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L1STE DESSYMBOLESET ABREVIATIONS

9

h, h (=h/2p)
ks

Bo

Bi(t)

6= gBo
a, TE, TR

T1, T2
Fe, BP
Mz, My
M(x)

M(x)

FOVX, FOVy, FOVz
NX1 Ny1 NZ

GX1 ny GZ

tX! tyy tZ

1:(%), 1(X)

RSB, RCB

Rapport gyromagnétique du proton de I’ eau (267,515 MHz / T).
Constante de Planck (h = 6,626 10%* Js).

Constante de Boltzmann (1,381 102 JK).

Amplitude du champ (induction) magnétique principal.
Amplitude de I"impulsion de champ magnétique tournant.
Pulsation de Larmor.

Angle de basculement, Temps d' écho, de répétition.

Temps qui Sépare I'impulsion de création d amantation
transversale et le début de lalecture du signal.

Temps de relaxation longitudinale, transversale.

Fréguence d’ échantillonnage, bande passante de réception.
Aimantations longitudinale, transversale.

Vaeur de I’aimantation transversale au tempst = 0. Elle inclut la
dépendance de la densité de proton et des parametres de la
sequence d’ acquisition.

Vaeur de I'aimantation reconstruite au point x. Elle inclut la
dépendance de M(X) et la décroissance en TE/T2.

Champs de vue sélectionnés dans les directions x, y et z

Nombre d échantillons, de répétitions et de coupes (partitions).
Amplitudes des gradients de lecture, codage par la phase et
sdlection de coupe.

Durées des gradients de lecture, de codage par la phase et de
sélection de coupe.

Expressions de I'image reconstruite sous I’ action des distorsions
et de I'image théorique corrigée des distorsions.

Rapports signal sur bruit, contraste sur bruit.
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INTRODUCTION

L'attribution en 1952 du Prix Nobel de Physique aux équipes de Félix Bloch de
I'Université de Stanford et Edward M. Purcell du Massachusset Institute of Technology
récompensait la mise au point d'une méthode de détection du phénomene de Résonance
Magnétique Nucléaire ([Bloch46]). Une vingtaine dannées plus tard les travaux de
P. Mansfield et P.C. Lauterbur mettaient en pratique la possibilité de visualiser les parties
internes de structures par la simple mesure de leur réponse magnétique, préfigurant une
méthode qui fut rebaptisée par la suite Imagerie par Résonance Magnétique ([Lauterbur73]).
L'IRM, entrée en pratique clinique depuis une quinzaine d’ années maintenant, est devenue une
technique de plus en plus utilisée dans le domaine de I'imagerie biomédicale. Ses capacités a
produire de maniere non invasive des images de différents contrastes et de bonne résolution la
rendent en effet plus attrayante que d'autres modalités dans certains domaines tels que

I"imagerie anatomique ou I’ exploration fonctionnelle cérébrale et leurs applications telles que la
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chirurgie stéréotaxique. Elle est auss souvent considérée comme une référence lorsqu'elle est
fusionnée avec des techniques de plus faible résolution spatiale telle que la tomographie par
émission de positons ou de moins bon contraste comme la tomodensitométrie.

L'IRM souffre toutefois d’importants problemes de distorsions, dont les effets se traduisent
par des décalages en position et en intensité entre les voxels de I'image acquise et ceux de
I'objet réellement imagé. L’importance de ces variations, pouvant atteindre plusieurs
millimetres dans certaines régions d'un champ de vue sélectionné, souligne la difficulté a
localiser de maniere fiable certaines structures anatomiques internes dont les formes et les

dimensions ne sont pas correctement représentées.

Cette thése Sinscrit dans le cadre de I'activité "Imagerie Cérébrale” du Groupe de
Recherche en Informatique, Instrumentation et Image de Caen (GREYC). Menées en
coordination avec les activités de recherche en neurologie du centre Cyceron et du centre de
lutte contre le cancer Francois Baclesse, ces actions s organisent autour d'un projet régiona
baptisé "Pble Traitement et Analyse d’Images’. La présence d appareils imageurs performants
tels que les imageurs par résonance magnétique du CHU de Caen, les tomographes a émission
de positons du centre Cyceron et les scanners arayons X du centre F. Baclesse sont al’ origine
du développement de cette activité au sein du laboratoire.

Le sujet de la these a été proposé en 1995 par le GREY C en collaboration avec le service
d'RM du CHU de Caen, et porte sur I'analyse et la correction des distorsions qui interviennent
en imagerie par résonance magnétique. Une premiére étape consistait a étudier d'un point de
vue théorigue et méthodologique le principe de I'acquisition des images, et plus
particulierement l'incidence des parametres d'acquisition sur la réponse des différents tissus.
L'étape suivante comprenait I'étude et la correction des distorsions induites par les

imperfections du systeme d'acquisition et par laréponse de I'objet image.
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Le premier chapitre de ce mémoire débute par la présentation des principaux domaines
d’ application des imageurs par résonance magnétique que nous avons explorés au cours de
cette étude. Le systéme d@strumentation et de détection du signal sont rapidement deécrits,
ains que les principaux parametres et facteurs de qualité de I'image. Le chapitre se termine par
la description du principe de formation de l@nage. Un soin particulier a été porté a la
présentation des équations théoriques de reconstruction, afin de pouvoir les appliquer de
maniere générique a tout type de séquence d@cquisition et d® introduire aisément les
expressions mathématiques des distorsions.

Dans le second chapitre nous nous intéressons aux principales sources de distorsions.
Nous nous attachons a I’ éaboration d’un état de I'art des diverses méthodes de correction, et
nous abordons les avantages et inconvénients des méthodes les plus couramment utilisées.
Nous concluons sur I’ utilité d’une analyse plus compléte de I’influence des distorsions sur le
processus de reconstruction de I'image.

Le troiseme chapitre présente une étude théorique des équations du signal soumis a
I'action des distorsions. L’élaboration d’'un modele simple nous permet d’isoler I'action des
non linéarités des gradients sur I'image reconstruite, et de regrouper I'action des distorsions,
auss bien de source instrumentale qu'induites par I'objet, qui sont a I|'origine de
I"hétérogénéité du champ principal. La traduction des décalages de I'image en termes de
fonctions de déplacement nous amene a proposer une méthode de correction adaptée a chaque
type de distorsion, basée sur I’ utilisation de fonctions de correction.

Enfin le quatrieme chapitre traite de I'estimation de ces fonctions, qui sont ensuite
appliguées a la correction d'images selon la démarche exposée au chapitre précédent. Une
méthode originale de quantification, basée sur la connaissance de la géométrie des bobines et
|@cquisition d@n fantdme cubique, est proposée a la correction des non-linéarités des gradients

puis validée. La correction 3D, automatique et reproductible, est comparée a une méthode de
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correction 2D que propose le constructeur des appareils. Nous présentons ensuite une méthode
d’ estimation des fonctions de correction associées aux hétérogénéités du champ, qui sinspire
de plusieurs méthodes spécifiques présentées au cours du second chapitre. L’emploi de la
méthode a la correction d’images anatomiques a nécessité I'élaboration d’un agorithme
original de traitement des images de phase, dont nhous montrons les avantages par rapport aux
algorithmes existants.

Nous avons regroupé en annexes le détail des mécanismes a I’ origine du signal d’'IRM,
ains gue les quelques notions d’ électromagnétisme auxquelles nous avons fait appel. Nous y
avons également inclu le principe d’ acquisition par tomodensitométrie, et une bréve description
des outils de traitement de I'image que nous avons développés au cours de cette étude, dont

sont issues la plupart desillustrations que nous alons donner.
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Chapitrel
L’ IMAGERIE PAR RESONANCE M AGNETIQUE

Ce premier chapitre a pour objectif de présenter les principales caractéristiques des
appareils imageurs utilisés en IRM. Nous supposons gue les connaissances de base nécessaires
a la compréhension du phénomene de résonance magnétique sont acquises. Toutefois, de plus
amples détails sur les principes physiques a I’ origine du signal de résonance, la maniere de
générer et recuelllir ce signal ains que les principales sequences utilisées sont fournis dans
I"annexe A. La premiere partie du chapitre décrit de maniere générale les divers domaines que
peuvent explorer les appareils actuels et les techniques d’acquisition qui les distinguent. La
seconde partie présente les principales caractéristiqgues de |'appareillage a I'origine de
I’émission et la réception du signa. Le dispositif d’instrumentation, et plus spéciadement la
nature des bobines de gradient, sont brievement exposés et seront repris en détail lors de
I étude des distorsions. Une troisieme partie s attache a la description du signal, et introduit les
principaux parametres susceptibles d’influer sur I"importance des distorsions. Enfin la derniere

partie du chapitre présente les équations de reconstruction de |@nage, du cas le plus smple a
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une dimension jusgu’ aux conditions d@cquisition a deux et trois dimensions qui seront utilisées
lors de la correction des distorsions. Nous avons porté une attention particuliere a la
présentation de ces équations, en tentant d’ éviter les nombreuses approximations formulées la
plupart du temps a des fins de simplification. L’ objectif principal était de suivre étape par étape
la construction de I"image a partir d’un signal théorique non bruité, dans des conditions les plus
proches possible des conditions idéales d’ acquisition. Cette partie se conclut par les différents
modes de représentation possibles de I'image que nous avons utilisés lors de la correction des

distorsions.

.1 Lesdomainesd’ exploration

L’ apport d'informations sur la nature des tissus explorés (liquide, solide, dense,...) par
une mesure non invasive de certaines de leurs caractéristiques intrinseques, telles que les temps
de relaxation ou la densité de matiere, est sans doute a I’ origine du succes de I'lRM dans le
domaine de I'imagerie biomédicale. C'est encore a |’ heure actuelle la capacité des appareils
imageurs la plus exploitée a titre diagnostique lors des examens d'imagerie clinique. Ces
images de I'anatomie sont auss souvent utilistes comme référence dans les domaines de
recherche qui mettent en jeu des modalités d’ acquisition différentes. Toutefois, les appareils
d’'IRM permettent aussi de représenter d’ autres informations que celles concernant la structure
d’un objet, par le simple choix de séquences d’ acquisition spécifiques. Nous hous intéressons
ici aux différentes techniques d’ acquisitions des imageurs que nous avons abordées au cours de
notre étude des distorsions. Ces techniques mettent en jeu une combinaison des ségquences
classiques présentées en annexe, ou hécessitent parfois |’ emploi de séquences ou de procédures

de reconstruction spéciales que nous alons évoquer.
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[.1.1 L’imagerie anatomique

L’imagerie anatomique a pour objectif de représenter les différences de contraste que
peuvent présenter certaines structures anatomiques internes en réponse aux diverses excitations
appliguées. En effet, la plupart des tissus mous se distinguent en IRM par des caractéristiques
statiques et dynamiques propres, représentées dans I'image par des variations de la densité de
meatiere et des temps de relaxation mesurés. Cette imagerie utilise classiquement les séquences
d’ acquisition 3D a base d'écho de gradient pour obtenir rapidement une pondération de
I'image en T1. Bien que I’on puisse aussi les utiliser a la production d’images pondéréesen T1,
les séquences a base d’ écho d’'impulsion RF sont plutdt destinées a fournir les pondérations en

T2 ou en densité de protons (Figure 1).

Figure 1. Exemples de pondération d’image
La figure de gauche représente une coupe axiale d’ un volume acquis avec une séquence rapide de
type 3D - écho de gradient. La pondération en T1 est obtenue par un réglage des paramétres
d’ acquisition, pour laguelle la matiere blanche apparait plus claire que la matiére grise. La figure
de draite représente une coupe du méme volume, acquise par une séquence 2D - écho de spin. Le
contraste entre les matieres grise et blanche est inversé. On remarque |” hyper-signal du liquide
céphalo-rachidien localisé dans les replis du cortex, caractéristique des images pondéréesen T2.

En plus de I'intérét clinique que peuvent présenter ces images lors d’ examens radiologiques, il
existe de nombreuses applications a la représentation des structures anatomiques internes.
Nous montrons a titre d’exemple sur la Figure 2 deux applications réalisées au sein du

laboratoire, auxquelles nous avons contribué dans le choix des parametres des sequences et
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I’acquisition des données. Le cerveau et le cervelet sont extraits de maniere automatique de
I’'ensemble d’'un volume gréce au logiciel de segmentation Atomia du centre Cyceron
([Quinton97]). La premiére application concernait la reconnaissance automatique des sillons du
cortex cérébral humain, destinée a faciliter I'interprétation des images anatomiques et
I’exploitation des images fonctionnelles ([Langlois95], [Royackkers97]). La seconde
concernait I’éaboration d’'une méthode automatique de segmentation et classification des
principales structures cérébrales internes, et notamment la discrimination des matieres blanche,
grise et du liquide céphalo-rachidien, dont le but principal était de faciliter I'analyse

morphométrique des différentes régions du cerveau ([Jaggiog]).

Figure 2. Exemples d’application : reconnaissance des sillons, classification
La figure de gauche montre une vue 3D du cortex sur laquelle sont superposes les sillons majeurs
reconnus automatiquement. La figure de droite montre une coupe axiale avant segmentation (en
haut) et aprés segmentation automatique en 3 classes principales (matiére grise, matiére blanche
et liquide céphalo-rachidien, en bas).

[.1.2 L’angiographie par résonance magnétique

L’ Angiographie par Résonance Magnétique (ARM) a pour objectif de cartographier le
systéme vasculaire en Sappuyant sur les phénomenes liés au flux. Deux techniques

d’ acquisition différentes se distinguent, qui ont en commun de différencier les particules en
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mouvement des structures immobiles ([Perl96]). La premiére technique, dénommeée
Angiographie par Temps de Vol, utilise un phénomene d’ entrée de fluide qui intervient
principalement lors d’ acquisitions utilisant des séquences rapides en écho de gradient. Lorsque
le TR programmeé est petit devant le T1 des tissus stationnaires, ces tissus saturés par une
impulsion sélective n'ont pas le temps de se relaxer. Les protons des tissus mobiles sont par
contre remplacés au moment de la lecture par des protons relaxés, qui sont a I’ origine d’ un
hypersignal localisé dans I'image reconstruite au niveau des arteres ou des veines qui sont
perpendiculaires au plan de coupe sélectionné. La Figure 3 illustre une partie des travaux

menés au GREY C concernant la représentation du systéme artério-veineux ([ Flasque98]).

Figure 3. Exemple d’angiogr aphie 3D par temps de val
La superposition de plusieurs coupes axiales (a gauche) permet de reconstruire une image du
systeme vasculaire par projection du maximum d'intensité (a droite) aprés un traitement
correctif del’intensité.

La deuxieme technique, dénommée Angiographie par Contraste de Phase, utilise la différence
de phase qui existe entre les moments transversaux des particules mobiles et ceux des
particules stationnaires ([Laissy96]). Deux lectures du signal sont effectuées au cours d une
méme répétition, en appliquant des gradients de codage bipolaires dont la polarité est inversee
d’'une acquisition a I'autre. La soustraction des deux jeux de données permet d effacer la
contribution des tissus stationnaires et de ne garder que I'image des particules mobiles. Une

melilleure représentation du systéme vasculaire est a opposer a un temps d’ acquisition plus long
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par comparaison aux techniques de temps de vol, qui n’'éliminent pas completement les tissus
immobiles.

Il est important de noter que ces deux techniques sont a base des mémes ségquences
d’ impulsions et de gradients que celles utilisées en imagerie anatomique classique, et présentent
donc les mémes distorsions géométriques en réponse aux éventuelles hétérogenéités du champ
et non linéarités des gradients. Des impulsions supplémentaires de saturation peuvent toutefois
étre appliquées avant le cycle normal, en entrée ou en sortie du volume sélectionné, afin de

discriminer les structures vasculaires artérielles ou veineuses.

[.1.3 L’imageriefonctionnelle

L’IRM fonctionnelle tente d’ établir la nature des relations qui existent entre I’ activation
cérébrale issue d'une tache spécifique et I'augmentation du signal de résonance magnétique
correspondant. Le phénomene d’ entrée de fluide, mis en évidence par les séquences d ARM,
permet de justifier cette augmentation par I’accroissement du flux sanguin localisé dans les
régions d activité cérébrale. Un modele complémentaire, dénommeé effet BOLD (‘Blood
Oxygenation Level-Dependent’), s appuie plutot sur les variations de la réponse magnétique
des tissus entre un état de repos et un état d activation ([Bandettini95]). Ce modele suppose
gu’'une activation cérébrale provoque une augmentation de la concentration de molécules
fortement oxygeénées (I’ oxyhémoglobine) dans les régions capillaires. Dans un état de repos,
certains métabolites perturbent localement le champ magnétique a cause de leurs propriétés
paramagnétiques. Nous verrons au cours du chapitre suivant que ces perturbations peuvent
entrainer des distorsons de I'image reconstruite, notamment aux aentours des plus gros
vaisseaux. Dans un éat d'activation, la variation de susceptibilité magnétique des cellules

sanguines, due a I'apport en oxyhémoglobine, induit une réponse magnétique différente de



L’ IMAGERIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE 25

celle de I'état de repos. Il est donc possible, par smple différenciation ou par analyse
statistique, de déterminer des zones d’ activité fonctionnelle en comparant des images acquises
au repos et des images acquises lors de I’ exercice d’ une tache spécifique. Lalocalisation de ces
zones se fait par superposition avec les images de I’anatomie du méme sujet acquise par une

seguence classique (Figure 4).

Figure 4. Exemple d’'images fonctionnelles
(d apres[Fadilior] )
Les zones fonctionnelles sont détectées par un traitement statistique de plusieurs acquisitions
telles que celles de la figure de gauche. On peut observer sur cette image I’ important artefact
de susceptibilité au niveau des |obes frontaux. Ces zones sont ensuite superposaes aux images
anatomiques du méme sujet (a droite), afin de repérer les régions activées lors de I’ exercice
d’ une tache spécifique.

En pratique la réponse hémodynamique rapide des tissus, qui se Situe aux aentoursde 2 a 3
secondes, nécessite I'emploi de séquences d'imagerie ultrarapide de type écho-planar
(Liu93]). Lafaible différence de signal enregistrée entre deux images oblige de plus a multiplier
les acquisitions. Les paradigmes expérimentaux choisis consistent la plupart du temps a
accumuler plusieurs séries d’'images, successvement acquises au repos et en période
d’activation. Les taches accomplies par le sujet peuvent étre motrices, sensorielles ou méme
cognitives.

Nous aborderons dans le chapitre 111 I'influence des hétérogénéités du champ dans ce type

spécifique d’ acquisition.
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.1.4 Laspectroscopie, L’imagerie spectroscopique

En IRM la variation des gradients appliqués apres impulsion permettent d’ effectuer un
codage spatid des divers moments magnétiques mesurés, par une modification de leur
fréguence de précession en fonction de leur position dans un repere fixe. Le processus de
reconstruction par de multiples transformées de Fourier permet de partitionner la réponse de
tout le volume excité en plusieurs petits volumes élémentaires (ou voxels) de positions
différentes. En Spectroscopie par Résonance Magnétique (SRM), les gradients appliqués a
chague répétition gardent une valeur constante, de maniere a effectuer trois sélections de
coupe selon chacun des trois axes d acquisition ([Bottomley87], [Posse95]). L’ intersection des
trois plans définit la région d’intérét a I’origine du signal mesuré. Une seule transformée de
Fourier sur de multiples échantillons de ce signal permet de reconstruire non plus la
représentation spatidle de la distribution des aimantations, mais une représentation

fréguentielle. Le spectre de résonance (Figure 5) rend alors compte du nombre de métabolites

Sigral (U4
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Figure 5. Exemple d' analyse spectroscopique simple volume
( d'apres [Delcroix98] )
Le z&o est fixé sur le pic de résonance du téraméthylsilane ( Si-(CHs), ). Le pic de I'eau a
gauche se situe aux alentours de— 4,7 ppm de cette fréquence. La courbe rouge correspond a une
modéisation paramétrique des pics des divers métabolites.
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qui résonnent a une fréquence donnée. Celle-ci s'exprime en général en partie par million
(ppm) d’une fréguence de référence.

Un traitement numérique de ces spectres permet de caractériser tres finement la composition
chimique du volume sélectionné. L’analyse des variations relatives de la concentration de
certains métabolites donne lieu a de nombreuses études de pathologies telles que la sclérose en
plaques ([Constans96]), les accidents vasculaires cérébraux ([MacKay96]) ou le syndrome
d’immunodéficience acquise ([Meyerhoffo4]).

La répétition de multiples acquisitions prescrites en différents endroits permet a la fois
d’augmenter significativement le rapport Signal/Bruit et d obtenir une cartographie des
spectres de résonance (Figure 6). Une anadyse détermine les concentrations des divers
métabolites composant les spectres, qui peuvent étre traduites en niveaux de gris. On parle
alors d’ imagerie spectroscopigue ([ Decorpso2]).

La grande précision requise sur les fréguences mesurées rend ces techniques de spectroscopie

in-vivo beaucoup plus sensibles aux variations du champ que nel’est I'lRM ([Webb94]).

Figure 6. Exemple d’'imagerie spectr oscopique
On superpose sur une coupe anatomique d'un sujet (a gauche, une coupe axiale issue de I'examen d'un
volontaire sain) une grille dans lesquels sont acquis les spectres (figure du milieu, 32x32 ééments). Un
traitement de ces spectres permet d’'en extraire la concentration de certains métabolites, qui peuvent ére
représentés en image (a droite, oll nous avons figuré la concentration totale de tous les métabolites).
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.2 L'instrumentation

Cette partie décrit brievement les principaux ééments constitutifs de I’ appareillage
d’IRM. Nous nous limitons aux bobines et antennes destinées au codage du signal ains qu’au
principe de la détection, en sachant que la chaine compléete d acquisition se compose de
nombreux autres éléments, parmi lesquels se trouvent les alimentations, les convertisseurs et
unités de contrdle, de reconstruction et d’ archivage, dont I’influence sur les distorsions nous a

semblé peu importante.

[.2.1 L’aimant et lesbobinesde gradient

L'aimant, destiné a fournir le champ magnétique principal, peut étre résistif,
supraconducteur ou permanent (Lerskioz]).
Les amants permanents de géométrie adaptée présentent |I’avantage de permettre un acces
facile al’entrefer ou se situe le sujet. En plus de leur smplicité, I'intérét de ce type d aimant se
trouve dans les applications d'IRM interventionnelle. L’inconvénient réside par contre dans
I’encombrement et |e poids du dispositif nécessaire a la production d’un haut champ, ains que
dans une sensibilité accrue aux problemes d' hétérogénéité.
Les aimants régistifs et supraconducteurs sont congtitués par des enroulements de fils
conducteurs autour d'un cylindre d'axe z de la taille dun corps entier. Afin d'éviter une
élévation de température trop importante due a la dissipation de |’ énergie en chaleur par effet
Joule, les aimants résistifs sont en genéral refroidis par un systéme de circulation d’eau et sont
restreints a la production d'un faible champ (de 0,05 & 0,2 T). La faible température requise
par le domaine de fonctionnement limité des matériaux utilisés impose quant a elle I utilisation
d’'un systéme de refroidissement des enroulements dans les aimants supraconducteurs. Ce

refroidissement est généralement assuré par des enceintes remplies d’ hélium liquide, parfois
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entourées denceintes remplies dazote liquide. Le champ fourni par les amants
supraconducteurs peut, al’ heure actuelle, atteindre plusieurs Tedas.

Les gradients de champ magnétique sont fournis par un assemblage de bobines de
géomeétries specifiques dans chacune des trois directions d’ acquisition. En plus de ces bobines
et leurs alimentations, destinées a créer des variations locales du champ, on trouve parfois un
blindage magnétique qui permet d@&oler I@mant des fluctuations extérieures du champ, ains
gue des bobines supplémentaires (dites de shim) destinées a corriger les éventuelles
hétérogénéités des champs créés ([ DeCertaines9s]).

Dans le cadre de cette étude, nous avons effectué les acquisitions IRM sur les deux
imageurs dont dispose le service d'IRM du CHU de Caen. Les modeles, manufacturés par la
société General Electric Medical Systems S.A. (Milwaukee, E.U.), offrent tous deux une
valeur de 1,5 Teda pour le champ statique gréce a I’emploi de bobines supraconductrices. Les
capacités de gradients sont respectivement de 13 mT/m pour le premier modele (Signa GE 1.5
T v. 5.6x) et de 22 mT/m pour le second modéle, équipé d'une fonction ‘Echo Speed’
permettant I’ utilisation de séquences ultra rapides de type echo planar. Le gradient de champ
magnétique dans la direction du champ principal est fourni par un assemblage de bobines de
type Helmholtz opposées. Les gradients de champ produits dans les deux autres directions sont
issus de deux jeux de bobines identiques en arrangement de Golay, placées en ‘selle de cheval’
autour du cylindre principa ([GE95-1], [Schenk96]). Ces bobines de gradient seront
présentées plus en détail dans le chapitre 1V. Nous y verrons, entre autre, gu’'une linéarité
maximale du champ magnétique dans chaque direction n’est obtenue que dans un petit volume
centré au milieu des assemblages pour une certaine distance entre bobines. Ces bobines de
gradient seront présentées plus en détail dans le chapitre 1V. Les deux appareils sont également
équipés de bobines de shim, dont les paramétres sont régulierement mis a jour lors de

procédures de contréle de qualité.
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[.2.2 Lesantennesd’ émission/réception

L'émission et la réception des ondes radiofréquence peuvent étre assurées par des
antennes de lataille d'un corps entier, protégées par une cage de Faraday interne ou externe a
I'appareillage. Elles sont plus souvent issues de I'utilisation d’antennes de plus petites
dimensions (antennes ‘téte’, antennes de surface), qui permettent d’ augmenter la quantité de
signal recu en étant plus proche de la zone a imager, et assurent une meilleure homogénéité du
champ B; dans un certain volume d’ intérét.

L’ antenne que nous avons utilisée lors de nos acquisitions est une antenne ‘téte’ de type
‘cage d'oiseau’. Elle est constituée par un ensemble d ééments disposés a la surface d'un

cylindre de 30 cm de diamétre, ce qui larend particulierement adaptée a I’imagerie cérébrale.

[.2.3 Ladétection

La méthode de détection utiliste en IRM est une détection synchrone en phase et
guadrature ([Hinshaw83]). Le principe, décrit par la Figure 7, est de délivrer les valeurs my et
m, de l'amantation dans un repére tournant a la vitesse ng a partir de la mesure de la
composante My de I'aimantation dans un repere fixe du laboratoire. Les fréquences mesurées
étant distribuées autour de u, le détecteur délivre donc simplement une mesure de la méme
distribution centrée autour de 0. Ceci permet de ne pas dépasser les capacités des
convertisseurs analogique-numérique qui transmettent ensuite le signal au calculateur. La
Figure 7 montre que la composante My sSexprime dans le repére fixe en fonction de
I'aimantation M par :

Myx(t) = M(t) cos(wt +/).
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Figure 7. Principe de la detection en phase et quadrature.

Les composantes m, et m, du repére tournant sont données par

I m(t)= M(t)cos((w-w, )t+/ )
£ m ()= M@® sin((w-w, )t+/ )

La multiplication du signal My par la partie réelle cos(1g t) du signal de référence complexe

e! "' et par ce méme signal déphasé de 90° améne aux deux nouvelles expressions::

I M, () cos(npt) = VM) [cos((w+ g )t+/ ) + cos((w-1p)t+) )]
- M @ sin(ug t) = - M) [Sn(w+ w)t+/ ) - sin(w-wp)t+/ )]

Le filtrage passe bas appliqué apres multiplication a pour fonction d'exclure toutes les
composantes centrées sur la pulsation principae us On reconnait facilement dans les
expressions précédentes filtrées, pour lesquelles les termes en w+ 1y, sont éliminés, les valeurs

Yo my(t) et %2 my(t) recherchées.
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1.3 Lesignal

Le signal dinduction mesuré est un signal complexe issu d'une différence de potentiel
aux bornes d'un circuit résigtif. Sa valeur est en partie influencée par les caractéristiques
physiques de I’ objet imagé, mais auss par divers parametres d acquisition tels que I’amplitude
des gradients, la fréguence d’ échantillonnage et les divers temps d’écho et de répétition que
fixe I’ opérateur. Les fluctuations tres rapides de ce signa autour d'une valeur moyenne sont
évaluées par le Rapport Signal sur Bruit (RSB), dont la valeur représente un des facteurs de
qualité de I'image.

Nous distinguons ici les sources de bruit, instrumental ou physiologique, des effets a I’ origine
des distorsions de I'image. Les deux sources principales de bruit en IRM sont la chaine de
réception du signal (antenne + éectronique) et I'objet imagé. Ces bruits aléatoires sont a
différencier des artefacts comme le bruit physiologique (mouvement, respiration, battement
cardiague, flux sanguin) ou l'environnement extérieur, qui sont des perturbations non
aléatoires. Nous nous contenterons de rappeler les origines et expressions du signal mesuré et
du bruit équivalent en fonction des principaux parametres de I’acquisition. Nous insisterons
particulierement sur la fréquence d' échantillonnage et le champ de vue sélectionné, dont nous

verrons par la suite le réle dans I'importance des distorsions.

[.3.1 Signal et bruit

Le signal délivré au détecteur en phase et quadrature se présente comme une différence
de potentiel aux bornes d’ une sonde RMN. Sans tenir compte des divers paramétres de la
sequence d’ acquisition, I'expression simplifiée du signal d'un voxel de volume OV échantillonné
Nx«.Ny.N; fois peut étre présentée par :

S= x My D/NXNyNZ
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La formulation de la fonction x dépend a la fois de la configuration de I'antenne réceptrice et
du systeme de spins excités ([Petit96]). On y trouve, entre autres, les dépendances avec la
valeur du champ principal, le facteur de remplissage de I’ antenne de réception (défini par le
rapport du volume émetteur de signal sur le volume couvert par I'antenne), la résistance
équivalente R; du systéme de spins ains que la résistance équivalente Ry de la sonde de
détection. Le signal délivré par le spectrometre de RMN dépend donc a la fois du systeme
excité, mais auss des caractéristiques du systeme de détection.

Le bruit en RMN a un spectre de fréquence trés large, assimilable a celui d'un bruit
blanc. Son origine provient essentiellement du bruit thermique, ou bruit de Johnson, présent
dans le systéme de spins résonants et dans le systéme de détection. La tension équivalente de

bruit V, aux bornes de I’antenne de réception est donnée par larelation de Nyquist :

Vo= 4k, TR

ou T désigne la température ambiante, R est une résistance qui s exprime en fonction de la
résistance équivalente Ry du détecteur et de la résistance équivalente Rs de tout le volume vu
par I'antenne, et f est la largeur de bande du systéme de réception, qui est auss la largeur de
bande BP du signal. L'ensemble des fréquences communes au bruit et au signal dépend donc de
la bande passante du signal : plus celle-ci est large, plus le signal est noyé dans le bruit et moins

il sera détecté. L'écart-type Glié au bruit thermique est donné par :

G= z+/BP,/N,N, N,

ou z est une fonction de la température et des résistances equivaentes. Le facteur /N, N/ N,
traduit le caractére aléatoire du bruit rapporté au signal. La dépendance de G avec le terme de
résistance du volume placé dans I’antenne traduit le fait que I'objet imagé est considéré, en

IRM, comme source de bruit au méme titre que I'instrumentation.
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1.3.2 Facteursdequalité

Les deux principaux facteurs de qualité d'une image IRM se définissent par les
‘quantités’ de signal et de contraste rapportés au niveau de bruit.

L@xpression du rapport signal sur bruit se calcule smplement par :

My

v [N.N,N,

Il est souvent intéressant de regarder la valeur de ce rapport pour une région de fond, ou le
signal est pratiquement nul et le bruit d@strumentation prépondérant, et une région ou le signal
est non nul. Plus ce rapport est éeve, plus la région de signal est détectable et plus elle sera
contrastée. On peut effectuer n répétitions d@n méme cycle pour augmenter le signal issu d@n
voxel. Le RSB augmente alors en +/n, au détriment du temps d@cquisition qui se trouve
multiplié par n. On peut auss diminuer la largeur de bande BP du systéme, ce qui revient a
augmenter la durée de lecture du signal mais qui présente l@convénient majeur daugmenter les
artefacts qui dépendent de I@mplitude du gradient de lecture comme I’ artefact de déplacement
chimique.
Cette derniére relation montre auss que le signal en imagerie 2D, pour lequel N, est égal a 1,
est plus faible d@n facteur\/N_Z gu@n imagerie 3D.

Le contraste entre deux régions A et B se définit en fonction des signaux Sy et S issus
des deux régions par :

_ H Sp - Sg H
= —SB

Le Rapport Contraste sur Bruit (RCB) entre deux régions peut étre relié a I@cart-type du bruit

([Lerskio3]) par :
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” Sp - Sg ”
G- G

RCB =

Ces formulations ne sont pas affectées par la numérisation du signal analogique et sa
transformation en intensité de pixel. On peut donc calculer le RCB, comme le RSB, en
nimporte quel point de I'image reconstruite. En pratique une mesure du bruit par calcul de la
déviation standard du signal mesuré dans une région de fond est effectuée lors de chaque
acquisition. On peut auss procéder a |’ acquisition de deux coupes dans les mémes conditions,

et calculer ladéviation par différenciation de I'intensité.

1.3.3 Bande passante et fréquence d’ échantillonnage

Apres excitation par I'impulsion d’onde radiofréguence, 1@pplication d’ un gradient de
lecture provoque, par déphasage, une dispersion des fréquences du signal. L@nsemble des
fréguences de résonance contenues dans ce signal, chiffré par |@cart entre la plus grande et la
plus faible, est appelé Bande Passante du signal (BP). En général les gradients sont appliqués
afin que ces fréquences sétendent de maniere symétrique dans un intervalle centré autour de la
fréguence de résonance f, des protons (fo = ung/ 2p). La bande passante se calcule alors par
BP = (fo + frax) - (fo - frax) = 2 frax, OU frax €St la plus grande fréguence codée par le gradient
de lecture.

L@ensemble des fréguences mesurées, proches de fo, sont soustraites a cette fréguence
de référence par démodulation afin de les rendre numérisables par calculateur. Le théoreme de
Shannon indique que pour analyser un signal composé de plusieurs fréquences, il faut
|@chantillonner a une fréquence égale a au moins deux fois la plus grande fréquence contenue
dans le signal. La conséguence d@n sous-échantillonnage est I@lentification numérique de

fréguences plus faibles que leurs valeurs analogiques. La bande passante étant par définition le
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double de la plus grande fréquence du signal (BP = 2 i), il suffit d'échantillonner le signal a
une fréguence Fe égale ala bande passante BP pour en identifier toutes les composantes.

En généra la fréquence d'échantillonnage est fixée par le constructeur. L'amplitude G, du
gradient de lecture, qui fixe la bande passante, est calculée en fonction de cette fréquence et du
champ de vue souhaité, sa durée dapplication éant fonction du nombre d'échantillons
souhaités. Aing, plus le gradient de lecture est élevé, plus le signal d'écho est étroit et plus la
bande passante est large. Inversement, plus ce gradient est faible, plus la bande passante est
étroite, mais plus le signa est large, ce qui augmente le temps d apparition du maximum

d’ écho et impose donc une valeur minimale au temps d'écho TE.

1.3.4 Champ devue

L'application des gradients de codage ne se fait pas de maniére sélective, mais agit dans
tout I'espace interne a I'aimant. Tout le volume excité sera imagé s toutes les fréquences du
signal participent alareconstruction de I'image. Si I'on ne souhaite imager qu'une portion de ce
volume dans la direction du gradient de codage par la fréquence, il ne faut considérer que les
fréguences issues de cette portion lors de la reconstruction. Le choix de ce champ de vue se
fait alors smplement par application d'un filtre fréquentiel qui permet de réduire la bande
passante a l'intervalle souhaité.

Le champ de vue dans les directions de codage par la phase se détermine plus simplement par
I'ajustement des gradients de codage de phase, calculés de maniére a produire des déphasages
variant linéairement entre la premiere et derniere ligne (ou plan) souhaitées. Nous allons
donner I'expression de I'amplitude de ces gradients en fonction des divers paramétres

d’ acquisition dans le paragraphe suivant.
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.4 Formation del’image

L'IRM offre la possibilité d’ acquérir le signal global d'un volume plus ou moins large
sdlectionné. 1l est ensuite mathématiquement possible, par calcul informatique, d’ extraire des
signaux locaux de voxels issus de la coupe, a condition de les avoir préalablement repérés lors
de I’acquisition. Ce marquage réside dans la modification de leurs fréguences de Larmor, par
I"application de gradients de champs magnétiques dans trois directions perpendiculaires qui
définissent un repére fixe. Cette partie décrit le principe du marquage, ains que le processus
mathématique qui permet de construire la représentation spatiale d@n signal a partir de ses
mesures dans le domaine temporel.

Le processus de reconstruction par transformée de Fourier que nous allons présenter
S appuie sur de nombreuses références. Toutefois, la plupart d entre elles procedent a de
multiples simplifications, justifiées soit par I'emploi d'un temps d'écho TE long, soit en
invoquant des temps de relaxation T2 importants devant la durée £, d’ une lecture. Dans cette
partie nous avons tenté d éviter ces approximations, parfois injustifiées compte-tenu des
récents progres dans la réduction des temps d acquisition. Le développement des calculs est
une étape nécessaire a la compréhension de la formation de I'image. Il est auss a la base des

méthodes de correction que nous proposerons dans les chapitres suivants.

.41 Principe

Le principe de formation de I'image peut étre décrit en se placant dans le cas idéal d@n
signal non bruité, soumis a l@ction de gradients de formes rectangulaires (Figure 8). En réalité
la puissance dissipée par les gradients lors de leur passage de 0 a #G impose une forme

trapézoidale aux lobes, avec des temps de montée non nuls. Pour éviter d aourdir les
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équations, la nouvelle origine des temps est fixée au début de I'échantillonnage de la courbe de

FID.

0.002 I
TE

\ 4

A

A

v

Gx(t) 0 t
_— X

o I I I I I I I
—0.002
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t

Figure 8. Forme théorique du gradient de lecture.

On suppose ici quun signa monodimensionnel est généré par une ségquence
d'impulsions et/ou de gradients quelconques. L’ échantillonnage s effectue au temps T = TE -
Y t, apres la création du signal.

Dés I'arrét de I'application de I'impulsion de champ magnétique tournant B,, tous les
moments magnétiques transversaux créés précessent en phase selon une direction fixée par
I'impulsion. Au cours du temps, ces moments se déphasent sous I@ction d@n gradient de
lecture Gy(t) et du champ principa Bo. On désigne alors par f la phase acquise par ces
moments par rapport a leur direction initiale. L’ évolution spatio-temporelle de la phase prend

laforme ([Zur88], [Frahm84]) :

t
F(Xt)=gBy(t+T )+g OXG,(t)dt +7£,(x.T) (1)
0

La phase a |l©rigine fo(x,T) est fixée en écho de gradient par |@pplication d@n lobe déphaseur
d@mplitude -G, et de durée %t,, ou en écho de spin par I'application d'un lobe déphaseur
d'amplitude G, et de durée Y2t suivi d'une impulsion dinversion ([Edelstein80]). Une valeur de
‘Y2 gx Gy ty permet d'obtenir une méme valeur de la phase pour tous les points de I’ espace au

tempst = ¥ ¢y, ce qui correspond a un maximum d'écho au milieu de la lecture.
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Dans le cas général dun gradient rectangulaire d'amplitude constante G« et de durée ¢,
I'expression de la phase se simplifie en :

FOxt)=g (B, (t+T)+(t-¥4,)xG, ) @

L'amplitude du gradient de lecture, calculée en fonction de la fréquence d'échantillonnage Fe
(= N/ty) et du champ de vue FOV,, permet de fixer les variations de la phase autour de la
valeur principale gB, (t+T) a:

N t
X (-

Df( xt)=2px
( )=2p FOV, 't,

1
= 3
2) ©)

Aing, lors de la premiere lecture au temps t = 0, les déphasages entre la premiéere colonne
X = -2 FOV, et la derniere x = +%2 FOV, varieront uniformément entre +%2 Ny p et -2 Ny p.
Au tempst = £, les déphasages, inversés, varieront entre -¥2 N, p et +%2 Ny p. Une telle vaeur

de la phase s obtient pour une amplitude G, du gradient de lecture fixée a:

G = 2p Fe A
*~ gFov, @

Le signal temporel recuellli est donné a tout moment par la somme des aimantations
transversales M(x) déphasées de £(x,t) et pondérées par la décroissanceen T2 :

t+T

s(t)=¢ M(x)e!’*" e T2 dx )

L@mantation M(X) représente ici la vaeur de l@mantation transversale juste apres
basculement ( Mo+ ). Bien que non développée afin de rester dans un cas général, son
expression analytique dépend de la séquence et des parametres d@cquisition exposes en annexe

A.
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Dans I'expression (2), la phase suit deux modes d'évolution temporelle. Le premier, qui
dépend de la valeur du champ principal, correspond a la fréquence de résonance fondamentale
des protons, soit 64 MHz pour Bo = 1,5T. Le second, qui dépend de I’amplitude du gradient
appligué, correspond a des fréguences de quelques kilohertz au maximum. En théorie, seules
ces faibles fréquences suffisent au processus de reconstruction. C'est pourquoi le systéme de
détection ne délivre pas le signa temporel recueilli, mais une version simplifiée privée de la
composante principale de la phase au cours d une opération de démodulation. En effet, le
signal démodulé (Figure 9) peut étre présenté sous laforme :

YFOV, t+T

S(t)= @) M(x)el? )8 g T2 (6)

FOV,

Une expression théorique analogique de I'image se calcule smplement par la transformée de
Fourier du signal précédent, prise aux points gG/ 2 p.
Une expression simplifiée de I'image est souvent donnée sous la forme :

TE

1,(X)=M(x)e 7™ )

Cette expression s obtient en supposant dans |’ équation (6) gque la décroissance en t/T2 de

I’aimantation transversale est suffisamment lente pour garder une valeur constante pendant la

0.02 T
///\\\
0.01— // A\ . -
S(t. / \
0
oF o o . / \ - T o ——
—0.01 | | | | | | |

0 0 0 0 0 0.001 0.001 0.001 0.001

t.

|

Figure 9. Exemple de signal échantillonné.
Les parametres utilisés lors des simulations étaient : Fe = 16 KHz, FOV, = 30 cm, TE = 8 ms,
Nx = 16 échantillons.
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durée d’ acquisition, ce qui implique que la valeur de la durée d’ échantillonnage ¢, est faible par
rapport au T2 moyen des tissus biologiques. La dépendance de I'image avec les parametres
d’acquisition disparait également en intégrant sur tout I'espace des temps plutét que sur la
durée de I’ acquisition. Toutefois, ces diverses approximations ne se justifient pas dans le cadre
de la plupart des expériences menées a I'heure actuelle, compte tenu de la valeur des
paramétres courants. En effet une fréquence d’' échantillonnage de 16 ou 32 KHz et une taille
de matrice de 256 points fixent une durée de lecture t, de 16 a 8 ms, ce qui ne semble pas
négligeable par rapport au T2 tres faible de certains tissus, qui peuvent atteindre de 30 440 ms
([Bottomley84], [Marthur-De Vré92]). Une expression plus complete de I'image peut
néanmoins s obtenir par le développement du calcul suivant :

I‘X

_9G, { _jgx(t-%t,)G
[ (x)=Z—x% t)e It
t( ) 20 OOS( )

G t @¥FOV, T
=00 08 MOx )& X% @ T dege 19X 0% o
P o él/zFov g
YFOV, . TE é v, & . ) u
G . , S &7 RlgG o st U
:g X O M(X )eTZ(X) g Oeg T2(x') & dtl'JdX
2p Y%FOV, 8 vt , H

. ®

YFOV, _TE . Yat o Yot o
= O M(X)e™I)T2(x )(e ™) - e )H(x- X )dx

- FOV,

Ici nous obtenons une expression a la fois plus rigoureuse mais auss moins facile a
manipuler, qui peut toutefois étre smplifiée par I'emploi d’ une notation appropriée. C'est
pourguoi nous désignerons, a partir de maintenant et dans toute la suite du document, par
M(x)la valeur de I'amantation M(x) pondérée par les divers facteurs de la décroissance
longitudinale au moment de la lecture. Cette valeur regroupe la dépendance de I’ aimantation
avec lestemps TE et T2, mais auss avec lestemps TR, T1 et |’ angle de basculement issus de la

seguence programmee. L’ expression de I'image théorique devient alors :
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1/zFOVX_
L(x)= QMK )H(x- X )dx 9)

- 1FOV,

Lafonction d’ étalement H(x-X') se développe sous laforme d’un sinus cardinal, donné par :

ng tx Sin(ng (X- X' )]/th)

H(x- X )= .
2p 9G, (x-x" )Vt

(10)

Cette fonction peut étre considérée ici comme la transformée de Fourier du profil temporel
rectangulaire du gradient appliqué.

L’image recongruite dans le domaine continu sobtient donc par la convolution de
I’aimantation initiale M(x) avec la fonction de transfert H(x-x'), pondérée toutefois par les
divers facteurs de décroissance de l'aimantation transversale entre le basculement et la lecture.
Les simulations de la Figure 10 montrent I'importance de cette pondération pour des conditions
proches de |'acquisition, qui a pour effet de diminuer I'intensité du signal reconstruit M (x) par

rapport alavaeur de l'aimantation initiale M(x).

01] -
[(X) -

l:(X) 0.05] - -

M(x) Z

| | | | | |
—0.15 —0.107 —0.064 —0.021 0.021 0.064 0.107 0.15

X

Figure 10. Reconstr uctions analogique et discréte d'une distribution quelconque.
Les parametres utilisés lors des simulations sont : Fe = 16 KHz, FOV, = 30 cm, TE = 8 ms,
Nx = 16 échantillons. Le temps de relaxation transversal T2(X) est donné par
T2(X) = 0,1 M(x) + 0,05 g/m. La courbe noire représente la distribution initiale, la courbe
bleue I’ image anal ogique théorique et l1a courbe rouge I’ image discréte reconstruite.
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La cartographie de l'amantation, qui est la représentation numérique de I'image initiale,
sobtient par une transformée de Fourier discrete de Ny différents échantillons de M(x). L’ image

discréte se calcule comme précédemment par :

1

Y jgx (O-vt, )G
(X)=250 & S(ayeome
FOV, %
-1 AYFOV, TE \
1 Mgt VY o T2(X) - igX (O- Y, )G u g% (-t )G
:FOV a é M(X')e e edX e x )
x t=0 él/zlrovx g
1 OV é CTE N1 oy XN () (11)
— (\) @vl(xu )e T2(x") a e FOV, L:JdX
FOV, -wFoy, B8 t=- 1N, 9]

Y%FOV,
= OMX )H'(x -x")dx

- FOV,

Lafonction H' n'est ici que I’expression discrete de la fonction H précédente, qui se simplifie

avec |’ expression de G, et avec Lx = FOV, / Ny par :

. X
sin(p 5)

P X

H'(x)= (12)
Comme dans toute représentation numérique d’'un signal analogique échantillonné, on trouve
en tout point de la maille discréte une intensité 1(x) égale a I'intensité I4(x) au point X = X.
C’est pourguoi nhous nous contenterons la plupart du temps de développer les égquations du

domaine continu dans la suite des calculs.

.4.2 Sélection de coupe

De la méme maniere qu’'une impulsion RF fait résonner tous les protons soumis au
champ principa Bo, il est possible en imagerie 2D de ne faire basculer que les protons issus

d’un certain plan de I'espace. On utilise pour cela des impulsions sélectives, qui sont des
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impulsions de champ magnétique tournant couplées a des gradients de champ magnétique. Les
gradients de champ sont réalisés en superposant au champ magnétique constant B, un champ
supplémentaire G, variant linéairement avec la position z (X ou y) de la coupe a considérer
(G=2zG, et/ou y G, et/..). Ce gradient de sélection de coupe, couplé au champ magnétique,
permet de faire varier les fréquences de précession des moments protoniques selon leurs
positions dans l'espace. Ains dans un champ total B(2) = By + z G,, chague proton précesse a
la vitesse W(z) = gB(2). Pour ne faire basculer que les moments situés dans une coupe de
position i, il suffit d'appliquer une impulsion de champ magnétique tournant B, , dont la vitesse
angulaire est gjustée ala valeur u(i). L’ épaisseur de la coupe est inversement proportionnelle a
I"amplitude G, du gradient et a la durée d application dT; de I'impulsion. En effet un champ
magnétique tournant a la vitesse w et de durée dT; est approximativement équivalent, dans ses
effets sur les moments magnétiques, a un ensemble de champs sinusoidaux dont les fréquences
varient autour de v dans une bande de fréguence de largeur dly » 2p/dl,. Cette largeur
comporte une contribution due aux interactions entre moments magnétiques du tissu considéré,
mesurée par T2, et une contribution due aux variations de Bo. Nous ne discuterons pas ici des
multiples formes que peut prendre I'impulsion B;(t), que nous supposons adaptées a la
sdlection d’ une coupe parfaitement plane.

Comme I'illustre la Figure 11, I'application d’un gradient b = G,z en plus du champ B, fait
précesser chaque moment a la pulsation w{z)= ng + gG, z L'application simultanée d'une
impulsion de largeur aw autour de la position w amenera a la résonance les seuls moments

d'une coupe de largeur ¢z centrée en z telsque:

(13)
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La largeur de la coupe est donc inversement proportionnelle au produit de la durée de

I'impulsion et de I'amplitude du gradient de sélection de coupe.

w2

Impulsion (W, aw) {

Figure 11. Action d’une impulsion
pente gG, W sélective sur les fréquences de
>/ 0 @ résonance.

Zi z

A
\ 4

.43 Imagerie 2D

|.4.3-a) Etapes

Apres application d’une impulsion RF et d’un gradient de sélection de coupe, qui créent
I’aimantation transversale globale de tout un plan, cette technique se décompose en une
succession de 2 étapes élémentaires.

1) Partitionnement du plan de coupe en lignes par déphasage :

Dés I'arrét de I'impulsion, tous les protons de la coupe précessent a la méme vitesse et sont
orientés dans une méme direction du repere tournant. On dit alors qu'ils sont en phase.
L’ application d'un gradient linéaire y G, dans la direction y va changer leurs fréquences de
précession, et les rendre dépendantes de leurs ordonnées y. Les moments vont donc se
déphaser de plus en plus pendant toute la durée d'application du gradient. A la fin de
I"application de ce gradient, ils vont se remettre a précesser a la vitesse initide tout en
conservant leurs déphasages relatifs, distinguant ainsi leurs différences d’ ordonnées par leurs
différences de phases. C'est pourquoi un tel gradient est appelé gradient de codage de phase.

Le repérage d'une ligne s effectue donc par I'application d'un gradient ny G,, n entier
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désignant le numéro de ligne souhaité. On comprend dga que pour différencier N, lignes dans
la coupe, il vafalloir procéder al application de N, gradients de codage de phase différents.

2) Différenciation des colonnes du plan selon les fréquences.

Comme pour le codage par la phase, I’ application d’ un gradient x G, va déphaser de plus en
plus les moments en fonction de leurs abscisses x. La différence avec le codage par la phase est
gue la lecture du signal (I'échantillonnage de la courbe de DIL a intervalle de temps dTe
constant) s effectue des I’ application du gradient. Une premiere lecture a un temps 1dTe aprés
I application de x Gy donnera une premiere valeur du signal de DIL (qui reste la somme de tous
les moments transversaux de la coupe sélectionnée et pas encore le moment d’ abscisse et
d’ ordonnée codées). Une deuxieme lecture au temps 2dTe fournira un autre échantillon du
méme signal de DIL, mais dont les moments auront vu leurs fréquences de précession changer
dans la direction x sous I'effet du gradient. En effectuant ains Ny lectures, il est possible par
transformeée de Fourier du moment global lu, de différencier N, contributions de N colonnes au
moment de la ligne codée avant application de G,. Un tel gradient, qui distingue les moments
par leurs fréquences de précession, est généralement désigné sous le nom de gradient de
codage par la fréquence ou encore gradient de lecture.

En répétant maintenant Ny fois cette série de mesures, en appliquant a chaque fois un
gradient n y G, différent, on calcule par une deuxieme transformation de Fourier les Ny
contributions de N, voxels de chaque colonne avant application du gradient G,. On obtient
finalement, par calcul sur Ny, Ny échantillons du moment global contraint par I'action des
gradients, les Ny, Ny moments différents qui constituent le moment global avant application de
ces gradients. Chaque moment est alors représentatif de la densité locale de spin a I’ endroit

considéré, dont la valeur est figurée dans |@nage par un niveau de gris.
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|.4.3-b) Expression de |’ image

On se place ici dans les conditions dacquisition d'une image. L’échantillonnage
S effectue toujours au temps T = TE - Y% ¢, apres la création du signal.
Afin de mieux comprendre la méhode de reconstruction a deux dimensions, on peut
considérer que I'image 2D issue de I'acquisition d'une coupe est en fait la représentation d'un
volume de faible épaisseur, dont la hauteur et la position sont déterminées par une impulsion
sdlective de champ magnétique tournant. La position z et I'épaisseur ¢z de la coupe imagée
sont fixées par I'amplitude du gradient de sélection de coupe ains que la largeur et la fréguence
de Iimpulsion de champ magnétique tournant, selon le systéme d’équations (13). Aing, la
densité d'aimantation mesurée en imagerie 2D n'est pas réellement bidimensionnelle, mais prend
laforme:

7 + Ve
M(XY), o= OM(xy,2)dz (14)
7 - Yoz

Les lignes et les colonnes de la coupe sont codées apres sélection par les actions des deux
gradients y G,(t) et x G, appliqués afin de différencier leurs positions par leurs déphasages et
leurs fréguences de précession.
Si, comme a une dimension, I'amplitude du gradient de lecture G, reste constante durant
chague échantillonnage, I'amplitude du gradient de codage par la phase G(t,k) prend N, valeurs
différentes a chague répétition, de maniére a pouvoir coder les N, différentes lignes du champ
de vue FOV, souhaité.
Le profil temporel de ce gradient n'est pas réellement important dans cette étape. La
reconstruction nécessite smplement que le déphasage quiil induit dans la direction y soit fixé,
au moment du K™ échantillonnage, a:

N,k

Df(yk)=2
(y.k) pyFoVy N,

1
5) (15)
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Laseule restriction sur Gy(t,k) est donc, pour une durée d'application ¢, qu'il soit tel que:

t
gy s, (tk)ydt=Df(y,k) (16)
0

En pratique le profil temporel du gradient de codage par la phase est souvent une courbe en
cloche définie par une gaussienne tronqueée ([Frahm88], [Guinet92]). On peut remplacer, sans
aucune incidence sur les éguations de reconstruction, l'intégrale précédente par un produit de la
forme Gy(k) #,. Ceci revient a considérer que |'application du gradient quelconque Gy(t,k)
pendant une durée ¢ est équivalente, dans ses effets, a I'application d'un gradient rectangulaire

de durée ¢, et d'amplitude Gy(k) tels que :

6, ()= gy (K- =) @)
La durée dapplication ¢, est fixée par le constructeur selon les limitations du systéme
d'acquisition. La valeur de I'amplitude Gy(k) est donc ajustée a chague répétition k en fonction
du champ de vue FOV, et le nombre d'échantillons N, souhaités.
Le signal échantillonné, privé de sa fréquence centrale, avant transformation de Fourier est
alorsdelaforme:

YFOV, YFOV, 7 +va t+T

Stk .= O O 0O M(xy.z )e T2w2) gl9xG. () @198, Wy g7 gy gy (18)

-15FOV, - YeFOV,, 7 - Yactz

L'expression de lI'image discrete se calculeavec X =t/ Fe par :

1 1 Netély! igyeir, U ,
I( X, — P D,k e igyGy Kty ,e-ngGx(a- ot ) 19
( y);,ct FOVX FOVy ta:E) 22.0 S( );,ct H ( )

L'expression analogique apres simplification est de laforme :



L’ IMAGERIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE 49

& v v
(WY, e= O 08 OM(X.Y,Z)dzaH (v - y)H, (X - X)dy' dx (20)
Fov, Fov, Bz -t g

ou la fonction Hy est donnée par I’ équation (12) et la fonction Hy par la méme relation, en 'y
remplagant toutefois Ny et FOV, par Ny et FOV,,.

On ne retrouve pas tout a fait dans I@xpression de li(x,y) la densité d@mantation M(X,y);
sdectionnée par l@npulsion, mais plutbt la somme sur toute I@paisseur de coupe des
aimantations M(x,y,z), qui incluent I'aimantation sélectionnée et les divers facteurs de

décroissance de [@mantation transversale.

.4.4 Imagerie 3D

|.4.4-a) Etapes

La principale différence avec I'imagerie 2D est qu’ici I'impulsion d’ onde radiofréguence
nNest plus sélective, mais fait basculer en méme temps tous les moments du volume
([Hinshaw83]). Elle est suffisamment large pour couvrir tout le spectre des fréguences de
précession. Le marquage des voxels se fait simplement par I'application d'un deuxieme
gradient de codage par la phase dans la direction des plans de coupe a différencier. 1l y a donc
trois étapes éémentaires successives :

1) Séection d’un numéro de plan de I’ espace par déphasage.

2) Sélection d’un numeéro de ligne du plan par déphasage.

3) Différentiation des colonnes du plan selon les fréquences.

Comme en imagerie 2D, I’ application de N, gradients de codage des plans puis de N, gradients
de codage des lignes et la lecture de Ny échantillons pour chague gradient de codage
permettent de calculer, par trois transformées de Fourier successives, la cartographie de

Nx Ny N, moments différents.
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Le principal avantage des techniques 3D est d’ augmenter significativement la quantité de signal
par rapport au niveau de bruit en excitant la totalité des moments du volume plutdt que celui

d’ une seule coupe.

|.4.4-b) Expression de |’image

Le codage des voxels se fait donc en imagerie 3D par un gradient de lecture constant,
et deux gradients de codage de phase différents. Les amplitudes Gy(k), GAp) ains que les
durées ¢, et t, de ces gradients sont calculées comme en 2D de maniére a reconstruire N, et N,
échantillons répartis dans les champs de vue FOV, et FOV..

Le signal élémentaire issu d'un point quelcongue sous I’ action des différents gradients est :

t+T
s(x,y,z,t,k, p): M(x,y,z)e T2Axyz) @l gxCy(t-¥itx) ejgyGy(k)ty ei92G, ()1, (21)

Le signal échantillonné, privé de sa fréquence centrale, avant transformation de Fourier est
alorsdelaforme:
BFOV, ¥:FOV, -1FOV,

S(tkp)= 0 0O Os(xY.ztk,p)dzdydx (22)

-%2FOV, - %2FOV, -¥2FOV,

L’image discréte se calcule par 3 transformées de Fourier, aprés acquisition de Ny Ny N,

échantillons, par :

1 1 1
FOV, FOV, FOV,

1(x,y,2)=

(23)
N, -1 N6_1 N, -1

. 8 b
a a a

t=0 k=0 p=0

Sa k p)e'ngGz(p)tz e_ngGy(k)t}/ e'ngGx(a'l/th)

L’image théorique non discréte s exprime simplement par :
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L(xy.2)= § O OM(X.Y.Z)H,(z-2') H,(y-y' ) H,(x-x ) dz'dy dx (24)

FOV, FOV, FOV,

L'image théorique résulte de la convolution de I'aimantation M(x,y,z), toujours facteur des
divers paramétres d acquisition et temps de relaxation, avec les fonctions de transfert des trois

directions.

.45 Modesdereprésentation

L’ amantation délivrée par le détecteur en quadrature peut s exprimer sous une forme
complexe M =m + jm,. Les transformées de Fourier telles que celles que nous avons
présentées se font la plupart du temps sur le module de ce complexe, qui représentent
globalement une densité de protons ou des temps de relaxation. En effet, dans un champ
parfaitement homogene la phase de ce complexe est en théorie constante. Toutefois, plusieurs
effets tels que les non uniformités du champ magnétique ou I@ténuation due a la pénétration
limitée du champ B, sont al’ origine des fluctuations de ce terme de phase. On peut donc auss
sotéresser a la reconstruction des parties réelles ou imaginaires de ce complexe, ains qu@ux
images de la phase qui représentent alors les variations locales du champ magnétique.
LaFigure 12 illustre a titre d’ exemple les différences entre ces modes de reconstruction lors de
I"acquisition d’un fantdme. Les sauts de phase observés sur I'image de droite indiquent un
passage par p ou —p de la phase, qui varie en général dans un intervalle non centré en 0 et qui
nN'est pas correctement imagé par la fonction arctangente. Ces sauts sont a |'origine de
problemes d’interprétation des images de phase, et seront discutés en détail dans le chapitre

suivant.
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Figure 12. L es quatr e modes de r epr ésentation d’ une image.
L’image peut représenter, respectivement de gauche a draite, la partie réelle, imaginaire, le module ou la
phase du signal IRM complexe.

.5 Conclusion

Ce premier chapitre nous a permis d’ aborder les différents types d’ acquisition ains que
les principales caractéristiques du dispositif d’instrumentation nécessaire a la création et au
recueil du signal d' IRM.

Les diverses étapes de la reconstruction que nous avons présentées ont abouti aux expressions
théoriques de I'image, et mis en évidence la dépendance de I'intensité des points avec les
caractéristiques physiques de I'objet imagé que sont la densité de protons et les temps de
relaxation. Les dépendances du systéme d’ acquisition et du mode de reconstruction sont auss
apparues dans |'expression de I'image, par I'intermédiaire de plusieurs fonctions de transfert
qui caractérisent les réponses impulsionnelles du systéme dans les trois directions d’ acquisition.
Ces expressions théoriques sont issues de calculs effectués dans I'hypothése d'un signal
monomodal, issu de la seule réponse des protons de I'eau, et non soumis aux distorsions.
Cependant, les multiples domaines ou I'’on peut appliquer cette technique, tant en imagerie
anatomique, angiographique, fonctionnelle qu’en spectroscopie, se rejoignent en un point
commun soulevé par les imperfections du systéme unique d acquisition. Ces imperfections,
ains que I'influence de I'objet imageé sur la réponse du systéme, sont a I’ origine de séveres

distorsions du signal reconstruit.
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Nous alons maintenant aborder I'origine des principales distorsions que I'on peut
observer en IRM, ains que les avantages et inconvénients des méthodes de correction les plus

souvent utilisées.
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Chapitrell
ORIGINE ET CORRECTION DES DISTORSIONS : ETAT
DE L'ART

Ce chapitre décrit les origines des principales distorsions observées dans l'image
reconstruite par rapport al'objet réellement imagé. Ces distorsions interviennent sur toutes les
images, indépendamment du type et des parametres d’ acquisition programmés. Certains effets
peuvent étre minimises par I'gustement des parametres de la séquence choisie. Les autres,
moins accessibles a |’ utilisateur, nécessitent des dispositions instrumentales ou un traitement du
signa plus complexes dont les principes sont brievement exposes. Les divers exemples du
signal recongtruit sous I’ action des distorsions que nous présentons sont issues de simulations,
effectuées sur la base des équations décrites dans le chapitre précédent. Ces simulations nous
ont notamment permis de discriminer I'influence de certains parametres sur I'importance des

distorsions.
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1.1 Sous-échantillonnage

Certaines distorsions de I'image trouvent pour origine un probleme de sous
échantillonnage du signal analogique numérisé. Ces effets, tels que le repliement dimage,
peuvent apparaitre a la suite d'un mauvais paramétrage de la séquence d acquisition. Ils
peuvent aussi étre la conséquence des limitations de la transformée de Fourier discrete, comme

les problémes de troncature localisés aux interfaces de certains tissus.

[1.1.1 Repliement d'image

Le probleme de repliement intervient dans toutes les directions de codage, pour
lesquelles les déphasages provoqués par l@pplication des gradients sont censés varier
linéairement dans un intervalle symétrique centré en ng. Comme le montre la Figure 13, ces

déphasages varient dans un intervalle plus large s le champ de vue souhaité est plus petit que

i Wnax"'Gy/z
--------------------------- = Ny o+ Whin + Gy/ 2

Nyp

Profil réd

Profil reconstruit

—>

y

Figure 13. Principe du repliement
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larégion qui produit du signal ([Korach92]).

Lors de lareconstruction, les hautes fréquences négatives (inférieures a win) seront converties
par démodulation en basses fréquences positives (entre 0 et W - W) €t inversement les hautes
fréguences positives (supérieures a W) Seront vues comme des basses fréquences négatives
(entre wgin - We). Cet effet se traduit dans I'image reconstruite par un phénomene de repliement
, ou aliasing, qui place les zones de bord du volume réel sur les zones opposées dans le

volume reconstruit (Figure 14).

Figure 14. Repliement d'image
Lors de cette acquisition, un champ de vue de
12 cm a é&é programmé dans la direction
antéro-postérieure alors que le volume excité
mesurait plus de 20 cm. Le repliement observé
intervient dans la direction du gradient de
codage par la phase.

Le repliement est souvent présenté comme un probleme de sous-échantillonnage. En effet le
signal rédl sera parfaitement reconstruit s il est échantillonné a une fréguence au moins deux
fois supérieure a la plus grande fréquence qu'il contient. La fréquence d'échantillonnage étant
fixée par le rapport du champ de vue sur le nombre de lignes souhaités, le signal est sous-
échantillonné s, pour un nombre de lignes fix€, la zone qui émet réellement le signal est plus
grande que la zone reconstruite.

Ce probleme peut étre évité par la smple augmentation de la fréquence
d'échantillonnage dans la direction de recouvrement. On peut pour cela doubler le nombre

d'échantillons, au dépend toutefois de la durée d'acquisition. On peut encore augmenter le
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champ de vue sans changer la taille de la matrice d acquisition, au détriment cette fois de la

résolution de |@nage.

I1.1.2 Troncature

La troncature est un autre probléme posé par la numérisation du signal, mais
n’'intervient que dans les régions de fort contraste. En effet certaines variations brusques du
signal peuvent intervenir, ne sont pas toujours correctement imagées par la transformée de
Fourier discrete. A la suite d’ un réglage quelconque des parametres TR, TE ou a., ces artefacts
se traduisent alors par une aternance de fort et faible signal dans I@nage reconstruite. Cet effet
peut devenir important dans le cas d’ une succession de variations importantes du signal comme
lesinterfaces air / tissu / LCR représentées schématiquement sur la Figure 15.

[l intervient indifféremment, tout comme I’ artefact de repliement, dans les directions de codage

par lafréquence et de codage par la phase.

v : échantillons
TDF
—> + =
ar |tissu |LCR

Figure 15. Limitations de la transfor mée de Fourier discréte.
Un profil rectangulaire sous-échantillonné est représenté par des variations sinusoidales amorties.

Cet artefact est minimisé par |@ugmentation du nhombre d@chantillons (Figure 16), ce
gui augmente la durée de lecture dans la direction de codage par la fréquence ou le nombre de

répétitions dans la direction de codage par la phase.
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01f-
1(X) -

It 0.05] -

M(x)

| | | | | |
—0.15 —0.107 —0.064 —0.021 0.021 0.064 0.107 0.15

X

Figure 16. Reconstr uctions analogique et discréte d'une distribution quelconque.
Les paramétres utilisés lors des simulations sont : Fe = 16 KHz, FOV, = 30 cm, TE= 8 ms, Nx =
32 échantillons. La courbe noire représente la distribution initiale, la courbe bleue I'image
théorique correspondante et la courbe rouge I'image discréte reconstruite. Cette derniére est a
comparer avec lacelle de laFigure 10 (page 42), reconstruite avec seulement 16 échantillons.

1.2 Courantsde Foucault

[1.2.1 Origineset effets

Le flux généré par I'activation des bobines de gradient, variable dans le temps, induit
des courants de fuite dans les structures conductrices proches de ces bobines, comme leurs
supports ou méme l'aimant principal. Ces courants de Foucault sont a l'origine de variations
locales des gradients de champ magnétique qui perturbent le codage spatial et le signal d’écho
recueilli ([Camacho95]). Ces variations sont d'autant plus importantes que la commutation des
gradients est rapide et que leurs amplitudes sont fortes. Ces courants apparaissent deés
I application des premiers gradients, et peuvent subsister pendant un temps considérable apres
leur arrét. Comme le montre la Figure 17, le principal effet est de décaler la position et la phase
du signal décho. La fenétre de lecture éant fixe, le signa ne sera que partiellement

échantillonné et reconstruit.
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Gx(t)

Signal
lu

échantillonnage

Figure 17. Effet des courants de fuite sur le signal d’écho.
Le gradient idéal G,(t) (en noir) est perturbé par un gradient supplémentaire (en rouge). Le
signal d'écho réd setrouve décal é et déformé par rapport au signal théorique (en pointillés).

[1.2.2 Méthodesde correction usuelles

Une premiere solution matérielle consiste a minimiser la taille des bobines par rapport a
leur environnement, ou a les en éoigner afin de restreindre la propagation des courants de
fuite. Une deuxiéme solution consiste a introduire des bobines supplémentaires entre l'aimant et
les bobines de gradient qui diminueront la résultante globale de ces courants par la production
de courants opposés (on parle alors de ‘ shielding coils)).

Ces deux méthodes complémentaires sont employées dans la plupart des dispositifs
d'IRM proposés a I'heure actuelle, et suffisent en général a assurer une homogeénéité
satisfaisante lors d’examens de routine clinique. Néanmoins ces précautions se révélent
insuffisantes lors d’examens de SRM ou d’imagerie ultra-rapide, pour lesquels les variations
négligeables en imagerie classique deviennent prépondérantes, ains que lors d expériences
effectuées gréce a des imageurs de taille moindre, mais ou les champs et gradients mis en jeux
sont en général plus importants ([Hugues92]). C'est pourquoi une troisieme technique, moins

répandue, est parfois employée. Elle met en jeu des sequences spéciales ou peuvent étre gustés
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soit la durée d’ application de gradients rectangulaires, soit le profil temporel des gradients,
calculés de maniére a compenser I'effet de décroissance multi-exponentielle induit par les

courants de fuite ([Zhu95]).

1.3 Déplacement chimique

[1.3.1 Origineset effets

En général I'impulsion de séection appliquée en début de cycle est centrée sur la
fréguence de résonance des protons de I'eau. Lorsgu'un voxel est composé de protons issus
d'environnements chimiques différents, les différences de fréquence de précession de ces
protons entrainent un déphasage supplémentaire des aimantations transversales apres
application du pulse. La distribution en fréquence issue de ce voxel en réponse a l'impulsion
comporte alors plusieurs modes, centrés sur les fréquences de précession de ses différents
constituants. En imagerie le signal recueilli plusieurs fois sous I'action de différents gradients
est toujours un signal global issu d'une coupe ou d'un volume. Lors de la reconstruction de la
coupe en N,.N, pixels la ‘dimension fréquentielle’ d'un pixel dans la direction x, qui est I'écart
en fréguence le plus important qu'il peut couvrir, est égal au rapport BP/ N,. Si la réponse
fréguentielle d'un pixel est plus large que sa dimension fréguentielle, sa représentation dans
l'image sétalera en partie sur sa position réelle et en partie sur ses pixels voisins. Ains un
gradient de lecture faible, qui donne une petite bande passante, améne a des décalages
importants dans certaines régions de I'image.

En IRM les principaux constituants du signal sont issus des protons de l'eau et des
protons de la graisse. La différence de fréquence de résonance entre ces deux congtituants se

Situe aux alentours de 3,5 ppm (parties par million) de la fréquence centrale fo, soit a peu prés
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220 Hz pour un champ de 1,5T. Si cette différence en fréquence I est supérieure a la
dimension fréquentielle des pixels, aors l'image des protons de la graisse sera décalée de
Ny Zf / BP pixels dans la direction x par rapport a l'image des protons de I'eau. Par exemple un
échantillonnage de 256 points a une fréquence de 16 KHz fixe une dimension fréquentielle de
62 Hz. La composante graisse d'un pixel composé alafois d'eau et de graisse sera décalée dans
l'image reconstruite de 220/62 » 3,5 pixels par rapport a sa composante eau. Cette
composante graisse viendra sgjouter a la valeur initiale du pixel voisin, engendrant ains une

erreur d'intensité (Figure 18).

Figure 18. Effet de déplacement chimique.
Les lipides congtituant le scalp sont décalés vers le haut par rapport a leur position rédle. Les
parametres d'acquisition étaient une matrice de 256x256 pixels, un champ de vue (FOV) de
256x256 mm?, 32 coupes d épaisseur 1 mm dans le plan axia et une fréquence d' échantillonnage
de 16 Khz. L’ artefact de déplacement chimique correspondant est de 3,5 pixels.

Cet effet est plus ou moins important selon le type de séquence choisie. En effet un
signal d'écho généré par une impulsion de refocalisation (écho de spin) annule les déphasages
des amantations issus du déplacement chimique. Le signal lu est toujours maximum, et
comporte la somme des deux contributions. Un écho de gradient, au contraire d'un écho de

spin, ne rephase pas les aimantations au maximum d'écho. La lecture du signal peut aors



ORIGINE ET CORRECTION DES DISTORSIONS : ETAT DE L' ART 63

seffectuer a un moment ou les protons de I'eau et de la graisse sont en opposition de phase, ce
gui amene a un signal minimal (extinction du signal de graisse), ou en phase (pour lequel le
signal est maximum). Les simulations de la Figure 19 indiquent qu’il convient donc de choisir

un TE adéguat en écho de gradient afin de minimiser ou maximiser ces effets.

0.1 eau + graisse

0.05

| | | | | |
-015 -0.113 —0.075 —0.038 0 0.038 0.075 0.113 0.15

Figure 19. Influence du TE sur laréponse eau+graisse lorsd’un écho de gradient.
La partie gauche (x<0) de la densité initiale M(x) est composée a 50% d'eau et 50% de graisse. Les
pixels de droite (x>0) ne sont composés que d'eau. La courbe bleue représente I'image reconstruite
pour un TE tel que I'eau et la graisse soient en phase (2 p220 TE = 2k p, ici TE = 9,09 ms). La
courbe rouge représente la méme image obtenue au temps TE = 11,365 ms soit 2 p220 TE = (2k + 1)
p, pour lequel I'eau et la graisse, en opposition de phase, annulent le signal. L’ artefact de déplacement
chimique est inférieur 40,2 pixdl.

[1.3.2 Méthodesde correction usuelles

La premiére solution est de minimiser les décalages de déplacement chimique en
augmentant la fréguence d'échantillonnage et donc la bande passante. Cette augmentation est
limitée par les contraintes imposees sur les amplitudes des gradients, et présente I'inconvénient
de diminuer significativement le rapport Signal/Bruit.

Une autre technique consiste a saturer la réponse du type de protons non désiré de
sorte qu'il présente une contribution au signal globalement nulle au moment de la lecture. Cette
sequence de présaturation, appliquée en début de chague cycle, comporte une série

d’impulsions dont les fréguences sont gjustées en fonction de la fréguence de résonance du
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type de protons a éliminer et dont lalargeur est inférieure au déplacement chimique eau-graisse
([Sun94], [Webb94]). Cette impulsion a pour effet de ne faire basculer dans le plan transversal
gue les spins du type choisi. Un gradient déphaseur appliqué aprés I'impulsion et dont la valeur
est aléatoire (spoiler gradient) annule en moyenne cette contribution des spins a I'aimantation
transversale, recueillie ultérieurement par I'application normale du cycle de la séquence. On
peut auss minimiser la contribution des protons de la graisse a I'aimantation recueillie en
appliguant une impulsion sélective dinversion (180°) en début de cycle ([GE95-1]), dont le
temps dinversion Tl est égal au temps d'annulation de ce type de protons (» 110 msa1,5T).
Une troiseme solution, initialement connue sous le nom de séquence de Dixon
([Dixon84]), comhine les signaux issus de deux acquisitions différentes pour obtenir une image
eal et une image graisse. Le principe est d'appliquer une premiére sequence en écho de spin
avec une acquisition centrée sur le maximum de signal d'écho. L'image obtenue est une image
ou les signaux de I'eau et de la graisse sont en phase. Une deuxieme sequence d'écho de spin,
pour laquelle la fenétre de lecture est alors décalée de DT par rapport au maximum d'écho TE,
effectue I'acquisition d'un signal ou l'eau et la graisse sont déphasées d'un montant égal a
2p O OT. L'ajustement de OT amenant a un déphasage de p permet la reconstruction d'une
image ou les signaux de I'eau et de la graisse sont en opposition de phase.
Les contributions de I’ eau et de la graisse alI'image reconstruite sont respectivement :

L (TE)=(M.+M, )

(25)
Ir(TE+DT):( Me- Mg )

Une combinaison de ces deux images permet d obtenir soit une image-eau ou une image-
graisse séparées par :

M,=%(I,(TE)+I (TE+LT))

M, =%(1,(TE)- 1,(TE+ DT ) )
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La principale limitation de cette méthode est I'impossibilité d’ obtenir une séparation exacte des
deux images en présence d’'un champ non homogene. En réponse a ce probleme, plusieurs
méthodes basées sur le méme principe de multiples acquisitions ont été développées. Nous
donnerons plus de détails sur ces méthodes dans le paragraphe traitant de I’ hétérogenéité du

champ.

1.4 Non linéarité des gradients

[1.4.1 Origineset effets

Les imperfections dues a la non linéarité des gradients de codage de |'espace
d’ acquisition sont al©rigine des décalages les plus importants de |@nage, et feront |©bjet d@ne
étude plus détaillée au cours des chapitres suivants.
Les gradients appliqués dans les trois directions de I@space doivent étre les plus linéaires
possible a I@térieur du volume d@itérét. Cependant une certaine géométrie est imposée aux
bobines de gradient, ne serait ce qu@n regard des volumes importants a imager. La géométrie
cylindrique adoptée a |®eure actuelle permet d®btenir une meilleure qualité de linéarité dans
|@xe longitudinal de l@ppareil, la bobine produisant le champ le long de cet axe éant de
dimensions plus grandes par rapport au champ de vue maximal que celles des gradients des
deux autres axes. Toutefois, les effets de ces non linéarités se produisent dans les trois
directions de |@space, et se traduisent a la fois par des déformations de I@nage dans le plan de
coupe et des variations de |I@paisseur d@ne coupe a mesure que |©n s@oigne du centre
géométrique des gradients.
Ces distorsions, qui peuvent atteindre 4 mm dans un champ de vue de 20x20x20 cm3 dont le

centre correspond a I@&ocentre des gradients ([Walton96]), sont des déformations
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géométriques dues a la disposition et a la forme des gradients de champ. Elles sont en général
spécifiques a chague dispositif.

Dans le cas simple d’une seule dimension, I’effet des non linéarités sur I'image reconstruite
peut aisément s exprimer en remplacant dans les équations du signal présentées au chapitre
précédent le gradient linéaire x G; par une forme quelconque du type f(X) G«. Le signal
temporel démodulé en |I@bsence d&étérogénéités de By a pour expression sous l@ction des
seules non linéarités :

t+T

S(t)= GM(x)el? e e TN gy @7

FOV,

Le méme calcul que celui effectué pour la reconstruction donne apres transformée de Fourier :

L(X)= GM(X JH(x- F(X))dx (28)
FOV,
Les non-linéarités induisent donc un changement de la réponse impulsionnelle H du systéme.
On voit sur la Figure 20 que ce changement se traduit par un décalage de la position du

maximum et une variation de largeur de la fonction.

H(x - 5LX)

H(f(X) - 5Lx)

IS | | | | | | |
—0.
—015 0113 —0.075 —0.038 0 0.038 0.075 0.113 0.15

X

Figure 20. Influence des non linéarités de gradient sur laréponse impulsionnelle.
La fonction de non linéarité utilisée lors des simulations a pour expression f(x) = x( 1 + 20 x?).
Cette expression est choisie de maniére a produire un décalage volontairement exagéré de 20 mm
sur la position d’un point situé a 100 mm du centre des gradients.
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Avec le changement de variable X = f(X') dans |’ équation précédente on obtient :

()= O M(f-l(X))%H(x-X)dx 29)

f(FOV, )

L’image théorique sans distorsions ( X = X' ) est rappelée atitre de comparaison :

L(x)= OM(X)H(x- X )dx (30)
FOV,
Dans I'expression de I,(x), les non linéarités agissent a la fois sur la position et sur I'amplitude
du signal d’aimantation. L’intensité du signal reconstruit au point x représente la convolution
du signal en un point X décaé de la valeur f(x) par rapport a I'intensité théorique, et
pondérée par un facteur de dérivée partielle qui traduit le changement de la taille des pixels

pour une densité volumigque constante (Figure 21).

01
109 e

l(X) 0.05F o )

M(X)

| | | | | |
—0.15 —0.107 —0.064 —0.021 0.021 0.064 0.107 0.15

X

Figure 21. Influence des non linéarités de gradient sur lareconstruction du signal.
On observe un éaement de la distribution reconstruite par rapport ala distribution initiale ains
gu'une diminution de son intensité a mesure que I'on séloigne du centre du champ de vue. La
fonction de non linéarité est toujours donnée par f(x) = x( 1 + 20 X?).

[1.4.2 Méthodesde correction usuelles

Les méthodes les plus simples consistent a corriger les variations de volume par smple

homothétie dans les trois directions d acquisition ([Hill98]). D’une maniére générale, la
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plupart des autres méthodes reposent sur I'utilisation de tables de déplacement pré-calculées,
obtenues soit par analyse du champ compte-tenu des géométries des bobines, soit par
calibration en utilisant un fantéme ([ Schad87], [Prott95], [Du96]).

Le principa inconvénient de I utilisation de telles tables, qui sont les représentations
numériques des fonctions f(x) précédentes, réside dans I'aspect discret de la correction. En
effet le déplacement appliqué en un point N’ appartenant pas a la table sobtient par une
interpolation des décalages des points de la table ([Maurer96]). Obtenir une expression de
I'image théorique en fonction des seuls échantillons de I'image reconstruite pose alors les
problémes complexes de discrétisation et d’interpolation du signal. La plupart des méthodes de
correction actuelles, a base de tables pré-calculées, négligent le probleme d’ échantillonnage en
approximant dans les expressions de I'image la fonction de transfert H(x—X') par une
impulsion de Dirac ax — x'). Ceci revient a considérer que I'image discréte d’un point X;
provient uniquement de la décroissance de I’aimantation en ce point précis, sans tenir compte
de la réponse des points voisins par |’ action de la fonction d’ étalement H. Dans les équations
de I'image, I'introduction de la fonction d dans les expressions théoriques et réelles

précédentes améne immediatement aux équivalences :

Lo0=1(100) T @
soit 1(x) = h(f(x))dfjxx)
(32)

Dans le cadre de cette approximation, une image corrigée des non-linéarités de gradients
S obtient par un simple décalage de chaque point de I'image reconstruite et une pondération de

I'intensité. La valeur des décalages, qui n'est définie qu’en certains points discrets donnés par
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la table de déplacement, ne permet une correction exacte que des points dont le décalage f(X)
est entier, et nécessite le recours a des interpolations pour corriger les points hors de latable.
Le constructeur des appareils que nous avons utilisés propose par défaut la
reconstruction d’images corrigées des effets de gradients (| GE95-2]), selon une méthode basée
sur les équations du champ produit par les diverses bobines de gradient. Malheureusement,
nous avons constaté que ce schéma de correction (‘Grad Warp') n'agit que dans deux
directions, qui sont les directions du plan de coupe. Aing, ni les variations d’ épaisseur et de
forme de la coupe ne sont corrigées lors des acquisitions 2D, ni la direction orthogonale au

plan de coupe lors d’ acquisitions 3D.

1.5 Susceptibilité magnétique

[1.5.1 Origineset effets

L’ artefact de susceptibilité est un des artefacts les plus complexes a corriger, étant en
partie fonction de I©bjet méme a imager. La susceptibilité magnétique ¢ caractérise de maniere
macroscopique la capacité d’ un tissu ou d’un matériau a s aimanter dans un champ magnétique
H. Dans les éguations de Maxwell, I'induction magnétique B est donnée par
B=m(H+M), ou M représente le vecteur aimantation du tissu considéré ([Munck96],
[ Schenck96-2]). Cette aimantation dépend dans la plupart des cas de la valeur du champ H et
de la susceptihilité ¢, selon une fonction de la géométrie de I'objet. Pour les cas simples
comme celui de la Figure 22, on peut aisément résoudre de maniere analytique les variations de
B autour de sa valeur principale B, = mg H ([LUdeke85], [Bahgwandien94], [Beuf96]). Ce cas
peut se rapprocher des effets qui se produisent aux alentours des plus gros vaisseaux ou des

guides de biopsie utilisés en stéréotaxie (Liu98]). Cependant, ces variations ne sont pas
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calculables pour les tissus biologiques, dont on ne connait ni les géométries ni les

susceptibilités avec précision.

danslecylindre

horsducylindre

B, danslecylindre
horsducylindre

Figure 22. Effet de susceptibilité.

Un cylindre de susceptibilité ¢<0 est plongé dans un champ magnétique B,. de direction z Les
variations [B,du champ, issues de simulations, sont représentées sdon une orientation
perpendiculaire (en haut) ou paralléle (en bas) del’axe du cylindre avec la direction du champ. Les
expressions de B, sont données par la résolution des équations de Maxwell.

Les plus grandes variations du champ se trouvent aux interfaces de tissus de
différentes susceptibilités. Ces variations perturbent le processus de reconstruction de I'image,
qui n'est valable que dans I"hypothese d’un champ B, constant. Cet effet se traduit par des
coupes non planes et des déplacements relatifs de certaines régions pouvant se superposer a
d@utres, induisant ains des erreurs de locdisation et d@tensité. 1l intervient dans les images
decho de gradient auss bien, a moindre échelle, que dans celles décho de spin
([Michiels94]). La plupart des tissus qui donnent un signal de résonance magnétique étant
ceux qui contiennent une grande quantité d@au, on trouve les plus fortes distorsions

géométriques aux interfaces air/tissu (jusqgu@ 3 mm pour B, =1,5 T, Fe= 16 KHz, FOV = 30
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cm) et air/os, celles des interfaces os/tissu étant négligeable (» 0,05 mm) ([ Sumanaweera94-2],

[Moerland95]).

[1.5.2 Méthodesde correction usuelles

La quantification de ces distorsions peut se faire par des fantdémes. Cependant il est
difficile de leur faire refléter la complexité et le caractére unique des tissus imagés in vivo. La
précision des mesures peut aussi étre estimée en fusionnant les images IRM avec des images du
méme objet, acquises par une modaité moins sensible a ces variations comme la
tomodensitométrie ([ Sumanaweerad2]).

Pluseurs méthodes sont basées sur le fait que ces distorsions sont directement
proportionnelles au champ magnétique By, rendant ains possible la correction des erreurs de
localisation par plusieurs acquisitions permettant une cartographie des variations du champ
([Posse92], [Sumanaweerad3], [Jezzard95]). Ces méthodes reportent une précison de
correction inférieure a la taille des voxels, mais présentent I'inconvénient majeur d augmenter
significativement la durée d acquisition. De plus, elles ne permettent pas de discriminer la
susceptibilité magnétique des autres effets a I’ origine des variations du champ, plus souvent

traitées de maniéere globale lors des procédures d’ homogénéisation que nous allons présenter.

1.6 Hétérogénéité du champ

L’ éude bibliographique que nous avons menée nous a montré qu’a la différence des
non-linéarités de gradient, souvent seulement évoquées comme un probleme
d’instrumentation, de nombreuses équipes se sont dga intéressees aux effets de

I hétérogénéité du champ. Nous regroupons ici sous le terme d’ hétérogénéités tous les effets a
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I’ origine des variations du champ principal By. Ains une mauvaise cdibration du champ, la
susceptibilité magnétique, le déplacement chimique et d’une maniere plus générae tous les
effets qui perturbent la phase du signal complexe mesuré, du basculement jusgu’a la fin de la
lecture, sont les causes de I’ hétérogénéite.

Une solution proposée par la plupart des constructeurs afin de réduire I'importance des
distorsions consiste a utiliser un systeme de bobines supplémentaires. L’effet, accessible a
I’ utilisateur par I'intermédiaire de procédures de shim, est de ne compenser malheureusement
gue I’ action des variations globales du champ.

Les variations locales résiduelles, induites le plus souvent par la composition de I’ objet imagé,
sont généralement traitées sur I'image apres reconstruction. Ces diverses méthodes s étendent
de la smple correction d’intensité ([Wicks93], [Dawant93]) ou du moyennage pondéré
([Wells96], [Sled98]) a I'estimation de la cartographie des déplacements puis recalage par
interpolation ([Sekihara84]). Ces corrections ne prennent pas en compte I'artefact de
déplacement chimique, soit parce qu’il est suppose négligeable, soit parce qu'il est éliminé par
I’emploi de séquences spéciales supplémentaires. D’autres méthodes abordent toutefois ce

probléme par une approche multi-résolution que nous alons évoquer.

[1.6.1 Lesprocéduresdeshim

Les procédures d’homogénéisation du champ sont basées sur I'emploi de bobines
destinées a créer des variations globales du champ. Ces variations sont gjustées de maniere a
s opposer aux fluctuations intrinseques qui interviennent lors des acquisitions. En général les
gradients de champ produits se décomposent en polynémes dont I'ordre s étend de 1 a 3. Les
procédures, manuelles ou automatiques, déterminent la valeur du courant a fournir a chaque

bobine afin de minimiser une fonctionnelle donnée. Les approches les plus utilisées sont de
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deux types. La premiéere consiste a acquérir une cartographie des variations du champ, et a
minimiser la différence entre ces variations et celles produites par les bobines de shim
([Schneider9l], [Wen95]). Une deuxieme approche, plus utilisée en spectroscopie, est de
procéder a un gjustement itératif des courants afin de maximiser I'énergie du signal de DIL
([Wilkins89]).

L’ ordre limité des polynémes produits ne peut compenser que des hétérogenéités de forme
polynomiale que présentent les variations statiques de Bo. Ces gjustements ont peu d’ effet sur
les variations brusgues du champ telles que celles observées a certaines interfaces. Néanmoins,
les informations contenues dans les cartographies du champ peuvent étre utilisées en post-

traitement pour le recalage des points de I'image.

[1.6.2 Lesméthodes de post-traitement

La plupart des méthodes utilisées pour corriger I'image des variations du champ aprés
acquisition prennent en compte I’ effet de déplacement de pixels.
C.R. Maurer ([Maurer96]), en reprenant les travaux de Chang et Fitzpatrick ([Chang92]),
remarque gue la direction de propagation des hétérogénéités change avec le sens du gradient
de lecture appligué. La fonction de déplacement associée est, pour une valeur du gradient de

lecture, donnée par |’ équation :

LB, (X
f(x)=x+ o) (33)
Pour un gradient de sens contraire, cette fonction devient :
LB, (X
f(x)=x- () (34)

X
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Deux acquisitions successives d’ un objet de géométrie connue, effectuées en ne changeant que
le sens du gradient pour la deuxieme séquence, permettent de reconstruire une image théorique
par moyenne pondérée des deux images acquises. L’inconvénient majeur de cette méthode est
de ne corriger que les dérives statiques du champ, sans tenir compte des problémes de mélange
eau-graisse et d’interfaces.

D’une maniere plus précise, T.S. Sumanaweera ([Sumanaweerad3]) utilise une
seguence de cartographie des variations du champ, reprise des travaux de Schneider et Glover
([Schneider9l]) sur les procédures de shim. L’objectif est de n'estimer que les variations
induites par les effets de susceptibilité, et de corriger les composantes eau et graisse de leur
déplacement commun. En négligeant les différences des temps de relaxation longitudinaux des
tissus et la réponse impulsionnelle du systéme, T.S. Sumanaweeraa montre qu’une image
acquise par une séquence d écho de gradient avec un temps d’ écho TE1 se présente sous la
forme:

TE1l

| (XTEL) =( M (f(x))+M (f(x))e! T )l dBWTE e T2V (35)

ou la fonction de déplacement f(x) est donnée par |'équation (33) et Dw est la valeur du
déplacement chimique eau-graisse. Une seconde acquisition au temps TE2 = TEL + OT tel que
le signal de la graisse subisse le méme déphasage qu’a la premiére ( OT Dw= 2np ) amene la
relation de dépendance :

or

| (X TE2)=1 (xTEL)e IBWo o T2 (36)

La génération d’' une image DF(X) par soustraction des deux images de phase donne :

Df(x) =pha(l, (x,TE2))- pha(l, (x,TE1))=g [B,(x) O (37
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Cette différence est directement proportionnelle aux variations £Bo(X). La correction des
acquisitions ultérieures du méme objet se fait par le décalage de tous les points d’un montant
[Bo(X) | G« dans la direction de la lecture.
Le défaut majeur de cette méthode réside dans ses multiples approximations, notamment celle
gqui suppose que les variations [By(X) mesurées sont directement proportionnelles aux
déplacements des points de position x, alors qu'’ elles sont utilisées a la correction des points de
position f(x). L"hypothése suggérée est que les déplacements induits par les hétérogénéités
présentent des évolutions faibles par rapport aux positions ( LBy(f(X)) » DBo(X) ). Ceci n'est
pas toujours justifié, particulierement au niveau des interfaces ou les variations de phase sont
parfois tres importantes d’ un point al’ autre.
Un inconvénient supplémentaire est de ne pas prendre en compte le terme de phase dd au
décalage chimique eau-graisse, et donc de ne pas corriger I'effet de déplacement chimique.
Cette lacune peut étre comblée par le biais d’une troisieme acquisition supplémentaire, dont
I’enchainement est connu sous le nom de méthode des trois points de Dixon ([Lethimonier97],
[Wang98]), par extension de la double acquisition de la méhode de Dixon que nous avons
présentée lors de I'éude du déplacement chimique. En introduisant un terme de phase Q
rendant compte des divers effets tels que la dispersion du champ By, trois échos acquis avec un
décalage DT convenable amenent aux trois expressions de I'image :

I (TE)=(M_.+M, )e'®

| (TE+DT)=(M,- M, )el0 19T (38)
| (TE+20T)=( M+ M, )e!r o2

La soustraction des images de phase issues de la premiere et de la derniere acquisition permet
de construire la cartographie des variations [B,. Ce terme peut étre soustrait de la deuxieme

acquisition, dont la nouvelle expression devient :

I, (TE+ DT) = (Me—My) e ® (39)
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Cette derniere expression, combinée avec la premiére, permet de séparer les composantes eau
et graisse en présence d' hétérogénéité selon la méthode de Dixon habituelle.

L es séquences utilisées pour produire les échos peuvent étre a base d' écho de spin ou d’'écho
de gradient. Le principa probleme poseé par les multiples lectures du signal demeure le temps
d’ acquisition, qui rend non négligeable les artefacts de mouvement et difficile la comparaison

directe destrois jeux de données ([Munger94]).

[1.6.3 Leproblémedesimagesde phase

Les méthodes les plus complétes que nous avons présentées utilisent les informations
supplémentaires de I’ acquisition contenues dans les images de phase. Ces images, ains que les
images module, sont directement accessibles des la fin de I'acquisition en en spécifiant la
reconstruction par |'appareil imageur. Les divers sauts qui interviennent dans les images de
phase que nous évoquions lors de la présentation des différents modes de représentation
relevent d’ un probleme général que pose la représentation de la phase d’un signal complexe.
En effet celle-ci se calcule par définition par I arctangente du rapport de la partie imaginaire sur
la partie réelle du signal, qui sont les données issues de la détection. Cependant, la fonction
arctangente, qui est une fonction périodique de période p (la période peut étre ramenée a2 p
par analyse du signe de la partie imaginaire), ne représente pas correctement les variations de
phase dont les valeurs absolues sont supérieures a p (Figure 23).

Ce probléme intervient en IRM, mais aussi dans tous les modes de représentation qui utilisent

les mesures d’interférométrie comme I'imagerie par radar ou par satellite ([ Goldstein88]).
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Figure 23. Sauts de phase.
La courbe en pointillés montre I’ évolution réelle de la phase f(X). La courbe en trait plein montre
I’évolution 7'(X) de la phase telle qu' elle est représentée par la fonction arctangente. Toutes les
valeurs de f supérieures a p ou inférieures a - p sont ramenées dans|’intervalle [-p, o]

Une représentation correcte des variations de phase peut toutefois s obtenir a partir des
images selon un principe de déroulement ([Axel89], [Xu94]). A partir d'un point quelconque
de I'image, chaque pixel est comparé a ses pixels voisins. Une variation brusque de I'intensité
est marquée comme saut, et utiliste pour déterminer le nombre de fois 2p a gouter ou
retrancher ala valeur du pixel considéré. Cette valeur est calculée de maniere & minimiser une
fonctionnelle de type gradient sur un environnement de taille fixe. L’ opération est répétée tant
gu’ au moins un saut est détecté.

Le principa inconvénient de ces méhodes de voisinage local est de ne pas pouvoir
différencier les sauts des réelles variations brusgues de la phase, comme celles qui interviennent
aux interfaces de certains tissus. Le niveau de bruit est auss un facteur important dans le
marquage des sauts, puisqu’une éventuelle erreur commise sur un point sera rapidement
propagée sur tous ses voisins. De récentes améliorations ont été apportées dans ce sens aux

agorithmes de croissance de région ([Xu96]), dont les résultats sont sensiblement
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équivalents a ceux issus de méthodes plus complexes a base de modélisation mathématique
([Tarayre-Oriot96]) ou de segmentation Markovienne ([Huot97]).

Enfin, des méthodes spécifiques a une certaine sequence d acquisition sont auss
développées ([Wang98]), qui utilisent des informations supplémentaires afin de détecter

localement les sauts.

[1.7 Conclusion

Les distorsions les plus importantes présentées par les images d'IRM ont dga fait
I'objet d’études approfondies. La littérature les recense d’'une maniere générale dans deux
catégories distinctes :

- lapremiére catégorie regroupe la plupart des artefacts engendrés par les imperfections
ou les limitations de I'instrumentation. On y retrouve tous les problemes de repliement,
facilement éliminés par I’ gjustement de certains parametres d’ acquisition ; les courants de fuite,
dont les effets sont minimisés en imagerie par la meilleure instrumentation des scanners
actuels ; et enfin les non-linéarités des gradients, partiellement corrigées des la reconstruction
et dont une compensation compléte nécessite souvent un post-traitement supplémentaire.

- la deuxieme catégorie rassemble plutdt les effets induits par I’ objet imagé, soit par sa
réponse magnétique pour les effets de susceptibilité, soit par sa composition chimique pour les
déplacement eau-graisse. Les corrections ‘constructeur’, proposées avant acquisition lors des
procédures d’ homogénéisation du champ, ' affectent que les variations globales du champ. Les
variations locales situées aux interfaces ou dans les voxels de mélange sont traitées séparément,
soit par annulation du signal pour les méthodes de saturation, soit par estimation-correction

pour les méthodes de cartographie. Ces dernieres méthodes ont en commun d’utiliser les
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images de phase issues de I'acquisition, qui présentent I'inconvénient de ne pas représenter

correctement les variations du champ.

Le caractere incomplet de certaines corrections, dont les corrections constructeur, ains
gue la multiplicité des méthodes souvent propres a chaque type de distorsion nous ont incité a
nous intéresser d'une maniere plus globale aux effets des distorsions sur le processus de
reconstruction de I'image. Pour cela nous avons repris les équations du signa temporel
échantillonné que nous avons présentées au premier chapitre, du cas le plus smple a une
dimension au plus complet correspondant aux conditions d'acquisition. Les sources de
distorsion que nous venons d’ évoquer, et dont la correction ne reléve pas du simple gjustement
de paramétres d acquisition, ont été introduites dans I’expression du signal théorique. Nous
allons maintenant présenter les diverses étapes qui nous ont permis de donner une expression
de I'image corrigée a partir de I'image reconstruite bruitée, aing que les résultats et

conclusions auxquels nous sommes parvenus apres analyse.
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Chapitrelll
PRINCIPE DE LA CORRECTION DES DISTORSIONS

Ce chapitre a pour objectif dintroduire les principales causes de distorsion dans les
équations de I'imagerie par transformée de Fourier, afin d@établir les relations de correction
permettant de passer de |@nage acquise a I@nage théorigue initiale non déformée. L@ude du
modele complet a une dimension présenté dans un premier temps nous permettra de distinguer
dans le processus de reconstruction deux types de distorsions, dont les effets et le principe de
la correction proposeée seront exposés en détail dans les secondes et troisiémes parties.

L’ éude bibliographique précédente nous a permis de constater que I'effet général des
distorsions se traduisait dans I'image reconstruite par des décalages de la position et de
I"intensité des points. La plupart des méthodes de correction abordées se contentent d’ estimer
numériquement ces décalages, puis de corriger la position des points par application des
décalages inverses. Nous avons tenté d'éviter les multiples approximations induites par les

interpolations successives requises par ces méthodes, en essayant de donner I'expression
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littérale d’ une image corrigée en fonction de I'image acquise sous I’ action des distorsions. Le
principe de la méthode, exposée en détail pour les non linéarités des gradients puis appliquée a
la correction des hétérogénéités du champ, est de corriger I'image par la convolution de
chague point avec des fonctions de correction, choisies de maniere a annuler I'effet des

distorsions.

[11.1 Vuegénérale

Dans le chapitre précédent nous avons vu que les artefacts que nous avons évoqués
jusgu’ a présent agissaient soit sur la valeur des divers gradients appliqués, soit sur la valeur du
champ magnétique principal du signal acquis. Le principal effet est donc de perturber les
variations spatiales de la phase du signal échantillonné. Nous allons introduire dans ce terme les
diverses origines des distorsions, afin d’en déterminer I’influence sur le signal temporel acquis.
Nous rappelons ici I'expression de la variation de phase de l@mantation transversale sous
|@ction d@n champ B, et d@n gradient x Gy, présentée lors de I'éude d@n signa

monodimensionnel théoriqguement non bruité :

F(xt)=g (B, (t+T )+(t- %, )xG, ) (40)

On peut déja faire intervenir dans cette expression la déformation £Bo(X) du champ principal,
due pour la plus grande part a la réponse magnétique des tissus de susceptibilité non nulle et
aux dérives statiqgues de Bo. Cet effet permanent intervient dans les équations des le
basculement de I'aimantation longitudinale.

Les défauts du gradient de lecture sont auss représentés dans les variations de la phase par
l'introduction d'un terme f(x) Gx en remplacement de la valeur théorique x G.. Cet effet

nintervient par contre que pendant la durée d'application du gradient. Le choix de ce modéle
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se justifie dans I'hypothese de variations spatiaes f(x) indépendantes de I'amplitude G4 du
gradient appliqué.
Le signa temporel réellement recueilli avant démodulation s exprime par :

t+T
s(t)=¢ M(X)ejg[(t-vzrx)f(x>Gx+(t+T)(Bo+wo(x))] e T2%) gy (41)

La prise en compte des variations de déplacement chimique nous oblige a distinguer dans le
terme d'aimantation M(x) la composante issue des protons de |’eau de la composante graisse.
On modélise aors le déplacement chimique dans I'expression du signal temporel en remplacant

M(X) par un terme plus proche du casréel, delaforme:

Mi(X) = Me(X) + Mg(x) €

ou M¢(X) et My(X) représentent respectivement les distributions d'aimantation de I'eau et de la
graisse et Dw est une fonction du déplacement chimique eau-graisse (Dw=2p [F avec
O =220 Hz/ T pour Bo = 1,5T). Cet effet intervient alafois sur I'argument et sur la phase du
signal complexe dés le basculement de I'aimantation longitudinale, et se propage sur toute la
durée du cycle. Il contribue a l'augmentation du déphasage relatif des spins depuis leur
basculement, et comporte naturellement une dépendance temporelle dans le terme de phase.

Le signal réellement démodulé se présente donc avant transformée de Fourier sous la forme

d'une somme de deux intégrales complexes :

15 FOVxX A L
S(t)= Me(x)eJ[g(t'l/fo)f(X)Gx+(t+T)g[Bo(X)]e T2(0) dx+
-1 FOV,
t+T

Y%FOVxX )
(‘) Mg(x)el [g (t-v5t, ) f(X)Gy + (t +T)( g DBy (x)+ Dw) ] N ng(x)dx

-1FOV,

On remarque dans I'expression de S(t) que les non linéarités de gradients représentées par la

fonction f(x) agissent de la méme maniére sur les deux intégrales. L'effet de cette fonction, qui

(42)
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ne dépend en théorie que de l'instrumentation et pas de la séquence d'acquisition ni de la
composition magnétique de I'objet imagé, peut donc étre évalué dans un systeme d'équations
ou, par exemple, les variations du champ £Bo(X) et le déplacement eau-graisse Owsont nuls ou
constants.

Nous regroupons sous le terme général d'hétérogénéité de B, les effets indépendants de
I'amplitude du gradient de lecture, tant issus du principe méme de I''RM comme la
susceptibilité quissus de réels défauts dinstrumentation comme les imperfections ou une
mauvaise calibration du champ statique. Ces effets se distinguent par une pondération en TE
(issue du terme T=TE-%1t,) qui les rend dépendants de la séquence dacquisition
programmée. Ceci nous permet d'inclure I'artefact de déplacement chimique dans cette

catégorie, qui seraauss traité de maniére globale lors de la correction des variations de Bo.

C'est en fonction de cette distinction que nous avons chois de présenter separément,
dans les paragraphes qui suivent, les effets théoriques de non linéarité des gradients de ceux a

I'origine de I’ hétérogénéité du champ principal.

[11.2 Non linéarités des gradients

Les principales méthodes de correction des non linéarités des gradients que nous avons
présentées sinspirent de I'utilisation de tables pré-calculées, obtenues sur des mesures de
fantdmes. La correction s effectue par smple décalage de la position des points de I'image,
dont la valeur est souvent extraite des tables par interpolation. Nous proposons ici une
méthode a la fois plus précise et plus proche du cas réel, basée sur les propriétés de la fonction
de transfert H. Nous nous contentons dans cette partie d’ exposer le principe de la correction,

en explicitant les étapes qui nous permettent de donner I’ expression d’une image corrigée en
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fonction de I'image acquise, des fonctions de non-linéarité et de la réponse du systeme. Nous
proposerons dans le chapitre suivant une méthode de quantification qui permet d’ obtenir
I’ expression analytique des fonctions f(x), évitant ainsi les approximations des tables discretes.
Afin de n@udier que l@fluence des défauts de gradient sur la reconstruction de l@nage,
on suppose dans cette partie de I'étude que le signa recueilli provient uniqguement de la
résonance des protons de |@au, plongés dans un champ magnétique uniforme. Nous verrons au
cours du chapitre suivant qud@ est possible d@pprocher expérimentalement de telles conditions

d@cquisition.

[11.2.1 Principe dela correction

Les images théorique et réelle sous I’ action des fonctions de non linéarités présentées
au chapitre précédent peuvent Sexprimer simplement en introduisant la notation de
convolution ‘A’. Les expressions (28) et (30) prennent alors laforme:

1,(X) =M (x) A H(x)

— (43)
L (F() =M(X) A H(T(x))

L’ objectif est ici de donner une expression de I@nage théorique I(x) en fonction de I@nage
reconstruite I,(x). On remarque pour cela que la convolution de I'image réelle décalée avec une
fonction quelconque K donne, en utilisant I associativité de la convolution :

1L (F(x)AK(x)= | M(x)AH(F(x)) | AK(x)

. ) (44)
=M()AH(F(x)AK(x)]

Cette derniere expression de I'image réelle est assez proche de I’ expression I4(X) de I'image
théorique non bruitée. Pour obtenir une égalité parfaite, la fonction K(x) doit étre telle que sa

convolution avec la fonction H(f(x)) permette de reconstruire la fonction initiale H(x). On
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utilise pour déterminer K(X) la propriété d'invariance de la fonction H(x) par le produit de
convolution. Un simple calcul passant par I’ espace de Fourier améne en effet alarelation :

H(X)A H(x)= H(F(x))A H(f(x)) =H(x) (45)

En choisissant une fonction K(x) égale a la fonction de transfert déformée H(f(x)), on obtient

facilement larelation de correction :

L (x) =1 (FO))AH(F(x)) (46)

On peut donc reconstruire une image corrigée des non linéarités de gradients en
convoluant I'image acquise, décalée de f(x), par la réponse impulsionnelle réelle H(f(x)). Au
contraire des méthodes évoqueées, cette reconstruction de I'image théorique prend ici en

compte alafoisla composition réelle du pixel et auss laréponse impulsionnelle du systeme.

[11.2.2 Correction du profil et dela position de coupe en imagerie 2D

Nous proposons ici d’ appliquer la méthode de convolution précédente a la correction
de I'épaisseur et de la postion des coupes, sélectionnées en imagerie 2D par I'impulsion
sdlective. Pour cela nous repartons des expressions théoriques idéales de la pulsation et de
I aimantation, que nous soumettons al’ action des distorsions.

En théorie, la superposition d'un gradient parfaitement linéaire zG, et d@n champ B, fait

précesser chague moment magnétique ala pulsation idéale :

w@2= e+ 9z G, (47)

L@pplication smultanée d@ne impulsion de largeur dw autour de la position w amene a la

résonance les seuls moments d@ne coupe de largeur az centrée en z, dont les valeurs sont
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données par le systeme d'équations (13) du chapitre I. L'aimantation transversale théorique
mesurée est donnée par I'équation (14) :
7, + Yotk
M(xy,z)= QM(xy,Z)dzZ (48)
7, - Yoz
L'introduction d'une fonction non linéaire quelcongue f,(x,y,z) dans I'expression du gradient de

codage de plan a pour effet de changer I'expression de la pulsation de précession, qui devient :

w(x,y,2= mw+ gfx.y,2) G, (49)

L'application de I'impulsion sélective (v, aw) amene aors a la résonance les moments dont la
distribution recueillie est donnée par :
£, (xy 2 +vaak)

M.(xY,2)= OM(x,y,Z )dZ (50)

f:1(xy .2 -vack)

Avec le changement de variable Z = f,(x,y,Z) dans I'équation précédente on arrive facilement a

I expression :
7+ Yok -1
\ - f X1 1Z
M (xyz)= & My fixyz) = X¥2) 4 &)
2 etk 7z

La comparaison des équations (48) et (51) nous indique que I'application d'un gradient non
linéaire couplée a une impulsion de champ magnétique sélectionne une portion de I'espace dont
la position z et la largeur dz ne sont plus fixes (Figure 24), mais subissent des variations
Spatiales dont les expressions sont données par :

boz(xy.z)=1(xy.z)
P (xy.2)=| 100y ) - 1 (Y2 - Yat)
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W) W (@) = Wo* Gixy.2) G,
“a
(w, aw) { .
| Figure 24. Action d’une impulsion
W(z) =Wo + 927G, dy couplée a un gradient de champ non
W, %, e > lingaire.
L L'impulsion (w, aby) sdectionne des
z‘ ! 72 coupes (z, &) ou (z, d) différentes
r Zr

Xy

\ selon les pulsations w ou . Le profil

’ ’ et la position de la coupe codée par un
gradient non linéaire (courbes rouges)
varient dans les trois dimensions de
I'espace en fonction de I'expression

f(x,y,2) desnon linéarités.

On se trouve ici dans un cas similaire a celui présenté lors de la correction a une

dimension. On peut en effet présenter les expressions M; er M, de I’aimantation sous la forme

de deux produits de convolutions :

M (x,y.2) =M(x,y,2) AP ,(z db)
M, (x,y,2) =M (x,y,2) AP (z(% Y, 2), o (X Y, 2)

(52)

Lafonction P, (a, aa) désigneici la fonction ‘porte’ d amplitude 1, centrée en a et de largeur

aa.

Une correction par convolution discréte implique le passage d’'un masgue sur autant

d’ échantillons que le nombre de points sur lesquels s éale la fonction P(z, dz ). Une telle

méthode est malheureusement peu adaptée a I'imagerie 2D, ou I'on ne dispose que d'un seul

échantillon de la direction z a corriger. La notation permet toutefois d écrire I’aimantation

théorique décalée de f;*(x,y,z) dansladirection zsouslaforme:

M. (XY, f, 1 (X, y,2) =M (x,y,2) AP (z (X, Y,2), dz)

(53)
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La fonction porte de largeur ¢z ayant un effet équivalent, sur un seul échantillon, au produit

d’une porte de largeur dz par le rapport dz/ dz, I’ aimantation théorique devient :

. . az
M t (X1 Y fz 1(X1 Y Z)) =M (X1 Y, Z) AP 1(Zr ' 02r (X1 Y Z))— (54)
az, (XY, 2)
En considérant le rapport dz / dz comme le terme principal de la dérivée partielle de la fonction
f*(x,y,z)au point zona:

T, (xy.2)

2 =M(x,y,2)A P (z,,0z,(X,Y,z)) (55)

M. (x,y,f,1(x,y,2))

Inversement larelation de correction du profil réel est :

M, (x.y,2) = M,<x,y,fz<x,y,z))w =6

Le décalage du profil réel de la quantité f(x,y,2z) dans ladirection z permet de recaler la
position de la coupe sur sa position théorique. Une pondération de I'intensité par la valeur de
dérivée partielle corrige la variation de I’ épaisseur de la coupe en fonction de sa position dans

I’ espace d’ acquisition.

[11.2.3 Correction du plan de coupe en imagerie 2D

Nousintroduisonsici les non linéarités des gradients G, et G, dans I’ expression (18) du
signal en remplagant les termes x Gy par G«(X,y,2) = fu(X,y,2) Gx et y G/(K) par G,(X,y,zK) =
fy(x,y,2) G,(K). L’amplitude du gradient de codage de phase G,(k) garde son aspect de fonction
linéaire de la répétition k donnée par I’ éguation (17), les non linéarités n’agissant que sur la
position y. Le signal échantillonné issu de I’ excitation de la coupe de position z en fonction de

I’aimantation M, sélectionnée est alors:
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t+T

N N i i -1 jgf Y, K
S( Z,t,k) — O OMr(leIZ) e T2(xy,z) elg(t vt ) Ty (X.y,2)Gy elg y Xy, 2)Gy (K)t dde (57)
FOV, FOV,

Une premiere transformation de Fourier discrete de S(zt,k) dans la direction de la phase

donne:
A(y,Z,t): é S(Zt,k)e_jgyey(k)ty dy dx
FOV,
: t+T (58)
= (‘) (‘)Mr(x,y,Z)eT2(xy',z)ejg(t-l/szx(x,y',z)ex Hy(y- fy(x,y,z))dy'dx
FOV, FOV,

La seconde transformation de Fourier sur A(y,zt) se calcule, en posant [t = t / Fe, par :

1 NglA(y 7,0) € 19(BHx,
FOV, &
@, (x.y.z+ vack) U
OM(X,y,z)dzuH (y- f(X,¥,z))H,(x- f,(X,y,z))dy"dxX

é
FOVY, FOV, Bf;%(xyz-%a) H

L (XY ), =
(59)

La encore les non linéarités des deux gradients qui codent le plan de coupe entrainent
des décalages de position et de forme de chaque pixel de I'image reconstruite. 1l est important
de constater que les défauts des gradients G et G, ne produisent de décalages que dans une
direction, indépendamment de ceux produits dans I'autre. Les défauts de G, se propagent au

contraire dans les deux autres directions, les fonctions Hy et H, dépendant de la position z.

L’ objectif est ici de donner une expression de I'image théorique I; corrigée des
distorsions en fonction de I'image reconstruite I, et des trois fonctions de non linéarité f,, f, et
f,. Pour cela un simple décalage des abscisses x et y de I’ équation (59) nous permet d’ écrire, en

reprenant la notation de convolution :

L (f(xY,2), f,(%,Y,2),2) =M (XY, 2) A H,(F,(xy,2) A H,(f,(xY,2)) (60)
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En définissant trois variables X, Y et Z données par le systéme :

f,(x.y.2)
f,(xy.2) (61)
f,(x,y.2)

1z
b x
{Y

la correction du plan de coupe, qui consiste a décaler et pondérer |, par la fonction de fX,y,2)

selon I’ éguation (56), améne alarelation :

I,(X,Y,Z)E:Mr(x,y,Z)EA H (X)AH,(Y)
9z 9z

(62)
=M«(x,y,2)AH (X)AH/Y)
Cette expression est a comparer avec |I’'image théorique, qui peut s écrire :
L(%Y,2)=M(%,y,2) A H(x)A H,(y) (63)

La convolution de I'image réelle pondérée et décalée permet de reconstruire I'image théorique

gréce alarelation :

(X9.2)= 1, (XY, Z) o AHLOOAH,(Y) &

Ce calcul montre qu’une image théorique corrigée des distorsions peut donc s obtenir
par un décalage des pixels de I'image réelle dans chacune des trois directions de gradient et une
convolution par des fonctions appropriées. La dépendance en Z des variables X et Y indique
cependant qu’il faut d abord corriger le profil de la coupe avant de déplacer les pixels dans les

deux directions du plan de coupe.
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[11.2.4 Correction du volume en imagerie 3D

En imagerie 3D le signal déformé, délivré avant transformée de Fourier, se présente ici
sous la forme complexe :

t+T

S(t’k’ p) — b b bM( X,y,Z)e TZ(X,y,Z)ejg((t'l/ZI‘x)fx (xy.2)Gy + fy(xvyuZ)Gy (k)[y +1,(xy.2)G, (p)[z) dZdde (65)
FOV, FOV, FOV,

La résolution des trois transformations de Fourier amene a une expression de I'image réelle de

laforme:
L(xy.2)= O O OM(X.Y.2)

FOV, FOV, FOV, (66)

Ho(z- £,(x,¥.,2)) Hy(y- £,(X,¥ .2 D H,(x- f,(X,y 2 ))dz'dy dx

En utilisant le systeme de variables donné par :

Z=f
X = fx(x,y,z) (67)
Y=f

la notation de convolution smplifie I’ expression de I'image décalée qui devient :

1L (X,Y,Z)=M(x,y,2)AH (X)AH,(Y)AH,Z) (68)

Larelation de correction de I'image théorique est ici :

1(%,Y,2)=1,(X,Y,Z)AH, (X)AH,(Y)AH,(Z) (69)

L’ absence de corrélation entre les variables X, Y et Z indique que I'image théorique
peut s obtenir a partir de I'image réelle quelque soit I’ordre d' application des transformées de

Fourier ou des gradients. Ces fonctions ne dépendant plus que des coordonnées initiales
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X, Y €t z, le volume corrigé s obtient par trois convolutions du volume réel, décalé dans les trois

directions d’un montant directement proportionnel aux fonctions de correction.

111.2.5 Syntheése

Dans cette partie, nous avons montré qu’ un volume quelcongue, acquis avec n’importe
guelle séquence 2D ou 3D soumis a I'effet de gradients de codage non-linéaires, peut étre
corrigé de ces effets par un simple post-traitement sous réserve de connaitre |’ expression
analytique des fonctions de déformation. Nous consacrerons une partie du chapitre suivant a la
détermination de ces fonctions. Nous allons maintenant montrer qu’il est possible d’ appliquer

le méme type de correction aux images soumises a |’ action des hétérogénéités du champ.

111.3 Hétérogénéité du champ By

Les effets des non-linéarités de gradients pouvant étre séparés de |’ hétérogéneité du
champ By, nous supposons ici que les variations du signal recueilli ne proviennent que des

fluctuations du champ principal.

[11.3.1 Influence sur le signal

Comme pour les non linéarités des gradients, il est intéressant de regarder I’influence
d’une fonction quelcongue d’ hétérogénéité sur le signal temporel démodulé. Celui-ci, issu de la
résonance des protons de I'eau et de la graisse, a pour expression sous l@ction des seules

variations B, du champ principal :
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YFOVxX A il
s()= 9 Me(x)ej[g(t-/ztx)xex+(t+T)gDBo(x)]e T2(X) x4+

-15FOV,
(70)
1%FOVX

(‘) Mg(X)ej [9(t-%0,)xC,+ (t+T) (g BB+ W) ] o T24(X) gy

-15FOV,

Cette equation, valable pour tout type de sequence, peut se smplifier en partie lorsgue le signal
recueilli est issu d’un écho d'impulsion RF. En effet pour ce type de signal le déphasage induit
par les hétérogénéités, traduit dans I’équation par les exponentielles complexes qui pondérent
les signaux de I’ eau et de la graisse, est nul au moment de I’ écho.

Afin d’ adopter une notation équivalente pour les signaux géenérés par des séquences d’ écho de
gradient, on introduit parfois la notion de temps de relaxation effectif T2*, défini par la somme
du taux de relaxation intrinseque 1/T2 et des hétérogénéités du champ. Dans I'éguation
précédente le temps de relaxation réel est simplement a substituer au temps de relaxation
effectif lorsque le signal est généré par écho de spin. Toutefois, cette notion n’apparait pas
dans notre notation, puisgue nous incluons implicitement la dépendance du type de séquence et
des paramétres tels que le temps T2 dans les termes d’ aimantation notés M . Une transformée
de Fourier du signal temporel amene en effet al’ expression de I'image :

1L (X)= () Me(X)el9meTE H(x-(x'+%))dx'+

FOV, X
(71)

O Mg(x )@ (gTE)+DNTE Ly (g0 4 B, (X )+ bw
FOV, G, gG,

)) dx’

Les hétérogenéités, en plus d’agir sur la décroissance du signal en écho de gradient par une
pondération exponentielle supplémentaire, agissent sur la réponse impulsionnelle du systeme de
maniere indépendante du type d’ acquisition. L’image reconstruite en un point se présente
comme la somme de la composante eau d' un point de I'image initiale et de la composante

graisse d'un autre point.
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La simplification couramment employée dans les méthodes que nous avons présentées consiste
a ignorer |'artefact de déplacement chimique, en sachant qu’il peut ére minimisé par
I"augmentation de la fréquence d’échantillonnage. De maniére équivalente, le signal de la
graisse peut étre exclu de la résonance par I'emploi de séquences spécifiques, ou bien étre
déterminé en méme temps que la distribution d’eau. L’inconnue a estimer reste aors la

fonction £By(X), dont I"influence sur le signal reconstruit est, avec la notation de convolution :

L (F(x)=M(x)e!? BT AH(f(x)) (72)

On se trouve pratiquement dans le méme cas que celui présenté par |’ équation (43), avec une
fonction de déformation f(x) définie par :

LB, (x)

f(xX)=x+ (73)

x
Malheureusement, pour des contraintes sur le temps d’acquisition, la plupart des séquences
utilisées en routine clinique ne minimisent pas le signa de la graisse. L’ artefact de déplacement
chimique, bien que peu important dans le cerveau du fait du faible nombre de triglycérides,
devient tres important dans les régions périphériques telles que le scalp, composé d’ une grande
part de graisse.

La gmilitude entre la derniere équation de I'image et I'expression de I'image
reconstruite sous I’ effet des non linéarités de gradient nous permet d envisager le méme type
de correction. Nous soulignons cependant |'impossibilité d’ obtenir I’expression d' une image
théorique 1¢(x), corrigée a la fois des effets de B, et du déplacement chimique, en fonction
d’une seule image 1,(x) acquise. On peut au mieux exprimer 1,(x) en fonction des composantes
eal et graisse issues de |'acquisition, ce qui introduit la proportion eau/graisse d’un point

donné comme inconnue supplémentaire.
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[11.3.2 Correction du profil et dela position de coupe en imagerie 2D

Les relations de correction entre I'image corrigée et I'image acquise s obtiennent
facilement par analogie avec celles des non linéarités de gradient. En effet, les protons de |’ eau
et de la graisse, sous I'action d'un champ hétérogéne et d'un gradient de sélection G,
précessent aux pulsations :

We(XY,2)=9(B, +2G,)+g LB,(X,y,2)

W,y (%.Y.2)=g(By +2G, ) +g DBy(x,y.2)+ Dw (7

L@pplication de I@npulsion séective (w, aW) améne au basculement de moments dont la

distribution recueillie est donnée par :

fra (x,y,2 +Yot) f19 (X.y.2 +Vek)
M.(xy,z)=  QOM.xy.Z)dZz+ M, (xy,Z)dZ (75)
fra (x.y.2 -vact) fi(xy 2 -vect)

Les hétérogénéités du champ agissent auss en imagerie 2D sur le profil de coupe en
sélectionnant des composantes issues d'intervalles de position et de largeur variables.

Cette derniere expression indique que les hétérogénéités peuvent auss étre traduites en termes
de fonctions de déplacement dans la direction de sélection de coupe, qui sont données pour

I'eau et la graisse par :

f(xy2)=z+ BoY2)
== Z Dw (76)
fy(xy.2z)=2+ )(%,Y.2)
G, 4G,

L’ expression de I'aimantation théorique corrigée s obtient par les décalages des composantes
eal et graisses rédlles, respectivement pondérées par les dérivées partielles des fonctions de

déplacement selon I éguation :
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.(xYy,z
+Mrg<x,y,fzg<x,y,z))% (77)

F(XY,Z
M t( X,y,Z) =M re( X,Y, fze( X!ylz))%
La correction du profile de coupe nécessite la connaissance des fonctions de déplacement f, et

f.5, Mais auss les proportions M, et M,4 des signaux de I’ eau et de la graisse.

[11.3.3 Correction du plan de coupe en imagerie 2D

[11.3.3-a) Imagerie classique

Dans cette partie nous ne présentons la reconstruction que dune seule des deux
composantes du signal, les transformées de Fourier de la somme éant égales a la somme des
transformées. La correction complete de I'image consistera a appliquer séparément les
transformations suivantes sur les images des signaux de |’ eau et de la graisse.

Dans les expressions du signal obtenues en imagerie classique, le signal échantillonné issu de
I"excitation de la coupe de position z, sous I’ action des deux gradients de codage Gy et G, et
des hétérogénéités [Bo(X,y,2) du champ est de laforme :

t+T

\ N i i i -1, i Kk
S(ztk)= o) OM,(X,y,Z) e T2y2) o 19(1+T) DBy (xy,2) o1 g (t-¥2 ) XCy ngyGy( )ty dydx (78)
FOV, FOV,

La premiere transformation de Fourier discréte de S(zt,k) dans la direction de la phase donne

apres calcul :

Aly,zt)= (\) (‘)M,(x,y ,Z)ejg(tw)EBo(x,y',z)ejg(t-l/ztx)xGx Hy(y- y ) dy' dx (79)

FOV, FOV,

Cette relation permet de supposer que les variations du champ n’ont aucun effet sur la réponse
impulsionnelle de la direction y.

La seconde transformation de Fourier sur A(y,zt) donneavec X =t/ Fe:
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éf: (xyz+ vect) u .
(Y, 2)= 9 0 & QM(X.y,Z)dz2ie’ ST H (Y- y)H (X - £,09)dy dx (80)
FOV, FOV, Bf;%(xy.z-vect) H

La fonction Hy, n'étant pas soumise aux variations du champ, on peut en conclure qu’en
imagerie 2D les hétérogénéités affectent la direction z du codage de plan et la direction x du
codage en fréquence, mais pas la direction y du codage de phase.

Les fonctions de décalage dans la direction x sont respectivement données pour I'eau et la

graisse par :
fre(X,y,2)= w+ LBoxy.2)
X (81)
fo(Xy,2)=x+ DBy(x,y,2), Dw
G, 4G,

Ces fonctions sont semblables aux fonctions de déplacement qui affectent la direction z de
sélection de coupe.
L’image théorigue d’ une composante S obtient ici par un décalage de son image réelle dans la

direction z suivi d’ une convolution dans la direction x, selon I’ équation :

It<x,y,z)=lr<x,y,2)%A H,(X) @

Le systéme de variables est :

(x.y.2)

L 2=t 83
P X=(xy.2) >

La dépendance de X avec Z fixe I’ ordre de la correction, qui doit d’abord étre appliquée dans

la direction z puis dans la direction x.
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[11.3.3-b) Imagerie 2D par écho planar

Les expressions précédentes développées a partir des équations de I'imagerie classique
nous indiquent que les problemes d hétérogénéité semblent privilégier certaines directions
d’ acquisition, comme la direction du gradient de lecture en 2D et 3D. On peut donc supposer
gue pour des sequences d’ acquisition ultra rapides, telles que les sequences d’ écho planar, les
hétérogénéités se propageront auss dans la direction y du gradient de codage par la phase. En
effet dans ce type d’ imagerie, ou le signal de tout un plan est échantillonné aprés une seule
impulsion de basculement, on peut considérer que la lecture s effectue simultanément dans les
deux directions x et y. Lors d'une acquisition par une sequence d’ EPI classique, le gradient G,
de codage par la phase est appliqué continiment pendant une durée N, # des lectures, et
I"amplitude du gradient G, est inversé apres chaque lecture ([Cohen9l]). Dans I’ expression du
signal temporel recueilli, ces modifications se traduisent non seulement par une nouvelle valeur
de G(k), mais surtout par I’introduction d'un terme supplémentaire qui dépend de la ligne k
dans la pondération de I’ hétérogénéité. Le signal démodulé se présente alors sous laforme :

4T

< < - . . 1 . k
S(zt,k)= o) OM,(X,y,Z) @ T2xy.2) o 19(t+T+K1) DBy (xy,2) o] g (-4l ) XCy ngyGy( ) dydx (84)
FOV, FOV,

Dés la premiére transformation de Fourier discrete de Szt,k) dans la direction de la phase, les

variations dans la direction y se modélisent par :

Aly,zt)= (\) (‘)Mr(x,y',Z)ejg(t+T)D30(X.y',Z)ejg(I—l/zl‘x)XGx Hy(y_ fy(x,y',z))dy'dx (85)

FOV, FOV,

Ici, les fonctions de décalage dans la direction y sont respectivement données pour I'eau et la

graisse par :
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fye(x’y,z): y+ Ny M
B z ) Dw (80)
X\¥,Z
frg(Xy,2)=y+N,(— + )
yg y Gy gGy

La comparaison de ces fonctions avec les fonctions de déplacement qui interviennent dans la
direction x de lecture en imagerie classique indique gqu’ en écho planar, les mémes artefacts sont
proportionnellement N, fois plus importants dans la direction de codage par la phase.
Cependant, a cause de la tres grande fréquence d échantillonnage requise par ce type
d’ imagerie, et donc la forte valeur de I’amplitude G« du gradient de lecture par rapport au
gradient G, du codage par la phase, les fonctions f, de déplacement de la direction x dont nous
donnons les expressions s écartent beaucoup moins du domaine de fonctionnement linéaire que
des fonctions f, équivalentes dans la direction du codage par la phase. A titre d’exemple, pour
une fréguence d’ échantillonnage de 128 KHz, une matrice de 64x64 pixels et un champ de vue
de 25 cn?, une valeur de 220 Hz pour le produit g[B, entraine un décalage de seulement
0,017 pixels dans la direction x mais de 1,12 dans la direction y.

C'est pourgquoi on peut raisonnablement appliquer la méthode présentée a la correction
d'images acquises par des ségquences ultrarapides, en permutant simplement les deux
directions x et y. L’image théorique d’ une composante s obtient aprés les calculs, en tenant
compte de la correction du plan de coupe, par un décalage de son image réelle dans la direction

z suivi d’ une convolution dans la direction y :

I (X, y,z):lr(x,Y,Z).l.lTT—iA H,(Y) (87)

Le systéme de variables est cette fois-ci :

(89)
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[11.3.4 Correction du volume en imagerie 3D

Le signa temporel déformé s écrit sous I’ action des trois gradients de codage :

t+T
N\ N\ Y i i i -1 k
S(t,k,p)= 00 OM(x,y,z)e T2(x,y,z)eJg(t+T)DB0(x,y,z)ng((t it )XGy + Y Gy (K2, +2G, (P)t,) dzdydx (89)
FOV, FOV, FOV,

Larésolution des trois transformations de Fourier améne al’ expression de I'image réelle :

I (X,y,2)= (\) (\) (\)M(X,Y’Z)ejgﬂ?’(xy,z)TE'

FOV, FOV, FOV, (90)

H,(z- 2) Hy(y- ¥ )H,(x- f,(X,y,2))dz'dy"dx

L’image recongtruite n’est affectée par les hétérogénéités que dans la direction de codage en

fréguence.

La correction des décalages de I'image réelle se fait par la simple convolution :

L (%y,2)=1.(f,(xy,2),y,2)AH (. (xY,2)) (91)

111.3.5 Synthese

Nous avons montré qu’il était possible d’ obtenir I’ expression d’ une image corrigée des
hétérogénéités du champ par I’ application de la méme méthode de correction des effets de non
linéarité de gradient. Les fonctions de correction dont nous donnons les expressions s averent
différentes pour les deux composantes eau et graisse du signa de résonance, dont les
proportions doivent étre estimées en plus des variations du champ. A la différence des
fonctions de non linéarités de gradient, qui ne dépendent que de I’instrumentation et peuvent
étre évaluées a priori, le rapport MJ/Mq et la fonction £B, ne peuvent étre estimées in vivo que

par le biais d'acquisitions successives. Nous alons présenter dans le chapitre suivant la
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méthode que nous avons utilisée pour estimer a la fois la cartographie des variations B, aing

gue le rapport eau/graisse en seulement deux acquisitions.

[11.4 Inter polation

Les corrections que nous appliquons nécessitent le calcul de produits de convolution de
I"image acquise avec les réponses impulsionnelles du systéme dans chaque direction, dont nous

rappelons | expression générale :

X
sin(p —)
H(x)= Lx (92
Jo s
A une dimension, la version discréte des convolutions peut se mettre sous laforme :
. 1FOVX
I(X, ) A HX)= (X )H(x,- X )dX

-5FOVX

NX X +/20K (93)
= 1(x) QH(x,-x)dx
i=1 X - YaIX

Le produit calculé au point x, représente la somme de tous les échantillons de I'image [(x)
pondérés par I'aire sous la courbe H(x, - X), prise entre les points x; - Y20k et x + Y2LK.
L’ application numérique n’'est toutefois pas immédiate dans la mesure ou la fonction H ne
présente pas d'intégrale définie. L aire sous la courbe peut néanmoins facilement se calculer
par diverses méthodes telles que celles des trapezes ou des rectangles, par le biais
d’ approximations discretes. Ces méthodes présentent d’importantes erreurs que nous avons
constatées lors de simulations sur ces calculs d'aires, dues aux multiples interpolations
gu’'impliquent ces approximations. C'est pourquoi nOUS NOUS SomMes orientés vers une

méthode de calcul plus précise. Les simulations nous ont hotamment permis de déterminer
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I’expression analytique d’une fonction §x) qui fournit en tout point une approximation de
I'aire sous la courbe H(x), avec une erreur relative inférieure a 3%. Cette fonction, qui

S exprime par I'intermédiaire de |’ expression :

X
1 X cos(pa)
S(X)—m( 1+tanh(p5)( 1- T)) (94)
p(?"'*)
X 2
Se présente sous laforme :
i S'(x) " x>0
=i 95
=0 s 7 x<=0 )

Un examen quantitatif de cette fonction représentée sur la Figure 25 nous indique que pres de
98% de I'aire sous la courbe se situe dans un voisinage de 7 points autour du point central X.
Ceci nous permet de réduire le nombre d’ opérations que nous effectuons sur chague pixel de

Iimage afin d’ en déterminer le produit de convolution.

| | | | | | |
-20
-0.15 -0.112 -0.075 0.037 0 0.038 0.075 0.113 0.15

Figure 25. Réponse impulsionnelle et intégrales.
La fonction E(X) représente la différence entre I'intégrale de la fonction H (courbe noire) et son
approximation (fonction S, en rouge).
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En pratique nous calculons ce produit selon la formule :
n+3

1%, ) A HEO= & 1(x +iDx) (S(x )-S(x - Dx)) (%)

i=n-3

[11.5 Conclusion

Nous avons montré dans ce chapitre I'influence de fonctions quelconques de non-
linéarité de gradients et d’ hétérogénéité de champ sur la reconstruction de I'image acquise.
Les expressions de I'image théorique et de I'image réelle en fonction de ces variations nous
permettent d envisager la correction de tout volume par de simples convolutions, dans la
mesure ou ces fonctions sont connues en tout point.
Le type d'imagerie ne semble pas influer sur I'importance des non linéarités de gradient, qui
restent dépendantes du dispositif et se propagent dans les trois directions de |’ espace.
La direction de propagation de I’ hétérogénéité du champ dans le repere image nous oblige
toutefois a en distinguer la correction en fonction du type d’ acquisition. Cependant, le principe
de correction demeure le méme, et seules les fonctions de déplacement doivent étre adaptées
au type d'imagerie, comme nous le montrons en imagerie 2D par écho planar.
Nous alons maintenant présenter les procédures que nous avons utilisées pour estimer ces

fonctions, et que nous avons ensuite appliquées a la correction des distorsions.
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ChapitrelV
EVALUATION ET CORRECTION DES DISTORSIONS

Ce chapitre est consacré a |’ évaluation et la correction des deux types de distorsions les
plus importantes rencontrées en IRM, provoquées par I’ hétérogénéité du champ principal et les
non-linéarités des gradients de champ. Nous proposons dans une premiere partie une méthode
d’ estimation des non-linéarités de gradient, basée sur I'’acquisition d’'un fantéme cubique
homogéne. La correction issue de I’ analyse présentée au chapitre précédent est appliquée puis
validée sur plusieurs examens par la comparaison avec les mémes images acquises en
tomographie par rayons X, ains que par la comparaison avec une méthode restreinte a deux
dimensions proposee par le constructeur. Nous aborderons I’ hétérogénéité du champ dans une
seconde partie en proposant une méthode compléete d'estimation, inspirée de travaux
précédents présentés au chapitre Il. L’application a la correction d’'images a suscité
I’éaboration d’'une méthode originde de traitement des images de phase, que nous

présenterons également en détall.
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V.1 Non linéarités des gradients

Notre objectif est de caractériser les fonctions de déplacement associées dans le
chapitre précédent aux non-linéarités des gradients, qui seront ensuite utilistes comme
fonctions de correction. La méthode que nous proposons évite I’ approximation discrete des
tables pré-calculées que nous avons présentées au cours du chapitre I1. Le principe repose sur
Iestimation des expressions analytiques des fonctions de correction, a la fois gréace a une
connaissance a priori de la géométrie des bobines et a I’acquisition d’'un objet de forme

simple.

IV.1.1 Modéle théorique

Lesdistorsions de |'image provoquées par les non linéarités des gradients trouvent pour
origine un dépassement de la zone de fonctionnement linéaire des bobines par le champ de vue
programmé a |’acquisition. Cette origine localisée nous a amené a nous intéresser a la
géométrie des bobines implantées dans les appareils que nous avons utilisés, afin de déterminer
I expression des variations spatiales du champ réellement produit.

Les bobines de gradient des appareils GE sont de configuration conventionnelle de type
Helmoltz opposées pour la direction z et en arrangement de Golay pour les directions x et y
([GE95-2)). Il est a noter que les directions x, y et z ne représentent plus ici les directions des
gradients de lecture, codage de phase et sélection de coupe qui peuvent varier dune
acquisition a I'autre, mais définissent un repere absolu dont les axes fixes sont définis par la
disposition des bobines (Figure 26).

Les gradients pouvant étre considérés comme des champs magnétiques quasi-statiques
produits par le passage du courant dans les bobines, les problemes de conduction et de

déplacement dans le milieu intérieur des bobines peuvent étre négligés. Les champs
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magnétiques dérivent alors de potentiels scalaires satisfaisant les lois de I’ électromagnétisme
([Durand69]). L’ équation de conservation du flux de I'induction magnétique a travers une
surface fermée permet, gréce a leur géométrie simple, de décrire de maniere analytique
I’évolution du champ le long de I’axe principal des bobines. Nous invitons le lecteur a se

reporter al’annexe B pour I’ origine des calculs qui suivent.

Figure 26. Disposition des bobines de gradient.
a) : direction Supérieure-Inférieure (bobines de Helmoltz), b) : direction Droite-
Gauche, ¢) : direction Postéro-Antérieure (arrangements de Golay)

IV.1.1-a) Champ produit par des bobines de Helmoltz opposees

Le champ produit sur I’axe z par une seule paire de spires de type Helmoltz opposées

S écrit :

&
m1a®¢ 1 1
B,(z,b)= 5 C -

3 3

§(a2+(z-b/2)?)? (a2+(z+Db/2)?)? 4

|- O

(97)
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ou a représente le rayon des spires et b la distance qui les sépare. La Figure 27 montre
I évolution du champ selon I’ axe z, résultant des simulations que nous avons effectuées pour un
rayon a de 50 cm sur une distance de 50 cm autour du milieu des bobines. Les différentes
courbes tracées pour un rayon a constant montrent clairement que les écarts de ce gradient par
rapport a la fonction f(2) = (ml/2) z souhaitée sont fortement dépendants des variations de la

distance entre enroulements b.

B,(z, 0.04)

B,z 0.06) |_

f(2) = E/;OIIZ) z

-0.25 | |
-0.25 z 0.25

Figure 27. Evolution du champ B,(z b) a courant | et rayon a constants.
Lapenteal’origine mgl/2 est fixée arbitrairement a 1. La droite représente |’ évolution linéaire théorique. La
courbe rouge montre I’ évolution du champ le long de I'axe z pour un écartement entre bobines b de 4 cm.
On observe une bonne linéarité dans une petite région centrée autour de I’ origine. La courbe bleue représente
I” évolution du champ pour un écartement b de 6 cm. La linéarité est globalement moins bonne, mais s é&end
sur un intervalle plus large.

On peut toutefois obtenir une tres bonne linéarité sur un grand champ de vue le long de cet axe
en utilisant un assemblage de N paires de spires, dont les écartements varient avec la distance
du point milieu (Figure 26). Le champ résultant total a dans ce cas pour expression :
B™(2)= & B,(z(])) )
j=1
La valeur du champ en un point quelconque de I’ espace peut s obtenir par la résolution des

équations de I’ @ectromagnétisme. On peut auss utiliser la symétrie cylindrique du dispositif,
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en développant la valeur du champ en série de Taylor autour de sa vaeur le long de I'axe

([Durand66]), ce qui donne pour expression :

B(xyz)=h CL g d

A WYS2y dF B,(2) (99)

avec r =x*+y? . En effectuant le développement de B, et en utilisant sa propriété de

fonction impaire, on trouve finalement une expression du champ de laforme :

¥ . ¥ . .
B(xy.z)=aa r*a b, 22 (100)
i=0 j=0

En factorisant I'expression de maniére a faire ressortir la droite de penteG,=a, b, , on
obtient I’expression générale :
B,(x,Y,2)=G, z(1+é¥_ai r? é¥_ by 22071 (101)
i=0 j=1

L’ amplitude du champ G, est fixée par la sequence d’ acquisition. Les paramétres a; et b;; sont
des constantes qui S expriment en fonction des parametres a et b du systeme de bobines.

Ce développement fait apparaitre la fonction de correction des non linéarités de gradient de la
direction z, que nous avons définie au chapitre précédent comme étant le rapport du champ
produit sur I’amplitude théorique du gradient appliqué (B.(x,y,2) = fAX,y,2) G,). Cette fonction

prend ici laforme:

fL(xy,2)= z<1+aa (¢ +y?) & b, 2407 (102)

j=1

IV.1.1-b) Champ produit par un arrangement de Golay

Le champ produit dans le plan (xOz) par un arrangement de Golay placé de maniere a

coder ladirection x peut s écrire sous laforme :
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B (x.2b) ml 2 b/2-z . b/2+z 0
A\ X;Z,0)= .
4p (x+a) & /(b/2- 2} +(x+a)* (b/2+z)f +(x+a)’
§ (103)
m | 89 b/2-z b/2+z 9

"ap(x- a) §\/(b/2- z +(x- a)’ +\/(b/2+z)2 +(x- ay

Cette éguation, issue de nos calculs, est basée sur I hypothése que le champ produit par un tel
arrangement est équivalent, dans ses effets, au champ produit par quatre portions rectilignes
de courant (cf. annexe B). La Figure 28 montre I’évolution du champ dans le plan (xOz) et
autour de ladroite f(x) = (m1/4p) x sur I’ axe des x, ou les écarts de linéarité sont toujours fixés

arayon a constant par la distance b qui sépare les deux parties de |’ arrangement.

0.425816

B.(x,0)

f(x) = (mol/4p) x

-0.425816

Figure 28. Evolution du champ By(X,zb) a courant | et rayon a constants.
La pente a I’origine mgl/4p est fixée arbitrairement a 1. La courbe de gauche montre I’ évolution du champ
dans le plan (xO2) pour un écartement entre arrangements b de 3 cm. La courbe de droite représente
I”évolution du champ le long de I’ axe des x dans le plan médian z = 0.

L’ expression du champ dans tout |’ espace s obtient en remplacant dans I’ équation précédente
les termes en (x-a) par \/m et (x+a) par \/m.

Un développement en série de Taylor se smplifie en utilisant la symétrie du dispositif par
rapport au plan (yOx). Le champ est alors donné en tout point par |’ expression :

Bx(xlyyz):Gx X( 1+é-ai /'2| é b” ZZ(J_I))

(104)
i=0 j=1



EVALUATION ET CORRECTION DES DISTORSIONS 111

Lafonction de correction associée aladirection x est donc :

¥ ¥
f(xy.z)=x(1+q a (X*+y?*) g b, 22°") (105)

i=0 j=1

Par analogie avec la direction x, lafonction de correction associée aladirectiony est :

¥ ¥
f(xy.z)=y(1+Qa (+y*) a b, 2297) (106)

i=0 j=1

Cette étude de la géométrie des bobines nous permet d exprimer les fonctions de
correction des trois directions de gradient en fonction de parametres a; et b;; propres a chaque
direction. Ces paramétres dépendent uniquement des caractéristiques métriques des
arrangements de bobines. Une connaissance a priori de ces caractéristiques peut S obtenir soit
du constructeur ou par mesures directes, soit sur site par I’ acquisition d’ un objet-fantéme puis
comparaison de sa réponse réelle a une réponse théorique connue. L’ avantage de cette derniere
méthode est de présenter une mise en ocauvre plus smple que des mesures complexes de
distance, dans la mesure ou I’on peut estimer en post-traitement les paramétres a; et bj; les
plus significatifs. Par ailleurs, les caractéristiques ne sont pas disponibles facilement aupres des
constructeurs et sont propres a chaque machine. C'est donc dans une perspective de simplicité
gue nous nous sommes orientés vers I’ utilisation d' un fantéme, dont nous alons présenter
maintenant les particularités et la maniere dont nous I'avons utilisé a la quantification des

distorsions.
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IV.1.2 Quantification desdistorsions

Apres la description du dispositif expérimental que nous avons utilisé, nous avons
décompose cette étape de quantification en deux parties. La premiére concernait I’ évaluation
numérique des distorsions par la comparaison de la position des fronts détectés dans les images
du fantdbme avec leurs positions théoriques, données par ses dimensions. La deuxieme étape
consistait a utiliser ces différences de position afin d’ estimer le nombre et la valeur des

parametres a; et bj; des fonctions de déplacement utilisées a la correction des distorsions.

IV.1.2-a) Dispositif expérimental

La caractérisation des fonctions de correction données par les équations (102), (105) et
(106) nécessite en théorie I’ évaluation d'un nombre infini de paramétres a; et b;; dans chacune
destrois directions d’ acquisition. Le caractere fini du champ de vue maximum possible fixé par
le constructeur ( 48 cm pour les imageurs Signa GE ) nous autorise toutefois a approximer ces
fonctions par leur développement limité sur un domaine de définition restreint. Un
développement de ces fonctions en une somme de n termes implique aors I'évaluation de
seulement n — 1 paramétres pour chacune des trois directions d acquisition. Ce systéme peut se
résoudre par I'analyse d’une seule image dont on connait les valeurs théoriques en seulement
n—1 échantillons par direction. On peut donc utiliser, par exemple, un fantbme composé de
plusieurs motifs élémentaires qui se répetent a intervalles connus. On peut auss utiliser un
smple cube de dimensions finies, pour lequel les valeurs théoriques sont données par la
position théorique des fronts dans I'image acquise, les valeurs a corriger étant les positions des
fronts détectés.
Nous avons confié I’élaboration d'un premier fantbme composé de motifs rectangulaires
répétés a intervalles réguliers a une société spécialisée dans la plasturgie. Maheureusement le

produit final ne correspondait pas au cahier des charges imposg, notamment quant a la
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précision de la position et de la forme des motifs. Nous nous sommes donc orientés vers
I' utilisation d’un fantéme cubique plus smple, composé de six plaques carrées d’un plastique
rigide de 45 mm dépaisseur. Le fantdme est rempli avec de I'huile aimentaire afin
d’ approcher la réponse magnétique des tissus cérébraux. Les dimensions externes, données par
le tableau 1, sont fixées de maniere a couvrir un large volume sans dépasser la capacité du
systéme de réception imposée par la dimension de I’ antenne téte. Ces dimensions sont issues de

mesures dont la précision donnée est de 1/10°™ de mm.

Tableau I. Dimensions théoriques du fantéme (mm)

Largeur Hauteur Profondeur

1798+0,1 | 1796+0,1 | 180,3+0,1

La quantification des défauts de gradient par une acquisition de fantéme suppose que
les variations du champ principal nont aucun effet sur les distorsons mesurées. Si des
procédures de calibration effectuées régulierement permettent de minimiser les variations
statiques de By, les images du cube peuvent néanmoins étre soumises a d’ éventuels artefacts de
déplacement chimique ou de susceptibilité magnétique.

L’ effet de susceptibilité a I'intérieur du fantbme est supposé constant, compte tenu du
caractere homogene de sa composition. L’interface liquide/solide n’'étant soumise qu’'a de
faibles variations de susceptibilité, nous supposons que la réponse magnétique du fantdéme au
champ principal n’engendre dans |'image que des déplacements constants dans la direction de
la lecture pour les acquisitions 3D.

Le déplacement chimique peut étre facilement évalué par une analyse spectroscopique de
I huile que nous avons utilisée. La Figure 29 nous permet de constater que les signaux moyens

de résonance issus a la fois des protons de I’ eau et de la graisse se situent dans un rapport de 1
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pour 6. Les images reconstruites du fantdme sont donc composees de pres de 85% d une
image de graisse non décalée et de 15% d’une image-eau décalée d’un montant constant. Cette
faible proportion du signal de I’ eau nous indique que toutes les images du fantéme ne souffrent
pratiquement pas de I’ artefact de déplacement chimique. Nous pourrions corriger toutes nos
acquisitions du fantdme de ce fable effet de déplacement chimique, qui provoque des
variations de la position des points évaluées en théorie par Lx = Dw/ (gG,). Nous alons
cependant présenter une méthode de quantification des non-linéarités de gradient qui permet de
se soustraire de ces problémes de décalages constants, étant basée sur des mesures de distances

relatives plut6t que sur des mesures de positions absolues.

| | |
Mag Spectrum
T
[ ~ 220 Hf '
i
[}
[}
i
[}
eau '
(H20) i
[}
[}
[}
[}
[}
[}
[}
[}
[}
[}
[}
[}
[}
5 [}
i
-3.8083e402 ' - 5.ARSE+A2
X - . e = ! W o ey e L = e et sy
0 f—fo (HZ)

Figure 29. Analyse spectroscopique de la composition du fantéme.
La courbe tracée est proportionnelle ala variation de la densité volumique de protons en fonction de la
fréguence de résonance (séquence PRESS, TR =, TE =, 2 NEX, volume cm®). Le rapport de |’ aire sous
la partie droite sur I’ aire de la partie gauche est de 6,47.

IV.1.2-b) Détection des fronts

La Figure 30 illustre I' effet des non-linéarités des gradients sur |'image reconstruite du

fantdme cubique. Les deux directions les plus déformées correspondent aux directions codées
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par les bobines en arrangement de Golay. La direction la moins déformée est codée par les
bobines disposées en paires de Helmoltz, qui présentent une meilleure linéarité que les autres

jeux pour un champ de vue équivalent.

Figure 30. Influence des non linéarités des gradients sur le codage de I’image.
L'image de gauche montre une vue sagittale d’'une acquisition 3D du fantéme.
L’'image de droite montre une vue coronale du méme volume.

Les dimensions internes du fantdme sont extraites de ces images par un agorithme de
détection des fronts qui assure une précision de leurs positions inférieure ala taille des voxels.
Le principe, décrit par la Figure 31, est d' utiliser le gradient 1D du profil de toutes les lignes de
I"image. Chague pic résultant est modélisé par une gaussienne, dont la moyenne représente la
position d’un front.

Afin d effectuer la comparaison de leurs positions, les fronts détectés dans les images du
fantdme aing que les fronts théoriques donnés par les dimensions du fantéme sont placés dans
un repere commun, défini par I'isocentre des gradients et les trois directions d acquisition.
L’image théorique des fronts du cube est décrite de maniere analytique par les éguations de six
plans qui définissent sa surface interne. Grace a la symétrie des fonctions de décalage, les
équations de ces plans de référence peuvent s obtenir dans le repére commun a partir des

fronts détectés et des dimensions théoriques, comme le montre la Figure 32.
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Figure 31. Principe d'estimation de la position des fronts détectés.
L’ approximation de la dérivée du profil d' une ligne du fantdme par deux gaussiennes permet d’estimer la
position des fronts gauche et droit de la ligne. Cette opération, effectuée sur toutes les lignes de chaque
image du volume, est répétée dans les deux autres directions d' acquisition. Chaque front est ainsi repéré par
ses coordonnées précises dans le repere 3D del’image.

Fronts détectés
o — Fronts théoriques
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Figure 32. Principe d’estimation de la position des frontsthéoriques.
Les fronts détectés de chaque ligne du volume (en vert) sont gjustés deux a deux de maniére a ce que leur
distance corresponde a la dimension théorique L, du fantéme (en bleu). Les trois paramétres de chaque plan
deréférencex; = Ay + B z+C; sont calculés a partir des fronts gjustés selon le critere des moindres carrés.

Cette méthode présente I’ avantage de ne pas prendre en compte les déplacements contants dus

a déventuels effets de susceptibilité ou de déplacement chimique. En effet s les fronts
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détectés sont décalés par rapport au centre du repére, les fronts théoriques le sont auss. Les

différences de positions observées ne sont alors dues qu’ aux non linéarités des gradients.

IV.1.2-c) Estimation des parametres de correction

L’ étape précédente définit deux ensembles de coordonnées constitués par les fronts
détectés M(xq, Ya, Z3) €t les fronts théoriques N(x;, Vi, z). Nous souhaitons estimer la valeur des
parametres a; et bj; des trois fonctions de déplacement qui permettent de passer de tout point
M a un point N du plan de référence correspondant. Cependant, en ne disposant que des
ensembles de départ et d’ arrivée et non de I'image de chaque point de I'ensemble de départ
dans |’ ensemble d’ arrivée, nous ignorons quelle distance minimiser pour calculer les paraméetres
de transformation. Cest pourquoi nous avons chois de procéder par approximations
successives, en utilisant I’ agorithme suivant :

- Les paramétres a estimer sont initialisés dans un premier temps a des valeurs nulles.

Les fonctions de déplacement se présentent alors sous la forme de fonctions affines

dont les expressions simplifiéessont f,o (X, ¥, 2 = X, fo(X, ¥, 2 = yetfo(X, y,2 = 2

- Pour chague plan de coupe du volume acquis :

Pour chague ligne du plan :
Chague point détecté M(xqy, Yo, Zs) €St mis en correspondance avec un point
N(Xo, Yio, Zo) de son plan de référence. Les ordonnées yy et zo sont calculées
par Yoo = fid(Xg, Ve 2s) € Zeo = Too(Xq,Yy.24). L abscisse théorique xo est
ensuite calculée en utilisant I’équation du plan équivalent X = P; (Yoo, Z0). La
minimisation de la distance entre les points M et N selon le critere des
moindres carrés permet d évaluer les parametres d’ une premiere fonction de
déplacement f telle que Xq=fu (Xo, Yoor Zo) €& X = F (X, Yy 024)-

L’ application de cette procédure dans les deux autres directions d acquisition
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permet I'évaluation des deux autres fonctions de déplacement fy; définie par
Yo = fy1 (%0, Yoo, Ze0) / Voo = F1t(Xy Y124 ) €t Fu définie par 2o = f1 (Xco, Yeo, Zo) /
Zy = fz_ll(xd Ya144 )
Cette étape et répétée en initialisant cette fois-ci les ordonnées yy, et z, avec la valeur des
fonctions fy'll et f ' estimées al étape précédente. Ainsi les fonctions de déplacement sont
utilisées a chaque étape pour définir la position des points théoriques qui sont utilisés pour leur
évaluation a I’ éape suivante. Ce processus est itéré tant que la position des points théoriques

varie, et stoppe al’ étape n lorsque :

:i Xc(n—l) - ch <e

.I. ‘ yc(n—l) “ Y |<€ ! Xq1Yd144
|

T Zc(n—l) - Z,|<€

Finalement I'application des fonctions de déplacement de I'étape n sur chacun des points
détectés M(xq, Yo, Zi) assure leur recalage sur leurs positions théoriques dans les plans de

références.

Le nombre de paramétres a prendre en compte pour que les erreurs de positions des
fronts aprés correction soient minimales est déterminé de maniere expérimentale. En théorie
une correction optimale implique un nombre infini de parametres. Toutefois la précision sur les
dimensions théoriques du fantbme et sur la position des fronts détectés limite le nombre de
paramétres significatifs, puisqu’une précision de correction inférieure a ces valeurs devient
inutile. Nous déterminons donc le nombre de parametres en développant progressivement
I’ordre de chacune des fonctions de correction. Les parametres de correction sont estimés a
chague étape, puis les fonctions sont appliquées a la correction de tous les fronts détectés d@n
volume. La moyenne et I'écart type de la distance entre les fronts corrigés et les fronts

théoriques sont alors calculés. L’ opération est répétée sur plusieurs volumes acquis avec des
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sequences et des paramétres d acquisition différents. Le développement de chague fonction de
correction cesse lorsgue la moyenne et la variance sont suffisasmment faibles et qu'elles
n’évoluent pas de maniere significative d'un ordre a I’ordre suivant. Une telle procédure
S avere rapidement inutile, puisque des I'ordre 3 la plupart des 11 parametres estimés dans
chague direction s avérent insignifiants. Nous arrétons donc notre choix au développement des
fonctions a I'ordre 2, ce qui correspond a 5 paramétres par fonction. Chague fonction se

présente alors sous laforme réduite :

f(x,y,z) =i (1+ Kio(x2 + y2)+ K,z +K, zz(x2 + y2)+ Ki3(x2 + y2)2 +K,, z“) (107)

ou i représente I'une des trois variables X, y ou z correspondant aux directions Gauche-Droite
(GD), Antéro-Postérieure (AP) et Supérieure-Inférieure (Sl) de la Figure 26. Les paramétres
Ki; désignent les parametres a déterminer. Les tableaux | et 11 regroupent les résultats de deux
estimations que nous avons effectuées sur les deux appareils dont nous disposions. Les valeurs

de parametres indiquées sont celles que nous avons utilisées pour corriger les acquisitions

ultérieures.
Tableau Il. Paramétresde correction de |I’appareil IRM 1
Ki Kio Ki1 Kiz Kis Kia
(mm®) (mm®) (mm®) (mm®) (mm®)
Axeli
x(GD) | 933107 | -6,1310° | 1,2810%° | -1,29 10" | 2,0710"
y(AP) | 82110" | -5,9010° | 1,07 10" | -2,3810™ | 5,14 10"
z(3) |-1,9510"| -8,2110° |-30010™| -3,76 10™ | 5,00 10™
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Tableau I11. Paramétres de correction del’appareil IRM2
Kj Kio Ki1 Kiz Kis Kia
(mm®) (mm®) (mm®) (mm®) (mm®)
Axeli
x(GD) | 1,0110° | -6,3310° | 1,2410% | -1,11 10" | -3,64 10"
y(AP) | 1,0010° | -6,2810° | 1,4310%° | -8,4210™ | -4,25 10™
z(3) |-1,4310°| -2,8910° | 22810% | -1,0210™ | 1,0510™

L’examen de ces valeurs nous amene a formuler plusieurs remarques. Tout d abord, la
similitude entre les valeurs des deux tableaux s explique aisément par les géométries et les
capacités identiques des systemes de bobines d’ un appareil al’autre. De maniére équivaente, la
ressemblance que I’on observe entre chague paramétre des directions X et y se justifie par un
arrangement identique des bobines codant ces directions, dont seules les orientations différent
de 90°. Enfin il semble que le développement a I’ ordre 2 soit suffisant, puisque parmi les cing
paramétres des deux directions les plus déformeées, ceux dont I’ordre est le plus grand (Kys,
Kys, Kua €t Kyq) sont les moins significatifs. A titre d’exemple, un point dont les coordonnées
sont situées a 100 mm du centre se retrouve décalé, sous I’ action de ces seuls parametres, de

moins de 0,05 mm.

IV.1.3 Validation du modée

IV.1.3-a) Sabilité avec les séquences d’ acquisition

Plusieurs estimations ont été effectuées en faisant varier a la fois le type de séquence
( 2D Echo de spin, 3D Echo de gradient ) et les variables de I’ acquisition qui déterminent la
valeur des gradients appliqués (champ de vue, talle de la matrice et fréguence
la Figure 33, démontrent

d’ échantillonnage). Les résultats, en partie illustrés par

I"indépendance de ces parametres avec la séquence d’ acquisition programmeée. Ceci valide en
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partie le choix de notre modele, émis sous I hypothése de déplacements des points de I'image
uniqguement proportionnels a la position de ces points dans I'espace d acquisition. Ces
variations ne proviennent donc que des défauts de codage de I espace d’ acquisition, et donc de
la seule géométrie des bobines de gradient et non de I'intensité du courant que I'on y fait
circuler. En dautres termes, les défauts de gradient n'ont d'influence que sur le

partitionnement de I’ espace k mais pas sur la maniére de le parcourir.

——Kz1 0,00E+00 T T T T T T séquence
-1,00E-06 { 1 2 3 4 5 6
Kx1 -2,00E-06 - 12D FSE

-3,00E-06 - T — 23D SPGR,
Kyl 33D SPGR, Fe=32Khz

~00E-06 7 43D SPGR, Fe=32Khz,
-5,00E-06 1 FOV (384 mm)?
-6,00E-06 7 ‘—/—A\"_A\‘/A 53D SPGR, corondle
-7,00E-06 6 3D SPGR, coronale,
-8,00E-06 - matrice 512x512

Kai (mm?)

Figure 33. Variabilité des parametres avec les sequences d’ acquisition.
Les paramétres d acquisition de base, non indiqués, éaient une matrice de 256x256 pixels, un champ de vue
(FOV) de 256x256 mm?, 124 coupes d'épaisseur 1.7 mm dans le plan sagittal (yOz) et une fréquence
d’ échantillonnage de 16 Khz.

Nous avons effectué plusieurs essais d’ estimation des paramétres en utilisant des ségquences
d’'imagerie ultrarapide de type echo-planar. Maheureusement I'algorithme de contréle
implanté dans les scanners GE ne permet pas la reconstruction d’images acquises avec ce type
de séquences sans avoir activé au préalable I’algorithme 2D de correction des non-linéarités
proposée par le constructeur. Toutefois, en ne considérant les sequences d’ EPI que comme un
moyen différent de parcourir I'espace k, ces résultats nous laissent supposer gque nous

N’ aurions pas observé de différence dans la valeur de ces paramétres de correction.
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IV.1.3-b) Comparaison multimodale

Afin de confirmer la validité du modéle de fonctions que nous avons employé ains que
la valeur des parametres de correction, nous avons procédé a |’ acquisition de plusieurs jeux
d’images du fantdme. Une premiére série est obtenue en utilisant une séquence d’ acquisition de
type quelconque. Chaque voxel de I'image est ensuite corrigé en position et en intensité par
I application des fonctions de correction. Une seconde acquisition est effectuée avec la méme
seguence, mais en activant la correction de gradient proposee par le constructeur (‘Grad Warp’
2D). Les fronts du fantdme sont détectés dans chaque image puis comparés a leurs positions
théoriques recalées dans le méme repére (Figure 34). L' opération est répétée sur plusieurs
acquisitions différentes, en prenant soin toutefois de garder une taille de pixel identique

(1 mm?) dans les plans de coupe.

plan y =-0,6 mm
=fronts corrigés par fonctions
=fronts corrigés constructeur 905
fronts détectés T -
fronts théoriques 90 .
s '—«.h’
I e o T 3T
g - ..t_M
E — 885 1
x L
88 7
87,5
87
I | | | 86,5 : : | |
-100 -80 -60 -40 -20 0 20 40 60 80
z (mm)

Figure 34. Frontsdraits d’ une coupe cor onale du fantéme.
A 0,6 mm de I’isocentre des gradients, les fronts non corrigés sont décalés de pres de 2,6 mm
de leurs positions théoriques. Les distances varient de pres de 4 mm.

La comparaison des fronts corrigés par fonctions avec les fronts théoriques révéle un écart
type moyen situé aux alentours de 0,1 mm pour chaque volume examiné. Cette faible valeur

confirme que les paramétres de correction des tableaux |1 et Ill, estimés sur une seule
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acquisition, réalisent une correction satisfaisante de toute acquisition ultérieure. Nous n’avons
pas observé de différence significative entre les trois directions d’ acquisition.

Une différence moyenne de 0,5% a été observée dans les directions gauche-droite et antéro-
postérieure, et de 0,9% dans la direction supérieure-inférieure entre la correction par fonctions
et la correction constructeur. La premiere différence correspond a un écart de 0,5 mm entre les
deux corrections d'un point situé a 100 mm du centre des gradients. Cette faible valeur semble
confirmer un comportement équivalent des deux méthodes dans les intervalles de confiance
(0,1 mm sur les distances théoriques et + 0,3 mm sur la position des fronts détectés).
Cependant, cette équivalence n’est pas confirmée dans la direction supérieure-inférieure.

Afin de tester la validité des deux méthodes, nous avons utilisé les images du scanner a rayons
X comme référence supplémentaire pour les corrections. Pour cela, nous avons procedé a des
acquisitions IRM avec deux orientations différentes du fantdme dans I’antenne téte. Pour
chague acquisition, les images sont corrigées par fonctions et par Grad Warp. Une troisieme
serie d'images est acquise par tomodensitométrie, dont la particularité est de ne pas présenter
les distorsions géomeétriques dont souffre I'lRM. Les dimensions du fantbme sont extraites des
IRM puis comparées aux dimensions mesurées et aux dimensions extraites des images du
scanner. A cause de la représentation différente du fantdme par le scanner, nous n'avons pu
appliquer I'agorithme de détections des fronts qu’ apres de Iégéres transformations d’images,
décrites dansI’annexe C. Les résultats des mesures sont présentés dans le tableau V.

Dans la premiere colonne, on constate que la longueur du fantéme mesurée sur la premiére
acquisition apres correction par Grad Warp approche la dimension théorique mesurée et la
dimension mesurée sur les images du scanner. Cette longueur était orientée selon la direction
gauche-droite du repere absolu. A I'issue de la seconde acquisition, ou I’orientation de la
longueur correspondait a la direction supérieure-inférieure, la mesure donnée par Grad Warp

est sous-estimée de prés de 2 mm sur une distance d’environ 180 mm. Ce probleme
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n'intervient pas dans les mesures de la deuxieme colonne, effectuées sur les images corrigéees
par fonctions. Les mesures du scanner ne présentent pas de variations significatives comparées

aux mesures théoriques.

Tableau IV. M esur es des dimensions du fantédme (mm)
Modalité : IRM IRM Mesure Scanner CT

Correction : Grad Warp Fonctions aucune aucune

Acqg. 1: Longueur = | 179,75+ 0,03 | 180,40 + 0,03 | 180,30 + 0,1 | 180,00 + 0,15

Largeur = 177,70+ 0,32 | 179,86 + 0,36 | 179,80+ 0,1 | 179,41 + 0,21

Acq. 2 : Longueur = | 177,75+ 0,20 | 180,20 + 0,05 | 180,30 + 0,1 | 180,00 + 0,15

Largeur = | 178,56 + 0,07 | 179,72 0,13 |179,60+ 0,1 | 179,36 + 0,17

Ces résultats démontrent que le modele de fonctions employé correspond a une représentation
fidéle des non-linéarités de gradient observées, et permet une meilleure correction que la

correction constructeur dans la direction supérieure-inférieure.

1V.1.4 Résultats expérimentaux

Nous présentons sur la Figure 35 le résultat de la correction par fonctions que nous
avons appliquée sur des images du fantbme. Ces images sont a comparer avec celles non
corrigées de la Figure 30 (page 115). La convexité initiale observée dans les directions x et y
est ramenée a la surface d’un plan, conformément aux surfaces du cube. Bien que non visible &
I'cal, la dimension z se trouve Iégérement modifiée, dans le sens d'une réduction globale de la

hauteur du cube.
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Figure 35. Correction desimages du fantéme.
L'image de gauche montre une vue sagittale d'une acquisition 3D du fantéme
corrigée par fonctions. L’image de droite montre une vue coronale du méme volume.

La Figure 36 montre les images non corrigées d un volume issu de I’examen d’ un
volontaire sain, sur lesquelles nous avons détectés puis superposés les principaux fronts, ala
fois non corrigés, corrigés constructeur et corrigés par fonctions. L’acquisition sagittale

correspondait a une direction gauche-droite normale aux plans de coupe.

Figure 36. Correction desimages de volontaire sain.
L'image de gauche montre une vue sagittale, I'image de droite montre une vue coronale du
volume. Les principaux fronts détectés dans les images non corrigées sont représentés en bleu.
Les fronts des images corrigées constructeur sont en vert, ceux des images corrigées par fonctions
sont en rouge. Les fronts verts sont semblables aux fronts rouges dans la vue sagittale, et aux

fronts bleus dans |a vue coronale.
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Les fronts corrigés constructeur se superposent assez bien aux fronts corrigés par fonctions
dans les vues sagittales. Par contre, cette correction n’ agissant pas dans la direction normale au
plan de coupe, on observe une bien meilleure correction par fonctions dans les vues coronales
et axiaes lors d acquisitions sagittales.

Un fantdme sphérique (manufacturé par GE), rempli avec une solution de sulfate de cuivre
dilué et d’'un diametre interne de 100,0 mm a aussi été utilisé pour les corrections. La Figure
37 montre des vues médianes sagittale et axiale d’une acquisition sagittale. On peut voir une
faible variation de la position des fronts avant et apres correction dans la direction gauche-
droite de la vue sagittale. Le plus grand écart de 0,7 mm correspond a un déplacement de 1,4
pixel. La direction supérieure-inférieure ne semble pas étre affectée par les non linéarités a une
s faible distance des fronts de la surface par rapport au centre des gradients. Dans la vue de
droite, les directions gauche-droite et antéro-postérieure sont toutes deux décalées et corrigées

des mémes écarts.

Figure 37. Correction desimages de fantéme sphérique.
Les images de gauche (sagittale) et de droite (axiale) sont issues d'une acquisition sagittale,
corrigée par les fonctions. La taille de la matrice éait de 256x256x124 voxels de
0,5x0,5x1,0 mm3. Les points rouges représentent la surface du fantéme détectée sur le volume
non corrigeé.
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IV.1.5 Syntheése

Dans cette partie nous avons décrit un modele analytique des non linéarités des
gradients issu du développement des expressions du champ produit par les bobines de
géométrie specifiqgue. Ce modéle a été caractérisé de maniére automatique par cing parametres
pour chacune des trois directions d acquisition, grace a I’emploi d'un smple fantéme cubique.
Nous avons montré gque ces paramétres pouvaient étre estimés sur une seule acquisition, puis
appligués a la correction d’'images acquises ultérieurement par n’importe quelle séquence sans
augmenter le temps d examen. Le modéle a été validé par la comparaison d’images corrigées
avec les images théoriqgues du fantdme, ans quavec des images acquises par
tomodensitométrie. Ces comparaisons ont mis en évidence les avantages de la méthode que
nous proposons par rapport a la méthode que propose le constructeur, notamment dans
I"aspect 3D de la correction. Le recalage de la position des points de I'image selon la méthode
présentée au chapitre précédent permet de réduire les erreurs initiales de plusieurs millimétres
en dessous de la taille des voxels.

Nous alons maintenant présenter la méthode de quantification que nous avons utilisée
pour caractériser les fonctions de déplacement que nous avons associées aux hétérogénéités du

champ puis appliquées a la correction d’images.

V.2 Hétérogénéité du champ

Gréce aux éguations complétes de reconstruction que nous avons développées au
chapitre précédent, nous allons voir qu’il est possible, par I’gustement d’un simple parametre
d’ acquisition, de combiner deux de ces méthodes a I’ estimation des fonctions de déplacement

qui permettent de corriger alafois les variations du champ et le déplacement chimique.
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Nous allons présenter les diverses étapes qui nous ont amené a quantifier puis corriger de

maniere plus globale les principaux effets a I’ origine des hétérogénéités du champ.

IV.2.1 Quantification desdistorsions

Des diverses méthodes de correction de I’ hétérogénéité que nous avons présentées au
cours du chapitre Il, la similitude entre I'équation (35) et I'expression (71) de I'image
reconstruite sous I'action d’'un champ non homogene, que nous pensons plus proche du
modele réel, nous a incité a modifier la méthode de double acquisition proposée par T.S.
Sumanaweera. Notre objectif est d’évaluer a la fois une cartographie plus précise des
variations du champ et auss la proportion de mélange eau-graisse, nécessaires a une correction
compléte des hétérogenéités locales. Nous reformulons ici I'expression (71) de I'image
reconstruite d’un objet composé essentiellement d’eau et de graisse sous I’ action d’un champ
non homogene, acquise au tempsd écho TE=TEL :

| (XTEL)= ) Me(X TEL)e! ™ H(x- f(x'))dx’

FOV,
(108)

+k QMo(X TEL) e/ ™™ H(x- f (x')) dX'

FOV,

Lafonction 7(x) et les fonctions de déplacement f«(x) et fy(x) sont données par :

F(x)=9 DBy (x)
B, (x)
G

X

B,(x) Dw
G, &

f(X)=x+

(109)

_h
Q
—~
X
N
|
X
+

— i — — —— — — —



EVALUATION ET CORRECTION DES DISTORSIONS 129

Le facteur k, calculé par k = e! ™! peut étre gjusté a une valeur quelconque en écho de
gradient afin de fixer le déphasage du signal de la graisse par rapport au signal de I’ eau.

Les images d'eau et de graisse peuvent étre déterminées par deux acquisitions
successives en utilisant une variante de la méthode de Dixon que nous avons exposee au
chapitre I1. Une seconde image, acquise a un temps d’écho TE2 chois tel que le signal de la
graisse présente une phase opposte a cele de la premiere acquisition
(DWTE2 = DWTEL + (2n+1) p) S'exprime, avec O = TE2 — TE], par :

| (XTE2)= () Me(X ,TE2)e! T H(x- f(x'))dX

FOV,
(110)

- k QM g(X TE2)e! *T2 H(x- f,(x'))dx’

FOV,

Compte tenu de la relation qui existe entre les expressions des fonctions d’ aimantation acquises
aux deux temps d écho différents, cette expression peut se mettre sous laforme :

1

_ . DT (- +jf(x))
I, (XTE2)= ¢ Me(X TEL)e!®e 7200 Hix. £ (x ))dx
FOV,
) (111)
_ . DT (- +jf(x))
-k QM g(X TEL)e /e 729 iy £ (x' ) dx'
FOV,
La somme complexe des deux images est alors :
- L DT (- () )
| (XTEL)+1,(XTE2)= gMe(X TEL)e!/® T Hx- f,x ) (L+e T2 ) dx’
FOV,
_ . or(-_ L ovirx))
-k OMo(X TEL) e/ H(x- f (x'))(1-e T2 ) dx’
FOV,
(112)

Le terme en DT/T2(X) provient de la différence de la pondération en T2 entre les deux temps

d’ écho. En pratique le T2 des tissus imagés se situe entre plusieurs dizaines et quelques
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centaines de millisecondes. Les valeurs de la fonction 7(x) dépassent rarement p, ce qui
correspond tout de méme a prés de 4 mm de décalage pour une amplitude de gradient Gy
classique de 1,47mT/m. En choisissant un intervalle de temps OT suffissmment court entre
deux acquisitions (de I’ordre de 2 millisecondes pour B, = 1,5 T), cette somme complexe peut
étre approchée par larelation :

| (XTEL)+1 (X TE2)=2 Me(X TEL)e I H(x- f (x'))dX (113)

FOV,

Le module de la somme représente I'image décalée du signal de I'eau, et la phase est
directement proportionnelle, par I'intermédiaire de la fonction 7, a une cartographie des
déplacements [B,. Cette expression se distingue de celle issue de la méthode de Dixon que
nous présentions au chapitre |1 par la prise en compte de I’ effet des hétérogéenéités par le terme
complexeenj f(x) TE.

La différence complexe fournit les mémes renseignements pour le signal de lagraisse :

|, (X, TE1)- 1 (x,TE2)=2 M ¢(X TEL)e! )™= H(x- fi(x'))dx (114)

FOV,

Avec la notation de convolution, les images de la somme et de la différence s écrivent :

17 (F,(0)= 2M o X) e ¥TE A H(f, (X))

_ A ) (115)
I~ (F, ()= 2k M g(x) &' ®TE A H(f(x))

On se trouve ici dans le cas de deux images soumises a I’ action de I’ hétérogenéité du champ,
dont nous avons présenté la correction au chapitre précédent. Les phases des images de somme
et de différence donnent une évaluation directe des fonctions de décalage f. et f,. Les modules

sont directement proportionnels aux quantités d’ eau et de graisse.
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Cette méthode autorise la construction d'une image complétement corrigée des effets de
susceptibilité et de déplacement chimique, par deux acquisitions d’un écho de gradient a des
temps d’ écho déterminés. Les images de phase sont utilisées a I’ évaluation des fonctions de
déplacement appliquées a la correction des images eau et graisse. L’ image compléete s obtient

alors par une simple sommation des deux images module corrigées.

IV.2.2 Traitement desimages de phase

La méthode que nous avons présentée est basée sur |’ utilisation de la phase des images
complexes que nous construisons a partir des acquisitions. Toutefois, pour les raisons que nous
avons exposées au chapitre 11, ces images présentent I'inconvénient de ne pas représenter
correctement les variations réelles de la phase. Les amédliorations récentes de certains
algorithmes de déroulement nous ont incité a utiliser une approche locale pour traiter nos
images complexes. Nous avons utilisé dans un premier temps I’ algorithme de Zhi-Phei Liang
([Liang96]), de I'université d Urbana-Champaign-lllinois, proposé a titre gratuit dans un
ensemble d’outils de traitement et analyse d’images dénommé V*. Cet algorithme 2D, qui
utilise une modélisation polynomiale des variations de la phase, S est révélé peu sensible au
bruit. Les deux seuls parametres a régler étaient un seuil a appliquer aux images module afin
d’en extraire un masque binaire utilisé sur les images de phase, et I'ordre du polynéme 2D a
développer. Les résultats obtenus se sont avérés satisfaisants sur les images qui comportaient
un faible nombre de sauts. Toutefois, comme le montre la Figure 38, de multiples problémes
subsistent aux interfaces LCR/tissu et dans les régions constituées par des points isolés, malgré

de nombreux essais sur lavaleur des paramétres programmes.

1V : A Software Package for Interactive Multidimensional Image/Spectral Reconstruction, Processing an Analysis, © 1993-97 Board of Trustees
of the University of Illinois.
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Figure 38. Déroulement de phase par la méthode de Z.P. Liang.
L’'image de gauche représente une vue axiale de la phase telle qu'elle est reconstruite. L'image de
droite représente la méme vue apreés traitement par I’ algorithme de Z.P. Liang.
Nous nous sommes alors orientés vers une approche plus globale, en remontant a I’ origine des
sauts de phase et en essayant de caractériser les transitions d’ une maniere différente que par un
simple voisinage local.

La smple étude du schéma représenté sur la Figure 39 nous indique qu’en plus de
reconstruire I'image de phase par la fonction arctangente, les parties réelles et imaginaires d’un
signa complexe permettent de segmenter cette image en quatre régions différentes,
correspondant aux quatre combinaisons possibles de leurs signes. Les sauts qui interviennent
lorsque la valeur absolue de la phase est supérieure a p n’'interviennent alors que lors des
trangitions des régions 1 vers les régions 4 et des régions 4 vers les régions 1. Il est donc
possible, a partir d’un point quelconque de I'image et en procédant par croissance de régions,
de déterminer de maniére globale la valeur du saut a appliquer a tous les points d’une région

donnée.
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Figure 39. Partitionnement de I’ espace des phases.
Le signe des images des parties réelles et imaginaires permettent de segmenter I’image de phase en
quatre régions différentes. Les sauts de phase de la fonction arctangente correspondent alors
uniquement aux transitions desrégions 1 vers 4 et 4 vers 1.

L’ agorithme de déroulement de la phase que nous avons implémenté en 2D s inspire de cette

remarque de base. Il se décompose en cing étapes élémentaires dont nous présentons

maintenant les principales caractéristiques, résumeées par les images de la Figure 40.
- La premiere étape de I’algorithme consiste a utiliser les images des parties réelles et
imaginaires afin de construire une image module, une image de phase et une image de
signes. L’'image module est seuillée puis binarisée. L’image binaire est dilatée afin
d’ éliminer les éventuels trous provoqués par un seuillage trop important, puis utilisée
comme masqgue de travail sur I'image de phase et I'image de signes. En pratique le seuil
est chois automatiqguement par analyse de I’histogramme des niveaux de gris de
I’ensemble du volume. Une valeur moyenne hors bruit est extraite, puis pondérée par
un facteur 0,4 pour calculer le seuil. Une telle valeur permet d’ éliminer tous les points
de fond, mais auss certaines régions d'intérét, qui sont récupérées par la dilatation.
L’image de signes est construite a partir des images des parties réelles et imaginaires.
Un numéro variant de 1 a4 est attribué a chaque point de I'image en fonction du signe

des points correspondants dans ces images, selon la nomenclature de la Figure 39.
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- La deuxiéme étape procede au regroupement en régions de tous les points connexes
de méme numéro dans I'image de signes. La connexité est définie sur un ensemble de 8
voisins. Cette étape permet de transformer I'image de signes en image de régions, qui
sont différenciées par un label spécifique.

- La troiseme étape est le point de départ de I'algorithme de déroulement. Celle-ci
débute par la détermination de la taille de chaque région ains que toutes leurs régions
adjacentes. Un gradient est calculé pour chaque région adjacente a une région de
départ, par la moyenne des différences d'intensité de tous les points de la région
adjacente connexes a un ou plusieurs points de la région considérée. L’intensité d'un
point est définie ici par sa valeur dans I'image de phase. Chague région est alors
caractériste par son label, sa taille, ses régions adjacentes et leurs gradients

correspondants.

- La quatrieme étape sélectionne la région de plus grande taille comme point de départ
de la croissance de régions. Chague région voisine est examinée. Un grand nombre de
points a la frontiére de la région de départ et d’une de ses voisines permet de calculer
une valeur moyenne du gradient peu sensible au bruit. Ce gradient est utiliseé pour
déterminer le saut qui est ensuite appliqué a tous les points de I'image de phase
correspondants aux points de la région voisne examinée. Une fois que toutes les
régions voisines sont traitées, celles-ci sont fusionnées avec la région de départ.

L’ agorithme retourne ensuite a I'éape 3 et est itéré tant que le nombre de régions est

supérieur a 1.
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Etape 1
Partie réelle Partie imaginaire
< > —
Image de phase Image module
< < <«
Image de signes Etapes 2, 3 Masque binaire
E Etape 4
> —_— .
Image de régions 0 Image de régions 1
Etape 5
_—>
3p 5p -6p ao‘
Image de phase ajustement des niveaux de gris de |’ histogramme

Figure 40. L es différentes étapes du déroulement de phase.



Chapitre IV 136

- La derniére étape procéde a I'gjustement de I histogramme des niveaux de gris de
I'image de phase, afin de recentrer le plus grand nombre de variations autour de la
valeur zéro. Cette derniere étape est rendue nécessaire par le caractére arbitraire du
point de départ chois a la quatrieme étape. En effet nous supposons que les variations
de phase se situent globalement autour de zéro, ce qui n’est pas forcément le cas de la
région de plus grande taille déterminée. Cette hypothése se justifie dans la mesure ou
les variations résiduelles les plus importantes apres réglage des parametres de shim sont
attribuées aux effets de susceptibilité, et n’interviennent que localement dans I'image.
L’image de phase est donc essentiellement congtituée de régions ou les variations sont
faibles.
Nous montrons a titre de comparaison avec la Figure 38 le résultat du traitement par
croissance de régions sur la méme coupe axiale ains que dans un plan sagittal sur la Figure 41.
Les précédents problémes qui intervenaient au niveau des interfaces avec le LCR du fait de
la faible quantité de signal n’'apparaissent plus, puisque ces zones sont traitées au méme
titre que les zones de fort signal en fonction seulement du signe des parties réelles et
imaginaires. Les points isolés, localisés dans les zones de changement de signe, ne posent pas
non plus de probleme majeur puisqu’une erreur éventuelle sur la valeur du saut a appliquer ne
Se propage pas sur les points voisins mais reste localisée.
Nous soulignons le fait que les meilleurs résultats observés sont dus a I’emploi des images des
parties réelles et imaginaires dont nous disposons des la reconstruction, au contraire des
méthodes d’ interférométrie qui N’ utilisent que les images du module et de la phase et sont donc

beaucoup plus sensibles au niveau de bruit de I acquisition.
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Figure 41. Déroulement de phase par croissance de régions.
Les images de gauche représentent les images de phase reconstruites apres acquisition dans un plan
axial (en haut) et sagittal (en bas). Les images de droite sont obtenues aprés traitement par
I"algorithme de croissance/fusion.

IV.2.3 Résultats expérimentaux

Nous avons effectué la correction de volumes anatomiques en procédant selon la
méthode de double acquisition d’ écho de gradient que nous avons exposée. Le premier temps
d’ écho TEL est chois de maniére a ce que les signaux de I'eau et de la graisse soient en phase

lors de la premiére acquisition (TEL = 9,09 ms). Le deuxieme temps d’ écho TE2 correspond a
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un signa de la graisse hors phase pour la deuxieme acquisition (TE2 = 11,37 ms). Les images
complexes sont combinées selon les équations (112) et (113) pour aboutir a un ensemble de

deux images complexes des signaux de I eau et de la graisse séparés (Figure 42).

Figure 42. Images modules des signaux de |’ eau et de la graisse.

Les images de phase sont traitées par I’ algorithme de croissance de régions pour en extraire la

cartographie des déplacements induits par I’ hétérogénéité du champ (Figure 43).

Echelle(mm)  -3,03 5,69

Figure 43. Cartographie des déplacements.
Les déplacements les plus importants (en rouge) sont observés sur la vue sagittale (gauche), et correspondent a
des paints de bruit de fond. La moyenne des déplacements sur chaque coupe est globalement nulle. Les zones les
plus claires dans les vues axiales (en jaune) présentent des déplacementsdel’ordrede 1,5 a2 mm.
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Ces déplacements sont finalement appliqués a la correction des images modules, en tenant
compte du déplacement chimique supplémentaire des images de graisse.
Une image compléte sans distorsions est obtenue par simple sommation des images eau et

graisse corrigées (Figure 44).

Figure 44. Correction d’ image.
L’image de gauche est I'image module issue d' une premiére acquisition quelconque. L’image de
droite représente la méme image, corrigée des effets de I’ hétérogenéité du champ. On remarquele
rehaussement du signal dans I'image corrigée, qui est le résultat de la somme de deux images
complexes. Le déplacement chimique visible sur I'image de gauche est nettement diminué. La
qualité de I'image est toutefois | égérement détériorée par les diverses interpolations effectuées sur
lesimages eau et graisse.

IV.2.4 Syntheése

Nous avons présenté dans cette partie une méthode de quantification des fonctions de
déplacement associées aux hétérogenéités du champ, qui permet de séparer et corriger les
images des deux principales composantes du signa d'IRM du proton. Cette méthode se
distingue de celles que nous avons abordées au cours de I'éat de I'art par deux aspects
originaux. Le premier avantage est d’ effectuer a la fois une cartographie des déplacements des
points de I'image et d’en évaluer la proportion eau/graisse en seulement deux acquisitions. Le
second intérét de la méthode réside dans I’ utilisation d’un algorithme original de déroulement

de la phase que nous avons présenté. Les parties réelles et imaginaires de I'image reconstruite
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gue nous utilisons semblent permettre une meilleure détermination des sauts a appliquer aux
points de I'image que les algorithmes que nous avons testés. Bien que développée en 2D pour
le traitement des images de phase, cette méthode peut aisément étre adaptée en 3D pour traiter
globalement les volumes de phase.

Nous n’'avons pas pu, al” heure actuelle, quantifier la précision des corrections que nous
apportons aux images. En effet, nous ne disposons pas de fantéme dont la composition nous
soit connue et dont la géométrie soit suffisamment complexe pour simuler les variations que
I’on peut observer sur des images acquises in vivo. Nous pourrions, comme nous I’ avons fait
lors de la validation de la correction des non linéarités de gradient, utiliser les images de
tomodensitométrie comme référence pour la correction des hétérogénéités du champ.
Cependant, les multiples différences entre ces modalités, et notamment les différences de taille
des voxels et d'orientation des images, nécessitent de nombreux pré-traitements avant de
permettre une comparaison d'images. Ces procedures de fusion, dont les plus simples sont a
base de trandations, rotations et homothéties, ont pour effet d’augmenter significativement
I'erreur intrinseque attribuée a la position d'un point de I'image en dehors de I'effet des
distorsions. Cette erreur, qui peut atteindre plusieurs millimetres en fonction de la résolution
des images du scanner, rend difficile la validation dune correction qui engendre des

déplacements localisés de seulement quelques millimétres.
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CONCLUSION ET PERSPECTIVES

Le travail présenté dans ce mémoire avait pour objectif d’ étudier les distorsions que
peuvent présenter certaines images acquises par résonance magnétique, afin d’en quantifier
I"importance et d’ en proposer la correction.

Nous avons débuté par une étude détaillée des mécanismes de formation du signal et de
I"image aing que du systeme d’instrumentation utilisé par les appareils imageurs. Cette étude a
mis en évidence I’'influence du type de séquence et des divers paramétres d’ acquisition sur
I’expression de I'image, dont nous avons détaillé le processus de reconstruction. Cette étape
Sest poursuivie par une recherche hibliographique des principaux effets a I'origine des
distorsions et des principales méthodes de correction proposées. A I'issue de cette recherche,
plusieurs effets se sont distingués par leur caractere complexe, dont la correction nécessite
I’emploi de procédures la plupart du temps inaccessibles a I’ opérateur effectuant I’ acquisition.
La diversité des méthodes proposees, souvent spécifiques a un seul type de distorsion, et le

caractere approximatif de certaines corrections nous ont incités a nous intéresser dune
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maniere plus générale a l’ influence de ces effets sur les éguations de reconstruction de I'image.
L'analyse des diverses étapes de la reconstruction d’'une image soumise a I|'action des
distorsions nous a permis de regrouper les divers effets en deux catégories distinctes : les effets
a I’origine des non-linéarités des gradients et ceux a I’origine de |’ hétérogénéité du champ.
Nous avons traduit ces effets de maniere analytique en termes de fonctions de déplacement des
points de I'image. Nous avons montré que ces fonctions pouvaient de plus étre utilisées comme
fonctions de correction de I'image.

Ce travail s est finalement achevé par la détermination des fonctions de correction, sur la base
d’un modéle du champ caractérisé sur fantdme pour les non-linéarités des gradients et d’une
double acquisition pour I’ hétérogénéité du champ. L’ application des fonctions a la correction
d’image a permis de réduire les erreurs de plusieurs millimétres observées en dessous de la
résolution de I'image.

Nous insistons sur le fait que les informations nécessaires a une correction complete des
variations du champ et du déplacement chimique ne peuvent mathématiquement pas s obtenir
par le biais d’une seule acquisition, mais nécessitent au moins deux acquisitions différentes
d’un méme objet. L’inconvénient majeur de ces méthodes multi-résolution est pour le moins de
doubler le temps d acquisition, et par consequent d’augmenter I'importance des éventuels
artefacts de mouvement. Toutefois, la durée des deux acquisitions peut étre significativement
réduite par I’'emploi d’une séquence d’ acquisition spécifique de type multi-écho, dont nous ne
disposons pas al’ heure actuelle mais qu'il serait intéressant d’ implémenter.

A travers les multiples problemes que I'lRM souleve, I’ utilisation des images brutes
issues de I’ acquisition nous a révélé un réel probleme de confiance. Les distorsions que nous
avons observées, qui déplacent certains points de I'image sur des distances plusieurs fois
supérieures a leur taille, induisent a la fois des variations globales de la forme de I’ objet mais

peuvent auss induire des variations locales tres importantes. De nombreuses méthodes de
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correction, telles que celles que nous avons présentées, permettent de réduire considérablement
ces déplacements. Un autre inconvénient est sans doute de détériorer la qualité de I'image par
I" application de multiples interpolations en post-traitement.

On peut toutefois se demander s la correction d'image est réellement utile, dans la
mesure ou certaines méthodes de correction permettent de connaitre avec précision les
déplacement a appliquer a tous les points de I'image. En effet des mesures fiables de distance,
de volume ou méme de position des structures d’intérét ne requierent pas nécessairement
d’ étre effectuées sur une image corrigée, et donc interpolée, s I'on connait d avance le facteur
de pondération a leur appliquer lorsgu’ elles sont effectuées sur I'image non corrigée. Ces
mesures peuvent parfois se révéler plus précises sur les images brutes, dans les cas ou les
erreurs issues des interpolations sont supérieures aux distorsions a corriger. Selon notre
opinion, certaines applications de I'lRM telles que la chirurgie stéréotaxique ou la neuro-
navigation ne nécessitent pas forcément la correction des images, mais demandent plutét une
grande précision sur les positions relatives de certaines structures spécifiques, comme celles
d’un outil ou d'un guide par rapport a une zone fonctionnelle ou un sillon majeur. La
correction de toute I'image devient aors inutile devant une correction ponctuelle des
coordonnées de seulement certains points de I'image. Dans ce sens, nous pensons qu’ une bien
melilleure précision de correction peut étre obtenue grace a |’ aspect analytique des fonctions de
correction, comme celles que nous proposons pour la correction des non linéarités de gradient.
Ces fonctions peuvent étre employées avec une précision inférieure a celle fixée par I’ aspect

discret de la correction de la position des points de I'image numérique.

Tout au long de cette éude nous avons pu nous rendre compte que |'imagerie par
résonance magnétique, a la fois dans son principe et dans ses conditions d’ application, est une

technologie qui recouvre de multiples domaines. La correction des distorsions, tant au niveau
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de l'acquisition qu'au niveau du traitement de I'image, nécessite la compréhension des principes
fondamentaux de la RMN, mais auss du systéme dinstrumentation et du processus de
reconstruction du signal. L'évolution rapide du matériel d'acquisition et de I'informatique rend
ces problemes d'autant plus difficiles a traiter que de nouvelles améliorations substituent parfois
certaines distorsions a d'autres plus importantes. Le travail présenté dans ce mémoire ne traite
pas de maniére exhaustive toutes les sources potentielles de distorsion. Nous espérons
toutefois qu’il contribuera a améliorer la qualité des traitements et interprétations qui peuvent

étre effectués sur les images acquises par résonance magnétique.
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A  Notionsd'|RM

A.1 Modéeénergétique

Les protons, neutrons, électrons et autres particules possedent, par leur nature, une
répartition de leur densité de charge qui n’est pas uniforme. Cette différence de répartition leur
confere des propriétés de dipbles électromagnétiques, notamment celle de saligner dans un
champ magnétique.

Deux moments intrinseques a la particule ou a un systeme de particules sont communément
définis : le moment magnétique intrinseque /met le moment cinétique intrinseque, encore appelé
spin. Le rapport du moment magnétique sur le moment cinétique, noté g est appelé rapport
gyromagnétique. Ce rapport est une des caractéristique du noyau de la particule considérée.

La théorie quantique indique que s un proton est placé dans un champ magnétique By u,, la
projection de /m sur B, ne prend que deux valeurs : #% gh . La particule possede aors deux
niveaux d'énergie :

- un niveau ou €lle est en position paralléle au champ magnétique: E; = Eo—Y2 gh By

- un niveau ou €lle est en position antiparallele: E;=Ey+ Y% ghBy
Le proton, ou atome d’ hydrogene H, ains que tous les atomes dont la somme des protons et
des neutrons est impaire, présenteront donc un moment magnétique global® non nul qui
salignera dans un champ magnétique. Citons, entre autres, les atomes de carbone **C, Fluor
F, Phosphore *P, Sodium *Na ains que I’atome d’ hydrogéne *H, principal constituant des
structures anatomiques.

Dans un champ magnétique constant, I@oport dénergie di a la simple température extérieure

entraine un passage permanent des protons d@n éat a I'autre. A cause de la différence

2 défini par |a somme des moments magnétiques
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d’ énergie entre les deux états E; et E,, il faut cependant un apport moins important pour
amener un proton dans la position paralléle que dans la position antiparalléle. A température
ambiante, on trouve alors datistiquement dans le systeme plus de particules en position
paralléle qu@ntiparallele. Le rapport des deux nombres, proportionnel a la différence d@énergie

OE = gh By entre les deux états de spins, est donné par la statistique de Boltzmann :

BE
EL _ kel

r‘|E2

A titre d@emple, & température ambiante et pour un champ B, de 1.5 Tesla, sur 10° protons
en position antiparalléle on trouve 10° + 1 protons en position paralléle. || est & noter que seule

la différence de protons entre ces deux états fournirale signal de RMN.

A.2 Meécanique classique

Les régles de la mécanique classique indiquent qua cause de ses propriétés
électromagnétiques, le moment magnétique d'un proton ne va pas simplement saligner sous
l'effet d'un champ magnétique. Il va tourner tres rapidement autour de l'axe du champ
magnétique, décrivant un cone de révolution (Figure 45). La pulsation a laguelle se produit ce

mouvement de précession est donnée par larelation fondamentale de Larmor:

o= gBo

Figure 45. Précession des spins.

Un spin plongé dans un champ
magnétique précesse autour de
I'axe du champ a la vitesse
X angulaire 1y,
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A titre de référence, le rapport gyromagnétique gdu proton de I’eau vaut 267,5 MHz/T. Dans
un champ magnétique B, de 1,5 Teda, les protons de I’ eau précessent a une pulsation ng de
40.10° rad/s, soit une fréquence de prés de 64 MHz.

Dans un champ magnétique uniforme, tous les moments magnétiques précessent en phase
autour de I'axe du champ. Toutefois, comme le montre la Figure 46, la projection de ces
moments magnétiques dans le plan perpendiculaire a By, appelée amantation transversae
(My), est satistiguement nulle. La projection sur I'axe paraléle a By, ou aimantation
longitudinale (M), est par contre non nulle a cause de l@xceés de spins en position parallele.
C’ est cette composante longitudinale de I’ aimantation, constituée par seulement 10 protons sur
2 millions, qui fournira le signal de RMN détecté par la méthode gque nous avons présentée au

premier chapitre.
A.3 Résonance

La résonance est par définition un transfert d'énergie entre deux systémes oscillant a la
méme fréguence. Pour faire basculer un proton de I'état fondamental E; al'état excité E,, il faut
lui apporter exactement la quantité d'énergie JE = h wg. A température ambiante, |’ apport

d’ énergie du systeme extérieur est a I’origine de I’excés de spin en position paralléle. Aing,

Mxy:(é mu, +(& m)uy =0

AY

v

b)

Figure 46. Projections du moment magnétique macr oscopique.
La projection sur I'axe z fait apparaitre une composante longitudinale M, non nulle (fig. 2-
a), au contraire de la projection M,y dans e plan transversal (fig. 2-b).
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lorsque ces protons alignés dans la position paraléle recoivent un apport supplémentaire
d'énergie, par exemple sous la forme d'une onde éectromagnétique de pulsation égale a leur
fréguence de résonance, ils basculent de I'état E; vers I'éat E,. En placant cette onde
radiofréquence dans le plan transversal, on observe une diminution partielle ou totale de la
composante longitudinale et | apparition d’ une composante transversale (Figure 47).

Lorsque cette émission radiofréquence sarréte, I'énergie est redtituée lors du retour a
I'équilibre, a 80% sous forme de chaleur, et a 20% sous forme d'une onde RF de méme
fréguence. On peut recueillir ce signal, qui représente le retour a zéro de l'amantation
transversale, par l'intermédiaire de capteurs : c'est le signal de Décroissance de I'Induction

Libre, ou FID (pour ‘Free Induction Decay’).

z z
Mz
impulsion
B >
0
/ » Yy
X X
a)

Figure 47. Principe de création du signal.
3-a: avant impulsion, le moment total se trouve dans sa forme longitudinae My. 3-b:
I'impulsion RF éoigne le moment de sa position initiale, qui se trouve décomposé en une
partie longitudinale M, et transversale My,,. 3-c: apres impulsion, le moment retourne a
I"équilibre par un mouvement de précession. La rotation de la composante transversale (en
pointillés) induit un courant dans une bobine de réception, qui constitue le signal de FID (3-d).
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A.4  Impulsion radiofréquence

L'onde RF est congtituée par une impulsion de champ magnétique tournant B,

oscillant dans le plan transversal a la pulsation mg. L’impulsion est caractérisée par une
amplitude B1(x,y,t) et une durée d application dT;. Pour mieux comprendre I’ action de B; on se
place dans un référentiel tournant autour de |@e des z a la pulsation de Larmor 1g. On
suppose de plus que B, tourne autour de z en étant paralléle a y, comme I'indique la Figure
48.
Dans ce nouveau repére tournant, le champ B, est de direction constante, et I’ action de B, est
sans effet. Comme précédemment dans le repére fixe, la composante parallele a B; du moment
magnétique reste inchangée (nulle avant 1@pplication de B;), et sa composante transversale (le
moment My du repére fixe) se met a tourner autour de I'axe (Oy) ala vitesse w4 = gB;. A
|@rrét de I@plication de I'impulsion, I'aimantation longitudinale initiale sest écartée dans le
plan (xO2) d@n angle a avec |@xe z, I@xpression de a étant donnée par :

dr;

a=goB(t)

La nouvelle valeur de I@mantation longitudinale est de M,y = My cos(a), et le moment

transversal créé a pour expression My, = -My Sin(a).

Figure 48. Action d'une
impulsion sur le moment
longitudinal.

Le basculement du moment
longitudinal fait apparaitre
une composante transversale
M1 et diminue la
composante  longitudinale,

qui passe de My a M.
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Deux cas particuliers a citer sont le cas des impulsions a = p/2 et celui des impulsions a = p.
Les premiéres annulent la composante M, en la faisant totalement basculer dans le plan
transversal, ce qui correspond a autant de protons dans I’ état fondamental E1 que dans I’ état
excité E2. Les impulsions p inversent compléetement le moment M, initial en faisant passer tous
les protons en exces de |@at fondamental vers |@tat excité.

Lorsque le systeme n’est plus au repos et qu’il existe une composante transversale Myyo
du moment global, I'impulsion agit a la fois sur le moment longitudinal et sur une partie du
moment transversal. En effet s la valeur de la composante My, de M,y ne change pas du fait
que B, soit orienté selon I'axe des 'y, la projection M,o sur I"axe des x subit la méme rotation

d’ angle a dansle plan (x02) que My (Figure 49).

Figure 49. Action d'uneimpulsion a sur le
moment transversal.

Des deux composantes M, € My de
['aimantation transversale Myo, seule la
composante M,, subit une rotation autour de
I'axe (Oy) sous l'action du champ B1. Il
apparait alors une composante longitudinale
M,;, € on observe une diminution de la
composante initiale M,g (en M) a la fin de
I"application de I’impulsion

A lafin de I'impulsion, la nouvelle composante M,; du moment transversal ainsi que le nouveau
moment longitudinal M,; sont donnés par :
i,Mxl = MXO COS(a )

| .
TlezMXO Sln(a)

Ces nouveaux moments, issus du basculement du seul moment transversal M,yo, SONt a rajouter

aux moments éventuels crées par le basculement d'un moment longitudinal initial M non nul.
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A.5 Relaxation: retour al'équilibre

Par convention, on appelle T1 le temps nécessaire pour que, apres limpulsion RF,
I'aimantation longitudinale ait récupéré 63% de son amplitude initiale. Cette valeur (€’ —e™?) est
établie en regard du caractére exponentiel de la croissance (Figure 50). Ce temps de relaxation
longitudinale implique un transfert d'énergie des protons aux molécules voisines qui forment le
réseau: C'est larelaxation spin-réseau. Dans les milieux biologiques le réseau serré favorise des
échanges rapides et donc un T1 court. Dans les liquides le T1 est généralement plus long. Le

T1 moyen des tissus hiologiques est de I'ordre de la seconde.

Mz
0.63x M.

Mzo T1

Figure 50. Evolution des aimantations longitudinale et transversale

On note auss T2 le temps nécessaire pour que I'aimantation transversale ait perdu 63%
de la valeur acquise pendant I'impulsion RF. La différence entre ces deux temps de relaxation
s explique par les variations locales du champ magnétique. A la fin de I'impulsion, tous les
moments composant I’aimantation transversale précessent en phase a la vitesse angulaire ug.
Apres I'impulsion, ces moments se ‘poussent’” mutuellement de maniere a revenir a I’état de
précession libre. Leur vitesse angulaire va plus ou moins augmenter, ils vont se déphaser de
plus en plus, jusqua aboutir a une résultante nulle. Ce déphasage de chague moment
magnétique est essentiellement influencé par les champs magnétiques crées par ses dipdles

voisins. C'est pourquoi on appelle T2 le temps de relaxation spin-spin, ou temps de relaxation
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transversale. Le T2 des tissus hiologiques est environ 10 fois plus court que leur T1, soit de

I'ordre du 10'®™ de seconde.

A.6 Lecture Tempsd Echo

On désigne par Temps d'Echo TE le temps qui sépare une impulsion &, créatrice de
I'aimantation transversale, de la lecture du maximum de signa d'écho. Il représente
principalement le temps pendant lequel on laisse évoluer le signal avant de I’ enregistrer.

La contribution de T2 au signal est liée a TE par larelation valable dans le repere tournant :

t+TE

M, (t)=M(0)e 2.

Comme le montre la Figure 51, deux tissus différents donnent des signaux d’intensités
différentes. Il est possible, par le choix du temps d’ écho, de changer le contraste de I'image en

rendant prépondérant le signal d’un tissu sur un autre.

MMT

Figure 51. Cour bes de décr oissance

FID de deux tissus différents.

Une lecture au temps TE=TE1l

amenera une réponse plus importante

. du tissu A. Pour TE=TE2, le tissu B
apparaitra au contraire plus intense.

tissu A tissuB

TELl TE2 t

A.7 Répétition: Temps de Répétition

On désigne par TR le temps qui sépare deux impulsions a créatrices de I’aimantation

transversale. C'est en fait le temps que I’ on attend entre deux répétitions d@n cycle élémentaire
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_ ,\'/\l/:gg tissuA tissuB
FID MML
Mo, Mx(0)
| .
,
TR 2TR t

Figure 52. Evolution des moments magnétiques pour un TR court.

impulsion-lecture. La contribution de T1 au signal est liée a TR par la relation valable entre

deux répétitions dans le repere tournant :

MZO+

0

- 1)e'%)

M,y (1) = Mg (1+(

ou My+ désigne la valeur de I'aimantation longitudinale juste aprés impulsion, dépendante de
a, et Mo la valeur de I'amantation du systeme au repos.

La Figure 52 montre que pour un TR court, le tissu A récupere une plus grande partie de son
aimantation longitudinale que le tissu B entre chaque répétition. Sa contribution au signal de
FID sera plus importante, il apparaitra plus intense dans I'image. Cet effet est di a la
différence de T1, pluslong pour letissu B. De telles images a TR court sont dites pondérées en

T1.

La valeur du moment transversal juste apres impulsion diminue a chaque répétition. En effet
I"impulsion agit a chaque cycle sur un moment longitudinal qui n'a pas tout a fait récupéré sa
valeur initidle. Un état stationnaire, pour lequel M, ‘repousse’ complétement entre deux

lectures, n'est atteint qu’ au bout de quelques répétitions.
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- M_(t)

- Mg () tissuA tissuB

DIL MML

Mo, Mx(0)

TR 2TR t

Figure 53. Evolution des moments magnétiques pour un TR long.

La Figure 53 montre au contraire que pour un TR long, le M, de chaque tissu a récupéré la
totalité de son amplitude initiale. On ne peut donc pas distinguer la différence de T1 de
plusieurs tissus, mais seulement leur différences de T2. Les images a TR long sont, par
opposition au TR court, dites pondérées en T2. L’ expression précédente de la décroissance du
MMT avec le temps nous indique que I’ exponentielle décroissante est pondérée par la valeur
du moment M,y(0) crée par I'impulsion. Cette valeur, directement proportionnelle a la densité
de spins excités r, est indissociable du terme de décroissance. On parle plutét de pondération
en ‘r-T2'. On remarque sur la Figure 52 et la Figure 53 que la valeur de I’aimantation
transversale M,,(0) que nous donnons est égale a la valeur du moment longitudinal au repos
Mo. Ceci n'est valable que pour un angle de basculement a de 90°. Noue verrons plus loin que

ce parametre ains que le temps d’écho TE influent auss sur les diverses pondérations de

Iimage.

A.8 Signaux d’Echo

En rédité le champ magnétique principal By n'est pas uniformément réparti dans

I’ espace d’ acquisition, en partie du fait de défauts d’ instrumentation mais auss de la réponse
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magnétique des différents tissus excités. Cette hétérogénéité du champ induit un temps de
relaxation transversal réel T2* plus rapide que le T2 intrinseque des tissus imageés. Cet effet
gouté aux limitations des systemes de détection actuels rend difficile I'exploitation de
I échantillonnage de la simple courbe de DIL. Il est par compte possible, par I’ application
d’impulsions de champ ou de gradients supplémentaires, de produire un signa d’écho, dont

I"amplitude au maximum suivra la courbe de décroissance des temps de relaxation T2 ou T2*.

A.8.1 Echo dimpulsion RF (écho de spin)

Ce type d’'écho est obtenu par I'application d’au moins deux impulsions de champ
magnétique tournant.
Le mécanisme de production d’écho d'impulsion RF est détaillé sur la Figure 54 pour le cas
particulier d’une impulsion p. Au temps t=0, une impulsion de 90° (p/2) appliquée sur le
systéme au repos fait basculer la totalité du moment longitudinal dans le plan transversal. Les
spins sont alignés dans la méme direction et précessent en phase. A I'arrét de I'impulsion les
déphasages vont augmenter sous I'effet de la relaxation transversale et d@ne mauvaise
homogénéité du champ B, annulant rapidement la composante transversde M,, de
I"aimantation. L’ application d’une impulsion RF de 180° (p) dans le plan transversal va
inverser la valeur du moment longitudinal, ains que les déphasages des spins excités. Apres
I'impulsion p, ces déphasages vont se remettre a augmenter avec la méme vitesse, avec
toutefois un passage par zéro pour chague spin au temps TE=2 T. Ce rephasage est a l’ origine
de la réapparition du signal dans le plan transversal, qui peut aors étre échantillonné dans sa

totalité. Le moment magnétique transversal au maximum d’ écho a pour valeur :
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Myy t t
.......................................... e ” " éChO d'ImPUIson
impulsion !
p/2
: ll
V
Phasedes ,
spins \
\ TE=2T
T

Figure 54. Echo d'impulsion.
La courbe noire est obtenue pour un champ assez homogéne, la courbe rouge pour un champ peu
homogeéne. Lalargeur du signal d'écho est fonction de I'hétérogénéité du champ B,.

TE
My(TE) = My(0) € T2

En appliquant cette fois-ci au temps T une impulsion d'angle a quelconque, I’amplitude

du signa d’ écho, qui intervient toujours au temps TE=2 T, est donnée par :

IE

My (TE) = My(0) sin®(5) € T2

La pondération par la fonction sinus quantifie la perte de signal induite par le basculement

partiel des moments dd al’impulsion a.
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Il est possible d'obtenir plusieurs signaux d'écho au cours d'une seule répétition. Il suffit pour
cela d'appliquer successivement plusieurs impulsions a. La Figure 55 donne I'exemple d'un
deuxiéme écho engendré par I'application d'une deuxieme impulsion p.

Le maximum d’écho, obtenu au temps TE2 = T'+T pour des impulsions a quelcongues, a

pour amplitude :

TEL T-T

1 JTEL
Mu(TES)= My (O)Esinz(a)e T2 T

Cette amplitude ne dépend pas du rapport TE2/T2, mais du rapport TEL/T2. Elle comporte de
plus une contribution en T1 due a I'apparition de la composante longitudinale supplémentaire
engendrée par I'impulsion. Si T'-T << T1, alors I'amplitude du signal d’'écho secondaire ne
dépend plus de T1. Le rapport des amplitudes écho secondaire / écho primaire (=2cos*(a/2))
permet dans ce cas d’ gjuster le coefficient a.

En pratique, le signa s affaiblit rapidement puisque les maximums des signaux d écho

diminuent avec T2, ce qui limite le nombre d' échos possibles de 16 a 32.

My écho primaire écho secondaire

p/2

TEL vy TE2

A
A4
A
v

A\

A

Figure 55. Cas de deux échos d'impulsion RF d’angle a.
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A.8.2 Echo degradient

Selon le méme principe d'un déphasage plus rapide de tous les spins engendré par les
variations de By, un gradient de lecture appliqué dans une certaine direction provogue un
déphasage des moments M,y de tous les plans orthogonaux a cette direction. Comme l'indique
la Figure 56, I'application d'un premier gradient de durée T permet d'amener la phase de
I’aimantation transversale d'un plan a une valeur déterminée (aux hétérogénéités de champ
pres). Un deuxieme gradient de durée 2T, appliqué dans le sens contraire a un instant cette
fois-ci quelconque, amene la phase de la valeur fixée a une valeur opposee. Le passage par
zéro, qui seffectue au méme moment pour chaque plan, induit un maximum de signal d'écho.

Au contraire de I'écho de spin, I'écho de gradient ne recale pas le maximum d'écho sur
la courbe de décroissance en T2. Les hétérogénéités de B, ne sont pas corrigées, ce qui limite
le nombre d’ échos possibles par la décroissance en T2*.

Pour une impulsion p/2 le moment magnétique transversal au maximum d’ écho a pour valeur :

TE
My, (TE) = My, (0) € T2" .



170

Gradient

p/2 T « >

Phase du moment:
M,y d'un plan

TE

Figure 56. Echo de gradient.
La courbe noire est obtenue dans le casidéal d'un champ homogeéne, la courbe rouge pour un champ peu
homogeéne. Lalargeur du signal d'écho est fonction de I'hétérogénéité du champ B,.

Comme en écho de spin, il est possible d'obtenir un écho de gradient avec une impulsion

d'angle a quelconque. Le moment crée est issu uniquement du basculement de I’ aimantation

longitudinale, et a pour valeur au maximum d'écho :

TE_
My, (TE) = My, (0) sin(@)e T2*

A.9 EspacedeFourier

Les transformées de Fourier des signaux fournissent les fréquences relatives a la

localisation spatiale en déterminant le nombre de moments résonant a une fréquence donnée,
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traduits en intensité et position de pixel. On interprete aors I'espace d'acquisition en terme
d'espace des fréguences qui aménent au codage spatial, ou fréguences spatiales.

En imagerie 2D, les variables k, et k, associées a ces fréquences spatiales données par :

I‘X

k, =9 5, (t) dt
0
t

k, =g 05, (t)dt
0

—— el —— — —

Le plan ains défini, dans lequel on effectue I'acquisition, est appelé plan de Fourier ou encore
espace k.

La Figure 57 donne un exemple de parcours du plan de Fourier effectué lors de séquences
smples ou Gy (Giecture) €St cOnstant pendant la lecture des données et ou Gy (Gprase) Prend une
valeur différente a chaque répétition. Le meilleur RSB s obtient par le parcours de la région
centrale. C' est en effet a cet endroit que la cohérence de phase des spins est la meilleure : on lit
la zone centrale de I'écho par le codage en fréguence, et de faibles valeurs du gradient de
codage de phase sont appliquées a chague répétition.

Larésolution de lI'image est par contre déterminée par la portion de I'espace parcouru. Ains le
prélévement d'un grand nombre d'échantillons dans la zone centrale amene a un bon RSB mais
a une fable résolution. Les détails de I'image sobtiennent en parcourant auss les régions
éloignées du centre.

Les expressions des fréquences spatiales définissent en théorie une matrice K, Hermitienne
(pour laguelle les termes kyy, et kyx sont complexes conjugués). Cependant nous avons vu qu’a
cause de diverses distorsions, les images reconstruites sont la plupart du temps complexes et
comportent une composante de phase, induite par des fréguences spatiales réelles qui
S écartent des valeurs théoriques précédentes. Toutefois, la symétrie peut étre recouverte en

post-traitement par un rephasage des données. L'acquisition de seulement la moitié de I'espace
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Figure 57. Exemple de par cour s du plan de Fourier.
Les pas des fréquences spatiales sont donnés par Lk, = &/ Ny = Fe, et [k, = TR

k permet aors de recongtruire l'autre moitié grace a cette symétrie. Par contre, le bruit éant
corrélé entre les 2 demi-espaces, le RSB est péndisé d'un facteur 1/4/2. Cette technique de

parcours partiel est aussi connue sous le nom de ‘Half-Fourier Imaging'.

A.10 Lesséquencesdebase

A.10.1 Séquence d’écho de Spin

Une des premieres séquences d’ imagerie décrite de maniére pratique a sans doute été la
sequence d’'écho de spin (Hahn50). Le principe est décrit sur la Figure 58, ou le cycle
élémentaire montré est répéte N, fois, en utilisant un gradient de codage de phase différent a
chague répétition afin de reconstruire les N, lignes du plan.

Apres une impulsion p/2 couplée au seul lobe principal, les moments situés sur un bord externe
de la coupe se retrouvent déphasés d@n montant oppose au déphasage des moments situés sur

|@utre bord. Il en résulte une aimantation transversale globale de la coupe fortement diminuée
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par rapport au moment longitudinal initial. Le lobe rephaseur, appliqué seul pendant la méme
durée dT;, a pour effet de rephaser tous les moments de la coupe, et de fare retrouver a
I’ aimantation transversale globale une valeur proche du moment longitudinal avant impulsion.

Le premier lobe du gradient de lecture, de durée deux fois inférieure au lobe principal, a pour
seul objectif de déphaser I’aimantation de chagque colonne de maniere a ce que, au cours de la
lecture, la premiére colonne ait une phase opposeée a la phase de la derniére. Le déphasage de
chague colonne varie aors uniformément entre deux valeurs opposees, et un maximum d@cho

est obtenu au milieu du gradient de lecture, pour lequel ces déphasages sont annulés.

Impulsion

p/2 p p/2
I |
Y U U VALY
Gradient de
coupe ar, ar,
¢ 4P
lobe
. rephaseul|
Gradient de

phase @
7

Gradient de
lecture

Signal
lu

Figure 58. Séquence d'écho de spin
Lareprésentation du gradient de codage par 1a phase indique gue son amplitude change entre
chague cycle de la séguence.
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La durée d'acquisition d'une coupe est donnée par Ny, TR Nex, ou Nex désigne le nombre de
fois que I'on répete un méme cycle de la sequence pour en améliorer le rapport signal sur bruit
(nombre d’ excitations).

En utilisant un écart entre chague impulsion p et p/2 faible devant le temps de répétition TR
([Wehrlig4]), le moment longitudinal My- avant impulsion sexprime en fonction du moment
total al'équilibre M par :

TR

Mao- = Mgor »Mo.(1 - € ™)

L’ évolution des divers moments magnétiques représentés sur la Figure 59 nous indigque qu'un
régime permanent est atteint des le premier cycle, puisque chague impulsion p/2 amene
toujours a la méme valeur du moment transversal Myo+. Le moment magnétique transversal
recueilli Sexprime a chaque répétition par:

T
M (TE)=M ;e ™
TR TE

=M, (1- e ™)e T2

La pondération de I'image est toutefois influencée par le choix des parametres TR et TE.
L’ utilisation d’un TR long, de I'ordre de 3 a5 fois le T1 moyen des tissus considérés, permet a
I’aimantation longitudinale de retrouver pratiqguement toute sa valeur d'origine. Le temps de
répétition est suffisamment long pour que le moment M,,, au moment du basculement, soit
indépendant du temps de relaxation longitudinale T1. De plus un TE court , de 5 a 20 ms,

permet de mesurer une valeur de M,, proche de sa valeur initiale en minimisant les effets de T2.

Lalecture se fait assez rapidement pour ne pas subir les influences de la relaxation transversale.
De telles images, a TR long et TE court, produisent des images indépendantes des temps de

relaxation et dont les intensités sont directement proportionnelles a la densité de protons.
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Pour rendre le signal mesuré dépendant de la relaxation T1, on voit toujours sur la Figure 59
gu’il faut minimiser les effets de T2 en choisissant un TE minimum et maximiser les effets de
T1 en programmant un TR court, de I©rdre du plus petit T1 imagé. Les images acquises avec
un TR et un TE courts sont alors pondéréesen T1.

Le choix d@n TR long, qui introduit une pondération en densité de protons dont les effets
sedditionnent avec ceux de T2, et d@n TE long, de |©rdre du T2 le plus élevé, améne a des

images pondéréesen r-T2.

A.10.2 Séquence d’ écho de gradient

Impulsion
T P P
p2 p2
- [ﬂJ h >
t=0 t
M,
Mo A
.
Mxy
Myyo+ A \ \
Myy(TE) S~——
TR >
TE

Figure 59. Evolution des moments magnétiques lor s d'une séquence d' écho de spin
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En généra limpulsion créatrice du signal transversal est une impulsion a.
L'établissement du régime permanent n'est pas immédiat, mais est atteint au bout de seulement
guelques cycles. Le cycle de la séquence ([Haase86]) est illustré par la Figure 60.

Le moment longitudinal avant impulsion sexprime en fonction du moment a I'équilibre My par :
1-e i

Mz- = Mo TR

1- cos(a)e ™

Le moment transversal issu de I'impulsion a prend laforme:

Myo+ = Mg-Sin(a)

Pour TR et T1 fixés, le signal al'origine Mo+ passe par un maximum pour I'angle de Ernst ag
([Ernst65]) tel que:

. IR
cos(ag)=€ ™

Le signa au maximum d'écho sexprime par :
_TE
M, (TE)= Mxy0+ e T

_IR
1-e T2 . _TE
=M, —sin(a)e ™

1- cos@)e ™

Comme en écho de spin, la durée d'acquisition d'une coupe est donnée par Ny TR Nex.
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Impulsion a .
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Figure 60. Séquence d' écho de gradient

Le choix du type d'images seffectue selon le méme principe que pour les séquences d'écho de
spin par I'gustement des paramétres TR et TE, avec toutefois la prise en compte du parametre
supplémentaire a. L’expression de I'aimantation transversale au moment de I’écho nous
montre qu’une pondération en T1 sobtient plutét en choisissant a voisin de p/2, alors qu'un

angle plus faible, de I'ordre de 15°, suffit ala production dimagesen r-T2.

A.10.3 Séquence d’inversion-récupération
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Cette séquence combine I'action d'une séquence en écho de spin précédée par une
impulsion sélective d'angle p, destinée a inverser le moment magnétique longitudinal. Le temps
entre cette premiere impulsion et I'impulsion p/2 de basculement dans le plan transversal est
appelé temps dinversion Tl.

Comme le montre la Figure 61, s le temps entre les impulsions p/2 et p de I'écho de spin est
petit devant TR, I'aimantation longitudinale avant inversion sexprime par :

TR-TI

Mg-»Mo.(1- € T )

La valeur du moment longitudinal M- juste avant basculement (Wehrli84]), qui est auss la

valeur de l'aimantation transversale M,yo+ apresimpulsion p/2, est de:

€ &M, o -u
= M, al+ M - 1—e Tlu = Mypo+
é 0 G
soit :
Impulsion
p p p
0 p2
(
UUt:O U >
t
M,
A
Mo Mzo —
Mz
>
MXy
Mo+
>
TR
TI

Figure 61. Evolution des moments lor s d'une séquence d'inver sion-r écupér ation.
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Tl TR

Myor= Mo.(1 - 2€ ™ + e 1)

Le signal d'écho sexprime toujours par :
TE

My(TE) = Myo+ € T2

L . R _IE
=Mo(1l-2€ ™ +e T)e T2

L'expresson de I'évolution de l'aimantation transversale montre que la décroissance
exponentielleen Tl / T1 est deux fois plus rapide que celle en TR/ T1 lors de la programmation
d’'un TR et d'un Tl importants. Une telle décroissance permet de mieux discriminer les tissus
de différents T1 en fixant un temps dinversion de l'ordre du T1 moyen des tissus a imager.
L'inversion-récupération est souvent préférée aux autres sequences classiques pour son
melilleur contraste lorsqu'il sagit d'obtenir des images pondérées T1.

Au contraire, pour un temps dinversion suffisasmment court, I'aimantation longitudinale est
nulle au moment de l'impulsion p/2. Cette extinction, propre a chaque tissu, se produit pour un

temps d'annulation Tl tel que:

x
T annulation — T1 |n(}

Pour un TR long, un tissu de temps de relaxation T1 ne donnera pas de signal s le temps
dinversion est tel que Tl = T1 In(2). Une telle propriété permet donc d'annuler sélectivement la
contribution de certains tissus au signal de résonance.

Larécupération du signal inverse peut aussi se faire par un écho de gradient.

A.11 Evolution desséquencesd’acquisition
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Les premieres sequences d’ acquisition développées mettaient en jeu des impulsions de
basculement séparées par des temps de répétition TR grands devant le temps moyen de
relaxation transversale T2 des tissus imagés. Dan ce type d'imagerie ‘classique’, il est donc
nécessaire d’ attendre que le moment magnétique longitudinal, qui caractérise I’ état du systeme
au repos, ait récupéré la quas totalité de sa valeur initiale avant chaque impulsion. Les temps
de répétition élevés (plusieurs centaines de millisecondes) induisent des temps d acquisition
importants. Une premiere solution qui permet de réduire les temps d acquisition est de
diminuer le temps de répétition entre chague cycle de la séquence. Ceci est rendu possible par
I’emploi d'angles de basculement faibles, ce qui limite le type de séquences rapides aux
sequences générant des échos de gradient ([Haacke90-2]). L’emploi d’'un TR tres petit par
rapport aux T2 des tissus génere au bout de quelques répétitions un état stable (‘ Steady
State’), ou I'aimantation globale se trouve en partie sous une forme longitudinale et en partie
sous une forme transversale mesurable. Malheureusement I’ application des gradients de codage
fixe une phase de la partie transversale de I’aimantation globale différente a chague répétition.
Cela se traduit dans I'image reconstruite par une diminution de I'intensité de I'image a mesure
gue I'on s éloigne du centre, pour lequel les déphasages sont les plus faibles. Les solutions
adoptées pour pallier cet effet peuvent étre regroupées dans deux catégories distinctes. En
imagerie rapide cohérente, les séquences utilisées fixent la valeur de la phase a chague
répétition de maniere a ce qu'elle présente une valeur constante, ou bien qu'elle soit
uniformément distribuée dans I'intervalle [0, 2p]. De telles séquences utilisent des gradients
déphaseurs supplémentaires (‘rewinder gradients’), dont les valeurs sont opposées aux
gradients de codage par la phase des séquences classiques. Ces gradients peuvent étre
appligués en fin de cycle pour les séquences de type GRASS, ou bien en début de cycle pour
les séquences de type SSFP ([Patz86] , [Bendel87], [HaackeQ0-1]). En imagerie rapide

incohérente, les déphasages ne sont plus fixés, mais sont répartis aéatoirement d’ un cycle a
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I"autre, de maniére a présenter une composante globale nulle. La phase est atérée, pour les
sequences de type FLASH ([Oppelt86], [Haase86], [Frahm88]), par I'application en fin de
cycle de gradients de codage par la phase supplémentaires dont I'amplitude est aléatoire
(“spoiler gradient’). Les sequences de type SPGR ([Wehrli91]) utilisent plutét des impulsions
de champ magnétique tournant dont les directions sont aléatoires, ce qui présente I’ avantage de
minimiser les artefacts qui interviennent lors de I’ application de gradients supplémentaires.

Une autre solution qui permet de diminuer le temps d acquisition est d’ enchainer la
génération et la lecture de plusieurs signaux déchos a la suite d'une seule impulsion
d’excitation. On parle alors d’imagerie ultra rapide ([Cohen9l]). Ces séquences débutent par
un cycle normal d’écho de gradient ou d’ écho d'impulsion RF, suivi d’une série tres rapide de
gradients (séquence EPI) ([Stehling91], [Heid95]) ou d'impulsions RF (séquences FSE pour
des impulsions de 180°, dénommée FLARE pour des impulsion d'angle quelcongue)
([Trooper81]). Une bonne résolution spatiale des images générées par train d’ écho de gradient
impose de fortes contraintes sur le dispositif d’acquisition, comme d’ importants gradients et
une cadence d’échantillonnage élevée. Les techniques qui utilisent les trains d’'impulsions
présentent par contre des problémes de dissipation d’ énergie a cause de I’ application rapide des

impulsions, ce qui limite fortement le nombre de signaux d’ écho possible.
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B Rappelsd’électromagnétisme

La formule de Biot et Savart permet de déterminer en tout point P de |'espace

I"induction magnétique B créée par un courant | circulant dans une courbe C par larelation :

_

_ml — MP
B(P)= ap ¢l MP3
C

ou di représente le déplacement élémentaire d’un point M de la courbe. Le potentiel vecteur

A du courant circulant le long de la courbe est :

no | \a
AP)=—
4p or
Lareationentre A et B est :
B=rot(A)

B.1 Casdunespirecirculaire

L’induction magnétique élémentaire dB dun point P

stué sur I'axe d'une spire de rayon a (Figure 62) se

calcule par :

Figure 62. Spirecirculaire.

La symétrie circulaire indique que seule la composante B, est non nulle. Celle-ci se calcule par :
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nol _sin(a)dl
4p r?

B, = cpin(a)dB=

nol ,3( )
=—sin(a
2a

L es bobines de Helmholtz sont constituées par un arrangement de deux spires de méme axe et

de courants opposés.

B.2 Casd'uneportion decourant rectiligne

L’induction magnétique B d'un point P a une distance a

d’une portion de courant (Figure 63) est donnée par :

nol ) )
B=—(sin(@2)-sin(al))
4pa

Figure 63. Portion rectiligne.

Les arrangements de Golay peuvent étre considérés comme un assemblage de quatre portions

de courant rectiligne.

B.3 Systemesasymétriederévolution

En coordonnées cylindriques (r, g, 2), le développement en série du potentiel V issu

d’un systeme présentant une symeétrie circulaire d’ axe z est :

¥
V(r.z2)=q ayr™
k=0
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ou les parametres ay dépendent de la variable z

Ces potentiels satisfont I’ équation :

div(rot (V)=0

En coordonnées cylindriques et dans le cas d’ une symétrie autour de I’ axe z, cette équation se

simplifie par :

7”v 1V 1V
+ +

22 * r9r

Cette relation permet de définir par récurrence les paramétres ax en fonction du premier,

donné par ap = V(0,2). Le développement devient :

(_1)k = (-jZk d2k

(k! )? é?,j deV(O’Z)

¥
V(r,z):é
k=0

On obtient finalement une expression du potentiel en tout point de I'espace a partir de sa

valeur en un point de I’ axe de symétrie.
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C Tomodensitométrie

La tomodensitométrie utilise un principe physique d’interaction des photons avec la
matiere. Un ensemble de photons de moyenne énergie (quelques dizaines de keV), ou rayon X,
est envoyé a partir d’une source et captée par un détecteur. La différence d’ énergie mesurée
entre le détecteur et la source varie en fonction de la densité de matiere qui interagit avec le
rayon entre les deux dispositifs. En utilisant de multiples directions d’ émission et une ensemble
de détecteurs, il est possible de reconstruire une cartographie de la densité de matiere du milieu
considéré.

En pratique le faisceau de rayons X est généré par le bombardement d’'un faisceau d’ électrons
sur une cible de tungsténe. Pour éviter des problémes de surchauffe, les scanners utilisent une
cible mobile, congtituée en général par un disque tournant. Ces problemes demeurent a
I’origine des plus grandes distorsions observées en imagerie par rayons X. Cependant, les
diverses méthodes de compensation et les procédures de calibration assurent en théorie une
précision de la reconstruction inférieure au millimétre. Le tomographe a rayons X que nous
avons utilisé pour les comparaisons d’'images provient du service de neuroradiologie de
I"hopital. De type Picker PQS5000, il est doté d’un tube spécia permettant |’ acquisition rapide
de plusieurs coupes grace a un balayage de type hélicoidal.

Un exemple d acquisition est donné sur la Figure 64, ou I'on remarque que les diverses
structures anatomiques, de moindre densité, présentent un tres faible signal par rapport aux
meatieres dures de I’ enveloppe cranienne.

Nous avons utilisé cette technique pour valider les mesures de dimension du fantéme que nous
avons utilisées comme référence lors de I’ estimation des non-linéarités de gradient. Toutefois,
nous avons dd nous livrer a de Iégéres transformations des images issues du scanner afin de

pouvoir leur appliquer I’ algorithme de détection des fronts.
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Figure 64. Exemple de tomodensitométrie cranienne.

La premiere étape consistait a corriger I’ orientation arbitraire des images afin de les ramener
grossierement dans le méme repere fixe des acquisitions IRM. Pour ce faire nous avons
procédé a une détection manuelle des huit sommets du cube, puis déterminé trois angles que
nous avons appliqué a larotation du volume.

Nous n’avons pas pu effectuer de mesures précises des dimensions extérieures du fantébme a
cause de multiples couches de plastique dont nous I’ avons enrobé apres assemblage des parois.
Nous devions donc procéder, comme pour les images IRM, aux mesures des distances
internes. Le principal probleme venait du tres faible contraste observé entre le contenu du
fantdme (huile) et ses parois de plexiglass, en comparaison du contraste des parois avec le
milieu extérieur. Les divers gradients utilises par I'algorithme de détection des fronts ne
permettaient pas de discriminer les pics des interfaces internes, de faible amplitude, parmi les
pics plus importants des interfaces externes. Toutefois, I’ utilisation d’une simple fenétre de
travail, définie dans chague coupe du volume de maniere a ne pas prendre en compte le milieu
extérieur, nous a permis d’ éliminer les pics des interfaces externes et d’ obtenir des mesures de
distances satisfaisantes.

Les diverses étapes de ce prétraitement sont présentées en image sur la Figure 65.
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Figure 65. Prétraitement desimages du fantéme.
L’'image de gauche est directement issue de I’ acquisition. L’image du milieu représente le méme volume apres
rotations. Le gradient appliqué sur les lignes ne permet de détecter que les bords extérieurs. La définition de la
fenétre de travail sur I'image de droite permet au gradient de ne détecter que les bords intérieurs.
La région triangulaire sombre correspond a un remplissage partid du fantbme. On remarque |’ orifice de
remplissage sur la figure du milieu, non visible en IRM.

La dimension des pixels de I'image était de 0,9375 mnY, ce qui correspondait & une matrice
carrée de 512x512 points pour un champ de vue de 480 mn?. Le résultat des mesures de

dimensions est illustré par le tableau 1V du chapitre IV.
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D Scannerset format d'images: lesoutils développés

La premiére partie de notre travail sur les images concernait le décodage des multiples
formats propriétaires gu’ utilisent ces systemes, afin de pouvoir les manipuler sur les différentes
plates-formes dont dispose le GREY C (environnements PC, stations Sun et Silicon Graphic
sous Unix). Cette étape a donné lieu a I'élaboration d'un logiciel de conversion d'images
baptisé SCT (pour Simple Conversion Tool), que nous avons complété ultérieurement par
I'gjout d’une interface graphique pour la visualisation 2D et 3D. Le décodage du format que
nous avons le plus utilisé (le format GE Advantage Window qu’utilisent les stations de
visualisation du service d'IRM) a notamment révélé dans I’ entéte des images la présence de la
plupart des informations de I’ acquisition, telles que la position du volume par rapport au centre

des gradients et la direction du gradient de lecture (Figure 66).

Figure 66. Interface graphique et format d’image.
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Nous avons gjouté dans I'interface de nombreux appels a diverses bibliotheques de traitement
du signal et de I'image (bibliotheque du GDR-PRC lIsis pour les images 2D, bibliotheque
Pandore du GREY C pour les images 2D-3D [Clouard97], bibliotheque fournie avec I’ ouvrage
référencé par [Press92] pour le traitement numeérique du signal et bibliotheque ImageMagick ©
1997 E.I. du Pont de Nemours and company pour la lecture et I écriture de la plupart des
formats d’'images PC). Nous y avons également automatise et inclu les algorithmes et les
procédures d’estimation et de correction que nous avons présentées. Nous montrons a titre
d’ exemple sur la Figure 67 le résultat de I’ application d'une fenétre de travail que nous avons
présentée dans I’ annexe C sur la visualisation d’ une téte compléte, dont I’ effet est de permettre
une représentation partielle du volume et des diverses coupes axiales, sagittales ou autres.

Cette interface, programmeée en C, se présente sous la forme d' un programme exécutable

Figure 67. Interface graphique et visualisation de volume.

indépendant ou bien sous la forme de bibliotheques pouvant étre référencées statiquement ou

dynamiquement par d autres programmes. Nous montrons sur la Figure 68 le portage de SCT
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gue nous avons réalisé dans I'environnement graphique SAC de GEMSE, installé sur les

stations de travail Advantage Window du service d’'IRM.

Figure 68. Portage du logiciel.
La figure du haut montre une copie d’'écran d'une partie de I’ environnement graphique SdC de
GEMSE, dans laguelle nous avons incorporé I'appel a SCT par I'intermédiaire d’un bouton. La
figure du bas montre les fenétres de sauvegarde de SCT, qui autorisent I’intégration des images au

format GE Advantage Window dans la base de données qu’ utilise SdC.



