohérence entre les

59



PARTIE | -Pré requis anatomiques, cliniques et physiques

deux méthodes de mesures). De plus, le Gd-DTPA a été injecté avec un débit de environ 1.5
mL/s ce qui correspond a celui employé lors des examens d’IRM mammaire.

Et d’autres modeles mathématiques d’AIF peuvent étre trouvés dans la littérature (44,45).

Cette technique est la plus simple a utiliser lorsqu’aucun vaisseau nourricier du tissu a étudier n’est
présent dans le champ de vue. Cependant, elle nécessite d’étre calibrée en fonction du mode
d’injection puisqu’il a été montré que le débit d’injection du Gd-DTPA pouvait modifier la forme de
I’AIF (46). De plus, cette AIF standard ne permet pas de tenir compte de la variabilité individuelle des
patients pouvant étre importante (morphologie et volume de distribution sanguin, débit cardiaque,
fonction rénale etc.).

Enfin, savoir quelle AIF standard choisir parmi toutes ces propositions peut se révéler étre un
challenge, et des études ont été conduites pour savoir laquelle était la mieux adaptée pour prédire la
réponse d’un traitement chimiothérapeutique de patientes atteintes d’un cancer du sein (47) (étude
de la variabilité du Kians €n fonction de I’AlF utilisée).

s« AIF directe

La mesure directe de I'AIF lors de I'examen est théoriquement la meilleure méthode, cependant elle
reste difficile a utiliser. En effet, échantillonner le signal dans un vaisseau vascularisant le tissu d’intérét
reste un vrai challenge car les contraintes sont nombreuses. Quelques-unes sont listées ci-dessous :

- La nécessité d’avoir un vaisseau nourricier dans le champ de vue

- Résolutions spatiale et temporelle adéquates (< 1mm et < 5 secondes)

- Séquence IRM capable d’encoder une grande prise de contraste de Gadolinium sans saturation

Dans le cas de I'lRM mammaire, nous pensons que les arteres mammaires présentes le long du muscle
pectoral (voir Figure 51 et Figure 52) possedent le potentiel pour étre utilisées systématiquement pour
une mesure d’AlIF. Sur la Figure 52, nous pouvons cependant remarquer que les arteres thoraciques
internes (fleche rouge) sont bien plus petites que les veines thoraciques internes (fleche jaune).

Figure 51 : Visualisation de la veine
thoracique interne sur une coupe IRM Figure 52 : Visualisation des artéres et veines thoraciques internes sur une coupe

sagittale de sein axiale de sein
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Des mesures, sur ces petites arteres, peuvent donc étre faussées par la présence de volume partiel. Ce
volume partiel apparait quand les régions d’intéréts placées sur 'image englobent des pixels qui
n’appartiennent pas au tissu étudié (ici I'artére mammaire). Ce volume partiel cause une diminution
artificielle de la hauteur du pic du premier passage et de I'aire sous la courbe de rehaussement artériel.
Des techniques de correction de ces effets de volumes partiels peuvent étre utilisées.

La technique du Facteur multiplicatif est particulierement adaptée a I'IRM mammaire puisque la veine
thoracique interne, plus grosse que I'artére thoracique interne, est aussi présente dans I'image. Cette
technique consiste a appliquer un facteur multiplicatif a I’AIF pour que I’aire sous la courbe de cette
AIF corrigée soit égale a I'aire sous la courbe de la veine (48). En effet, la totalité d’agent de contraste
entrant par voie artérielle est éliminée par voie veineuse ; les aires sous les courbes de concentration
artérielle et veineuse doivent étre donc théoriquement égales.

Notons que la mesure de la fonction d’entrée artérielle constitue un sujet de recherche a part entiére
gue nous n’avons fait qu’aborder dans cette partie. De nombreuses autres méthodes pour sa mesure
et sa modélisation ont été développées et nous invitons les lecteurs curieux a ce sujet a lire les revues
de Cuenod et al et Calamante et al (35,49).
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2.3.d - De I'image IRM aux parametres de perfusion

Dans la totalité des études et des revues que nous avons pu lire portant sur I'analyse quantitative de
la perfusion tissulaire en DCE-IRM, la détermination des parameétres physiologiques de la
microcirculation repose sur la résolution d’équations de flux (découlant du principe de conservation
de la masse). L’écriture et la résolution de ces équations de flux nécessitent de connaitre les courbes
de concentration tissulaire C¢t) ainsi que de concentration artérielle plasmatique de l'artere
nourriciére du tissu étudié Ca(t).

La premiére étape du traitement des images IRM va étre de transformer le signal IRM en concentration
de produit de contraste. Pour cela, nous faisons intervenir I'équation du signal IRM.

Les études classiques en DCE-IRM, pour I'étude la perfusion avec injection d’un produit de contraste
gadoliné, utilisent une séquence de type Echo de gradient avec destruction de I'aimantation
transversale résiduelle (SPGR nommée VIBRANT dans le cas de I'application mammaire, séquence que
nous détaillerons dans la PARTIE |1 -1.2 -). L'intensité du signal IRM pour une telle séquence est donnée
par I’équation suivante :

__IR_
M, sin(a) (1 —e Tl(t)) TE
e_Tz*(t) (1.25)

Ssper(t) = TR
1—cos(a)e T®

ou My est un facteur qui dépend du gain de I'IRM et de la densité de protons présents dans le tissu
étudié ; (a,TR,TE) est un triplet de parametres d’acquisitions de I'IRM et (T3, T, ) les temps de relaxation
du tissu imagé. En DCE-IRM, les séquences SPGR sont utilisés pour obtenir une pondération T, le
parametre TE est choisi tel que TE<<T,. L’équation ci-dessus se simplifie donc en :

__TR_
sin(a) (1 —e T1(t)>

Ssper(t) = So TR
1—cos(a)e T:(®

(1.26)

ou S, regroupe en fait Mg ainsi que les effets résiduels de T, TE et d’autres paramétres de I'IRM
pouvant influencer le signal.

Nous avons évoqué précédemment la dépendance entre le temps de relaxation T; d’un tissu injecté
avec sa concentration en produit de contraste C(t).

1
LM =3 (1.27)

— +1rC(t
7=+ 1iC(0)

62



Chapitre 2 - Bases physiques : Imagerie de perfusion par IRM avec injection de produit de contraste

avec ry, la relaxivité du produit de contraste injecté et T;,, le temps de relaxation T; du tissu non
injecté.

En utilisant a la fois les équations (1.26) et (1.27), il est donc possible de remonter a la concentration en
produit de contraste dans le tissu Ci(t) ainsi que dans I'artére nourriciére Cp(t) (pour déduire ensuite la
concentration dans le plasma de I'artére nourriciere C,(t) via ’hématocrite).

De nombreuses techniques ont été proposées dans la littérature pour mesurer avec certitude le temps
de relaxation Ty des tissus imagés. Les méthodes telles que I'inversion-récupération (50,51), celles
basés sur un schéma Look-locker (52,53) ainsi que celles basées sur la méthode des angles variables
(54-56).

La cartographie T; juste et précise des organes est aussi un domaine de recherche a part entiére en
IRM. La profusion de techniques dans la littérature est le reflet de la complexité de réalisation de cette
mesure. Les méthodes d’inversion-récupération sont les plus précises et servent aujourd’hui de
« Gold-standard » dans le domaine mais souffrent de la longueur de leur temps d’acquisition rendant
guasiment impossible leur utilisation en clinique. A l'inverse les méthodes Look-Locker sont plus
courtes mais ont tendance a sous-estimer les valeurs de Tj.

Dans le cas de I'IRM mammaire, réalisée sur le ventre, ol I'organe imagé est relativement étendu mais
ne bougeant peu (comparé au mouvement cardiaque ou aux autres organes tels que le foie soumis a
la respiration), les méthodes basées sur les angles variables sont préférées (57).

& Meéthodes des angles variables

Ces méthodes reposent sur la répétition d’une séquence quelconque (de type écho de gradient ou
écho de spin) en modifiant uniquement I’'angle d’excitation a. L'intérét est donc de pouvoir utiliser les
mémes séquences SPGR utilisées pour I'acquisition des images avec injection de produit de contraste
facilitant ensuite le post-traitement pour la modélisation (fusion des images injectées et de la
cartographie Ty).

Pour cette méthode, utilisée sur les séquences SPGR dont I'équation du signal a été donnée en (1.26),
deux angles a sont au minimum nécessaires. La carte Tyypourra étre calculée de maniére analytique
par la relation suivante déduite :

. : -1
Toy =T [ln (Salcos(al)sm(az) — Sazsm(al)cos(az))] (1.28)

Sq,sin(ay) — Sq,sin(aq)

Dans le cas ou plusieurs angles a; sont utilisés, I’équation (1.28) devient alors :

S(a;) (—TR) S(oy) +s (1 (—TR) (1.29)
sina; exp Ty /tana; =~ ~° exp Ty ’

, . . . e , . - —-TR
Une régression linéaire est ensuite utilisée pour déterminer le coefficient exp (T—) et permettre
10

ensuite de calculer la cartographie T;ode I'organe étudié.
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La aussi des études sont réalisées (58) pour savoir, au sein des méthodes de I'angle variable, quelle
stratégie (deux angles ou angles multiples) procure les résultats les plus robustes. En effet, la présence
d’'inhomogénéités de champs B; au cours des acquisitions provoque des excitations non homogénes
(atrger Non homogene dans I'ensemble du volume imagé et donc différent de atpgorigue)-

Le processus de quantification en DCE-IRM est donc un processus complexe qui nécessite plusieurs
étapes pour passer du signal IRM aux parametres quantitatifs de microcirculation :

Acquisition de I'image
Signal IRM : 5(t)

Cartographie T1 avantinjection PdC Transformation du signal en concentration
Tio Gt)
Mesure de la fonction d’entrée artérielle : AIF Application modéle pharmacocinétique adéquat

Cy(t) -> C,(t)

Calcul des parametres de microcirculation
E RS Vo Ve

Figure 53 : Schéma du processus de quantification en DCE-IRM

Des erreurs dans la cartographie T, ainsi que dans la détermination de la fonction d’entrée artérielle,
peuvent étre la source d’erreurs significatives dans I'estimation des paramétres de microcirculation.
Et cela, malgré I'utilisation d’'un modeéle pharmacocinétique approprié.
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PARTIE | - LES POINTS CLEFS

CHAPITRE 2 - Bases physiques : Imagerie de perfusion par IRM avec injection
de produit de contraste

L'analyse des images médicales se fait en visualisant et analysant un contraste
anatomique, physiologique ou fonctionnel entre différents tissus ou entre tissu
sain et tissu lésé. L'IRM permet la visualisation d’un contraste intrinseque aux
tissus : le retour a I'équilibre de leurs spins aprés leur excitation par un champ
magnétique.

L'imagerie de perfusion tissulaire permet de visualiser un phénomene double :
la perfusion sanguine liée a la densité de vaisseaux sanguins et la perméabilité
capillaire liée a la porosité de ces vaisseaux. Cette perfusion tissulaire peut étre
caractérisée par des parametres quantitatifs spécifiques du réseau vasculaire
étudié (notamment densité et perméabilité des vaisseaux).

L'IRM de perfusion nécessite l'injection d’un produit de contraste qui va
modifier le retour a I'’équilibre des tissus dans lequel il se trouve. Un nouveau
contraste est donc créé. Pour visualiser a la fois la perfusion sanguine et la
perméabilité capillaire (technique de DCE-IRM), il faut I'utilisation d’un traceur
extravasculaire qui va pouvoir s’extravaser des vaisseaux.

L’étape de caractérisation du réseau vasculaire imagé se fait via I'application
d’un modele pharmacocinétique. Cette étape est complexe car elle nécessite la
transformation du signal IRM des images en concentration du produit de
contraste, la fonction d’entrée artérielle ainsi que le choix d’'un modele adapté
aux conditions d’acquisitions.

L'utilisation du modele bicompartimental 2CXM sur des données avec une
résolution temporelle comprise entre 5 et 10 secondes semble adaptée pour
pouvoir extraire des parametres de perfusion sanguine et de perméabilité.

Les artéres ou veines mammaires internes étant présentes dans le champ de
vue, elles peuvent potentiellement étre utilisées pour I'AIF dans le cas ol une
tres haute résolution temporelle peut étre atteinte (de I'ordre de la seconde).
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Chapitre 3 - BASES CLINIQUES : L'IRM MAMMAIRE EN
ROUTINE

Bien qu’étant aujourd’hui un examen incontournable dans le bilan sénologique, 'IRM mammaire ne
constitue aujourd’hui pas un examen systématique dans le dépistage du cancer du sein. Les techniques
conventionnelles, telles que la mammographie et I'échographie mammaire restent, en effet, les
principaux examens d’imagerie de (presque) toute prise en charge en cas de suspicion de cancer.
Grace a sa tres grande sensibilité, I'IRM mammaire s’est pourtant imposée comme 'examen de
dépistage chez les patientes a haut risque génétique. Cependant, son manque de spécificité peut
donner lieu a des diagnostics contradictoires avec ceux de la mammographie et/ou I’échographie et
conduire a des “errances diagnostiques”.

Le respect des recommandations d’utilisation de I'lRM mammaire tant en termes d’indications (voir
ANNEXE 1: Indications d'une IRM mammaire) qu’en termes de techniques d’acquisitions et
d’interprétation des images au sein de I'ensemble du bilan sénologique (incluant examens cliniques,
mammographie etc.) est le seul garant de la réelle valeur ajoutée de cet examen pour les patientes.

3.1 - Historique de I'imagerie du sein par IRM

Véritable pionner de I'Imagerie par Résonance Magnétique Nucléaire, Raymond Vahan Damadian a
conduit ses premieres recherches sur le signal de Résonance Magnétique Nucléaire produit par les
protons H contenus dans les cellules. En démontrant que les temps de relaxations des protons au sein
des cellules étaient plus courts que ceux mesurés dans I'eau libre, il confirme ainsi son idée que les
molécules d’eau, fixées a la surface des macromolécules, sont plus contraintes et que leur retour a
I’équilibre se fait donc plus rapidement.

Il a donc ensuite émis I’hypothése que les cellules cancéreuses possédaient des temps de relaxation
plus long que les tissus sains en partie a cause de leur structure désorganisée. Hypothése confirmée
lors de la publication, en 1971, des résultats d’'une étude conduite sur des rats qui a montré une
différence significative entre les temps de relaxation T; et T, de tumeurs implantées et ceux des tissus
sains (muscle, foie, rein, cerveau etc.) (59). Il a publié ensuite de nombreux articles démontrant le
potentiel de la Résonance Magnétique Nucléaire afin de caractériser de maniére non invasive les
cellules cancéreuses (60).

L'importation des travaux mathématiques de Fourier dans le domaine de I'IRM, par Lauterbur et
Mansfield dans les années 1970, améliore les techniques de recueils des signaux RMN en intégrant les
gradients de champs magnétiques permettant la formation des images. Ainsi, dés la fin des années 70
et le début des années 80, lorsque des études sur des organes et non des échantillons est devenue
possible, le sein a fait I'objet des toutes premiéres études concernant la détection des cancers sans
injection de produit de contraste qu’elles soient réalisées ex-vivo sur des pieces chirurgicales
(50,61,62) (voir Figure 54) ou bien in vivo (63,64) (voir Figure 55).
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B

NMR line scan images of excised breast:

(A) Delay time 0.15 sec. Dark region to right corresponds  (m) Delay time is increased to 0.30 sec thus generally lower-

with nipple. Dark central region corresponds to tumour site.  ing picture contrast 5o that only the main mass of the tumour
in the centre is revealed. Dark region to left of cach picture
corresponds to a notch in the tissue mass.

Figure 54 : Premiére image d'une tumeur de sein (entouré en rouge) Figure 55 : Premiére IRM in-vivo d'une tumeur
sur une piéce ex-vivo sans injection de produit de contraste mammaire sans injection de produit de contraste
(Source Mansfield et al, 1979 (61) ) (Source El Yousef et al, 1983)

Diverses études (in-vivo et ex-vivo confondues) ont montré que les tumeurs du sein avaient des temps
de relaxations T, (50,61,63,65,66) et T, (61,65) supérieurs a ceux du tissu sain environnant. Merchant
et al (67) ont, de plus, montré que les tumeurs malignes du sein avaient effectivement des temps de
relaxation Ty et T, supérieurs au tissu sain mais inférieurs a ceux des tumeurs bénignes. Finalement,
d’autres études ont montrés que les temps de relaxation ne pouvaient pas étre utilisés en temps que
bio-marqueurs a cause d’un chevauchement significatif des temps de relaxation T; et T, entre tumeurs
bénignes et tumeurs malignes (68-70).

Ainsi, dans le milieu des années 80s, la plupart des cliniciens ont statué sur la faible utilité clinique
d’utiliser I'IRM afin de détecter ou de caractériser les cancers du sein. Ce n’est qu’a I'apparition des
produits de contraste gadolinés, modifiant les temps de relaxation des tissus dans lesquels ils circulent,
que I'on observe un regain d’intérét (et de nouvelles publications) pour la détection des cancers du
sein par IRM.

Différentes approches ont ensuite été développées pour réaliser les IRMs mammaire en utilisant un
produit de contraste. Heywang et al (71) ont été les premiers, en 1986, a utiliser du gadolinium pour
réaliser une IRM mammaire. lls ont montré que les cancers du sein se rehaussaient fortement apres
I'injection du gadolinium alors que le parenchyme sain adjacent ne se rehaussait pas ou bien ne
montrait qu’un faible rehaussement. Heywang et al ont ainsi posés les bases d’une technique appelée
“Acquisition semi-dynamique” qui consiste en I'acquisition d’une image pré-injection et de deux
images post-injection. Les images sont acquises avec une résolution spatiale relativement haute et une
résolution temporelle donc limitée. La raison principale de I'ajout d’'une seconde image post-injection
était de s’assurer de ne manquer aucune Iésion qui pourrait avoir un rehaussement tardif.

Le diagnostic des Iésions se fait essentiellement sur une analyse morphologique (marges de la lIésion,
forme de la Iésion et forme du rehaussement) ainsi que sur le pourcentage de rehaussement précoce
qui augmente la sensibilité et la spécificité de I'examen (72).

Une autre approche a été tentée, parallelement en 1989, par I'équipe de Kaiser et Zeitler (73).

L'objectif de leur méthode était de suivre les changements rapides d’intensité aprés I'injection du
produit de contraste. Cette technique posa les bases du courant des “acquisitions dynamiques” qui
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consiste en |'acquisition d’une image pré-injection puis d’une succession d’images apres l'injection.
Ces acquisitions doivent étre réalisées avec la plus haute résolution temporelle possible (< 60
secondes) limitant intrinsequement la résolution spatiale de I'image ainsi que le nombre de coupes
acquises (souvent un seul sein acquis).

Le diagnostic des lésions repose sur I'analyse de la forme des courbes de prise de contraste.

Deux courants de pensée (ou écoles) se sont donc affrontés dans les années 90 afin de déterminer la
méthode optimale d’acquisition pour diagnostiquer les cancers du sein.

La premiere école appelée aussi école “dynamique” (trés populaire en Europe) tente donc de
différencier les Iésions par I'analyse de la forme de leur rehaussement apres I'injection. Alors que la
seconde école ou école “statique” (plus populaire aux Etats Unis) tente de faire de méme en

caractérisant la morphologie des lésions qui se rehaussent.

A cause des contraintes techniques des IRMs (performance du hardware, des gradients etc.)
notamment au début du développement de cette nouvelle technique d’imagerie, il était nécessaire de
choisir entre I'obtention d’une bonne résolution spatiale ou d’'une bonne résolution temporelle en

fonction du critére (morphologie ou dynamique) que les radiologues souhaitaient en priorité.

Par conséquent, il nous semble important d’insister sur le fait que ces deux approches
fondamentalement si différentes sont plus le reflet d’'un compromis technique nécessaire a faire que
I'affrontement de deux idées contradictoires dont seule une serait valable. Ces développements
doivent étre replacés dans leur contexte clinique et temporel.

Avec I'amélioration des machines IRMs au cours de ces 20 derniéres années, permettant I'acquisition
de plus grands volumes avec a la fois une bonne résolution temporelle et spatiale, on observe la
réunification de ces deux écoles. Aujourd’hui, les acquisitions d'IRM mammaire tendent donc, a la fois,
a étre hautement résolues spatialement et temporellement. Cela permet d’utiliser, de maniere
complémentaire, les informations morphologiques et cinétiques de rehaussement et ainsi augmenter
la performance du diagnostic (74,75). Il est maintenant aussi largement accepté qu’une bonne
résolution temporelle est nécessaire non seulement pour évaluer la cinétique des prises de contraste
mais aussi pour améliorer I'analyse morphologique des lésions. En effet, le contraste entre le
parenchyme mammaire et les Iésions est meilleur dans la phase précoce apres I'injection notamment

pour les lésions malignes dont le rehaussement est précoce.

Enfin, sont apparues dés 1991, les premiéres publications d’IRM mammaire avec suppression du signal
de la graisse (76-78). Des études précédentes avaient en effet démontré I'utilité d’associer les
techniques de suppression de graisse et d’injection de produit de contraste afin d’augmenter la
détection des lésions dans des régions ou la graisse était présente (79,80).

La connaissance de I’histoire du développement de I'IRM mammaire nous semble importante afin de
bien comprendre les conditions dans lesquelles nous travaillons aujourd’hui. Les limitations
techniques du passé notamment en ce qui concerne la résolution temporelle sont certainement les
raisons de I'importance de I'analyse morphologique des lésions pour le diagnostic.
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3.2 - IRM mammaire : Exigences techniques

Bien que les recommandations écrites par Sardanelli et al (81) soient trés claires et précises, nous avons
beaucoup apprécié lire la publication de R.E Hendrick (82) qui détaille avec précision quelques points
techniques de I'lIRM mammaire (champ magnétique statique requis, saturation de graisse, résolution
spatiale, épaisseur de coupe et direction de codage en phase ou en fréquence).

Les systéemes IRM utilisés pour réaliser la détection et/ou le diagnostic des lésions mammaires doivent
avoir :
1. Un champ magnétique adéquat ('EUSOMA recommande un champ magnétique statique 2
1.0T (81)) homogéne dans I'ensemble du volume mammaire
2. Des gradients de champ magnétique adéquats permettant une acquisition rapide des
séquences en écho de gradient nécessaires pour le suivi dynamique des prises de contraste
(les recommandations de 'lEUSOMA sont des gradients =20 mT/m) ;
3. Une antenne bilatérale de préférence avec plusieurs canaux
4. Une suppression de graisse efficace sur I'ensemble du volume mammaire

= 1‘\

|

Figure 56 : lllustration d'une IRM 3T General Electric Figure 57: Photo de la mise en place de la
(Source : http://www3.gehealthcare.fr) patiente pour I''lRM mammaire
(Source : http://www3.gehealthcare.fr)

Le respect de ces contraintes techniques est le point de départ pour réaliser une IRM mammaire de
qualité permettant un diagnostic le plus fiable possible. Nous souhaitons revenir plus en détails sur les
points 1. et 3.

& Un champ magnétique statique adéquat

Les champs magnétiques, approuvés par la FDA3, pour une utilisation clinique, sont limités a 3T.
Au-dessus de quelques dixieme de Tesla, le rapport signal sur bruit d’un voxel croit de maniére quasi-
linéaire avec le champ magnétique statique, a condition que les autres parameétres influencant le signal

3 FDA : Food and Drug Administration

69



PARTIE | -Pré requis anatomiques, cliniques et physiques

restent identiques (83) (design de I'antenne, taille des voxels et autres paramétres de I'image tels que
les temps d’écho, de répétition etc.).

Ainsi, I'utilisation d’'un champ magnétique B_O) plus élevé permet d’obtenir un meilleur SNR en utilisant
la méme séquence. L'augmentation intrinseque du signal est cependant modulée par I'augmentation
d’environ 20% des temps de relaxation T1 des divers composants du sein en passant d’'une IRM 1.5T a
une IRM 3T (11). L'augmentation du SNR, en passant d’une IRM 1.5T a une IRM 3T, se fait donc avec
un facteur compris entre 1.7 et 1.8.

Il existe tout de méme des contraintes quant a l'utilisation d’une IRM 3T. Bien que le gain en SNR est
indéniable, I'utilisation d’une IRM 3T présente des challenges techniques qu'’il est nécessaire d’avoir
en téte.

Une inhomogénéité accrue du champ magnétique B_O) et du champ Radiofréquence B_f (la diminution
de la longueur d’onde des ondes RF a la 3T a pour conséquence une augmentation de leur absorption
par les tissus environnants) peut conduire a des difficultés pour saturer uniformément la graisse a 3T
dans I'ensemble du volume mammaire (Figure 58). Il y a aussi une augmentation des artéfacts de
déplacement chimique a cause d’une meilleur séparation spectrale des divers composants du corps,
une augmentation des artéfacts de susceptibilité magnétique et une augmentation du SAR déposé.

Figure 58 : lllustration de la différence entre des acquisitions avec une IRM 1.5T (A) et une IRM 3T (B)
(Source R.E Hendrick, 2014 (82))

Malgré ces challenges, 'utilisation de I'IRM 3T pour réaliser 'examen d’IRM mammaire semble trés
prometteuse. Quelques études comparatives ont été menées sur des IRMS 1.5T et 3T afin d’étudier
I'impact du champ magnétique sur la détection et la caractérisation des lésions mammaires. Kuhl et al
(84) ont montré que les images obtenues avec une IRM 3T étaient de meilleure qualité pour I'analyse
morphologique (voir Figure 59) et que la performance diagnostique de I’'examen était donc améliorée
avec I’ IRM 3T (comparaisons de courbes ROC).

Lourenco et al (85) ont réalisé une expérience similaire sur 485 patientes concernées par un dépistage
du cancer du sein. Cette étude mentionne aussi lI'augmentation de la qualité des images,
I"augmentation du nombre de lésions malignes détectées ainsi que I'augmentation de la valeur
prédictive positive associée a cette détection.
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Figure 59 : lllustration de I’analyse morphologique d’une Iésion avec I'utilisation d'une IRM 3T (a) et d’'une IRM 1.5T (b)
(Source : Kuhl et al, 2006 (84) )

L'utilisation d’une IRM 3T pour le dépistage du cancer du sein semble donc étre appropriée. Comme
dans n’importe quelle translation de techniques et de protocoles d’'une IRM 1.5T a une IRM 3T, des
précautions doivent étre prises pour adapter et optimiser les séquences (86).

« Une antenne bilatérale

Une antenne mammaire bilatérale multicanaux doit étre utilisée pour trois principales raisons :

- La comparaison des seins permet d’aider a l'identification des lésions isolées, notamment
lorsqu’il y a présence d’un rehaussement glandulaire de fond, connu pour diminuer la
sensibilité de I’'examen (87)

- Dans le cas olu un cancer se développe dans un sein, des études ont montré qu’il y avait un
risque compris entre 3% et 5% de développer un cancer dans le sein controlatéral (88—93)

- D’un point de vue technique, I'acquisition d’un seul sein dans le cas d’une acquisition axiale (la
plus répandue) peut induire un repliement du sein non imagé surtout si la direction de phase
choisie est droite/gauche ce qui est généralement le cas afin de limiter la propagation des
mouvements cardiaques et respiratoires (94).

Les antennes mammaires disponibles sur le marché sont des antennes composées de deux cavités
dans lesquelles sont placés les seins. Cette antenne impose donc la réalisation de I'examen avec la
patiente couchée sur le ventre. Pour réaliser les images, I'antenne corps entier est utilisée pour la
transmission RF'* et 'antenne mammaire pour la réception RF.

Actuellement les antennes utilisées sont des antennes multi éléments possédants donc plusieurs
éléments de réception permettant une meilleure couverture spatiale, une meilleure uniformité du
signal recu ainsi que I'utilisation de I'imagerie parallele afin de diminuer les temps d’acquisition (95).

L'antenne que nous avons utilisée au cours de notre étude est une antenne de réception 8 canaux du
constructeur General Electric (voir Figure 60).

14 RF : onde RadioFréquence. Terme utilisé 3 la fois pour I'excitation par le champ B_l)et la réception du champ
magnétique induit par les protons excités
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Figure 60 : lllustration de I'antenne mammaire utilisée  Figure 61 : lllustration du positionnement de la patiente sur
(Source : http://www3.gehealthcare.fr) I'antenne mammaire

Notons que cet examen IRM est le seul examen IRM pour lequel la patiente est couchée sur le ventre
(Figure 61). Cette position ventrale permet d’assurer un positionnement identique des patientes dans
I'IRM, de placer les seins au plus proche du centre de I'aimant ou le champ magnétique B_O) est plus
homogene, et permet aussi de réduire l'influence de mouvements respiratoires qui altereraient la
qualité des images.

Cependant, cette position ventrale prolongée est souvent inconfortable pour la patiente, et peut donc
conduire a des mouvements afin de se repositionner plus confortablement — mouvements non prévus
générant des artéfacts dans les images.

De plus, I'examen d’IRM est le seul examen mammaire a se réaliser sur le ventre alors que la
mammographie et/ou I'échographie mammaire sont des examens qui se réalisent en position debout,
assise ou couchée. A la suite d’'une détection de lésions suspectes en IRM, une biopsie est réalisée
majoritairement sous échographie et sous rayons-X afin de les retirer et d’en faire I'analyse
histologique pour en déterminer et/ou confirmer le degré de malignité. La morphologie du sein
dépendant fortement de la position de la patiente, la localisation en mammographie et/ou
échographie de petites Iésions mammaires décelées a I'lRM en position ventrale peut donc se révéler
tres difficile.

Les premieres images IRM de sein ont été réalisées avec une antenne de surface en positionnant la
patiente sur le ventre (64) et sur le dos (70) au début des années 80 (études conduites par la méme
équipe). En 1985, sont publiés presque simultanément, les premiers prototypes d’antenne mammaire
dédiée avec une cavité (96) ou bien deux cavités (97) nécessitant le positionnement de la patiente sur
le ventre. Les techniques de correction des artéfacts de mouvement n’étaient pas encore développées
a I'époque expliquant ainsi ce choix technique de réalisation des acquisitions sur le ventre.

La gestion des mouvements cardiaques et respiratoires en IRM est une thématique importante au sein
du laboratoire IADI dans lequel ce travail de these s’est effectué. Odille et al ont développé la technique
GRICS (98), intégrant la connaissance de signaux physiologiques (ECG, ceinture respiratoire), pour
reconstruire a la fois le modele de mouvement et I'image. La technique GRICS reste aujourd’hui une
technique de référence mettant en ceuvre un auto-recalage élastique directement dans la phase
d’acquisition/reconstruction des images. Cette méthode a été principalement appliquée a I'IRM
cardiaque dans le but de faire I'ensemble de I'examen en respiration libre. Les artéfacts de
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mouvements sur les IRMs cardiaques sont presque totalement supprimés et la technique montre que
les organes placés de part et d’autre du coeur (seins, moelle) sont également plus nets. Nous pensons
gu’il serait donc possible de mettre en ceuvre ces techniques de reconstruction pour pouvoir réaliser
un examen d’IRM mammaire sur le dos.
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3.3 - Protocole d'imagerie actuel

Nous allons maintenant détailler le protocole d'IRM mammaire, utilisé dans notre centre (le CHRU de
Nancy-Brabois), et qui a servi de base a toutes les études que nous avons pu mener sur objets tests,
volontaires et patientes. Ce protocole respecte les recommandations internationales et nationales
pour la réalisation d’un examen d’IRM mammaire.

La Figure 62 représente le protocole classique d’'IRM mammaire utilisé avec I'IRM 3T (Signa HDx,
General Electric) qui nous avions a notre disposition.

Numeéro de série Désignation séquences Nombre de coupes

Reperage

Calibration

AX SET2 3MM

CLINIQUE Vibrant MASQUE
CLINIQUE Vibrant INJ (3 phases)
CLINIQUE AX Vibrant HR
CLINIQUE Vibrant INJ (2 phases)

Figure 62 : Protocole d'imagerie utilisé dans notre centre

Le protocole classique commence toujours par une séquence de repérage, qui permet d’obtenir une
premiere image basse résolution du volume a étudier, nécessaire pour le placement des coupes. S’en
suit une séquence de calibration pour I'obtention des cartes de sensibilité des antennes nécessaire a
I'utilisation de I'imagerie paralléle (méthode d’acquisition et reconstruction détaillée au sein de la
PARTIE Ill -1.2 -).

L’examen continue ensuite par des séquences non injectées pondérées T, (Figure 63), et T, sans
suppression du signal de la graisse (Figure 64). Elles permettent I'étude morphologique du sein et la
caractérisation tissulaire d’'une Iésion. Ces séquences permettent de rechercher :

- Des anomalies en hypersignal T1 (hématomes et les contenus riches en protéines (99) comme
certains kystes et ectasies galactophoriques) ou hypersignal T2 (comme les kystes et certains
fibro-adénomes)

- Des masses suspectes en hyposignal T1 ou hyposignal T2

Figure 63 : Acquisition avec une séquence pondérée T; Figure 64 : Acquisition avec une séquence pondérée T, sans
avec suppression de graisse saturation de graisse
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Une séquence dynamique pondérée T1 est ensuite réalisée, apres I'injection d’un produit de contraste,
afin de mettre en évidence la perfusion tissulaire. Pour garantir une interprétation fiable des images,
la séquence dynamique doit suivre les régles suivantes (100) :

S’assurer d’une saturation homogéene de la graisse. Une suppression non homogene de la
graisse pouvant générer a la fois des prises de contraste artificielles ou bien masquer de réelles
prises de contraste

Exploration des deux seins (on préférera donc une acquisition axiale) afin de permettre une
lecture en miroir pour faciliter la détection de lésions notamment dans le cas de rehaussement
glandulaire de fond

L'injection de Gadolinium doit étre reproductible (dose de 0.1 a 0.2 mmol/kg, débit de 1 a 2
mL/sec suivi d’'un lavage avec 20mL de sérum physiologique). Il est recommandé d’utiliser un
injecteur automatique

Avoir une épaisseur de coupe inférieure ou égale a 3 mm et un pixel dans le plan carré de c6té
inférieur a 1 mm. Pour pouvoir réaliser un reformatage multi-planaire et examiner les seins
dans tous les plans, il est conseillé d’avoir un voxel isotropique inférieur 3 1 mm?3

Le temps d’acquisition doit étre inférieur a 2 min puisque le temps de rehaussement d’une
tumeur maligne est compris entre 90 et 120 secondes

Figure 65 : Exemple d'une acquisition pondérée T, pendant I'injection du produit de contraste
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3.4 - Interprétation des images

Pour I'interprétation d’'une IRM mammaire, trois étapes sont indispensables :
- L’analyse morphologique sans injection (T; et T,)
- ’analyse des prises de contraste (morphologique et dynamique)
- La recherche de signes associés (cedeme, épaississement cutané, rétraction du mamelon etc.)

<l Détection

Apres s’étre assuré de la bonne qualité des images obtenues, (saturation de graisse homogene,
absence d’artéfacts de mouvement et vérification que I'injection s’est bien passée par visualisation du
rehaussement cardiaque), la premiére étape de I'analyse par le radiologue va étre la détection de
prises de contraste.

Pour cela, le radiologue va analyser les images injectées en deux temps (voir Figure 67 page suivante) :
- Tout d’abord sur la séquence soustraite précoce : premiere phase post-injection — phase pré-
injection
- Et ensuite sur une séquence soustraite tardive : phase post-injection (6-7 minutes apreés
injection) — phase pré-injection

Cette analyse en deux temps est nécessaire afin de s’assurer de ne manquer aucune prise de contraste
qui pourrait apparaitre tardivement (Figure 67 page suivante). Pour détecter une prise de contraste, il
faut que son rehaussement soit supérieur au rehaussement glandulaire de fond. Il est donc nécessaire
de comparer les deux seins afin de s’assurer de la présence ou non de ce rehaussement glandulaire de
fond.

Figure 66 : lllustration de différentes acquisitions d’IRM mammaire injectées
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Figure 67 : lllustration de I'analyse des images soustraites en deux temps
La prise de contraste est plus visible sur la séquence soustraite précoce (A) que sur la séquence soustraite tardive (B)
La prise de contraste est moins visible sur la séquence soustraite précoce (C) que sur la séquence soustraite tardive (D)

Afin de ne pas considérer un artéfact de mouvement comme un rehaussement, chaque anomalie devra
étre retrouvée sur les séquences non soustraites correspondantes (Figure 66 page précédente).

« Caractérisation

La deuxieme étape de I'analyse du radiologue va étre de caractériser I'anomalie détectée. Cette
caractérisation s’effectue selon un lexique, le lexique BI-RADS (Breast Imaging Reporting and Data
System), établi par I’ACR™.

Le lexique BI-RADS a historiquement été pensé pour la mammographie, dés 1986, par un comité
d’experts (101) et avait pour triple objectif de :

- Standardiser (au sein des équipes) et uniformiser (entre les équipes) les comptes-rendus
mammographiques

- Faciliter la comparaison d’examens successifs chez une méme patiente, examens provenant
ou non de centres différents

- Permettre ainsi un recueil de données standardisées pour suivre des pathologies, évaluer les
pratiques et les résultats du dépistage du cancer du sein a grande échelle

Ce n’est qu’en 2000 que la SOFMIS (Société Frangaise de Mastologie et d’Imagerie du Sein) - devenue
aujourd’hui la SIFEM (Société d’Imagerie de la FEMme) ont traduit ce lexique BI-RADS en frangais.

Le lexique BI-RADS est devenu la référence internationale, puis nationale, pour la présentation des
résultats cliniques dans les comptes-rendus, ainsi que les communications et les articles. Par la suite,
des lexiques BI-RADS ont été développés pour I'échographie et I'IRM mammaire en 2003 avec une
traduction francaise disponible en 2004.

Il estimportant de comprendre que le lexique BI-RADS est plus qu’un systéme de classification ; il s’agit
d’un guide pour I'analyse des images et la rédaction des comptes-rendus, d’une classification globale
de I'examen réalisé (classification ACR indicatrice de la prise en charge de la patiente) ainsi qu’un outil

15 ACR : American College of Radiology
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d’évaluation des bonnes pratiques cliniques puisqu’il indique précisément la démarche a suivre pour
la réalisation et I'analyse de I'examen. Nous pourrons retrouver en ANNEXE 2 : Classification BI-RADS,

un résumé de ce lexique BI-RADS pour I'échographie, la mammographie et I'IRM ainsi que la

classification ACR de I'examen global.

% Analyse morphologique

Concernant I'IRM, il va tout d’abord falloir déterminer si 'anomalie détectée est un focus, une masse
ou bien un rehaussement sans masse. Pour cela il va falloir se référer aux séquences morphologiques
non injectées pondérées T; et T, afin de détecter la présence d’une masse ou non.

Par définition :

- Une masse est une lésion visible sur les séquences non injectées, et dont le rehaussement est
détecté dans les trois plans de I'espace (d’ou I'intérét d’avoir des volumes dynamiques acquis
de maniere isotrope pour reconstruire une image de qualité semblable dans tous les plans —
MPR!¢). La masse posséde en général des bords convexes dans tous les plans

- On y oppose donc les rehaussements sans masse que le radiologue ne retrouve pas sur les
séquences morphologiques

- Un focus est, quant a lui, un rehaussement sans masse de moins de 5 mm (i.e. moins de 5
pixels sur des acquisitions dynamiques de 1mm? de résolution spatiale dans le plan). Il ne
correspond a aucune anomalie avant l'injection et est trop petit pour étre caractérisé
morphologiquement.

La conduite a tenir ensuite est liée au type d’anomalie détectée.
S’il s’agit d’'une masse, il faudra analyser et décrire (voir Figure 68, description par VPP’ croissante) :
- Sa forme (par suspicion de malignité croissante : ovale, ronde, lobulée ou irréguliére)
- Ses contours (lisses, irréguliers ou spiculés)
- Ainsi que son contenu (homogéne, hétérogéne, en anneau ou cloisonné)
S'il s’agit d’'un rehaussement sans masse, il faudra analyser et décrire :
- La distribution du rehaussement (diffuse, régionale, focale, canalaire ou segmentaire)
- Les caractéristiques internes (homogéne, hétérogene, ponctuée, nodulaire et dendritique)

- La symétrie (présence dans un seul sein ou non)

Pour la visualisation de différents types de rehaussements sans masse, nous recommandons la lecture
du chapitre 8 du livre Imagerie du sein de J.Stines, page 125 (1).

16 MPR : MultiPlanar Reconstruction ou Reconstruction Multi-Plan
17\/PP : Valeur Prédictive Positive. C’est la probabilité que la Iésion soit maligne avec cette caractéristique
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Hétérogéne

Irréguliers
»

VPP
En anneuf'
Cloisonnée
CONTOURS
+
FORME CONTENU

Figure 68 : Exemple de classification d'un rehaussement massique, description par VPP croissante
(Source : 'IRM Mammaire pour les nuls, A. Jalaguier-Coudray, Service de Radiologie, Institut Curie-Paris)

« Analyse cinétique

Une analyse cinétique est ensuite réalisée en plagant une région d’intérét au sein de la zone a étudier.
Afin que cette analyse cinétique soit fiable, il est nécessaire de s’assurer que la région d’intérét reste
placée a l'intérieur de la Iésion sur la totalité des phases temporelles.

Cette analyse sera donc particulierement fiable et recommandée pour I'analyse d’'un rehaussement
massique. Cependant dans le cas de rehaussement non masse ou de foci, cette analyse reste possible
mais son apport diagnostique devra étre considéré avec précaution.

Une fois que la région d’intérét est placée par le radiologue (Figure 69), un logiciel de post-traitement
calcule le rehaussement moyen de la région d’intérét exprimé de la maniére suivante :

Intensitép,oyenne (t) — Intensité,,oyenne (t = pré — injection)

* 100 (1.30)

Rehaussement(t) =
© Intensitép,oyenne (t = pré — injection)
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shaussement

Rehaussement (%)

70 360 450 540
[sec)

Figure 69 : Exemple de région d'intérét au  Figure 70 : Courbe de rehaussement exprimée en % associée a la lésion
sein d'une lésion

Actuellement, la méthode préconisée par I’ACR pour I'analyse des courbes de prise de contraste
(Figure 70) est une analyse semi-quantitative et qualitative.

L'analyse semi-quantitative se fait a partir de la phase précoce pour caractériser la pente de
rehaussement (ou wash-in)

- Si le rehaussement est inférieur a 50 %, il est caractérisé comme étant lent et faible

- Le rehaussement est moyen s’il est compris entre 50 et 100%

- Le rehaussement est rapide et intense s’il est supérieur a 100%
Plus le rehaussement est intense, plus le pronostic de malignité est élevé.

Kuhl et al (75) ont montré que I'analyse de la forme de la courbe de prise de contraste pouvait
améliorer la spécificité de I'examen et la précision du diagnostic par rapport a I'utilisation seule de la

pente de rehaussement.

Tableau 9: Sensibilité et spécificité diagnostique de I'examen suivant I'analyse de la courbe utilisée

Sensibilité  Spécificité Précision du diagnostic
Pente de rehaussement 91% 37% 58%
Forme de la courbe 91% 83% 86%

Les courbes de rehaussement peuvent étre classées en 3 catégories (ou type) selon leur forme globale
(analyse qualitative)

- Type | : rehaussement progressif et faible

- Type ll : rehaussement modéré avec un phénoméne de plateau
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- Type lll : rehaussement intense et précoce (< 2 min) avec un phénomene de lavage (wash-out)

Phase
précoce

Phase intermédiaire et
tardive

1]

Time

Figure 71 : Exemple des trois types

de

forme de prise de contraste des
lésions mammaire
(Source : Kuhl et al, 1999 (75))

Cette étude de Kuhl et al (75) est aujourd’hui une référence dans le

domaine de I'imagerie mammaire. L’analyse qualitative des courbes

de prise de contraste est depuis entrée en pratique en routine clinique

et ajoutée dans la classification BI-RADs

s« Valeur prédictive diagnostique de ce lexique

Depuis la création de ce lexique avec ces criteres d’évaluation précis, les cliniciens n’ont eu cesse

d’étudier leur valeur diagnostique. Ces différents descripteurs morphologiques et cinétiques ont donc

été associés a un risque plus ou moins grand de présence d’un cancer.

Différents descripteurs pouvant étre associés entre eux, cela complexifie donc I’analyse des images.

Des arbres de décision (Figure 72) ont été mis en place (102) afin d’aider le radiologue a fournir le

diagnostic final de I'’examen d’IRM mammaire.

Masse

Ronde, Ovale,
Lobulée

Irréguliére

Contours irréguliers

Contours lisses

ou spiculés
ACR 4C

Contours irréguliers
ou spiculés

Contours spiculés

ACR5

ACR 4C

PDC hétérogéne
ACR 4

PDC homogéne

PDC annulaire
ACR4

Courbe de type lou I
Cloisons non réhaussées
ACR 3

Courbe de type lll
ACR3 -4A

Figure 72 : Exemple d'arbre de décision pour un rehaussement massique hors contexte de patiente a haut risque

(Source : Thomassin et al, 2014 (102))
MEIIELLd U dUdpLE] 1d PIIdE €11 LIdIEE UILEIIEUIE UL Id PdUEliLE.
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Tableau 10 : Classification ACR de I'examen d'IRM mammaire

Classification Signification Stratégie de prise en charge
ACR 1 IRM normale Pas de surveillance ni d’examen supplémentaires
ACR 2 Résultat bénin Pas de surveillance ni d’examen supplémentaires
Résultat probablement bénin . . R .
ACR 3 (VPP <2%) Surveillance rapprochée (3 a 6 mois)
Anomalie suspecte L o L,
ACR 4 (2%<VPP <95%) La biopsie doit étre envisagée
ACR 5 Anomalie hautement suspecte La biopsie doit étre envisagée
de malignité (VPP >95%) P &
L Lésion maligne déja prouvée histologiquement,
Cancer connu car biopsie P , -
ACR 6 .\ examen réalisé dans le cadre d'un bilan
positive (VPP=100%) , .
d’extension
ACRO Examen incomplet Imagerie additionnelle nécessaire
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PARTIE | - LES POINTS CLEFS

CHAPITRE 3 - Bases cliniques : L'IRM mammaire en routine

L'IRM mammaire se réalise sur le ventre afin d’éviter les artéfacts de respiration.
L’acquisition doit étre réalisée sur les deux seins simultanément pour permettre
une analyse comparative.

Le protocole d’IRM consiste en |'acquisition de séquences morphologiques T; et
T, non injectées et de séquences T; injectées.

La détection d’un rehaussement se fait sur les images soustraites (post-injection
— pré-injection) et son analyse est essentiellement basée sur une analyse
morphologique. Dans le cas d’'une morphologie bénigne, une analyse cinétique
de la courbe de prise de contraste pourra étre réalisée.

La suppression du signal de la graisse sur les images injectées (et le masque
avant injection) est primordiale pour aider a la détection et la caractérisation
des lésions en hypersignal.

L’analyse cinétique des courbes de prise de contraste se limite aujourd’hui a une
analyse qualitative ou semi-quantitative en raison de la faible résolution
temporelle de I'examen.

Le diagnostic du radiologue repose sur un lexique commun a toutes les
modalités d’imagerie mammaire : le lexique Bi-Rads. En plus d’étre un systeme
de classification des Iésions suivant des critéres radiologiques précis, c’est aussi
un guide pour la réalisation d’un examen et d’'un compte-rendu standardisé.
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Chapitre 4 - PROBLEMATIQUES ET OBJECTIFS DE L’ETUDE

4.1 - Les limites du protocole actuel

Le protocole conventionnel d'IRM mammaire — tel qu’il a été validé par un comité d’experts et décrit
dans les recommandations internationales et nationales — est donc constitué, entre autres, d'une
séquence Gradient Echo pondérée T1 en trois dimensions couvrant I'ensemble du volume mammaire.
Des acquisitions successives de cette séquence sont réalisées lors de l'injection d’un produit de
contraste. En général, une acquisition est réalisée avant l'injection et les cinq autres sont réalisées
apres l'injection. Le départ des acquisitions injectées est synchronisé avec l'injecteur automatique de
I'IRM afin de suivre, dés le début de I'injection, les prises de contraste potentielles.

Le diagnostic des lésions mammaires repose donc essentiellement sur une analyse morphologique des
prises de contraste (Figure 72). Les analyses semi-quantitative et qualitative des courbes de prises de
contraste sont réalisées lorsqu’il est possible de tracer, avec confiance, une région d’intérét au sein de
la prise de contraste (i.e. la région d’intérét doit rester dans la lésion au cours de I'acquisition, malgré
la présence potentielle de mouvements inter-acquisition, et ne doit pas contenir de volume partiel).
Cette étude dynamique se limite donc la plupart du temps aux prises de contraste massiques. En cas
de discordance entre les criteres morphologiques et dynamiques, c’est le critére de plus mauvais
pronostic qui prime pour classifier les |ésions.

Obtenir des pixels submillimétriques est primordial pour visualiser correctement les contours des
|ésions, pour I'analyse morphologique ainsi que I'hétérogénéité du rehaussement. Ce sont, en effet,
des criteres décisifs pour différencier les |ésions bénignes des lésions malignes.

Par exemple, Kuhl et al (103) ont montré que l'utilisation d’une résolution spatiale dans le plan de
coupe de 0.80*0.60 mm? au lieu d’une résolution de 1.25*1.25 mm? (avec des coupes de 3 mm) rendait
visibles des criteres radiologiques subtiles mais d’une grande spécificité pour le diagnostic. Les criteres
les plus marquants visibles seulement sur I’'examen avec une résolution spatiale inférieure 8 1 mm?
étaient les septas internes non rehaussés connus pour étre caractéristiques des fibroadénomes (104—
106) ainsi que visualisation de contours irréguliers, spiculés et rehaussements annulaires typiques
d’une lésion maligne.

Afin de préserver le méme contraste (utilisation des méme parametres (TR,TE,a)) entre les deux
protocoles, un compromis a di étre réalisé. La baisse de résolution temporelle (116 sec vs 69 sec)
engendrée par l'augmentation de la résolution spatiale (0.80*0.60 mm? vs 1.25*1.25 mm?) n’a
cependant pas modifié le diagnostic final des Iésions. En effet, bien que la pente de rehaussement des
|ésions soit différente entre les deux séquences, la forme des courbes obtenues avec la séquence plus
rapide avait une valeur prédictive positive ainsi qu’une spécificité plus importante.

Il est donc pertinent de recommander la réalisation d’une acquisition avec une résolution spatiale dans
le plan inférieure a 1 mm? et une épaisseur de coupe inférieure ou égale a 3 mm.

Ainsi, pour respecter ces recommandations de haute résolution spatiale, malgré I'utilisation des

techniques d’accélérations courantes telles que le Fourier Partiel et 'imagerie paralléle (que nous
détaillerons dans la PARTIE Il -), la résolution temporelle de I'examen d’IRM mammaire reste limitée
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aux alentours de 90 secondes. Cette faible résolution temporelle limite donc I'analyse cinétique a une
analyse qualitative et semi-quantitative grace a I'extraction d’indices de rehaussement tels que le
rehaussement maximal ou bien la pente de rehaussement initial.

Cette faible résolution temporelle limite intrinsequement la spécificité de 'examen d’IRM mammaire
(spécificité reportée entre 65% et 100% suivant les études (75,107-110). L'examen de DCE-IRM
possede pourtant le potentiel de pouvoir différencier plus précisément les |ésions bénignes des lésions
malignes. En effet, nous avons vu dans la PARTIE | -1.2.c - qu’il existait des différences physiologiques
entre un réseau vasculaire sain et le réseau vasculaire d’'une tumeur. L'imagerie de la microcirculation
sanguine permettrait donc de mieux identifier le caractére suspect et agressif d’'une lésion (111). En
effet, les modifications fonctionnelles interviennent avant les modifications morphologiques visibles
en imagerie. Les analyses pharmacocinétiques permettant d’obtenir des informations sur le caractere
fonctionnel des Iésions, c’est dans ce but précis que tendent a se développer les techniques d’imagerie
par DCE-IRM afin d’augmenter la spécificité de I'examen, notamment dans le cas de la sénologie
(112,113).

Dés 1998, Henderson et al ont réalisé des simulations numériques de prises de contraste mammaires
et ont conclu qu’une résolution temporelle comprise entre 5 secondes (pour I'acquisition de la fonction
d’entrée artérielle) et 15 secondes (pour I'imagerie des lésions mammaires) était nécessaire pour
I"application en confiance du modeéle pharmacocinétique de Toft (114).

Nous faisons donc face a un besoin grandissant d’amélioration de la spécificité de I'IRM mammaire
avec injection de produit de contraste notamment dans ce nouveau contexte de dépistage annuel (par
IRM mammaire) des femmes a haut risque de cancer. Il est nécessaire, d’un point de vue économique
et humain, de réduire le nombre de faux positifs a I'lIRM qui engendrent du stress pour la patiente et
la multiplication des examens radiologiques complémentaires se révélant souvent inutiles.
L'utilisation de modeles pharmacocinétiques pourrait non seulement augmenter la spécificité de
I’examen mais aussi permettre le choix et I'évaluation précoce des traitements néo-adjuvants en
mettant en évidence une normalisation des parametres fonctionnels survenant avant les modifications
morphologiques signes de la régression de la tumeur. L'augmentation de la résolution temporelle de
I’examen d’IRM mammaire est donc inévitable sans pour autant sacrifier la résolution spatiale ou le
rapport Signal sur Bruit.
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4.2 - Les solutions existantes

Mis a part les développements concernant I'imagerie paralléle pour I'accélération de I'acquisition IRM,
les premiers travaux concernant le développement de séquences plus rapides pour I'IRM utilisant
I'injection de produits de contraste ont été publiés des la fin des années 90 (115,116). Ces travaux ont
initialement été menés afin d’améliorer la technique d’angiographie par résonance magnétique
(MRA).

L’angiographie par résonance magnétique est un examen permettant de visualiser les artéres et/ou
les veines du corps humain. Cet examen peut-étre a visée diagnostique (pour identifier des pathologies
vasculaires telles que la présence de sténose'®, d’anévrisme!® ou de thrombus®) ou a visée
interventionnelle (angioplastie??).

Ces séquences, a haute résolution temporelle, développées donc initialement pour I'angiographie
(appelées en anglais “Time-resolved MRA sequences”) avaient pour objectif d’acquérir plusieurs
images apres l'injection du produit de contraste pour pouvoir suivre visuellement sa progression dans
les vaisseaux. Les analyses réalisées a partir de ces images étaient donc des analyses essentiellement
gualitatives. Connues sous leur nom commercial (TRICKS et plus récemment DISCO pour General
Electric ; TWIST pour Siemens ; et 4D-TRACK pour Philips), ces séquences permettent d’obtenir un
examen MRA avec une résolution temporelle comprise entre 1 et 5 secondes (117,118).

Figure 73 : Exemple d'acquisition des extrémités inférieures avec la séquence TWIST
(Source : http://mriquestions.com/tricks-or-twist.html)

Bien qu’il existe des différences entre ces séquences ultrarapides développées par différents
constructeurs (Figure 74 page suivante) ; elles sont toutes basées sur la méthode du Keyhole.

Cette méthode, publiée en 1993 par J.J. van Vaal et al (119), est la premiére technique développée
pour I'accélération de acquisitions IRM. Cette technique du Keyhole se base sur I'hypothése que le
contraste (qui constitue I'information dynamique dans une acquisition de DCE-IRM) est principalement
contenu dans le centre du plan de Fourier alors que les contours de I'image (qui contiennent
principalement de I'information statique) sont codés dans les hautes fréquences spatiales de I'image
situées en périphérie du plan de Fourier.

18 Sténose : Rétrécissement pathologique permanent du calibre d'un vaisseau sanguin

1% Anévrisme : Saillie similaire & un ballon remplie de sang au niveau d’un point faible de la paroi d’'une artére. La
rupture d’un anévrisme provoque I'éclatement de I'artére et un saignement pouvant étre fatal

20 Thrombus : Caillot de sang dans un vaisseau sanguin provoqué par une coagulation excessive du sang

21 Angioplastie : dilatation du vaisseau présentant une sténose pour rétablir un écoulement normal du sang
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Fort de ce principe, les acquisitions de type Keyhole acquierent le centre du plan de Fourier plus
fréquemment que la périphérie pour obtenir une meilleure résolution temporelle. Un plan de Fourier
complet étant cependant nécessaire pour obtenir des images de résolution spatiale satisfaisante, les
données périphériques manquantes sont copiées des phases temporelles les plus proches pour
lesquelles une acquisition périphérique a été réalisée (technique du View-sharing).

Technique “classique” (linéaire) du Keyhole

[ — I S— N — R
Iﬁ_l

Résolution

Totalité du plan temporalie

de Fourier acquis

Keyhole centrique (4D TRACK)

Résolution
temporelle
\_'—l
Totalité du plan
de Fourier acquis
TWIST

Périphérie acquise
partiellement

Lo :
‘—r———'. T Résolution
Totalité du plan temporelle
de Fourier acquis
TRICKS
—e
Résolution
L J temporelle

Al
Totalité du plan de
Fourier acquis

Figure 74 : lllustration du principe du Keyhole et des différentes séquences des constructeurs
(Figure inspirée de http://mriquestions.com/tricks-or-twist.html)

Ces différentes méthodes ont été largement appliquées a I'imagerie mammaire au cours des derniéres
années (120-127). Bien que ces études montrent chacune des résultats prometteurs (qualité d’'image
conservée ou augmentation de la résolution temporelle), aucunes d’entre elles ne satisfait totalement

les conditions d’acquisition d’'une IRM “de qualité”.

87



PARTIE | -Pré requis anatomiques, cliniques et physiques

Les acquisitions radiales effectuées avec la séquence TRICKS (120) peuvent conduire a un flou dans
I'image et des distorsions liées aux inhomogénéités de champ et a la non linéarité des gradients (128).
Certaines études n’utilisent pas de suppression de graisse (120), ou alors une excitation sélective de

I’eau (121,124) nécessitant un champs B_O)trés homogene ou alors utilisent la technique de suppression
de graisse DIXON (125,126,129) plus longue que les techniques conventionnelles.

Et, au final, toutes ces études nécessitent la technique de View-sharing pour remplir la périphérie du
plan de Fourier lorsque les données ne sont pas acquises. Cette technique fonctionne bien pour les
grosses lésions homogeénes et sphériques mais dans le cas de Iésions ayant une morphologie et/ou un
rehaussement plus complexe, des erreurs ont pu étre observées dans les prises de contraste a cause
d’interférences entre le noyau et la périphérie de la lésion (130) ainsi que des distorsions dans la
morphologie (131).
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4.3 - Solution proposée dans notre étude

L'objectif de ce travail de thése a été de développer une séquence avec un sous-échantillonnage
aléatoire, compatible avec des reconstructions de type Compressed Sensing, et qui réunit les
conditions nécessaires pour la réalisation d’'une IRM mammaire (couverture des deux seins en méme
temps, suppression de la graisse et haute résolution spatiale).

En effet, pour éviter les erreurs commises par la technique du View-sharing (qui combine donc des
données acquises a des moments différents) d’autres types de reconstructions ont émergé permettant
d’obtenir des images de qualité (sans artéfacts) a partir de domaines de Fourier partiellement acquis.
Cette technique, plus connue sous le nom de reconstruction Compressed Sensing, est utilisée depuis
2004 dans le domaine du traitement du signal notamment pour la compression et le stockage de
données. Elle a été translatée et appliquée au domaine de I'IRM par Lustig et al en 2007(132).

Cette reconstruction exploite la parcimonie?? des images IRM, soit dans le domaine image lui-méme
(dans le cas d’images d’angiographie par IRM), soit dans un autre domaine dans lequel les images
peuvent étre transformées (par exemple I'espace de différences finies ou bien des transformées en
ondelettes).

En appliguant une contrainte de parcimonie dans ces domaines, la reconstruction Compressed Sensing
peut supprimer les artéfacts causés par le sous-échantillonnage du domaine de Fourier (non respect
du théoreme de Shannon expliqué en détails dans la PARTIE Il -2.1 -).

Quelques études peuvent étre trouvées dans la littérature utilisant cette technique d’acquisition sous-
échantillonnée couplée a cette reconstruction Compressed Sensing. Cependant aucune de ces études
ne réunit tous les critéres d’une acquisition d'IRM mammaire telle qu’elle est recommandée dans les
directives. Soit un seul sein est acquis (133), soit il n’y a pas de suppression de graisse (134), ou alors
la plupart du temps ce sont seulement des études rétrospectives sur des données cliniques
(131,135,136). Enfin, il s’agit de nouvelles séquences ayant pour objectif de remplacer la séquence
standard sur laquelle sont basées les études cliniques ayant servi de référence pour la création du Bl-
RADs.

Nous avons donc souhaité ne pas priver les cliniciens d’'une séquence ayant été testée et validée depuis
maintenant de nombreuses années et sur laquelle se basent les recommandations.

Nous proposons donc d’utiliser la séquence conventionnelle utilisée actuellement sur les IRMs
cliniques, a savoir une acquisition cartésienne en trois dimensions en Echo de Gradient avec
destruction de I'aimantation transversale résiduelle réalisant I'acquisition simultanée des deux seins
et dont le signal de la graisse a été supprimé. La valeur ajoutée de cette these a été de réfléchir a une
maniere astucieuse d’acquérir la totalité des données du plan de Fourier afin de pouvoir, au moment
de la reconstruction, le scinder en domaines sous-échantillonnés acquis donc plus rapidement. Ainsi
les données acquises pourront étre exploitées de deux maniéres différentes :

- Une reconstruction conventionnelle en utilisant la totalité du plan de Fourier correspondant
donc a I'acquisition standard

22 parcimonie des images : Cas d’images possédant un nombre fini et restreint de données utiles (non égales a
zéros) dans un domaine particulier
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Cette reconstruction flexible permettrait d’obtenir des informations complémentaires provenant de la
reconstruction CS accélérée (modélisation pharmacocinétique) et de la reconstruction standard
(utilisation de la classification Bl-rads : morphologie des lésions et prises de contraste) pour ainsi

Une reconstruction de type Compressed Sensing (CS) a partir des domaines sous-
échantillonnés permettant d’obtenir des images avec une meilleure résolution temporelle.

augmenter la performance diagnostique de I'lRM mammaire (137).

La suite de manuscrit se scindera en deux parties, I'une traitant de l'implémentation de cette
acquisition flexible et I'autre se focalisant sur I'implémentation et I'optimisation des reconstructions

de type Compressed Sensing.
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A cause de la faible résolution temporelle de I'examen d’IRM mammaire, le
diagnostic des lésions mammaires repose essentiellement sur une analyse
morphologique. Les recommandations concernent donc I'acquisition d’images
avec des pixels submillimétriques afin de permettre une analyse morphologique
correcte.

Cette faible résolution temporelle limite intrinsequement la spécificité de
I'examen et c’est pour cela que cet examen n’est recommandé
systématiquement que chez les femmes ou le risque de survenue d’un cancer
est élevé. Devant la nécessité d’améliorer la spécificité de cet examen,
I’'augmentation de la résolution temporelle devient donc inévitable.

Nous avons choisis d’utiliser la théorie Compressed Sensing permettant de
reconstruire des images sans artéfacts a partir de domaines de Fourier sous-
échantillonnés.

Nous avons décidé de modifier la séquence conventionnelle utilisée pour
converser le diagnostic Bi-Rads possible.

La séquence développée permettra une reconstruction flexible avec plusieurs
résolutions temporelles possible et notamment celle du protocole clinique
standard.



Chapitre 1 - Problématique

PARTIE II - DEVELOPPEMENT D’UNE ACQUISITION
ALEATOIRE

Chapitre 1 - PROBLEMATIQUE

1.1 - Le processus d’acquisition en IRM

Sa capacité a créer différents contrastes fait de I'IRM un examen de choix grace a la complémentarité
des images diagnostiques qu’il peut ainsi fournir. Cependant, la lenteur de son processus d’acquisition
est principalement responsable de ses limites d’application dans le cas de :

- Limagerie des organes en mouvements
- Limagerie fonctionnelle/physiologique des organes nécessitant des temps d’acquisition
courts

L'imagerie du sein réunit I'ensemble des critéeres qui poussent la technique IRM dans ses
retranchements. Le critére principal est d’acquérir I'ensemble du volume de la poitrine avec une
résolution spatiale suffisante (de I'ordre de 1 mm?3) afin de pouvoir réaliser 'analyse morphologique
des lésions — analyse primordiale pour le diagnostic.

Malgré I'utilisation des techniques d’accélérations conventionnelles, telles que I'imagerie paralléle et
le Fourier Partiel (que nous décrirons dans la PARTIE Ill -Chapitre 1 -), I'acquisition de ce volume 3D
hautement résolu spatialement nécessite du temps et, sur la plupart des machines IRM cliniques, la
durée d’acquisition d’'un volume mammaire se situe aux alentours de 1 minute et 30 secondes.

Avec une telle durée d’acquisition de 1’30”, il apparait impossible de demander aux patientes de tenir
une apnée afin de s’affranchir des mouvements respiratoires. Ainsi, pour cet examen, la patiente est
couchée sur le ventre, sur une antenne dédiée, afin de réduire I'influence de ces mouvements
respiratoire sur la qualité d’'image (flou et structures fantémes dans I'image).

Afin de comprendre la lenteur du processus d’acquisition et les techniques couramment utilisées pour

optimiser ces temps d’acquisitions, nous souhaitons revenir plus en détail sur le processus physique
d’acquisition des images IRM.

s Comment récupérer ce signal porteur d’information ?

Nous avons déja abordé, dans la PARTIE | -2.1.c -, le principe de création du signal IRM.

Rappelons qu’aprés une excitation appropriée, I'aimantation retourne plus ou moins rapidement dans
son état d’équilibre avec un mouvement de précession autour de B_O). C’est cette durée de retour a
I’équilibre, quantifiée par les temps de relaxation tissus-dépendants T; et T,, qui va permettre de
créer le contraste IRM désiré.
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L’'objectif de I'IRM est donc d’enregistrer ce retour a I'équilibre de I'aimantation de I'organe (ou de
I’ensemble des organes) observé. Pour cela, une antenne de réception est placée parallelement a B_n)
en regard de la zone explorée. En effet, le courant induit dans I'antenne est proportionnel a la variation
du flux de champ magnétique a travers cette antenne®. La variation du champ magnétique dans la
direction Z lors du retour a I’équilibre est infime a cause de la présence du champ magnétique statique

P— e —
By. Ainsi, I'antenne est positionnée parallelement a B, afin d’optimiser la réception du signal.

Figure 75 : lllustration des différentes antennes utilisées
(A) Antenne téte (B) Coupe IRM de la téte (C) Antenne cardiaque (D) Coupe IRM petit axe du coeur

Lorsque I'impulsion RF d’excitation cesse, le vecteur d’aimantation s’aligne a nouveau sur B_O) en
précessant. La norme de la composante transversale M,, diminue de maniére exponentielle tandis
gue sa direction varie dans le plan transverse. Les variations temporelles de I'aimantation transversale
retournant a I’équilibre vont induire un courant électrique mesurable dans I'antenne.

Si la dérivée temporelle du vecteur d’aimantation M est dirigée vers I'antenne de réception, le courant
induit sera positif et si elle est dirigée a I'opposé de I'antenne de réception, le courant induit sera
négatif. L'amplitude du courant induit diminue au fur et a mesure de la relaxation et donc de la
disparition de la composante transversale.

23 par définition, le flux du champ magnétique B atravers un élément de surface orienté dS est le produit scalaire

de ces deux vecteurs d® = B.dS. Pour induire un courant, grace a un champ magnétique, dans une antenne, il
faut donc placer cette antenne perpendiculaire a ce champ magnétique. Un courant sera créé dans I'antenne si
la variation de ce flux est non nulle
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Ce principe d’induction de courant est illustré dans les figures suivantes ol nous avons représenté le
signal induit par I'aimantation de deux tissus Aet B :

M
m, ad
A état II’. —Tissu A
B, 4 d'équilibre \ —Tissu B
= I mcrinm
e 0 LN A e e - o
_— N —
A V vV © |
S "
———— aprés excitation \
RF 90°
M, M ™~
Figure 76 : lllustration de la relaxation de Figure 77 : Disparition de I'aimantation transversale de deux
I'aimantation de deux tissus A et B aprés une tissus A et B aprés une impulsion de saturation

impulsion de saturation

Aprés une impulsion de saturation de 90° et un temps d’attente TE (Temps d’Echo), nécessaire a la
création d’un contraste T, entre ces tissus A et B, nous enregistrons le signal via I'antenne réceptrice
(par principe d’induction?®). Les signaux induits par les deux tissus sont donc enregistrés
simultanément jusqu’au retour a I'équilibre des deux tissus.

Cette décroissance particulieére du signal transversal, de forme sinusoidale a cause de la précession de
I’aimantation, est désigné par I’expression “décroissance libre de I'induction®”.

La fréquence de rotation étant liée a I'intensité du champ magnétique B_O), ces deux signaux possedent
une méme fréquence : 128 Mhz pour une IRM 3T (ou 64 MHz pour une IRM 1.5T). Les seules
différences que I'on peut observer entre les signaux sont I'amplitude de départ et la décroissance de
la FID? liés aux différences de temps de relaxation (T, dans le cas d’une séquence en écho de spin et
T, dans le cadre d’une séquence en écho de gradient) entre les tissus.

Pouvoir récupérer les signaux des structures a imager est la premiére étape indispensable que nous
venons de décrire. Afin de créer une image, il faut ensuite étre capable d’identifier la provenance de
ces différents signaux enregistrés.

Nous venons de voir que nous étions capables de récupérer, par induction, I'ensemble des signaux
produits par I’organe aprés excitation et attente de la création du contraste désiré entre les structures.

Cependant, en présence du seul champ magnétique statique B_0>, tous les signaux induits possédent la
méme fréquence.

24 Principe d’induction : La variation de champ magnétique entraine la création d’un courant dans 'antenne de
réception

25 Décroissance libre de I'induction : appelée aussi FID (Free Induction Decay) par les anglo-saxons (i.e le signal
recu dans I'antenne)
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Afin d’identifier la provenance de chaque signal recu, il est nécessaire de différencier chaque FID en
fonction de sa position (x, y) dans le plan. Pour différencier deux signaux sinusoidaux initialement de
méme fréquence et de méme phase (voir Figure 77), il suffit justement de modifier leur phase et leur
fréquence en fonction de leur position.

Concrétement, la valeur du champ statique B_O) va étre modifiée localement a I'aide de gradients de
champ magnétique. Cela va avoir pour conséquence, durant le temps de I'application de ces gradients,
de modifier la fréquence de rotation de certains noyaux.

La modification de la phase des FIDs, sera appelé “codage en phase” et la modification de la fréquence,
“codage en fréquence”

s« Le codage en phase

L’application d’un gradient de champ magnétique linéaire G,, (ou G,) dans la direction y pendant une
courte durée 7 va provoquer une différence de vitesse de précession de I'aimantation selon sa position
dans la direction y.

A la fin de I'application de ce gradient, I'aimantation aura donc accumulé une phase linéairement liée
a sa coordonnée y. Cette différence de phase @ (y) se répercutera sur le signal induit dans I'antenne
de réception.

p(y) = yGyyt (I1.1)

5
.
Y
)
)
)

Figure 78 : lllustration du codage de phase avant la lecture du signal
Sans I'application du gradient, tous les spins sont en phase (A)
Aprés I'application du gradient, on observe un déphasage dans la direction y(B)

Le codage en phase est donc réalisé avant I'acquisition. La phase étant périodique, la direction du
codage de phase pourra étre sujette au repliement spatial du signal (voir PARTIE IIl -1.3 -).
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%« Le codage en fréguence

Afin de séparer I'aimantation dans la direction x, on applique aussi un gradient de champ magnétique
linéaire dans cette direction. Ce gradient G, va provoquer, a son tour, une différence de vitesse de
rotation de I'aimantation (et donc une différence de fréquence des FIDs induites) en fonction de sa
position dans la direction x.

FID induites de
By fréquences différentes

ANAAN
X Fl IIIII|.I
,I' I||I l.' \

m
/\/\/\/\
; ARAN

f(x) = y(Bg+G,.x)

Figure 79 : lllustration du codage en fréquence dans la direction x

C’est pendant I'application de ce gradient que I'on effectue I'acquisition. C'est pour cela que le gradient
G, estaussi appelé gradient de lecture (G;)
Le signal recu possede donc un spectre de fréquences au sein duquel chaque fréquence correspond

donc a la FID induite par I'aimantation placée a une abscisse x donnée. En d’autres termes, le signal
mesuré est une transformée de Fourier spatiale 1D, dans la direction x du signal de I’échantillon

En combinant I'effet de ces deux gradients, il est donc possible de retrouver la provenance spatiale de
chaque composante du signal enregistré dans I'antenne réceptrice en identifiant sa fréquence et sa
phase.

Remarque: Dans le cas d’'une acquisition en trois dimensions, il suffira de rajouter un gradient de
codage de phase G, dans la direction z de coupes (ou G_).

95



PARTIE Il -Développement d’une acquisition aléatoire

s« Equation du signal : Formation de I'espace k

Le processus d’acquisition peut étre écrit aussi de maniere plus formelle.

Apres I'application des gradients de phase et pendant I'application du gradient de lecture, le signal s
récupéré dans I'antenne réceptrice a I'instant t s’écrit par :

S(GX’ Gy, GZ’ t) = fff p(xy y’ Z)e—i2n(kxx+kyy+kzz)dxdydz (”2)
0]

ou l'on introduit ici les variables d’encodages (kx,ky, kz) qui dépendent des gradients de phase
(Gy, G,) et du gradient de fréquence G, dont nous avons parlé précédemment

( Vft 14
k,=—1 G, (tHhdt' = —G,t

Yy (* 14
{ ky = %_[0 Gy(t’)dt = %Gy‘[y (1.3)

Y (g Y
| Kz _anocz(t )dt' = -G,

A la fin de I'acquisition, on peut donc réécrire I'équation (11.2) de la maniére suivante pour obtenir le
signal enregistré par I'antenne :

s(ky by, k) = f f f p(x, y, z)e " 2n(kextkyy+kaz) gy dyd, (11.4)
n

L’équation du signal ainsi écrite montre que le signal IRM s ainsi enregistré est par définition la
transformée de Fourier 3D de I'objet étudié p. {2 est le support de I'image, c'est-a-dire 'ensemble des
points de I'espace ou la densité de protons est non nulle et ol un signal IRM peut dont étre émis.

Pour reconstruire I'objet p a partir du signal mesuré s, il sera donc nécessaire de parcourir tout I'espace
de Fourier dans les directions (kx, ky, kz). La direction k, étant parcourue totalement lors de
I"acquisition, via I'application du gradient de codage en fréquence, il suffira de répéter le processus
d’excitation/acquisition en faisant varier les valeurs des gradients de phases G, et G, pour parcourir
I'espace de Fourier dans les directions k,, et k.

Contrairement au domaine image, le domaine de Fourier n’est pas limité et contient un nombre infini
de points. Afin de représenter I'objet parfaitement, il faudrait donc acquérir la totalité des fréquences
spatiales avec une précision infinie ce qui est clairement une tache impossible a réaliser. L’acquisition
de I'objet dans le domaine de Fourier se fait donc par I'lRM de maniére discréte. Pour cela, un nombre
fini de valeurs de gradients de phase G, et G, est utilisé et I'enregistrement du signal lors de
I"application du gradient de lecture G, se fait aussi de maniére discréte.
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Le signal acquis s est donc un signal discret, que I'on peut représenter sous forme de matrice, et dont
la taille est définie par le nombre de pas d’encodage en phase et en fréquence choisi pour réaliser
I"acquisition.

Dans le cas ou 'acquisition respecte les principes énoncés par le théoréme de Nyquist-Shannon®,
I'image peut-étre ensuite obtenue par I'application d’'une simple transformée de Fourier discréte.

L'espace formé par (ky, ky, k), appelé espace-k, est un espace dual de I'espace image (Figure 80).
Leurs structures sont donc étroitement liées notamment en termes de résolution spatiale et de champ
de vue (FOV) :

{A = ! Ay = ! Az = !
*= Fov,, © 7 Fov,, °°7 Fov,
{Ak L = oAk = "
\" %" Fov, TV Foy, ~ 7 Foy,
Espace k— Domaine de Fourier Domaine image
Fréquence

Phase

Transformée de
Fourier
 ——

IAy

Figure 80 : lllustration de la dualité entre le domaine image et le domaine de Fourier

Le duo domaine de Fourier/domaine image est aussi remarquable par sa capacité a coder “le tout dans
une partie”.

Nous entendons par la qu’il suffit d’acquérir le centre de I’espace de Fourier (ou se concentre I'énergie
comme on peut le voir sur la Figure 81) pour obtenir des informations réparties dans la totalité du
domaine image.

L’acquisition du centre de I'espace de Fourier permet en effet de reconstruire une image avec une
basse résolution spatiale mais dans laquelle le contraste est préservé. A contrario, I'acquisition de la

?¢ Théoréme de Nyquist-Shannon : les fréquences d’échantillonnages (4k,, 4k,, Ak,) doivent étre supérieures
ou égales au double de la fréquence spatiale maximale présente dans I'image dans les directions (x,y,z)
correspondantes
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périphérie du domaine de Fourier permet d’obtenir les informations concernant les détails de I'image
tels que les contours.

Figure 81 : Relation entre fréquences spatiales, contraste et détails de I'image reconstruite
Espace-k entierement acquise (A), reconstruction des basses fréquences (B), reconstruction des hautes fréquences (C)

L'obtention d’'une image de qualité suffisante pour le diagnostic, i.e. avec un contraste suffisant pour
mettre en évidence les différences entre tissus ainsi qu’une bonne visualisation des détails, nécessite
donc I'acquisition de données a la fois au sein des basses fréquences (contraste) et des hautes
fréquences (détails).

Une expérience IRM peut donc étre résumée en 4 points qui se répetent de maniéere cyclique, tous les
TR (Temps de Répétition) jusqu’au remplissage de la totalité du plan de Fourier :

1. Phase d’excitation (ou plus généralement de préparation de I'aimantation)
Phase d’attente, pendant un temps TE, nécessaire pour créer le contraste désiré entre les
tissus

3. Lecture d’une petite partie de I'espace de Fourier (une a plusieurs lignes de phases (k,, k,)
acquises)

4. Retour a I'équilibre pendant un temps (TR-TE)

La lecture échantillonnée de I'espace de Fourier doit donc se réaliser dans le respect du théoreme de
Nyquist-Shannon pour obtenir des données consistantes afin de reconstruire des images sans
repliements. Nous verrons par la suite, dans la PARTIE Ill -, que dans le cas de non-respect de ce
théoréme, les artéfacts générés pourront étre supprimés par des reconstructions plus complexes
gu’une simple transformée de Fourier.
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Enfin, il existe plusieurs manieres de remplir I’espace k avec différentes trajectoires. Les trajectoires
les plus standards, couramment utilisées en clinique sont les trajectoires cartésiennes. Ce sont ces
types d’acquisitions sur lesquelles nous allons travailler par la suite. Notons qu’il existe d’autres
approches de type radiales et spirales qui n’étaient pas disponibles sur les IRMs cliniques a notre
disposition.

kx A B Cc

Figure 82 : Différentes trajectoires possibles pour le remplissage de I'espace-k
Trajectoire cartésienne (A) Trajectoire radiale (B) Trajectoire en spirale (C)
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1.2 - Detail de la séquence VIBRANT

La séquence VIBRANT? est la séquence du constructeur General Electric dédiée pour la réalisation de
I'IRM mammaire de perfusion. Elle fait partie de la catégorie des séquences en Echo de Gradient.

Il s’agit plus particulierement d’une séquence FSPGR — Echo de gradient ultrarapide avec destruction
de l'aimantation transverse résiduelle — en trois dimensions avec des temps d’écho (TE) et de
répétition (TR) choisis afin d’obtenir la pondération T; désirée. Enfin, 'acquisition du plan de Fourier
de la séquence VIBRANT est réalisée de maniere cartésienne.

« Design de la séquence

Les séquences en écho de gradient ont initialement été développées pour I'imagerie rapide (138). Ces
séquences sont donc couramment utilisées lors d’acquisitions d’'un volume 3D ou lorsque des
applications nécessite un temps d’acquisition relativement court (imagerie vasculaire, cardiaque ou
celles nécessitant une apnée). Ces séquences sont donc les plus adaptées pour le suivi de la cinétique
d’un produit de contraste au sein d’'un organe de volume important tel que les seins.

) TR o TR .
ac° ac° a° a°
RF vnu an vnv Unu _____
Spoiling Spoiling Spoiling Spoiling

Spoiling Spoiling Spoiling Spoiling

H M @u

FID FID FID FID
Signal . »Jﬁ« e We———— — — — — —
+—— -+ —— +——
TE TE TE TE

Figure 83 : Diagramme de la séquence VIBRANT
(Figure adaptée de https://www.imaios.com/fr)

La séquence VIBRANT consiste en I'application d’une série d’ondes Radiofréquences excitatrices, non
sélective en fréquence, provoquant une bascule de l'aimantation longitudinale d’un angle a
(généralement largement inférieur a 90°). Le retour a I'équilibre s’effectue donc plus rapidement car
il persiste une aimantation longitudinale résiduelle. Cela permet donc de diminuer le temps de
répétition (TR) entre chaque impulsion.

27\/IBRANT : Volume Image Breast Assessment
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Dans le cas de la séquence VIBRANT, les temps de répétition TR utilisés sont trés largement inférieurs
au temps de relaxation T, des tissus imagés (TR = 5 msec < T; ~ 100 msec, cf Tableau 2, page 30).
Il persiste donc une aimantation transversale résiduelle permanente puisqu’elle n’a pas totalement
disparue avant |'excitation suivante. Si aucune précaution n’est prise, cette aimantation transversale
résiduelle va étre aussi soumise a la bascule provoquée par I'impulsion RF et participer, de ce fait, au
signal IRM recueilli.

La séquence VIBRANT est utilisée pour le suivi de prise de contraste apres I'injection de Gadolinium
qui est essentiellement un modificateur T;. Le contraste optimal désiré est donc un contraste généré
par les différences de T, entre les tissus.

Pour s’affranchir de I'effet T,, la séquence VIBRANT est donc une séquence “spoilée”. L’aimantation
transversale résiduelle est détruite a la fin de chaque temps de répétition (TR) afin de ne pas influencer
le contraste de I'image.

Trois techniques peuvent étre employées pour ce “spoiling” :

1. La technique la plus simple consisterait a choisir un TR au moins quatre fois supérieur au T,y
des organes étudiés. L’aimantation transversale résiduelle serait donc proche de zéro avant
I"application d’une nouvelle excitation. Cette technique n’est cependant pas envisageable car
elle rallongerait considérablement le temps d’acquisition, supprimant les bénéfices de
I'utilisation d’une séquence plus rapide.

2. Une deuxiéme technique (représentée en Figure 83) consiste en I'application de gradients de
champs magnétiques, dits de “spoiling”, juste avant une nouvelle excitation RF. Ces gradients
vont déphaser fortement I'ensemble des spins du volume imagé ; la résultante transversale de
la magnétisation au sein d’un voxel sera donc nulle. Pour que la destruction de I'aimantation
transversale soit la plus efficace possible, un gradient « spoiling » est ajouté dans les directions
de coupe (G.) et de phase (G,) tandis que le gradient de lecture (G ) est prolongé. Le temps
de répétition TR de la séquence est donc dans ce cas l[égerement augmenté afin de permettre
|"application de ces gradients.

3. Enfin, 'aimantation transversale peut aussi étre supprimée en incrémentant a chaque TR la
phase de I'impulsion de I'onde RadioFréquence. Cette technique appelée “RF spoiling” (139—
141) permet d’avoir un résultat plus uniforme au sein de la I'organe excité mais évite aussi la
création de courants de Foucault.

La séquence VIBRANT utilise la technique de “RF Spoiling”. Cela est cohérent avec la connaissance que

nous avons des contraintes temporelles des acquisitions dédiées a I'imagerie de perfusion. Ce choix
est judicieux car il n“implique pas un allongement du temps d’acquisition de la séquence.
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s« Equilibre dynamique de la séquence

La série d’excitation RF utilisée par la séquence VIBRANT va placer progressivement le systéme dans
un état d’équilibre (appelé aussi équilibre dynamique). Cet équilibre dynamique est nécessaire car il
permet I'acquisition de I'ensemble du plan de Fourier dans les mémes conditions assurant ainsi la
cohérence des données acquises.

La durée nécessaire pour arriver dans cet état d’équilibre dynamique dépend des paramétres
d’acquisition (TR, a) et du temps de relaxation T; des tissus imagés. Nous pouvons cependant
remarquer, dans la Figure 84, que I'utilisation d’un faible angle de bascule conduit plus rapidement a
cet état d’équilibre. La séquence VIBRANT utilisée en routine clinique est programmée avec un angle
de bascule a égal a 10°. Le choix de cet angle est donc cohérent pour acquérir le maximum de données
dans cet état d’équilibre.

:g 1.0
‘_g TR _o.1
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Nombrede pulses RF

Figure 84 : lllustration de l'influence de I'angle de bascule sur la mise en équilibre dynamique
(Figure adaptée de Hanbook of MRI Pulse Sequences, Berstein)

Dans le cas ou le systeme se trouve en équilibre dynamique et que I’hypothése d’'une aimantation
transversale nulle avant chaque excitation RF est vérifiée, nous pouvons démontrer que le signal IRM
récupéré s’exprime par I’équation (1.25) déja présentée dans la PARTIE|-2.3.d-:

TR
M,sin(a) (1—e T) _TIE
SVIBRANT = ° (o) ( TR ) e T2 (11.6)

1—cos(a)e Tt

Le temps de répétition TR va fixer I'importance de la pondération T; alors que le temps TE va fixer
I'importance de la pondération T,. Afin de conserver une pondération T; optimale, le temps d’écho
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TE est généralement court afin de minimiser I'impact de la relaxation transversale qui a toujours lieu
entre I'excitation RF et la lecture au temps TE.

La séquence VIBRANT étant une séquence avec une acquisition cartésienne. A chaque TR, le systéeme

fait 'acquisition d’une ligne de fréquence k, a (k,, k,) fixé. La durée d’acquisition de la séquence T,
est donc étroitement liée au nombre de lignes de phases a acquérir :

Tpeq = NOCTHSES TR (1.7)

cq — ‘‘phases
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1.3 - De l'acquisition linéaire a I'acquisition aléatoire

Comme annoncé dans la PARTIE | -4.3 -, nous avons choisi de modifier la séquence clinique VIBRANT,
séquence standard utilisée en routine clinique dans notre centre pour le suivi des prises de contraste
mammaire apres injection de produit de contraste.

Cette séquence possede une acquisition cartésienne telle que, a chaque TR, le systéeme fait I'acquisition
d’une ligne de fréquence k, avec un couple (ky, k,) fixé. Dans le cadre d’une acquisition la plus simple
possible (notamment en I'absence de saturation de graisse), I'acquisition des lignes (ky,k,) est
réalisée de maniere linéaire. Deux boucles imbriquées (une boucle externe sur les k,, et une boucle
interne sur les k,) sont programmeées (Algorithme 1) afin de parcourir I'ensemble de I'espace-k dans
les deux directions de phase.

Algorithme 1 : Acquisition linéaire du plan de Fourier

Prérequis :
Connaitre le nombre de données a acquérir dans les directions k,, (Nbeky) et k,
(Nbey )
Pour k,, allant de 1 a Nbe_k,,
Pour k, allant de 1 a Nbe_k,
1. Acquérir la ligne de coordonnées (k,, k)
2. k,=k,+1

Fin
ky = ky +1
Fin

Dans la Figure 85 se trouve un exemple de fichier texte fourni par I'IRM lors de I'acquisition de la
séquence. Dans ce fichier est consigné I'ordre d’acquisition linéaire des lignes (k,, k) utilisé pour
I"acquisition du plan de Fourier. Il s’agit ici d’'une acquisition avec 256 lignes dans la direction de phase
ket 128 lignes dans la direction de coupe k, ce qui correspond bien a 32768 couples (ky, kz) acquis.

Remarque 1 : Nous noterons I'utilisation de la syntaxe du langage C ou le dénombrement s’effectue a
partir de la valeur 0 et non de 1.

Remarque 2 : zy_export est une variable de type tableau qui contient, de la premiere a la derniére
ligne, les indices des couples (ky,kz) a acquérir. Ce tableau contient donc Nbe_k,* Nbe_k, lignes
(32768 lignes dans notre exemple Figure 85). Nous verrons par la suite (PARTIE Il -2.1 -) de quelle
maniere ce tableau est utilisé dans la séquence pour récupérer ces informations de parcours du
domaine de Fourier.
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\a
zy_export[0] = [0,0}
Zy_export[l] = {0,1}
zy_export[2] = [0,2}
zy_export[3] = {[0,3}
Zy_export[4] = {0,4}
zy_export[5] = {[0,5}
zy _export[128] = [1,0}
zy_export[129] = [1,1}
zy_export[l30] = [1,2}
Zy_export[131] = {1,3}
zy_export[132] = [1,4}
zy_export[l33] = [1,5}
Zy_export[l134] = {1,4}
zy export[251] = {1,123}
Zy_export[252] = {1,124}
Zy_export[253] = [1,125}
Zy_export[254] = 1,126}
Zy_export[253] = {1,127}
zy_expcr£[32640] = [255,0}
Zy_export[32641] = {[255,1}
Zy_export[32642] = [255,2}
Zy export[32643] = {255,3}
Zy_export[32644] = [255,4}
Zy_export[32645] = [255,5}
Zy eXport[32646] = {255,464}

zy_expcr£[32764] = [255,124})
Zy exXport[32765] = {255,125}
Zy_export[32766] = {255,124}
Zy_export[32767] = {255,127}

Figure 85 : Exemple d'ordre d'acquisition des lignes de phase de I'espace-k
Acquisition VIBRANT sans saturation de graisse

& De I'acquisition linéaire ...

Considérons I'acquisition IRM, en deux dimensions, d’une coupe sagittale d’un sein avec une matrice
d’acquisition carrée (256 * 256). Les donnés IRM sont acquises dans un domaine de Fourier de méme
taille. Notons k,, I'indice des lignes et k,, I'indice de colonnes de I'espace-k (voir Figure 86 page

suivante).

Supposons que I'acquisition IRM de cet espace-k s’effectue selon le schéma expliqué plus haut Figure
85. L’acquisition se fait donc, avec une origine placée arbitrairement en haut a gauche, ligne par ligne,
de gauche a droite et de haut en bas.

Remarqgue : Nous considérons une acquisition en deux dimensions afin de faciliter la représentation
des notions que nous allons aborder.

Cette considération est aussi cohérente avec I'acquisition VIBRANT en trois dimensions. En effet, c’est
la contrainte de devoir répéter I'expérience de résonance tous les TR pour acquérir I’'ensemble des
couples (ky, kz) qui prend du temps. Dans le cas d’'une acquisition en trois dimensions, on rajoute la
dimension k, qui est la direction de fréquence et dont I'acquisition est trés rapide (de I'ordre de
guelques msec pour acquérir une ligne de fréquence)
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DOMAINE DE FOURIER k
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Figure 86 : Acquisition linéaire en 2D d'une coupe sagittale d'un sein

Enfin, pour se placer dans le cadre d’une acquisition relativement longue (comme cela est le cas en
IRM mammaire pour les acquisitions 3D), nous supposons qu’il faille 92 secondes pour acquérir ce
domaine de Fourier dans sa totalité.

L'information contenue dans le domaine image Figure 86 est donc une information moyennée sur ces
92 secondes d’acquisition. L’acquisition de la totalité du domaine de Fourier permet I'obtention d’une
image avec une bonne résolution spatiale et un bon rapport Signal sur Bruit.

Il serait techniqguement possible, a partr de cette acquistion linéaire, d’obtenir quatre images a la place
d’une seule. Pour cela, nous pouvons scinder, a posteriori, I'espace de Fourier en 4 zones (ZA, ZB, ZC
et ZD) acquises les unes a la suite des autres (grace a I'acquisition linéaire) en 23 secondes chacune
(voir Figure 87).

DOMAINE DE FOURIER

9|2 Temps
(sec)

9'2 Temps
(sec)

Figure 87 : lllustration de la séparation en quatre zones du domaine de Fourier acquis linéairement
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Les images obtenues par transformée de Fourier inverse, pour chaque domaine partiellement rempli,
ne sont cependant pas de qualité semblables (voir Figure 87):
- les images A et D contiennent essentiellement des données provenant de la périphérie de
|’espace de Fourier
- alors que les images B et C contiennent des données provenant du centre de I'espace de
Fourier.

Nous pourrions utiliser les propriétés de symétrie hermitienne du plan de Fourier afin d’extrapoler les
données manquantes dans chaque domaine partiellement rempli (reconstruction homodyne décrite
en PARTIE Ill -1.3 -). Malgré cette reconstruction, il serait impossible de remplir le centre du domaine
pour les acquisitions ZA et ZD ainsi que la périphérie du domaine pour les acquisitions ZB et ZC.

sl ... Alacquisition aléatoire

Afin d’obtenir des images de qualité similaire a partir de domaines de Fourier partiellement remplis, il
est nécessaire d’acquérir des données provenant a la fois du centre et de la périphérie du domaine.

Une acquisition cartésienne aléatoire et complémentaire de I'’ensemble des couples (ky, kz) du
domaine de Fourier permet de scinder, a posteriori, le domaine en N domaines sous-échantillonnés
uniformément dans les directions (ky, kz) . Nous obtenons donc des domaines partiellement acquis
avec des données provenant a la fois du centre et de la périphérie (voir Figure 88 avec N=4). Nous
expliquerons par la suite la création de ce schéma d’acquisition aléatoire.

DOM

kz

QIZ Temps
(sec)

1
9'2 Temps
(sec)

Figure 88 : Exemple d'une acquisition aléatoire et complémentaire des couples (ky,k;) avec séparation a posteriori en 4
domaines sous échantillonnés
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domaine image a cause du non-respect du théoreme de Nyquist-Shannon (voir Figure 88 images A, B,
CetD).

Ces artéfacts incohérents peuvent étre supprimés par des méthodes de reconstruction qui utilisent la
théorie du Compressed Sensing (que nous détaillerons dans la PARTIE Ill -).

Ces méthodes de reconstruction nécessitent la modélisation du processus d’acquisition IRM, c'est-a-
dire utiliser des opérateurs mathématiques modélisant le passage du domaine réel ou se trouve I'objet
a imager au domaine de Fourier dans lequel est récupéré le signal IRM. Ce modele, appelé modele
direct, permet de formaliser mathématiquement le passage de I'objet aux données IRMs acquises. Une
fois ce modele direct construit, il suffira de résoudre le probléeme inverse pour obtenir I'image a partir
des données IRM. Ce processus de reconstruction, standard en reconstruction d’images IRM utilisant

I'imagerie paralléle, sera aussi détaillé dans la PARTIE Ill -. L'idée de la théorie du Compressed Sensing
est d’appliquer, lors de la reconstruction, des contraintes spécifiques liées au caractére parcimonieux

des images pour obtenir des reconstructions sans artéfacts.

« Une acquisition aléatoire pour reconstruction flexible

Nous souhaitons insister sur l'intérét clinique de développer une telle acquisition cartésienne
aléatoire. Cela permet en effet d’obtenir des images reconstruites avec une résolution temporelle
variable :

- D’un c6té, une seule image peut étre reconstruite en utilisant la totalité du domaine de
Fourier. Il s’agit donc de la séquence standard utilisée en clinique a I'ordre d’acquisition preés.
La résolution temporelle du protocole reste donc la méme : 92 secondes par image

- D’un autre c6té, N images peuvent étre reconstruites en scindant I'espace de Fourier en N
domaines sous-échantillonnés de maniére aléatoire, uniforme et complémentaire. Le sous-
échantillonnage produisant des artéfacts dans les images, ceux-ci sont supprimés lors de la
reconstruction. La résolution temporelle du protocole est donc augmentée d’un facteur N

Nous avons optimisé le mode de remplissage du domaine de Fourier et non créé une nouvelle
séquence. Ainsi, le corps de la séquence (type d’impulsions RF, temps programmé entre les différents
gradients etc.), adapté spécifiquement pour I'lRM mammaire afin de fournir le meilleur contraste pour
I'interprétation, n’a pas été modifié. La totalité du plan de Fourier est donc acquis aléatoirement dans
les mémes conditions de création du contraste (avec (a, TR, TE) fixés) qu’une acquisition linéaire.

L'utilisation d’un remplissage aléatoire du domaine de Fourier pourrait cependant avoir un impact sur
le contraste des images. En effet, I'acquisition de certaines lignes (ky, kz) du centre du domaine de
Fourier, et donc codant pour le contraste, pourraient se faire au début de I'acquisition avant
I’établissement de I'état d’équilibre dynamique.

Ensuite, I'acquisition aléatoire pourrait aussi générer des sauts de phases importants dans le domaine
de Fourier. Cela provoquerait la création de courants de Foucault induits par une montée/descente
trop rapide des gradients de champ magnétique et donc générer des artéfacts supplémentaires dans
les images (distorsions).
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Une étude préliminaire est donc nécessaire afin d’évaluer I'impact de ce nouveau schéma
d’échantillonnage du domaine de Fourier sur les images (contraste et artéfacts). Avant de reconstruire
les images avec une haute résolution temporelle, il convient donc de démontrer que cette acquisition
aléatoire produit des images reconstruites (avec la totalité des données) de qualité similaire a
I"acquisition linéaire de référence. Cette étude s’est donc déroulée en trois temps :

(i) Tout d’abord, nous devions nous assurer de la compatibilité de I'acquisition aléatoire du plan
de Fourier avec la suppression de graisse couramment utilisée lors d’acquisitions d’IRMs
mammaires injectées

(i) Ensuite nous avons évalué I'impact de I'acquisition aléatoire sur le signal IRM dans des images
(de fantdme ou de patientes) reconstruites a partir de la totalité du plan de Fourier. Nous
avons comparés les rehaussements obtenus avec la séquence VIBRANT conventionnelle et
notre séquence modifiée. Cette étude a été réalisée avec et sans suppression de graisse

(iii) Enfin, nous avons pu étudier le potentiel d’'une reconstruction accélérée en réalisant des
acquisitions sur un fantome dynamique d’injection développé en paralléle lors de cette these.
Ce fantdbme dynamique permettant de reproduire la prise de contraste d’une Iésion mammaire
maligne de type llI
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1.4 - La suppression de graisse en IRM mammaire

1.4.a - Nécessité de la suppression de graisse

Les images avec ou sans suppression de graisse sont toutes importantes pour I'analyse d’un examen
d’IRM mammaire. Typiqguement, une acquisition pondérée T1 sans suppression de graisse est utile
pour visualiser la distribution du tissu graisseux au sein du parenchyme mammaire, identifier des
|ésions mammaires bénignes car certaines contiennent de la graisse etc.

Nous avons vu précédemment (Figure 39, page 38) que la graisse était en hypersignal par rapport a la

. p s S g raisse
glande mammaire sur les séquences pondérées T; couramment utilisées en DCE-IRM (car Tlg «

lande L. . . N .. . .
Tl‘g ). Une lésion mammaire dont le signal se rehausse aprés une injection de produit de contraste

aura également un signal hyper intense en T;. La graisse peut rendre difficile la visualisation et donc
la détection d’une prise de contraste d’une lésion. Il est donc, pour cela, important de supprimer le
signal de la graisse afin d’améliorer la détection visuelle des lésions.

Du fait que la graisse ne prenne pas le contraste, son signal IRM est constant tout au long de la prise
de contraste et du wash-out. En conséquence, dans un cas idéal ol aucun mouvement n’a lieu lors de
I"acquisition des différentes phases temporelles de la séquence DCE-IRM, le signal de la graisse peut
étre supprimé par une simple soustraction entre les phases post-injection et la phase pré-injection.
Cependant, dans le cadre de la pratique clinique de cet examen, il est rare d’obtenir un examen exempt
de tout mouvement intra et inter acquisitions.

Une séquence dynamique avec 6 phases temporelles dure, en effet, entre 6 et 10 minutes suivant les
performances de I'|RM. Bien que pour cet examen la patiente soit couchée sur le ventre afin de réduire
I'influence des mouvements respiratoires, cette position ventrale prolongée est inconfortable et peut
conduire a des mouvements volontaires ou non (effet de relachement) de la patiente pour étre
positionnée plus confortablement.

Le changement de position (voir de forme) du sein provoque des erreurs lors de la soustraction des
images et le signal de la graisse non soustraite peut mimer une prise de contraste qui n’existe pas en
réalité.

Enfin, la derniére raison de supprimer la graisse nous importe particulierement dans notre étude. Cette
suppression permet en effet de réduire les erreurs lors de la modélisation pharmacocinétique pour
estimer les paramétres quantitatifs de perfusion.

Pour l'utilisation du modéle pharmacocinétique décrit dans la PARTIE | -2.3.b - (que nous souhaitons
appliquer a I'IlRM mammaire) le tissu est modélisé par deux compartiments: le compartiment
vasculaire et I‘espace extracellulaire-extravasculaire dans lesquels le produit de contraste va circuler
et s’accumuler rehaussant ainsi le signal IRM. Méme si la fraction de graisse présente dans le tissu est
faible, la contribution du signal de la graisse au signal de la région d’intérét étudiée peut fausser le
signal IRM et donc les résultats de I'analyse pharmacocinétique.
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1.4.b - Le challenge de la suppression de graisse

La suppression de la graisse en IRM mammaire est un challenge directement lié a cet organe si
spécifique a imager :

(i) Ladualité de cet organe nécessite une suppression de graisse efficace sur un grand volume. Le
volume des seins et la proportion de graisse pouvant différer fortement d’une patiente a une
autre, il est nécessaire que cette suppression de graisse fonctionne de maniére équivalente
dans tous les cas.

(i) Le sein étant un organe externe, l'interface tissu/air est importante. Les différences de
susceptibilité magnétique entre I'air et le tissu peuvent causer des inhomogénéités locales
dans le champ statique B_O). Il faut donc que la méthode de suppression de graisse soit
suffisamment tolérante a ces inhomogénéités de champ.

(iii) La rapidité d’acquisition de la séquence multi-phases est primordiale pour le suivi des Iésions
afin d’échantillonner correctement la prise de contraste. Il convient donc que les méthodes
de suppression affectent le moins possible la durée d’acquisition de la séquence.

La suppression de la graisse doit donc étre précise et robuste.

Par précise nous sous-entendons que ces méthodes doivent supprimer efficacement le signal de la
graisse tout en conservant celui de I'eau.

Et par robuste, nous sous-entendons que cette suppression de graisse doit étre réalisée dans
I’ensemble du volume mammaire (et zones attenantes utiles pour le diagnostic telles que les creux

P — —
axillaires) malgré d’éventuelles inhomogénéités des champs B, et B;.

La nécessité de supprimer le signal de la graisse dans de nombreuses applications ont conduit les
constructeurs a développer plusieurs méthodes. Nous allons détailler trois de ces méthodes

couramment utilisées en routine clinique. Pour comprendre ces techniques, il est nécessaire d’aborder
la notion de déplacement chimique.

La graisse et I'eau possédent des structures moléculaires bien différentes, responsables de propriétés
magnétiques particulieres (la différence de temps de relaxation T; entre I'eau et la graisse en est un
exemple). L’eau est une petite molécule (2 atomes d’hydrogénes liés a un atome d’oxygene) alors que
la graisse au contraire est constituée essentiellement de grosses molécules appelées triglycérides.
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TR AR
H_G_O_E_W' E_T_'?_'?_E_'T_'?_'T_g‘_ﬁ' '?_'F_E_'?_'T_H H
A TSRS AN N RER
Figure 89 : Molécule de graisse Figure 90 : Molécule d'eau

(Source : http://www.unamur.be/)
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Les différences de ces structures moléculaires sont responsables de deux principales différences de
propriété magnétique que I'on peut observer et utiliser en IRM :

Le temps de relaxation T, de la graisse est beaucoup plus court que celui de I'eau

Les protons au sein des molécules d’eau ont une fréquence de résonance plus rapide que celle
des protons au sein de la graisse. Cette différence de fréquence de résonance entre I'eau et la
graisse est connue sous le nom de déplacement chimique.

La différence de fréquence de résonance entre I'eau et la graisse dépend du champ magnétique B_O).
Elle est de I'ordre de 220 Hz pour une IRM 1.5T et de 440 Hz pour une IRM 3T.
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| | résonance (Hz)
Pic de la graisse Pic de 'eau

Figure 91 : lllustration du phénomeéne de déplacement chimique entre I'eau et la graisse a 3T
(Figure adaptée de Hendrick, 2014)

Les trois techniques que nous allons décrire utilisent ces différences de T; et/ou de fréquence de
résonance pour supprimer le signal de la graisse.
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1.4.c - Diverses méthodes de suppression

&« La saturation sélective de la graisse

Une des premieres méthodes développée et utilisée en IRM pour supprimer le signal de la graisse se
base sur la différence de fréquence de résonance entre les molécules d’eau et de graisse. Cette
technique de suppression de graisse est référencée sous le terme de Fat Classique pour les IRMs de
General Electric sur lesquelles nous avons travaillées.

Cette technique de suppression consiste en I'application d’'un module de saturation de graisse avant
chaque impulsion RF a.
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Figure 92 : lllustration de la saturation de graisse Fat Classique

Le module de saturation génére une impulsion RF centrée sur la fréquence de résonance de la graisse
et provoque une bascule de 90° de son aimantation. L’aimantation de la graisse possede donc

raisse . - .
seulement une composante transversale M,‘gy . Des gradients de champ magnétique sont ensuite

appliqués, dans les trois directions de I'espace, juste apres cette bascule afin de déphaser les spins de

la graisse entre eux rendant ainsi nulle leur résultante transversale. La séquence VIBRANT est débutée

. \ . . N . . . . raisse . .
juste apres afin de ne pas laisser a I'aimantation longitudinale Mf des tissus graisseux le temps

de repousser.

Ce module de saturation, qui consiste donc en I'application d’une impulsion RF de 90° et de gradient
“crushers”, allonge de maniére significative le temps de répétition TR de la séquence. Le temps de

relaxation T; de la graisse étant tres court (donc réapparition rapide de I'aimantation longitudinale

M graisse

P de la graisse), il est nécessaire de répéter ce module de saturation avant chaque impulsion

RF a afin de garantir une saturation efficace de la graisse pendant la totalité de la lecture du domaine
de Fourier. L'utilisation de cette méthode de saturation de graisse allonge donc considérablement la
durée de la séquence.
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Des améliorations, concernant cette technique de suppression de graisse, ont été apportées afin de
diminuer I'impact sur le temps d’acquisition de la séquence. Le contraste de I'image étant en majorité
encodé dans le centre de I'espace de Fourier, le module de saturation peut-étre seulement utilisé
avant I'acquisition de ces lignes spécifiques (option Quick FatSat sur les IRMs Siemens).

Cependant, cette application intermittente du module de saturation fausse la régularité de
|"application de pulses RF a et perturbe donc I'état d’équilibre dynamique dont nous avons parlé plus
tot. Le signal IRM ne suit donc pas I'équation (I1.6) établie pour le modeéle d’équilibre dynamique
rendant les analyses quantitatives plus compliquées.

« La suppression de graisse SPECIAL

Cette technique de suppression de graisse, ainsi que son implémentation sur I'lRM General Electric,
sur laquelle ce travail de thése a été conduit, a fait I'objet de nombreuses réflexions et tests.

SPECIAL est un acronyme pour SPectral Inversion At Lipids. Cette technique de suppression de graisse
a été initialement développée pour une séquence 3D en Echo de Gradient en 1994 par Foo et al. (142).
Elle tient compte a la fois de la différence de fréquence de résonance entre les protons de la graisse et
de la glande mammaire ainsi que de la valeur du temps de relaxation T; de la graisse.

Cette technique nécessite aussi lI'application d’'un module de préparation de I'aimantation de la graisse
avant I'exécution de la séquence (ou d’une partie de la séquence).
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Figure 93 : lllustration de la saturation de graisse SPECIAL

Lors de son développement initial (Figure 93), ce module de préparation commengait par I'application
d’une impulsion RF centrée sur la fréquence de résonance de la graisse et provoquant une bascule de
180° de son aimantation.

Aprés cette impulsion d’inversion, I'aimantation de la graisse retourne progressivement dans son état
d’équilibre selon I’équation (11.8) suivante :
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; t
MITHSE (1) = Mg | 1 — (1 — cos(180) ) * exp (— W) (1.8)
1

Aprés un certain temps T,,,,;, dépendant du T;de la graisse, I'aimantation longitudinale de la graisse
atteint la valeur zéro et ne contribue donc plus au signal IRM. C'est a ce moment la qu’est débutée la
séquence.

; 1
Ty = — Tlgralsseln (E) (1.9)

A 3T, nous avons vu que le T;de la graisse était égal a 423 ms (voir Tableau 2), le temps d’annulation
pour un angle de bascule de 180 degré est donc T,,,,;; = 293 msec.

L'article de Foo et al. mentionne une utilisation intermittente de ce module de suppression ainsi
gu’une acquisition centrique du plan de Fourier. Cela signifie que le module de suppression est
appliqué tous les N TRs durant lesquels un segment du plan de Fourier (i.e. N lignes (ky, kz)) est acquis
de maniére centrique. Le segment correspond a N lignes (ky, kz) avec k ,, fixé et k , variant de telle
maniére a acquérir les lignes les plus centrales, codant pour le contraste, autour du temps T},,;, lorsque
le signal de la graisse est minimal.

Dans I'objectif d’optimiser le temps de la séquence, une impulsion RF inférieure a 180° (typiquement
100°-120°), et donc un temps T,,,,; adapté plus court (respectivement 76 msec et 171 msec), sont
utilisés. L’aimantation transversale de la graisse ainsi générée par une bascule plus faible va de toute
facon étre détruite par la méthode “RF Spoiling” de I'aimantation transversale décrite dans la PARTIE
N-1.2 -,

Comme mentionné précédemment, I'utilisation intermittente d’'un module de préparation de la
graisse va augmenter le temps entre deux impulsions RF o ou il va étre placé. Cet ajout du module peut
donc aussi logiquement impacter I'état d’équilibre dynamique du systeme. Foo et al. ont simulé les
équations de Bloch pour étudier I'historique de I'aimantation longitudinale de la graisse et d’une
tumeur (de nature non précisée) et ont pu montrer que ce module ne perturbait que peu la mise en
équilibre du systéme. lls en ont donc conclu que, dans le cas de séquences FSPGR avec cette saturation
de graisse SPECIAL, la modélisation du signal IRM enregistré pouvait raisonnablement étre exprimé par
I’équation (l1.6).

Cette technique de suppression de graisse semble donc étre plus efficace que la précédente.
Contrairement a la saturation de graisse Fat Classique, la suppression de graisse SPECIAL peut, en effet,
étre réalisée avec des temps d’acquisition de séquence acceptables. C’'est cette technique qui est
employée en routine clinique avec la séquence VIBRANT, avec N = 16.
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« La méthode DIXON

Cette méthode, proposée par Dixon en 1984 (143), exploite la différence de fréquence de résonance
entre I’eau et la graisse. A cause de cette |égere différence de fréquence de rotation, les spins de I'eau
et de la graisse vont se retrouver alternativement en phase et en opposition de phase les uns par
rapport aux autres.

Notons Af la différence de fréquence de résonance entre I'eau et la graisse, nous pouvons alors

. - 1 . . .
montrer qu’il faut une période de temps de ar (appelée phase cycling) pour que les spins se retrouvent
1 1

' 3F = 7m0 = 2,27 msec.

a nouveau en phase. Sur une IRM 3T
Le principe de base de la méthode DIXON est d’acquérir deux fois le signal IRM, dans un intervalle TR,

a deux temps d’écho différents : TE; et TE,. La différence entre TE; et TE, étant égale a un multiple
de phase cyling

2
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Figure 94 : lllustration de la méthode DIXON avec deux temps d'échos

Le premier temps d’écho va servir a récupérer les signaux des spins en opposition de phase tandis que
le deuxiéme écho va enregistrer les signaux des spins en phase. Cette double acquisition permet donc
d’obtenir une image avec les spins d’eau et de graisse en phase (que nous notons IP) et une image avec
les spins d’eau et de graisse en opposition de phase (OP).

Par définition nous avons donc :

{ IP = Signalegy + Signal grqisse (1.10)

OP = Signalyq, — Signalg,qisse

La méthode DIXON permet donc d’obtenir une image d’eau et une image de graisse en combinant les
images acquises aux différents temps d’écho.
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IP + 0P

2
15— op (I1.11)
GRAISSE = ———

EAU =

Les implémentations initiales de cette méthode n’étaient pas tres performantes. En effet, cette
méthode nécessite une grande homogénéité du champ B_O) afin que I'hypothése des spins en phase ou
en opposition de phase aux temps d’écho choisis soit vérifiée. Bien que cette méthode ait fait I'objet
de nombreux développements au cours des années 1990, ce n’est que lors de I'apparition d’aimants
plus modernes, avec I'amélioration des techniques de shimming, que I'utilisation de cette technique
de suppression de graisse a connu un véritable essor.

Cette technique de suppression est maintenant implémentée chez tous les constructeurs et son
utilisation, initialement importante en imagerie abdominale, s’est étendue a I'ensemble des organes
et notamment en imagerie du sein.

Le grand avantage de cette technique est qu’elle permet de fournir en méme temps un jeu de quatre
images :

- Image eau-seule

- Image graisse-seule

- Image avec eau et graisse “en-phase”

- Image avec eau et graisse “en opposition de phase”

Nous avons évoqué (dans la PARTIE | -2.1.a -) I'importance d’avoir plusieurs contrastes a disposition
afin de pouvoir les associer, pour augmenter la précision du diagnostic. Cette technique offre cette
possibilité, bien qu’elle nécessite un allongement du temps de répétition TR de la séquence afin de
pouvoir acquérir tous les échos désirés.

Cette technique de suppression de graisse n’était pas disponible pour I'imagerie mammaire sur I'IRM
sur laquelle nous avons réalisé nos développements. Cependant, nous pensons que les méthodes
d’accélération d’acquisition développées lors de ce travail de thése pourraient étre utilisables avec
cette technique.
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L’acquisition IRM est un processus séquentiel qui alterne une phase d’excitation
et une phase de retour a I'équilibre. Durant cette phase de retour a I'équilibre,
les données sont acquises dans le domaine de Fourier suivant une trajectoire
cartésienne. Plus la résolution spatiale désirée est élevée, plus la taille du
domaine de Fourier a acquérir est importante et plus I’acquisition dure
longtemps.

La séquence VIBRANT utilisée pour I'IRM mammaire est une séquence 3D
fortement pondérée T, avec une acquisition linéaire du plan de Fourier. Lors
d’un cycle d’excitation/retour a I’équilibre, une ligne (ky, kz) du plan de Fourier
est acquise. L'acquisition de ces lignes suivant un ordre linéaire empéche de
scinder le domaine de Fourier totalement acquis en domaines sous-
échantillonnés de maniere équivalente, acquis plus rapidement les uns a la suite
des autres. Une acquisition aléatoire et complémentaire de ces lignes (ky, kz)
permettra de scinder, a posteriori, le domaine de Fourier en domaines
équivalents sous-échantillonnés uniformément dans les directions (ky, kz). Une
reconstruction adaptée de type Compressed Sensing devra étre utilisée pour la
reconstruction de ces domaines.

La suppression de graisse est fondamentale en IRM mammaire et différentes
techniques existent pour y parvenir.

La technique de suppression de graisse employée dans cette these est une
technique appelée SPECIAL permettant d’exciter seulement la graisse et de faire
I'acquisition lorsque le signal de la graisse est nul.

Ce type de suppression de graisse nécessite I'acquisition des lignes centrales du
plan de Fourier (codant pour le contraste) au moment ou le signal de la graisse
est nul.



Chapitre 2 - Implémentation de I’acquisition

Chapitre 2 - IMPLEMENTATION DE L’ACQUISITION

Les développements détaillés dans cette partie ont été implémentés dans I'environnement de
programmation du constructeur General Electric : environnement EPIC®. L’IRM disponible dans notre
centre de recherche était une IRM 3T Signa HDx équipée de la version HD23V2 du code source de
General Electric. Ces développements sont donc applicables sur d’autres IRMs de General Electrics
possédant cette version du software ou bien compatible avec. Dans le cas contraire, lors d’applications
futures, il faudra travailler a la modification et au déploiement de cette séquence sur les nouvelles
IRMs de General Electric ou bien les IRMs d’autres constructeurs (Siemens par exemple).

L'environnement de programmation des séquences IRMs dépend de chaque constructeur et
I'architecture méme du code est constructeur-spécifique. Au cours de nos développements, nous
avons d0 faire face a quelques particularités de programmation, spécifique de la séquence que nous
souhaitons modifier.

2.1 - Génération du schéma d’acquisition aléatoire

La génération du schéma d’acquisition aléatoire, dont nous avons décrit les avantages dans la PARTIE
II-1.3 -, a été réalisée en deux étapes :

- La modification du schéma d’acquisition des lignes (k,,, k)

- Lalecture de ce nouveau schéma d’acquisition

& Modification du schéma d’acquisition

Afin d’obtenir un schéma d’acquisition aléatoire, nous avons effectué une permutation aléatoire des
couples (ky, kZ) programmeés initialement avec un ordre linéaire (cf Figure 85).

Nous obtenons donc une nouvelle trajectoire cartésienne du domaine de Fourier. Le fichier texte

fourni par I'IRM, lors de I'acquisition de la séquence, consignant I'ordre d’acquisition des lignes (k,,, k)

s’en retrouve donc aussi modifié (voir Figure 95).
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P
zy_export[0] = [209,47)
gy _exaport[l] = [B6,62)
zy_export(2] = {177,1}
zy_export[3] = {155,633}
2y _export[d] = [27,13)
zy_export(3] = {189, 40}
zy_export[6] = [199,16)
zy_export[7] = [97,32]
2y_exporc(g8] = [220,47})
2y eXport[3] = [94,52)

zy export[ll] = (82,29}
2y _exparcill] = {87,26)
2y export[lZ] = {128,51}
zy_export[l3] = [56,0)

zy_exporc{id] = {162,13])
2y export[l5] = [235,51}
zy_export(leé] = {245, 63)

zy_export[17] = [45,13)
2y_export[l8] = [175,10]

2y_export(19] = {57, 23)
zy_export[20] = (66,38}
zy_export[2l] = {[216,22}
2y_export(22] = {235, 60)
2y _export[23] = [27,58}
zy_exportf[24] = [7,55)

zy_exporc[25] = {242,37])

Figure 95 : Modification du schéma d'acquisition des lignes (ky,k)
Acquisition aléatoire du domaine de Fourier

Le tableau zy_export est ensuite “lu” par le code afin de programmer les gradients de champs G, et
G, a appliquer pour parcourir I'espace de Fourier selon la trajectoire établie.

« Lecture du nouveau schéma d’acquisition

Nous avons ensuite modifié la partie du code EPIC® gérant la lecture du tableau zy_export.

En effet, dans la séquence standard, nous avons vu que l'acquisition linéaire était programmée avec
deux boucles imbriquées (une boucle externe sur les k, et une boucle interne sur les k) afin de
parcourir I'ensemble de I'espace-k dans les deux directions de phase (cf Algorithme 1).

Cet a priori d’acquisition se retrouve au sein du code de lecture du tableau zy_export. Le tableau n’est,
en effet, pas parcouru ligne par ligne pour lire a chaque fois la valeur de k,, et de k.

La lecture du tableau zy_export se réalise donc au moyen de deux boucles :
- Une boucle externe dont lI'incrémentation permet de lire, une fois que tous les k, ont été
acquis, une nouvelle valeur de k,,.
- Une boucle interne permettant la lecture des valeurs de k, a acquérir. Cette boucle interne
parcoure donc I'ensemble du tableau zy_export.

120



Chapitre 2 - Implémentation de I’acquisition

L'algorithme de lecture utilisé initialement est représenté par I’Algorithme 2 ci-apres :

Algorithme 2 : Algorithme de lecture initial

Prérequis :
Connaitre le nombre de données a acquérir dans les directions k,, (Nbeky) etk, (Nbeky)

Pour i allantde 0 a Nbeky * Nbe,, — 1

1 k‘y"q"érir = zy_export(i, 1) %Récupére la valeur contenue dans la i¥™ ligne et la 1€
colonne du tableau zy_export
2. temp=0

Pourjallantde 0 a Nbe;, — 1
a. kgcquérir = zy_export(i+ temp,?2)
b. temp =temp+1
c. j=j+1
Fin
3. i=i+Nbey,
Fin

Pour ne pas modifier totalement la structure de cet algorithme de lecture, nous avons modifié
I'incrémentation de la variable i et le nombre d’itération de la boucle sur la variable j afin de pouvoir
lire la totalité du tableau zy_export a la fois pour k,, et pour k.

Algorithme 3 : Algorithme de lecture modifié pour lire la totalité de la trajectoire

Prérequis :
Connaitre le nombre de données a acquérir dans les directions k,, (Nbeky) etk, (Nbeky)

Pouri allantde 0 a Nbeky * Nbe, — 1

4. k;sq”ém = zy_export(i, 1) %Récupére la valeur contenue dans la ™ ligne et la 1¢¢
colonne du tableau zy_export
5 temp=0

Pourjallantde0al1l—1
d. KX — 2y export(i+ temp,2)
e. temp=temp+1
f =it
Fin
6. i=i+1
Fin

Remarque : la variable i prend bien la totalité des valeurs de 0 a Nbey,, * Nbey, — 1 etlaboucle sur j n’est

exécutée qu’une seule fois donc temp est toujours égal a 0
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2.2 - Cas particulier de la suppression de graisse

SPECIAL

Nous avons vu, dans la PARTIE Il -1.4.c -, que l'utilisation de la méthode de suppression de graisse

SPECIAL est couplée a une acquisition centrique du plan de Fourier.

s« Acquisition centrique avec la saturation SPECIAL

Sur la Figure 96 est représentée la structure zy_export enregistrée lors de I'acquisition d’'une séquence

VIBRANT avec I'utilisation de la suppression de graisse SPECIAL

180°

k kK Premier pulse

\, / d’inversion
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Figure 96 : Représentation de I'ordre d'acquisition centrique du plan de Fourier lors de I'utilisation de la méthode de
saturation de graisse SPECIAL

La figure ci-dessus correspond a une acquisition programmée avec 128 coupes z et I'utilisation de

I'imagerie paralléle avec un facteur 2 dans cette direction. Il en résulte donc a 64 points k, acquis dans

le domaine de Fourier.
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Ce schéma d’acquisition particulier a I'utilisation de la suppression de graisse SPECIAL (142) consiste
en une acquisition linéaire dans la direction k,, et une acquisition centrique concernant seulement la
direction k,.

L'impulsion d’inversion de la graisse est envoyée de maniere intermittente tous les N couples (ky, kz)
acquis (ici N=16). L’acquisition est centrique dans la direction k, car I'IRM fait I'acquisition des lignes
les plus centrales (dans la direction k,) au milieu de deux impulsions d’inversion, lorsque le signal de

la graisse est minimal.

Sur la Figure 96, nous pouvons donc noter que les lignes k, autour de I'indice 32 sont programmées
entre deux impulsions d’inversion de la graisse.

& Compromis entre I'acquisition centrique et I'acquisition aléatoire

Afin de conserver une saturation de graisse efficace avec la méthode SPECIAL, il est nécessaire de
prendre en compte cette contrainte d’acquisition des lignes centrales du plan de Fourier.

Rappelons que l'objectif initial de I'acquisition aléatoire était de pouvoir scinder, a posteriori, le
domaine de Fourier en domaines sous-échantillonnés avec une répartition uniforme et
complémentaire des échantillons. Chaque domaine sous-échantillonné peut étre acquis en respectant
cette contrainte “d’acquisition centrique” pour une compatibilité avec la suppression de graisse
SPECIAL.

Une variable AF, a renseigner par |'utilisateur de I'IRM lors de la programmation de la séquence, a été
ajoutée sur l'interface. Cette variable AF (Acceleration Factor) est liée a la résolution temporelle finale
désirée pour les reconstructions Compressed Sensing. En effet, AF correspond au nombre maximal de
domaines de Fourier sous-échantillonnés avec le méme taux de remplissage pouvant étre créés a partir
du domaine complet.

Pour conserver une suppression de graisse efficace avec la méthode SPECIAL, nous avons respecté une
acquisition centrique telle que décrite plus tot pour chaque domaine sous échantillonné.

Une permutation aléatoire des couples (ky,kz) est d’abord réalisée de la méme maniere que
précédemment. Les couples (ky,kz) correspondants a chaque domaine sous-échantillonné sont
ensuite identifiés.

Ces couples identifiés sont ensuite ordonnés par distance croissante au centre de I'espace de Fourier
dans la direction k, ; et répartis au sein de N groupes T1 a Tn (N correspondant au nombre de couples

(ky, kz) acquis entre deux impulsions d’inversion de la graisse).

Une permutation de ces groupes a été enfin réalisée afin de s’assurer que les groupes les plus centraux
soient acquis au centre de deux impulsions d’inversion de graisse.
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La Figure 97 représente un exemple de domaine sous-échantillonné avec une représentation de N=16
groupes de points. Apres I'application d’impulsion d’inversion, les couples (ky, kz) sont sélectionnés
un par un dans chaque groupe en partant du groupe T; jusqu’au groupe Tss.
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Figure 97 : Représentation de I'acquisition centrique d'un domaine sous-échantillonné
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Remarque : L’acquisition du domaine de Fourier étant totale (en 90 secondes par exemple) et unique
pour chaque couple (ky,kz), les domaines sous-échantillonnés sont donc complémentaires et
peuvent étre réunis pour former des domaines plus remplis. Le tableau ci-dessous répertorie
différentes valeurs possibles pour la variable AF ainsi que les résolutions possibles atteignables en
reconstruction Compressed Sensing.

Tableau 11: Différentes valeurs du facteur d'accélération (AF) et résolution temporelle possible des reconstructions

Résolution temporelle possible des reconstructions Compressed Sensing
90 45 30 22,5 18 15 12,9 11,25 10 9 8,2 7,5

OCOoONOGOOUIL,WNLR

100 50 33 25 20 16,7 14,3 12,5 11, 10 9 8,3

Taux de remplissage des domaines (en %)

Notons que AF = 12 permet d’obtenir six reconstructions avec des résolutions temporelles
différentes a partir d'un méme jeu de données IRM.
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PARTIE Il - LES POINTS CLEFS
CHAPITRE 2 — Implémentation de I’acquisition

La modification de la séquence VIBRANT a consisté en une modification du
schéma d’acquisition pour passer d’une acquisition cartésienne linéaire a une
acquisition cartésienne aléatoire.

Dans le cas de la séquence sans utilisation de suppression de graisse SPECIAL, une
permutation aléatoire des couples (ky, kz) (initialement programmés dans un
ordre linéaire) a été réalisée. La nouvelle trajectoire cartésienne du domaine de
Fourier est donc aléatoire et permet toujours d’acquérir une seule fois tous les
couples (ky, k).

Dans le cas de l'utilisation de I'option de suppression de graisse SPECIAL, nous
avons réalisé un compromis entre une acquisition centrique et une acquisition
aléatoire. Pour chaque domaine sous-échantillonné acquis, les couples (ky,kz)
ont été réordonnés en fonction de leur distance au centre afin d’acquérir les lignes
centrales au moment ou le signal de la graisse est nul.
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Chapitre 3 - DEVELOPPEMENT D’OBJETS TEST

L'IRM étant par nature une technique d’acquisition relativement lente a cause de son processus
d’excitation/relaxation, les nombreux développements réalisés pour accélérer les acquisitions sont les
résultats de compromis. Nous avons déja abordé, dans PARTIE | -4.2 -, les acquisitions proposées dans
la littérature pour réaliser des IRM de perfusion mammaire avec une haute résolution temporelle.

D’un c6té nous pouvons trouver des acquisitions utilisant des techniques de View-sharing pour obtenir
des domaines de Fourier complets alors que la réelle acquisition rapide concerne uniquement le centre
du domaine de Fourier. Des informations provenant de temps d’acquisitions différents sont donc
utilisés au sein d’'une méme image lors de la reconstruction. Il serait donc hasardeux d’affirmer, sans
vérification, que ces techniques de View-sharing n’'impactent pas certaines prises de contraste.

D’un autre c6té, nous avons décrit des techniques d’acquisition partielle du plan de Fourier couplées
a une reconstruction Compressed Sensing pour éliminer les artéfacts produits par ce sous-
échantillonnage du domaine de Fourier. Dans ce cas la aussi il nous semble difficile de penser que ces
techniques de reconstructions, en plus de supprimer les artéfacts, n‘impactent pas aussi les prises de
contraste (fidélité de la reconstruction aux données acquises).

L'utilisation d’objets tests reproduisant des prises de contraste mammaires, afin d’évaluer in vitro et
dans les conditions réelles d’acquisition, nous semble donc indispensable. Indispensable d’autant plus
que nous développons une acquisition/reconstruction de type Compressed Sensing dont nous
souhaitons en évaluer les performances.

Il n’existe pas, a notre connaissance de solutions commerciales, reproduisant des prises de contrastes
mammaires. Nous avons donc décidé de concevoir notre propre systéme d’injection afin de reproduire
des prises de contraste. Ce systéme, similaire a celui décrit par Freed et al (144), est constitué d’une
|ésion mammaire artificielle couplée a un systéme d’injection permettant de controler, en temps réel,
la concentration de produit de contraste injecté.

En plus de fournir un objet test permettant d’évaluer la séquence développée au cours de cette thése,
ce systéme pourrait étre aussi utilisé pour I'évaluation et la comparaison quantitative des protocoles
de DCE-IRM (mammaire, hépatique, rénal, cardiaque etc.). Un bénéfice direct pour les cliniciens et la
recherche clinique serait la standardisation et I'optimisation de I'IRM de perfusion.
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3.1 - Création d'une lésion mammaire artificielle
Ce travail a fait I'objet de I'encadrement de quatre étudiants en projet tutoré de Master 2.
La Iésion mammaire artificielle est une sphére creuse de diamétre interne de 1 cm. La Iésion mammaire

a d’abord été modélisée sous SolidWorks® avant d’étre imprimée en trois dimensions avec une
imprimante 3D Printrbot Simple Metal (Printrbot Inc, Lincoln, USA).

Figure 98 : Dessin SolidWorks de la lésion artificielle Figure 99 : Photo de I'imprimante 3D
Diameétre interne sphére creuse : 1 cm (Source : https://www.lesimprimantes3d.fr/

Principe de fonctionnement d’une imprimante 3D FFF(Fused Filament Fabrication)

Le filament est dirigé vers l'extrudeur

Lextrudeur posséde un moteur pas-a-pas \

et une roue crantée pour faire avancer ou
reculer le filament. Cela permet de gérer
de maniére précise la quantité de matiey

3 utiliser \ /

Le filament fondu est poussé A travers
un nez chauffé doté d'un trou de petit
/ diamétre (souvent de 0.3 ou 0.5mm)

Lit, souvent chauffé (pour améliorer
4 l'adhésion de la pitce imprimée), sur
lequel la piéce est imprimée

La téte d'impression et/ou le it se déplacent selon les axes
X.Y et Z afin que la matiére se dépose 3 l'endroit prévu

Figure 100 : Principe de fonctionnement de I'imprimante 3D a “dépot de matiere”
(Source : http://www.primante3d.com/principe/)
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Cette imprimante fonctionne avec le procédé de “dép6t de matiere” (ou FDM — Fused Deposition
Modeling).

Cette technique consiste a déposer, couche par couche, un filament de matiere thermoplastique fondu
en moyenne a 200°C. En se superposant et refroidissant, les filaments de plastique vont se solidifier et
donner forme a l'objet désiré.

La téte d’impression par laquelle sort la matiére plastique est contrélée par un logiciel, et se déplace
selon les coordonnées X, Y et Z.

Le plastique utilisé au laboratoire est du PLA — Acide Polyactique. C'est un polymeére dont la fabrication
repose sur la fermentation, la distillation et la polymérisation du dextrose, un sucre végétal alimentaire
pouvant provenir du mais, de la pomme de terre, canne a sucre ou betterave.

Il possede dont I'avantage d’étre compostable, biodégradable ou recyclable aprées utilisation.

Les autres caractéristiques techniques de la lésion artificielle, caractéristiques imposées par
I'imprimante a I'’époque de sa fabrication étaient les suivantes :

- Une épaisseur de paroi de 2 mm

- Des ouvertures permettant I’entrée et la sortie du produit de contraste injecté

- Nécessité d’avoir une base carrée pour faciliter I'impression des ouvertures (cette contrainte,
liée au début de la prise en main de I'imprimante 3D, n’est plus d’actualité)

Chaque ouverture était de diameétre variable (diamétre distal de 4.1 mm et diametre proximal de 2
mm) afin de permettre a la fois la connexion des tubulures médicales utilisées pour injecter le produit
de contraste et conserver des ouvertures verticales dans un méme plan pour permettre une
impression optimale.

Le fantdme a ensuite été placé dans de une mousse florale pour éviter tout mouvement, mousse elle-
méme placée dans un contenant rempli d’eau (pour obtenir suffisamment de signal a I'IRM).

vy

Figure 101 : Photo de la lésion artificielle dans la mousse florale et le contenant
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Le contenant en plastique ainsi rempli était ensuite positionné dans une des cavités de I'antenne
mammaire et relié a un systeme d’injection délivrant le produit de contraste avec la concentration

désirée.

Figure 102 : Représentation 3D de I'acquisition IRM du systeme dans  Figure 103 : Coupes IRM centrées sur la Iésion

I'antenne mammaire artificielle
Axiale (A) Coronale (B) et Sagittale (C)
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3.2 - Fantdme dynamique de “perfusion”

La reproduction d’une prise de contraste mammaire nécessite I'injection d’un produit de contraste
dans la lésion artificielle. Afin d’obtenir le rehaussement désiré (par exemple des prises de contraste
mammaire de type |, Il ou lll), nous contrélons — en temps réel — la concentration du produit de
contraste au sein de la Iésion. Une étape de calibration de la séquence VIBRANT avec le produit de

contraste utilisé est d’abord réalisée.

« Produit de contraste utilisé et calibration

Le produit de contraste utilisé est du sulfate de cuivre (CuSOa4), modificateur T; au méme titre que les
chélates de Gadolinium. Son utilisation se retrouve fréquemment dans la littérature pour les
développements méthodologiques IRM ainsi que les acquisitions sur fantdmes. Sa forme en poudre
rend aisée son utilisation et le CuSO, présente le grand avantage, par rapport au chélate de
Gadolinium, de ne pas “coller” ni “cristalliser”. C’est en partie pour sa commodité d’utilisation, et aussi
pour dégrader le moins possible la lésion artificielle imprimée, que le Sulfate de Cuivre a été utilisé en
tant que produit de contraste dans ce travail de thése. Notons que toute la méthodologie que nous
allons détailler ici peut étre transposée pour |'utilisation d’un autre produit de contraste tel qu’un

chélate de Gadolinium.
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Figure 104 : lllustration du produit de contraste utilisé

Le CuSO, a été calibré avec la séquence VIBRANT afin de déterminer la relation directe entre la
concentration de CuSO, et le rehaussement du signal IRM par rapport a de l'eau distillée. Le
rehaussement est calculé par rapport a I'eau distillée car nous faisons I’hypothése que la Iésion
artificielle remplie d’eau distillée correspond a la lésion mammaire avant injection (et sert donc de

masque pour les calculs de rehaussement).
Pour réaliser cette calibration, un ensemble de solutions de CuSO, a été utilisé avec des concentrations

variant de 0% a 0.2% par pas de 0.02% (une solution de X% correspondant a X g de CuSO4 dans 100 mL

d’eau distillée).

Remarque: Il est primordial d’utiliser de I'eau distillée afin d’éviter la précipitation du CuSO4 par les
ions pouvant étre présents dans de I'eau non distillée.
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Une étude préliminaire sur la capacité de I'antenne mammaire a fournir un signal homogéne dans

I’ensemble du volume des cavités a d’abord été réalisée. Pour cela, six tubes remplis d’eau distillée (de

méme provenance) ont été placés dans I'antenne comme sur la Figure 105 - A).

Les images IRM ont été acquises avec la séquence VIBRANT sans suppression de graisse et avec les

mémes parametres que ceux utilisés en routine clinique (TE/TR : 2.1/4.8 ms, a=10°).

Influence de la position dans I'antenne sur le signal
2500

2000 ’l‘
T
s ¥
E 1500 | % %
« X x
T 1000
B0
&
500
0 T T T
B 1 2 3 4 5 6

Position du tube dans I'antenne

Figure 105 : Influence de la position dans I'antenne mammaire sur le signal IRM de I'eau distillée

Nous observons visuellement, Figure 105 - C), une différence de signal entre les tubes. Cette différence

est confirmée par I'analyse quantitative représentée sur la Figure 105 - B). Les tubes placés “au fond”
de I'antenne mammaire (tubes en position 4 et 6) possédent un signal IRM significativement plus

important.

Cette variation de signal en fonction de la position dans I'antenne (position 2 vs position 4) est de
I'ordre de grandeur de la variation de signal due a une différence de concentration de 0.01%. Afin

d’effectuer une calibration précise des solutions de CuSQO,, couplée avec I'utilisation de I'antenne
mammaire et de la Iésion artificielle dynamique, nous avons suivi la méthodologie suivante pour
I"acquisition et I'analyse des données de calibration.
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Une premiere acquisition avec la séquence VIBRANT dans les conditions d’utilisation
cliniqgue (TE/TR: 2.1/4.8 ms, a=10°, avec ou sans suppression de graisse suivant la
calibration désirée) est réalisée avec la lésion dynamique dans son contenant.

Une succession d’acquisitions est réalisée avec cette méme séquence, dans les mémes
conditions d’utilisation, en remplagant le contenant du fantéme par des contenants
identiques remplis avec les solutions de CuSO,4 de concentrations différentes. Nous veillons
a ne pas modifier la position du contenant au sein de I'antenne mammaire.

La courbe de calibration est obtenue en tragant une région d’intérét dans la lésion
artificielle, région d’intérét ensuite reportée sur les acquisitions des solutions de
CuSOa,.(voir Figure 106). Cette région d’intérét ainsi reportée est donc située a la méme
position (celle de la lésion dynamique) dans I'antenne mammaire sur I'ensemble des
acquisitions des différentes solutions de CuSOa.

La courbe de calibration (Figure 107) est ensuite calculée avec I’équation du rehaussement
(1.30) en utilisant la solution d’eau distillée comme référence.
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Figure 106 : lllustration de la méthode employée pour I'obtention de la courbe de calibration du CuSO,4
Le % indique la concentration de la solution de CuSO4
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Figure 107 : Courbe de calibration de CuSO4 avec la séquence VIBRANT avec suppression de graisse SPECIAL

Cette courbe de calibration permet de choisir les concentrations de CuSO, a injecter dans la lésion
artificielle afin de reproduire des prises de contraste bénignes et malignes. Pour cela, des valeurs de
rehaussement, arbitrairement choisies, ont été associées aux courbes décrites par Kuhl et al (75). Nous
avons veillé a ce que les valeurs de rehaussement choisies soient cohérentes avec les critéres
diagnostiques des Iésions que nous avons décrits dans la PARTIE | -3.4 - notamment concernant la
pente de rehaussement.

Ces courbes théoriques de rehaussement a reproduire sont représentées sur la Figure 108. Les

concentrations de CuSO, correspondantes pour obtenir ces rehaussements, déduites a partir de la
courbe de calibration, sont répertoriées dans le Tableau 12 page suivante :
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Prises de contraste mammaire
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Figure 108 : Courbes théoriques de rehaussement de Iésions mammaires, inspirées de Kuhl et al (75)

Tableau 12 : Concentration nécessaire de CuSO4 pour reproduire des prises de contraste mammaire de type |, Il et Il

Type | Type Il Type lll
28
Temps (sec) ;/) [CuS04] (%)*° R (%) [CuSO4] (%) R (%) [CuSO4] (%)

(]
0 0 0 0 0 0 0
92 50 0.0093 200 0.0401 350 0.0784
184 80 0.0150 220 0.0447 200 0.0401
276 110 0.0210 215 0.0435 180 0.0357
368 120 0.0230 220 0.0447 160 0.0313
460 130 0.0250 210 0.0424 150 0.0292

Les concentrations de CuSO, dans le tableau ci-dessus sont donc les concentrations a injecter dans la
|ésion artificielle afin d’obtenir des rehaussements de Type |, Il ou lll.

& Systéme d’injection et reproduction des courbes de Type |, Il et llI

Un systeme dédié a été développé pour réaliser I'injection de la solution de sulfate de cuivre avec une
concentration modulable dans le temps. Pour cela, nous avons couplé I'utilisation de quatre pousses-
seringues Pilote C® avec un injecteur automatique MEDRAD® que nous avions a notre disposition a
I'IRM (voir Figure 109).

28 R(%) : Rehaussement en %
29 [CuS0s] (%) : Concentration en %
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Injecteur automatique

MEDRAD 2
Pousse-seringues
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Lésion 3D artificielle

Figure 109 : Schéma du dispositif d'injection connecté a la lésion artificielle utilisant 4 pousses-seringues et 1 injecteur
automatique

Les pousses-seringues sont utilisés pour injecter, dans la Iésion artificielle, de I'eau distillée en continue
avec un débit constant (il s’agit Ia d’une contrainte technique des pousses-seringues permettant
seulement une injection avec un débit constant). Les seringues compatibles avec les pousses-seringues
Pilote C étaient des seringues Plastipak® d’'une contenance maximale de 60 mL.

Souhaitant reproduire des prises de contraste mammaire pendant toute la durée d’une acquisition
multi-phases standard (c'est-a-dire six phases d’une durée de 92 secondes chacune), le débit d’eau est
donc défini par :

Dear = °°/g 4 g3 ~ 0.0996 mL.s™1 ~ 358.7 mL.h™* (1.12)

Pour des questions de praticité de manipulation, les pousse-seringues sont en effet déclenchés avec la
totalité de I'acquisition, masque non injecté compris.

La variation de concentration de CuSO. dans la Iésion artificielle est régulée par le débit de I'injecteur
automatique MEDRAD® dont les seringues sont remplies de solutions de CuSO, de concentration
prédéfinie. La variation automatique du débit de I'injecteur automatique est programmable avant
I"acquisition.
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La relation entre la concentration en CuSO, dans la Iésion artificielle et le débit de I'injecteur est
donnée par la formule suivante (sous condition que les tuyaux utilisés pour relier les différents
composants soient de méme diametre) :

Crsi  =C DCuSO4
lésion CuS0, DC <0 +4%D
uSO, eau

(11.13)

La relation (I1.13) permet déterminer la concentration de CuSOs (Ccys0,) @ utiliser dans les seringues
de pousse-seringue ainsi que les débits (DCu504) a programmer pour obtenir les prises de contraste

mammaires désirées.

L'utilisation de l'injecteur Medrad Spectris Solaris® a amené quelques contraintes techniques
concernant le volume de solutions de CuSO, disponible pendant la durée de I'injection ainsi que les
débits possibles réglables via le moniteur de controéle situé au niveau de la console IRM.
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Figure 110 : lllustration de I'injecteur automatique MEDRAD® et du moniteur de contrdle associé
(Sources : http://radiology.bayer.fr/)

L'injecteur automatique est constitué de deux seringues (A et B) dont I'injection est contrélée par un
moteur pas a pas. L'utilisateur peut programmer controle jusqu’a six phases d’injection, sur le
moniteur, en spécifiant la seringue utilisée, le débit désiré et le volume a injecter.

Les spécifications techniques de chaque seringue sont les suivantes :

Tableau 13: Spécifications techniques des seringues de I'injecteur automatique MEDRAD®

Volume Débit
De 0.5 mL a 65 mL par: De 0.01 3 10 mL/s par:
Seringue A - Incréments de 0.1 mL entre 0.5 et 31 mL
- Incréments de 1 mL a partir de 31 mL - Incréments de 0.01 mL/s entre 0.01 et 3.1
R mL/s
Seringue B , De lmla 115 ml par: - Incréments de 0.1 mL/s entre 3.1 et 10
- Incréments de 1 mL m/s
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Ces limitations techniques de I'injecteur automatique (volume des seringues limité, programmation
des phases par le couple débit/ volume) nous ont conduits a programmer successivement six débits
différents pour simuler six phases temporelles au cours desquelles la concentration du produit de
contraste varie dans la lésion artificielle. Nous pouvons trouver, en ANNEXE 3 : Programmation de

I'injecteur MEDRAD®, des tableaux résumant les débits et volumes utilisés pour la reproduction des
prises de contraste de type |, Il et lIl.

Les prises de contrastes réelles obtenues dans la Iésion artificielle sont présentées dans la Figure 111
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Figure 111 : Acquisition IRM de la lésion artificielle lors de la reproduction des prises de contraste mammaires de type |, Il
etlll

Les formes générales des prises de contrastes sont reproduites dans la lésion artificielle. Des
différences entre les rehaussements théoriques et ceux mesurés sont cependant observables. Nous
pouvons émettre plusieurs hypothéses quant a la provenance de ces erreurs :

- Le positionnement de la lésion artificielle pourrait étre différent de celui utilisé pour la
calibration

- Les parametres de la séquence utilisés pourraient étre différents de ceux utilisés pour la
séquence de calibration. L'IRM parametre en effet automatiquement certains parametres tels
que le TE ou le TR. Ces parametres influent sur le contraste généré et une légere modification
de leur valeur pourraient avoir un impact sur le rehaussement mesuré

- Les variations de rehaussement observées pourraient aussi venir d’un probleme de
reproductibilité du systeme d’injection. Nous recommandons donc de réaliser des controles
sur les débits réellement injectés afin d’évaluer un éventuel écart avec ceux programmés

137



PARTIE Il -Développement d’une acquisition aléatoire

- Enfin, Freed et al (144) recommandent I'utilisation d’un débit minimal de 1mL/s pour avoir une
concentration homogéne a l'intérieur d’une Iésion sphérique de 1 cm de diameétre. Dans le
Tableau 35 en ANNEXE 3 : Programmation de I'injecteur MEDRAD®, nous notons que le débit
varie entre 0.40 mL/s a 0.78 mL/s avec un pic a 1.29 mL/s pour le maximum de rehaussement
de la prise de contraste de type lll. Ces faibles concentrations pourraient donc expliquer les
différences par rapport au rehaussement théorique (présence de volume partiel dans la région
d’intérét.

& Modélisation d’une Iésion maligne avec une haute résolution temporelle

L’objectif principal du développement d’une telle Iésion artificielle dynamique était de pouvoir évaluer
la capacité du nouveau schéma d’acquisition de la séquence, couplée a la reconstruction Compressed
Sensing, a acquérir les prises de contraste mammaire le plus fidélement possible. Garantir I'acquisition
exacte des prises de contraste sur un objet artificiel avec le nouveau schéma nous parait étre, en effet,
une étape primordiale a réaliser avant d’en évaluer I'impact diagnostique pour les patientes.

De plus, I'application d’'un modele pharmacocinétique valide sur des données d’imagerie repose
entierement sur la capacité que nous avons a pouvoir modéliser la relation entre le signal IRM obtenu
dans l'image et la concentration en produit de contraste. La reconstruction de domaines sous-
échantillonnés avec la théorie du Compressed Sensing ayant un impact sur le signal de I'image (notion
détaillée dans la PARTIE Il -), il nous semble nécessaire d’en évaluer ces répercutions in vitro sur des
objets tests.

En tenant compte des contraintes imposées par l'injecteur automatique, nous avons choisi de
modéliser une lésion maligne se rehaussant avec une résolution temporelle de 15 secondes. Pour cela,
cing phases temporelles injectées contenant chacune six débits différents ont été programmées.
Chaque phase devant durer 92 secondes (temps d’acquisition de la séquence VIBRANT clinique), les

hie . ipE , . S 92
débits différents sont tous programmés manuellement (via le volume injecté) pour durer i 15

secondes.

} t } }
180 sec 270 sec 360 sec 450sec Temps

Figure 112 : Débits utilisés pour la reproduction de la prise de contraste de type Ill avec une résolution temporelle de 15
secondes

La seringue A contenant 65 mL de solution de CuSO4 avec une concentration de 0.22% et la seringue B
contenant 115 mL de solution de CuSO4 avec une concentration de 0.049%.
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La prise de contraste théorique a obtenir dans la lésion artificielle avec ces débits/volumes
programmés est présentée dans la figure ci-dessous.

Simulationlésion maligne

400
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Rehaussement(%)
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Figure 113 : Prise de contraste théorique de la Iésion artificielle avec une résolution temporelle de 15 secondes

Ce rehaussement simule une Iésion a haut potentiel malin selon la classification de Kuhl et al (75).
Cependant, n‘oublions pas que I'analyse cinétique de la prise de contraste ne peut pas étre utilisée
seule pour le diagnostic d’'une lésion mammaire. Ce n’est que couplée a un critére morphologique
malin que cette prise de contraste prend tout son sens.

Quoiqu’il en soit, I'objectif ici étant “d’évaluer la capacité du nouveau schéma d’acquisition de la
séquence, couplée a la reconstruction Compressed Sensing, a acquérir les prises de contraste
mammaire le plus fidelement possible”, nous avons d’avantage voulu simuler une prise de contraste
possédant des changements d’intensité importants mais réels plutot que simuler réellement une
|ésion maligne.

Théoriquement, la lésion artificielle doit donc présenter les parametres semi-quantitatifs suivant :

Tableau 14 : Parameétres semi-quantitatifs théoriques de la lésion artificielle

Résolution Rehaussement Time To Peak (sec) Wash-in Wash-out
temporelle (sec) maximal (%) (%/sec) (%/sec)
15 488.43 52.5 18.98 -4.88
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PARTIE Il - LES POINTS CLEFS
CHAPITRE 3 — Développement d’objets test

Une lésion mammaire artificielle en 3D a été imprimée. Il s’agit d’'une sphére de
1 cm de diamétre interne dans laquelle un produit de contraste peut étre
injecté.

Le produit de contraste utilisé est le sulfate de cuivre et I'injection est réalisée
avec un systeme composé de l'association de 4 pousses-seringues et de
I'injecteur automatique de I'IRM.

La concentration du produit de contraste dans la lésion est controlée par la
variation du débit de I'injecteur injectant le sulfate de cuivre pendant que I'eau
est injectée avec un débit constant par les pousses-seringues.

Nous avons pu reproduire des prises de contraste mammaire de type |, Il et lll
avec la résolution standard du protocole de DCE-IRM utilisé dans notre centre
(90 secondes). Et nous avons aussi pu reproduire une prise de contraste de type
Il avec une résolution temporelle de 15 secondes.

Une attention particuliére a été portée lors de la calibration de la séquence avec
la solution de sulfate de cuivre en raison de la non-homogénéité du signal recu
par I'antenne mammaire suivant la position des solutions de calibration dans les
cavités de I'antenne.



Chapitre 4 - Impact de I'acquisition aléatoire sur I'image

Chapitre 4 - IMPACT DE L’ACQUISITION ALEATOIRE SUR
L' IMAGE

Tous les tests menés afin d’évaluer les performances de notre séquence modifiée ont été réalisés sur
I'IRM 3T (Signa HDx, General Electric) que nous avions a disposition. Nous avons aussi utilisé une
antenne mammaire dédiée avec 8 canaux de réception présentée dans la PARTIE | -.

4.1 - La saturation de la graisse

Nous avons vu plus tot (PARTIE Il -1.4.a -) que la suppression de la graisse était un point essentiel lors
de la réalisation d'un examen d’IRM mammaire. La premiere étape de validation de notre
développement de séquence a donc consisté a évaluer I'efficacité de la suppression de graisse SPECIAL
combinée avec notre trajectoire d’acquisition.

« Résultats sur fantdome

Des acquisitions ont d’abord été réalisées sur un objet simple : un bol contenant de I'eau et de I'huile
de tournesol achetée dans le commerce. L’objectif est, en effet, de mimer les différents composants
du sein (glande mammaire et graisse) sans avoir de structures complexes et notamment la présence
de nombreuses interfaces pouvant générer des inhomogénéités de champ magnétique et provoquer
des artéfacts dans les images.

Nous avons utilisé notre séquence modifiée avec les parameétres d’acquisitions cliniques : TE/TR =
2.1/4.893 ms, a=10° et I'utilisation de la méthode de suppression de graisse SPECIAL.

Figure 114 : Acquisition sur fantdme avec la séquence VIBRANT et la suppression de graisse SPECIAL
Trajectoire standard linéaire (A)
Trajectoire totalement aléatoire (B)
Trajectoire alétatoire compatible avec la suppression de graisse SPECIAL (C)
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Une premiéere acquisition, représentée Figure 114 (B), a été réalisée avec une trajectoire totalement
aléatoire dans le plan de Fourier. Une deuxieme acquisition avec la trajectoire pseudo-aléatoire décrite
dans la PARTIE Il -2.2 -3 est représentée Figure 114 (C). Pour comparaison, une acquisition avec la
séquence VIBRANT clinique non modifiée (trajectoire linéaire) avec utilisation de la suppression de
graisse SPECIAL est représentée en Figure 114 (A).

Nous observons un signal de la graisse se propageant dans I'image, dans les directions de phase et de
coupes, lorsqu’une acquisition totalement aléatoire du plan de Fourier est utilisée avec la suppression
de graisse de type SPECIAL.

Notons que dans cet exemple, les structures eau et graisse sont bien distinctes. Les artéfacts se
propageant dans les directions de phase et de coupes, ils ne semblent donc pas interférer avec le
signal de I'eau. Cette configuration n’est pas réaliste puisque la graisse et la glande mammaire sont
imbriquées dans le sein.

L'utilisation de la trajectoire proposée dans la PARTIE Il -2.2 - permet au contraire d’obtenir une
suppression efficace de la graisse sans présence d’artéfacts sur cet objet simplifié. La suppression de
graisse obtenue est visuellement comparable avec celle produite par la séquence standard avec une
acquisition linéaire du plan de Fourier.

& Résultats sur volontaire

Dans un second temps, nous avons reproduit ces tests sur une volontaire.

Afin de s’assurer que les artéfacts n’étaient pas simplement dus a I'acquisition aléatoire en elle-méme,
mais bien a I’association acquisition aléatoire/suppression de graisse de type SPECIAL, nous avons aussi
réalisé des acquisitions avec la séquence modifiée sans suppression de graisse et avec une suppression
de graisse classique (de type FatSat).

Les parametres d’acquisitions étaient quasiment les méme pour I’ensemble des tests a I'exception du
temps de répétition qui était adapté automatiquement par I'lRM lors du choix du type de suppression
de graisse employée :

- TE=2.1mseceta=10°

- Acquisition sagittale, Field of View = 20 cm, Matrice d’acquisition = 224*224

- 128 coupes acquises jointives, épaisseur de coupe = 2.2 mm, Imagerie paralléle avec un facteur

2 dans la direction de coupe

Les paramétres variables, selon le type de suppression de graisse sélectionnée, sont répertoriés dans
le Tableau 15 ci-apres :

Tableau 15 : Parametres variables suivant le type de suppression de graisse utilisé

Parameétres Sans suppression de graisse Fat Classique Fat SPECIAL
Temps de Répétition (TR) 4.893 msec 10.476 msec 4.893 msec
Temps d’Inversion (TI) 0 msec 0 msec 5 msec

30 Rappel : modification tenant compte de I'acquisition, au milie deux impulsions d’inversions de la graisse, des
lignes les plus centrales du domaine de Fourier dans la direction de coupe k,
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Remarque : Nous pouvons noter que le temps de répétition TR est quasiment doublé entre une
acquisition sans suppression de graisse et une acquisition avec suppression de graisse de type Fat
Classique.

Cet allongement du TR se répercutant directement sur la durée d’acquisition de la séquence, pour des
questions de rapidité il est donc cohérent que les recommandations concernent I'utilisation de la
suppression de graisse SPECIAL afin de réaliser les acquisitions le plus rapidement possible.

Le temps d’acquisition avec la suppression de graisse SPECIAL est plus long que sans |'utilisation de
suppression de graisse a cause de |'utilisation intermittente d’une impulsion spécifique d’inversion de
la graisse qui provoque périodiquement I'ajout d’un temps T},,,; (voir PARTIE Il -1.4.c -).

Les durées d’acquisition pour les différentes méthodes de suppression de graisse utilisées avec les
parameétres décrits un peu plus haut sont répertoriées dans le tableau ci-dessous.

Tableau 16 : Temps d'acquisition de la séquence VIBRANT sans et avec suppression de graisse

Suppression de graisse Durée d’acquisition
Pas de suppression de graisse 1 min 23 sec
Suppression de type SPECIAL 1 min 37 sec

Suppression de type FatSat 2 min 57 sec

Sur la Figure 115 sont représentées les acquisitions sur volontaire acquises avec les séquences
VIBRANT clinique sans suppression de graisse (A), avec suppression de graisse de type FatSat (B) et
avec suppression de graisse de type Fat SPECIAL (C). Ces séquences cliniques seront utilisée comme
référence afin de valider visuellement les schémas d’acquisition aléatoires proposés.

Figure 115 : Acquisition sur volontaire avec la séquence VIBRANT clinique (trajectoire linéaire)
Sans suppression de graisse (A)
Avec suppression de graisse de type FatSat (B)
Avec suppression de graisse de typeSPECIAL (C)
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Ci-dessous, Figure 116, se trouve donc les acquisitions réalisées sur la méme volontaire avec une
trajectoire cartésienne aléatoire en (ky, kz) réalisée sans suppression de graisse (A), avec
suppression de graisse de type FatSat (B) et avec suppression de graisse de type Fat SPECIAL (C)

Figure 116 : Acquisitions sur volontaire avec la séquence VIBRANT modifiée (trajectoire totalement aléatoire)
Sans suppression de graisse (A)
Avec suppression de graisse de type FatSat (B)
Avec suppression de graisse de typeSPECIAL (C)

Nous constatons que, visuellement, les images acquises avec une trajectoire cartésienne totalement
aléatoire sans suppression de graisse et avec la suppression de graisse FatSat sont comparables a celles
acquises avec la trajectoire cartésienne linéaire. Dans le cas de |'utilisation de la suppression de graisse
SPECIAL, nous pouvons noter la présence d’artéfacts visibles en dehors du sein ou le signal est supposé
étre nul.

Il nous semble raisonnable d’affirmer que ces artéfacts ne soient pas uniquement présents en dehors
du sein mais puissent aussi affecter le parenchyme mammaire altérant ainsi potentiellement les prises
de contraste mammaires.

Par contre, I'utilisation de la trajectoire cartésienne initialement totalement aléatoire mais modifiée
ensuite pour acquérir les lignes les plus centrales en k, au moment opportun (aimantation
longitudinale nulle de la graisse) permet d’obtenir une suppression de graisse comparable a celle
obtenue lors de I'acquisition avec la trajectoire clinique. La Figure 117 ci-dessous représente une coupe
sagittale de I'acquisition avec la trajectoire cartésienne aléatoire et centrique dans la direction de
coupes.
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Figure 117 : Acquisition sur volontaire avec la séquence VIBRANT modifiée
Trajectoire cartésienne aléatoire mais centrique dans la direction de coupes

¥ Discussion

Dans le cas d’une acquisition sans suppression de graisse ou bien en utilisant une suppression de
graisse de type Fat Classique, il est donc possible de réaliser des trajectoires cartésiennes
complétement aléatoires dans les directions de coupes et de phases. Cette acquisition aléatoire
permettra, lors de la reconstruction, de pouvoir choisir n’importe quelle résolution temporelle désirée.

Par contre, dans le cas de l'utilisation de la suppression de graisse de type Fat SPECIAL, le nombre
maximal®! de phases temporelles désirées lors de la reconstruction Compressed Sensing devra étre
choisi avant I'acquisition (AF = Acceleration Factor décrit dans la PARTIE 11 -2.2 -). Et, au sein de chaque
phase temporelle sous-échantillonnée, une acquisition centrique dans la direction de coupes est
programmeée permettant la suppression efficace de la graisse.

31 Nombre maximal car la sélection du facteur d’accélération AF permet de reconstruire aussi des images avec
tous les facteurs d’accélération diviseurs de AF, voir Tableau 11 page 125

145



PARTIE Il -Développement d’une acquisition aléatoire

4.2 - Etude des rehaussements : validation sur objets
tests

Une évaluation quantitative de I'impact de la trajectoire cartésienne aléatoire ou pseudo-aléatoire
(aléatoire et centrique) sur le signal IRM a été réalisée. Les solutions de CuSO, de concentration allant
de 0% a 0.2% par pas de 0.02% ont toutes été imagées avec la séquence VIBRANT clinique ainsi que la
séquence VIBRANT modifiée.

Afin d’évaluer I'impact de la présence de la suppression de graisse SPECIAL utilisée en routine clinique
dans notre centre, nous avons réalisé ces acquisitions deux fois :

- Une premiere fois sans suppression de graisse

- Une seconde fois en utilisant la suppression de graisse SPECIAL.

Les parameétres IRMs ont été conservés entre les séquences VIBRANT cliniques et les séquences
VIBRANT modifiées afin d’évaluer seulement 'impact de la trajectoire de I’échantillonnage.

Tableau 17 : Parameétres IRMs des séquences VIBRANT sans et avec suppression de graisse SPECCIALE pour I’évaluation
de I'impact de I’ordre d’acquisition sur le signal IRM

Graisse Angle de basculea  Temps d’Echo (TE) Temps de Répétition (TR)
Sans
suppression
Suppression de
type SPECIAL

10° 2.1ms 4.893 ms

10° 2.1ms 4.811 ms

Pour chaque séquence et chaque type de suppression de graisse, le rehaussement par rapport a l'eau
distillée est calculé par la formule suivante :

SCuSO4 - Seau distillée +100 (n.14)

RCuSO -
4 S
eau distillée

Et I'erreur sur ce rehaussement a cause des variations de signal IRM au sein des solutions IRM
inhérentes a I'acquisition IRM est calculé par la formule :

2
ASCuSO4> + (Aseau distillée)2 (”_15)

Scuso,

ARcyso, = Reuso, * (

Seau distillée

Ci-apres, Figure 118, sont représentés les rehaussements du signal IRM en fonction de la concentration
de CuSO4. Nous avons fait le choix de ne pas représenter les barres d’erreur sur le graphique car elles
alourdissent la représentation visuelle sans étre source d’informations supplémentaires. Les
rehaussements IRM sont en effet visuellement trés similaires entre les séquences avec une acquisition
cartésienne linéaire ou bien une acquisition cartésienne aléatoire ou semi-aléatoire. Les barres
d’erreur non représentées se chevauchent indiquant ainsi une différence non significative entre les
rehaussements des différentes séquences.
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Impact de la trajectoire d'acquisition sur le signal IRM
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Figure 118 : Courbe de calibration du CuSO4 avec la séquence VIBRANT clinique et modifiée (Recherche)
Les courbes en gris représentent les acquisitions avec la suppression de graisse de type SPECIAL
Les courbes en noir représentent les acquisitions sans suppression de graisse

Les différences entre les séquences recherche et clinique peuvent étre dues a l'utilisation de nos
algorithmes de reconstruction d’images. Nos algorithmes different certainement de ceux employés
par le constructeur (General Electric) tant en terme d'implémentation qu’en terme d’ajout de filtres
finaux sur les images afin d’avoir un rendu visuellement plaisant pour le radiologue.
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4.3 - Etude des rehaussements : validation sur patientes

Une étude pilote prospective a été réalisée sur 12 patientes pour lesquelles une IRM mammaire
avaient été prescrite dans le cadre de leur prise en charge clinique (examens standards suspects, suivi
de prothese, suivi de femmes a risque etc.).

Cette étude a été réalisée en collaboration avec I'Institut Cancérologie de Lorraine et approuvée par
le comité d’éthique en place (Numéro d’identification de I’étude sur ClinicalTrial.gov : NCT02826369).
Toutes ces patientes volontaires ont signé un consentement éclairé les informant de cette
participation a I’étude nécessitant I'utilisation de la séquence de recherche décrite plus haut.

Le protocole d’imagerie est basé sur le protocole conventionnel de DCE-IRM pour I'IRM mammaire
utilisé en routine clinique dans notre centre.

Le suivi des prises de contraste mammaire a été réalisé pour chaque patiente aprés l'injection d’un
produit de contraste gadoliné (gadoterate meglumine — Dotarem®, Guerbet) avec une dose de 0.1
mmol/kg suivi par une injection de 20 mL de sérum physiologique.

En plus des six acquisitions successives avec la séquence VIBRANT clinique conventionnelle (une
acquise avant l'injection du produit de contraste et les cinq autres acquises aprés I'injection), trois
acquisitions avec la séquence VIBRANT recherche ont été insérées aux timings suivants (Figure 119) :

- Une acquisition avant l'injection
- Une a 4,5 minutes apreés l'injection (Tmilieu)
- Une acquisition aprés la derniére séquence VIBRANT clinique (T#ina)

Toutes ces acquisitions (VIBRANT clinique et VIBRANT recherche) ont été réalisées avec la suppression
de graisse SPECIAL.

Injection PdC

Séquence [ Sequence Séquence Séquence Séquence | Sequence EEETTEVESEN Séquence  Séquence | Sequence
clinique |recherche | clinique clinique clinique |recherche RzigelEEiElRY  clinique clinique | recherche

| | | Il Il Il Il Il Il Il L
T T T T T T T T ] T =
-180 -90 0 90 180 270 360 540 630 720 Temps

(sec)

Figure 119 : Protocole d'imagerie utilisé pour I'étude pilote sur patientes

Les reconstructions des séquences VIBRANT recherche ont été réalisées sans accélération (i.e. sans
reconstruction de type Compressed Sensing), avec la totalité des données acquises, afin d’évaluer
seulement I'impact de I'acquisition pseudo-aléatoire du plan de Fourier sur le signal IRM des Iésions.
Les reconstructions ont simplement été réalisées avec un algorithme de reconstruction SENSE (pour
I'imagerie paralléle) suivi par une reconstruction homodyne (pour le Fourier Partiel). Ces algorithmes
de reconstruction sont détaillés dans la PARTIE Il -Chapitre 1 -.
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s« Analyse qualitative des rehaussements : Résultats

Pour chaque patiente, les zones se rehaussant suite a l'injection du produit de contraste ont été
repérées, et individuellement détourées, sur chaque image pré et post-injection. De nombreuses zones
de rehaussement ont été choisies pour chaque patiente dans des régions anatomiques tres distinctes.

Nous avons donc pu répertorier des ROIs (régions d’intérét) tracées dans des zones anatomiques
servant pour le diagnostic, telles que les ganglions ou les |ésions mammaires, qu’elles soient bénignes
ou malignes. D’autre ROIs ont été tracées dans d’autres régions anatomiques, sans intérét pour le
diagnostic, telles que dans le muscle pectoral, dans le cceur et les artéres/veines mammaires.

Ces dernieres ROls, que nous appelons ROIs de contréle, ont été choisies afin de caractériser notre
séquence recherche sur un plus grand nombre de type de rehaussement, a la fois en terme de forme
et d’intensité. Enfin, le choix de ces régions de controle nous permettait aussi d’avoir des localisations
tres différentes dans I’'ensemble du volume mammaire.

Au final, 86 zones de rehaussement incluant 22 lésions mammaires ont donc été détourées et validées
par un radiologue expert. Ces zones étaient de taille trés variables allant de 2.71 mm? pour les petites
lésions mammaires jusqu’a 735.06 mm? pour le muscle pectoral et le coeur.

La taille moyenne des zones est de 157.54 mm? et la moyenne exprimée par catégorie de zone est
listée dans le Tableau 18 page 151.

Le rehaussement est calculé a la fois pour les séquences cliniques et recherches avec la formule :

S(t)clinique/recherche - Spreln]clinique/recherche X

R (t)clinique/recherche -

— 100 (11.16)
Spreln]clinique/recherche

Spreinj €tant le signal IRM mesuré dans les zones de rehaussement, sur les images IRM cliniques et
recherches, avant I'injection du produit de contraste.

Nous avons, tout d’abord, évalué qualitativement les courbes de rehaussement en visualisant sur le
méme graphique les données issues des images clinique et des images de recherche.

Les barres d’erreurs que nous pouvons voir sur la Figure 120 ont été calculées a partir de la variabilité
du signal dans les zones d’intéréts sélectionnées en appliquant un calcul de propagation
d’incertitudes :

AR(t) = R(¢) (%%)) +<ASS”—””) (11.17)
préinj

ou AS correspond a I'écart type du signal IRM dans les zones d’intérét sélectionnées. Cette formule
explique le fait que les barres d’erreurs sont nulles pour les rehaussements clinique et recherche avant
I'injection du produit de contraste.
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Figure 120 : Prises de contraste obtenues avec la séquence VIBRANT clinique (cercles noirs) et la séquence VIBRANT
recherche (triangles gris)

Nous pouvons voir, sur les graphiques ci-dessus, que les rehaussements obtenus avec la séquence
VIBRANT recherche sont visuellement consistants avec ceux obtenus avec la séquence VIBRANT
clinique.

¥ Analyse quantitative des rehaussements : Résultats

Ensuite, pour estimer la fiabilité des rehaussements obtenus avec la séquence VIBRANT recherche,
nous avons interpolé, a I'aide d’une interpolation cubique, les données cliniques aux temps Tmiieu €t
Tsinal pour lesquelles la séquence recherche a été utilisée.

Un test de Wilcoxon a été utilisé, pour chaque classe anatomique de rehaussement et chaque temps
d’acquisition, afin de déterminer si les différences de rehaussement entre les séquences VIBRANT

clinique et de recherche étaient statistiquement significatives.

Le Tableau 18 synthétise les comparaisons quantitatives effectuées entre les séquences VIBRANT
recherche et VIBRANT clinique.
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Tableau 18: Evaluation quantitative des rehaussements
Evaluation pour chaque classe anatomique de rehaussement et chaque temps d’acquisition
Utilisation d’un test de Wilcoxon pour déterminer la p-value de chaque classe

Tmilieu
Taille Rehaussement Rehaussement
Nombre 2 . . . p-value
(mm?) clinique interpolé recherche
. 61.38 123.85 128.92
Ganglions 8 (+68.88)  (+49.24) (+ 50.20) 0313
- . 8.49 114.79 118.29
Lésions mammaires 22 (+4.84) (+ 44.39) (+43.81) 0.306 e
. . 71.13 191.81 201.35 %
Vaisseaux mammaires 24 (£72.60) (+38.33) (+ 36.41) 0.040
434.34 215.27 215.44
Coeur 12 (+159.25)  (+ 36.85) (+41.13) 0.791
293.68 45.20
+
Muscle pectoral 20 (#175.17) 41.22 (£15.45) (+12.30) 0.057
Tfinal
Rehaussement Rehaussement
.. . . p-value
clinique interpolé recherche
91.85 91.31
(+40.72) (+ 46.46) 0.742
106.12 106.15
.987
eee (+ 44.06) (+43.92) 0.98
159.27 167.74 *
(+37.33) (+30.44) 0.032
170.21 170.62
(+22.93) (+24.71) 0.910
38.21 37.06
47
(+15.19) (+13.79) 0.478

Nous n’observons pas de différences statistiquement significatives entre les rehaussements obtenus
avec la séquence VIBRANT recherche et ceux (obtenus par interpolation) de la séquence VIBRANT
clinique pour les régions d’intérét tracées dans le coeur, les ganglions, les Iésions mammaire et le
muscle pectoral (p-value allant de 0.057 a 0.987).

Cependant des différences significatives ont pu étre observées pour les régions d’intérét placées dans

les vaisseaux mammaires avec des p-values égales respectivement a 0.040 et 0.032 pour les temps
d’acquisition Tmiieu €t Trinal. Le détail des analyses statistiques est donné dans le tableau ci-dessus

¥ Analyse de rehaussements : Discussion

La quasi-totalité des prises de contraste obtenues avec la séquence VIBRANT recherche sont
consistantes avec celles obtenues avec la séquence VIBRANT clinique. Les prises de contraste
inconsistantes proviennent essentiellement des régions d’intérét tracées :
- Dans le muscle pectoral qui est en réalité une région en mouvement trés hétérogene
(composée de vaisseaux, de différentes fibres musculaires etc.)
- Dans les vaisseaux mammaires
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Concernant les vaisseaux mammaires, il était souvent difficile de retrouver ces structures d’épaisseur
millimétrique et non visibles avant I'injection du produit de contraste (voir Figure 121). L’incertitude
sur le placement de la région d’intérét sur le masque avant l'injection contribue directement a
I'incertitude sur le rehaussement du signal.

Figure 121: Coupe IRM acquise avec la séquence VIBRANT (clinique ou recherche) placée sur un vaisseau mammaire
interne (artére ou veine)
Acquisition avant I'injection du produit de contraste (A)
Acquisition apres l'injection du produit de contraste (B)

De plus, toutes les patientes ont bougé pendant I'examen d’IRM mammaire, que cela soit pendant ou
entre les acquisitions des séquences VIBRANT clinique ou recherche. Ces mouvements intra et inter
acquisition sont responsables de flou dans les images, de déformation des structures ainsi que des
glissements de coupes (certaines lésions se sont déplacées d’une coupe a une autre entre deux
acquisitions).

Malgré toutes ces déformations du sein (rigides et non rigides), nous avons décidé de ne pas appliquer
de recalage non rigide en 3D sur les images car ces recalages se basent sur l'intensité de niveaux de
gris de I'image pour converger. lls modifient donc inévitablement la valeur des pixels de I'image.
Nous voulions évaluer les performances seules de notre séquence VIBRANT modifiée et c’est pour cela
gue nous avons choisi d’identifier et de détourer manuellement les régions d’intérét sur chaque phase
temporelle, avant et apres I'injection du produit de contraste.

Pour finir, les différences de rehaussement, entre ceux obtenus par interpolation des données
cliniques et ceux obtenus par la séquence recherche, pourraient étre aussi expliqués par les différences
existant nécessairement entre le processus de reconstruction du constructeur General Electrics et
notre processus de reconstruction implémenté sous Matlab® (carte de sensibilité des antennes
différentes, filtres post-reconstruction etc.)
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« Analyse morphologique des lésions

Devant I'importance de I'évaluation morphologique des lésions (et des ganglions dans le cadre d’un
bilan d’extension), nous avons effectué une évaluation qualitative de la conservation de la
morphologie entre les séquences VIBRANT clinique et recherche.

Notre séquence VIBRANT recherche permettant dans tous les cas la reconstruction immédiate des
images avec la totalité des données sans accélération de type Compressed Sensing, la classification
conventionnelle Bi-Rads peut étre utilisée®’.. Pour cela, nous devons aussi nous assurer que
I"acquisition pseudo-aléatoire de notre séquence VIBRANT n’impacte pas la morphologie des lésions.

La Figure 122 montre un exemple d’une lésion mammaire en anneau et d’un ganglion se rehaussant
tous deux apres injection.
Les images situées dans la colonne de gauche sont des acquisitions réalisées avec la séquence clinique,
alors que les images dans la colonne sont des acquisitions réalisées avec notre séquence de recherche.
La Iésion mammaire et le ganglion sont respectivement situés sur la premiére et la seconde ligne.
Nous pouvons observer une conservation de leur morphologie particuliere :
- Pour la lésion mammaire : la forme en anneau, critére radiologique en faveur du caractere
malin de la Iésion
- Pour le ganglion : la forme similaire a celle d’'un champignon avec la nette présence du hile
graisseux, favorable au caractere non invasif de la tumeur

Figure 122 : Influence de la trajectoire d'acquisition sur la morphologie d'une Iésion et d'un ganglion

32 Reconstruction immediate des données sans “Compressed Sensing” : voir PARTIE | -4.3 -
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Sur 'ensemble des patientes, la totalité des prises de contraste détectées sur les séquences cliniques
a pu étre retrouvée dans les séquences recherches. Et nous n’avons observé aucune altération de la
morphologie sur 'ensemble de ces prises de contraste.

PARTIE Il - LES POINTS CLEFS

CHAPITRE 4 — Impact de I’acquisition aléatoire sur I'image

Ce chapitre traite de la reconstruction standard des données acquises
aléatoirement, a savoir l'utilisation de la totalité du domaine de Fourier.

L’acquisition aléatoire avec une réorganisation centrique permet de conserver
une suppression de graisse SPECIAL efficace. Dans le cas d’une acquisition sans
suppression de graisse ou avec un autre type de suppression de graisse,
I"acquisition totalement aléatoire fournie des images de qualité similaire (tests
réalisés sur fantdbme et sur volontaire).

L’acquisition aléatoire ou pseudo-aléatoire n’a pas d’impact significatif sur le
signal IRM lorsque le domaine complet est utilisé pour la reconstruction d’'image
(tests sur fantome).

L’acquisition pseudo-aléatoire n’a pas non plus d’impact significatif sur les
courbes de prises de contraste et la morphologie des Iésions mammaires et des
ganglions (étude sur patientes dans d’un protocole de recherche clinique en
collaboration avec I'Institut Cancérologie de Lorraine).
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Chapitre 5 - LE POTENTIEL DE CETTE ACQUISITION
ALEATOIRE

Nous avons réalisé des acquisitions dynamiques 3D, avec la séquence VIBRANT recherche, sur la lésion
artificielle dynamique décrite dans la partie Ill. Rappelons que nous avons fait varier la concentration
de CuSOg au sein de cette Iésion artificielle avec une résolution temporelle de 15 secondes (voir Figure
113 page 139).

L’acquisition d’'une phase temporelle avec la séquence VIVRANT recherche a aussi été réalisée avec la
|ésion artificielle remplie d’eau distillée : cette acquisition servira de masque et de référence pour le
calcul du rehaussement.

Pendant l'injection de la solution de CuSO4 de concentration variable, trois autres acquisitions avec la
séquence VIBRANT recherche ont été réalisées.

Les reconstructions d’images ont été réalisées de deux manieres :

- Une premiére reconstruction standard a été faite en utilisant la totalité des données acquises.
Il s’agit donc de la reconstruction conventionnelle utilisée aussi en partie par le constructeur
General Electric (SENSE et reconstruction homodyne).
- Une seconde reconstruction Compressed Sensing avec un facteur d’accélération égal a 6
(séparation des domaines de Fourier en 6 sous-domaines partiellement acquis) menant donc
a un protocole avec une résolution temporelle de 15 secondes. Cette résolution temporelle de
reconstruction correspondant donc bien a la résolution temporelle de la lésion dynamique
imagée.
Pour la reconstruction accélérée, nous avons utilisé un algorithme basé sur la théorie du Compressed
Sensing couplée a une reconstruction SENSE. Cet algorithme avait été présenté en Février 2015 a un

Workshop (145) dédié a I'imagerie mammaire de la société international ISMRM?33,

Il consiste en la minimisation de la fonction de co(t suivante (détaillée dans la PARTIE Ill -2.2 -) :

p = argmin |Ep — sI3 + AllSpll, + allGepll3 (1.18)

Avec A=1 et a=0.01 déterminés lors de simulations numériques. E, S et G: sont des opérateurs
mathématiques traduisant respectivement :

- L'acquisition IRM s de I'image p : opérateur E
- Latransformation de I'image p dans un domaine dit de parcimonie : opérateur S
Le gradient temporel de I'image p : opérateur G,

33 ISMRM : International Society for Magnetic Resonance in Medicine
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« Résultats :

Afin d’évaluer la faisabilité et I'apport de cette reconstruction avec une meilleure résolution
temporelle, nous avons comparé les données de rehaussement issues de ces images reconstruites avec
le rehaussement théorique présenté dans la partie l1l.2. Ces résultats sont présentés dans la Figure 123
ci-dessous.

Acquisition/Reconstructions lésion artificielle
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Figure 123 : Reconstruction Compressed sensing avec une acquisition acquise sur la lésion artificielle
Facteur d’accélération de la reconstruction égal a 6
Courbes de rehaussement théorique, obtenues avec la reconstruction accélérée et la reconstruction standard

La séquence VIBRANT recherche combinée avec une reconstruction Compressed Sensing adéquate
permet la visualisation de la prise de contraste de la Iésion artificielle avec la résolution temporelle de
15 secondes. Nous avons pu noter qu’aucun artéfact de sous-échantillonnage n’était visible sur
I"analyse visuelle dynamique du rehaussement.

Visuellement, la prise de contraste dans la Iésion artificielle obtenue avec la reconstruction accélérée
correle beaucoup mieux avec le rehaussement théorique que celle obtenue avec une reconstruction
standard.

Le Tableau 19 répertorie les différents paramétres semi-quantitatifs utilisés par certains centres
cliniques pour le diagnostic des lésions mammaires :

- Le rehaussement maximal

- Le temps avant le pic (Time To Peak — TTP)

- La pente de rehaussement (wash-in)

- Lelavage (wash-out)
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Dans notre cas, nous avons défini la pente de rehaussement comme étant le rehaussement entre Ia
phase avant l'injection et la premiére phase aprés l'injection. Le lavage est défini comme étant la
valeur de la pente de décroissance du rehaussement juste apres le rehaussement maximal (entre les
phases 4 et 5 pour le protocole accéléré ; et entre les phases 1 et 2 pour le protocole standard).

Tableau 19: Parameétres semi-quantitatif des courbes de rehaussements : théorie vs reconstruction accélérée vs
reconstruction standard

Résolution Rehaussement

-in (¥ - o,
temporelle (sec) maximal (%) TTP (sec) Wash-in (%/sec) Wash-out (%/sec)

Reha’uss'ement 15 488.43 52.5 18.98 -4.88
théorique
; +
GO 15 40218 (¢55.03) 22 ¢ 18.51 -2.45
accélérée 7.5)
Reconstruction 90 324.27 (£24.75) 45 (£45) 7.21 -0.69

conventionnelle

Le rehaussement maximal théorique était de 488.43% et ceux obtenus respectivement avec les
reconstructions accélérée et standard sont égaux a 402.18% et 324.27%. La sous-estimation du pic de
rehaussement est donc égale a 17.7% pour la reconstruction accélérée contre 33.6% pour la
reconstruction standard.

Ce pic de rehaussement a lieua TTP = 52.5+7.5 secondes pour le protocole accéléré contre TTP = 4545
secondes pour le protocole standard. Le TTP théorique étant situé a 52.5 secondes.

Le wash-in théorique (de 18.98%) est pratiquement atteint avec la reconstruction accélérée (18.51%
soit une erreur de 2.5%) alors qu’il est réduit de moitié avec la reconstruction conventionnelle (7.21%
soit une erreur de 62%).

En ce qui concerne le wash-out, la valeur théorique de -4.88% est sous-estimée dans les deux
reconstructions : -2.46% pour la reconstruction accélérée (une erreur de 49.6%) et -0.69% pour la
reconstruction standard (une erreur de 85.9%).

¥ Discussion :

Cette simple acquisition dynamique met en évidence l'intérét de reconstruire les données acquises
aléatoirement avec une meilleure résolution temporelle (facteur d’accélération égal a 6 dans I'étude
sur la lésion dynamique).

Kuhl et al (107) ont formalisé les questions auxquelles un radiologue doit répondre pour le diagnostic,
a partir des prises de contraste, d’'une Iésion mammaire :

- “Dans quelle mesure la lésion se rehausse-t-elle ?“

- “Avec quelle rapidité la Iésion se rehausse-t-elle ?“

- “Quand la lésion commence-t-elle a se rehausser ? [aprés I'injection]”

- “Que se passe-t’il apres ce premier rehaussement ?“.

Les réponses prodiguées par le radiologue sont directement corrélées avec l'interprétation qu’il fait

du rehaussement maximal, du wash-in et du wash-out. La séquence standard recommandée par les
instances internationales ne peut pas fournir de mesures justes de ces paramétres comme nous I’avons
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montré dans I'étude sur la lésion artificielle dont la forme du rehaussement traduisait une prise de
contraste de type lIl.

Le rehaussement trés précoce de la Iésion n’est pas visible sur la reconstruction standard et la courbe
pourrait étre classifiée a tort comme étant une courbe de type II.

Cependant, en utilisant la reconstruction accélérée, malgré la sous estimation du rehaussement
maximal, la courbe de rehaussement est correctement identifiée comme une courbe de type Ill.
Suivant la reconstruction utilisée, le diagnostic de la lIésion peut s’en retrouver donc modifié.

Enfin, bien que les deux reconstructions sous-estiment le rehaussement maximal, la sous-estimation
de 17.6% pour la reconstruction accélérée est entierement due a l'algorithme de reconstruction
Compressed Sensing (145). Cette sous-estimation se répercute aussi sur le calcul du wash-out. Nous
verrons par la suite que nous pouvons travailler sur les algorithmes de reconstruction Compressed
Sensing afin de minimiser cette sous-estimation ou bien la corriger.

PARTIE Il - LES POINTS CLEFS
CHAPITRE 5 — Le potentiel de cette acquisition aléatoire

Ce chapitre traite de la reconstruction accélérée a partir de la séparation du
domaine de Fourier acquis en domaines sous-échantillonnés.

L’acquisition aléatoire couplée a une reconstruction Compressed Sensing permet
la reconstruction plus fidéle de la prise de contraste de la lésion artificielle
possédant une résolution temporelle de 15 secondes.

L'amélioration par rapport a l'acquisition avec la séquence standard est
observable a la fois visuellement et sur les parametres semi-quantitatifs tels que

le rehaussement maximal, le temps avant pic etc.

Une sous-estimation du rehaussement maximal, liée a la reconstruction
Compressed Sensing, est observable.
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Chapitre 1 - La reconstruction d’images IRM

PARTIE III - DEVELOPPEMENT D'UNE
RECONSTRUCTION ADAPTEE

Cette troisieme partie sera d’abord consacrée a la description du processus de reconstruction d’'images
IRMs actuellement employé en routine clinique. Nous aborderons les techniques couramment utilisées
- le Fourier partiel et I'imagerie paralléle - pour réduire le temps d’acquisition des images en s’appuyant
sur I'exemple de la séquence VIBRANT, séquence d’intérét dans ce travail de these. Nous viendrons
ensuite a la description de la théorie du Compressed Sensing®* ainsi que son implémentation. Enfin,
nous évaluerons le potentiel de cette reconstruction CS sur un fantbme numérique mammaire
développé spécialement a cet effet.

Chapitre 1 - LA RECONSTRUCTION D'IMAGES IRM

Ce premier chapitre a pour objectif de présenter de maniere générale le processus de reconstruction
d’images en IRM.

Nous avons avancé, au sein de la PARTIE Il -1.1 -, que lI'image est reconstruite via une simple
transformée de Fourier inverse du signal mesuré lors de I'acquisition IRM. Nous avions, pour des
raisons de simplicité d’explications, supposé que le signal était recu par une antenne a élément de
réception unique (appelée aussi antenne en quadrature).

Dans la majorité des applications, et notamment dans le cadre de I'lRM mammaire, I’antenne utilisée
est une antenne possédant plusieurs éléments de réception (appelée antenne en réseau phasé ou
antenne multi-éléments). Pour reconstruire une image IRM a partir d’une chaine et/ou d’un processus
d’acquisition plus complexe (lors de I'utilisation de I'imagerie paralléle ou du Fourier Partiel), il devient
nécessaire de formaliser mathématiquement les acquisitions IRM.

L'idée fondamentale pour cette formulation repose sur la capacité a modéliser la transformation d’un
phénomeéne physique en signal numérique. Nous invitons les lecteurs intéressés a se référer aux
références bibliographiques suivantes (146,147) qui décrivent de maniére plus exhaustive la
modélisation des systémes d’imagerie et les reconstructions mathématiques associées.

Nous avons notamment apprécié la grande clarté du manuscrit de thése d’Anne Menini (147) qui a été
une aide précieuse pour la compréhension des subtilités mathématiques employées lors de cette
thése.

34 Rappel : reconstruction d’images sans artéfacts a partir d’'un domaine de Fourier incomplet
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1.1 - De I'espace k a I'image : formalisme mathématique

¥ Formalisation du probléme

La premiére étape de la formalisation mathématique consiste a définir les objets avec lesquels nous
travaillons. Nous pouvons raisonnablement affirmer que I'objectif d’'une IRM est de réaliser une image
de l'intérieur du corps humain. Nous pouvons donc définir :

L’objet d’intérét Il s’agit de I'organe ou des organes du patient que I'on souhaite imager. Pour cela, il
est (ils sont) positionné(s) a I'intérieur du tunnel de I'IRM.

L’image |l s’agit d’une représentation de cet objet d’intérét. En IRM, cette représentation peut étre
une coupe, plusieurs coupes ou un volume de l'objet d’intérét. L'image n’étant qu’une représentation
de la réalité, il nous semble raisonnable d’affirmer qu’il peut exister une différence entre I'image
(représentation de la réalité) et la réalité elle-méme. Dans la suite, nous noterons p cette image
exprimée sous forme matricielle.

L'imageur IRM C’est I'appareil de mesure qui permet d’obtenir I'image, représentation de I'objet
d’intérét. Nous avons rappelé, dans les PARTIE | - et PARTIE Il - :

- le principe physique de RMN a la base de la création du signal mesurable par I'IRM

- les processus d’encodages de ce signal ainsi que de

- saréception par les capteurs (antennes).
Nous sommes donc capables de modéliser physiquement, dans sa totalité, le processus d’acquisition
de la machine IRM. Notons donc E l'opérateur d’encodage associé: c’'est la représentation
mathématique du modele d’acquisition physique.

Le signal acquis L'imageur IRM ne permet pas d’obtenir directement I'image de 'objet d’intérét. Nous
récupérons donc, via les capteurs de I'imageur IRM (les antennes), un signal numérique qu’il faudra
interpréter et traiter afin de pouvoir le transformer en image. Notons s ce signal acquis écrit sous
forme matricielle.

La seconde étape consiste a lier ensemble les différents objets ainsi définis. E étant I'opérateur (ou la

matrice) d’encodage IRM, il s’agit donc de la modélisation mathématique qui permet de passer de
I'image p au signal acquis s. On obtient donc le systeme matriciel suivant illustrant le probléme direct :

s=Ep (1.1)

A partir de I'’équation (l11.1) exprimée ainsi, il apparait évident que si nous connaissons I'image p ainsi
que 'opérateur d’encodage E, nous sommes capables de simuler les données acquises §.

En réalité, ce sont les données acquises par I'IRM s que I'on possede. Nous souhaitons donc résoudre
le probléme inverse qui permettrait donc d’estimer p a partir de s et de E
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Trouver p telque s =Ep (1.2)

¥ Conditions de résolution du probléme

Inverser la matrice E apparait comme étant la solution la plus évidente pour estimer p. L'inversion de
matrices est un probléme constant en algébre linéaire et pas toujours possible (condition portant sur
le rang de la matrice d’encodage). Pour pouvoir, en effet, résoudre le probléme posé dans I'équation
(1.2), il faut qu'’il soit bien posé au sens d’Hadamard. C'est-a-dire que le systeme liant p et s doit
respecter les trois conditions suivantes :

Pour tout élément du domaine d’arrivée de la fonction (c'est-a-dire le domaine de Fourier), il doit
exister une solution dans le domaine d’entrée (c'est-a-dire le domaine image).

Notons fe : R™ —» R", I'application linéaire de matrice standard E (de taille m * n). Dans le cas oUm <
n, il y a plus d’éléments de sortie que d’éléments d’entrée, le systéme linéaire est donc sur-déterminé
et |'existence de la solution n’est pas assurée. Dans ces cas la ou I'existence de la solution n’est pas
assurée, on cherchera plutét une solution minimisant I'erreur avec les données acquises (voir un peu
plus loin dans la section Transformation du probleme).

Cette condition traduit le fait que pour tout élément du domaine d’arrivée, la solution doit étre unique.
Ici aussi, si nous notons fg : R™ — R™, I"application linéaire de matrice standard E. Dans le cas ol n <
m, il y a plus d’éléments d’entrée que d’éléments de sortie. Ce systeme linéaire est donc sous-
déterminé et 'unicité de la solution n’est pas assurée. Dans ce cas la, on pourra chercher une solution
qui, en plus d’étre consistante aux données acquises S, respectera un criteére (contrainte)
supplémentaire (voir plus loin dans la section Ajout d’une régularisation).

Derriere ce terme se cache I'idée que la solution du probléme doit déprendre des signaux mesurés de
maniéere continue. Cela signifie que deux signaux acquis proches du domaine d’arrivée (i.e. du domaine
de Fourier) doivent correspondre a deux objets relativement proches dans le domaine de départ (i.e.
le domaine objet). A cause des perturbations inhérentes a toute acquisition, I"acquisition d’'un méme
objet peut cependant aboutir a deux jeux de données différents et inversement.

Un probléme qui ne respecte pas I'ensemble de ces trois propriétés est dit mal posé. Bertero (146) a
montré que les problémes de reconstruction en imagerie étaient presque toujours mal posés. Il serait
donc utopique de penser pouvoir trouver la solution idéale et exacte a ce probleme.

De plus, la premiére étape dans la résolution du probléme consiste a le discrétiser ce qui n’arrange pas
son caractére mal posé. En effet, Bertero a montré que la discrétisation d’un probleme mal posé était,
la plupart du temps mal conditionné (146). C'est-a-dire qu’une petite variation dans les données
acquises par I'IRM entraine une grande variation dans la solution (I'objet d’intérét) trouvée.
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Un systeme mal conditionné aura donc tendance a amplifier le caractére mal posé du probléeme au
sens de la condition (iii). On parle dans ce cas-la d’instabilité numérique du probleme.

& Transformation du probléme

De ce qui précéde, nous comprenons que la reconstruction d’images IRM consistera donc a chercher
une approximation idéale de I'objet étudié.

L'approche que nous allons donc suivre pour résoudre ce probléme inverse est une approche qui
consiste a supposer qu’une solution acceptable p est une solution qui minimise I'erreur entre les
données acquises s et les données simulées que I'on aurait obtenues avec cette solution : Ep.

Cette minimisation au sens des moindres carrés consiste a :

Trouver ptel que p = argmin ||[Ep — s||?, = argmin||F (p)||%, (111.3)

Cette minimisation permet de s’assurer de la consistance de la solution trouvée aux données acquises
(terme de fidélité aux données acquises)

En pratique, la minimisation de cette norme se fait en cherchant les conditions de nullité de la dérivée
de la fonction F(p) = Ep — s. En développant cette dérivée, on peut montrer que résoudre I'équation
(111.3) est équivalente a résoudre le systéme suivant :

Efs = EHEp (11.4)

Remarque : La notation X indique la matrice adjointe (ou matrice hermitienne) de X. C’est donc par
définition la transposée de la matrice conjuguée de X : X# = (conj(X))”

Remarque 2 : nous orienterons les lecteurs curieux vers la démonstration du lien entre la minimisation
d’un systeme linéaire et la transformée hermitienne développée dans la thése d’Anne Menini, Annexe
B.2 (147).

On peut reformuler le probleme de la maniére suivante :

b= EHs

b= Ap avec _ pHg (111.5)

A est une matrice carrée par construction ce qui présente un grand avantage puisque les méthodes
d’inversion ou de pseudo-inversion ont été quasiment toutes développées pour des systemes linéaires
carrés (les systemes linéaires rectangulaires étant par définition non-inversibles).
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De nombreuses méthodes mathématiques ont été développées pour résoudre ces systemes linéaires
et constituent encore aujourd’hui un vaste sujet de recherche. Au sein des méthodes de résolutions
les plus classiques nous pouvons employer, soit des méthodes directes, soit des méthodes itératives

- Les méthodes directes calculent de maniere “exacte” la solution
- Les méthodes itératives construisent une suite d’approximations convergeant vers la solution

En fonction des caractéristiques de la matrice A4, différentes méthodes peuvent étre employées afin
de résoudre le systéme linéaire ci-dessus :

- 1* cas: La matrice A est de petite taille (500*500 par exemple) et ses coefficients sont connus
explicitement. Des solveurs directs peuvent étre utilisés reposant essentiellement sur la
factorisation de la matrice A.

- 2°™ cas : La matrice A est de grande taille, creuse et aussi connue explicitement. Des solveurs
itératifs peuvent étre utilisés tels que les méthodes de splitting. Nous pouvons citer celle de
Gauss-Seidel.

- 3°mecas : La matrice 4 est de grande taille et dense, des solveurs itératifs tels que les méthodes
de Krylov peuvent utilisés. Dans ce cas précis, la matrice A n’a pas besoin d’étre connue
explicitement, il suffit de connaitre son action sur le vecteur sur lequel on I'applique. On peut
retrouver les méthodes GMRES, MINRES ainsi que celles basées sur la descente de gradient
(pcg = preconditioned conjugate gradient).

Au cours de ce travail de thése, nous avons travaillé essentiellement avec la méthode du gradient

conjugé comme solveur linéaire. Dans le cas ou les systémes a résoudre n’étaient pas linéaires, nous
nous sommes ramenés a des systémes linéaires que nous avons aussi résolus avec cette méthode.

Notons que, contrairement aux méthodes directes qui calculent de maniére exacte la solution du
systeme linéaire, les méthodes itératives approchent seulement la solution du systeme.

A partir d’une estimation initiale pi,i de la solution, de la connaissance de A et de b (voir (l1l.5)), ces
méthodes itératives construisent une suite convergente d’approximations jusqu’a l'arrét des
itérations. Dans le cas de systémes non-linéaires, le choix d’une estimation initiale proche de la réalité
est un critere important a cause des minimums locaux potentiels. Il faudra donc en tenir compte lors
du développement et des tests des différents algorithmes de reconstruction que nous avons envisagés.

Dans certains cas, ol nous étions capables d’expliciter totalement la matrice A (notamment lors de
I'implémentation des algorithmes de reconstruction SENSE pour I'imagerie paralléle), nous avons pu
tester les méthodes directes implémentées dans les librairies de base sur le logiciel de calcul Matlab®.
Dans les autres cas ou nous ne pouvions pas expliciter en totalité la matrice A, nous avons utilisé un
algorithme de descente de gradient (méthode du gradient conjugué) déja implémenté au laboratoire.

¥ Ajout d’une régularisation

Nous venons de voir que la plupart des problémes de reconstruction en imagerie étaient presque
toujours mal posés et le plus souvent mal conditionnés. Cela peut avoir un impact sur la justesse de la
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solution trouvée lors de I'utilisation des méthodes itératives pour minimiser I'erreur aux données
acquises. En effet :

- L'optimisation peut converger vers un minium local qui ne correspond pas au minimum global

- Le minimum global trouvé (cohérent mathématiquement donc) peut correspondre a une
solution aberrante du point de vue de la physique

- La convergence est instable numériquement parlant puisque dans le cas d’'un systeme mal
conditionné, une petite perturbation au sein des données peut engendrer un grand
changement dans la solution

Afin d’améliorer le conditionnement du systeme et la convergence de I'algorithme de reconstruction
vers une solution plus juste, une contrainte supplémentaire — que la solution devra respecter — peut
étre ajoutée. Cette contrainte supplémentaire est, la plupart du temps choisie, de maniére intuitive en
s’appuyant sur des connaissances a priori que I'on posséde sur I'objet a reconstruire. C'est ce que I'on
nomme “I'ajout d’une régularisation” au probleme.

Différentes régularisations peuvent étre appliquées et nous allons aborder les plus connues telles que

la régularisation de Tikhonov et celle de la Variation Totale.

Tikhonov C’'est la méthode de régularisation la plus utilisée pour la résolution de problémes inverses
qui ne sont pas bien posés.

L’objectif va étre de contraindre la solution a avoir des propriétés mathématiques qui semblent
pertinentes d’un point de vue physique. En réfléchissant a la représentation de I'objet que I'on
souhaite imager, il nous semble raisonnable d’affirmer que cette représentation (i.e. I'image que nous
cherchons a reconstruire) ne doit pas présenter des valeurs infinies, ou du moins trés grandes.

Cette contrainte physique se traduit mathématiques par une minimisation de I’énergie de I'image p
gue I'on souhaite déterminer. On peut donc réécrire I'équation (l11.3) de la maniére suivante :

Trouver ptelque p = argmin ||p||?, etsujeta ||[Ep—sl|?, <e (111.6)

L'algorithme de reconstruction doit donc chercher une solution qui sera un ajustement entre la fidélité
aux données acquises (||[Ep — sll,%2 < € avec ¢ petit) et la connaissance, a priori, sur cette solution que
nous avons rajouté (p = argmin ||p||?, , minimisation de I'énergie de 'image a reconstruire).
Tikhonov (148) a montré que ce compromis pouvait étre atteint en minimisant la somme pondérée de
ces deux contraintes (méthode des multiplicateurs de Lagrange).

Nous obtenons donc une seule équation de minimisation a résoudre au lieu d’un systéme d’équations :

Trouver p tel que p = argmin ||[Ep — s||?, + Allpll%, (111.7)

Et ici aussi, le probleme de minimisation peut-étre reformulé sous la forme matricielle b = Ap.
Résoudre I"’équation (111.7) revient a résoudre le systeme suivant :
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Efs = (EYE+ A2 1d)p (11.8)

Le compromis atteint entre la fidélité aux données acquises et la contrainte de Thikonov est régulé par
la valeur du parameétre A qui est généralement déterminé empiriquement.

Cette contrainte de Tikhonov peut étre élargie en remplacant la contrainte de minimisation de
I’énergie globale de I'image ||p||?, par une contrainte de lissage spatiale de la solution ||Vp||2, qui a
tendance a diminuer le bruit dans I'image reconstruite.

Variation totale La régularisation de Tikhonov est la plus populaire notamment par le fait que son
implémentation ne change rien au caractere linéaire du probléme de minimisation ce qui permet de
le résoudre avec un solveur linéaire.

Cependant, cette régularisation peut parfois produire un lissage excessif de I'image reconstruite, les
contours naturellement présents dans I'image étant aussi atténués.

La régularisation par la minimisation de Variation Totale (régularisation TV) de I'image introduite en
1992 par Rudin et al (149), permet d’éliminer efficacement le bruit de I'image tout en conservant les
contours et les détails. Cette régularisation est souvent utilisée dans le domaine du débruitage
d’images. La variation totale d’'une image correspond a la somme de la valeur absolue des différences
de I'image (écriture pour une image a une dimension) :

V() = ) ok = Pl
k

D’un point de vue mathématique, la variation totale d’'une image correspond en réalité a la norme L1
du gradient de cette image ||Vp|| .1 et la minimisation de la fonction de colt devient donc :

Trouver ptel que p = argmin ||Ep — s||?, + A||Vpll.1 (111.9)

Conceptuellement, cette régularisation semble mieux adaptée aux problémes de reconstructions en
imagerie ou le contraste peut étre important (notamment lors de I'injection d’un produit de contraste
qui rehausse de maniere significative le signal dans les zones irriguées). Cependant la résolution du
probléme inverse avec la contrainte TV est plus difficile car le probleme n’est plus linéaire a cause de
la norme L1 et la fonction de colt est surtout non différentiable en 0.

Nous verrons par la suite comment linéariser cette norme L1 et résoudre ce probléme non linéaire de
maniere itérative par une succession de problémes linéaires.

1.2 - L'imagerie parallele et la reconstruction SENSE

Les techniques d’acquisition parallele reposent toutes sur l'utilisation d’une antenne contenant
plusieurs éléments de réception. Chaque élément d’antenne correspond en réalité a un canal de
réception qui va enregistrer, simultanément et indépendamment des autres éléments d’antenne, le
signal IRM. La reconstruction de I'image se fera donc au moyen d’une combinaison particuliere de ces
différents signaux.

Nous observons donc une redondance du signal IRM, redondance que I'on pourra exploiter de deux
manieres :
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- Soit améliorer le rapport signal sur bruit de I'image
- Soit accélérer I'acquisition en diminuant le nombre de points acquis dans les directions de
phase et/ou de coupes

Nous allons développer ce dernier point car I'utilisation de I'imagerie paralléle pour I'accélération de

I"acquisition est la plus utilisée aujourd’hui en IRM clinique ou réduire le temps d’acquisition est
devenu primordial, notamment dans le cas de I'IRM mammaire.

¥ Les caractéristiques de I’'antenne mammaire

La totalité des antennes mammaires commercialisées aujourd’hui sont des antennes multi-éléments.
Celle que nous avons utilisée tout au long de ce travail de thése est une antenne mammaire General
Electric possédant huit éléments d’antenne.

Chaque élément d’antenne est une antenne de surface qui possede la propriété de capter le signal de
la zone prés de laquelle elle est apposée. Ce signal est capté avec une sensibilité inversement
proportionnelle a au carré de la distance a I'antenne (Loi de Biot et Savart)

Cette sensibilité spatiale est une grandeur intrinséque de I'antenne et peut étre représentée par la
figure suivante :

Antenne

100% 75% 50% 25% 0%

Figure 124 : lllustration de la dépendance spatiale en = du profil de sensibilité d’une antenne de surface
une sensibilité la plus homogéne possible I’ensemble du volume de I'organe a imager. Dans le cas de

I'antenne mammaire de General Electric a 8 éléments, 4 éléments d’antenne sont donc disposés
autour de chaque cavité pour imager chaque sein.

Les éléments d’antenne doivent étre positionnés parallelement au champ magnétique B—(; afin
d’optimiser la réception du signal (cf PARTIE Il -1.1 -). Chaque cavité de I'antenne est “tapissée” de
guatre éléments d’antenne :
- Deux éléments dans le plan coronal dans le “fond” de I'antenne juxtaposés dans la direction
supérieure/inférieure
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- Deux éléments dans le plan transversal, une au niveau externe du sein et I'autre au niveau
interne du sein
Cette disposition permet de couvrir la totalité du volume mammaire avec une bonne sensibilité comme
on peut le voir sur la figure ci-dessous.

Cavité droite Cavité gauche

Figure 125 : lllustration de la position des éléments d'antenne autour des seins positionnés dans les cavités de I'antenne
mammaire
Chaque image a été acquise avec un élément d’antenne différent

Les éléments d’antenne sont représentés en rouge sur la figure ci-dessus et nous observons bien la
dépendance spatiale de la sensibilité qui décroit au fur et a mesure que la distance a I'élément
augmente.

Pour obtenir I'image finale, la solution la plus simple serait de réaliser une somme, en module, des
images provenant de chaque canal de réception. Cependant, alors que nous venons d’appréhender le
fait que le signal dans chaque image était pondéré par la sensibilité de I'antenne, ce n’est pas le cas
pour le bruit dont le niveau reste le méme. Combiner naivement par une somme les modules des
différentes images conduirait a une image pour laquelle le bruit serait sommé de fagon abrupte tandis
que le signal serait modulé spatialement par la sensibilité des antennes. Roemer et al (150) ont mis en
place une reconstruction “sum-of-squares” (I'image est reconstruite par la racine carrée de la somme
des modules au carré des différents éléments d’antenne) qui permet d’amplifier le signal par rapport
au bruit. D’autres reconstructions plus judicieuses et plus complexes ont aussi été décrites exploitant
la modulation en amplitude et le déphasage des signaux recus entre différents éléments d’antenne.
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Ces derniéres reconstructions nécessitent de connaitre les cartes de sensibilité complétes des
éléments d’antenne (amplitude et phase de chaque pixel).

& Accélération de I’acquisition

Dés le début de la conception et de la commercialisation des antennes, l'idée d’utiliser cette
redondance d’information pour paralléliser le processus d’acquisition est apparue dans la littérature
(151). Ce n’est qu’en 1999, lorsque Pruessman et al (152) ont explicité les concepts théoriques et
pratiques d’une I'acquisition paralléle générique (quelque soit la configuration d’antenne et
I’échantillonnage du plan de Fourier), que I'imagerie paralléle pour I'accélération de I'acquisition a
connu un grand essor.

Pour accélérer I'acquisition IRM, il est nécessaire de réduire le nombre de pas d’encodage de phase (et
de coupe lorsque I'acquisition est en trois dimensions).

Considérons l'acquisition suivante, soit une coupe 2D axiale d’une poitrine. Nous considérons que la
direction de phase est dans la direction droite/gauche et que la direction de fréquence est dans la
direction antéro/postérieure.

Direction k
fréquence : x

%
Direction k
phase:y

Figure 126 : lllustration d'une acquisition IRM mammaire - Coupe axiale
Image reconstruite (a gauche) et domaine de Fourier totalement acquis associé (a droite)
Afin d’obtenir une image exploitable a la fois en terme de contraste (information contenue dans le
centre de I'espace de Fourier) et de résolution spatiale (information contenue dans la périphérie de
I’espace Fourier), un sous-échantillonnage judicieux serait donc d’acquérir une ligne de phase sur
deux.
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Figure 127 : lllustration d'une acquisition sous échantillonnée d'un facteur 2 dans la direction de phase

Cette stratégie d’échantillonnage du plan de Fourier permet de diviser le temps d’acquisition par deux
tout en conservant une résolution spatiale identique (k;,"“" est conservé entre I'acquisition standard
et I'acquisition accélérée).

Cependant nous pouvons remarquer que le nombre de lignes de phase collectées est insuffisant pour
représenter correctement I'objet : nous obtenons un champ de vue réduit d’un facteur 2 (provenant

de la relationF OV, = i) ainsi que des artéfacts de repliement (aliasing) dans la direction du sous-
y

échantillonnage.

Ces artéfacts de repliement peuvent étre appréhendés d’un point de vue mathématique/traitement
du signal :

Les artéfacts proviennent du non-respect du théoreme de Shannon qui stipule qu’un signal doit
étre échantillonné avec une fréquence au moins égale a deux fois la fréquence maximale

contenue dans le signal. Ce théoréme est validé lorsque I'acquisition respecte Ak = 7oy Ce aui

est le cas par défaut lorsqu’une acquisition IRM est programmée avec un FOV englobant
I’ensemble du volume a imager dans la direction de phase. Cette valeur de Ak est
automatiquement calculée par la machine IRM.

L'utilisation des différentes options d’accélération d’acquisition diminue ce pas d’encodage Ak
dans la direction dans laquelle cette accélération est choisie. Le signal étant donc sous-
échantillonné dans le domaine de Fourier. Nous observons un repliement dans le domaine
image associé et une réduction de moitié du champ de vue de I'objet imagé.

D’un point de vue physique, nous pouvons expliquer les repliements de la maniére suivante :

Prenons le cas d’une acquisition dont le champ de vue (FOV) est inférieure a la taille de I'objet.
Nous avons vu que, pour coder spatialement les voxels dans la direction de phase, un gradient
de champ magnétique est appliqué dans cette direction de phase afin que leurs signaux se
déphasent. La mise en résonance des protons lors de la phase d’excitation n’étant pas confinée
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uniquement a l'intérieur du champ de vue programmé, les voxels en dehors de ce champ de vue
dans la direction de phase émettent aussi un signal IRM. lls acquiérent donc aussi un déphasage
¢ lors de I'application du gradient de codage de phase. Ce déphasage ¢ pouvant étre égal au
déphasage de certains voxels contenus dans le champ de vue, leurs signaux seront donc
interprétés comme provenant de ce champ de vue et donc présents dans I'image reconstruite.
Le déphasage étant périodique, les parties de I'objet en dehors du champ de vue seront donc
reconstruits au sein du champ de vue au niveau du c6té opposé.

Notons bien que ces artéfacts de repliements et cette réduction de FOV ont lieu sur chaque image
acquise par les différents éléments d’antennes. Une recombinaison standard (de type “Sum-of-
squares “ comme décrite précédemment) des différentes images reconstruites pour chaque élément
d’antenne conduira toujours a une image avec un FOV réduit et des artéfacts de repliement. Une
reconstruction adaptée doit donc étre utilisée afin de “déplier” I'image.

Les stratégies de reconstruction employées par les constructeurs peuvent étre réparties en deux

grandes familles :

1) Les méthodes qui reconstruisent d’abord individuellement les images repliées provenant de
chaque élément d’antenne ; puis “suppriment” les repliements dans le domaine spatial lors

de la combinaison de ces images pour former I'image finale. Nous pouvons citer les techniques
de reconstructions telles que SENSE (SENSitivity Encoding), PILS (Partially parallel Imaging with
Localized Sensitivity), ASSET (Array Spatial Sensitvity Encoding Technique).

2) Les méthodes qui travaillent dans le domaine de Fourier c'est-a-dire qui estiment les lignes de

Fourier manquantes par convolution avant de reconstruire les images provenant de chaque
antenne. L'image finale est ensuite calculée par une reconstruction standard. On retrouve les
reconstructions de type GRAPPA (GeneRalized Auto-calibrating Partially Parallel Acquisition)
ou ARC (Autocalibrating Reconstruction of Cartesien imaging)

En définitive, les méthodes de type SENSE/ASSET reconstruisent les images puis corrigent les
repliements alors que les méthodes de type GRAPPA/ARC estiment les données manquantes puis
combinent les images non repliées provenant des différents éléments d’antenne.

Chacune de ces familles posséde ses propres avantages et inconvénients (sensibilité au mouvement,
sensibilité aux distorsions du champ magnétique etc.). Sur les machines IRM les plus récentes, ces deux
familles de reconstructions sont disponibles et des études ont été menées pour savoir quelle technique
d’acquisition/reconstruction est la plus adaptée selon le type d’application (153).
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sl Lareconstruction SENSE

La reconstruction SENSE est celle que nous avons employée pour la reconstruction de toutes nos
images accélérées grace a I'imagerie paralléle. La reconstruction SENSE est la premiére apparue pour
reconstruire ce genre d’acquisition et de ce fait, a été implémentée par tous les constructeurs (mSENSE
pour Siemens, ASSET pour General Electric, SENSE pour Philips, RAPID pour Hitachi et SEEDER pour
Toshiba).

La reconstruction SENSE nécessite quatre étapes :

1) Lacréation des cartes de sensibilité de chaque élément d’antenne

2) L'acquisition des données IRMs (données partielles dans la ou les directions de phase dans
lesquelles I'accélération est faite)

3) La reconstruction pour chaque élément d’antenne d’une image intermédiaire (repliée et
couvrant un demi champ de vue de 'organe a imager). Cette image est pondérée par le profil
de sensibilité de I'antenne

4) La combinaison des images de chaque élément d’antenne en utilisant les cartes de sensibilité
pour déplier I'image

La réussite de la reconstruction SENSE repose en grande partie sur la détermination des cartes de
sensibilité des éléments d’antenne. Ces cartes permettent de quantifier, pour chaque élément
d’antenne, la contribution relative des pixels de I'image au signal IRM enregistré par I'élément en
guestion. Cette étape doit donc étre réalisée avec grande attention car toute information biaisée au
sein des cartes de sensibilité se répercutera dans I'image reconstruite. La séquence de calibration
évoquée dans la Protocole d’imagerie actuelPARTIE | -3.3 -, est une séquence nécessaire lors
d’acquisitions en imagerie parallele sur les IRMs Général Electric. Elle permet de fournir de fagon
quasiment automatique les cartes de sensibilité associées a 'examen en cours (voir Figure 128 page
suivante).
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PARTIE Il -Développement d’une reconstruction adaptée

Figure 128 : Cartes de sensibilité construites a partir de la séquence de calibration
Représentation des cartes pour 5 éléments différents avec un de coupe permettant la visualisation du profil

Remarque : Les cartes de sensibilité sont construites en faisant une acquisition de I'organe avec une
basse résolution spatiale (et sans accélération). Chaque image, acquise par chaque élément d’antenne
surfacique, est ensuite divisée par une image basse résolution acquise juste aprées avec I'antenne corps
entier de I'IRM*, Seuillage et filtrage sont ensuite appliqués sur ces images afin de créer les cartes de
sensibilité

¥ Reconstruction SENSE directe

La reconstruction SENSE directe posséde I'avantage d’étre appréhendée visuellement et nous trouvons
qu’elle illustre bien le principe de “dépliement” de I'image. C'est la reconstruction que nous avons
implémenté en premier sur Matlab®, et qui nous a permis de nous familiariser avec le calcul matriciel

35 Antenne corps entier de I'IRM : Antenne émettrice-réceptrice située autour du tunnel de I'aimant. Elle sert en
I'occurrence a envoyer les ondes RF pour I'excitation de I'organe a imager
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(étape indispensable avant de passer aux reconstructions plus complexes nécessaires pour la théorie
du Compressed Sensing)

Considérons |'acquisition IRM d’une coupe axiale d’une poitrine, la direction de phase étant en
droite/gauche et la direction de fréquence en antéro/postérieur (comme précédemment). Une
accélération d’un facteur 2 est appliquée, I'acquisition d’une ligne sur deux dans I'espace de Fourier
conduit donc a un champ de vue divisé par deux et des artéfacts de repliements (voir Figure 127).

Afin de récupérer un champ de vue portant sur I’'ensemble du volume d’intérét, nous insérons une
ligne sur deux dans le domaine de Fourier dans la direction de phase. Cela a pour conséquence de
diminuer artificiellement par deux le pas d’encodage Ak, donc d’agrandir d’un facteur deux le champ
de vue FOV, (voir Figure 129 ci-dessous).

Direction
X \ fréquence : x

k Direction
Y phase:y

Figure 129 : lllustration d'une acquisition accélérée d'un facteur 2 dans la direction de phase
Insertion des lignes de phase manquantes dans le domaine de Fourier (a gauche)
Domaine image avec un champ de vue entier et présence de repliements

L'image ci-dessus (Figure 129 a droite) correspond a I'image reconstruite naivement en combinant la
totalité des éléments. En réalité, chaque élément d’antenne voit cette coupe avec sa sensibilité propre.
L'image repliée, obtenue par chaque élément d’antenne, est donc pondérée en intensité par la carte
de sensibilité de I'élément en question.

Pour simplifier la schématisation du processus de reconstruction et la mise en place des équations,
considérons que I'antenne mammaire est constituée de seulement deux éléments d’antenne placés
au niveau de la partie externe de chaque sein (voir Figure 130, les demi-cercles bleus sur les images
repliées).

L'accélération étant d’un facteur deux, I'image se replie une fois d’un demi champ de vue dans la
direction de la phase (y dans la figure). Chaque pixel y des images repliées peut étre donc écrit comme

étant la somme pondérée (par la sensibilité) du pixel originel y et d’un pixel situé un demi champ de

FOV,,

vue plus loin donc en position y + Ay avec Ay = o
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Image repliée 1 Carte sensibilité 1

Vi

Image dépliée

Eléement1

s,(y) d(y) + s,(y+Ay) d(y+4y)

Image repliée 2 Carte sensibilité 2

Image dépliée

Elément2

s,(y) dly) +  s(y+dy) d(y+dy)

Figure 130 : lllustration du principe de reconstruction SENSE directe

Nous obtenons donc (Figure 130) un systeme a deux équations avec seulement deux inconnues d(y)
et d(y + Ay). Mathématiquement, la résolution de ce systéme est possible si les deux équations sont
indépendantes. Le schéma ci-dessous représente justement un cas idéal, ou pour chaque pixel de
I'image repliée, les deux pixels repliés ont des couples de sensibilité trés distincts. Ce n’est pas le cas
dans la réalité a cause du recouvrement de la sensibilité des éléments d’antennes. Par contre,
I'utilisation d’une antenne possédant 8 éléments permet de résoudre ce probleme d’équation non-
indépendantes, en rendant le systeme ainsi surdéterminé. Nous avons en effet, pour chaque couple
de pixel (y,y + Ay) a déplier, des informations provenant des 8 éléments d’antenne.

L'image va étre dépliée voxel par voxel et pour un voxel (x,y,z) nous pouvons écrire le systeme
suivant :

[11(x,y,2)]  [s1(p,2)  si(x,y + Ay, 2)]
Tz(x'yfz) SZ(x'y'Z) Sz(x'y + A_’y,Z)
TS(x'ylZ) S3(X,y,Z) 53(x'y + Ay,Z) X € [1;F0V;c]

7’4(95,)’;2) _ 54(x'y,2) 54-(x'y+Ay'Z) d(x:y'z) "4 € [1F0Vy] (||| 10)
15(x,y,2) ss(x,y,2) ss(e,y+Ay,z2)| ld(x,y + Ay, z) y ) '
15 (x,y,2) se(x,v,2) sg(x,y + Ay, z) z €[1;FOV,]
0y, 2| [s7(x,y.2) s;(x,y +Ay,2)
g (x, y,2z)]  Lsg(x,y,z) sg(x,y+ Ay, z)]
Cela revient donc a résoudre pour chaque voxel (x,y, z) le systéeme suivant :
r=25d (m.11)
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Avec d étant I'inconnue du systéme. S étant rectangulaire et donc non inversible. On se raméne avec
un systéme inversible en résolvant a la place :

SHy = SHSa (1.12)

Par précaution, pour s’assurer de I'inversion du systeme, une régularisation peut-étre ajoutée :

Sy = (SHS + 1 1d)d (11.13)

L'implémentation algorithmique de cette reconstruction, que nous avons réalisée sous Matlab®, est la
suivante :

Algorithme 4: Algorithme de reconstruction SENSE directe implémentée sous le logiciel Matlab®

Prérequis :

Une image repliée r de taille (FOV,; FOV, /2 ; FOV,) reconstruite naivement

Une carte de sensibilité S de taille (FOV,; FOV,,; FOV,) pour chaque élément d’antenne
A déterminer empiriguement :

La valeur du parametre de régularisation A

1 Pour x allantde 1 a FOV,

2 Pour y allantde 1a FOV, /2

3 Pour z allant de 1 a FOV,,

4. Récupérer r fonction de (x,y, z)

5. Récupérer Sy fonction de (x,y,y + 4y, z)
6
7
8
9

Calculer Syr

Calculer SyS

Calculer les voxels dépliés d(x,y,z) et d(x,y + Ay,z) avec d =
. (SyS + A1)\ (Sy7r)

10. Fin
11. Fin

12. Fin

Remarque : Sous Matlab, I'opérateur “\" correspond a la fonction mldivide qui utilise le solveur le plus
adéquat suivant la forme de la matrice a inverser ici S7.S+A/d (suivant qu’elle soit carrée, triangulaire,
hermitienne etc.)
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« Reconstruction SENSE itérative

Ce second type d’'implémentation de reconstruction est aussi appelé algorithme de reconstruction
SENSE généralisé (152) car il s’adapte a toutes les configurations d’antenne ainsi que toutes les formes
de trajectoire dans I'espace-k.

Cette implémentation nécessite le formalisme mathématique présenté plus t6t. Rappelons que I'on
peut modéliser I'acquisition IRM par la relation suivante :

s=Ep (I11.14)

ou s représente les données acquises par I'IRM et p représente I'image de I'organe que I'on cherche a
visualiser.

En possédant les cartes de sensibilité des antennes et en connaissant les lignes acquises dans le plan
de Fourier, nous sommes capables de modéliser entierement la chaine d’acquisition :

- L'image théorique p que I'on cherche est “vue” par chaque élément d’antenne i avec sa propre
sensibilité que I'on note a;. Cette opération correspond donc a la multiplication terme a terme
de I'image par les cartes de sensibilité

- L'acquisition se fait dans le domaine de Fourier et peut étre aussi représentée sous forme
matricielle par un opérateur que nous noterons F

- Enfin, a cause de I'acquisition accélérée, on n’acquiere que certaines lignes de |'espace de
Fourier. On peut donc ensuite appliquer un matrice & composée de 1 et 0, indiquant quelles
lignes ont été acquises (valeur 1) et quelles lignes n’ont pas été acquises (valeur 0)

Finalement, nous pouvons réécrire explicitement I'opérateur d’encodage E modélisant I'acquisition
IRM par I'équation suivante :

S1 Eip $Foyp §Foy
: : : =| i |p=Ep (11.15)

SN Enp $Foyp $Foy

ou N représente le nombre d’éléments présents dans I'antenne.

Soit Nyoxels, le nombre de voxels dans I'image 3D p a reconstruire. On peut aussi écrire cette image p

sous la forme d’un vecteur colonne de taille (Nvoxesx1). Les matrices F et o; sont ainsi de taille

Nacquis Nacquis

(NvoxetsXNvoxels) €t la matrice & est de taille ( N, ;¢ voxels

X Nypxers) avec le nombre de voxels acquis

lors de cette acquisition accélérée.
Le détail des matrices &, F et ; est :

- Dans le cas ou I'échantillonnage du plan de Fourier est cartésien (ce qui est le cas dans ce
travail de theése), la matrice & est construite a partir d’'une matrice identité de taille
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(NvoxeisXNvoxels) puis les j€™e lignes correspondant aux j™ points de I'espace de Fourier non
acquis sont supprimées. Nous obtenons donc bien une matrice réelle (constituée de zéros et

de un) rectangulaire (de taille Nf;f;issx Nyoxels)

- Chaque matrice o; est une aussi une matrice diagonale dont les éléments de la diagonale sont
les valeurs de sensibilité de I’élément d’antenne i.

- La matrice F est la seule matrice dense de I'opérateur d’acquisition. Cependant le calcul de la
transformée de Fourier peut étre réalisé de facon rapide en utilisant des algorithmes de
transformée rapide - FFT (154) largement répandus et implémentés dans les librairies de calcul
utilisés (langage Matlab® ou C++).

Notons que la transformée de Fourier possede la propriété d’étre orthonormale, cela signifie

qu’en écriture matricielle, F¥ = (conj(F))T = F!
La reconstruction de I'image p se fait donc en résolvant le probléme inverse décrit par I’équation (I11.15)

ci-dessus. Nous avons vu plus haut que la résolution du probléme inverse était équivalente a résoudre
le systéme :

Efls = EHEp (11.16)
Ce systeme se résout par un algorithme itératif de gradient conjugué nécessitant comme parameétres
d’entrée le calcul de EY et EVE.

E étant la composition de plusieurs opérateurs linéaires appliqués successivement (équation (111.15)),
on peut aisément démontrer que :

Ngigments
EHs = Z conj(o)F~1ET s (111.17)
i=1
Ngiements
E'Ep= )" (conj(@)F " ¢Faip) (In.18)
i=1

Avec une premiére estimation p;,;; de p (on pourra prendre I'image repliée reconstruite naivement
par exemple), nous avons donc toutes les données nécessaires pour résoudre le systeme (l11.16).
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1.3 - Reconstruction de la séquence VIBRANT clinique

La séquence VIBRANT clinique que nous avons utilisée au cours de ce travail de these a été présentée
dans la PARTIE | - et la PARTIE Il -. Au cours de la PARTIE | -, nous avons abordé la séquence d’un point
de vue clinique en nous focalisant sur I'intérét d’avoir une séquence pondérée en T, pour suivre la
dispersion d’un produit de contraste gadoliné. Ensuite nous avons eu, dans la PARTIE Il -, une approche
plus physique en décrivant la maniére de créer ce contraste (importance des parametres TE, TR et a).
Nous allons maintenant nous focaliser, dans ce chapitre, sur les choix d’acquisition du plan de Fourier
en fonction des contraintes de réalisation d’'une IRM mammaire (plan de coupe, résolutions spatiale
et temporelle recommandées etc.). Chaque choix d’acquisition nécessitera une reconstruction
adaptée que nous détaillerons.

Dans notre centre, la séquence VIBRANT est programmeée dans le plan sagittal. Afin de couvrir
I’ensemble du volume mammaire et de respecter les contraintes de résolutions spatiale et temporelle,

les parametres d’acquisitions sont les suivants :

Tableau 20 : Parameétres d'acquisition de la séquence VIBRANT clinique réalisée dans le plan sagittal

Parameétres d’acquisition

Champ de vue 22 cm
Matrice programmeée dans le plan 224%224
Nombre de coupes programmées 120
Epaisseur de coupes 2.2 mm

Facteur ASSET direction de coupes 2

Notons qu’avec ces parametres d’acquisition, la matrice d’acquisition du plan de Fourier est (k,, * k. *
k,) = (224 * 224 x 60) ; et le volume mammaire est acquis avec une résolution native de
(Ay * Ax * Az) = (0.98 * 0.98 * 2.2) mm3.

¥ Loption “No phase wrap“

Bien que I'acquisition d’IRM mammaire se réalise sur le ventre, quelques mouvements respiratoires
résiduels sont possibles. Des mouvements cardiaques sont aussi inévitables pendant ces acquisitions
dont la durée est supérieure a la minute. Afin d’éviter la propagation des mouvements cardiaques et
respiratoires dans les seins, la direction de phase est programmée dans la direction supérieure-
inférieure et la direction de fréquence est donc programmeée dans la direction antéro-postérieure.

Le corps de la patiente dépasse du champ de vue prescrit dans la direction de phase (téte, cou,
abdomen etc) et provoque donc des artéfacts de repliement. Ces artéfacts sont identiques aux
artéfacts présentés lors de I'acquisition d’une ligne de phase sur deux dans le plan de Fourier (a cause
de la relation champ de vue image et résolution spatiale dans le domaine de Fourier).
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Afin d’éviter ces artéfacts de repliement qui pourraient dégrader I'image, notamment avec le
repliement de la téte sur les seins, le champ de vue est doublé lors de I'acquisition (voir Figure 131 a
droite) dans la direction de phase. Cette option appelée No phase wrap par General Electric nécessite
donc I'acquisition de deux fois plus de lignes de phases que celles programmeées sur l'interface. La
matrice d’acquisition est donc de taille (k,, * ky * k,) = (448 * 224 = 60).

Figure 131: lllustration de I'option No phase wrap
Acquisition programmeée (a gauche)
Acquisition réalisée (a droite)

¥ Loption Fourier Partiel

Malgré I'utilisation de I'imagerie paralléle dans la direction de coupes, le nombre de données a
acquérir reste conséquent. L’option de Fourier Partiel, largement utilisée dans les séquences, consiste
en une acquisition partielle (comme son nom l'indique) du plan de Fourier. Il s’agit en réalité de
I"acquisition de la moitié de I'espace-k ainsi qu’une petite quantité de données en basse fréquence
dans la moitié opposée.

Cette option de Fourier Partiel peut se réaliser dans la direction de fréquence (Figure 132) ou bien dans
la direction de phase (Figure 133). Elle permet donc de réduire le nombre de pas d’encodage de phase
(Fourier partiel en phase : réduction du temps d’acquisition) ainsi que le nombre de pas d’encodage
de fréquence (Fourier partiel en fréquence : réduction de la valeur du Temps d’écho - TE).
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ky

Figure 132 : lllustration du Fourier partiel dans la direction Figure 133 : lllustration du Fourier partiel dans la direction
de fréquence de phase

Cette acquisition partielle du plan de Fourier est possible car la transformée de Fourier d’'une image
réelle est a symétrie hermitienne. Cette propriété se traduit de la maniéere suivante :

S(—ky,—ky,—k;) = S*(ky , ky , k;) (111.19)

Cela signifie que, théoriquement, I'acquisition de seulement la moitié du plan de Fourier dans I'une ou
I’autre des directions est requise afin d’obtenir un espace de Fourier complet nécessaire pour
reconstruire I'image.

Cependant, en réalité, I'acquisition IRM n’est jamais parfaite et 'image IRM peut contenir des erreurs

a

dans sa phase (en partie dues a l'inhomogénéité du champ B_l), des effets de susceptibilité
magnétiques, des courants de Foucault, des mouvements physiologiques etc.). L'image n’est donc plus
une image réelle et la propriété de symétrie hermitienne de son espace de Fourier acquis n’est donc
plus vérifiée.

Pour résoudre ce probleme, il suffit d’acquérir un peu plus de lignes afin d’obtenir la totalité des
données autour du centre de I'espace. Une image basse résolution spatiale I;,,, peut donc étre
reconstruite et sa phase @,,,, peut-étre utilisée pour corriger la phase non-désirée de I'image.

@y, = phase(FFT(B % S)) (111.20)

avec S, le plan de Fourier acquis partiellement et B, un filtre appelé filtre homodyne passe-bas qui
permet de ne récupérer que les données centrales acquises symétriquement (filtre ayant pour valeur
0 en dehors de ces données centrales et 1 sinon).

On peut ainsi reconstruire une image corrigée en phase via la formule suivante :
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Ireconstruite = Re[lhighexp(_d)low)] (1m.21)

avec Inign = FFT(H = S) (1n1.22)

avec S, le plan de Fourier acquis partiellement et H, un filtre appelé filtre homodyne passe-haut
pondérant par un la partie centrale du plan de Fourier et par deux la partie périphérique acquise.

Nous orienterons les lecteurs curieux vers la démonstration de cette reconstruction homodyne
réalisée par Berstein et al dans “Handbook of MRI pulses sequences”, page 549, (155).

La séquence VIBRANT utilisée contient une acquisition partielle du plan de Fourier a la fois dans les

directions de phase et de fréquence et la matrice réelle d’acquisition est donc de taille (k,, * ky * k) =
(256 184 * 60).

¥ L’option Zero-Filling

Ainsi, avec les parameétres d’acquisition (Tableau 20 page 180) ainsi que I'utilisation des options No
phase wrap (pour éviter le repliement de structures externe), I'imagerie paralléle dans la direction de
coupe et le Fourier partiel dans la direction phase (pour réduire le temps d’acquisition) la matrice
d’acquisition du plan de Fourier est (ky * ky * k,) = (256 * 184 * 60). Le temps nécessaire pour
acquérir ces données est de I'ordre de 90 secondes.

Des coupes de 2,2 mm ont été programmées (dans le respect des recommandations préconisant des
coupes d’une épaisseur maximale de 3 mm). Le volume mammaire est donc acquis avec une résolution
native de (Ay * Ax x Az) = (0.98 * 0.98 * 2.2) mm3. Les voxels obtenus ne sont donc pas isotropes.

Afin de réaliser un reformatage multiplanaire, permettant I'analyse du volume mammaire dans les
trois plans de I'espace, il est nécessaire d’avoir des voxels isotropes. Une technique de post-
traitement : le zero-filling permet d’obtenir des images avec des voxels isotropes (option ZIP sur les
IRMs General Electric).

La taille de I'espace de Fourier codant pour la résolution spatiale de I'image (rappelons que Az =

W)' il suffit d’augmenter artificiellement la taille du domaine de Fourier dans la direction désirée
kz

en le complétant avec des zéros. Gardons bien en téte que, bien que cette technique de zero-filling
n’ajoute pas d’informations supplémentaires dans les données, elle peut néanmoins améliorer en
apparence la qualité de l'image en réduisant les artéfacts de volumes partiels. L'image ainsi
reconstruite semble plus lisse (et donc possiblement plus floue) ainsi que moins pixélisée (voir Figure

134 et Figure 135).
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Figure 134 : lllustration de reconstruction sans Zero-Filling dans la direction de coupe (droite/gauche)

Figure 135 : lllustration de reconstruction avec Zero-Filling dans la direction de coupe (droite/gauche)

PARTIE Il - LES POINTS CLEFS
CHAPITRE 1 - La reconstruction d’'images IRM

La reconstruction d’images IRM nécessite la modélisation mathématique du
processus d’acquisition IRM (le probleme direct) permettant de passer de I'image
(que I'on cherche) aux données acquises par I'IRM (que I'on possede). Cette
modélisation se fait via des opérateurs mathématiques linéaires.

La reconstruction d’images se fait donc en résolvant le probleme inverse a I'aide
de solveurs linéaires. Afin de converger vers la solution exacte, des connaissances
a priori (ou contraintes) peuvent étre ajoutées lors de la reconstruction.

La séquence VIBRANT utilise I'ensemble des techniques courantes pour obtenir
une acquisition la plus rapide possible malgré la résolution spatiale élevée qui est
demandée. L'imagerie parallele, de Fourier partiel et de zero-filling sont autant de
techniques qui nécessitent des reconstructions particulieres.
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Chapitre 2 - CONCEPTION DES ALGORITHMES DE
RECONSTRUCTION

Nous venons de voir I'ensemble des techniques d’acquisition et de reconstruction du plan de Fourier
couramment mis en place dans les séquences 3D en écho de gradient afin d’accélérer I'acquisition. Ces
techniques d’accélération de I'acquisition ne sont pas suffisantes dans le cas de I'lRM mammaire pour
lagquelle le volume de données a acquérir reste trés important (256*60 = 11040 lignes de phases avec
un TR = 4,9 msec pour une acquisition sans suppression de graisse, I'acquisition dure au minimum
environ 1 min et 25 sec®).

Réduire le nombre de données a acquérir est primordial, tout en conservant une qualité d’'image
reconstruite acceptable pour le diagnostic. Nous allons voir dans cette partie qu’il existe des
algorithmes de reconstruction permettant de reconstruire des images de qualité similaire a partir d'un
nombre de données jugées insuffisant au premier abord (résolution spatiale et non respect du
théoréme de Nyquist-Shannon).

2.1 - La théorie du Compressed Sensing

Trouver des moyens pour accélérer les acquisitions IRMs fait partie aujourd’hui des objectifs de I'lRM
en routine clinique. Que ce soit pour visualiser des phénomeénes physiologiques rapides tels que la
perfusion, diminuer I'impact des mouvements intra et inter acquisition ou bien tout simplement
diminuer le temps IRM dédié a chaque patient pour des questions de confort et voire méme des raisons
économiques.

Pour un nombre fixe de données a acquérir, la vitesse de I'acquisition IRM est fondamentalement
limitée par l'instrumentation de I'IRM (amplitude et temps de montée des gradients) ainsi que des
contraintes physiologiques a respecter (éviter les stimulations nerveuses par exemple). Les méthodes
développées pour accélérer I'acquisition se focalisent donc sur la réduction du nombre de données
acquises sans dégrader la qualité de I'image reconstruite.

Dans le cas d’une résolution spatiale fixée, le seul moyen de réduire le nombre de données a acquérir
est de sous-échantillonner I’espace-k en dessous de la fréquence recommandée par le théoreme de
Nyquist-Shannon. Ce non-respect du critére de Nyquist-Shannon entraine des artéfacts dans les images
reconstruites. Nous avons vu précédemment qu’un sous-échantillonnage régulier entrainait des
artéfacts de repliement qui pouvaient étre supprimés en utilisant la redondance d’information spatiale
apportée par les antennes multi-éléments (reconstruction SENSE). Nous avions donc des
connaissances a priori sur la maniere d’acquérir I'objet, connaissances qui ont été exploitées lors d’une
reconstruction adaptée. Pour la théorie du Compressed Sensing, c’est le caractére parcimonieux des
images IRMs que nous allons exploiter.

% Tacq & Nbephase *TR
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sl Le caractére parcimonieux ou compressible des images IRMs

La compression d’images est aujourd’hui une pratique courante et nous I'utilisons sans méme nous en
apercevoir lorsque nous échangeons nos photos sous le trés répandu format JPEG. La perte
d’informations due a la compression est en effet tres faible et pratiquement imperceptible a I'ceil nu.

La stratégie adoptée dans les compressions de type JPEG ou MPEG est tout d’abord d’appliquer une
transformation de parcimonie a I'image, c’est-a-dire de I'exprimer dans un domaine ne comportant
gue peu de coefficients. Nous pouvons comparer cette représentation a la possibilité de représenter
un morceau de musique par un ensemble fini de fréquences.

Afin de réduire le nombre de données a encoder, seuls les coefficients comportant le plus de poids
sont conservés. Il en résulte une image de taille moindre puisque moins de données sont enregistrées.
La transformée en ondelettes est I'une des transformations de parcimonie les plus répandue dans le
domaine de la compression d’image et, est le cceur de la compression JPEG-2000.

Lustig et al (156) ont montré qu’il était possible de trouver un domaine de parcimonie pour chaque
image IRM. Les angiogrammes IRM par exemple, qui permettent de visualiser le rehaussement
intravasculaire, sont parcimonieux directement dans le domaine image. Ce caractére parcimonieux
peut étre renforcé en réalisant une transformation de différence finie spatiale. D’autres images IRMs
plus complexes telles que le cerveau sont parcimonieuses dans le domaine des ondelettes.

Wavelet

Angiogram Finite Differences

Figure 136 : Exemple d'images IRM et leur domaine de parcimonie associé
(Figure adaptée de Lustig et al (156))
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sl La parcimonie de I'image IRM : critére de reconstruction

La compression d’image utilise le caractere parcimonieux d’'une image dans un certain domaine afin
de ne conserver pour le stockage (ou le transfert) que les quelques coefficients les plus représentatifs.

Dans le cas de reconstruction d’images IRM sous-échantillonnées, nous allons utiliser ce caractére
parcimonieux comme contrainte de régularisation lors de la reconstruction. En utilisant le formalisme
mathématique développé au début de cette partie, la reconstruction Compressed Sensing peut s’écrire
avec le systéme suivant :

Trouver ptel que p = argmin ||Spll,, etsujetd |[Ep—s|?, <e (1.23)

Le critere de minimisation p = argmin ||Sp||,; permet d’assurer le caractére parcimonieux de
I'image IRM dans le domaine adéquat.

S est donc I'opérateur qui permet de passer du domaine image au domaine dans lequel I'image est
censée étre parcimonieuse. La norme L0 utilisée ici correspond a la somme des coefficients non nuls
de I'image dans le domaine de parcimonie. L'objectif est donc de trouver I'image p qui permette de
minimiser ce nombre de coefficients non nuls, c'est-a-dire d’avoir un domaine le plus parcimonieux
possible.

Minimiser une norme LO est un probleme complexe en mathématiques et les reconstructions
Compressed Sensing préféreront utiliser la norme L1, plus facile a mettre en ceuvre. Il a, en effet, été
montré (157) une équivalence entre le probléme de minimisation L0 sous contrainte Ax = b et le

probléme de minimisation L1 sous contrainte Ax = b (ils ont la méme solution).

Le systéme a résoudre peut donc étre ré-exprimé de la maniére suivante (avec 'utilisation en plus de
la méthode des multiplicateurs de Lagrange) :

Trouver ptel que p = argmin ||[Ep — s||?, + AlISpll.1 (m.24)
Cette fonction de colt est I'expression standard, proposé par Candes, des reconstruction de type
Compressed sensing et ses dérivées que I'on peut retrouver dans la littérature (158-160).

Lustig et al (132) énonce enfin trois points clefs devant étre respectés afin de garantir le succés d’une
reconstruction de type Compressed Sensing :

1) Existence d’une transformation parcimonieuse : I'image a reconstruire doit avoir une

représentation parcimonieuse dans un domaine connu. Le choix d'une transformée
parcimonieuse adéquate est donc primordiale et il va de soi que cette transformée pourra étre
spécifique de I'application IRM rencontrée.
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2)

3)

Incohérence des artéfacts dans le domaine de parcimonie : le sous-échantillonnage du plan de

Fourier lors de I'acquisition, conduit a la fois a des artéfacts dans le domaine image ainsi que
dans le domaine de parcimonie. La création d’'un schéma de sous-échantillonnage permettant
a ces artéfacts d’étre le plus incohérent possible dans le domaine de parcimonie est donc
recommandée. On pourra utiliser de la fonction d’étalement du point (PSF — Point Spread
Function) comme critere d’incohérence afin de comparer plusieurs schémas de sous-
échantillonnage possible.

Une reconstruction non linéaire (minimisation d’'une norme L1 par exemple) doit étre

employée afin de renforcer a la fois la parcimonie de I'image dans le domaine choisi et la
consistance avec les données acquises.
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2.2 - Choix et implémentation des algorithmes de
reconstruction

La premiere étape pour le développement des algorithmes de reconstruction a été le choix de
I"opérateur de parcimonie S permettant de transformer I'image 3D+T du volume mammaire en une
représentation parcimonieuse.

L'IRM mammaire avec injection de produit de contraste permet d’obtenir des images dont le
rehaussement reste localisé dans les zones les plus perfusées. Soustraire donc la premiére phase non
injectée aux phases injectées permet d’obtenir une image 3D+T avec des variations temporelles
seulement présentes dans un nombre restreint de points (x,y, z). Afin de renforcer le caractére de
parcimomie de cette image soustraite, nous avons ensuite effectué une transformée de Fourier
temporelle.

L’'ensemble du volume mammaire 3D+T englobant a la fois les acquisitions non-injectées et injectées,
la soustraction de la premiére phase temporelle non injectée a cet ensemble géneére des valeurs nulles.
Afin d’avoir une contrainte de parcimonie appliquée aussi sur la premiére phase temporelle, nous
avons conservé cette premiere phase temporelle aprés la soustraction. En appliquant ensuite la
transformée de Fourier temporelle sur 'ensemble de ce résultat, on obtient donc un opérateur de
parcimonie défini de la maniére suivante :

Slp(x,y,2,1))
(p(x, y,z,t=1) pour t = 1 (phase non injectée)) (11.25)
=F, L
p(x,y,z,t) — p(x,v,2,1) pourt > 1 (phases injectées)

La Figure 137 ci-dessous représente le processus permettant de transformer I'image 3D+T du volume
mammaire en une représentation parcimonieuse.

Données totalement acquises
ky

IFET Soustraction FET
spatiale 1ére phase Temporelle
IFET Soustraction | FFT
spatiale 1ére phase Temporelle
DOMAINE DOMAINE IMAGE DOMAINE DE
D’ACQUISITION PARCIMONIE

Sous-échantillonnage aléatoire
Répartition uniforme

Figure 137 : Représentation de la transformation parcimonieuse utilisée

Cas d'un échantillonnage total (ligne du haut)
Cas d’un sous-échantillonnage (ligne du bas)
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Dans le cas ou les données nécessaires sont totalement acquises dans le plan de Fourier (ligne du haut
de la Figure 137), il n’y a pas de présence d’artéfacts de reconstruction dans le domaine image et le
domaine de parcimonie choisi ne contient en effet que peu de coefficients non nuls.

Par contre, dans le cas ol un sous-échantillonnage aléatoire - avec une répartition uniforme - est
réalisé, des artéfacts incohérents apparaissent dans le domaine image et se “propagent” jusque dans
le domaine de parcimonie (apparition de zones ou le signal n’est plus nul). L'application d’une
contrainte sur la norme L1 de I'image dans son domaine de parcimonie permettra de supprimer (ou
du moins atténuer) ces artéfacts et de reconstruire ainsi une image non corrompue.

Remargue : L'opérateur de parcimonie détaillé ci-dessus est celui que nous avons utilisé lors de toutes
les reconstructions Compressed Sensing des simulations numériques d’acquisition IRM sous-
échantillonnées. L'idée est, en effet, d’étudier I'influence de certains parameétres sur le résultat de ces
reconstructions (initialisation de I'algorithme de reconstruction, valeur des parametres de pondération
de la fonction de co(t, ajout d’'une seconde régularisation etc.). Les résultats extraits de ces simulations
pourront donc étre sensiblement différents pour un autre opérateur de parcimonie. Cependant, nous
pensons tout de méme que ces simulations donnent une idée globale plutét juste de I'importance de
certains criteres pour la reconstruction et pourront servir de point de départ pour d’autres études.

Au cours de ce travail de simulations numériques, nous avons pu tester différentes variantes de
reconstruction de type Compressed Sensing. Les choix menant au développement de ces variantes
seront expliqués par la suite. Les trois algorithmes de reconstruction utilisés sont les suivants :

Trouver p tel que p = argmin ||[Ep — s||?, + 2|ISpl|.1 (11.26)

Trouver ptel que p = argmin ||[Ep — s||?, + A|ISpll.1 +

(11.27)
a”th”%Z

Trouver ptelque p = argmin ||[Ep — s||?, + AlISpll.1 + allGepllLs (n1.28)

Nous avons évoqué plus haut, PARTIE Il -1.1 -, I'équivalence d’une telle minimisation avec la résolution
un systéme linéaire lorsque la norme L2 était employée. Ici, nous avons vu que la norme L1 était
utilisée afin d’obtenir une solution Sp parcimonieuse.

Nous allons utiliser I'algorithme FOCUSS (FOCal Underdetermined System Solver) (161) qui est un
algorithme permettant d’obtenir une solution parcimonieuse d’un probléme inverse donné. C’est un
algorithme itératif d’approximation parcimonieuse : la premiere estimation de I'algorithme est non
parcimonieuse mais cette estimée va étre itérativement raffinée jusqu’a obtenir un vecteur
parcimonieux.

Considérons que I'on veuille trouver une solution parcimonieuse p qui satisfasse le probléme direct
(11.29) :
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s=Ap (1n.29)

L’exécution de l'algorithme FOCUSS va estimer une solution p, a chaque itération. Pour cela on
introduit une fonction de pondération W,, qui va étre mise a jour a chaque itération :

W, = diag (1pa]"/2) (111.30)
Il suffit ensuite de résoudre, lors de chaque itération, la fonction de co(t suivante :
prsr = argmin || Apy = sliZ + A[Wa ™ pul, (1.31)
La reformulation du probléme par Jung et al (162) montre que lorsque n — o, on obtient :

IWa ]|, > len—l(i)l = llpllLy (111.32)
i

Cette équation (Ill.32) montre que la solution de cet algorithme FOCUSS est asymptotiquement
équivalente a une solution satisfaisant une minimisation de norme L1 et donc a une solution
parcimonieuse telle que celle recherchée.

En appliquant cet algorithme FOCUSS sur la fonction de co(t (I11.26), nous pouvons maintenant écrire
les équivalences suivantes pour le 1°" algorithme de reconstruction Compressed Sensing :
p = argmin ||[Ep — s||f, + AlISpll.1 (11.26)
o p = argmin ||[Ep — s||?, + A||W™1Sp||?, avec W = diag (|Sp|1/2) (111.33)

o Efis= (EME+2(WIHHW™1S)) p (111.34)

o (E"E + 2s"w="w=1s) p = E¥s (111.35)
or W= = W1 car W1 est une matrice diagonale réelle par construction, on obtient donc:

o (EHE + ASHW=28) p = Elfls (11.36)
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en factorisant a gauche par S et a droite par S on obtient :

o SH(SHTEMEST + AW 2) S p = E'ls (111.37)

o (s#7'EHES' +AW?)Sp = SHT'EFs (111.38)
en factorisant a gauche et droite par W~1 on obtient :

o Wt (WsH T EHESTIW + A 1d) WS p = SHT'Es (111.39)

o (WsH T EHEST\W + 21d) WS p = WSH T E"s (111.40)
Nous obtenons donc le systeme familier suivant a résoudre :

x=W1Sp
b= Ax avec b= WSH'EHs (11.41)
A= (WSHEMEST'W + 11d)

Ce systéme est ensuite résolu avec la méthode du gradient conjugué.

La matrice de pondération W dépendant de I'image a reconstruire p, il est donc nécessaire d’effectuer
une implémentation itérative de cet algorithme (voir Algorithme 5)

Algorithme 5: Implémentation de I'algorithme FOCUSS

Prérequis :

Connaitre les opérateurs d’encodage de I'acquisition E et de parcimonie S
S’assurer de I'inversion possible de S et de S"

A déterminer empiriquement : La valeur du parametre de régularisation A

Algorithme :
Initialisation de po

Pour n allant de 1 a valeur_max
1. Calcul de W, = diag (ISpn_lll/Z)
Calculde b = WnSH_lEHS
Calculde A = (WS ' EHES™'W, +11d)

2
3
4. Trouver X en résolvant b = Ax (Méthode du gradient conjugué)
5. Déduire p, = S~ x

Fin
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Pour résoudre I'équation :

p = argmin |Ep - sliZ + AlISplls + allGepllZ, (11.27)

on utilisera le méme principe itératif sur le systéme linéaire suivant :

[WSH_l(EHE +aGlG)STIW + 2 Id] W-1Ssp = WSH 'EHs (11.42)

Remarque : Notons tout de méme que la fonction de colt (l1.26) n’est qu’en réalité qu’un cas
particulier de la fonction de co(t (111.27) avec a=0.

Et enfin pour résoudre I'équation :

p = argmin||Ep —sll, + AUSplls + allGepllia (11.28)

on utilisera le systéme linéaire sans factorisation :

(EHE + A SHWs™2S + a G,"W;7%G,) p = Efls (111.43)

Un seuillage pourra étre effectué sur les matrices de pondération Ws et W;; pour s’assurer de leur
inversibilité. On pourra donc noter que, dans ce cas-13, les valeurs des seuils sont a paramétrer en plus
des parametres de pondération de la fonction de colt A et a.
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CHAPITRE 2 — Conception des algorithmes de reconstruction

La théorie du Compressed Sensing permet de reconstruire des acquisitions sous
échantillonnées en appliquant une contrainte de parcimonie (avec une norme L1)
a 'image a obtenir dans un domaine adéquat.

Le domaine de parcimonie choisi ici est la transformée de Fourier temporelle du
domaine de soustraction (images injectée — image non injectée).

Afin de pouvoir utiliser des solveurs linéaires, I'algorithme itératif FOCUSS est
utilisé pour linéariser la norme L1.

Plusieurs algorithmes de reconstructions ont été choisis notamment avec I'ajout
d’une contrainte supplémentaire sur la norme (L1 ou L2) du gradient temporel de
I'image a reconstruire



Chapitre 3 - Développement d’un fantdme numérique de sein

Chapitre 3 - DEVELOPPEMENT D’UN FANTOME NUMERIQUE
DE SEIN

L'utilisation de simulations numériques est essentielle dans ce travail de thése. En effet, la séquence
d’IRM mammaire avec une acquisition aléatoire du plan de Fourier, telle que nous I'avons décrite dans
la PARTIE Il -, utilisée pour reconstruire des images avec meilleure résolution temporelle n’a jamais été
publiée dans la littérature.

Nous avons donc voulu tester en amont la possibilité de reconstruire des images d’IRM mammaire a
partir de données IRM incomplétes.

Nous avons donc développé pour cela un fantéme numérique d’IRM mammaire (3D+T) comportant
des lésions dont le signal se rehausse au cours du temps. Apres la simulation d’une acquisition IRM
sous-échantillonnée, nous avons testé les différents algorithmes de reconstruction présentés dans le
chapitre précédent ainsi qu’évalué l'influence de certains paramétres (initialisation, valeur des poids A
et a etc.).

Aprés des résultats préliminaires encourageants sur ce fantdme numérique (communication au
Workshop dédié a I'lRM mammaire de la société ISMRM), nous avons travaillé en parallele sur la
création de la séquence décrite dans la PARTIE Il - ainsi que sur I'amélioration de I'algorithme de
reconstruction présenté ici.

3.1 - Un fantbme numérique réaliste

Le fantdme numérique de sein a été créé a partir de la segmentation d’images d’'IRM mammaire non
injectées acquises sur une volontaire. La séquence utilisée est la séquence VIBRANT décrite plus haut
couplée a une saturation de graisse classique (type FatSat). Avec le logiciel ORS®, la glande mammaire
et la graisse ont été segmentées en trois dimensions (voir Figure 138).

GLANDE o
Logiciel Logiciel
ORS® Matlab®

Acquisition volontaire
non injectée

Fantdme numérigue
paramétrable :3D+T

GRAISSE

Figure 138 : Segmentation de la glande mammaire et de la graisse d'une acquisition d'IRM mammaire pour la
construction du fantéme numérique de sein
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Nous obtenons donc un fantdbme numérique de sein en trois dimensions dont l'intensité des voxels de
la graisse et de la glande mammaire est paramétrable.

Lors de l'injection d’un produit de contraste, I'intensité de la glande mammaire non pathologique ainsi
que de la graisse peut sensiblement varier. A partir d’un examen clinique injecté, six régions d’intérét
au sein de la glande mammaire et graisse ont été tracées. Ces régions d’intérét ont été soigneusement
sélectionnées afin de s’assurer de ne pas englober de Iésions mammaires. Ces rehaussements basaux
de la glande mammaire et la graisse ont été ensuite répartis aléatoirement entre les pixels de chaque
zone.

Rehaussementde la graisse et de la glande pendant I'injection

a 50 100 150 200 250 300 350 400 450

Temps (ensec)

Figure 139 : Rehaussement basal de la glande mammaire et de la Figure 140 : Répartition aléatoire des
graisse rehaussements dans les différentes zones
Phase non injectée a gauche
Phase injectée a droite

Trois lésions, de taille et de rehaussement différents, ont ensuite été créées sur une coupe de ce
fantdbme numérique. L'objectif est en effet de reproduire les trois types de prises de contraste
mammaire décrites dans la littérature, a savoir des prises de contraste type |, Il et lll. De la méme
maniéere que pour la conception de la Iésion artificielle, nous avons généré arbitrairement des prises
de contraste mammaire cohérentes avec les courbes décrites par Kuhl et al (68).

Deux fantdmes, que nous appellerons par la suite fantdme A et fantéme B, ont été créés et utilisés lors
de différentes simulations numériques. La différence entre le fantdme A et le fantome B concerne
seulement la Iésion de type Ill qui se rehausse de maniére beaucoup plus intense dans le fantéme B
(voir Figure 141).
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Fantéme numérique A
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Type Il
—Type llI
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Fantdme numérique B
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Figure 141 : Rehaussement des lésions mammaires simulées sur les fantdmes numériques A et B

La conception de deux fantdmes différents permettra d’évaluer la robustesse des algorithmes de
reconstruction avec des prises de contraste se rehaussant fortement, ce qui peut étre le cas dans des
régions telles que les vaisseaux mammaires ou les ganglions. L'objectif final de tous ces
développements est, en effet, de pouvoir réaliser des mesures de perfusions avec une résolution
temporelle trés rapide qui permettrait donc théoriquement de mettre évidence de prise de contraste
trés précoce et beaucoup plus intense.

Le fantdme numérique de sein avec les Iésions est représenté dans la Figure 142 ci-dessous :

"X

Figure 142 : lllustration du fantome numérique de sein avec les trois lésions simulées

Les lésions représentées ont une morphologie qui ne semble pas physiologique (nhotamment la Iésion
carrée). Cette vision peut étre déroutante mais elle n’affecte cependant pas les résultats des
simulations numériques dont I'objectif est de valider ou non la possibilité de reconstruire des courbes
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de prise de contraste quantitatives exactes. L’évaluation de I'impact de I'acquisition/reconstruction
sur laforme des lésions sera, quant a elle, effectuée de maniére rétrospective a partir d’examens d’IRM
mammaire injectés.

Enfin, pour réduire le temps de reconstruction lors des simulations numériques, nous avons restreint
le champ de vue autour d’un seul sein. Il en résulte un fantéme numérique de taille (y * x * z) =
(223 %122 % 54).
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3.2 - Simulation d’une acquisition IRM accélérée

Pour ces travaux de simulations numériques, nous avons travaillé avec une résolution temporelle de 9
secondes. La résolution temporelle initiale simulée étant de 90 secondes, cela conduit donc a une
acquisition accélérée d’un facteur 10 donc un taux de remplissage du plan de Fourier égal a 10%.

Lors de la conception du fantdbme numérique, nous avons commencé par construire une acquisition
3D contenant 6 phases (1 phase non injectée et 5 phases injectées) étant chacune supposée acquise

en 90 secondes comme cela est le cas en routine clinique. Ces “données images” injectées ont ensuite
été suréchantillonnées temporellement en réalisant une interpolation cubique. Les rehaussements de
ces données interpolées serviront de référence afin d’évaluer les prises de contraste sur les images
reconstruites. Nous obtenons donc un fantdme 3D de sein injecté de taille (y *x x * z x t) = (223 *
122 * 54 % 51).

La suite de la méthodologie de simulation d’acquisitions IRM est fonction du type de simulations
d’acquisition/reconstruction :

- soit sur le fantéme complet avec I'ensemble des coupes (simulations en 3D+T)
- soit avec un fantdme constitué uniquement de la coupe contenant les tumeurs (simulations

en 2D+T).

¥ Simulations effectuées avec le fantdme 3D+T

Ce sont les simulations initiales effectuées au début de ce travail de thése. L'objectif initial était, en
effet, de transposer ces résultats de simulations aux reconstructions d’images cliniques réelles
acquises en trois dimensions. Il nous a donc semblé nécessaire de reproduire en simulations des
acquisitions d'IRM mammaire de la maniere la plus exacte possible notamment concernant les
dimensions.

La simulation d’acquisition IRM sous-échantillonnée concerne seulement les phases injectées. En effet,
c’est seulement le suivi de la prise de contraste que I'on souhaite acquérir avec une résolution
temporelle élevée. L'acquisition de la phase pré-injection peut donc se faire avec un remplissage total
du plan de Fourier. Les prises de contraste étant, de plus, calculées par rapport a cette premiére phase
non injectée, il nous semble d’autant plus intéressant de s’assurer de la qualité optimale de cette
acquisition en réalisant I'acquisition compléte du plan de Fourier.

Concernant le sous-échantillonnage des phases injectées, nous avons effectué un sous-
échantillonnage aléatoire et uniforme seulement dans les directions de phases k,, et de coupes k. En
effet, toujours dans le but de reproduire le plus fidelement possible une acquisition d’'IRM mammaire,
il était donc irréaliste de sous-échantillonner dans la direction de fréquence k... Un schéma de ce sous-
échantillonnage est présenté dans la figure suivante :
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Figure 143 : lllustration de la matrice ksi § de sous-échantillonnage utilisée pour les simulations 3D+T

Cette matrice d’échantillonnage ¢ de taille (223 * 122 * 54 * 51) est ensuite multipliée terme a terme
au fantéme numérique représenté dans le domaine de Fourier spatial (ky, ky, k, t). La reconstruction

naive (simple transformation de Fourier inverse) de ces domaines de Fourier sous-échantillonnés
produit des artéfacts incohérents.

Ya

Coupesagittale Coupecoronale Coupeaxiale

Figure 144 : lllustration de l'influence du sous-échantillonnage sur les images
Images reconstruites a partir d'une acquisition sous-échantillonnée (en haut)
Images de référence (en bas)
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s« Simulations effectuées avec le fantdme 2D+T

Bien que les simulations effectuées sur un fantéme numérique 3D+T représentent plus fidelement la
réalité des acquisitions, les reconstructions associées, menées sur Matlab®, sont tres longues. Compte-
tenu du nombre de simulations a réaliser, il a donc été préférable de les réaliser sur un fantéme
numérique 2D+T.

Pour cela, la coupe d’intérét contenant les trois lésions a été extraite du fantome 3D+T. Le fantéme
2D+T de sein injecté ainsi obtenu est de taille (y * x x t) = (223 * 122 * 51).

Afin de conserver le maximum d’incohérence dans les artéfacts au sein des images sous-
échantillonnées, nous avons cette fois ci réalisé un sous-échantillonnage aléatoire, uniforme et
complémentaire dans les directions k,, et k, pour tous les temps d’acquisitions injectés. La phase
temporelle avant injection (lésions non visibles) est, quant a elle, toujours compléetement
échantillonnée.

Figure 145 : lllustration des différentes phases temporelles sous-échantillonnées du fantome 2D+T
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CHAPITRE 3 — Développement d’un fantome numérique de sein

Le fantome numérique de sein a été créé a partir de la segmentation d’une image
non injectée acquise sur une volontaire.

Le rehaussement basal de la graisse et celui de la glande mammaire ont été
déterminés sur des acquisitions injectées de patientes. Trois |[ésions mammaires ont
été incorporées dans une coupe du fantéme. Le rehaussement de ces Iésions a été
créé a partir des courbes de type |, Il et Il décrites par Kuhl et al.

Des acquisitions accélérées ont été simulées par interpolation des données a la
résolution temporelle souhaitée. Un fantéme 3D+T ainsi qu’un fantéme 2D+T
centré sur la coupe contenant les lésions ont été créés.



Chapitre 4 - Evaluation des choix de conception des algorithmes et des simulations

Chapitre 4 - EVALUATION DES CHOIX DE CONCEPTION DES
ALGORITHMES ET DES SIMULATIONS

Ce chapitre a pour objectif de mettre en lumiere I'intérét particulier que nous avons porté a la justesse
des algorithmes de reconstruction choisis et des simulations réalisées.

Par justesse des algorithmes de reconstruction, nous entendons une justesse a propos de la
signification “physique/physiologique” des contraintes mathématiques appliquées sur I'image lors de
la reconstruction. Nous avons veillé a ce que ces contraintes mathématiques traduisent un a priori
correct sur ces images.

La justesse des simulations concerne le fait que ces simulations se doivent de refléter, de la meilleure
maniére qui soit, une acquisition d'IRM mammaire réaliste. Malgré les compromis inhérents a toutes
simulations numériques, s’assurer de cette justesse est nécessaire afin de pouvoir raisonnablement
transposer les résultats, obtenus en simulations numériques, a la reconstruction d’'images d’IRM
mammaire réellement acquises sur patientes.

4.1 - Importance de la régularisation temporelle G,

La premiére étape pour la réalisation de reconstructions de type Compressed Sensing est le choix d’une
fonction de co(t optimale, adaptée au type d’acquisitions réalisées.

Les premieres reconstructions réalisées en simulation numérique ont été menées avec une fonction
de co(t standard dans le domaine du Compressed Sensing : utilisation d’une contrainte de norme L1
dans le domaine de parcimonie :

Trouver p tel que p = argmin ||Ep — s||?, + AlISpll1 (n.44)

Ces premiéres simulations numériques ont mené a des reconstructions ou les variations des prises de
contraste étaient trés atténuées ainsi que sans cohérence temporelle (hétérogénéité temporelle).

Ces résultats préliminaires nous ont conduits a rajouter une contrainte sur le gradient temporel de
I'image G.;p afin de récupérer cette cohérence temporelle. Cette nouvelle contrainte s’appuie sur
I’hypothése que les variations d’intensité, d’une image injectée a la suivante, ne sont globalement pas
tres importantes surtout avec une haute résolution temporelle. Nous obtenons une nouvelle fonction
de colt avec deux contraintes a satisfaire :

Trouver ptel que p = argmin ||[Ep — s||?, + Al|Spll1 +

(11.45)
a”th”%Z
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s« Evaluation sur fantdme numérique

Des simulations numériques comparatives, en utilisant les deux fonctions de colt précédentes (I11.44)
et (111.45) ont été réalisées avec le fantome numérique A en 2D+T. Le schéma d’échantillonnage pour
la simulation d’acquisition était le méme quelque soit la reconstruction utilisée ensuite.

Les parameétres de reconstruction du fantdme numérique sont les suivants :

Tableau 21 : Importance de la régularisation temporelle - Parameétres de reconstruction

Parameétres de reconstruction

A=0,1 a=0,1

Taux de sous-échantillonnage | Résolution temporelle de 'image reconstruite
30% 27 secondes

20 % 18 secondes

10% 9 secondes

Les valeurs de A et a ont été optimisé empiriquement lors de tests préliminaires et nous n’avons
représenté ici que les résultats des reconstructions minimisant I’erreur relative au fantéme numérique
de référence.

Les prises de contraste des différentes |ésions pour les deux reconstructions, avec 10% de données
conservées par phase temporelle, sont représentées dans la Figure 146 :
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Figure 146: Importance de la régularisation temporelle - Reconstruction avec 10% de données acquises
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Afin de quantifier de maniere globale ces reconstructions, les erreurs quadratiques moyennes
normalisées (NRMSE), entre le fantdme numérique A de référence et les reconstructions aprés les
simulations d’acquisition sous-échantillonnées ont été calculées. Le Tableau 22 résume ces erreurs
quadratiques moyennes :

Tableau 22 : Importance de la régularisation temporelle - Erreur moyenne des reconstructions sur le fantome numérique

ERREUR QUADRATIQUE MOYENNE RELATIVE DES RECONSTRUCTIONS
Taux de  sous-

p = argmin ||Ep — 5”1%2 + AlISplly

échantillonnage p = argmin |Ep = stz + AlISpllLy + allGepll?,
30% 8,7% 2,2 %
20% 13,7 % 4,5 %
10% 14,3 % 2,5%

Que cela soit, visuellement sur les prises de contrastes mammaire simulées, ou bien quantitativement
en mesurant |’erreur entre les images reconstruites et le fantdbme numérique de référence, I'utilisation
d’une fonction de co(t incluant aussi une minimisation de la norme L2 du gradient temporel de I'image
permet de réduire significativement I'erreur de reconstruction ainsi que d’obtenir des courbes de
prises de contrastes visuellement trés proches de celles simulées.

Notons tout de méme une tendance de sous-estimation de ces prises de contraste lorsque le
rehaussement est plus important. Notamment sur la Iésion de type Ill ol le rehaussement précoce est
fortement sous-estimé. Nous pensons que cette sous-estimation pourrait étre causée par une
contrainte trop importante appliquée sur le gradient temporel de I'image.

Nous testerons par la suite différentes valeurs de parametres (4, @) afin de déterminer un couple
optimal pour reconstruire les fantdmes numériques.

¥ Evaluation sur données réelles sous-échantillonnées rétrospectivement

Nous avons, au sein de la PARTIE | -3.4 -, I'importance de I’analyse morphologique des prises de
contraste pour I'élaboration du diagnostic. Il est donc important que la reconstruction altere le moins
possible la morphologie des lésions.

Pour évaluer cela, nous avons utilisé des données cliniques injectées que nous avons soumises au
processus de simulation décrit ci-dessous :

- Sélection de la coupe d’intérét comportant une Iésion

- Sur-échantillonnage temporel par interpolation linéaire par morceaux (de 90 secondes a 9
secondes de résolution temporelle, voir Figure 148)

- Simulation d’une acquisition IRM sous-échantillonnée aléatoirement (taux de sous-
échantillonnage testés : 25%, 20% et 10%)

Nous avons tout d’abord évalué les reconstructions avec les mémes critéres que précédemment
(analyse visuelle des prises de contraste et calcul des erreurs des reconstructions)
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Tableau 23 : Influence de la régularisation temporelle — Erreur moyenne des reconstructions sur des images cliniques
injectées (étude rétrospective)

ERREUR QUADRATIQUE MOYENNE RELATIVE DES RECONSTRUCTIONS
Taux de  sous-

— 4 _ 2
p= argminllEp —sl, + Allspllyy, P = ImIER sl + AlSpll

échantillonnage + allGepllf,
25% 19,7 % 7,9 %
20% 15,9 % 52%
10 % 31,4% 7,1%

De la méme maniere que sur les fantdmes numériques, I'ajout de la contrainte sur le gradient temporel
de I'image permet de diminuer significativement les erreurs de reconstruction (diminution d’un facteur
2 voire 3). L’analyse qualitative du rehaussement confirme cette conclusion (voir Figure 148)

Prise de contraste - Etude rétrospective
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Figure 147 : Coupe Figure 148 : Importance de la régularisation temporelle - Prise de contraste reconstruite
sélectionnée a partie de 10% de données

Ci-dessous sont représentées des agrandissements de la lésion provenant de I'image de référence
(A)ainsi que des images reconstruites avec les deux algorithmes (B et C).

Figure 149 : Importance de la régularisation temporelle - Agrandissement de la Iésion
Lésion de référence (A) Lésion reconstruite sans régularisation temporelle (B)
Lésion reconstruite avec régularisation temporelle (C)
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Nous pouvons observer que la reconstruction sans ajout de la contrainte sur le gradient temporel
(Iésion du milieu) altere la texture de la lésion. Par contre, I'utilisation du second algorithme de

reconstruction, avec cette contrainte temporelle supplémentaire, permet de reconstruire une image

avec une altération minime de la morphologie de la prise de contraste.

Cette étude préliminaire, réalisée a la fois sur un fantdme numérique et des images cliniques
mammaires (en rétrospectif), met en évidence I'importance de I'ajout de la régularisation temporelle
au sein de la fonction de co(t utilisée pour la reconstruction.

Des améliorations restent a apporter afin d’éviter la sous-estimation des prises de contrastes
mammaires. Pour cela, le choix des parametres de pondération (4, @) est tres important.

Les simulations sur le fantdbme numérique ainsi que des simulations construites a partir de données
réelles sous-échantillonnées rétrospectivement conduisent aux mémes conclusions concernant
I'utilisation d’une fonction de co(t avec une régularisation temporelle. Le fantéme numérique est donc
un bon substitut pour la suite des simulations puisqu’il semble suffisamment réaliste.
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4.2 - Equivalence des simulations en 2D et 3D

Le choix de réaliser les simulations numériques sur un fantéme de sein injecté 2D+T a été motivé par
la durée des reconstructions développées sous Matlab®, ainsi que le nombre de simulations que nous
souhaitions exécuter.

Bien que les simulations en 2D+T présentent I'avantage indéniable de reconstructions associées plus
rapides, elles ne sont malheureusement pas représentatives de la réalité de I'acquisition d’'une IRM
mammaire réalisée en 3D+T.

Afin de pouvoir extrapoler les résultats des simulations menées sur le fantome de sein 2D+T, nous
avons effectué une série de simulations sur le fantdbme numérique A en 2D+T ainsi qu’en 3D+T.

En utilisant le méme schéma de sous-échantillonnage en 2D+T (et respectivement en 3D+T), nous
avons testé différents couples de paramétres (4, @) pour la reconstruction avec la fonction de colt

(111.45):

Tableau 24 : Equivalence des simulations 2D et 3D - Paramétres de reconstructions utilisés

A a A a A a
Test n°1 0,1 0 Test n°6 1 0 Testn°11 |1 1
Test n°2 0,1 0,01 | Testn°7 10 0 Testn°12 | 0,01 0,01
Test n°3 0,1 0,1 Test n°8 100 O Testn°13 | 0,01 0,1
Test n°4 0,1 1 Test n°9 1 0,01 | Testn°14 | 0,01 1
Test n°5 001 O Testn°10 | 1 0,1

Notons que les tests notés en bleu dans le tableau correspondent a la fonction de codt (I11.44),
construite sans contrainte de minimisation sur le gradient temporel. Etant donné les expérimentations
menées dans le paragraphe précédent, nous faisons I'hypothése que les reconstructions associées a
ces tests possédent une erreur globale de reconstruction plus importante.

Les critéeres quantitatifs que nous avons choisis, afin de comparer les reconstructions menées sur les
fantomes 3D+T et 2D+T, sont basés sur I'estimation de I'erreur par rapport au fantdéme de référence.
Nous avons donc calculé :

- Lerreur quadratique moyenne par rapport a la référence sur la totalité du fantéme
- L’erreur quadratique moyenne sur chaque prise de contraste (type |, Il et 1l1)

- La sous-estimation du maximum de prise de contraste pour la Iésion de type Il

Dans la Figure 150 sont représentées les erreurs de reconstructions, sur I'image globale et les trois
prises de contraste, pour I'ensemble des simulations 2D+T et 3D+T.
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Erreurglobale de la reconstruction (en %) Erreursur la PAC de type | [en %)
Test 1 Test 1
fest 14 - fest 2 Test 14 # Test 2
e} 20
Test 13 Test 3 Test 13 i Test 3
]

Test 12 Test 4 Test 12 Test 4
Test 11 Test 5 Test 11 Test 5
Test 10 Test 6 Test 10 Test 6

Test 9 Test 7 Test 9
Test 8
Erreursur la PAC de type Il (en %) Erreursurla PdC de type lll (en %)
Test 1 Test 1
Test 14 2 Test 2 Test 14 - Test 2
0 20
Test 13 i Test 3 Test 13 18 Test 3
i 10
Test 12 Test 4 Test 12 Test 4
Test 11 Ee_gt 5 Test 11 Test 5
Test 10 fest 10 Test 6
Test 9 Test 9
Test &

—Simulations 2D+T

—Simulations 30+T

Figure 150 : Equivalence des simulations 2D et 3D - Représentation des erreurs de reconstructions pour les différents
couples de parameétres (4, a)

Nous pouvons noter que la forme de ces diagrammes-radars est similaire entre les simulations 2D+T
(en vert) et les simulations 3T+T (en orange). |l existe donc une cohérence entre les simulations en
2D+T et en 3D+T concernant I'influence du couple de parametres (4, &) sur la reconstruction.

Quelque soit le critére d’évaluation des reconstructions choisi, il apparait clairement que I'utilisation
d’une régularisation temporelle reste aussi une nécessité pour les reconstructions 3D+T.

Notons tout de méme que les erreurs de reconstructions obtenues avec les simulations 3D+T sont plus
faibles que celle obtenues avec les simulations 2D+T. Cette différence est notable pour les
reconstructions sans régularisation ajoutée sur le gradient temporel de I'image. Nous pensons que
cette différence visuellement significative est due au fait que le fantdme 3D+T est, par construction,
plus parcimonieux (dans le domaine choisi décrit plus haut) que le fantome 2D+T. Il posséde en effet
un plus grand nombre de pixels dont le rehaussement est un rehaussement basal (glandulaire ou

209



PARTIE Ill - Développement d’une reconstruction adaptée

graisseux) caractérisé par de faibles variations de contraste. Ces pixels ne sont donc représentés que
par tres peu de coefficients dans ce domaine de parcimonie par rapport a un pixel dont le
rehaussement varie de maniéere plus importante.

Les mémes commentaires peuvent étre apportés concernant la sous-estimation du maximum de
rehaussement de la prise de contraste de type lll. Mis a part pour les tests surlignés en bleu sur lesquels
notre choix ne se portera pas étant donné les conclusions déja établies, I'erreur sur rehaussement
maximal semble visuellement similaire entre les simulations et cela quelque soit les tests effectués.

Sous-estimation du maximum PdC type Il (en %)

Test14 2 [ Test2
Test 13, | Test 3
lest12// /| / L\ Test4
Test 11—\ \ [ Test 5]
Test 10" {Test 6
Test9 — | —Simulations 2D+T

—Simulations 3D+T

Figure 151 : Equivalence des simulations 2D et 3D - Représentation de la sous-estimation du maximum de rehaussement
de la prise de contraste de type Il pour les différents couples de paramétres (4, a)

Pour chacun des cinqg critéres quantitatifs d’évaluation, nous avons choisi le ou les couples (4, @)
minimisant I'erreur de reconstruction (voir Tableau 25 et Tableau 26 ci-dessous)

Tableau 25: Simulations numériques 2D+T - Choix des couples (4, @) optimaux pour chaque critére

A a  Numéro test Erreur (en %)
NMRSE globale 0,1 0,1 3 3,61
NMRSE PdC Type | 0,1 0,1 3 2,85
NMRSE PdC Type Il 0,1 0,01 2 3,09

1 0,1 10 3,16
NMRSE PdC Type Il 0,1 0,01 2 3,69

1 0,1 10 3,76
Sous-estimation maximum de
rehaussement PdC Type lll 01 001 2 10,58

Tableau 26 : Simulations numériques 3D+T - Choix des couples (A,a) optimaux pour chaque critére
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A o  Numéro test Erreur (en %)
NMRSE globale 0,1 0,1 3 2,82
NMRSE PdC Type | 01 01 3 2,40
NMRSE PdC Type Il 0,1 0,01 2 2,64
1 0,1 10 2,91
NMRSE PdC Type Il 1 0,1 10 3,32
0,1 0,01 2 3,44
Sous-estimation maximum de
rehaussement PdC Type lll 01 001 2 10,75

Les couples (4, @) ont été choisis objectivement a partir des calculs d’erreur par rapport au fantome
de référence. Nous pouvons cependant remarquer que les mémes couples de paramétres ont été
choisis pour les simulations en 2D et les simulations en 3D a savoir :

A=01 a=01 (Testn®3)
A=01 a=0.01 (Testn°2)
A=1 a=0.1 (Testn°10)

Les reconstructions 2D+T et 3D+T possédent donc toute une erreur minimale pour ces tests
mentionnés ci-dessus.

Nous avons enfin évalué qualitativement la convergence des différentes reconstructions sur les
simulations numériques 2D+T et 3D+T. Pour cela nous avons représenté les résultats pour chacune des
simulations et chacun des tests pour les trois prises de contraste différentes.

Lésion type | Lésion type I

Rehaussement(en %)
Rehaussement(en %)

150 200 250 300 350 A00 450 L] 50 100 150 00 %0 k= 50 400 450
Temps sec) Temps (sec)

_ Lésion type 111 | Esinae
Référence
——3D+T-Test3
—— 30+T-Test 2
EH— —— 3D+T - Test 10
2D+T -Test 3
2D+T-Test2
20+T -Test 10

Rehaussement{en %)
E

50

] 50 100 150 200 50 300 350 400 450
Temps (sec)

Figure 152 : Equivalence des simulations 2D et 3D — Prises de contraste reconstruites avec les paramétreé 4, a)
optimaux choisis
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- Concernant la lésion de type I, le test n°3 (c'est-a-dire (4, @) = (0.1,0.1)) permet de
reconstruire des prises de contraste visuellement semblables a la prise de contraste de
référence.

- Concernant les lésions de type Il et IIl, les tests n°2 ((4, «) = (0.1,0.01)) et n°10 (4, @) =
(1,0.1)) permettent de suivre avec plus de précision le début des prises de contraste lorsque
la variation est plus rapide. Cependant le test n°3 semble visuellement mieux adapté pour la
fin de ces prises de contraste. Nous n’observons pas de différences visuelles significatives
entre les prises de contraste issues des tests n°2 et n°10.

A la vue de ces différents résultats, nous pensons pouvoir conclure raisonnablement que les résultats
obtenus sur le fantdme numérique 2D+T seront transposables pour un fantéme 3D+T qui représente
plus fidélement une acquisition d’IRM mammaire.

Enfin, concernant le choix des parametres optimaux (4, «) a utiliser pour la reconstruction, nous
constatons qu’un seul couple de paramétres ne semble pas adapté pour reconstruire la totalité de
I'image de maniére optimale.

A premiére vue, le couple (4, @) = (0.1,0.1) semble adapté pour reconstruire les zones ou le contraste
varie faiblement alors que les couples (4, @) = (0.1,0.01) et (4, @) = (1,0.1) qui accorde plus de
“poids” au caractere parcimonieux de lI'image semble mieux convenir pour les pixels avec un
rehaussement plus intense.
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4.3 - Sensibilité des simulations au schéma
d’échantillonnage

La Figure 145, page 201, est un bon exemple de l'influence du schéma du sous-échantillonnage
aléatoire uniforme du plan de Fourier sur I'allure des artéfacts générés dans I'image. Ces artéfacts se
propageant ensuite dans les domaines de parcimonie et de gradient temporel, ils pourraient donc
potentiellement influencer la minimisation des fonctions de colit. Nous allons donc, dans cette partie,
évaluer la stabilité des reconstructions pour différents schémas de sous-échantillonnage aléatoire,
uniforme et complémentaire du plan de Fourier.

Cette étude a été menée sur les fantémes numériques A et B avec des simulations 2D+T. Six simulations
numeériques avec chacune leur sous-échantillonnage aléatoire uniforme spécifique ont été menées
pour chaque fantdéme. Ensuite, pour chaque simulation numérique, 23 reconstructions ont été
réalisées afin d’élargir la gamme des couples (4, a) testés. Les parameétres de ces 23 reconstructions
sont résumés dans le Tableau 27 ci-dessous®’

Tableau 27 : Sensibilité des simulations au schéma d'échantillonnage - Paramétres de reconstruction (4, ) utilisés

A a A a A a A a
Testn°l | 0,1 0 Test n°7 10 0 Testn°13 0,01 0,1 Test n°19
Testn°2 | 0,1 0,01 Test n8 100 0 Test n°14 0,01 1 Test n°20
Testn°3 | 0,1 0,1 Test n°9 1 0,01 | Testn°15 Test n°21
Testn°4 | 0,1 1 Testn°10 | 1 0,1 Test n°16 Test n°22
Testn°5 | 0,01 0 Testn®11 | 1 1 Test n°17 10 1 Test n°23
Testn°6 | 1 0 Testn°12 | 0,01 0,01 | Testn°18 10 10

L'initialisation des algorithmes de reconstruction a été réalisée avec une image estimée reconstruite a
partir des données acquises complétée par la technique du viewsharing. Enfin, tout au long des
itérations de l'algorithme, la premiere phase temporelle a été conservée constante et égale a la
premiere phase temporelle de l'initialisation. Ces concepts seront détaillés dans la partie suivante.

¥ Résultats de simulations sur le fantdme A

Ci-aprés sont représentés les diagrammes-radar pour I'erreur globale de la reconstruction et I'erreur
sur la prise de contraste de type Ill. Ces deux exemples sont en effet représentatifs des différentes
formes de diagramme que I'on peut observer.

37 Le code couleur utilisé dans le Tableau 27 permet de visualiser les fonctions de co(it qui ne contiennent pas de
régularisation temporelle (tests en bleus). Ou bien les fonctions de colt ou la contrainte sur la parcimonie de
I'image est relativement importante en comparaison avec la contrainte sur le gradient temporel de I'image (tests
en vert et en jaune). D’apreés les conclusions de la PARTIE 11l -4.1 -, les résultats de ces reconstructions devraient
converger vers une solution éloignée de celle recherchée.
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Fantdme numérique A - Erreur globale de la reconstruction (en %) Fantome numérique A - Erreur surla PdCde type lll (en %)
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——Schéma échantillonnage n"6

Figure 153 : Influence du sous-échantillonnage - Reconstructions du fantome numérique A

Nous pouvons noter que, quelque soit le sous-échantillonnage réalisé, la forme du diagramme-radar
est visuellement similaire. Au sein de ces sous-échantillonnages, nous pouvons distinguer deux
groupes : {1/3/5} vs {2/4/6}. Le groupe {1/3/5} engendre des reconstructions qui possédent moins
d’erreur que le groupe {2/4/6}. Cette différence est fortement visibles lorsque les erreurs de
reconstructions sont importantes (tests surlignés dans la Figure 153)

Ces différences d’erreur de reconstruction sont cependant beaucoup moins observables pour les
autres tests (tests non surlignés dans la Figure 153 ci-dessus) qui convergent mieux vers la solution
recherchée.

Ci-dessous, nous avons sélectionné les tests permettant de reconstruire 'image d’erreur la plus faible,
en moyenne sur 'ensemble des schémas d’échantillonnage, selon le critére de jugement étudié :

Tableau 28 : Couples de parameétres (4, &) choisis, pour chaque critére d’évaluation, minimisant en moyenne les erreurs
de reconstruction du fantome numérique A

Erreur Erreur PdC Erreur PdC Erreur PdC Sous-estimation
globale Type | Type ll Type Il maximum - PdC Type Il
Test choisi 3 2
A 0,1 0,1
o 0,1 0,01
Moyenne 3,67 2,02 3,37 4,01 10,75
Ecart-type 0,31 0,51 0,68 0,62 0,87
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s« Résultats de simulations sur le fantdéme B

De laméme maniére que précédemment, nous ne présentons que les diagrammes-radars pour I'erreur
globale de la reconstruction et I'erreur sur la prise de contraste de type Il

Fantdme numérique B- Erreur globale de reconstruction (en %) Fantéme numérique B - Erreur sur la PdC de type Il (en %)
25 Test 2 25 Test 2
Test 3 Test 22 Test 3
20 20

Test 18 Test 18 Test 7

Test 17 Test & Test 17

Test 16 Test 9 Test 16 Test 9
Test 15 Test 10 Test 15 Test 10
; : o
Test 14 Test 11 =—=5chéma échantillonnage n*1 Test 14 Test 11
Test 13 Test 12 —5chéma échantillonnage n®2 Test 13 Test 12

—5chéma échantillonnage n*3
=—=Schéma échantillonnage n*4
—>5chéma échantillonnage n*5
—=5Schéma échantillonnage n*6

Figure 154 : Influence du sous-échantillonnage - Reconstructions du fantdome numérique B

Les formes des diagrammes sont la aussi, sur le fantéme B, tres similaires quelque soit le schéma de
sous-échantillonnage utilisé et le critére de jugement observé. L’ utilisation d’'une fonction de co(t sans
contrainte sur le gradient temporel (tests encadrés en bleus sur les Figure 153 et Figure 154) ou bien
avec une contrainte relativement trés forte sur la parcimonie (tests encadrés en vert et jaune) meéne
toujours a des reconstructions ou I'erreur avec la référence est importante.

La aussi, une grande dispersion des résultats est visuellement observable pour les tests surlignés sur
la Figure 154 ci-dessus. Cette dispersion s’amenuise visuellement pour les tests ou les erreurs de
reconstruction sont moins importantes. Sur I’'ensemble de ces simulations, les tests minimisant I'erreur
de reconstruction suivant les différents criteres sont donc les suivants :

Tableau 29 : Couples de paramétres (4, @) choisis, pour chaque critére d’évaluation, minimisant en moyenne les erreurs
de reconstruction du fantéme numérique B

Erreur Erreur PAC  Erreur PAC  Erreur PdC Sous-estimation
globale Type | Type ll Type lll maximum - PdC Type Il
Test choisi 3 2 9
A 0,1 0,1 1
a 0,1 0,01 0,01
Moyenne 5,54 1,95 3,36 3,79 8,55
Ecart-type 0,30 0,36 0,38 0,44 1,27
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s« Discussion

De cette étude comparative ressort que le schéma d’échantillonnage n’impacte pas I'efficacité d’une
fonction de co(t adéquate pour reconstruire une image sous-échantillonnée. C’est seulement dans le
cas ou la fonction de co(t choisie n’est pas adaptée (pas de contrainte sur le gradient temporel ou
alors contrainte de parcimonie trés élevée avec A = 100) que le schéma de sous-échantillonnage
semble avoir une certaine importance.

Pour les reconstructions qui sont donc d’'intérét dans notre étude (celles fournissant une
reconstruction la plus proche de la référence), le schéma de sous-échantillonnage du plan de Fourier
n’a pas d’influence significative sur les résultats.

Nous avons représenté ci-dessous les prises de contraste reconstruites pour I'ensemble des schémas

d’échantillonnage avec les couples (A, @) optimaux (voir Tableau 28 et Tableau 29 pour le choix de ces
couples optimaux)

Fantéme numériqueB - PdC de Type | Fantéme numérique B - PdC de Type Il
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Figure 155 : Influence du schéma d'échantillonnage sur la reconstruction des prises de contraste — Représentation des
reconstructions avec les couples (4, @) optimaux pour chaque prise de contraste

Nous pouvons observer que les courbes de prises de contraste semblent visuellement similaires
qguelque soit les schémas de sous-échantillonnage aléatoire uniforme utilisés. Ces courbes sont
cohérentes avec les conclusions faites a partir des calculs d’erreurs relatives aux fantémes numériques
de référence A et B.
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PARTIE Ill - LES POINTS CLEFS

CHAPITRE 4 - Evaluation des choix de conception des algorithmes et des
simulations

Une contrainte supplémentaire sur le gradient temporel de I'image est nécessaire
pour la convergence de I'algorithme (prises de contraste mieux reproduites et
morphologie des Iésions non altérée).

Il y a une équivalence entre des simulations en 3D+T (reproduisant quasiment
réellement une IRM mammaire) et les simulations en 2D+T.

L’algorithme de reconstruction est robuste aux différents schémas de sous-
échantillonnage aléatoire uniforme.
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Chapitre 5 - IMPACT DES PARAMETRES DE SIMULATION SUR
LA RECONSTRUCTION

5.1 - Influence de l'initialisation de la reconstruction

La transformation de la norme L1 en norme L2 par I'algorithme FOCUSS nécessite I'implémentation
d’une reconstruction itérative (voir PARTIE 11l -2.2 -).

Rappelons que cette reconstruction itérative a pour point de départ une estimation de I'image a
reconstruire, et va modifier a chaque itération cette image afin de converger vers une solution
minimisant la fonction de co(t utilisée. Pour que I'algorithme de reconstruction puisse converger vers
la solution correcte (atteindre un minimum global et non local) il est judicieux d’avoir une initialisation
la plus proche possible de I'image a reconstruire.

Au cours de ce travail de these, nous avons testé deux initialisations possibles et pour chacune des
initialisations, nous avons mené deux sortes de reconstruction permettant de conserver ou non, au
cours des itérations, la premiére phase temporelle (que nous rappelons comme étant totalement
acquise et donc “correcte”).

« |Initialisation avec la méthode du viewsharing

Afin d’initialiser I'algorithme itératif avec une image comportant le moins d’artéfacts possible, nous
avons choisi d’utiliser la technique du viewsharing. Pour cela, nous avons complété les espaces de
Fourier partiellement acquis, au cours de la simulation des images de sein injectées, par les données
provenant de la premiére phase temporelle non injectée.

& |Initialisation avec Ehs

Une des initialisations courantes dans ces processus d’optimisation est d’appliquer I'opérateur
d’encodage E™ aux données acquises s. L’application de cette opérateur correspond en fait a ce que
nous appelons la reconstruction “naive” qui consiste donc a effectuer simplement la transformée de
Fourier inverse du domaine sous-échantillonné.

Notons que, dans le cas d’une acquisition totalement échantillonnée avec un seul élément d’antenne
et une sensibilité identique en tout point de I'espace, I'opérateur d’encodage E se résume a une simple

application d’une transformée de Fourier spatiale qui est un opérateur unitaire. Nous avons donc bien
le fait que E™s correspond a I'image acquise p :

E's=Fhs=F1s= FlEp=F 'Fp=p (11.46)

Ci-dessous, Figure 156, sont représentées les différentes initialisations comparées au fantome de
référence que nous cherchons a reconstruire :
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Figure 156 : Comparaison des différentes initialisations avec le fantome de référence
Référence (A) Initialisation E"s (B) Initialisation ViewSharing (C)

A premiére vue, l'initialisation avec la technique du viewsharing fournit une premiere estimation de la
solution visuellement plus similaire a la solution recherchée puisque le sein ainsi que les différentes
structures (glande, graisse, Iésions) sont visibles. Cela n’est pas le cas avec l'initialisation fournit
application de I'opérateur E aux données acquises s.

Ces tests concernant I'impact de I'initialisation sur la convergence des algorithmes ont été réalisés sur
les fantdmes numériques A et B en 2D+T, La gamme des couples (4, @) testés sont ceux des tests n°1
a n°14 présentés dans le Tableau 24 page 208.

Ci-aprés, Figure 157, sont représentés une partie des résultats sur deux critéres de jugement des

reconstructions (erreur de reconstruction globale et erreur sur la prise de contraste de type lll) pour
les fantdmes numériques A et B.
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Fantéme numérique A - Erreur flobale de reconstruction (en %) Fantdme numérique A - Erreur sur la PdC de type lll (en %)
Test 1 Test 1
25 2
Test 14 Test 2 Test 14 Test 2
20 20
Test13 18 Test 3 Test 13 2l | Test 3

10

Test 12 Test4 Test 12 ) | | Test4

Test 11 Test 11 Test5
Test 10 Test 10 Test 6
Test 9 Test 9 Test 7
) . ) Test 8
—\Viewsharing - Conservation 1ére phase temporelle

~—Ehs - Conservation 1ére phase temporelle
~\Viewsharing

Ehs
Fantdme numérique B - Erreur globale de reconstruction (en %) Fantdme numérique B - Erreur sur la PdC de type Ill (en %)
Test 1 Test 1
20 15
Test 14 Test 2 Test 14 Test 2
FE
Test 13 f Test 3 Test 13 Test 3
10

Test 12 Test4 Test 12

Test 11 fest 5

Test 11

Test 10 Test 6

Test 10 Test &6

Test 9

Test9 Test 7

Test 8

Test8

Figure 157 : Influence de l'initialisation - Représentation des erreurs de reconstruction globales et sur la prise de
contraste de type lll pour les fantomes A et B

De la méme maniére que les études précédentes, nous pouvons remarquer un comportement
semblable des reconstructions en fonction de l'initialisation choisie.

C'est-a-dire que, quelque soit I'initialisation choisie, la convergence est meilleure pour une fonction de
colt donnée (par exemple le test 3 produit I’erreur globale minimale pour I'ensemble des initialisations
choisies). Une différence visuellement significative entre les différentes initialisations est aussi
observée pour les reconstructions convergeant moins vers la solution recherchée.

Concernant le fantdme numérique A, toutes les initialisations testées mettaient en évidence que les
méme tests minimisaient les différentes erreurs de reconstruction. Ces tests sont résumés dans le
Tableau 30 suivant. En rouge sont surlignés les reconstructions convergeant le mieux vers la solution

recherchée pour chaque critére de jugement.
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Tableau 30 : Influence de l'initialisation sur le fantdme numérique A - Choix des couples de paramétres (4, @) optimaux
pour chaque critére de jugement et erreurs relatives de reconstruction associées

Erreur Erreur PAC  Erreur PAC  Erreur PdC Sous-estimation
globale Type | Type ll Type Il maximum - PdC Type lll
Test choisi 3 2
A 0,1 0,1
a 0,1 0,01
Viewsharing = cons 1%%  , 2,85 3,09 3,69 10,58
phase
Ehs — cons 1% phase 3,93 2,59 2,63 3,73 9,71
Viewsharing 3,25 1,59 2,89 3,37 10,08
Ehs 3,20 2,26 2,91 3,60 10,79
Moyenne 3,50 2,32 2,88 3,60 10,29
Ecart type 0,34 0,54 0,19 0,16 0,49

Quant au fantdme numérique B, les différentes initialisations ne conduisent pas aux méme choix de
test minimisant I'erreur globale et I'erreur sur la prise de contraste de type I. Nous avons donc choisi

les tests minimisant en moyenne ces erreurs sur I'ensemble des initialisations :

Tableau 31 : Influence de l'initialisation sur le fantdome numérique B - Choix des couples de paramétres (A,a) optimaux

pour chaque critére de jugement et erreurs relatives de reconstruction associées

Erreur Erreur PdAC  Erreur PAC  Erreur PdC Sous-estimation
globale Type | Type Il Type lll maximum - PdC Type lll
Test choisi 2 3 2 9
A 0,1 0,1 0,1 1
o 0,01 0,1 0,01 0,01
VISR G S GBS 5,57 1,47 3,18 3,75 9,29
phase
Ehs — cons 1% phase 5,76 1,64 3,55 3,17 6,96
Viewsharing 4,33 2,11 3,14 3,798 8,87
Ehs 5,74 1,65 3,55 3,24 7,16
Moyenne 5,35 1,72 3,36 3,49 8,07
Ecart type 0,69 0,27 0,23 0,33 1,18

¥ Discussion

Les choix du type d’initialisation ainsi que la conservation ou non de la premiére phase temporelle lors
des itérations de l'algorithme ne semblent pas influencer la convergence des différents tests. Nous
constatons en effet que les variations d’erreurs de reconstructions dues aux différentes initialisations
sont en effet de l'ordre de grandeur des variations causées par les différents schémas

d’échantillonnage (Figure 158 — exemple sur le fantome A).
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Fantome numérique A

Influence schéma d'échantillonnage
Influence initialisation

,_,
[}
.
—

Erreur de reconstruction (en %)

a T

T T T 1
Erreurglobale  ErreurPdC Type | Erreur PdC Type Il Erreur PAC Type Il Sous-estimation
max- PdC Type Il

Figure 158 : Comparaison entre les erreurs de reconstructions moyennes générées par une variation des schémas de
sous-échantillonnage et le choix de linitialisation

En vérifiant aussi visuellement les prises de contrastes reconstruites avec les différentes initialisations,
nous avons une confirmation de la faible influence du type d’initialisation sur les reconstructions

Fantéme numérique A - Influence de l'initialisation

Fantédme numérique B - Influence de l'initialisation
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Figure 159 : Influence de l'initialisation sur les prises de contrastes reconstruites
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Sur la prise de contraste de type Ill du fantéme numérique B, nous pouvons tout de méme noter que
la prise de contraste avec l'initialisation de type E™s possede un rehaussement maximal plus proche
de la courbe de référence. L'utilisation de linitialisation de type E"s permet, pour les trois type de
|ésions, d’avoir des prises de contraste dont le rehaussement est plus homogéne comme la référence.

Nous recommandons donc finalement d’initialiser I'algorithme de reconstruction par I'image estimée
a partir de I'application de I'opérateur d’encodage adjoint E aux données acquises s. Enfin, la
réinitialisation ou non de la premiere phase temporelle lors de la reconstruction FOCUSS n’a qu’une
faible influence sur les reconstructions.
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5.2 - Norme L1 ou L2 pour la régularisation temporelle ?

La théorie du Compressed Sensing recommande [’utilisation de la norme L0, dont I'équivalence avec
la norme L1 a été démontrée®, afin d’obtenir une image la plus parcimonieuse possible. Appliquer
I'opérateur de gradient temporel sur I'image injectée est aussi une transformation rendant I'image
parcimonieuse. Nous avons donc testé I'emploi d’'une norme L1 a la place de la norme L2 pour
minimiser cette autre contrainte de reconstruction.

La fonction de co(t a résoudre devient donc :

Trouver p tel que p = argmin ||Ep —s||?, + AlSpll. +

111.47
allGeplluy (1-47)

Cette nouvelle fonction de colt a été utilisée pour reconstruire les fantémes numériques A et B, en
dimensions 2D+T. Les 23 couples (4, @) décrits plus haut (Tableau 24, page 208) ont été testés et six
schéma d’échantillonnage ont été simulés pour chaque fantéme. Enfin, I'initialisation de I'algorithme
de reconstruction a été réalisée avec la méthode du viewsharing et la premiére phase temporelle a
été conservée au cours de toutes les 20 itérations de I'algorithme FOCUSS.

¥ Résultats

La Figure 160 représente, en lignes continues, les erreurs globales de reconstruction ainsi que sur la
prise de contraste de type Ill pour les 23 différentes reconstructions du fantdome numériques A avec la
norme L1 pour le gradient temporel.

Nous avons aussi superposé, en pointillé pour comparaison, les résultats des reconstructions que nous
avions effectués dans les mémes conditions (fantémes A avec 6 schéma d’échantillonnages) avec
I'utilisation de la norme L2 pour le gradient temporel.

Sur I’'ensemble des critéres de jugement de reconstruction, nous pouvons observer un comportement
différent des deux algorithmes. En effet, ce sont des couples (1, @) différents de ceux que nous avions
présélectionnés qui menent a une meilleure convergence des reconstructions avec I'utilisation de
cette norme L1 sur le gradient temporel.

Nous observons de la méme maniére qu’avec la fonction de colt précédente, que des schémas
d’échantillonnages différents induisent une dispersion des erreurs, dispersion d’autant plus
importante que la fonction de colt n’est pas paramétrée avec un couple (4, a) assurant la meilleure
convergence possible.

38 PARTIE Il -2.1 - : “Il a en effet été montré (157) une équivalence entre le probléme de minimisation
L0 sous contrainte Ax = b et le probleme de minimisation L1 sous contrainte Ax = b (ils ont la méme
solution)”
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Fantéme numérique A - Erreur globale sur I'image (en %)
Test 1

Test 23 25

Test 22

Test 2
Test 3

Test 21 Test 4

Test 20 Test 5

Test 19 Test 6

Test 18 Test 7

Test 17 Test 8

Test 16 Test 9

Test 15 Test 10

Test 14 Test 11

Test 12

Test 13

———Norme L2 - Schéma échantillonnage 1
——Norme L2 - Schéma échantillonnage 2
~——Norme L2 - Schéma échantillonnage 3
——Norme L2 - Schéma échantillonnage 4
——Norme L2 - Schéma échantillonnage 5
———Norme L2 - Schéma échantillonnage 6

Fantdme numérique A - Erreur sur la PdC Type Ill (en %)
Test 1
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Norme L1 - Schéma échantillonnage 2'
- Norme L1 - Schéma échantillonnage 3'
Norme L1 - Schéma échantillonnage 4'
Norme L1 - Schéma échantillonnage 5'
Norme L1 - Schéma échantillonnage 6'

Figure 160 : Fantome numérique A - Comparaison entre les reconstructions avec une norme L1 ou L2 sur le gradient
temporel

Les tests minimisant en moyenne les différentes erreurs de reconstruction pour le fantdme numérique

A sur I'ensemble des schémas d’échantillonnage testés sont les suivants :

Tableau 32 : Fantome numérique A - Choix des couples de paramétres optimaux pour la norme L1 sur le gradient

temporel
Erreur Erreur PAC  Erreur PAC  Erreur PdC Sous-estimation
globale Type | Type Il Type lll maximum - PdC Type lll
Test choisi 13 12
A 0,01 0,01
a 0,1 0,01
Moyenne 6,96 5,31 5,15 5,67 7,37
Ecart type 1,04 1,18 1,03 0,87 0,48

Et pour le fantdme numérique B :

Tableau 33 : Fantome numérique B - Choix des couples de paramétres optimaux pour la norme L1 sur le gradient

temporel
Erreur Erreur PAC  Erreur PAC  Erreur PdC Sous-estimation
globale Type | Type ll Type Il maximum - PdC Type Il
Test choisi 13 12
A 0,01 0,01
a 0,1 0,01
Moyenne 6,52 5,14 5,18 3,90 4,61
Ecart type 1,65 1,48 1,43 0,58 0,92

226



Chapitre 5 - Impact des parameétres de simulation sur la reconstruction

Les erreurs de reconstructions générées par les algorithmes utilisant la norme L1 sont plus
importantes que celles générées par les algorithmes utilisant la norme L2 (voir Tableau 28 et Tableau
29). L'écart-type de ces erreurs, sur I'ensemble des schémas d’échantillonnage, étant aussi plus
important, I'algorithme de norme L1 semble donc plus sensible au schéma d’échantillonnage. Ci-
dessous un diagramme permettant de visualiser les performances des deux fonctions de codt sur le
fantdbme numérique A.

Fantome numeérique A
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Erreur globale Erreur PdC Type | Erreur PAC Type Il Erreur PdC Type 1ll  Sous-estimation
max - PdC Type Il

Figure 161 : Fantome A - Comparaison des performances des fonctions de colit avec une norme L1 et L2 pour la
contrainte sur le gradient temporel

Ce diagramme appliqué au fantdme numérique B affiche la méme tendance. Notons que le
rehaussement maximal de la prise de contraste Il est moins sous-estimé avec I'utilisation de la norme
L1. Cependant I'erreur globale sur I'image et les erreurs sur 'ensemble des prises de contraste sont
significativement visuellement plus importantes a la fois sur le graphique ci-dessus et sur les courbes
représentées ci-dessous Figure 162.

Fantdme numérique A - Influence de la norme
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Figure 162 : Fantome A — Influence de la norme choisie pour la contrainte sur le gradient temporel sur la prise de
contraste de type Il
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A l'issue de ces simulations, hous recommandons I'utilisation d’une fonction de co(lt utilisant une
norme L2 sur la contrainte du gradient temporel.

Trouver p tel que p = argmin ||Ep —s||?, + AlSpll.. +

(111.48)
a”th”%Z

Cet algorithme permet en effet de reconstruire des prises de contraste avec moins de discontinuités
temporelles et donc plus ressemblantes aux prises de contrastes de référence.

De plus, les erreurs de reconstruction sont significativement moins importantes avec la norme L2
gu’avec I'utilisation d’une fonction de co(t avec la norme L1 sur le gradient temporel.

Enfin, cette fonction de colit avec la norme L2 est moins sensible au schéma d’échantillonnage que la
fonction de co(t utilisant la norme L1.

228



Chapitre 5 - Impact des parameétres de simulation sur la reconstruction

5.3 - Nombre d’itérations nécessaires pour la
reconstruction

L'utilisation de la norme L1 sur la contrainte de parcimonie implique I'implémentation de I'algorithme
itératif FOCUSS pour utiliser les solveurs linéaires tels que la méthode du gradient conjugué. Rappelons
que cet algorithme itératif part d’'une estimation de la solution pour construire une suite
d’approximations convergeant vers la solution recherchée. Le choix du nombre d’itérations peut donc
avoir une influence sur la qualité de I'image reconstruite. En outre, il est clair que le nombre
d’itérations est directement lié au temps nécessaire pour la reconstruction de I'image.

Un nombre d’itérations, permettant a la fois une reconstruction rapide et la plus exacte possible, est
donc a déterminer. Au cours de I'ensemble des simulations numériques que nous avons menées, le
nombre d’itérations de I'algorithme FOCUSS a été fixé arbitrairement a 20.

La convergence de l'algorithme FOCUSS est évaluée visuellement, sur la Figure 163 suivante, ou nous
avons représenté, pour le fantome numérique A, I'erreur globale de la reconstruction par rapport a la
référence en fonction de I'itération de I'algorithme. La reconstruction a été réalisée avec le couple de
parametres (4,a) = (0.1,0.1) qui est, sur I'ensemble des simulations numériques, le couple
permettant une reconstruction globale au plus proche de la référence.

Fantome A - Rapidité de convergence de l'algorithme
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Figure 163 : Fantome numérique A - Reconstruction avec (A,a)=(0.1,0.1) - lllustration de la convergence de I'algorithme

Sur I'ensemble des schémas d’échantillonnage testés, I'algorithme converge rapidement et nous
pouvons considérer la solution relativement stable au bout de 5 itérations. Une analyse similaire peut
étre réalisée avec le fantdme numérique B.

Nous recommandons donc l'utilisation de 5 itérations qui semblent suffisantes pour obtenir une
convergence acceptable.
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CHAPITRE 5 — Impact des parameétres de simulation sur la reconstruction

Le choix de l'initialisation a peu d’impact sur la convergence de l'algorithme de
reconstruction.

L'utilisation d’une norme L2 sur la contrainte du gradient temporelle donne de
meilleurs résultats que I'utilisation d’une norme L1.

L'algorithme itératif est stable au bout de 5 itérations.
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Chapitre 6 - EXISTE-T-IL UN SEUL COUPLE DE PARAMETRES
OPTIMAL ?

Au cours du chapitre précédent, nous avons évalué plusieurs fonctions de colts pour les
reconstructions de type Compressed Sensing. A partir de I'ensemble des simulations numériques
effectuées, nous avons conclu que la fonction de colit optimale a utiliser pour la reconstruction est
celle appliguant, en plus, une contrainte de norme L2 sur le gradient temporel de I'image :

Trouver ptel que p = argmin ||[Ep — s||?, + A|ISpll,1 +
allGepllZ, (1:49)
Le défi de ces reconstructions d’images, via la minimisation d’une fonction de co(it paramétrée (ici les
paramétres sont les valeurs (4, a)), est de choisir les valeurs adéquates pour ces paramétres.

Ces parametres A et a sont délicats a déterminer puisqu’ils sont sans dimension et ne possedent pas
de signification physique. Ces parametres de pondération permettent d’attribuer plus ou moins de
poids aux contraintes lors de la reconstruction. Dans la pratique, ils sont déterminés de maniere
empirigue en choisissant ceux qui permettent de converger rapidement vers la solution la plus exacte
possible.

Nous pouvons aussi nous demander s’il existe un couple de parameétres (4, a) unique et optimal pour
I’ensemble de l'image a reconstruire. De part la maniére dont a été construit I'opérateur de
parcimonie, le comportement d’un pixel (x, y, z) dans ce domaine de parcimonie est directement liée
a la fagon dont il se rehausse lors de I'injection. Les images injectées posseédent une trés grande
variation spatiale de rehaussement, a cause de la présence de nombreux types de tissus plus ou moins
vascularisés et qui possédent donc des prises de contraste trés variables.

Les contraintes de parcimonie et de cohérence temporelle étant linéaires dans I'espace (x, y, z), il est
donc possible d’appliquer un couple de paramétres (4, a) spécifique pour chaque pixel (carte spatiale
des parametres (4, @))

L'image reconstruite p doit a la fois :

- Etre “fidele” aux données acquises. Cette fidélité est assurée par la minimisation du premier
terme de la fonction de co(t ||Ep — s||?,

- Etre parcimonieuse, ou il le faut, dans le domaine adéquat. Cette contrainte supplémentaire
de reconstruction est gérée par le terme ||Sp|| 1 et régulée par la valeur du parameétre A

- Etre temporellement cohérente. Contrainte gérée par le terme ||G.p||?, et régulée par la
valeur du paramétre a

Etre fidele aux données acquises est le critére primordial de la reconstruction. On peut considérer que
le premier terme de la fonction de colt est donc pondéré par la valeur 1.

Les contraintes de parcimonie et de cohérence temporelle sont des contraintes supplémentaires de
relativement moindre importance. Il parait donc raisonnable de considérer que les valeurs A et a
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doivent étre inférieures ou égales a 1. Cette hypothése est confirmée par I'ensemble des simulations
numeériques pour lesquelles les images reconstruites, avec un parametre A strictement supérieur a 1,
sont les plus éloignées des images de référence (erreurs globales des reconstructions supérieures a
10%).

Les simulations numériques nous ont permis de choisir les couples (4, a) optimaux pour chaque critére
de reconstruction. Ces couples sont résumés dans le tableau suivant :

Tableau 34 : Couple de paramétres (4, @) optimaux choisis pour chaque critére d'évaluation
sur les deux fantémes numériques

Fantome numérique A

Critere d’évaluation Test choisi A a
Erreur globale
Erreur PdC type |
Erreur PdC type Il
Erreur PdC type Il

3 0.1 0.1

2 0.1 0.01

Fantome numérique B
Critére d’évaluation Test choisi A a
Erreur globale

Erreur PdC type | 3 0.1 0.1
Erreur PdC type Il 2 0.1 0.01
Erreur PdC type Il 9 1 0.01

Ces résultats montrent qu’un seul couple de paramétres (4, @) ne semble pas optimal pour satisfaire
tous les critéres de reconstruction.

- De maniére globale, sur les deux fantémes numériques A et B, le couple (4, @) = (0.1,0.1)
permet de converger vers une solution d’erreur minimale. Ce couple de parametres est adapté
pour les pixels dont le rehaussement est faible et s’effectue de maniére continue tels que les
prises de contraste de type I.

- Lorsque le rehaussement du pixel est plus intense (courbe de type ll), la contrainte de
parcimonie doit primer sur la contrainte de cohérence (et donc de lissage temporel).
L'utilisation du couple (4, @) = (0.1,0.01) semble adaptée.

- En poursuivant cette idée qu’un pixel, dont le rehaussement est intense, est plus
parcimonieux, I'utilisation du couple (4, «) = (1,0.01) semble plus adaptée pour les prises de
contraste de type lll se rehaussant trés fortement.

Que I'analyse des courbes de prise de contraste soit qualitative, semi-quantitative ou bien quantitative
avec |'utilisation de modeéles pharmacocinétiques, la reconstruction de courbes de prise de contraste
les plus exactes possibles est nécessaire.

Les calculs d’erreurs par rapport aux courbes de références permettent d’avoir une idée globale de la
qualité de la reconstruction mais nous pensons qu’il est plus raisonnable de visualiser ces prises de
contraste reconstruites afin de conclure réellement sur le choix d’un (ou de) couple(s) de paramétres
(A4, @) optimal(aux).
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Dans la Figure 164 ci-dessous sont représentées les courbes de prise de contraste reconstruites avec
les couples de parameétres (4, a) = (0.1,0.1) pour le test 3 et (4, @) = (0.1,0.01) pour le test 2. Pour
le test 3, nous avons représenté les courbes de prise de contraste issues de la reconstruction a
I'itération n°5 comme nous I'avions préconisé dans la PARTIE Il -5.3 -.
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Figure 164 : Fantome numérique A - Impact des paramétres choisis sur la forme des prises de contrastes

Ces résultats graphiques sont cohérents avec les conclusions faites a partir du calcul des erreurs de
reconstruction concernant les prises de contraste.

- La reconstruction des courbes de prise de contraste de type | semble meilleure avec les
parametres (4, @) = (0.1,0.1).

- Le rehaussement précoce des courbes de prise de contraste de type Il et Ill est quant a lui
mieux reconstruit avec les parameétres (4, @) = (0.1,0.01). Notons tout de méme qu’en fin
d’acquisition ; ou la variation de contraste devient plus faible, les parameétres (4, a) =

(0.1,0.01) introduisent une instabilité temporelle qui n’est pas présente avec les parametres
(4, a@) = (0.1,0.1).

Il est aussi intéressant d’observer les mémes courbes pour le fantdome numérique B (voir Figure 165) :

- Nous observons ici aussi que la reconstruction avec les parametres (4, @) = (0.1,0.1) sont
adaptés pour les prises de contraste modérées telles que les prises de type .

- Quant aux parametres (1,a) = (0.1,0.01), il permettent en effet de mieux suivre le
rehaussement précoce des prises de contraste de type Il et lll en apportant tout de méme
cette “instabilité temporelle” en fin de prise de contraste.
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Figure 165 : Fantome numérique B - Impact des parameétres choisis sur la forme des prises de contrastes

- Nous pouvons cependant remarquer que l'utilisation du couple de paramétres (1, a) =
(1,0.01) (en jaune sur la figure ci-dessus) pour la courbe de prise de contraste de type |l
n’apporte pas d’amélioration visuellement significative par rapport au couple de parametres
(A4, @) = (0.1,0.01)(en vert). Par contre “I'incohérence temporelle” est augmentée lors du la
décroissance de la prise de contraste.

Aprés I'étude de ces différentes simulations, nous pouvons nous orienter vers la stratégie de
reconstruction suivante : une reconstruction avec les parametres (1, a) = (0.1,0.1) pour I'ensemble
de I'image avec 5 itérations. Ensuite nous pouvons effectuer une correction des prises de contraste
afin de contrebalancer I'atténuation des variations temporelles par I'algorithme de reconstruction
Cette correction nécessite une calibration que nous pouvons réaliser en simulation ou bien lors
d’acquisitions sur des objets tests.

Bien que les parameétres (4, @) = (0.1,0.01) fournissent des reconstructions de prises de contraste
plus similaires (surtout en phase précoce) aux prises de contraste de référence, la difficulté d’une
résolution avec des parametres variables spatialement est de déterminer automatiquement cette
carte de parameétres. Des techniques telles que la décomposition en valeurs singulieres (SVD)
appliquée sur une premiére reconstruction avec (4,a) = (0.1,0.1) pourrait potentiellement
permettre de d’identifier les pixels de rehaussements différentes afin de créer cette carte de
parametres.

Cependant, il resterait une correction finale a effectuer puisque les sous-estimations des prises de

contraste de type Il restent toujours présentes avec les parametres (4, @) = (0.1,0.01) (voir Figure
164 et Figure 165).
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CHAPITRE 6 — Existe-t-il un seul couple de paramétres optimal ?
La fonction de co(t a utiliser pour la reconstruction est :
Trouver p tel que p = argmin ||Ep — s||7; + AlISplly1 + allGepllf,
Le couple de paramétres recommandé pour I'ensemble de I'image est (4, a) =
(0.1,0.1) car il fournit des reconstructions dont les erreurs globales a la référence

sont les plus faibles.

Il n’existe pas un couple (A, @) optimal pour I'ensemble de I'image mais tous les
couples testés atténuent les variations temporelles des prises de contraste.

Nous recommandons donc lutilisation du couple (4, @) = (0.1,0.1) suivi d’une
correction de cette atténuation qui nécessite la mise en place d’une calibration (a
élaborer en simulations numériques ou bien lors d’acquisitions sur fantéme)



Conclusions et perspectives

CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES

L'ensemble de ce travail de thése s’inscrit dans le cadre d’'une recherche méthodologique en IRM. Nous
avons travaillé a différents niveaux, que ce soit du développement de séquences IRM jusqu’a
I'algorithme de reconstruction des images acquises. Ces développements ont nécessité plusieurs
étapes de validations, et nous avons mis en place des simulations numériques, développé des objets
tests adaptés a notre problématique, réalisé des acquisitions sur volontaires pour enfin inclure ces
développements dans le cadre d’un protocole de recherche clinique.

« Bilan

Problématique initiale L'IRM mammaire avec injection de produit de contraste est un examen
d’imagerie trés sensible pour la détection du cancer du sein. Il reste cependant aujourd’hui souvent
limité a un examen de seconde intention en raison de sa spécificité moyenne. Son utilisation
systématique n’est donc recommandée qu’aux femmes dont la prévalence de la maladie est plus
importante.

La faible spécificité de I'lRM mammaire est tres certainement liée a son mode d’acquisition. Aprées la
détection d’un rehaussement dans les images, la caractérisation la Iésion rehaussée repose sur son
analyse morphologique détaillée. L'IRM étant une technique d’imagerie relativement lente, et le
volume mammaire devant étre acquis avec une résolution spatiale, de I'ordre du millimétre, la
résolution temporelle de cet examen est autour d’'une minute. Cette faible résolution temporelle limite
intrinsequement I'analyse des courbes de prise de contraste a une analyse qualitative ou bien semi-
quantitative. Ces courbes de rehaussement, avec une telle résolution temporelle, ne sont que les
reflets, moyennés dans le temps, de phénomenes physiologiques tels que la perfusion tissulaire des
|ésions. Une résolution temporelle plus élevée (entre cing et une dizaine de secondes) permettrait le
suivi précis de ces prises de contraste qui seraient alors le reflet direct de la perfusion tissulaire des
|ésions. L'objectif final d’une acquisition rapide est I'application de modéles pharmacocinétiques
permettant le calcul de parameétres physiologiques quantitatifs et spécifiques du réseau vasculaire des
|ésions.

Nous avons donc travaillé au développement des techniques d’acquisitions et reconstructions
d’images IRM rapides afin de pouvoir obtenir la résolution temporelle nécessaire a I'application de ces
modeles pharmacocinétiques.

Acquisitions rapides Pour la création de la séquence permettant une acquisition rapide, nous nous
sommes basés sur la théorie du Compressed Sensing (156). Réduire le temps d’acquisition nécessite
de réduire le nombre de données acquises et donc d’acquérir un domaine de Fourier incomplet. Afin
de conserver la performance de détection actuelle de I'IlRM mammaire, nous avons souhaité ne pas
priver le radiologue d’un outil de détection/caractérisation prouvé et ancré en routine clinique. Nous
avons donc repensé I'ordre d’acquisition du domaine de Fourier de la séquence standard utilisée. Le
nouvel ordre de remplissage du domaine de Fourier permet, au moment de la reconstruction, une
séparation du domaine (totalement acquis en environ une minute) en plusieurs domaines sous-
échantillonnés (aléatoirement et uniformément) acquis donc plus rapidement.

Nous avons pu montrer qu’un échantillonnage aléatoire peut étre aussi compatible, au moyen de
guelques ajustements, avec les méthodes de suppression de graisse nécessaires et utilisées lors des
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acquisitions d’IRM mammaire. Nous avons aussi validé, lors d’'une étude clinique sur patientes, que
I'ordre aléatoire d’acquisition ne modifie pas les prises de contraste et la morphologie des Iésions
lorsque les acquisitions sont reconstruites avec la totalité des données. La nouvelle séquence ainsi
développée permet donc, dans un premier temps, la réalisation du diagnostic conventionnel.

Reconstructions “Compressed Sensing” La reconstruction d’images a partir de plans de Fourier
incomplets nécessite un algorithme particulier permettant la suppression des artéfacts de sous-
échantillonnage. La reconstruction Compressed Sensing ajoute une contrainte de parcimonie sur
I'image, dans un certain domaine, qui permet la convergence de la reconstruction vers une solution
sans artéfacts. Nous avons comparé, au cours de cette these, différents algorithmes de reconstruction
basés sur cette théorie. Ces algorithmes ont été testés sur un fantdme numérique de sein injecté ainsi
que sur des données cliniques sous-échantillonnées rétrospectivement. Nous avons d’abord évalué la
validité de réaliser des simulations en 2D sur un fantdme numérique en les comparant a des
simulations sur un fantdme en 3D et sur les données cliniques. Nous avons aussi montré la nécessité
d’ajouter une contrainte supplémentaire sur le gradient temporel de I'image, lors de la reconstruction,
afin d’assurer une convergence optimale. La méthode de reconstruction finalement retenue atténue
tout de méme les variations d’intensité dans I'image. Nous avons donc proposé une méthode afin de
corriger ces atténuations. Cette méthode nécessite I'utilisation d’une calibration qui pourra étre
déterminée en simulation et lors d’acquisitions sur fantomes.

La valeur ajoutée de l'utilisation couplée de I'acquisition aléatoire et de la reconstruction Compressed
Sensing a été évaluée sur un fantdéme de perfusion reproduisant une lésion mammaire maligne. Nous
avons pu montrer la meilleure reproduction de la prise de contraste programmée par rapport a
I"acquisition standard. La-aussi, une sous-estimation du rehaussement est observée mais qui pourrait

étre potentiellement corrigée avec la méthode de calibration proposée ci-dessus.

X Perspectives

L’'ensemble de ces travaux ouvre, bien évidemment, de nombreuses perspectives. Que cela soit en
termes d’améliorations concernant la technique de reconstruction Compressed Sensing et surtout en
termes de validation compléte du couple acquisition/reconstruction.

Il faudrait poursuivre le travail sur les simulations numériques afin d’évaluer le potentiel de la
correction de I'atténuation du signal par I'algorithme de reconstruction. Pour cela, développer un
fantdbme numérique avec des rehaussements linéaires mais de pente différentes pour calibrer la
correction serait nécessaire.

Le laboratoire a récemment fait I'acquisition de pompes d’injection permettant de contréler la
concentration a injecter dans un objet test avec une résolution temporelle inférieure a la seconde. Ce
nouveau systéme permettra donc de simuler in vitro de nombreuses formes de prise de contraste avec
une haute résolution temporelle. Nous pourrions ainsi tester et éprouver les capacités de notre couple
acquisition/reconstruction pour reconstruire des images avec une résolution temporelle trés élevée.

Il serait aussi pertinent de se comparer aux séquences rapides existantes évoquées dans la PARTIE | -
4.2 - telles que TWIST (Siemens) et DISCO (General Electric) afin d’évaluer le potentiel gain de notre
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acquisition aléatoire en comparaison avec des acquisitions avec un centre de 'espace de Fourier
totalement acquis.

L’objectif final est de pouvoir réaliser I'ensemble du suivi de l'injection avec notre séquence afin
d’évaluer, in vivo, son potentiel sur la visualisation et I'analyse quantitative des prises de contraste
mammaire. Avec des données acquises plus rapidement, nous pourrions soit appliquer les modéles
pharmacocinétiques évoqués dans ce manuscrit soit avoir une approche de classification des courbes
de prise de contraste (de type clustering) qui pourrait permettre de s’affranchir de la problématique
de la fonction d’entrée artérielle.
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ANNEXE 1 : Indications d’une IRM mammaire

ANNEXE 1 : INDICATIONS D'UNE IRM
MAMMAIRE

L'ensemble des indications de réalisation d’'une IRM mammaire (ainsi que les indications de non
réalisation) ont été définies par la Société Européenne d’Imagerie Mammaire (EUSOMA - European
Society of Breast Cancer Specialists) lors d’un groupe de travail réalisé en Octobre 2008. Ce groupe de
travail a réalisé une revue de la littérature ol I'lRM mammaire était utilisée et ses performances
diagnostiques évaluées afin de rédiger les recommandations suivantes (81).

¥ Les indications pour réaliser une IRM mammaire

Une IRM mammaire est toujours réalisée en complément du bilan mammographique et
échographique. Cet examen, donc complémentaire au bilan conventionnel, sera utile dans le cas ou
I'interprétation initiale de ce bilan conventionnel sera difficile a faire. Nous pouvons retrouver au sein
des recommandations les cas suivants :

- Dans le cadre d’un bilan pré thérapeutique de certains cancers du sein dans le cas d’un risque
élevé de multifocalité ou de multicentricité.

- Dans le cadre des patientes a haut risque de cancer du sein. Cela inclut donc les patientes
porteuses d’'une mutation prouvée BRCA1/2 et p53, les patientes sans mutations prouvées
mais avec un risque équivalent (histoire familiale) ainsi que des patientes traitées par
radiothérapie en mantelet (car irradiation des creux axillaires).

- Dans le cadre du bilan initial et du suivi d’un traitement néo-adjuvent (traitement réalisé afin
de réduire la taille d’une tumeur avant une intervention chirurgicale pour limiter I'étendue de
I’exérése ou une radiothérapie pour en augmenter |'efficacité.

- Dans le suivi de prothéses mammaires dans le cas ou I'on suspecte une rupture sur le bilan
conventionnel.

- Dans le cas de récidive d’un cancer du sein ou bien d’un cancer du sein occulte (découverte
d’une métastase donc I'analyse histologique confirme la présence d’un cancer du sein primaire
donc non détecté).

A ces indications se rajoutent quelques autres indications dont la réalisation doit s’effectuer au cas par
cas:

- Les écoulements du mammaire unilatéral dans les centre ou la galactographie est utilisé en
tant qu’examen de routine dans le cadre d’écoulements mammaires. L'IRM mammaire peut
faciliter le repérage de I'anomalie intracanalaire surtout si elle est situé en profondeur dans le
sein (i.e. loin du mamelon).

- Dans le cas d’un bilan conventionnel présentant des discordances dans le diagnostic. Le
radiologue devra cependant vérifier le respect des bonnes pratiques de réalisation du bilan
conventionnel avant de prescrire une IRM mammaire. Dans le cas ou le bilan conventionnel
est correctement réalisé, I'IRM pourra étre effectivement une aide pour visualiser par exemple
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une anomalie visible a la mammographie et non retrouvée lors de I'examen clinique ou de
I’échographie.

¥ Les indications pour ne pas réaliser une IRM mammaire

Compte tenu de la faible spécificité de I'IRM et de sa haute sensibilité, réaliser une IRM chez une
patiente qui n’est pas a risque risquerait de mener a des “errances diagnostiques” (contradiction
diagnostique entre les différentes modalités d’imagerie). Ainsi il n’est pas recommandé de réaliser une
IRM dans les conditions suivantes :

- Dans le cas d’antécédents personnels de cancer du sein invasif ou CCIS, de la présence de
|ésions a risques (hyperplasié épithéliale avec atypie etc.) : le dépistage ne se fait pas par IRM

- Dans le cas de prothése pour le dépistage systématique de rupture chez des patientes ne
présentant pas de symptomes

- Lorsqu’une biopsie peut étre réalisée, 'IRM ne sert pas de substitut. L'analyse histologique
reste I'examen de référence pour caractériser une lésion.

La tres haute sensibilité de I'IRM couplée a sa relativement faible spécificité (i.e. peu de faux négatifs
mais des faux positifs non négligeables) ont fait que cet examen doit étre réalisé avec précaution afin
d’étre bénéfique aux patientes. La détection d’'une anomalie en IRM non détectée précédemment lors
du bilan conventionnel conduit en effet a la réalisation d’examens complémentaires stressant voir
douloureux pour la patiente alors que I'anomalie peut se révéler finalement bénine.

Enfin, en plus d’avoir rédigé des recommandations de réalisation d’'une IRM mammaire pour cibler les

femmes dont I'apport de I'IRM était avéré, ces recommandations répertorient aussi les conditions
techniques, et méthodologiques pour la réalisation de I’'examen et I'interprétation des images.
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ANNEXE 2 : CLASSIFICATION BI-RADS

¥ Critéres d’analyse des Iésions

ULTRASOUND

Tissue a.Homogeneous background echotexture — fat
£ompasIon b.Homogeneous background echotexture — fibroglandular
(screening
only) c. Heterogeneous background echotexture
Masses Shape
¢ Irregular
Orientation  Parallel
{ Not parallel
Waggin LClircumserioed s
¢ Not circumscribed
i - Indistinct
- Angular
- Microlobulated
- Spiculated
Echo pattern i Anechoic
i Hyp e s

i Heterogeneous

Posterior features | No posterior features

i Shadowing

: Combined pattern

Calcifications

Calcifications in a mass

Calcifications outside of a mass

Intraductal calcifications

Associated
features

Architectural distortion

Duct changes

Skin changes Skin thickening

 Skin retraction

Breast a.The breasts are almost entirely fatty
COMPOSIION 1) There are scattered areas of fibroglandular density
¢. The breasts are heterogeneously dense, which
may obscure small masses
d.The breasts are extremely dense, which lowers
the sensitivity of mammography
Masses Shape i Oval
{ Ireqular
Margin £ Circumscribed
Microlobulated
i Spiculate
Density  {High density
i Equal density
i Fat-containing
Calcifications | Typically & Ski
benign
Coarse or "popcorn-like”
Milk of calcium
Suspicious .

morphology: Coarse hete rogeneous

Distribution :

Edema i Lin
Vascularity s S— éusegme"tal
Internal vascularity Architectural distortion
e S |V
Bty ESORE et Global asymmetry
assessmEnt - {intermediate . Focal asymmetry
Hard Developing asymmetry
Special cases | Simple cyst Intramammary lymph node

Clustered microcysts

Skin lesion

Complicated cyst

Solitary dilated duct

Mass in or on skin Associated Skin retraction

Foreign body including implants features Nipple retraction

Lymph nodes — intramammary Skin thickening

Lymph nodes — axillary Trabecular thickening

Vascular { AVMs (arteriovenous malformations/ Axillary adenopathy

abnormalities  ; pseudoaneurysms) Architectural distortion
S s e Slhe

Postsurgical fluid collection Location of Laterality

Fat necrosis lesion Quadrant and clock face

Depth

Distance from the nipple
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ANNEXE 2 : Classification BI-RADS

Amount of a. Almost entirely fat Associated Nipple retraction
i\_brogl&rgi;lar b. Scattered fibroglandular tissue features Nipple invasion
Issue c. Heterogeneous fibroglandular tissue Skin retraction
d. Extreme fibroglandular tissue Skin thickening
Background Level  Minimal ) Skininvasion :Directinvasion . .
parenchymal ¢ Inflammatory cancer
enhancement -
(BPE) Axillary adenopathy
i Marked Pectoralis muscle invasion
Symmetricor i Symmetric e Chest wall invasion
asymmetric i Asymmetric Architectural distortion
Focus Fat containing lesions | Lymph nodes i Normal
Masses Shape i Oval B i Abnormal
. Fat necrosis
i liregular Hamartoma
Margin PG i i Postoperative seroma/hematoma with fat
Location of lesion Location
- Iregular Depth
- Spiculated Kinetic curve Initial phase
enhancement e :
characteristics 3 - (S\)J‘h_me_ curve
.| description Delayed phase Al TN
i Dark internal septations i Plateau
i i Washout
Non-mass Distribution : Focal Implants Implant material and : Saline
enhancement S lumen type
L : Silicone
(NME) H H
Segmental i -Intact
: i - Ruptured
i Multiple regions i Other implant material
; Diffuse i Lumen type
H i -Single
- Double
H - Other
Internal i Homogeneous Implant location i Retroglandular
enhancement  {'{jtorsneneous : Retropectoral
patterns - -
R Abnormal implant Focal bulge
 Clustered ring contour
Intramammary lymph node Intracapsular silicone : Radial folds
Skin lesion findings Subcapsular line
Non-enhancing Ductal precontrast high signal on T1W
findings Cyst g
Postoperative collections Extracapsular B
- i Breast
(hematoma/seroma) silicone
Post-therapy skin thickening and i Lymph nodes
trabecular thickening Water droplets
Non-enhancing mass Peri-implant fluid
Architectural distortion
Signal void from foreign bodies, clips, etc.

¥ Classification ACR des lésions mammaires

BI-RADS® ASSESSMENT CATEGORIES

Category 0: Mammography: Incomplete — Need Additional Imaging Evaluation and/or Prior Mammograms for Comparison
Ultrasound & MRI: Incomplete — Need Additional Imaging Evaluation

‘Category 1: Negative

CategoryZBemgn
La
Category 4:

Suspicious Mammography Category 4A: Low suspicion for malignancy
& Ultrasound: Category 4B: Moderate suspicion for malignancy

Category 4C: High suspicion for malignancy

Category 6:

Source : D’Orsi CJ, Sickles EA, Mendelson EB, Morris EA, et al. ACR BI-RADS® Atlas, Breast Imaging
Reporting and Data System. Reston, VA, American College of Radiology; 2013
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ANNEXE 3 : PROGRAMMATION DE L’'INJECTEUR
MEDRAD®

Les tableaux ci-dessous résument les débits et les volumes a programmer dans I'injecteur automatique
MEDRAD® pour reproduire au sein de la lésion artificielle les prises de contraste de Type |, Il ou Ill.

Les prérequis pour cette programmation sont :

- L'utilisation de 4 pousses-seringues pour injecter en continue de I'eau avec un débit décrit par
I’équation (11.12)

- Les prises de contraste de type |, Il et lll théoriques représentées dans la Figure 108 : Courbes
théoriques de rehaussement de lésions mammaires, inspirées de Kuhl et al (75)

- Larelation entre le rehaussement du signal IRM et la concentration de CuSO,4 obtenue a partir
de la calibration (Figure 107 : Courbe de calibration de CuSO4 avec la séquence VIBRANT avec
suppression de graisse )

Tableau 35 : Débits et volumes programmeés a l'injecteur pour la reproduction de prises de contraste de type |, II, et Il

Type |
Concentration CuSO4 injecteur 0.051%
Débit eau distillée pousse-seringue 4*358.7 =1434.8 mL/h
. L . S Seringue Débit Volume s Débit lésion
Phase Début acquisition Fin acquisition utilisée (mL/s) injecté (mL) Rthéo(%) (mL/s)
1 0 92 NC 0 0 0 0.40
2 92 184 A 0.09 8.4 51 0.49
3 184 276 A 0.17 15.8 81 0.57
4 276 368 A 0.28 25.9 110 0.68
A 0.33 5.8
5 368 460 B 0.33 25 121 0.73
6 460 552 B 0.38 36 129 0.78
Type Il
Concentration CuSOs injecteur 0.11%
Débit eau distillée pousse-seringue 4*358.7 = 1434.8 mL/h
Volume
, L . L Seringue Débit L o Débit lésion
Phase Début acquisition Fin acquisition utilisée (mL/s) ";j,:tt)e Rthéo(%) (mL/s)
1 0 92 NC 0 0 0 0.40
2 92 184 A 0.23 21.2 201 0.63
3 184 276 A 0.27 24.9 219 0.67
4 276 368 B 0.26 24 215 0.66
A 0.27 11.1
5 368 460 B 0.27 14 219 0.67
6 460 552 B 0.25 24 210 0.65
Type lll
Concentration CuSO; injecteur 0.11%
Débit eau distillée pousse-seringue 4*358.7 =1434.8 mL/h
Volume
., . . . Seringue Débit e . s Débit Iésion
Phase Début acquisition Fin acquisition utilisce (mL/s) |r;jne1¢|:-t)e Rthéo(%) (mL/s)
1 0 92 NC 0 0 0 0.40
2 92 184 B 0.89 82 342 1.29
3 184 276 B 0.26 24 215 0.66
4 276 368 A 0.17 15.9 167 0.57
5 368 460 A 0.13 12 140 0.53
6 460 552 A 0.10 9.5 115 0.50
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Le cancer du sein est aujourd’hui le cancer le plus fréquent chez la femme ainsi que la premiére cause de décés féminin par
cancer. Actuellement, 'IRM mammaire n’est réalisée qu’en seconde intention lorsque les autres modalités d’imagerie ne
suffisent pas a poser un diagnostic. Dans le cas des populations a risque, I'[RM mammaire est recommandée comme examen
de dépistage annuel en raison de sa trés haute sensibilité de détection. Par IRM, la détection d’un cancer du sein se fait a la
suite de I'injection d’un produit de contraste qui permet de visualiser les Iésions mammaires en hypersignal. La majeure partie
du diagnostic repose sur I'analyse morphologique de ces lésions; une acquisition hautement résolue spatialement est donc
nécessaire. Malgré I'utilisation des techniques d’accélération courantes, le volume de données a acquérir reste important et
la résolution temporelle de I'examen d’IRM mammaire est aujourd’hui aux alentours d’'une minute. Cette faible résolution
temporelle limite donc intrinséquement la spécificité de I'examen d’IRM mammaire. Un examen avec une haute résolution
temporelle permettrait I'utilisation de modeéles pharmacocinétiques donnant accés a des parametres physiologiques
spécifiques des lésions.

L'approche proposée dans ce travail de thése est le développement d’une séquence IRM permettant a la fois la reconstruction
classique d’images, telle que celle utilisée en routine clinique pour le diagnostic, ainsi qu’une reconstruction accélérée
d’images avec une plus haute résolution temporelle permettant ainsi I'application de modeles pharmacocinétiques.

Le développement de cette séquence a été réalisé en modifiant I'ordre d’acquisition du domaine de Fourier de la séquence
utilisée en clinique, afin qu’il soit aléatoire et permette la reconstruction a-posteriori de domaines sous-échantillonnés acquis
plus rapidement. Des acquisitions sur des objets tests, sur des volontaires et sur des patientes ont montré que |'acquisition
aléatoire ne modifiait pas les images obtenues par reconstruction classique permettant ainsi le diagnostic conventionnel. Une
attention particuliére a été portée pour permettre la suppression de graisse nécessaire a I'acquisition des images d’IRM
mammaire. Les reconstructions des domaines sous-échantillonnés sont réalisées via des reconstructions Compressed Sensing
permettant la suppression des artéfacts de sous-échantillonnage. Ces reconstructions Compressed Sensing ont été
développées et testées sur des fantdmes numériques reproduisant des IRMs mammaires. Le potentiel de cette nouvelle
acquisition a enfin été testé sur une lésion artificielle mammaire, développée a cet effet, et reproduisant des prises de
contraste mammaires.

Mots clefs : IRM mammaire, IRM de perfusion, cancer du sein, dépistage, acquisition rapide, reconstruction Compressed
Sensing, suppression de graisse

Breast cancer is nowadays the first cause of female cancer and the first cause of female death by cancer. Breast MRI is only
performed in second intention when other imaging modalities cannot lead to a confident diagnosis. In high risk women
population, breast MRI is recommended as an annual screening tool because of its higher sensitivity to detect breast cancer.
Breast MRI needs contrast agent injection to visualize enhancing lesions and the diagnosis is mostly based on morphological
analysis of these lesions. Therefore, an acquisition with high spatial resolution is needed.

Despite the use of conventional MRI acceleration techniques, the volume of data to be acquired remains quite large and the
temporal resolution of the exam is around one minute. This low temporal resolution may be the cause of the low specificity
of breast MRl exam. Breast MRI with higher temporal resolution will allow the use of pharmacokinetic models to access
physiological parameters and lesion specifications.

The main aim of this work is to develop a MRI sequence allowing a flexible use of the acquired data at the reconstruction
stage. On the one hand, the images can be reconstructed with a conventional reconstruction like the protocol used in clinical
routine. On the other hand, the new MRI sequence will also allow the reconstruction of images with a higher temporal
resolution allowing the use of pharmacokinetic models.

The development of this sequence was done by modifying the acquisition order in the Fourier domain. A random acquisition
of the Fourier domain will allow the reconstruction of sub-sampled domains acquired faster. We paid attention to fat
suppression efficiency with this new Fourier domain acquisition order. Tests were performed on phantom, female volunteers
and patients. These tests showed that the random acquisition did not impact the quality of images (MRI signal and lesion
morphology) obtained by conventional reconstruction thus allowing the conventional diagnosis. The reconstructions of the
sub-sampled Fourier domains were made using Compressed Sensing reconstructions to remove sub-sampling artifacts. These
reconstructions were developed and tested on digital phantoms reproducing breast MRI. The potential of this new MRI
acquisition was tested on an artificial enhancing breast lesion developed especially for this purpose.

Keywords: Breast MRI, DCE-MRI, breast cancer, screening, rapid acquisition, Compressed Sensing reconstruction, fat
suppression
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