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Summary 
 
MR-guided HIFU-induced hyperthermia allows for thermal ablation of tumors, for gene 
therapy by thermal induction of transgenic expression (based on a thermo-sensitive promoter) 
and for local drug delivery using thermo-sensitive liposomes. These applications require 
accurate temperature measurement during the therapeutic intervention. Dynamic MR-
temperature imaging based on the proton resonance frequency shift technique allows 
monitoring the local temperature evolution during hyperthermia. 
MR-guided thermotherapy on moving organs requires imaging sequences providing phase 
images with high temporal and spatial resolution. We demonstrated the feasibility of 
combining adaptive parallel imaging techniques such as TSENSE or TGRAPPA with the 
atlas-based multi-baseline method for compensating the magnetic field variations produced by 
moving organs during the respiratory cycle. 
Many MR-guided interventional procedures rely on real-time imaging sequences for 
providing precise relations between the target position in the image and the true position in 
the scanner. Although echo-planar imaging (EPI) sequences are very fast, they are prone to 
geometric distortions. For correcting these distortions, we proposed a real-time correction 
method by applying existing approaches based on a dual EPI acquisition with varying echo 
times. It is demonstrated that this method works well in combination with MR-thermometry 
for guiding thermal therapies. Short data-processing times as well as a small penalty in 
acquisition speed make this method well-adapted for MR-guided interventions. 
Local blood perfusion, thermal conductivity and the absorption coefficient of acoustic or 
electro-magnetic waves determine the temperature distribution in living tissue. Some tumors 
have high perfusion rates resulting in considerable heat evacuation. This effect reduces the 
maximal temperature increase achievable for a given deposited energy and produces smaller 
ablation zones, which can impair the efficiency of the therapeutic procedure. A method for 
accurately estimating the above mentioned tissue parameters, was presented. This method 
could thus be useful in quantifying the influence of perfusion during thermal interventions. 
 
Key-words: MR-thermometry, proton resonance frequency shift, fast imaging, parallel 
imaging, TSENSE, TGRAPPA, EPI, distortion correction, perfusion, thermal diffusivity, 
absorption coefficient. 
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Résumé 
 
L’hyperthermie guidée par IRM permet l’ablation thermique des tumeurs, l’activation de 
l’expression d’un transgène sous contrôle d’un promoteur thermo-sensible ainsi que le dépôt 
local de médicaments à l’aide de nanovéhicules sensibles à la température ou à la pression 
locale. L’imagerie de température par IRM, basée sur la technique du décalage de la 
fréquence de résonance du proton permet le monitorage des interventions d’hyperthermie. 
Les procèdes interventionnels guides par IRM sur cible mobile requièrent des séquences 
d’imagerie rapides afin d’obtenir des images de phases ayant une résolution spatio-temporelle 
élevée. Nous avons démontré l’efficacité de l’association des méthodes adaptatives 
d’imagerie parallèle telles que TSENSE et TGRAPPA et de la méthode multi-référence de 
l’atlas de mouvement afin de compenser les variations du champ magnétique induites par les 
organes en mouvement. 
Les procédés interventionnels guides par IRM sont basés sur des séquences d’imagerie 
rapides capables de fournir des images en temps-réel ayant une relation précise entre la 
position de la cible représentée dans l’image et sa vraie position spatiale. Les séquences écho-
planar sont très rapides mais possèdent des distorsions géométriques. Nous avons proposé une 
méthode de correction des distorsions des images EPI. Cette technique est basée sur des 
approches existantes utilisant l’acquisition de deux images EPI ayant deux temps d’écho 
différents. L’efficacité de la méthode proposée a été démontrée pour une expérience de 
thermométrie par IRM. La rapidité du traitement des données, associée à une faible 
diminution de la rapidité d’acquisition, rend cette méthode particulièrement adaptée pour les 
procédés interventionnels guides par IRM. 
La perfusion sanguine, la diffusion thermique ainsi que le coefficient d’absorption des ondes 
acoustiques ou électromagnétiques déterminent la distribution de la température durant les 
procédés interventionnels. Certaines tumeurs ont des taux de perfusion élevés conduisant à 
une évacuation importante de la chaleur et par conséquent, un refroidissement rapide de la 
cible. Cet effet réduit la température maximale atteinte pour une puissance donne et peut 
conduire à des zones d’ablation plus petites réduisant ainsi l’efficacité de l’intervention. La 
connaissance précise des paramètres thermiques du tissu peut aider à la planification des 
procédés interventionnels. Dans ce but, nous avons proposé une méthode permettant la 
détermination précise des paramètres cités précédemment. 
 
Mots-clés :  thermométrie par IRM, décalage de la fréquence de résonance des protons, 
imagerie rapide, imagerie parallèle, TSENSE, TGRAPPA, EPI, corrections des distorsions, 
perfusion, diffusivité thermique, coefficient d’absorption. 
 
Cette thèse a été préparée au sein du laboratoire : 
IMF - Imagerie Moléculaire et Fonctionnelle : de la Physiologie a la Thérapie 
UMR 5231 CNRS / Université Victor Segalen - Bordeaux 2 
146, rue Leo Saignat, Case 117 - F 33076 Bordeaux Cedex 
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Introduction 
 

L’hyperthermie locale non invasive ou minimum invasive comme le traitement des 

tumeurs bénignes ou malignes a bénéficié d’un grand intérêt pour des applications cliniques 

durant les dernières années. Le but de l’hyperthermie consiste à détruire complètement les 

tissus pathologiques, tout en préservant au mieux, les tissus sains avoisinants. La sécurité 

ainsi que l’efficacité d’un traitement par hyperthermie locale requiert une mesure précise de la 

température durant l’intervention.  

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) offre un avantage spécifique pouvant être 

utilisé en tant qu’instrument diagnostique ainsi comme instrument interventionnel. Comme 

instrument diagnostique, l’IRM permet d’identifier précisément les régions pathologiques et 

comme instrument interventionnel, elle permet d’établir des cartes de température d’une 

région d’intérêt. L’IRM peut, ainsi, être utilisée comme thermomètre pour le contrôle de la 

destruction de cellules (en particulier tumorales), par élévation locale de température. Même 

si le ciblage peut être réalisé à l’aide d’autres techniques comme la tomographie computerisée 

ou l’échographie, l’IRM reste la seule technique capable de fournir une imagerie quantitative 

de la température du tissu. Ainsi, une mesure précise de température permet d’évaluer la 

nécrose tissulaire. Les deux premiers chapitres présentent les différentes techniques de 

thermométrie par IRM ainsi qu’une introduction sur les techniques d’imagerie parallèle qui 

ont été utilisées par la suite au cours de cette thèse.  

L’ensemble des mesures de thermométrie réalisé dans ce travail a été effectué à l’aide de 

la méthode PRF (Proton Resonance Frequency Shift). Les cartographies de température sont 

obtenues à l’aide des images de phase. Il existe un certain nombre d’effets qui peuvent 

perturber les images de phase et par conséquent la mesure de température. Nous pouvons citer 

par exemple : 

- Le bruit de mesure qui peut varier en fonction de la séquence utilisée ; 

- Les interférences liées aux instruments de chauffage (interférences radiofréquences) ; 

- La variation temporelle et spatiale du champ magnétique de l’aimant qui modifie la 

mesure de l’image de phase ; 

- Les artefacts de mouvement générés par le déplacement des organes du à l’activité 

physiologique (respiration, battement cardiaque) ou aux mouvements accidentels du 

patient (réflexe musculaire) ; 

 



- La perturbation du champ magnétique générée par le déplacement dans l’IRM d’un 

objet ayant une susceptibilité différente du milieu dans lequel il est placé ; 

- Les distorsions géométriques présentes dans les images écho-planar dans les régions 

avec une inhomogénéité importante du champ magnétique ; 

- Les sauts de phase dont les valeurs sont restreintes dans l’intervalle [-π, π]. 

 

Le travail méthodologique présenté dans ce travail fait partie du projet actuellement en 

cours dans notre laboratoire de guidage en temps-réel des procédures d’hyperthermie sur les 

organes mobiles (reins, foie) par ultrasons focalisés de haute intensité. Le traitement des 

organes mobiles nécessite une cadence rapide d’acquisition des images IRM. Dans ce but, 

nous avons mis au point une technique qui associe les méthodes d’imagerie parallèle 

adaptative (TSENSE, TGRAPPA) avec la méthode de l’atlas de mouvement pour une 

cartographie de température rapide sur fantôme, rein et foie. Cette méthode est décrite dans le 

troisième chapitre. Pour respecter les conditions imposées par le traitement des données en 

temps-réel, l’ensemble des méthodes de reconstruction ainsi que les méthodes de recalage 

d’images ces techniques ont été implémentées dans le langage de programmation C++ multi - 

taches. 

La mesure de température à l’aide de la technique PRF est basée sur des séquences écho 

de gradient. Pour résoudre le problème lié à la rapidité de l’acquisition nous suggérons 

l’utilisation des séquences écho de gradient single-shot ou multi-shot écho-planar (EPI). 

Cependant, les séquences EPI sont très sensibles aux effets hors-résonance, tels que 

l’inhomogénéité du champ magnétique principal BB0 qui produisent des distorsions 

géométriques. Pour les procédures interventionnelles  nous devons être capables de fournir 

des images avec une relation entre la position de la cible représentée dans l’image et sa vraie 

position spatiale. Dans le quatrième chapitre nous proposons une méthode de correction des 

distorsions géométriques des images EPI.  

L’évolution de la température du tissu pendant les procédures thérapeutiques  avec des 

ultrasons focalisés de haute intensité dépend des paramètres tissulaires tels que la perfusion,  

la diffusion thermique et le coefficient d’absorption thermique. Dans le cinquième  chapitre 

nous proposons une méthode précise de mesure de ces trois paramètres.  

L’ensemble des techniques présentées dans ce travail a été intégré sur la plateforme de 

suivi et de guidage de procédures interventionnelles par hyperthermie sur organes mobiles. 
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Les différentes modifications apportées aux séquences EPI ont été implémentées sur le 

scanner Philips Achieva 1,5 T de notre laboratoire. 
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CHAPITRE I 
 
Introduction aux méthodes de 
thermométrie par IRM 
 
 
 
 
B. Denis de Senneville, C. Mougenot, B. Quesson, I. Dragonu, N. Grenier, C.T.W. Moonen. 

MR thermometry for monitoring tumor ablation 

Eur Radiol 2007; 17: 2401-2410. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Mots-clés : Thermométrie par IRM, dose thermique, PRF, coefficient de diffusion, 

rétroaction. 

Abréviations utilisées : fréquence de résonance du proton (PRF), imagerie écho-planar (EPI), 

proportionnel intégral dérivé (PID).
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CHAPITRE I : Thermométrie par IRM 

 

1.1 Guidage par IRM des thérapies par hyperthermie
 

L’imagerie par résonance magnétique interventionnelle s’est développée initialement 

comme une branche de la radiologie interventionnelle. Les applications cliniques des 

interventions guidées par IRM peuvent être divisées en deux principales catégories : 

procédures diagnostiques et procédures thérapeutiques. 

Les procédures diagnostiques sont basées sur des interventions mini-invasives, comme les 

biopsies (1), les insertions de cathéters (2), la décompression des disques vertébraux (3). Un 

des principaux avantages de l’imagerie par résonance magnétique est le meilleur contraste 

entre les différents tissus par rapport aux autres techniques d’imagerie médicale. 

La neurochirurgie a bénéficié amplement du développement de l’IRM 

interventionnelle pour évaluer la résection des tumeurs ainsi que pour détecter les 

hémorragies inévitables durant les interventions chirurgicales. Le guidage par IRM a trouvé 

des applications dans certaines thérapies contre le cancer comme la brachythérapie (4) ou 

l’injection d’éthanol (5). 

Durant les dernières années, l’hyperthermie locale est devenue un outil clinique pour 

l’ablation des tissus malins. Le principe de base est simple : l’exposition du tissu à une 

température plus élevée pendant une certaine période de temps, provoque la destruction 

cellulaire par des mécanismes de nécrose ou d’apoptose. Au niveau moléculaire et 

métabolique, la chaleur produit une désintégration des macromolécules et des structures 

multimoléculaires (6). Les changements de température augmentent la fluidité des membranes 

biologiques qui joue un rôle important dans la destruction cellulaire (7). Le but principal des 

thermothérapies est de détruire complètement le tissu malade sans endommager le tissu sain 

qui se trouve au voisinage. 

Un procédé thérapeutique par hyperthermie est précédé par un ciblage 3D très précis 

du tissu malade. Un monitorage continu de la température devrait être effectué pendant le 

procédé hyperthermique. La thérapie doit être appliquée jusqu’à l’obtention d’une dose 

thermique (8) appropriée dans le volume ciblé. Par la suite, une évaluation de l’efficacité du 

traitement et des possibles complications doit être effectuée (9). L’IRM offre un avantage 

spécifique pour chaque partie de cette procédure. 
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CHAPITRE I : Thermométrie par IRM 

L’IRM offre un très bon contraste entre les différents tissus, ce qui permet d’identifier 

les bords des tissus avec une grande précision. Le ciblage ainsi défini peut être directement 

utilisé pour les procédures d’hyperthermie guidées par IRM (10). 

Pendant l’intervention, une imagerie continue de température peut être obtenue à 

l’aide de l’IRM en utilisant des séquences d’acquisition spécifiques ainsi qu’un traitement de 

données approprié. Plusieurs méthodes de thermométrie par IRM ont été proposées. Elles sont 

basées sur : le temps de relaxation T1 (11, 12), le coefficient de diffusion (D) (13, 14) et la 

fréquence de résonance du proton (15). Des mesures de température peuvent également être 

effectuées à l’aide d’agents de contraste thermosensibles  (16). 

Pour induire une hyperthermie locale, plusieurs méthodes sont disponibles. La plupart 

d’entre elles sont mini invasives ; un outil interventionnel étant introduit à travers la peau 

dans la zone ciblée. Nous pouvons mentionner l’utilisation du laser (17, 18), des micro-ondes 

(19, 20), des électrodes radiofréquences (21) et des ultrasons focalisés de haute intensité (22). 

Ces techniques sont utilisées avec ou sans guidage par IRM. L’IRM est utilisée pour 

déterminer un chemin optimum pour l’outil interventionnel à travers les différents organes 

jusqu’à la zone cible. Le guidage par IRM d’un procédé d’hyperthermie peut être effectué 

uniquement si l’outil de chauffage est compatible IRM et si sa fréquence d’utilisation ne 

produit aucune interférence avec les signaux IRM. 

L’efficacité du traitement, ainsi que des éventuelles complications peuvent être 

évaluées à l’aide de l’IRM. Une hémorragie peut être identifiée à l’aide de changement des 

valeurs de , la formation d’un oedème est identifiable par des changements de T*
2T 2. Des 

changements de diffusion et de perfusion sont identifiables à l’aide des séquences IRM 

spécifiques. 

 

1.2 Le concept de dose thermique 
 

La relation entre la destruction cellulaire et la température possède un comportement 

fortement non-linéaire. Sapareto et Dewey (8) ont présenté un modèle empirique qui permet 

l’estimation de l’effet produit par une augmentation locale de température ainsi que sa durée 

d’application. Ce modèle a conduit au concept de dose thermique. A partir de données de la 

littérature, les auteurs ont trouvé que la grande majorité des systèmes biologiques possède 

approximativement la même relation exponentielle entre la destruction cellulaire, 

l’augmentation de température et le temps d’application : 
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( )∫ −=
t tTT

Teq dtRt r

r 0,          [1.1] 

où :  R = 0,25 (T < 43 °C) 

 R = 0,50 (T > 43 °C) 

L’équation [1.1] est utilisée pour calculer le temps équivalent d’exposition , à la 

température T

rTeqt ,

r, pour une évolution arbitraire de la température au cours du temps, T(t). Pour 

atteindre une nécrose tissulaire à une température de 43 °C, un temps de 240 minutes doit être 

utilisé (23). 

 

1.3 Thermométrie par IRM 
 

De nombreuses études ont montré la variation en fonction de la température des 

différents paramètres tels que la densité de protons ρ, les temps de relaxation longitudinale et 

transverse respectivement T1 et T2, le coefficient de diffusion D, le transfert d’aimantation MT 

et la fréquence de résonance du proton PRF. Des agents de contraste thermosensibles ont 

également été développés (16, 24). En fonction des techniques utilisées, la mesure de la 

température peut être absolue (méthodes spectroscopiques) ou peut représenter une 

information relative par rapport aux données de référence acquises à une température connue. 

 

1.3.1 La Densité de Protons 
 

La densité de protons dépend linéairement de l’aimantation M0 qui est donnée par la 

distribution de Boltzmann (25). 

 

( )
00

0

0
22

0 3
1

B
kT

BIIhN
M χ=

μ
+γ

=∝ρ        [1.2] 

où N représente le nombre de spins par volume, γ le rapport gyromagnétique, h la constante de 

Planck, I le nombre quantique de spin (I = 1/2 pour les protons), BB0 l’intensité du champ 

magnétique, μ0 la perméabilité magnétique du vide, k la constante de Boltzmann, T la 

température absolue de l’échantillon et χ0 la susceptibilité magnétique. La relation entre χ0 et 

la température représente la loi de Curie. 

 

T
1

0 ∝χ           [1.3] 
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CHAPITRE I : Thermométrie par IRM 

Comme nous pouvons le remarquer dans l’équation [1.2], la densité de protons ne change pas 

en fonction de la température. Le paramètre qui varie en fonction de la température est la 

susceptibilité magnétique qui représente le rapport entre les populations de spins parallèles et 

anti-parallèles. La température est inversement proportionnelle à M0 et les changements ont 

un coefficient directeur égal à -0,30 ± 0,01 %/°C (26) dans une gamme de température située 

entre 37 °C et 80 °C. Cette technique est une méthode relative de mesure de la température. 

En pratique, pour pouvoir détecter et quantifier une variation de température de l’ordre de -0,3 

%/°C, des images IRM ayant un rapport signal sur bruit élevé sont nécessaires. Un rapport 

signal sur bruit égal à 100 est nécessaire pour l’obtention d’une incertitude sur la mesure de 

température de l’ordre de 3 °C (27). Des temps de répétitions longs (TR ~ 10 s) sont 

nécessaires afin d’éliminer les effets de changement du temps de relaxation longitudinale T1 

en fonction de la température. Pour cette raison, cette méthode n’est pas adaptée pour des 

applications en temps-réel. Dans le cas des séquences d’acquisition rapides, il est difficile de 

séparer les changements de densité de protons des changements de T1 (28). Cette méthode a 

été utilisée ex vivo pour mesurer des changements de température dans des échantillons de 

tissu (inclus des tissus adipeux) (27). 

 

1.3.2 Dépendance du temps de relaxation longitudinale T1 en fonction de la température 
 

La dépendance du temps de relaxation T1 en fonction de la température a été 

démontrée par Blombergen et al (29). Cette technique a été ensuite utilisée par Parker (30) en 

thermométrie non invasive par IRM. Le temps de relaxation longitudinale T1 est un paramètre 

qui caractérise l’évolution statistique d’un système de spins vers l’état d’équilibre après une 

excitation radiofréquence. En utilisant le modèle d’Arrhenius pour un échange thermique, 

nous trouvons la relation suivante qui décrit la dépendance de T1 en fonction de la 

température : 

 

( ) ( ) ( )
⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
⋅

−⋅∞=
Tk

TE
TTT

B

a 1
11 exp        [1.4] 

où T représente la température absolue, Ea(T1) l’énergie d’activation du processus de 

relaxation, kB la constante de Bolzmann et TB 1(∞) la limite asymptotique de T1 quand la 

température tend vers l’infini. 
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La valeur de T1 ainsi que sa variation en fonction de la température dépendent du tissu 

étudié. La dépendance de T1 en fonction de la température est non-linéaire. Dans une gamme 

restreinte de température la variation de T1 peut être approximée par une variation linéaire. 

 

( ) ( ) ( )refref TTmTTTT −⋅+= 11        [1.5] 

où le coefficient directeur m = dT1/dT doit être déterminé expérimentalement pour chaque 

type de tissu (31) et Tref représente la température de référence. 

Cline et al (12) ont trouvé un coefficient de proportionnalité égal à 1,4 ± 0,2 %/°C 

pour le paramètre T1 dans une gamme de température allant de 15 à 40 °C pour des 

échantillons ex vivo de muscle de bovins. D’autres études ont trouvé des coefficients de 

variation de 1-2 %/°C pour le foie (32) et 0,97 %/°C pour la graisse (33). 

Après l’application d’une impulsion radio fréquence avec un angle de nutation α, le 

signal RMN peut être exprimé en fonction de M0, du temps T1 et du temps de répétition TR 

par la relation suivante : 

 

( ) ( ) ( )[ ]
( ) ( )[ ]TTTR

TTTRTMS
1

1
0 /expcos1

/exp1sin
−⋅−

−−
∝

α
α      [1.6] 

Le signal est acquis à un instant TE après l’impulsion RF. Compte tenu de la relaxation 

longitudinale en , nous obtenons l’expression suivante pour une séquence écho de 

gradient : 

*
2T

 

( ) ( ) ( )[ ]
( ) ( )[ ] ⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
−

−⋅−
−−

∝ *
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1
0 exp

/expcos1
/exp1sin

T
TE

TTTR
TTTRTMS

α
α     [1.7] 

Comme nous l’avons vu précédemment le paramètre M0 dépend également de la température. 

Les séquences permettant des mesures de T1 comme l’inversion-récupération ou 

saturation-récupération  peuvent durer plusieurs minutes. La résolution temporelle de ce type 

de séquences n’est donc pas très adaptée pour le monitorage de procédures interventionnelles. 

Cependant des expériences pour calibrer la dépendance de T1 en fonction de la température 

peuvent s’avérer utiles. 

Les principaux inconvénients de l’utilisation des cartes de température basée sur la 

valeur de T1 sont : 
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- la dépendance du paramètre T1 peut changer pour différents tissus. L’influence de la 

température sur le paramètre T1 de l’hydrogène des lipides est différente de celle sur le 

paramètre T1 de l’hydrogène de l’eau, d’où la nécessité de supprimer le signal 

provenant des lipides ; 

- pendant les procédures d’ablation, il peut y avoir une formation d’œdème. La 

concentration locale de l’eau augmente ce qui conduit à une augmentation du signal 

acquis. Dans ce cas, les changements du signal ne sont plus attribués uniquement aux 

modifications du T1 en fonction de la température. 

 

1.3.3 Dépendance du temps de relaxation transverse T2 en fonction de la température 
 

Le temps de relaxation transverse T2 montre un changement irréversible pendant les 

cycles de chauffage-refroidissement (34, 35). Ceci est attribué à un processus de coagulation 

thermique. Ce comportement survient dans des tissus ex-vivo (pas d’oedème créé pendant 

l’hyperthermie). Dans le cas des tissus in vivo, quand un oedème est produit pendant 

l’hyperthermie, les changements du signal dans les images pondérées T2 sont encore moins 

fiables pour quantifier les changements de température. En conclusion, les méthodes basées 

sur le temps T2 ne sont pas adaptées pour la thermométrie par IRM. 

 

1.3.4 Dépendance de la constante de diffusion en fonction de la température 
 

Le mouvement Brownien thermique d’un ensemble de spins est décrit par la constante 

de diffusion D. La relation entre la température et la constante de diffusion est exponentielle 

(13) : 

 

⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
⋅

∝
Tk

E
D

B

aexp          [1.8] 

où Ea représente l’énergie d’activation de la diffusion moléculaire de l’eau, kB – la constante 

de Boltzmann et T la température absolue. 

B

La constante de diffusion peut être mesurée à l’aide de l’imagerie par résonance 

magnétique. La diffusion introduit une atténuation de l’amplitude du signal lors de 

l’application de forts gradients de champ magnétique (36). L’effet induit par les gradients de 

champs magnétiques appliqués est représenté par le facteur b, qui décrit l’atténuation 
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exponentielle exp(-b·D) de l’aimantation transverse. Le facteur b peut être calculé à partir des 

caractéristiques des gradients (G), de la durée d’application (δ) et de l’intervalle de temps 

entre leur application (Δ) (37) : 

 

⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ −Δ−=

3
222 δδγ Gb         [1.9] 

Le coefficient de diffusion peut être calculé à partir de deux images IRM ayant des  

facteurs b différents. 

 

( )
10

01 /ln
bb
AA

D
−

=          [1.10] 

 

où A0 et A1 représentent l’amplitude des signaux des deux images acquises respectivement 

avec les facteurs b0 et b1. En utilisant l’équation [1.8] une carte de température peut être 

calculée selon l’équation suivante : 

 

a

ab

a

aB
ab D

DD
E

Tk
TTT

−
⋅

⋅
=−=Δ

2

       [1.11] 

où Da et Db représentent les constantes de diffusion déterminées respectivement aux 

températures Ta et Tb. Nous avons supposé que les variations de température sont faibles (ΔT 

<< Ta) et que Ea reste constante. Le changement du coefficient D en fonction de la variation 

de température pour l’eau est de l’ordre de 2 %/°C (13) et la valeur de Ea est de 0,2 eV à 20 

°C (38). 

Les inconvénients de cette technique de mesure de la température sont les temps 

d’acquisition longs de ce type de séquences ainsi que la grande sensibilité au mouvement. De 

plus, le coefficient de diffusion devient non-linéaire quand les propriétés du tissu changent à 

cause d’une augmentation de la température. 

 

1.3.5 Dépe ndance de la fréquence de résonance du pr oton de l’eau en fonction de la 
température 
 

Des expériences sur la dépendance de la fréquence de résonance du proton de l’eau en 

fonction de la température ont été effectuées pour expliquer les forces intermoléculaires qui 

conduisent à la formation des liaisons hydrogène dans les molécules de l’eau. Une étude très 
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approfondie a été effectuée par Hindman (39) qui a étudié cette dépendance dans l’eau en état 

liquide et en état gazeux pour une gamme de température allant de -15 à 100 °C. Le résultat 

de cette étude est représenté dans la figure 1.1.  

 
 

Figure 1.1  : Déplacement chimique relatif en fonction de la température obtenu 
expérimentalement par Hindman. Ces résultats montrent une dépendance presque linéaire de 
ce paramètre.  

 

Un modèle détaillé des interactions qui expliquent la dépendance de la fréquence de 

résonance du proton de l’eau en fonction de la température a été décrit dans un travail 

antérieur (40). Ce travail suggère que la fréquence de résonance du proton est uniquement 

dépendante du nombre moyen de liaisons hydrogène dans l’échantillon. 

Des cartographies de température peuvent être obtenues à l’aide des séquences 

d’imagerie écho de gradient. Les changements de température peuvent être mesurés en 

calculant la différence de phase qui résulte d’un changement de la fréquence de résonance. 

Afin d’éliminer les variations de phase induites par d’autres facteurs tels que les 

inhomogénéités du champ magnétique principal BB0, nous pouvons effectuer une moyenne 

entre plusieurs images de phase acquises avant la procédure interventionnelle. La différence 

entre les images de phase est proportionnelle à la variation de température et peut être 

exprimée en utilisant la relation suivante : 

 

( ) ( )
TEB
TT

T
⋅⋅γ⋅α

φ−φ
=Δ

0

0          [1.12] 
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où  représente la phase de l’image courante, ( )Tφ ( )0Tφ  la phase de l’image de référence à une 

température connue, γ le rapport gyromagnétique, α le coefficient de proportionnalité entre la 

fréquence de résonance du proton et la température, BB0 l’intensité du champ magnétique et TE 

le temps d’écho. 

Pour une précision optimale de la mesure de température nous devons obtenir une 

valeur maximale du rapport contraste-sur-bruit dans l’image de phase. Comme nous pouvons 

le remarquer dans la relation [1.12], la variation de phase entre deux images acquises à deux 

températures différentes, augmente linéairement en fonction du temps d’écho (TE). Conturo 

et Smith (41) ont démontré que le rapport contraste-sur-bruit de l’image de phase est 

directement proportionnel au rapport signal sur bruit de l’image de magnitude. Compte tenu 

de ces remarques, le rapport signal sur bruit des cartographies de température peut être 

exprimé selon l’expression suivante : 

 

( )*
2/expSNR TTETEcT −⋅⋅=        [1.13] 

où c est une constante qui dépend de la densité des spins, de l’angle de nutation, du champ 

magnétique principal BB0 et de la sensibilité de l’antenne réceptrice. Dans la figure 1.2, nous 

montrons l’évolution du rapport SNRT ainsi que l’incertitude de mesure de la température en 

fonction du temps d’écho TE pour une valeur de = 100 ms. *
2T
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Figure 1.2 : Valeur théorique du rapport signal sur bruit pour la thermométrie par IRM 
basée sur la méthode PRF en fonction de TE (trait continu et axe de gauche), et la variance 
de la température correspondante (trait pointillé et axe de droite).  
 

La valeur maximale du rapport SNRT est obtenue pour une valeur TE = . Nous 

pouvons remarquer dans la figure 1.2, une variation relativement faible de la variance σ(T) 

pour des valeurs du temps d’écho proches de . Pour des valeurs de TE inférieures à  

la précision de la température est significativement détériorée. 

*
2T

*
2T *

2T / 2

D’autres facteurs peuvent influer cette méthode de mesure de température, tels que : la 

composition du tissu, la variation de la susceptibilité magnétique en fonction de la 

température, la conductivité électrique et la variation temporelle du champ magnétique 

principal. 

Il a été démontré que le coefficient de proportionnalité PRF (α) est indépendant de la 

composition du tissu, excepté pour les tissus adipeux. Des expériences de calibration du 

coefficient de proportionnalité α ont été effectuées (42). Des valeurs de α comprises entre -

0,009 et -0,01 ppm/°C ont été trouvées. Ces valeurs concordent avec le coefficient α de l’eau 

pure égal à -0,01 ppm/°C (39). 
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La dépendance de la fréquence de résonance en fonction de la température a été 

attribuée aux variations des liaisons hydrogène entre les molécules d’eau. Ces liaisons sont 

absentes dans les tissus adipeux. Les changements de l’image de phase en fonction de la 

température dans les tissus adipeux sont principalement dus à des variations de susceptibilité 

magnétique induites par une augmentation de la température. Compte tenu de ces remarques, 

la thermométrie dans les tissus adipeux, durant les interventions hyperthermiques est 

compliquée. Plusieurs tissus biologiques sont constitués d’un mélange hétérogène d’eau et de 

graisse. La présence de lipides influence la valeur de la différence de phase et conduit 

inévitablement à des erreurs de mesure de la température. Pour résoudre ce problème une 

suppression du signal de la graisse ou alternativement une excitation sélective des protons de 

l’eau est généralement utilisée (43, 44). Cependant, ces techniques sont difficiles à mettre en 

pratique pour de faibles intensités du champ magnétique (BB0≤ 0,5 T). 

 

i) Dépendance de la susceptibilité magnétique en fonction de la température 
 

Les changements de susceptibilité magnétique avec la température entraînent une 

modification du flux magnétique local et par conséquent une variation de l’image de phase. 

Pour prendre en compte cette dépendance, nous devons utiliser l’équation suivante : 

 

( ) ( ) macloc BTsTB ⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ −

χ
−≅

3
21        [1.14] 

Le terme BBmac représente la densité de flux magnétique macroscopique qui apparaît quand un 

objet est placé dans un champ magnétique externe B0B . BBmac dépend du champ magnétique B0B  

et de la distribution de la susceptibilité à l’intérieur et à l’extérieur de l’objet. Ce terme peut 

être déterminé en utilisant les équations de Maxwell. 

Pour une gamme de température comprise entre 30 °C et 45 °C, les variations de χ et 

de s peuvent être approximées par des fonctions linéaires. Le coefficient de variation de la 

susceptibilité de l’eau pure est de 0,0026 ppm/°C et celui du muscle est de 0,0016 ppm/°C 

(45). En pratique, les variations de phase induites par la modification de la fréquence de 

résonance du proton liée à la température sont plus importantes que celles dues aux 

changements de susceptibilité. Celles-ci sont inférieures à 10 % de la variation totale de la 

phase. Pour cette raison, dans la plupart des applications cliniques de thermométrie par 

résonance magnétique, l’effet lié à la susceptibilité magnétique est souvent négligé. 

 27



 
CHAPITRE I : Thermométrie par IRM 

ii) La Conductivité Electrique 
 

L’étude effectuée par Peters et Henkelman (46) a montré que sous certaines conditions 

expérimentales, la variation de l’image de phase induite par un changement de température 

n’est pas directement proportionnelle au temps d’écho (éq. [1.12]). La variation dans l’image 

de phase peut avoir comme origine le changement de conductivité électrique du tissu induit 

par la modification de la température. L’angle de nutation des spins et la phase de 

l’aimantation transverse sont déterminés par l’amplitude et par la phase du champ magnétique 

oscillant BB1(t). Des variations de la conductivité électrique du tissu peuvent conduire à une 

atténuation en amplitude et à des retards de phase du champ B1B . En général, des régions 

restreintes sont chauffées pendant les interventions d’ablation thermique à l’aide des ultrasons 

focalisés de haute intensité. Dans ces conditions, les effets liés au retard de phase du champ 

BB1 peuvent être négligés. Cependant, les effets de retard de phase du champ B1B  doivent être 

pris en compte pendant les interventions d’hyperthermie quand des volumes importants sont 

chauffés. 

 

iii) Instabilité du champ magnétique principal 
 

Pour des applications pratiques de la méthode PRF, la stabilité temporelle du champ 

magnétique principal BB0 est nécessaire. Une utilisation intensive du système des gradients 

peut causer une variation du champ magnétique B0B , et par conséquent des variations des 

images de phase. Si la variation du champ BB0 est homogène dans toute l’image, les 

changements de phase ainsi induits peuvent être mesurés à l’aide d’un fantôme de référence 

qui est maintenu à une température constante (47). Si nécessaire, une correction linéaire de 

phase peut être effectuée en utilisant au moins trois fantômes de référence et en effectuant une 

régression linéaire. Une autre méthode pour compenser les variations temporelles du champ 

magnétique a été proposée. Cette méthode utilise le coefficient apparent de diffusion et la 

méthode PRF pour fournir des cartographies de température corrigées (48). 

 

iv) Méthodes Combinées 
 

Pour augmenter la précision de la thermométrie par résonance magnétique, 

l’association de différentes méthodes de thermométrie dans une seule acquisition a été étudiée 

(T1 et M0 (49-51) ou T1 et PRF (52)). L’association de la méthode basée sur T1 avec la 
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méthode PRF peut être mise en pratique en effectuant une acquisition écho de gradient avec 

un temps d’écho très court afin d’estimer la variation du temps T1 et respectivement avec un 

temps d’écho suffisamment long (de l’ordre de ) nécessaire pour la méthode PRF. Cette 

approche a été utilisée pour la mesure de température dans le tissu du sein qui est un mélange 

hétérogène de tissus adipeux et tissus glandulaires (53). 

*
2T

Parmi les méthodes présentées ci-dessus, la méthode PRF est la plus utilisée en 

clinique. 

Des cartographies de température peuvent être acquises en utilisant des séquences 

d’acquisition écho de gradient, écho-planar (EPI) où des acquisitions EPI segmentées (54, 

55). Des méthodes d’imagerie parallèle telles que SENSE (56) où TSENSE (57) ont été 

utilisées pour augmenter la résolution temporelle, ainsi que pour réduire les artefacts dus aux 

mouvements de l’organe, comme il a été montré dans des études de chauffage sur le foie (58). 

Des méthodes telles que GRAPPA (59) ont été également utilisées pour mesurer la 

température dans des fantômes. Cependant, l’utilisation des techniques d’imagerie parallèle 

implique une réduction du rapport signal sur bruit, dû à un nombre réduit de données acquises 

impliquant une diminution de la précision de la thermométrie. 

Les méthodes basées sur la PRF nécessitent des séquences d’acquisition écho de 

gradient ayant des temps d’écho (TE) relativement longs (idéalement TE =  du tissu). Par 

conséquence, ceci implique l’utilisation d’un temps de répétition (TR) relativement long. Pour 

augmenter la résolution temporelle de la séquence d’acquisition, nous pouvons appliquer le 

principe de décalage de l’écho (echo-shifting) (60), ce qui conduit à un TR inférieur à TE pour 

des séquences écho de gradient très rapides. Le principe de décalage de l’écho peut être 

associé à l’imagerie écho-planar segmentée (PRESTO) (61). L’utilisation d’acquisitions 

spirales permet d’obtenir des temps d’écho longs sans devoir sacrifier la résolution temporelle 

(62). 

*
2T

L’utilisation des séquences “balanced steady-state free-precesion” pour la méthode 

PRF a également été étudiée (63-66). Pour ce type de séquences, la relation entre l’image de 

phase et la température est non-linéaire et par conséquent l’équation [1.12] n’est plus 

applicable. 
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v) Influence du mouvement pour la thermométrie basée sur la méthode PRF 
 

Le mouvement du patient constitue un problème pour le monitorage de la température 

lors de l’utilisation de la méthode PRF. Les artefacts de mouvement sont de deux types : 

artefacts dus aux mouvements intra-scan et artefacts dus aux mouvements inter-scan. 

Les artefacts intra-scan sont dus aux mouvements de l’objet pendant l’acquisition 

IRM. Les images ainsi obtenues sont de mauvaise qualité, floues et ont des artefacts de 

“ghosting”. L’utilisation de séquences d’acquisition rapides avec une résolution temporelle 

adaptée au mouvement de l’organe, permet la suppression ou la réduction de ce type 

d’artefacts. Un compromis entre la rapidité de la séquence d’acquisition, le rapport signal sur 

bruit et l’incertitude de la mesure de la température est nécessaire. 

Comme nous l’avons présenté précédemment, les cartographies de température sont 

obtenues en effectuant une différence entre deux images de phase. L’une est acquise avant le 

traitement (image de référence) et l’autre est acquise pendant le traitement. Les images 

acquises pendant le traitement, correspondant aux différentes positions de l’organe, doivent 

être recalées pour permettre l’obtention des cartographies de température. De plus, le 

mouvement des organes produit une modification du champ magnétique local qui modifie 

localement les images de phase acquises. Des méthodes de calcul du champ magnétique à 

partir d’une distribution de susceptibilité magnétique ont été proposées (67). Le remplissage 

des poumons pendant le cycle respiratoire induit des changements dans les images de phase 

même en absence de mouvement de l’organe, comme par exemple dans le cas du traitement 

des tumeurs du sein (68). 

En général, les traitements par ultrasons focalisés durent plusieurs minutes. Par 

conséquent, une application de la puissance pendant une seule apnée est impossible. 

L’application d’un traitement pendant plusieurs apnées est envisageable, mais il est difficile 

d’obtenir des apnées répétées dans une même position de l’organe. 

Des déplacements peuvent apparaître même en absence de mouvement respiratoire. La 

coagulation thermique conduit à des modifications de la structure, ainsi qu’à des déformations 

de l’organe. Ces effets ont été observés pendant des expériences ex vivo sans autres sources de 

mouvement. La modélisation des déplacements induits par le chauffage du tissu est très 

complexe (69). 

Différentes méthodes ont été proposées pour résoudre les problèmes liés aux 

mouvements des organes pendant le traitement. Une partie des méthodes est adaptée aux 
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mouvements répétés tels que le mouvement respiratoire. D’autres méthodes utilisent une 

approche plus générale pour résoudre les problèmes liés aux mouvements plus complexes. 

Le monitorage de la respiration peut être effectué à l’aide de capteurs respiratoires. 

Nous pouvons ainsi effectuer une synchronisation du cycle respiratoire avec l’acquisition 

IRM. Des expérimentations sur des animaux sous anesthésie générale et respiration 

mécanique ont montré l’efficacité du “gating” respiratoire (70). Le “gating” respiratoire 

pendant une respiration libre a également été utilisé (71), mais peut être difficile à réaliser 

quand le cycle respiratoire est irrégulier. D’autres études sur organes ex vivo en mouvement 

(72) ont montré l’efficacité de l’utilisation des écho-navigateurs pour identifier le 

déplacement de l’organe ainsi que pour le recalage des images acquises. Des méthodes basées 

sur un atlas de mouvement (73, 74) ont également été proposées. Celles-ci utilisent plusieurs 

images de référence acquises pour différentes positions de l’organe. Pendant le traitement, 

l’image de référence la plus proche de la position courante est identifiée, en utilisant comme 

critère de similarité le coefficient d’intercorrélation. Les cartographies de température sont 

ensuite calculées en utilisant l’équation [1.12]. 

Une autre technique, qui ne requiert aucune image de référence pour la thermométrie, 

est la méthode d’auto-calibration proposée par Rieke et al (75, 76). Cette technique consiste 

en une régression polynomiale de l’image de phase déroulée dans une région à l’extérieur de 

la région chauffée. Par la suite, l’image de phase est extrapolée à l’intérieur de la région 

chauffée afin de déterminer une cartographie de température. Cependant, cette méthode 

requiert l’existence d’une région non-chauffée suffisamment grande autour de la région 

d’intérêt ayant un rapport signal sur bruit satisfaisant. Cette technique requiert également 

l’utilisation d’algorithmes de déroulement spatial de phase robustes. 

Récemment, une méthode permettant de corriger la perturbation du champ magnétique 

en utilisant le signal de la graisse a été proposée (77). Le déplacement chimique des tissus 

adipeux est peu sensible aux variations de température. Par conséquent, ce signal peut être 

utilisé pour estimer les variations locales du champ magnétique dues au mouvement des 

organes. 

 

vi) Rétroaction en temps-réel 
 

La mesure précise de la température ainsi que l’estimation du déplacement de l’organe 

permettent une rétroaction en temps-réel avec l’outil de chauffage. Ceci nous permet d’obtenir 

 31



 
CHAPITRE I : Thermométrie par IRM 

une température suffisante à l’ablation du tissu malade. Les images IRM acquises en temps-

réel nous permettent la détection du mouvement de l’organe. Les vecteurs de mouvement 

ainsi déterminés sont ensuite utilisés pour déplacer le point focal du transducteur ultrasonore. 

Denis de Senneville et al (74) ont proposé une méthode adaptative pour le suivi de la région 

cible. Cette méthode permet d’établir des cartographies de température en temps-réel, ainsi 

qu’une rétroaction avec le transducteur ultrasonore en utilisant un algorithme 

d’asservissement proportionnel intégral dérivé (PID). 
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2.1 Méthodes d’imagerie parallèle 
 

La rapidité d’acquisition des images est l’une des caractéristiques les plus importantes 

dans le domaine de l’imagerie par résonance magnétique. Compte tenu des limitations 

techniques et physiologiques dues aux commutations rapides des gradients de champ 

magnétique, les scanners actuels fonctionnent à la limite de la vitesse d’acquisition. C’est 

avec l’apparition des techniques d’imagerie parallèle qu’une accélération de l’acquisition a pu 

être effectuée sans une augmentation des performances du système des gradients. 

Une approche pour réduire le temps d’acquisition consiste à utiliser la sensibilité 

spatiale des antennes de surface comme paramètre de codage spatial de l’image. 

Une accélération du temps d’acquisition d’une image est obtenue en acquerrant juste 

une partie des lignes de codage de phase nécessaires pour un encodage complet de l’image. 

Cette opération peut être effectuée en réduisant la résolution spatiale de l’image ou en 

augmentant la distance entre deux lignes consécutives de codage de phase. Dans ces 

conditions, l’espace k est sous-échantillonné dans la direction de codage de phase. Le critère 

de Nyquist n’étant plus respecté, l’image reconstruite après la transformation de Fourier 

possède des artefacts de recouvrement. Les méthodes d’imagerie parallèle utilisent les 

informations de sensibilité des réseaux avec plusieurs canaux de réception afin de supprimer 

les artefacts de repliement ou de reconstruire les lignes de codage de phase non-acquises. 

Les méthodes actuelles d’imagerie parallèle peuvent être classées en deux groupes : 

les méthodes de reconstruction dans l’espace image PILS(1), SENSE (2), et les méthodes de 

reconstruction dans l’espace fréquentiel (espace k), SMASH (3), AUTO-SMASH (4), VD-

AUTO-SMASH (5), GRAPPA (6). Nous pouvons également mentionner l’existence de 

méthodes hybrides telles que SPACE RIP (7). La plupart des techniques d’imagerie parallèle 

requièrent une connaissance a priori des sensibilités des canaux de réception. Cette 

information peut être obtenue grâce à un scan préliminaire ou par l’acquisition de lignes 

supplémentaires de codage de phase (auto-calibration). 

Une des contraintes les plus importantes des méthodes d’imagerie parallèle provient 

d’une réduction du rapport signal sur bruit (SNR) par rapport à un encodage complet de 

l’image. Pour un facteur d'accélération R, le rapport signal sur bruit est réduit d’un facteur 

R  lié au nombre réduit de données acquises dans l’espace k. L’application des méthodes
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d’imagerie parallèle n’est pas recommandée pour des applications qui opèrent à la limite d’un 

rapport signal sur bruit acceptable. 

 Nous pouvons citer les exigences et les caractéristiques les plus importantes des 

méthodes d’imagerie parallèle : 

 L’utilisation d’antennes avec plusieurs canaux de réception ayant des sensibilités 

différentes dans la direction de codage de phase ; 

 Chaque canal de réception doit avoir sa propre chaîne électronique (amplification, 

filtrage, conversion analogique/numérique) ; 

 Une connaissance précise des sensibilités spatiales des canaux de réception est 

obligatoire ; 

 Le rapport signal sur bruit est réduit d’un facteur R  dans le cas d’un facteur 

d’accélération égal à R. 

  

2.2 Aperçu technique des méthodes d'imagerie parallèle 
 

Nous présenterons tout d’abord la méthode SENSE, puis brièvement la méthode 

SMASH. Enfin, nous décrirons les méthodes d’auto-calibration dérivées de la méthode 

SMASH : AUTO-SMASH, VD-AUTO-SMASH et GRAPPA. 

 

2.2.1 La méthode SENSE 
 

La méthode SENSE (SENSitivity Encoding) (2) peut être décrite comme une méthode 

de reconstruction qui s’effectue dans l’espace image. Dans le cas d’un échantillonnage 

cartésien de l’espace k, un facteur d’accélération R représente une réduction du champ de vue 

(FOV) dans la direction de codage de phase de ce même facteur R. L’image obtenue à l’aide 

du nième canal de réception a un champ de vue réduit (FOV/R). Un pixel de cette image 

contient la superposition de l’information de R voxels équidistants. Ceux-ci seront pondérés 

par la sensibilité Cnl à l’endroit correspondant l, comme décrit par l’équation suivante : 

 

∑
=

ρ⋅=
R

l
lnln CI

1

         [2.1] 

où In représente l’intensité du signal acquis à l’aide du nième canal de réception et ρl est le 

signal provenant de l’aimantation au point l. L’indice n varie de 1 jusqu’à NC (nombre de 
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canaux de réception) et l’indice l varie de 1 à R (facteur d’accélération). Si nous considérons 

les signaux acquis avec chaque canal de l’antenne réceptrice, nous obtenons un système de NC 

équations linéaires à R inconnues. Par conséquent, l’équation [2.1] peut s’écrire sous forme 

matricielle comme suit : 

 

ρ⋅=
rr

CI           [2.2] 

RN ×
FOV
full

FOV
red .

 
Figure 2.1 : Illustration du principe de reconstruction de la méthode SENSE pour un facteur 
d’accélération R = 3, avec Nc = 3 canaux de réception. Le vecteur I contient les pixels 
superposés à une position donnée. La matrice de sensibilité C de taille Nc x R contient les 
sensibilités correspondantes aux trois positions superposées ρi avec i=1,…, 3. 
 

Comme montré dans la figure 2.1, I représente un vecteur de taille NC × 1 contenant 

les valeurs complexes acquises avec chaque canal de réception. La matrice C de taille NC-

lignes × R-colonnes contient les informations de sensibilité de chaque canal de réception 

correspondant aux positions superposées. La résolution de ce problème inverse permet le 

calcul du vecteur ρ qui contient les informations de l’aimantation des positions superposées. 

Le système linéaire (éq. [2.2]) peut être résolu dans le cas Nc ≥ R en utilisant la matrice 

pseudo inverse de C : 

 

( ) ICCC HH
rr
⋅⋅⋅=ρ

−1         [2.3] 

où CH représente la matrice transposée conjuguée de la matrice C. 

Pour simplifier le principe de reconstruction de la méthode SENSE, la corrélation du 

bruit dans les différents canaux de réception a été négligée dans un premier temps. Pour 

C ρI
r

 47



 
CHAPITRE II : Introduction aux méthodes d’imagerie parallèle – vue d’ensemble  

 

améliorer la reconstruction, nous pouvons prendre en compte les niveaux de corrélation du 

bruit entre les différents canaux, en particulier si les antennes ne sont pas entièrement 

découplées. Dans ces conditions, l’image peut être reconstruite en utilisant la relation 

suivante: 

 

( ) ICCC HH
rr
⋅Ψ⋅⋅⋅Ψ⋅=ρ −−− 111        [2.4] 

La matrice Ψ peut être estimée en effectuant une analyse des données de bruit, acquises en 

absence du signal RMN (acquisition du signal sans impulsion RF d’excitation). Considérons 

ηn, le bruit acquis avec le nième canal de réception ; le coefficient Ψnm de la matrice de 

corrélation du bruit peut être calculé en utilisant la relation suivante : 

 
*
mnnm η⋅η=Ψ           [2.5] 

La méthode SENSE requiert une connaissance des cartes de sensibilité des canaux 

récepteurs. Cette information est généralement acquise pendant une acquisition préliminaire 

qui respecte le critère de Nyquist. La technique utilisée pour déterminer la sensibilité des 

canaux récepteurs est illustrée dans la figure 2.2.  

 

 
Figure 2.2 : Détermination des cartes de sensibilité. La division de l’image obtenue avec 
chaque canal de réception (a) par l’image obtenue avec l’antenne corps (b) permet 
l’obtention d’une carte de sensibilité (c). Les régions  présentant uniquement du bruit sont 
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identifiées par un seuillage (d). Le masque est extrapolé à l’aide d’une opération de 
dilatation suivie par une opération d’érosion (e). La carte de sensibilité (f) est obtenue en 
utilisant une régression polynomiale d’ordre 3 dans la région de validité indiquée en (d). 
 

Le signal RMN est tout d’abord acquis à l’aide des antennes de surface et ensuite à 

l’aide de l’antenne corps ayant une sensibilité uniforme. La division complexe des images 

obtenues avec chaque antenne de surface par l’image obtenue avec l’antenne corps permet 

l’obtention d’une carte de sensibilité. Dans ce calcul, nous devons exclure les régions 

présentant uniquement du bruit. Cette opération peut être effectuée à l’aide d’un seuillage. Les 

cartes de sensibilité sont obtenues en utilisant une régression polynomiale d’ordre deux ou 

trois (2). Cette opération permet l’extrapolation de la carte de sensibilité dans des régions qui 

présentent uniquement du bruit. 

La méthode SENSE peut être utilisée avec une configuration aléatoire des canaux de 

réception. Cependant, une condition doit être respectée : l’information de sensibilité des 

différents canaux de réception doit être variable dans la direction de codage de phase sur 

l’ensemble du champ de vue (FOV). 

Le rapport signal sur bruit subit une diminution supplémentaire liée à la géométrie des 

antennes. Cette perte est quantifiée par le facteur de géométrie (facteur-g) qui peut être calculé 

en utilisant la relation suivante : 

 

( )[ ] [ ] 1,,
1

≥⋅⋅⋅=
−

ll
H

ll
H CCCCg        [2.6] 

La relation [2.6] décrit le niveau d'augmentation du bruit dans chaque pixel de l’image 

reconstruite en fonction de la géométrie des antennes. 

Pour une estimation plus précise du facteur-g, il est nécessaire de prendre en compte le 

niveau de corrélation du bruit dans les canaux de réception donné par la relation suivante : 

 

( )[ ] [ ] 1,
1

,
11 ≥⋅Ψ⋅⋅⋅Ψ⋅= −−−

ll
H

ll
H CCCCg      [2.7] 

Un aperçu de la qualité de reconstruction de la méthode SENSE avec des facteurs 

d’accélération croissants (R = 1,5 ; 2,0 ; 2,5 ; 3,0 et 4,0) est montré dans la figure 2.3. Les 

images ont été acquises à l’aide d’une séquence turbo spin écho (TSE) ayant les paramètres 

suivants : TR = 1200 ms, TE = 100 ms, facteur turbo = 3, FOV = 256 × 256 mm2, une coupe 

d’épaisseur de 3 mm, une matrice = 256 × 256. Ainsi, nous obtenons un voxel de taille 1 × 1 
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× 3 mm3. Pour l’acquisition du signal, une antenne tête avec six canaux de réception a été 

utilisée. 

 
 

Figure 2.3 : Exemple de reconstruction SENSE avec des facteurs d’accélération (R) 
croissants, indiqués à droite. La première colonne représente les images acquises avec un des 
six canaux de réception de l’antenne tête utilisée. Les images reconstruites avec la méthode 
SENSE sont présentées dans la colonne du milieu. A droite nous représentons les cartes 

 50



 
CHAPITRE II : Introduction aux méthodes d’imagerie parallèle – vue d’ensemble  

 

d’augmentation relative du bruit (intervalle 1-7) en fonction du facteur d’accélération et de la 
configuration des antennes (facteur g). 
 

2.2.2 La méthode de reconstruction SMASH 
 

La méthode SMASH (SiMultaneous Acquisition of Spatial Harmonics) (3) exploite 

les variations spatiales de la sensibilité des canaux de réception afin de substituer les 

modulations spatiales acquises avec des gradients de codage de phase. Ceci permet une 

acquisition plus rapide de l’espace k en utilisant un nombre réduit de lignes de codage de 

phase. La méthode SMASH fonctionne avec une configuration particulière des canaux de 

réception représentée dans la figure 2.4.  

 

 
Figure 2.4 : Différents profils harmoniques obtenus à l’aide d’une combinaison linéaire des 
sensibilités des canaux de réception pour une configuration particulière d’un réseau 
d’antennes avec huit éléments. 
 

Une combinaison linéaire des sensibilités Ck avec des coefficients appropriés 

permettrait de générer les lignes de codage de phase qui sont habituellement acquises en 

utilisant des gradients de champ magnétique. Si nous négligeons les effets de relaxation, le 

signal, Sk, acquis avec le canal k est décrit par la relation suivante : 
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( ) ( ) ( ) ( )[∫∫ +⋅−ρ= dxdyykxkjyxyxCkkS yxkyxk exp,,, ]

)

    [2.8] 

où Ck(x, y) représente la sensibilité du canal de réception k et ρ(x, y) le signal provenant de 

l’aimantation au point de coordonnées (x, y). 

Compte tenu de la configuration particulière des canaux de réception, des profils co-

sinusoïdaux et sinusoïdaux peuvent être générés en utilisant des coefficients appropriés : 
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où  sont des coefficients complexes, m est un entier et Δk( )m
kn y = 2π / FOV est l’espace 

minimum entre les lignes de codage de phase de l’espace k pour un champ de vue (FOV). 

Les coefficients  ainsi déterminés permettent de générer une ligne de codage de 

phase non acquise pendant la séquence :  
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Si nous parvenons à former un profil harmonique exact, nous pouvons générer une 

même ligne de codage de phase qui équivaut à une acquisition conventionnelle utilisant un 

gradient de codage phase. 

 

i) Implémentation de la méthode SMASH 
 

La première étape dans l’implémentation pratique de cette méthode est l’estimation de 

la sensibilité des canaux de réception de l’antenne utilisée. Cette information peut être estimée 

à partir d’un scan préliminaire avec un pas d’échantillonnage respectant le critère de Nyquist - 

Δky = 2π/FOV (comme dans le cas de la méthode SENSE). Après avoir mesuré les sensibilités 

des antennes, les coefficients  décrits précédemment (voir l’équation [2.9]) sont calculés 

en utilisant une régression minimisant l’erreur moyenne quadratique. Ces informations 

( )m
kn
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réunies, nous permettent de générer les lignes de l’espace k non acquises et de reconstruire 

une image sans artefacts de repliement. 

La méthode SMASH (3) a été la première technique d’imagerie parallèle. Cependant, 

les nombreux artefacts résiduels présents dans l’image reconstruite limitent les applications de 

cette méthode. Des améliorations successives de cette méthode de reconstruction ont été 

apportées par des techniques telles que AUTO-SMASH (4) et VD-AUTO-SMASH (5).  

La méthode AUTO-SMASH (4) est une technique d’auto-calibration. Elle ne requiert 

aucune acquisition préliminaire pour l’estimation de la sensibilité des canaux de réception. 

Cette méthode nécessite l’acquisition d’un nombre supplémentaire de lignes de codage de 

phase au centre de l’espace k. Ces signaux sont appelés signaux d’auto-calibration (ACS).  

 

 
 

Figure 2.5 : Schéma d’acquisition de l’espace k utilisant la méthode AUTO – SMASH pour 
des facteurs d’accélération R = 2 (a), 3 (b) et 4 (c). Les lignes acquises de l’espace k sont 
représentées en trait épais continu, les lignes non acquises sont représentées en trait fin 
continu et les signaux de calibration ACS au centre de l’espace k en trait pointillé. (Source : 
référence 4). 

 

De manière générale, pour un facteur d’accélération R, R - 1 lignes de codage de phase 

d’auto-calibration sont nécessaires. Les coefficients complexes sont déterminés en utilisant la 

relation suivante : 
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Comme nous pouvons le remarquer dans l’équation [2.11], l’approche AUTO-SMASH est 

basée sur une reconstruction sous-optimale consistant en une somme complexe des signaux 

d’auto-calibration de chaque canal de réception. 
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Pour un réseau d’antennes avec quatre canaux de réception, l’équation [2.11] peut être 

reformulée sous forme matricielle : 
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où Nx représente le nombre d'échantillons dans la direction de codage de lecture. 

Les coefficients , , ( )mn1
( )mn2

( )mn3  et ( )mn4 , solutions de ce problème inverse, peuvent 

être obtenus à l’aide de l’expression suivante :  

 

( ) ( 1−
⋅= HHcompm SSSSn )         [2.13] 

En conclusion, nous pouvons dire que les signaux d’auto-calibration utilisés dans le 

cas de la méthode AUTO-SMASH remplacent convenablement l’acquisition préliminaire 

nécessaire à l’estimation des sensibilités des antennes. 

 

2.2.3 La méthode de reconstruction VD-AUTO-SMASH 
 

La technique VD-AUTO-SMASH (5) est similaire à la méthode AUTO-SMASH. La 

seule différence entre ces deux méthodes, est que plusieurs signaux d’auto-calibration sont 

acquis au centre de l’espace k. L’acquisition de plusieurs signaux ACS permet d’effectuer une 

régression améliorée. Les signaux ACS sont inclus dans la reconstruction finale de l’image, 

ce qui permet une réduction plus efficace des artefacts de repliement résiduels. En général, 

ces améliorations sont obtenues au détriment de la rapidité d’acquisition. 

 

2.2.4 La méthode de reconstruction GRAPPA 
 

GRAPPA (GeneRalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisitions) (6) représente 

une généralisation de l’implémentation proposée par Heidemann et al (5) dans la méthode 

VD-AUTO-SMASH. Même si les deux techniques partagent le même schéma d’acquisition, 

la manière dont les lignes manquantes de l’espace k sont reconstruites, est significativement 

différente. La méthode GRAPPA ne requiert aucune combinaison entre les signaux ACS 

acquis à l’aide des différents canaux de réception. Le schéma de la méthode de reconstruction 
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GRAPPA avec un facteur d’accélération R = 2 ainsi qu’une ligne ACS est représenté dans la 

figure 2.6. Dans ce cas, une régression du signal ACS (ligne de codage de phase représentée 

en bleu) acquis avec un seul canal de réception (canal numéro 3 dans l’exemple présenté) est 

effectuée en utilisant les lignes de codage de phase adjacentes (Nblocs). 

k
x

k
y

antenne

C
1

C
2

C
3

C
4

ligne acquise

ligne ACS

ligne
non−acquise

 
Figure 2.6 : Description de la méthode de reconstruction GRAPPA pour un facteur 
d’accélération R = 2, une ligne ACS, 4 canaux de réception et Nblocs = 2. Les coefficients 
calculés en utilisant la régression indiquée par les flèches rouges permettent de déterminer 
les signaux non acquis de l’antenne C3, comme l’indiquent les flèches violettes. 
 

La reconstruction des lignes de codage de phase manquantes de l’espace k, 

correspondant à chaque canal de réception, est effectuée en utilisant les coefficients ( )m
lkw  

calculés selon la relation suivante : 

 

( ) ( ) ( )∑
=

=Δ⋅+
CN

k
yk

m
lkyy

acs
l kSwkmkS

1
       [2.14] 

où ( )yy
acs
l kmkS Δ⋅+  représente le signal ACS acquis à l’aide du canal de réception d’indice 

l variant de 1 à NC. 

La relation [2.14] peut s’écrire sous forme matricielle : 
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( ) ( ) SwS mm
acs ⋅=          [2.15] 

où la matrice S de taille NC - lignes × Nx - colonnes contient les signaux acquis avec chaque 

canal dans la position ky de l’espace k. NC représente le nombre de canaux de réception et Nx 

le nombre d’échantillons dans la direction de lecture. La méthode GRAPPA, dans sa forme la 

plus simple, permet le calcul des poids w(m) utilisant une seule régression entre le signal 

acquis S dans la position ky et le signal ACS ( )m
acsS  dans la position ky + m·Δky. Dans ce cas, la 

matrice w(m) a les dimensions NC × NC. Cette matrice permet le calcul d’une ligne non acquise 

de l’espace k à une distance m·Δky d’une ligne de codage de phase acquise. 

Dans le cas d’une implémentation plus généralisée, plusieurs lignes ACS sont acquises 

et permettent, grâce à la réalisation de multiples régressions, l’obtention d’une meilleure 

suppression des artefacts de repliement. 

La reconstruction GRAPPA peut être améliorée par l’implémentation d’une fenêtre 

coulissante dans la direction de codage de lecture kx, comme suggéré par Wang et al. (9). Pour 

cette implémentation, les termes de l’équation [2.15] sont de taille : ( )m
acsS  - NC × Nx, w(m) - NC 

× (NC · Nblocs) et S - (NC · Nblocs) × Nx, où Nx représente le nombre réduit d’échantillons dans la 

direction de codage de lecture utilisé par la fenêtre coulissante. Celle-ci sera déplacée dans la 

direction de codage de lecture comme montré dans la figure 2.7 et permet le calcul du même 

échantillon de multiples façons (Nx). 

 56



 
CHAPITRE II : Introduction aux méthodes d’imagerie parallèle – vue d’ensemble  

 

k
x

k
y

C
1 C

2
C

3  
Figure 2.7 : Reconstruction GRAPPA avec une fenêtre coulissante dans la direction de 
codage de lecture Nx = 6.  
 

2.2.5 La méthode de reconstruction UNFOLD 
 

La technique UNFOLD (UNaliasing by Fourier-encoding the Overlaps using the 

temporaL Dimension) (9) est basée sur une acquisition alternée des lignes de codage de phase 

de l’espace k. En utilisant cette technique d’acquisition, nous acquérons alternativement les 

lignes paires et impaires pour une augmentation de la résolution temporelle d’un facteur R = 

2. Les images ainsi reconstruites ont des artefacts de repliement résultant du sous-

échantillonnage de l’espace k dans la direction de codage de phase. 

Les séquences d’acquisition acquièrent uniquement une partie des données de l’espace 

k. La fonction d’échantillonnage ( )kS
r

 représente les points de l’espace k qui sont acquis en 

utilisant cette technique d’acquisition. La fonction d’échantillonnage est un peigne de Dirac 

dans les positions acquises de l’espace k. L’objet ( )rO r  et son image ( )rI r
 sont ainsi liés par la 

relation suivante : 
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( ) ( )( ) ( )1I r FT S k *O r−=
rr r         [2.16] 

où FT-1 représente la transformation de Fourier inverse de la fonction d’échantillonnage ( )kS
r

 

et “*” - l’opération de convolution. Le terme ( )( )kSFT
r

1−  représente la fonction d’étalement 

spatial d’un point (Point Spread Function - PSF). Dans l’équation [2.16], nous avons négligé 

les effets de relaxation T2. La fonction d’échantillonnage cartésien ainsi que la fonction 

d’étalement spatial associée sont montrées respectivement dans la figure 2.8a et 2.8b. A 

travers l’opération de convolution (éq. [2.16]), les pics de la fonction PSF produisent des 

reproductions de l’objet ( )rO r  montrées dans la figure 2.8c.  

 
Figure 2.8 : Représentation de la fonction d’échantillonnage cartésien (a) et de la fonction 

d’étalement spatial d’un point associée (b). L’image obtenue (c) représente le résultat de 

l’opération de convolution entre l’objet et la PSF.   

 

Dans la figure 2.9, nous représentons la même opération de convolution dans le cas 

d’un sous-échantillonnage de l’espace k pour un facteur R = 2. Le critère de Nyquist n’étant 

plus respecté, nous observons l’apparition d’artefacts de repliement dans l’image reconstruite. 

Cet effet est dû au rapprochement des pics de la fonction PSF.  
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Figure 2.9 : Représentation de la fonction de l’échantillonnage cartésien pour un facteur 

d’accélération R=2 (a) produisant un rapprochement des pics de la fonction PSF (b). A 

travers l’opération de convolution, l’image finale comporte des artefacts de repliement (c). 

La translation de la fonction d’échantillonnage (figure 2.10a) produit une rampe de 

phase dans la fonction PSF (figure 2.10b). Dans cette configuration, le signe de la composante 

repliée est inversé (figure 2.10c).  

 
Figure 2.10 : Représentation de la fonction d’échantillonnage cartésien pour un facteur 

d’accélération R = 2 (a). La rampe de phase de la PSF (b) est le résultat d’une translation de 

la fonction d’échantillonnage. Le signe de la composante repliée est inversé (c). 

 

Par conséquent, l’acquisition alternée des lignes paires et impaires, implique une 

variation du signe de la composante repliée. Ceci se traduit par une fréquence temporelle 
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élevée. Les repliements dus au sous-échantillonnage peuvent être supprimés par l’application 

d’un filtre temporel passe-bas. 

La méthode UNFOLD peut être appliquée uniquement dans certaines conditions (voir 

figure 2.11). 
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Figure 2.11 : Illustration des conditions d’application de la technique UNFOLD pour 

différents cas : image statique (a), cadence d’acquisition très rapide par rapport au 

mouvement de l’organe (b), champ de vue ayant au centre un large spectre fréquentiel et des 

bords relativement statiques (c), champ de vue ayant un large spectre fréquentiel au centre et 

aux bords (d). 

 

La figure 2.11a représente le spectre temporel dans le cas où l’intensité des points P0 

et P1 ne varie pas au cours du temps (image statique). Dans la figure 2.11b, nous représentons 
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un cas dans lequel les composantes fréquentielles des points P0 et P1 sont assez réduites 

(fréquence d’acquisition des images très rapide par rapport au mouvement de l’organe). Dans 

la figure 2.11c, nous représentons le cas idéal pour lequel la méthode UNFOLD trouve la 

plupart de ses applications : la partie centrale du champ de vue a un spectre fréquentiel très 

large et ses bords sont relativement statiques. Dans ces conditions, le filtrage passe-bas 

temporel peut supprimer efficacement la composante repliée. La méthode UNFOLD ne peut 

pas être appliquée dans le cas de la figure 2.11d car les bords du champ de vue ont un large 

spectre fréquentiel. Par conséquent, l’image reconstruite comportera de nombreux artefacts de 

repliement. 

 

2.2.6 Les méthodes d’imagerie parallèle adaptatives TSENSE et TGRAPPA 
 

Kellman et al (10) ont proposé l’association du schéma d’acquisition de la technique 

UNFOLD et de la méthode de reconstruction SENSE. Comme montré précédemment, dans le 

cas d’une acquisition alternée entre les lignes paires et impaires, la composante superposée a 

un signe alterné et peut être supprimée à l’aide d’un filtrage temporel passe-bas. La 

reconstruction SENSE doit être adaptée pour prendre en compte le signe de la composante 

superposée. La sensibilité des canaux récepteurs (cartographie BB1) peut changer pendant 

l’expérience lorsque les antennes, qui ont un substrat flexible, sont placées autour du torse ou 

de l’abdomen du patient. Une information incorrecte de la sensibilité conduit à des artefacts 

de repliement résiduels. L’application d’un filtrage temporel passe-bas permet la suppression 

des artefacts résiduels de la reconstruction SENSE. Le schéma block de la reconstruction 

TSENSE est illustré dans la figure 2.12. 

Filtrage temporel 
UNFOLD 

Reconstruction 
SENSE 

Transformée de 
Fourier 

Données 
espace k 

 
Figure 2.12 : Synoptique de la technique de reconstruction TSENSE. 

 

i) Estimation adaptative des sensibilités des antennes 
 

Kellman et al (10) ont également proposé une méthode afin de réestimer la sensibilité 

des canaux récepteurs en utilisant le filtrage temporel passe-bas. L’avantage d’une estimation 

adaptative de la sensibilité est la possibilité de détecter les changements des cartographies BB1 
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dus à une modification de l’orientation des canaux. En général, pour estimer la sensibilité des 

canaux, une acquisition complète de l’espace k (critère de Nyquist respecté) doit être 

accomplie. La sensibilité est calculée en effectuant une division des images obtenues avec 

chaque antenne de surface par l’image obtenue avec l’antenne corps ayant une sensibilité 

homogène. Dans la méthode adaptative TSENSE, les images sans repliement sont obtenues en 

utilisant le filtrage temporel passe-bas proposé par la méthode UNFOLD. Pour une 

suppression efficace des artefacts de repliement la bande passante du filtre passe-bas temporel 

est plus réduite (0,5) que pour la méthode UNFOLD (0,8-0,85). La sensibilité des canaux 

récepteurs varie plus lentement que la dynamique de l’image. Dans ces conditions, une bande 

passante plus réduite suffit pour détecter les variations des sensibilités des canaux récepteurs. 

Le filtrage passe-bas temporel permet également une réduction du bruit dans les images 

reconstruites. Une combinaison entre les images obtenues avec chaque canal de réception est 

nécessaire afin d’estimer la sensibilité de l’antenne réceptrice. Cette reconstruction peut être 

effectuée à l’aide de la méthode somme des carrés ou à l’aide d’une méthode adaptative 

comme celle proposée par Walsh et al (11). Dans la figure 2.13 nous représentons les 

différentes étapes de la reconstruction TSENSE adaptative.  
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UNFOLD 
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Calcul des 
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Reconstruction 
SENSE 

Filtrage temporel 
UNFOLD 

Figure 2.13 : Synoptique de la technique de reconstruction TSENSE adaptative. 

 

Breuer et al (12) ont proposé d’utiliser le schéma d’acquisition utilisé dans la méthode 

UNFOLD pour une amélioration de la technique GRAPPA. Une description schématique de 

la technique de reconstruction TGRAPPA avec un facteur d’accélération R = 3 est montrée 
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dans la figure 2.14. Les données de l’espace k correspondant à trois images dynamiques sont 

groupées et forment ainsi un ensemble complet de lignes d’auto-calibration. Afin d’obtenir 

une reconstruction GRAPPA améliorée, les coefficients w(n) sont recalculés pour chaque 

nouvelle image dynamique. En utilisant les coefficients w(n), la dernière image dynamique est 

reconstruite de manière analogue à la technique GRAPPA. Pour une meilleure suppression 

des artefacts, ainsi que pour une amélioration du rapport signal sur bruit, nous avons appliqué 

un filtrage temporel passe-bas.  

 

N-3 N-2 N-1 N 

Ensemble complet de lignes 
d’auto-calibration  

Réestimation des 
coefficients w(n)

 
 

Figure 2.14 : Synoptique de la technique de reconstruction TGRAPPA. 

 

Pour des applications en temps-réel, le filtrage passe-bas temporel doit être effectué à 

l’aide de filtres ayant une latence réduite (délai de groupe faible). Dans cette partie, nous 

décrirons les critères pris en compte pour le design du filtre passe-bas temporel.  

Le filtrage peut être réalisé en utilisant des filtres numériques à réponse impulsionnelle 

finie ou infinie. Il existe plusieurs méthodes pour calculer les coefficients des filtres en 

fonction du gabarit (fréquence de coupure, oscillation dans la bande passante et atténuation 

dans la bande coupée). Pour ce type d’application, nous utilisons une fréquence de coupure 

normalisée fc = 1/R (R - le facteur d’accélération), une oscillation dans la bande passante 
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comprise entre 0,5 et 1 dB ainsi qu’une atténuation dans la bande coupée permettant une 

réduction de l’artefact de repliement au niveau du bruit de l’image.  

Pour des applications en temps-réel, Kellman et al (13) ont suggéré l’utilisation de 

filtres avec une latence réduite (délai de groupe réduit). Nous avons étudié plusieurs types de 

filtres passe-bas à réponse impulsionnelle infinie (IIR) tels que : Butterworth, Chebyshev, 

Bessel et elliptiques. Les filtres elliptiques ont un délai de groupe réduit et, par conséquent, 

sont les plus adaptés pour un traitement en temps-réel. Les caractéristiques, telles que réponse 

fréquentielle et délai de groupe du filtre elliptique utilisé, sont représentées dans la figure 

2.15.  
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Figure 2.15 : Caractéristiques du filtre temporel utilisé pour les méthodes TSENSE et 
TGRAPPA. Nous représentons : le module, la phase de la réponse fréquentielle ainsi que le 
délai de groupe introduit par ce filtre. Le délai de groupe se situe dans l’intervalle [2 - 6] 
échantillons à l’intérieur de sa bande passante, ce qui constitue un délai raisonnable pour 
l’estimation des cartes de sensibilité. 
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Les coefficients du filtre utilisé sont les suivants : 

- b0 = 0,1942, b1 = 0,2518, b2 = 0,2518, b3 = 0,1942 ; 

- a0 = 1,0000, a1 = -0,5887, a2 = 0,9382, a3 = -0,4575. 

Le signal de sortie à l’instant n s(n) peut être calculé en fonction du signal d’entrée e 

ainsi que des signaux de sortie précédents : 
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3.1 Introduction 
 

L’imagerie de température par résonance magnétique peut être utilisée pour le 

monitorage de la température pendant les thérapies de thermo-ablation dans le but d’obtenir 

une efficacité accrue du traitement ainsi que pour améliorer la sécurité du patient. Des 

résolutions temporelles élevées sont nécessaires dans le cas d’un chauffage rapide du tissu ou 

si la cible bouge pendant l’intervention thérapeutique. En général, les techniques d’acquisition 

rapides peuvent compromettre la résolution spatiale ou la qualité des images acquises (faible 

rapport signal sur bruit). Les séquences écho de gradient single-shot écho-planar (EPI) (1) 

peuvent, en général, fournir des images avec une résolution spatiale et temporelle suffisante. 

Les inhomogénéités du champ magnétique BB0, spécialement à l’interface tissus/air ou tissus/os 

ainsi que des valeurs courtes de  dans les organes abdominaux limitent l’exploitation des 

trains d’acquisition longs. Un grand nombre de méthodes a été proposé pour réduire le temps 

d’acquisition tout en gardant la même résolution spatiale. Toutes ces techniques sont basées 

sur l’acquisition d’un nombre réduit de lignes de codage de phase. La technique UNFOLD (2) 

est basée sur une acquisition alternée des lignes de l’espace k. Des techniques comme SENSE 

(3), SMASH (4) ou GRAPPA (5) exploitent la différence spatiale de la sensibilité des 

antennes avec plusieurs canaux de réception pour éliminer la composante repliée qui résulte 

d’un sous-échantillonnage de l’espace k. Comme nous l’avons montré dans le chapitre 

précèdent, les techniques d’imagerie parallèle permettent de réduire le temps d’acquisition 

d’une image tout en gardant la même résolution spatiale. La réduction du rapport signal sur 

bruit (SNR) des images de magnitude et, par conséquent, dans les images de phase (6) peut 

être un des inconvénients du choix de ce type de technique pour les applications de 

thermométrie par IRM.  

*
2T

La plupart des techniques d’imagerie parallèle requièrent une connaissance précise de 

la sensibilité des antennes réceptrices. Cette information est obtenue en effectuant une 

acquisition supplémentaire. Une fois déterminées, les cartes de sensibilité sont supposées 

constantes pendant la durée de toute l’expérience pour des méthodes telles que SENSE ou 

SMASH. Cette condition n’est pas toujours respectée pour des antennes flexibles autour du 

torse ou de l’abdomen du patient car l’orientation des différents éléments peut changer durant 

l’expérience. L’utilisation d’une information sous-optimale de la sensibilité des antennes peut 

dégrader la qualité des images reconstruites (artefacts de repliement résiduels). Dans ces 

conditions, nous suggérons l’utilisation des techniques adaptatives telles que TSENSE (7) ou 
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TGRAPPA (8). Ces techniques adaptatives permettent une ré-estimation des cartes de 

sensibilité pour chaque nouvelle image acquise. Ces méthodes combinent une acquisition 

alternée de l’espace k comme suggérée par la méthode UNFOLD ainsi que les différences 

spatiales de la sensibilité des antennes réceptrices utilisées par les méthodes SENSE ou 

GRAPPA. Les techniques TSENSE et TGRAPPA ne requièrent aucune acquisition 

supplémentaire pour l’estimation des sensibilités spatiales des canaux de réception. Les 

sensibilités sont recalculées pendant la durée de l’expérience pour chaque nouvelle image 

acquise en utilisant les mêmes données. 

La thermométrie par IRM sur des organes en mouvement nécessite l’utilisation des 

techniques appropriées pour corriger les erreurs dans les images de phase induites par le 

mouvement des organes durant le cycle respiratoire. L’idée principale de cette méthode est de 

ne pas considérer la variation de la phase par rapport à une seule image de référence mais par 

rapport à une image acquise dans une position similaire de la cible sélectionnée. 

Dans cette partie, nous proposons une étude sur la faisabilité de l’association des 

méthodes d’imagerie parallèle adaptatives telles que TSENSE et TGRAPPA avec les 

méthodes basées sur un atlas de référence pour la thermométrie par IRM (9) sur des organes 

abdominaux (reins, foie). Pour cette approche une étape de prétraitement (aucune 

hyperthermie appliquée) est nécessaire. Des images de l’organe cible sont acquises dans 

différentes positions durant le cycle respiratoire. Pour un résultat optimal nous suggérons 

l’utilisation de la même séquence d’acquisition avec le même facteur d’accélération que ceux 

auxquels on aura recours pendant l’intervention. 

 

3.2 Matériel et Méthodes 
 

Toutes les expériences ont été effectuées sur un scanner clinique Philips Achieva 1,5 

Tesla (Philips Systèmes Médicaux, Best, Pays-Bas). La séquence écho de gradient EPI a été 

modifiée pour permettre une acquisition alternée des lignes de l’espace k (lignes paires ou 

impaires pour un facteur d’accélération R = 2). Les valeurs du facteur d’accélération R se 

trouvent dans l’intervalle 2 – 6. Ce choix a été imposé par le nombre maximal de canaux de 

réception, limité à six pour les antennes disponibles dans notre laboratoire. Le diagramme de 

la séquence écho de gradient single-shot EPI pour un facteur d’accélération R = 2 est 

représenté dans la figure 3.1. Les principales modifications effectuées sur la séquence écho de 

gradient EPI implémentée sur le scanner clinique sont les suivantes : 
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 un nombre de lignes de codage de phase réduit par un facteur R (facteur 

d’accélération) ; 

 le moment d’ordre zéro des gradients de “blip” dans la direction de codage de 

phase - M0(b) a été augmenté par le facteur d’accélération R (voir figure 3.1, flèche 

1) ce qui conduit à un champ de vue réduit par un facteur R ; 

 l’utilisation d’un nouveau gradient dans la direction de codage de phase indiqué 

par la flèche 2 dans Fig 3.1. Le moment d’ordre zéro de ce gradient pour une 

séquence écho de gradient single-shot EPI peut prendre les valeurs suivantes : 0, 

M0(b)/R, 2· M0(b)/R, …, (R-1)M0(b)/R. 

 

 
 
Figure 3.1 : Diagramme de la séquence écho de gradient EPI appliquée pour l’acquisition de 
deux images dynamiques avec un facteur d’accélération R = 2. La flèche 1 indique un des 
gradients de “blip” dans la direction de codage de phase. Pour un facteur d’accélération R = 
2, le moment d’ordre zéro, M0(b) de ce gradient a été augmenté par un facteur deux. La 
flèche 2 indique le gradient déphaseur dans la direction de codage de phase. Le moment 
d’ordre zéro de ce gradient M0(d) est égal à la moitié de M0(b). 
 

3.2.1 Simulation de chauffage et d’accélération de l’acquisition par un sous-
échantillonnage de l’espace k 
 

Dans un premier temps la méthode proposée qui consiste dans l’association des 

méthodes TSENSE et de l’atlas de correction du mouvement a été évaluée sur une simulation 

de chauffage et d’un sous-échantillonnage de l’espace k. 

Cinq cents images coronales dynamiques de l’abdomen d’un volontaire sain ont été 

acquises avec une séquence écho de gradient single-shot écho-planar ayant les paramètres 

suivants : temps de répétition TR = 70 ms, temps d’écho TE = 40 ms, FOV = 384 × 288 mm2, 

épaisseur de coupe = 5 mm, matrice de reconstruction 128 × 96. Nous avons ainsi obtenu un 
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voxel de taille 3 × 3 × 5 mm3. Une impulsion binomiale 1-2-1 sélective pour les protons de 

l’eau a été utilisée pour supprimer le signal de la graisse. Pour l’acquisition du signal une 

antenne abdominale avec quatre canaux de réception a été utilisée. 

Les données de l’espace k ont été sauvegardées et un traitement post-acquisition a été 

effectué. Toutes les étapes de la chaîne de reconstruction des images, incluant les 

transformations de Fourier, le filtrage temporel UNFOLD, le dépliement SENSE ainsi que les 

algorithmes nécessaires pour l’atlas de correction de mouvement ont été effectuées avec un 

ensemble de codes développés dans notre laboratoire écrits en IDL (ITT Visual Information 

Solutions, Boulder, CO, É.U.) et en C++ (The Portland Group, Inc., Lake Oswego, OR, É.U.). 

Une montée en température en un seul point, appliquée pendant 200 dynamiques 

suivie par un refroidissement pendant 200 dynamiques a été simulée sur les images de phase 

acquises précédemment. Les cartes de température simulées ont un profil spatial gaussien. Ce 

profil de chauffage correspond aux profils observés pour des chauffages effectués avec des 

ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU) sur des reins ex vivo (11). Pour pouvoir 

compenser les erreurs sur les images de phase introduites par le mouvement de l’organe, les 

100 premières images de la séquence dynamique ont été stockées dans l’atlas de mouvement. 

Une acquisition TSENSE avec un facteur d’accélération R = 2 a été ensuite simulée en 

supprimant alternativement les lignes paires et respectivement impaires de l’espace k dans la 

direction de codage de phase. Une vue d’ensemble de la chaîne de reconstruction est montrée 

dans la figure 3.2. 

 

Phase d’apprentissage 

 

Pendant la phase d’apprentissage (aucune hyperthermie n’est appliquée) les cartes de 

sensibilité ont été recalculées pour chaque nouvelle image dynamique. Les données de 

l’espace k correspondant à deux images dynamiques consécutives ont été groupées formant 

ainsi un espace k respectant le critère d’échantillonnage de Nyquist. Après la transformation 

de Fourier un filtrage temporel passe-bas similaire à UNFOLD a été appliqué (étape 1). Nous 

avons choisi une fréquence de coupure normalisée du filtre temporel fn = 0,5, ce qui permet la 

suppression totale des artefacts de superposition. Les cartes de sensibilité ont été obtenues en 

effectuant une division entre les images obtenues avec chaque antenne séparément et la racine 

de la somme des images de magnitude au carré donnée par l’équation suivante : 
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∑
=

=
cN

n
nII

1

2           [3.1] 

où In représente l’image complexe acquise avec le énième canal de réception et Nc le nombre 

total de canaux de réception. 

 

 
 
Figure 3.2 : Synoptique de la méthode de reconstruction TSENSE adaptée pour le calcul des 
cartes de température pendant la phase d’apprentissage (haut) et pendant le chauffage (bas). 

 

Dans cette méthode adaptative une combinaison entre les images acquises avec chaque 

canal est obligatoire car il est impossible d’acquérir en même temps une image 
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supplémentaire utilisant l’antenne corps ayant une sensibilité spatiale uniforme. De plus, le 

filtrage temporel réalisé a permis une réduction du bruit dans les images utilisées pour le 

calcul de la sensibilité des antennes. 

L’information de la sensibilité des antennes a été utilisée pour le calcul des matrices 

de dépliement nécessaires à la reconstruction de la dernière image repliée de la série 

dynamique. Chaque nouvelle image de magnitude reconstruite avec la méthode TSENSE est 

analysée en utilisant l’algorithme du flot optique pour identifier le déplacement de l’organe lié 

au mouvement respiratoire. Le champ de vecteurs de déplacement, les images d’amplitude 

ainsi que les matrices de dépliement utilisées sont stockés dans l’atlas de mouvement. 

 

Phase de traitement

 

Pendant la phase de traitement, les images sont reconstruites de manière identique à la 

phase d’apprentissage en utilisant la méthode TSENSE. Chaque image reconstruite est 

associée à l’image de l’atlas ayant la position la plus proche possible de l’image courante. 

L’absence de phase dans l’image de référence “somme des carrés” utilisée pour le 

calcul des cartes de sensibilité des antennes réceptrices ne permet pas une mesure de la phase 

dans les images reconstruites utilisant la méthode TSENSE. Chaque image de magnitude est 

associée à l’image de magnitude de l’atlas correspondant à la position la plus proche. En 

utilisant les cartes de sensibilité stockées dans l’atlas de mouvement calculées avant 

l’hyperthermie, nous effectuons un deuxième dépliement. En effectuant ce deuxième 

dépliement, l’image de phase reconstruite permet le calcul direct de la température en utilisant 

la relation suivante : 

 

TEB
T

⋅⋅γ⋅α
φ

=Δ
0

         [3.2] 

où ΔT [°C] représente l’augmentation de température, φ  [rad] - la phase obtenue après le 

deuxième dépliement SENSE utilisant les cartes de sensibilité stockées dans l’atlas, α 

[ppm/°C] – le coefficient de proportionnalité entre la fréquence de résonance du proton et le 

changement de température α = -0,0101 ppm/°C (12), BB0 le champ magnétique [T] et TE le 

temps d’écho. L’image de phase calculée après le deuxième dépliement représente 

directement la différence entre les images de phase utilisées pour calculer la sensibilité des 

antennes et la phase de l’image courante. 
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Traitement des données “full Fourier” 

 

Les données “full Fourier” ont été traitées d’une manière analogue au traitement des 

données TSENSE. Une reconstruction conventionnelle par transformation de Fourier 

remplacera la reconstruction TSENSE. La température est calculée en effectuant une 

différence entre deux images de phase correspondant à la même position de l’organe. L’une 

est acquise pendant le traitement, l’autre étant acquise pendant la phase d’apprentissage. 

Toutes les autres étapes de la reconstruction, analyse du mouvement, stockage dans l’atlas, 

critère de similarité sont identiques. 

 

3.2.2 Imagerie en temps réel utilisant la méthode TSENSE 
 

La technique d’acquisition TSENSE a été implémentée sur un scanner clinique Philips 

Achieva 1,5 Tesla (Philips Systèmes Médicaux, Best, Pays-Bas). Pour évaluer la possibilité 

de guidage d’une intervention par hyperthermie en utilisant l’association des techniques 

d’imagerie parallèle (TSENSE) et la méthode de l’atlas, deux expériences en temps-réel ont 

été effectuées. 

Imagerie par IRM de l’abdomen 
 

Pour évaluer la précision de la thermométrie par résonance magnétique dans la cavité 

abdominale, une acquisition dynamique a été effectuée sur un volontaire sain en utilisant une 

séquence écho de gradient single-shot écho-planar ayant les paramètres suivants : TR = 45 ms, 

TE = 18 ms, champ de vue FOV = 384 × 288 mm2, matrice de reconstruction = 128 × 96, 

facteur d’accélération R = 2. Nous avons ainsi obtenu un voxel de taille 3 × 3 × 5 mm3. Une 

impulsion binomiale 1-2-1 (13) sélective pour les protons de l’eau a été utilisée pour 

supprimer le signal de la graisse. Pour l’acquisition du signal une antenne abdominale avec 4 

canaux de réception a été utilisée. 

Chauffage par Radiofréquences (RF) d’un fantôme 
 

Pour évaluer la possibilité de suivre l’évolution de la température pendant une 

intervention d’ablation thermique, l’expérience suivante a été effectuée. Un fantôme constitué 

d’un gel agar a été placé sur une plateforme motorisée pour simuler le mouvement des 

organes abdominaux durant le cycle respiratoire. L’amplitude du déplacement a été 12 mm et 
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la période du mouvement T = 5 sec. Le chauffage a été effectué en utilisant deux électrodes en 

cuivre et un générateur radiofréquence clinique (Tyco Healthcare / Radionics, Burlington, 

MA, É.U.) fonctionnant à une fréquence de 480 kHz avec une puissance maximale de sortie 

de 100 W. Une puissance de 8 W a été appliquée 5 s après le début de la séquence dynamique 

pendant 60 s. La même expérience a été effectuée ensuite à l’extérieur du scanner et 

l’évolution de la température a été mesurée à l’aide d’un thermomètre électronique. Pendant 

la phase d’apprentissage ayant une durée de 5 s, cent images sont acquises pendant un cycle 

respiratoire complet. Les images acquises pendant la phase d’apprentissage représentent un 

ensemble complet d’images de référence pour la thermométrie. Comme précédemment les 

images de magnitude reconstruites en utilisant l’algorithme TSENSE, les vecteurs de 

mouvement ainsi que les matrices de dépliement calculées à partir des cartes de sensibilité 

sont stockées dans l’atlas de mouvement. Les déplacements de l’organe par rapport à la 

première image de la série dynamique sont estimés en utilisant un algorithme de recalage basé 

sur la méthode du flot optique. Pendant la phase de traitement, chaque image est reconstruite 

en utilisant la méthode TSENSE. L’image de phase ainsi reconstruite est nulle, car l’image de 

référence a été calculée en utilisant la méthode somme des carrés. L’image de magnitude ainsi 

obtenue est comparée aux images de magnitude de l’atlas. L’image de l’atlas la plus proche 

de la position courante est choisie en utilisant comme critère le coefficient maximal d’inter-

corrélation. Un second dépliement est ensuite effectué en utilisant les matrices de dépliement 

stockées dans l’atlas qui correspondent à la position courante de l’organe. Cette image de 

phase permet directement le calcul de la température donné par l’équation [3.2]. 

Traitement des données en temps-réel 
 

Les données de l’espace k ont été exportées du système d’acquisition Philips vers une 

plateforme de reconstruction avec 4 processeurs AMD Opteron et 4 Go de mémoire RAM où 

les étapes de reconstruction suivantes ont été effectuées : (1) actualisation dynamique des 

cartes de sensibilité à l’aide d’un filtrage temporel (filtre elliptique à réponse impulsionnelle 

infinie), (2) reconstruction par transformation de Fourier inverse avec une correction 1D 

linéaire pour supprimer l’artefact de ghosting des images EPI, (3) reconstruction SENSE de 

l’image courante, (4) technique de recalage basée sur la méthode du flot optique, (5) une 

recherche dans l’atlas de mouvement utilisant le coefficient d’inter-corrélation, (6) deuxième 

dépliement SENSE utilisant les matrices de dépliement stockées dans l’atlas, (7) mesure de la 

température, (8) recalage spatial de la carte de température et (9) calcul de la dose thermique. 
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Cette technique de reconstruction permet l’obtention de cartes de température sans 

mouvement (recalées par rapport à la première image de la série dynamique) avec un facteur 

d’accélération TSENSE (R = 2) pour une matrice = 128 × 96 et une antenne avec 4 canaux de 

réception avec une cadence de 30 images/s ayant un temps de latence de 60 ms post TE. La 

résolution temporelle de l’expérience présentée est ainsi limitée par le temps de répétition de 

la séquence EPI et non pas par le temps de reconstruction de la méthode proposée. 

 

3.2.3 Comparaison TSENSE/TGRAPPA 
 

Plusieurs séries d’imagerie dynamique ont été effectuées sur un scanner clinique 

Philips Achieva 1,5 Tesla sur deux volontaires sains en utilisant une séquence écho de 

gradient single-shot écho-planar ayant les paramètres suivants : temps de répétition TR égal à 

50, 100, 150, 200, 250 et respectivement 350 ms, temps d’écho, TE = 27 ms, angle de 

basculement ajusté en fonction de chaque TR à la valeur de l’angle d’Ernst, champ de vue 

FOV = 360 × 252 mm2, matrice = 128 × 88, une coupe avec une épaisseur de 5 mm, facteur 

d’accélération R = 2. Une impulsion binomiale 1-2-1 sélective pour les protons de l’eau a été 

utilisée pour supprimer le signal de la graisse. Une acquisition continue en libre respiration 

(cycle respiratoire ayant une période T = 4 s environ) a été effectuée. Chaque série contient 

minimum deux milles images dynamiques afin d’être en mesure de couvrir plusieurs cycles 

respiratoires. 

Les données de l’espace k ont été exportées du système d’acquisition Philips en 

utilisant TAO (the Ace ORB), une implémentation temps-réel du protocole de communication 

CORBA (Common Object Request Broker Architecture) (14). Une reconstruction en temps-

réel des images utilisant l’algorithme TSENSE a été effectuée. Parallèlement, les données de 

l’espace k ont été sauvegardées sur le disque dur pour un post-traitement.  

 La reconstruction TSENSE a été effectuée comme précédemment. Comme unique 

différence l’image de référence obtenue utilisant la méthode somme des carrés a été 

remplacée par une combinaison adaptative entre les images acquises avec les différents 

canaux de réception comme suggéré par Walsh et al. (15). Cette méthode permet de 

s’affranchir de l’information liée à la phase de objet et nous permet ainsi d’obtenir une image 

de phase en utilisant un seul dépliement. Une analyse dynamique basée sur l’atlas de 

mouvement a été effectuée. La stabilité des cartes de température a été estimée en absence de 
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chauffage sur chaque image dynamique reconstruite en utilisant respectivement les deux 

méthodes de reconstruction TSENSE et TGRAPPA. 

Les données de l’espace k correspondant aux deux images consécutives ont été 

associées pour créer des données “full Fourier” (critère d’échantillonnage de Nyquist 

respecté). Un filtrage temporel UNFOLD (fréquence de coupure normalisée, fc = 0,5) a été 

appliqué pour une meilleure suppression des artefacts de repliement ainsi que pour une 

amélioration du rapport signal sur bruit. Traditionnellement le filtrage temporel UNFOLD est 

appliqué dans l’espace image plutôt que dans l’espace k. Compte tenu de la linéarité de la 

transformation de Fourier et de l’opération de filtrage, cette opération peut être cependant 

effectuée dans chacun de ces deux espaces. Les données de l’espace k ainsi obtenu, dont la 

fréquence d’échantillonnage respecte le critère de Nyquist sont utilisées comme signaux 

d’autocalibration (ACS) pour une reconstruction GRAPPA améliorée. Les coefficients 

nécessaires à la reconstruction ont été estimés à partir de matrices de 4 blocs × 4 canaux de 

réception par une régression aux moindres carrées (décomposition en valeurs singulières). Ces 

coefficients ont été ensuite utilisés pour reconstruire les données manquantes de chaque 

espace k correspondant à chaque canal de réception. Une reconstruction Fourier associée à un 

algorithme 1D-linéaire pour la suppression du ghosting typique des images EPI a été 

effectuée pour chaque canal de réception. 

La méthode de reconstruction TSENSE comporte les étapes de reconstruction 

suivantes : (1) association de deux espaces k adjacents pour obtenir un espace k respectant le 

critère d’échantillonnage de Nyquist (dans le cas d’un facteur d’accélération R = 2), (2) 

reconstruction Fourier pour chaque canal de réception associée à un algorithme 1D-linéaire 

pour la correction du ghosting des images EPI, (3) filtrage passe-bas temporel similaire à la 

méthode UNFOLD avec une fréquence de coupure normalisée (fc = 0,5), (4) combinaison des 

images acquises avec chaque canal de réception utilisant la méthode proposée par Walsh et al, 

(5) calcul des cartes de sensibilité spatiale, (6) reconstruction SENSE de la dynamique 

courante utilisant les cartes de sensibilité. 

Les images de magnitude obtenues utilisant les méthodes de reconstruction TSENSE 

ou TGRAPPA ont été utilisées pour détecter le mouvement des organes pendant le cycle 

respiratoire et les images de phase ont été utilisées pour calculer la température. Les cent 

premières images dynamiques de la série temporelle ont été stockées dans un atlas de 

mouvement. Celui-ci contient les images de magnitude, les images de phase ainsi que les 

vecteurs de mouvement de chaque image par rapport à la première image de la série 
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temporelle. Ces vecteurs ont été estimés en utilisant la méthode du flot optique. Chaque image 

de magnitude est utilisée pour repérer l’image correspondant à la position la plus proche de 

l’image courante (calcul du coefficient d’inter-corrélation). Une carte de température est 

déterminée en effectuant la différence entre les images de phase de l’image complexe 

courante et l’image de phase correspondante de l’atlas acquise avant l’hyperthermie. Deux 

régions d’intérêt (ROI) ont été sélectionnées (une à l’intérieur du rein et l’autre à l’intérieur du 

foie) pour l’analyse de l’écart type de la température et pour la mesure du rapport signal sur 

bruit en fonction du temps de répétition, TR. 

 

3.3 Résultats 
 

3.3.1 Etude de simulation de chauffage et d’acquisition avec un facteur d’accélération (R 
= 2) 
 

La figure 3.3a montre une image sagittale du rein gauche d’un volontaire sain extraite 

de la série dynamique. La figure 3.3b représente l’image de magnitude reconstruite en 

utilisant la méthode TSENSE pour une acquisition avec un facteur d’accélération R = 2. Une 

comparaison entre les deux images révèle une réduction du rapport signal sur bruit (SNR) due 

au nombre réduit de données acquises (sous-échantillonnage de l’espace k) et à la 

configuration des antennes (facteur-g). La figure 3.3c montre l’image de phase obtenue avec 

un seul canal de réception. La flèche I indique l’endroit où la simulation de chauffage a été 

effectuée. La figure 3.3d représente l’image de phase reconstruite après un deuxième 

dépliement SENSE à l’aide des cartes de sensibilité stockées dans l’atlas. Cette image qui 

représente la différence de phase entre les cartes de sensibilité de l’atlas de mouvement et 

l’image de phase courante permet de calculer directement l’élévation de température à l’aide 

de l’équation [3.2]. 

La figure 3.4a montre la simulation de l’élévation de la température au point focal 

pour les données “full Fourier”. Dans la figure 3.4b, nous montrons le résultat obtenu en 

utilisant la méthode TSENSE. Nous pouvons remarquer que les deux méthodes permettent 

une mesure précise de la température. 
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Figure 3.3 : Images de magnitude et de phase reconstruites utilisant les données full Fourier 
(a) et (c) et TSENSE (simulation d’un facteur d’accélération R = 2) (b) et (d). La position du 
chauffage (simulation) est indiquée par les flèches rouges. 
 
 

 
 
Figure 3.4 : Evolution temporelle de la température au point focal, obtenues utilisant les 
données full Fourier (rouge) et TSENSE pour une simulation d’un facteur d’accélération R = 
2 (vert). La simulation du chauffage en modifiant localement les images de phase est montrée 
en bleu sur les deux graphiques. 
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La table 1 montre la moyenne et l’écart type de la différence entre l’élévation de 

température simulée et celle obtenue à l’aide des deux méthodes : l’atlas et les données full 

Fourier associées à l’atlas de mouvement et respectivement la méthode TSENSE (facteur 

d’accélération R = 2) et l’atlas de mouvement. La précision sur la mesure de la température 

est directement proportionnelle au rapport signal sur bruit (SNR) des images de magnitude. 

L’utilisation des méthodes d’imagerie parallèle introduit intrinsèquement une perte de 

précision proportionnelle à g⋅2  pour un facteur d’accélération R = 2. Les valeurs ainsi 

obtenues se trouvent dans les limites prédites par la théorie (16). 

 

3.3.2 Imagerie en temps – réel utilisant la méthode TSENSE 
 

La figure 3.5 montre la correspondance entre la thermométrie par IRM et la mesure 

effectuée à l’extérieur du scanner à l’aide d’un thermomètre électronique. L’écart type de la 

différence entre ces deux mesures est de 0,81 °C. L’incertitude sur la mesure de température 

pour un SNR mesuré égal à 16, correspond aux prévisions théoriques. 

 
 
Figure 3.5 : Mesure de la température par IRM avec correction de mouvement utilisant 
l’association de la méthode TSENSE et la méthode de l’atlas (noir) comparés aux mesures du 
thermomètre électronique (rouge). 
 

L’évaluation de la précision de la mesure de température par IRM utilisant la 

technique TSENSE a été effectuée en absence de chauffage. La figure 3.6a montre un 
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exemple d’une image de magnitude obtenue avec la méthode TSENSE extraite de la séquence 

dynamique. Nous avons établi une carte de l’écart type (Fig. 3.6b) de la température mesurée 

pendant 100 s sur l’abdomen d’un volontaire sain. Une précision de l’ordre de 3 à 4 °C dans 

le cortex du rein et dans les parties inférieures du foie peut suffire pour le guidage d’une 

intervention d’ablation thermique. Nous pouvons remarquer une augmentation de l’incertitude 

sur la mesure de température dans les régions du foie proches du diaphragme et dans les 

régions pelviennes. Cette augmentation est due à un rapport signal sur bruit plus réduit. 

 

 
 

Figure 3.6 :  Image de magnitude obtenue avec la méthode TSENSE avec un facteur 
d’accélération R = 2 (haut) et l’écart type de la température [°C] mesurée pendant 100 sec. 
La résolution temporelle de la température est de 45 ms. 
 

Les méthodes de recalage basées sur la technique du flot optique peuvent être utilisées 

pour caractériser les déplacements périodiques des organes tels que les reins ou le foie durant 

le cycle respiratoire. 
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3.3.3 Comparaison TSENSE/TGRAPPA 
 

Les figures 3.7.A et 3.7.B montrent les images de magnitude obtenues en utilisant 

respectivement les techniques de reconstruction TSENSE et TGRAPPA, pour TR = 200 ms. 

Les cartes de température correspondant aux deux images de magnitude sont représentées 

dans les figures 3.7.C et 3.7.D. L’écart type de la température a été inférieure à 2 °C pour la 

plupart des pixels à l’intérieur du rein. Les images de magnitude acquises avec un TR = 350 

ms sont montrées en 3.7.E (TGRAPPA) et 3.7.F (TSENSE). Ces images présentent des 

distorsions locales qui sont dues à une durée d’acquisition trop longue par rapport à la 

fréquence du mouvement respiratoire. Les images 3.7.G et 3.7.H représentent l’écart type des 

cartes de température acquises avec un temps de répétition TR = 350 ms. 

 

 
 
Figure 3.7 : Images de magnitudes construites avec les méthodes de reconstruction 
TGRAPPA (A) et TSENSE (B) extraites de la série dynamique acquise avec un TR = 200 ms 
ainsi que les cartes de température correspondantes après correction de mouvement pour 
TGRAPPA (C) et TSENSE (D). Les cercles rouges, en Fig. (A) indiquent les régions d’intérêt 
utilisées pour le calcul du rapport signal sur bruit et de la précision de la mesure de 
température. Les images (E) et (F) ont été obtenues avec TR = 350 ms et présentent des 
distorsions locales indiquées par les flèches blanches qui sont dues à une contamination par 
le signal provenant des intestins à une distance égale au FOV/2 dans la direction de codage 
de phase (flèche jaune). Les cartes de température correspondantes sont représentées en (G) 
et (H). 
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La figure 3.8 montre l’évolution du rapport signal sur bruit ainsi que l’écart type de la 

température en fonction du temps de répétition (TR). Le rapport signal sur bruit de la 

reconstruction TGRAPPA a été systématiquement supérieur à celui de la reconstruction 

TSENSE contrairement aux estimations théoriques qui prévoyaient des rapports signal sur 

bruit similaires pour les deux méthodes de reconstruction. L’incertitude des mesures de la 

phase et par conséquent la précision de la thermométrie sont directement liées aux valeurs du 

rapport signal sur bruit. Les expériences effectuées indiquent une précision sur la mesure de la 

température similaire pour les deux méthodes de reconstruction malgré des rapports signal sur 

bruits différents. L’évolution de l’écart type de la mesure de température en fonction du temps 

de répétition a été comparable pour les deux méthodes. Une valeur minimum de 1,5 °C a été 

obtenue pour le rein pour un temps de répétition TR de 150 ms. De même une valeur 

minimum de 1,8 °C a été obtenue pour le foie pour un temps de répétition TR de 250 ms. 

L’écart type des cartes de température a augmenté localement jusqu’à une valeur de 4,7 °C et 

des distorsions locales ont été observées pour les deux techniques de reconstruction dans le 

cas d’une acquisition ayant un temps de répétition TR = 350 ms. 
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Figure 3.8 : Evolution du rapport signal sur bruit (a) et de l’écart type de la mesure de 
température (b) en fonction du temps de répétition (TR) pour les deux méthodes TSENSE 
(bleu) et TGRAPPA (rouge). 
 

3.4 Discussion 
 

La possibilité de guider une intervention d’ablation thermique en utilisant l’association 

de la méthode de reconstruction TSENSE et celle de l’atlas de mouvement a été démontrée. 

Une première implémentation de cette méthode requiert un deuxième dépliement SENSE 

utilisant les matrices de dépliement stockées dans l’atlas de mouvement. Ce phénomène est dû 
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à l’absence de la phase dans le cas d’une reconstruction effectuée à l’aide de la méthode 

“somme des carrés”. Cependant, l’utilisation de cette implémentation ne demande aucun 

déroulement spatial de l’image de phase et permet directement l’estimation de la température 

sans calcul supplémentaire. La précision de la mesure de température se trouve dans les 

limites prédites par la théorie. La réduction du rapport signal sur bruit est due au sous-

échantillonnage de l’espace k et à la configuration des canaux de réception (facteur-g). 

L’utilisation des techniques d’imagerie parallèle associées à des séquences écho de 

gradient single-shot EPI peut avoir une influence bénéfique sur le rapport signal sur bruit. Un 

train d’acquisition plus court réduit les effets dus à la décroissance du signal en  ainsi que 

les distorsions géométriques dues aux inhomogénéités locales du champ magnétique. 

L’association des techniques de reconstruction telles que SENSE ou GRAPPA avec des 

séquences d’acquisition EPI peut permettre l’optimisation de la séquence pour l’utilisation 

d’un temps d’écho TE optimal ( ) pour une meilleure précision de la mesure de 

température. 

*
2T

*
2TTE =

Pour une qualité d’image optimale, il faut corriger les défauts typiques des images 

écho-planar tels que le “ghosting”, ou les distorsions géométriques. Celles-ci sont liées aux 

inhomogénéités intrinsèques du champ magnétique BB0 et aux effets de différence de 

susceptibilité magnétique aux interfaces tissu/os ou tissu/air. Le “ghosting” a été corrigé en 

utilisant la technique 1D linéaire comme dans le cas d’une reconstruction conventionnelle par 

transformation de Fourier, le sous-échantillonnage de l’espace k n’ayant aucune influence. 

L’utilisation des techniques d’imagerie parallèle telles que la méthode SENSE en 

association avec des séquences écho-planar peut poser quelques problèmes compte tenu des 

distorsions géométriques des images EPI. Le calcul des cartes de sensibilité est  généralement 

effectué avec une séquence écho de gradient avec un temps d’écho (TE) très court, sans 

distorsions. Cet effet peut conduire à des artefacts résiduels dus à une information de 

sensibilité provenant d’un endroit différent. Cet effet n’est pas rencontré dans le cas de 

l’utilisation des techniques adaptatives comme TSENSE ou TGRAPPA ; les cartes de 

sensibilité ou les coefficients de reconstruction Grappa étant calculés à partir des mêmes 

données présentant les mêmes distorsions. Dans ces conditions, une correction des distorsions 

géométriques (17) peut être appliquée après la reconstruction TSENSE ou TGRAPPA pour 

une meilleure efficacité de la reconstruction. 

La précision de la thermométrie par IRM a été comparable pour les deux méthodes 

TSENSE et TGRAPPA. Pour des petites valeurs de TR, le rapport signal sur bruit limite la 
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précision des cartes de température à environ 3 °C. Le temps de répétition est limité à 10 % de 

la durée du cycle respiratoire dû à la présence de nombreux artefacts de mouvement dans les 

cartes de sensibilité. Par conséquent un compromis optimal pour cette application a été trouvé 

pour des valeurs de TR allant de 200 ms à 250 ms. Cette période d’actualisation des cartes de 

sensibilité combinée à un temps d’acquisition de 50 ms par coupe est réalisable pour un 

facteur d’accélération R = 2 et permettrait l’acquisition de 4 à 5 coupes ayant une bonne 

précision de température et une information volumique accrue. 
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CHAPITRE IV : Corrections temps-réel des distorsions géométriques des images EPI  

 

Résumé 
 

Les procédés interventionnels guidés par IRM sont basés sur des séquences d’imagerie 

rapides capables de fournir des images en temps-réel ayant une relation précise entre la 

position de la cible représentée dans l’image et sa vraie position spatiale. Les séquences écho-

planar sont très rapides mais possèdent des distorsions géométriques. Dans cette partie, nous 

proposons une méthode de correction des distorsions géométriques des images EPI. Cette 

méthode, conçue pour respecter les contraintes imposées par un traitement de données en 

temps-réel, est basée sur des approches existantes utilisant une séquence d’acquisition EPI 

avec des temps d’écho variables. L’efficacité de la méthode a été démontrée pour une 

expérience de thermométrie par résonance magnétique. L’approche proposée impose une 

faible diminution de la rapidité d’acquisition ainsi qu’une latence négligeable pour le 

traitement des données. Ceci permet de respecter les contraintes temps-réel.   
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4.1 Introduction 
 

Les procédés interventionnels (suivi de cathéter, biopsies guidées par IRM ou ablation 

thermique guidée par IRM) requièrent des séquences d’acquisition rapide capables de fournir 

en temps-réel les informations sur la position de l’organe ou de l’instrument interventionnel. 

Ces informations sont ensuite utilisées pour contrôler le procédé interventionnel. Les 

séquences d’acquisition rapides sont associées à des techniques de traitement de données en 

temps-réel permettant d’un côté, le guidage en ligne des procédés interventionnels et d’un 

autre côté, de résoudre les problèmes liés aux mouvements physiologiques, tels que le cycle 

respiratoire ou cardiaque. 

Des séquences d’acquisition ultrarapides comme par exemple, “multi-echo balanced 

steady-state free precession” (TrueFISP) (1) ou single-shot écho-planar (EPI) (2) ont été 

utilisées pour le guidage des procédés interventionnels. Celles-ci sont souvent associées à des 

techniques d’imagerie parallèle telles que SENSE  (3) ou GRAPPA (4) afin d’accélérer la 

vitesse d’acquisition. Les images écho-planar souffrent de distorsions géométriques dues aux 

inhomogénéités du champ BB0, aux différences de susceptibilité magnétique entre les 

différentes régions anatomiques (interfaces air/tissu et os/tissu), aux courants de Foucault, etc. 

Ces distorsions peuvent avoir des conséquences néfastes si les images IRM sont 

utilisées pour le guidage d’instruments interventionnels. Les procédés interventionnels 

requièrent souvent une association des images IRM acquises en temps-réel soit à des images 

diagnostiques pondérées en T2 ou en T1, soit à des images acquises avec d’autres techniques 

d’imagerie médicale, telles que rayons X ou échographie. 

Différentes techniques ont été proposées dans la littérature pour corriger les 

distorsions géométriques. Une approche courante pour la correction des distorsions 

géométriques des images écho-planar consiste à établir des cartes d’inhomogénéité du champ 

magnétique principal BB0. Une carte d’inhomogénéité est établie à partir d’images acquises 

avec une séquence écho de gradient avec des temps d’écho différents (TE1 et TE2), comme 

proposé par Jezzard et Balaban (5). Cette méthode caractérise uniquement les distorsions dues 

aux inhomogénéités du champ magnétique B0B  mais ne peut pas corriger les distorsions dues à 

d’autres facteurs hors-résonance. Un algorithme de correction plus efficace, basé sur des 

cartes d’inhomogénéité acquises avec une séquence écho de gradient écho-planar, a été 

introduit par Reber et al (6). Cette méthode fournit l’information de l’inhomogénéité du 

champ magnétique dans le système de coordonnées de l’image distordue. Cette technique 
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permet de corriger les distorsions géométriques dues à d’autres facteurs hors-résonance, tels 

que les courants de Foucault. Une des limitations de ce type de correction provient des 

difficultés à calculer des cartes de phase déroulées spatialement dans les régions où les 

inhomogénéités du champ magnétique BB0 sont importantes. Zeng et Constable (7) ont proposé 

une approche basée sur la fonction d’étalement d’un point (Point Spread Function – PSF). Cet 

algorithme est efficace  car il ne requiert aucune utilisation d’algorithmes de déroulement de 

phase. De plus, il permet une correction des distorsions géométriques ainsi que des distorsions 

d’intensité. En raison du nombre important de calculs requis pour cette méthode de 

correction, elle n’est pas adaptée à un traitement en temps-réel. Plus récemment, Xiang et Ye 

ont proposé une approche intéressante permettant de corriger les distorsions géométriques 

ainsi que le “ghosting” – PLACE (8). Cette méthode est basée sur l’alternation d’une rampe 

de phase dans l’espace k-t et permet l’acquisition des informations nécessaires à la correction 

durant l’acquisition des images écho-planar. Cependant, cette méthode comporte plusieurs 

étapes nécessitant des temps de reconstruction importants de rééchantillonnage et de 

régression. 

Les principales limitations de ces méthodes proviennent de leur incapacité d’actualiser 

rapidement l’information concernant les distorsions géométriques. De plus, les temps de 

calcul importants constituent une limitation pour des applications en temps-réel. 

Dans cette partie, nous proposons une méthode de correction de distorsions 

géométriques basée sur l’approche proposée par Reber et al associée à une stratégie 

d’actualisation dynamique des cartes d’inhomogénéité du champ magnétique BB0. Cette 

méthode permet de corriger en temps-réel les distorsions géométriques des images écho-

planar. Les cartes de champ sont actualisées pour chaque nouvelle image acquise afin 

d’estimer les modifications locales du champ magnétique induites par des organes en 

mouvement ou par le déplacement d’instruments interventionnels. Ceci est accompli durant 

une acquisition dynamique d’images écho-planar avec deux temps d’écho alternés. La 

méthode proposée ne requiert aucune acquisition supplémentaire et toutes les images acquises 

sont utilisées pour une correction en ligne des distorsions géométriques. 

La technique proposée est particulièrement utile pour le guidage par IRM des 

thérapies d’hyperthermie locale utilisant lasers, micro-ondes, radiofréquences (RF), ultrasons 

focalisés de haute intensité (HIFU). L’hyperthermie locale est employée pour une grande 

variété d’applications, telles que l’ablation de tumeurs (9) ou le traitement d’arythmies 

cardiaques (10). Pour ces applications, l’IRM fournit des informations sur la position de 

 93



 
CHAPITRE IV : Corrections temps-réel des distorsions géométriques des images EPI  

 

l’organe ainsi que sur la température. Ces informations sont basées sur des images acquises 

avec des séquences écho de gradient single-shot  écho-planar, ayant de longs trains de lecture 

et par conséquent des artefacts dus aux distorsions géométriques. Plusieurs expériences ont 

été effectuées pour démontrer l’efficacité de la méthode proposée pour corriger 

dynamiquement les distorsions géométriques des images écho-planar : 1) séquence d’imagerie 

d’un fantôme en mouvement en présence d’un objet métallique non-compatible IRM, 2) 

expérience de chauffage par radiofréquence d’un rein ex vivo et 3) correction en temps-réel 

des images EPI de l’abdomen d’un volontaire sain en respiration libre. 

 

4.2 Théorie 
 

Dans le cas d’un train de lecture écho-planar, Jezzard et Balaban (5) ont démontré que 

les distorsions dans la direction de codage de fréquence sont négligeables par rapport aux 

distorsions dans la direction de codage de phase. En première approximation, nous pouvons 

donc considérer ce problème comme un déplacement dans une seule direction (direction de 

codage de phase). 
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Δ
+=         [4.1] 

où ype représente la position spatiale d’un voxel dans l’image EPI distordue, ype0 la position 

dans l’image sans distorsions, Δf(ype0) l’inhomogénéité du champ magnétique [Hz] et BWpe la 

bande passante par pixel dans la direction de codage de phase de la séquence EPI utilisée. 

Pour estimer le déplacement dans la direction de codage de phase, il faut déterminer 

une carte de champ magnétique. Ceci est accompli par l’acquisition de deux images écho de 

gradient avec deux temps d’écho (TE) différents. Le calcul des deux images de phase est suivi 

par un déroulement spatial de phase permettant l’obtention des cartes de champ magnétique 

calculées selon l’équation suivante : 
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où γ représente le rapport gyromagnétique [Hz/Tesla]. 

Pour des expériences in vivo, une excitation sélective des protons de l’eau ou une 

suppression du signal de la graisse doit être effectuée. La fréquence de résonance de la 
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graisse, différente de celle de l’eau, peut introduire des erreurs sur la cartographie du champ 

magnétique BB0. Les cartes de champ permettent de calculer le déplacement de chaque pixel de 

l’image dans la direction de codage de phase selon l’équation suivante : 
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          [4.3] 

L’équation [4.3] montre que le déplacement de chaque pixel de l’image écho-planar 

(Δy) dans la direction de codage de phase est proportionnel à l’inhomogénéité locale du 

champ magnétique et est inversement proportionnel à la bande passante par pixel dans la 

direction de codage de phase (BWpe). En utilisant les équations [4.2] et [4.3], nous pouvons 

déterminer directement la valeur de ce déplacement à partir de la différence de phase 

déroulée: 
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Nous proposons l’utilisation systématique de deux images consécutives afin de 

déterminer dynamiquement les cartes de champ magnétique. Ceci permet par la suite le calcul 

du déplacement de chaque pixel. Cette opération conduit, selon le critère de Nyquist, à une 

résolution temporelle des vecteurs de correction Tcorr = 2·TR. Nous pouvons remarquer que 

dans l’équation [4.4] les modifications du champ magnétique dues aux mouvements des 

organes pendant le cycle respiratoire ont été négligées. Pour remédier à ce problème, nous 

proposons une interpolation linéaire entre les images de phase (φ TE1(n-1) et φ TE1(n+1)) 

correspondant à deux images consécutives acquises avec le même temps d’écho (TE). La 

valeur ainsi déterminée, donne une représentation plus précise du déplacement de chaque 

pixel à l’instant tn : 
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Cependant, cette méthode a l’inconvénient de réduire la résolution temporelle des vecteurs de 

correction de Tcorr = 2·TR à Tcorr = 3·TR et d’introduire un temps de latence supplémentaire 

égal au temps d’acquisition d’une image. 
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L’utilisation de cette méthode pour des procédés interventionnels nécessite une 

estimation de la précision de la correction appliquée. Dans ce but, l’équation [4.4] est utilisée 

pour l’estimation de l’incertitude sur le déplacement de chaque pixel : 
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Conturo et Smith (11) ont démontré que l’incertitude de la mesure de phase est 

inversement proportionnelle au rapport signal sur bruit (SNR) de l’image de magnitude. En 

considérant un niveau de bruit identique pour les deux images, et en tenant compte de la 

décroissance , caractéristique des images écho de gradient écho-planar, nous pouvons 

estimer la précision de vecteurs de correction : 

*
2T

 

( ) ( ) ⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛ Δ
+⋅

Δ
⋅⋅

⋅
=Δ *

2

2exp111
2

1
T

TE
TETESNRBW

r
shortpeπ

σ     [4.7] 

L’équation [4.7] permet d’estimer la précision de la correction appliquée en fonction 

des paramètres d’acquisition et des valeurs de  du tissu observé. *
2T

Dans le cas particulier des thermothérapies guidées par IRM, il faut retenir que les 

variations de température induisent des modifications de la fréquence de résonance et, par 

conséquent, des modifications locales de la phase de l’image complexe. Pour des variations 

de température dans la gamme physiologique, ce changement de fréquence est directement 

proportionnel à la variation de température : 

 

0BTf γα Δ=Δ          [4.8] 

avec un facteur de proportionnalité α = -0,0101 ppm/°C (12, 13) et ΔT la variation de 

température. 

 
4.3 Matériel et Méthodes 
 

4.3.1 Acquisition et traitement des données 
 

Toutes les expériences ont été effectuées sur un scanner clinique Philips Achieva 1,5 

Tesla (Philips Systèmes Médicaux, Best, Pays-Bas), à l’aide d’une séquence écho de gradient 

écho-planar modifiée, qui permet une acquisition dynamique d’images avec deux temps 
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d’écho (TE) alternés. Pour la première étape de l’algorithme de correction, nous effectuons la 

différence entre deux images de phase consécutives. La deuxième étape est l’application d’un 

déroulement de phase temporel : si la différence de phase est supérieure à π, nous soustrayons 

2·π et si la différence de phase est inférieure à -π nous rajoutons 2·π. Le déplacement de 

chaque pixel de l’image sera ensuite calculé en utilisant l’équation [4.4] ou l’équation [4.5]. 

Ce résultat est utilisé pour corriger les distorsions de chaque image écho-planar acquise 

pendant la séquence dynamique. L’algorithme de correction est similaire à l’algorithme de re-

gridding. Les images écho-planar distordues peuvent être considérées comme des données 

échantillonnées d’une façon irrégulière (non-cartésienne) et doivent donc être repositionnées 

sur une grille cartésienne. Les pixels adjacents de la grille non-cartésienne sont interpolés 

linéairement pour calculer l’intensité des pixels de la grille cartésienne. Pour éviter une 

interpolation entre des régions ayant un faible rapport signal sur bruit, un seuillage adaptatif a 

été appliqué à l’étape précédente. Pour les expériences en temps-réel in vivo, qui ont un faible 

rapport signal sur bruit, une étape additionnelle de filtrage a été introduite. Le masque de 

seuillage a été obtenu à partir des images de magnitude filtrées avec un filtre gaussien 

(diamètre de 3 pixels) et la carte de champ magnétique a été calculée à partir des images de 

phase filtrées avec le même filtre gaussien. Toutes les corrections géométriques ont été 

appliquées aux données acquises non-filtrées. 

La méthode proposée corrige les pixels avec un rapport signal sur bruit suffisant. De 

ce fait, elle ne peut pas récupérer les pertes de signal dues aux gradients importants de champ 

magnétique dans les régions ayant des grandes différences de susceptibilité magnétique. Ces 

régions sont exclues du calcul de correction pendant l’étape de masquage. L’algorithme de 

correction des distorsions a été appliqué séparément sur la partie réelle et la partie imaginaire 

de l’image complexe. Nous pouvons ainsi obtenir des images sans distorsions (image de 

magnitude et respectivement image de phase) qui peuvent être utilisées pour la thermométrie 

par IRM. 

 

4.3.2 Expérience sur un Fantôme 
 

Pour démontrer la faisabilité d’une correction dynamique des distorsions géométriques 

des images EPI en présence d’une forte inhomogénéité du champ BB0, l’expérience suivante a 

été effectuée : Une bouteille remplie d’eau (770 mg CuSO4.5H2O, 2000 mg NaCl et 0.05 ml 

H2SO4 – solution 0.1 N) bouge périodiquement (T = 6.5 s) au centre de l’aimant avec un 
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mouvement d’une amplitude de 64 mm. Le déplacement de la bouteille introduit des 

distorsions du champ magnétique (le shim n’étant pas réajusté). Une distorsion statique est 

introduite à l’aide d’une vis en aluminium (2.4 g) au voisinage de la bouteille, dont la position 

est indiquée dans la figure 4.2. 400 images dynamiques ont été acquises avec une séquence 

écho de gradient EPI ayant les paramètres suivants : temps de répétition TR = 55 ms, temps 

d’écho TE = 24 ms avec un ΔTE = 5 ms, angle de nutation α = 25 °, orientation coronale, 

bande passante dans la direction de codage de phase BWpe = 22,1 Hz, bande passante dans la 

direction de lecture BWrd = 1530,8 Hz, champ de vue FOV = 220 × 88 mm , épaisseur de 

coupe = 5 mm et matrice d’acquisition = 128 × 51. Nous avons ainsi obtenu un voxel de taille 

1,72 × 1,72 × 5 mm . Pour la détection du signal, une antenne SENSE tête à six canaux de 

réception a été utilisée. L’efficacité de la méthode a été quantifiée en comparant les images 

EPI corrigées à une image écho de spin rapide (TSE), utilisée comme référence. Les 

paramètres de la séquence TSE utilisés sont : TR = 1290 ms, TE = 115 ms, FOV = 220 × 88 

mm , longueur du train de lecture = 12, bande passante en direction de lecture BW

2

3

2
rd = 1502,4 

Hz et une orientation coronale). 

Les données de l’espace k ont été sauvegardées et exportées après acquisition. La 

reconstruction Fourier ainsi que la correction des distorsions ont été effectuées off-line en 

utilisant une plateforme de reconstruction en temps-réel développée par le laboratoire 

d'Imagerie Moléculaire et Fonctionnelle. Les langages de programmation utilisés sont IDL 

(ITT Visual Information Solutions, Boulder, CO, É.U.) et C++ (The Portland Group, Inc., 

Lake Oswego, OR, É.U.). La stabilité de la correction a été évaluée dans les deux cas : 

soustraction de phase (en utilisant l’équation [4.4]) ainsi que la technique effectuant la 

moyenne de la phase (en utilisant l’équation [4.5]). 

 

4.3.3 Expérience de Chauffage 
 

Pour prouver l’efficacité de notre technique de correction des distorsions en présence 

d’une augmentation de la température, l’expérience suivante a été effectuée : Un rein de porc 

ex-vivo a été installé sur une plateforme motorisée qui a produit une oscillation linéaire avec 

une amplitude de 10 mm et une période T = 6,3 s. Le chauffage a été effectué avec deux 

électrodes en cuivre ainsi qu’un générateur radiofréquence clinique (Tyco Healthcare / 

Radionics, Burlington, MA, É.U.) fonctionnant à la fréquence 480 kHz et ayant une puissance 

maximale de sortie de 100 W. Une puissance de 10 W a été appliquée 15 s après le début de 
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la séquence dynamique d’acquisition pendant 22 secondes. 1024 images dynamiques 

coronales ont été acquises avec une séquence écho de gradient single-shot écho-planar ayant 

les paramètres suivants : TR = 57 ms, TE = 27 ms, ΔTE = 3 ms, α = 25 °, FOV = 240 × 128 

mm2, épaisseur de coupe égale à 6 mm, matrice d’acquisition = 112 × 60. Nous avons ainsi 

obtenu un voxel de volume 2,14 × 2,14 × 6 mm3. La bande passante dans la direction de 

codage de phase est BWpe = 22,4 Hz et la bande passante dans la direction de lecture est BWrd 

= 2593,4 Hz. Pour la détection du signal, une antenne tête multi-éléments à 6 canaux de 

réception a été utilisée. Les images EPI corrigées ont été comparées avec une image référence 

acquise à l’aide d’une séquence écho de spin rapide TSE ayant les paramètres suivants : 

temps de répétition TR = 1290 ms, temps d’écho TE = 115 ms, longueur du train de lecture = 

12 lignes de l’espace k, bande passante dans la direction de lecture BWrd = 124,5 Hz. Les 

données de l’espace k ont été exportées et la reconstruction ainsi que la correction de 

distorsions ont été effectuées off-line. Pour cette expérience nous avons uniquement utilisé la 

technique effectuant la moyenne de la phase. 

Pour compenser les erreurs sur les images de phase introduites par le mouvement de 

l’organe, deux atlas de mouvement séparés ont été utilisés pour chaque temps d’écho (TE1 et 

TE2). Pendant la phase d’apprentissage (aucune hyperthermie n’est appliquée), les 200 

premières images (100 images acquises avec TE1 et 100 images acquises avec TE2) de la 

séquence dynamique sont stockées dans l’atlas de mouvement. Chaque atlas de mouvement 

couvre un cycle entier du mouvement du rein. Chaque image de magnitude est utilisée pour 

repérer l’image ayant le même temps d’écho correspondant à la position la plus proche de 

l’image courante (calcul du coefficient d’inter-corrélation). Une carte de température est 

déterminée en effectuant la différence entre les images de phase de l’image complexe 

courante et l’image de phase correspondante de l’atlas, acquise avant l’hyperthermie. 

 

4.3.4 Expérience in vivo en Temps-réel 
 

Pour évaluer la possibilité de guider des procédés interventionnels en temps-réel tout 

en utilisant des images écho-planar, une séquence d’imagerie dynamique a été effectuée sur 

l’abdomen d’un volontaire sain en respiration libre. 500 images sagittales dynamiques single-

shot écho-planar ayant les paramètres suivants : TR = 78 ms, TE = 39 ms, ΔTE = 7 ms, FOV = 

350 × 227,5 mm2, matrice = 128 × 84, coupe d’épaisseur 7 mm, bande passante dans la 

direction de codage de phase BWpe = 14,1 Hz, bande passante dans la direction de lecture 
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BWrd = 2435 Hz. Un voxel de taille 2,7 × 2,7 × 7 mm3 a ainsi été obtenu. Afin de supprimer 

les artefacts de déplacement chimique, une impulsion binomiale 1-2-1 sélective pour les 

protons de l’eau a été appliquée. Pour la détection du signal, une antenne abdominale à 4 

canaux de réception a été utilisée. 

Les données de l’espace k ont été transférées du système d’acquisition Philips vers une 

plateforme de reconstruction (AMD Opteron 2,4 GHz) en utilisant TAO (The Ace ORB), une 

implémentation temps-réel du protocole de communication CORBA (Common Object 

Request Broker Architecture) (14). L’entière chaîne de reconstruction a été implémentée en 

utilisant la programmation multi-tâches. Le temps de reconstruction pour chaque image a été 

de 4 ms et la latence de reconstruction a été de 55 ms post TE. 

Une image “multi-écho balanced steady-state free precesion” (TrueFISP) ayant les 

mêmes paramètres géométriques et une résolution spatiale deux fois plus grande a été utilisée 

comme référence. Les paramètres de la séquence utilisée sont les suivants : TR = 3,3 ms, TE = 

1,66 ms, angle de nutation α = 60 °, bande passante dans la direction de codage de lecture 

BWrd = 781,3 Hz. 

  

4.4 Résultats 
 

4.4.1 Calculs théoriques 
 

La Figure 4.1a montre la précision théorique des vecteurs de correction donnée par 

l’équation [4.7] en fonction de la différence ΔTE. Cette fonction a été évaluée pour des 

valeurs typiques d’une séquence écho de gradient single-shot écho-planar : deux valeurs de 

SNR (10 et 15) qui représentent les limites inférieures pour la thermométrie par résonance 

magnétique, ainsi que deux valeurs de  correspondant aux tissus du foie et respectivement 

du rein (15). Le minimum de cette fonction peut être trouvé en appliquant l’algorithme de 

Newton-Raphson obtenu pour une valeur . En pratique, des valeurs plus 

petites pour ΔTE sont préférables. La limitation imposée par l’algorithme de déroulement 

temporel de phase peut donner des résultats incorrects dans des régions avec des 

inhomogénéités importantes du champ magnétique. Une précision inférieure à un tiers de 

pixel a été choisie comme critère d’acceptation pour la correction. Dans le cas le plus 

défavorable : SNR = 10, BW

*
2T

*
2108,1 TTE ⋅=Δ

pe = 14 Hz (bande passante la plus réduite des expériences 
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effectuées) et  = 15 ms (tissu du foie), une valeur de ΔTE = 6 ms a été trouvé comme 

suffisante afin de respecter la précision de vecteurs de correction imposée.  

*
2T

Des inhomogénéités importantes peuvent conduire à une différence supérieure à 2·π 

entre les images de phase acquises avec deux temps d’écho différents. Dans ce cas, la 

différence de phase n’est pas correctement déroulée et cela conduit à une mauvaise estimation 

du vecteur de correction. Afin d’éliminer cet effet, ΔTE doit être choisi en fonction des 

valeurs maximales d’inhomogénéités dans la région d’intérêt en utilisant l’équation [4.2]. 

Ceci est montré dans la figure 4.1b. Pour des valeurs de ΔTE = 5 ms jusqu’à 7 ms, les valeurs 

maximales des inhomogénéités du champ magnétique pouvant être corrigées sont 

respectivement 3,1 ppm et 2,2 ppm pour BB0 = 1,5 Tesla. Pour une valeur de la bande passante 

dans la direction de codage de phase BWpe = 22 Hz et pour une valeur de ΔTE = 5 ms, des 

distorsions allant jusqu’à 9,1 pixels (± 4,55 pixels de décalage par rapport à la position 

correcte) peuvent être corrigées. En utilisant les paramètres de l’expérience sur le fantôme 

(taille de voxel – 1,72 × 1,72 × 5 mm ), la méthode proposée peut corriger des distorsions 

dans la direction de codage de phase allant jusqu’à ± 7,82 mm avec une précision de ± 0,57 

mm. 

3

 
Figure 4.1 : (a) Valeurs théoriques de l’incertitude des vecteurs de repositionnement 
normalisés pour une bande passante dans la direction de codage de phase de 1 Hz en 
fonction de ΔTE. L’erreur du déplacement est calculée par division de la valeur indiquée par 
la bande passante dans la direction de codage de phase (BWpe). L’erreur est évaluée pour 
deux valeurs de T2* ainsi que pour deux valeurs de SNR. L’incertitude des vecteurs de 
repositionnement pour le tissu du foie (T2* = 15 ms à 1,5 T) est représentée en trait continu 
(SNR = 10) et en trait pointillé (SNR = 15). Les valeurs représentées en trait discontinu 
correspondent au tissu du rein (T2* = 25 ms à 1,5 T) pour un SNR de 10 et les valeurs 
représentées en trait discontinu et pointillé correspondent au tissu du rein pour un SNR = 15. 
(b) Limite supérieure de ΔTE en fonction de l’inhomogénéité du champ B0 = 1,5 T permettant 
de calculer le déplacement sans algorithme de déroulage de phase.  
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4.4.2 Expérience sur un  fantôme en mouvement 
 

La figure 4.2 montre les résultats des corrections géométriques obtenues sur un 

fantôme en mouvement. Les figures 4.2b et 4.2c montrent respectivement un exemple 

d’images EPI distordues et corrigées, extraites de la série temporelle. En comparaison, 

l’image correspondante acquise avec une séquence écho de spin rapide (TSE) du fantôme au 

repos est montrée dans la figure 4.2a. Des inhomogénéités du champ BB0 allant jusqu’à 2,3 

ppm conduisent à des distorsions de 6,7 pixels dans l’image EPI non-corrigée. Les deux 

méthodes proposées, la soustraction de phase ainsi que la moyenne de la phase, ont été 

évaluées (voir équation [4.4] et respectivement [4.5]). La figure 4.2e montre le spectre 

fréquentiel de la correction appliquée au voxel central de la bouteille en utilisant la méthode 

de soustraction de phase. Les petites oscillations ayant une fréquence de 1/(2·TR) peuvent être 

attribuées à des changements de phase dus aux mouvements des organes durant l’acquisition 

des images utilisées pour établir les cartes de champ B0B . L’amplitude de ces oscillations 

correspond à une mauvaise estimation des vecteurs de correction pouvant atteindre jusqu’à ½ 

pixel dans le cas de cette expérience. La figure 4.2f montre le spectre fréquentiel des vecteurs 

de correction appliqués au même voxel dans le cas de la méthode effectuant la moyenne entre 

deux images de phase consécutives, acquises avec le même temps d’écho. 

 

 
 
Figure 4.2 : Images coronales du fantôme. (a) Image Turbo spin-écho (TSE) du fantôme au 
repos, (b) image EPI distordue, (c) image EPI corrigée en utilisant l’algorithme proposé, (d) 
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profils d’intensité le long de la ligne représentée en trait discontinu dans la figure 4.2a. Le 
trait continu correspond à l’image de référence (TSE), le trait pointillé correspond aux 
données écho-planar distordues et le trait discontinu aux données EPI corrigées. Spectre 
fréquentiel des vecteurs de correction appliqués au voxel central en utilisant la méthode de 
soustraction de la phase (e) et la moyenne de la phase (f). 
 

Compte tenu des limites imposées par l’algorithme de déroulement temporel de phase, 

la valeur maximale de l’inhomogénéité du champ BB0 pouvant être corrigée en utilisant la 

valeur ΔTE = 5 ms est de 3,1 ppm à 1,5 Tesla. Dans la figure 4.2c, nous pouvons remarquer 

que les régions ayant des inhomogénéités inférieures à cette valeur sont correctement 

repositionnées. Les régions ayant des inhomogénéités supérieures à cette valeur limite ne sont 

pas correctement repositionnées (voir flèche II dans la figure 4.2c). Les pertes de signal dans 

les régions ayant d’importants gradients de champ B0B  ne permettent pas le calcul des cartes de 

champ magnétique et par conséquent, les vecteurs de correction ne peuvent pas être estimés. 

Ces régions ont été exclues du calcul pendant l’étape de seuillage appliquée précédemment. 

 

4.4.3 Expérience de chauffage 
 

La précision de la correction appliquée est montrée dans la figure 4.3. Un algorithme 

de détection de contours a été utilisé pour souligner les bords du rein sur l’image acquise avec 

une séquence d’écho de spin rapide (figure 4.3a). Cette information est superposée à l’image 

EPI distordue (figure 4.3b) ainsi qu’à l’image EPI corrigée (figure 4.3c). Dans le cas de cette 

expérience, nous utilisons uniquement la technique de la moyenne entre deux images de phase 

acquises avec le même temps d’écho. Des inhomogénéités du champ BB0 allant jusqu’à une 

valeur de 2,0 ppm ont été mesurées pour cette expérience (voir figure 4.3d). Nous avons ainsi 

observé des déplacements pouvant atteindre 5,7 pixels. Les figures 4.3e et 4.3f montrent les 

cartographies de l’écart type de la température mesurée en utilisant respectivement les images 

EPI distordues et corrigées. Les régions ayant un grand écart type correspondent aux régions 

chauffées au voisinage des électrodes en cuivre. L’écart type inférieur à 0,9 °C dans les 

régions non chauffées montrent que la précision de la thermométrie par IRM n’est pas 

perturbée par la méthode proposée. 

L’efficacité de la méthode proposée pour corriger les distorsions géométriques des 

images EPI est montrée dans les figures 4.3g et respectivement 4.3h. Nous avons comparé 

l’évolution de la température dans un seul voxel, obtenue par thermométrie IRM avec la 

mesure de température effectuée à l’aide d’un thermomètre optique Luxtron (LumaSense 
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Technologies, Santa Clara, CA, É.U.). La position du thermomètre optique a été déterminée 

avec une séquence écho de spin (indiquée par la flèche dans la figure 4.3a). La thermométrie 

par IRM basée sur une image EPI distordue montre une température différente due à une 

erreur de positionnement. La mesure basée sur les images EPI corrigées correspond à la 

mesure réalisée à l’aide du thermomètre optique. Nous pouvons remarquer que la mesure par 

IRM de température est en accord avec la mesure du thermomètre pendant le cycle entier de 

mouvement (période T = 6 s). Les distorsions présentes à l’endroit où se trouve le 

thermomètre ont varié temporellement de 0,5 ppm durant cette expérience. 

 

 
 
Figure 4.3 : L’efficacité de la méthode proposée démontrée dans le cas d’une expérience de 
chauffage sur un rein ex vivo : (a) Image TSE utilisée comme référence, (b) image EPI non 
corrigée, (c) image EPI corrigée utilisant l’algorithme proposé. (d) carte des distorsions 
présentes dans le rein, extraite de la série dynamique estimée en utilisant la technique de la 
moyenne de phase. (e) écart type de la température mesurée en chaque point sur les images 
distordues et (f) sur les images corrigées. (g) et (h) : comparaison entre la thermométrie par 
résonance magnétique (trait discontinu) et la température mesurée à l’aide d’un thermomètre 
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optique (trait continu) dans la position déterminée sur l’image TSE (voir flèche noire en Fig. 
4.3a) sur les images EPI avec distorsions (g) et sur les images EPI corrigées (h). 
 

4.4.4 Expérience in-vivo en temps-réel 
 

La figure 4.4b montre une carte des distorsions dues aux inhomogénéités du champ BB0 

présentes dans une image EPI sagittale extraite de la série temporelle de l’abdomen d’un 

volontaire sain. Nous pouvons remarquer que les distorsions présentes dans le rein et le 

muscle du dos sont dans ce cas inférieures à la résolution des images EPI. Les distorsions 

dans la direction de codage de phase (direction antérieure-postérieure) au niveau du foie ont 

atteint des valeurs supérieures à 1 cm. Compte tenu du volume variable des poumons au 

voisinage du foie, ayant un impact direct sur l’homogénéité du champ B0B , les distorsions 

varient dynamiquement durant le cycle respiratoire. Dans la région indiquée par la flèche II 

(figure 4.4c), l’amplitude de la distorsion oscille de 8 mm pendant le cycle respiratoire. La 

superposition de l’information extraite à partir de l’image anatomique de référence sur 

l’image EPI non corrigée (figure 4.4c) ainsi que sur l’image EPI corrigée (figure 4.4d) 

démontre l’efficacité de la correction appliquée. Les bords, ainsi que les vaisseaux sanguins 

au centre du foie, se trouvent dans une mauvaise position dans l’image EPI acquise. Ces 

régions ont été correctement replacées dans l’image EPI corrigée. 

 

Deux types d’artefacts peuvent être observées dans les images EPI corrigées : 

- Des “streaks” (bandes) dans la direction antérieure-postérieure au niveau de la partie 

basse de l’abdomen. Le faible rapport signal sur bruit dans cette région ne permet pas 

d’estimer correctement les vecteurs de déplacement dans cette région. 

- Des inhomogénéités importantes présentes dans la région indiquée par la flèche III 

dans la figure 4.4d conduisent à une différence de phase supérieure à π pour la valeur 

utilisée, ΔTE = 7 ms. Comme nous pouvons le remarquer sur la carte de déplacement 

(figure 4.2b), un déroulement incorrect des images de phase se traduit par l’application 

d’une correction dans la direction opposée, conséquence d’une carte de correction 

présentant des discontinuités. 
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Figure 4.4 : (a) Image anatomique haute résolution acquise avec une séquence TrueFISP 
avec un temps d’écho (TE) court, utilisée comme référence. La figure (b) représente une carte 
des vecteurs de correction exprimée en mm extraite de la série dynamique. Cette carte est 
mise à jour pour chaque nouvelle image acquise. Dans cet exemple, le rein présente des 
distorsions réduites ~1,5 mm (inférieures à la résolution de la séquence d’acquisition). Quant 
aux distorsions présentes dans le foie, elles sont supérieures à 1 cm, plus prononcées au 
voisinage du diaphragme. Le masque obtenu à partir de l’image TrueFISP a été superposé à 
l’image EPI distordue (c) et corrigée (d). Nous pouvons remarquer les erreurs de 
positionnement entre le masque et les vaisseaux au centre du foie et à l’interface entre les 
poumons et le foie (voir flèches I et II). L’erreur des vecteurs de repositionnement pour le 
pixel indiqué par la flèche II pour les deux méthodes de corrections : soustraction de la phase 
(e) et moyenne de la phase (f). 
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L’erreur induite par les modifications du champ magnétique durant l’acquisition de 

deux images consécutives, pour un pixel à l’intérieur du foie, est montrée dans la figure 4.4e 

(soustraction de la phase) et 4.4f (moyenne de la phase). Dans le cas de la technique de 

soustraction de la phase, nous observons une erreur maximale “peak-to-peak” de 1,9 pixels et 

un écart type de 0,35 pixels. Nous pouvons également remarquer que cette erreur est 

périodique étant modulée par le mouvement respiratoire. La technique de la moyenne de la 

phase a efficacement supprimé la modulation observée précédemment. De plus, cette 

technique a permis la réduction de l’erreur jusqu’à une valeur de 1,1 pixles “peak-to-peak” et 

un écart type de 0,2 pixels. 

 

4.5 Discussion 
 

Pour des images des organes abdominaux (reins, foie) acquises avec une séquence 

écho de gradient EPI ayant un SNR > 15, les simulations montrent que, la méthode proposée 

possède une précision des vecteurs de déplacement de 0,16 pixels (Fig. 4.1). Pour les 

simulations effectuées, la durée de la séquence a été augmentée de façon continue de 5 à 7 ms. 

Ce délai très court ainsi que la grande précision obtenue correspondent aux exigences des 

procédés interventionnels en temps-réel guidés par IRM. Théoriquement, une meilleure 

précision peut être obtenue en utilisant des valeurs plus grandes pour ΔTE. En pratique, la 

décroissance rapide en  pour la plupart des organes abdominaux, provoque une dégradation 

de la précision due à un faible SNR dans les images de phase. 

*
2T

Le choix d’une valeur de 5 ms pour ΔTE dans l’implémentation proposée limite la 

correction à des régions ayant une inhomogénéité du champ BB0 inférieure à ± 1,56 ppm 

(figure 4.1b). L’application de l’algorithme de déroulage temporel de phase dans des régions 

ayant des inhomogénéités supérieures à cette valeur conduit à un calcul erroné des vecteurs de 

correction. L’utilisation d’une faible valeur pour ΔTE peut permettre d’identifier les régions 

ayant une grande inhomogénéité du champ B0B . Pour gagner en précision, nous pouvons 

utiliser une valeur plus grande de ΔTE après avoir exclu les régions présentant une 

inhomogénéité supérieure aux limites de l’algorithme de déroulage temporel de phase. Pour 

une séquence écho de gradient EPI, nous avons choisi une résolution spatiale de 2 mm et une 

bande passante dans la direction de codage de phase allant de 14 à 22 Hz. Dans ces 

conditions, un ΔBB0 = ± 1,56 ppm correspond respectivement à un déplacement maximal 

pouvant être corrigé de ± 1,4 cm et ± 0,9 cm. Compte tenu du fait que la méthode proposée 

 107



 
CHAPITRE IV : Corrections temps-réel des distorsions géométriques des images EPI  

 

est destinée aux applications en temps-réel requérant une faible latence ainsi que des temps de 

calculs réduits, un compromis pour le choix du paramètre ΔTE doit être effectué. La 

limitation imposée par l’algorithme de déroulage temporel de phase peut être évitée en 

utilisant un algorithme de déroulage spatial de phase avant le calcul des cartes 

d’inhomogénéité de champ magnétique. Même si plusieurs algorithmes de déroulage spatial 

de phase ont été proposés (16), ces méthodes demandent des temps de calcul importants. De 

plus ces algorithmes sont instables dans des régions ayant des discontinuités du signal et dans 

le cas de variations de susceptibilité magnétique rencontrées dans les organes abdominaux. 

Dans les régions avec des variations importantes de susceptibilité, nous rencontrons un 

déphasage intra-voxel très rapide conduisant à un très faible SNR (<< 10). Ces régions ont par 

conséquent un intérêt limité pour la thermométrie par IRM. En conclusion, le délai introduit 

par le temps de calcul nécessaire à une étape supplémentaire de déroulage spatial de phase 

n’est pas justifié pour cette application dans le cadre de l’imagerie interventionnelle. Si nous 

souhaitons corriger des déplacements dus à des inhomogénéités plus importantes allant 

jusqu’à ± 3,1 ppm, une valeur ΔTE de 2,5 ms est suffisante. Dans ce cas, la précision des 

vecteurs de correction est réduite à une valeur de 0,3 pixels. 

Une autre limitation de la méthode proposée provient du fait que les cartes du champ 

BB0 sont calculées en utilisant une technique de fenêtre glissante “sliding window”. Dans le cas 

d’une soustraction directe de deux images de phase acquises avec deux TE différents, des 

déplacements infimes de l’organe mènent à des changements de phase conduisant à des 

petites erreurs des vecteurs de correction. Compte tenu du fait que le signe de l’erreur 

résiduelle change à chaque image, l’erreur relative de positionnement entre deux images 

corrigées consécutives est doublée. Les expériences effectuées sur le fantôme en mouvement 

ainsi que les données in vivo ont montré que ce problème est fréquemment rencontré dans le 

cas des organes bougeant rapidement tels que les reins ou le foie. Cet artefact de correction 

peut être supprimé par l’application d’un filtre passe-bas temporel introduit par 

l’élargissement de la fenêtre coulissante à trois images ainsi qu’en effectuant une moyenne 

entre deux images de phase acquises avec le même TE. Cette technique limite la résolution 

temporelle de la correction à un tiers de la bande passante de la séquence utilisée et introduit 

une latence supplémentaire égale à Tacq. En conclusion, cette technique de correction est 

utilisable uniquement avec des séquences d’acquisition très rapides nécessaires pour 

l’observation des organes en mouvement. 
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Les exigences concernant la bande passante temporelle ont été vérifiées pour 

l’expérience in vivo par l’analyse spectrale des changements de phase durant plusieurs cycles 

respiratoires. La plupart des contributions se trouvent en dessous de 1,8 Hz. Pour cette raison, 

une mise à jour des cartes de distorsion avec une fréquence de 5,4 Hz est nécessaire pour 

résoudre ces changements temporels. 

L’expérience de chauffage a démontré la compatibilité de la méthode proposée avec la 

thermométrie par IRM car l’algorithme de correction est appliqué séparément sur la partie 

réelle et imaginaire de l’image complexe. Les distorsions présentes dans les images EPI dues 

aux différences de susceptibilité entre les électrodes RF et le tissu voisin ont été corrigées. Cet 

aspect est moins important pour le guidage des techniques interventionnelles non-invasives 

comme les ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU), par contre il est particulièrement 

utile pour des interventions mini invasives telles que l’utilisation de laser et d’électrodes RF 

pour l’ablation des tissus malades. Dans le cas des interventions mini invasives la présence de 

l’instrument interventionnel est inévitable au voisinage de la zone ciblée. Les changements de 

phase introduits par les variations de température dans le tissu observé conduisent 

théoriquement à des distorsions géométriques dans les images EPI. Dans l’expérience 

effectuée, la différence maximale de température enregistrée au voisinage des électrodes RF a 

été de 28 °C. En utilisant l’équation [4.8], une variation de la fréquence de résonance du 

proton de -0,28 ppm peut être mesurée. En utilisant l’équation [4.4] et la valeur de la bande 

passante dans la direction de codage de phase de 22,4 Hz, ce changement de fréquence 

conduit à un déplacement de -0,81 pixel venant se rajouter aux distorsions provoquées par les 

inhomogénéités intrinsèques du champ BB0 ainsi qu’aux effets de susceptibilité. La méthode 

proposée effectue une actualisation dynamique des cartes de correction avec chaque nouvelle 

image acquise et peut corriger l’effet dû aux modifications de température. Cependant, la 

température peut varier sensiblement pendant l’acquisition de deux images consécutives. Les 

changements de phase introduisent des petites erreurs dans le calcul des cartes de correction. 

Cette erreur peut être évaluée si nous considérons une augmentation maximale de la 

température de 5 °C/s prenant en compte la résolution temporelle de la séquence utilisée. Le 

changement de température entre deux images consécutives induit une erreur de correction de 

0,008 pixels (équation [4.4]). Compte tenu du fait qu’une augmentation rapide de la 

température ne est pas souhaitable pour les applications cliniques, l’erreur induite par les 

variations de température entre deux dynamiques consécutives est négligeable. 
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La méthode proposée est conçue pour le monitorage en temps-réel des procédés 

interventionnels sur des organes abdominaux tels que le foie ou le rein. Compte tenu du 

mouvement de ces organes ainsi que de la respiration modifiant les cartes de champ BB0, une 

correction statique n’est pas envisageable. L’efficacité de cette méthode utilisée pour corriger 

en temps-réel les distorsions des images EPI présentes dans le rein et le foie a été démontrée 

par les expériences in vivo. Une parfaite correspondance entre les images anatomiques et les 

images EPI corrigées a été obtenue. L’absence de régression spatiale des cartes de correction 

avec un modèle polynomial ou d’autres modèles (harmoniques sphériques) est avantageuse 

pour les contraintes imposées par le traitement des données en temps-réel. Ce fait rend la 

méthode insensible aux discontinuités du signal dans les régions où les cartes de champ ne 

peuvent pas être calculées avec une bonne précision. Les cartes de correction sont calculées 

directement à partir des images EPI et elles ont donc le même système de coordonnées que les 

images EPI distordues. Il n’est donc pas nécessaire d’appliquer une transformation de passage 

d’un système de coordonnées à un autre. Le temps de calcul a été de 1,5 ms pour l’ensemble 

des étapes nécessaires (calcul des cartes de champ magnétique et estimation des vecteurs de 

correction, re-gridding des données complexes). Dans ces conditions, les contraintes de 

temps-réel ont été parfaitement remplies. La méthode est compatible avec des séquences 

d’acquisition très rapides de plus de 20 images par seconde. Il faut remarquer que la technique 

proposée réduit la bande passante des vecteurs de repositionnement par un facteur deux 

(simple différence de phase) ou par un facteur trois (technique de moyenne de la phase). Des 

séquences d’acquisition très rapides sont donc souhaitables pour pouvoir corriger des 

changements rapides des cartes de champ magnétique dus au mouvement des organes. 

Nous pouvons remarquer que l’estimation des cartes de champ pose des problèmes de 

calcul aux bords des organes. Ceci est du aux effets de volumes partiels des tissus ayant une 

différence de susceptibilité prononcée et également aux déplacements résiduels entre deux 

images consécutives. Pour une stabilité accrue, la méthode proposée exclue ce type de régions 

en appliquant uniquement une correction aux pixels qui se trouvent à l’intersection des 

masques de seuillage estimés indépendamment. Les régions comportant des distorsions 

importantes du champ magnétique BB0 pouvant conduire à une différence de phase supérieure à 

2·π pour la valeur ΔTE choisie doivent être identifiées. Si la condition imposée par 

l’algorithme de déroulage de phase temporel n’est pas respectée, la méthode donnera un 

résultat de correction erroné, amplifié et orienté dans le sens opposé. Il est donc indispensable 

d’effectuer une première expérience avec une petite valeur pour ΔTE afin d’établir une carte 
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de validité de la correction appliquée. Si la région d’intérêt ne fait pas partie de la zone ainsi 

définie, la valeur de ΔTE devra être réduite. Ceci se traduit également par une diminution de 

la précision des vecteurs de repositionnement. Des méthodes de déroulement de phase en 2D 

peuvent être utilisées pour résoudre ce problème. 

 

4.6 Conclusions 

 

 De nombreux procédés interventionnels tels que les ablations HIFU guidées par IRM, 

les biopsies ou l’insertion de cathéters sont basés sur des séquences permettant l’acquisition 

très rapide d’images. Ceux-ci requièrent une relation très précise entre l’organe observé dans 

l’image IRM et sa vraie position à l’intérieur de l’aimant. Ces conditions ne sont pas 

respectées dans les régions anatomiques ayant de grandes variations de champ magnétique et 

pouvant changer durant le cycle respiratoire. La méthode proposée constitue une extension 

des méthodes existantes basées sur l’acquisition de deux images avec des temps d’écho 

différents. Celle-ci est bien adaptée à l’utilisation en temps-réel en imagerie interventionnelle 

pour des cibles en mouvement. La technique proposée est entièrement compatible avec la 

thermométrie par IRM ainsi qu’avec les instruments interventionnels tels que les électrodes 

RF ou les cathéters pouvant produire des distorsions importantes dans leur voisinage. 

La méthode proposée rallonge la séquence d’acquisition d’une façon infime et 

introduit une latence négligeable, ce qui est de grande importance pour l’imagerie en temps-

réel. Cependant, cette technique introduit une fluctuation du signal dans l’image de 

magnitude. Par conséquent, celle-ci n’est pas adaptée à des applications telles que 

l’observation de passage d’un bolus ou des expériences IRMf, pour lesquelles le signal de 

magnitude ne doit pas osciller durant l’acquisition des images. 
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(PRF), perfusion, diffusion thermique, coefficient d’absorption. 

Abréviations utilis ées : Transfert de chaleur dans les tissus (Bio-Heat Transfer – BHT), 

Ultrasons Focalisés de Haute Intensité (HIFU), Ultrasons Focalisés de Haute Intensité guidés 

par IRM (MRgHIFU), imagerie écho-planar (EPI), marquage du sang artériel (ASL), 

Tomographie par émission de positron (TEP). 
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Résumé 
 

Dans cette partie nous proposons une méthode pour mesurer la perfusion, la diffusion 

thermique ainsi que le coefficient d’absorption thermique. Ces paramètres influencent 

l’évolution de la température du tissu pendant les procédures thérapeutiques avec des 

Ultrasons Focalisés de Haute Intensité (HIFU). Dans ce but, des expériences de chauffage (N 

= 100) ont été effectuées sur cinq reins de porcs ex vivo pour différents débits de la solution 

de perfusion. Les variations spatio-temporelles de la température ont été mesurées de façon 

non-invasive par imagerie volumétrique de température par IRM. Le modèle de transfert de la 

chaleur dans les tissus biologiques (Bio-Heat Transfer – BHT) a été utilisé pour décrire 

l’évolution spatio-temporelle de la température dans le cortex rénal. Le coefficient de 

perfusion ainsi que le coefficient d’absorption ont été déterminés à l’aide d’une régression 

non-linéaire de l’évolution de l’énergie thermique (intégration spatiale des cartes de 

température). Afin d’y parvenir, nous avons proposé une solution analytique de l’équation 

BHT pour le cas particulier d’un chauffage à une puissance constante et à position fixe. La 

diffusion thermique a été déterminée indépendamment par une analyse de l’étalement spatial 

de la température durant la période de refroidissement. La diffusion thermique ainsi que le 

coefficient d’absorption ne dépendent pas du débit et ont des valeurs moyennes 

respectivement de 0,172 ± 0,003 mm2·s-1 et 11,0 ± 1,85 mm3·K·J-1. Le coefficient de perfusion 

déterminé à l’aide de la méthode proposée et le débit rentrant ont montré systématiquement 

une dépendance linéaire de pente de 9,20 ± 0,75 mm-3. Les expériences effectuées ont montré 

que la perfusion agit comme un facteur d’échelle et n’influence pas l’étalement de la 

température dépendant uniquement du coefficient de diffusion thermique. Les résultats 

obtenus sont en accord avec le modèle BHT. Ce modèle peut donc être utilisé pour décrire 

l’évolution de la température dans les organes perfusés. Notre approche quantitative permet 

de déterminer les paramètres thermiques du tissu avec une précision de 10 %. Notre méthode 

permet également de quantifier l’influence de la perfusion pendant les interventions 

d’hyperthermie avec des Ultrasons Focalisés de Haute Intensité guidées par IRM 

(MRgHIFU). 
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5.1 Introduction 
 

L’objectif des thérapies thermiques est d’induire un chauffage suffisant pour la 

destruction du tissu pathologique tout en préservant les tissus sains avoisinants. Dans les 

tissus vivants, la perfusion sanguine, la conductivité thermique ainsi que l’efficacité 

d’absorption des ondes acoustiques ou électromagnétiques jouent un rôle important dans la 

distribution spatio-temporelle de la température. Compte tenu de ce fait, une méthode non-

invasive qui permet de déterminer les paramètres thermiques des tissus devient utile pour la 

planification et le monitorage des procédures thermo-thérapeutiques. Chacun de ces 

paramètres dépend du tissu étudié. En général, les tumeurs ont des coefficients de perfusion 

élevés impliquant une évacuation importante de la chaleur et un refroidissement rapide de la 

cible. Cet effet réduit la température maximale pour une puissance donnée et peut induire des 

zones d’ablation plus petites, ce qui réduit l’efficacité de l’intervention. Plusieurs méthodes 

ont été proposées pour mesurer la perfusion in vivo chez l’homme. La mesure de perfusion 

fournit une information très importante sur la fonctionnalité de l’organe. Une méthode 

courante pour estimer la perfusion est basée sur des images de scintigraphie (1) et consiste en 

la visualisation d’un radio-traceur injecté par voie intraveineuse. La tomographie par émission 

de positron (TEP) a été récemment validée pour des mesures quantitatives du flux sanguin 

rénal (2). La mesure de la perfusion rénale a également été effectuée à l’aide de l’imagerie par 

rayons X ou de l’Imagerie par Résonance Magnétique avec rehaussement du contraste. 

Cependant, ces techniques requièrent l’injection d’un agent de contraste pouvant être néphro-

toxique. Les mesures de perfusion sans injection d’agent de contraste peuvent s’avérer très 

utiles pour les examens cliniques. Au cours des dernières années, de nombreuses techniques 

IRM basées sur le marquage du sang artériel (ASL) ont été développées afin de mesurer la 

perfusion dans le cerveau (3) et dans le rein (4) sans injection d’agent de contraste. Ces 

méthodes sont basées sur l’analyse de la modification de l’aimantation du tissu avec ou sans 

saturation du sang provenant des artères. La perfusion est calculée indirectement à partir d’un 

modèle du signal RMN et requiert des mesures supplémentaires de temps de relaxation 

longitudinaux. L’amélioration de la précision de la mesure de la perfusion à l’aide des 

méthodes telles que le marquage du sang artériel est un domaine de recherche très actuel. 

L’écart type de la mesure de perfusion à l’aide de l’ASL est d’environ 20 % (5). Ces études 

ont pour but de détecter les modifications de la perfusion. Celles-ci sont liées à un 

disfonctionnement local, associé à une pathologie spécifique. Cependant, l’influence de la 
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perfusion sur la distribution de la température n’a pas été étudiée d’un point de vue quantitatif 

dans les organes ayant des valeurs de perfusion élevées. 

Les systèmes biologiques possèdent un réseau complexe de vaisseaux responsables de 

la convection de la chaleur. Par conséquent, un modèle physique précis du transfert de la 

chaleur dans les tissus vivants est compliqué et doit prendre en compte la structure 

microscopique du système vasculaire. A une échelle macroscopique, le modèle de transfert de 

chaleur dans les tissus biologiques (Bio-Heat Transfert – BHT) proposé par Pennes (6), décrit 

l’évolution spatio-temporelle de la température en fonction des trois paramètres thermiques 

du tissu : la perfusion, la diffusion thermique et le facteur d’absorption. Cependant, quelques 

critiques de ce modèle ont été énoncées (7), et d’autres modèles, ayant pour but de décrire 

plus précisément le transfert de la chaleur dans les tissus, ont été proposés (8-11).  Weinbaum 

et al (10) ont suggéré l’utilisation d’un modèle de transfert de la chaleur adapté à chaque 

organe étudié. Cependant, ces modèles mathématiques sont complexes et requièrent une 

connaissance détaillée du réseau vasculaire. Le modèle plus simple, décrit par l’équation 

BHT, permet d’expliquer le transfert de la chaleur à une échelle macroscopique. Ce modèle a 

été utilisé dans le cas des tissus non-perfusés pour le contrôle automatique de la température 

durant les interventions d’hyperthermie à l’aide d’Ultrasons Focalisés de Haute Intensité 

(HIFU) guidées par IRM (12). Différentes études expérimentales ont été effectuées par le 

passé (7, 13) afin d’évaluer la validité du modèle BHT dans les tissus perfusés. Dans le cas de 

ces études, des mesures invasives de thermométrie ont été effectuées à l’aide de plusieurs 

thermocouples insérés dans l’organe. Cependant, ces méthodes offrent une résolution spatiale 

limitée et ne permettent pas l’estimation des gradients de température apparaissant durant le 

chauffage à l’aide des Ultrasons Focalisés. Ces méthodes peuvent également modifier les 

caractéristiques thermiques des tissus, inhérentes aux méthodes invasives. La thermométrie 

par IRM (14, 15) permet l’acquisition de cartes de température ayant une résolution spatio-

temporelle relativement élevée. Par conséquent, cette technique permet d’améliorer la 

précision de la mesure des paramètres thermiques du tissu. 

Dans cette partie, nous proposons une méthode de mesure des paramètres thermiques 

du tissu. Cette technique est basée sur une analyse quantitative des cartes de température 

acquises par IRM durant le chauffage par Ultrasons Focalisés de Haute Intensité. Dans ce but, 

des reins de porcs ont été extraits et perfusés ex vivo avec des débits différents afin d’évaluer 

l’influence de la perfusion sur la distribution de la température. Les objectifs de ce travail ont 

été d’un côté, l’évaluation de la précision du modèle BHT (6) afin de décrire la distribution de 
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la température en présence de la perfusion et d’un autre côté, de proposer une méthode 

quantitative pour l’estimation des trois paramètre thermiques du tissu : la perfusion, la 

diffusion thermique et le coefficient d’absorption. 

 

5.2 Théorie 
 

L’équation BHT (6) est un modèle décrivant l’évolution spatio-temporelle de la 

température dans un tissu biologique hétérogène (en absence de grands vaisseaux sanguins) 

selon l’équation suivante : 

 

( ) ( )( ) ( )[ ] ( t,rP+Tt,rTcwt,rTk=
t

t,rTcρ abbbttt
rrr

r

⋅η−ρ−⋅
∂

∂ graddiv )    [5.1] 

 

où T(r, t) représente la température locale du tissu, Ta la température du sang artériel, ρt et ρb 

[kg·m-3] les masses volumiques respectivement du tissu et du sang, ct et cb [J·kg-1·K-1] les 

capacités calorifiques respectivement du tissu et du sang, wb [mL·mL-1·s-1] le coefficient de 

perfusion, kt [W·m-1·K-1] la conductivité thermique, ( )trP ,r  [W·m-3] la puissance déposée par 

unité volumique et η le rendement de conversion de l’énergie acoustique en chaleur. Le 

paramètre η inclue le rendement du transducteur, l’atténuation de l’onde acoustique dans le 

milieu de transmission, le coefficient d’absorption ainsi que les effets dus au couplage 

acoustique imparfait. 

Selon l’équation [5.1], la chaleur est évacuée par deux phénomènes : la conduction, 

représentant le transfert d’énergie des régions ayant une température élevée vers des régions 

ayant des températures plus basses, exprimée par le terme ( )( )t,rTkt
rgraddiv⋅  et la 

convection, représentant la quantité de chaleur évacuée par le flux sanguin, exprimée par le 

terme . Le modèle BHT considère que le sang pénètre dans le tissu chauffé 

à la température artérielle et sort du volume chauffé à la température locale du tissu. 

Considérant les chaleurs spécifiques ainsi que les masses volumiques du tissu et du sang 

identiques (c

( )[ abbb Tt,rTcw −ρ
r ]

t = cb et ρt = ρb) ainsi qu’une conductivité thermique kt constante, l’équation [5.1] 

peut s’exprimer sous une forme plus simple : 

 

( ) ( ) ( ) ( t,rαPt,rTwt,rTD=
t

t,rT
b

2 rrr
r

+−∇
∂

∂ )       [5.2] 
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où D = kt/ρt·ct représente la diffusion thermique [m2·s-1],  l’opérateur Laplacien, α le 

coefficient global d’absorption [m

2∇
3·K·J-1] et ( )t,rT r

 [K] l’élévation de la température du tissu 

par rapport à la température initiale Ta. 

Pour une puissance acoustique constante (P) appliquée pendant une durée th suivie 

d’une période de refroidissement tc, l’intégration spatiale de l’équation [5.2] conduit à 

l’expression suivante pour l’énergie thermique : 

 

( ) ( ) ( ) ( )∫∫ +−∇=
∂

∂

r
Thb

r

Th rdtrPtEwrdtrTD
t

tE
rr

rrrr ,,2 α      [5.3] 

 

Pour un volume d’intérêt suffisamment large, nous pouvons estimer que les conditions 

aux limites T(rmax, t) = 0, ainsi que ∂T(rmax, t) / ∂x = ∂T(rmax, t) / ∂y = ∂T(rmax, t) / ∂z = 0 sont 

respectées. Dans ce cas, le terme ( )∫∇
r

rdtrT
r

rr,2  est égal à zéro et permet ainsi de simplifier 

l’équation [5.3] et d’obtenir une équation différentielle du premier ordre : 

 

( ) ( ) totThb
Th PtEw
t

tE
⋅=+

∂
∂

α         [5.4] 

 

où Ptot représente la puissance totale déposée, définie par l’expression suivante : 

. ( )∫=
r

tot rdtrPP
r

rr,

L’équation [5.4] a la solution analytique suivante : 

 

( )[ ]
( )[ ]⎩

⎨
⎧

−−
−−α

=
ementrefroidiss le durantttwE

chauffageleurantdwtwP
E

hbTh

bb
Th exp

/exp1

0

   [5.5] 

 

où ETh0 représente l’énergie accumulée dans le tissu à la fin du chauffage, à l’instant th. 

Selon l’équation [5.5], l’évolution temporelle de l’énergie thermique est représentée 

par une fonction exponentielle dépendant de la perfusion et du coefficient d’absorption. Nous 

pouvons également remarquer que l’évolution temporelle de l’énergie thermique est 

indépendante de la diffusion thermique. En absence de perfusion, l’énergie thermique 
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augmente linéairement pendant le chauffage et reste constante durant la période de 

refroidissement. 

La distribution spatiale de l’énergie acoustique émise par le transducteur a une forme 

ellipsoïdale pouvant être approximée par une Gaussienne 3D. Les dimensions longitudinales 

et transverses du point focal dépendent des caractéristiques du transducteur ainsi que de la 

fréquence utilisée. Dans le cas d’un chauffage à puissance constante à point fixe, la 

distribution spatiale de la température peut être approximée par une fonction Gaussienne (16). 

Cette approximation nous permet de résoudre analytiquement l’équation [5.2] durant la 

période de refroidissement. La solution analytique de l’équation [5.2] peut être obtenue à 

l’aide d’une transformée de Fourier spatiale (12) durant la période de refroidissement 

 : ( )( )0, => httrP r

 

( ) ( ) ( tkTwDk
t

tkT
b ,, 2

r
r

∗
∗

+−=
∂

∂ )       [5.6] 

 

où ( )tkT ,
r

∗  représente la transformée de Fourier spatiale de la distribution de température 

( t,rT )r
. L’intégration analytique de cette équation différentielle du premier ordre durant la 

période de refroidissement nous permet d’obtenir l’équation suivante : 

 

( ) ( ) ( ) ( twDtkkTtkT b−⋅−= expexp0,, 2** )
rr

      [5.7] 

 

Une approximation de la distribution initiale de la température par une fonction 

Gaussienne permet d’obtenir l’expression suivante dans l’espace de Fourier : 

 

( ) [ ] [ ]2/)(exp2/exp.)2(0, 2
0

222
0

2
00

22/3
0 yzzyxxxyz kkkTkT σ+−⋅σ−⋅σσ⋅π⋅=∗

r
  [5.8] 

 

où T0 représente la valeur de la température au point focal à la fin de la période de chauffage 

(th), σ0yz et σ0x représentent les valeurs des variances de la fonction Gaussienne (étalement 

spatial de la température), dans le plan horizontal (Oyz) et respectivement la direction 

verticale (Ox). En introduisant la valeur initiale de ( )0,kT
r

∗   (équation [5.8]) dans l’équation 

[5.7] et en appliquant une transformation de Fourier inverse, nous pouvons calculer 

analytiquement la distribution de la température durant le refroidissement : 
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A l’instant t, la solution analytique donnée par l’équation [5.9] décrit la distribution 

spatiale de la température. Celle-ci a une allure Gaussienne avec un écart type augmentant 

linéairement durant la période de refroidissement avec une pente égale à 2·D. En accord avec 

le modèle BHT, cette équation montre que l’étalement spatial de la température ne dépend pas 

du coefficient de perfusion, mais est uniquement dépendant de la diffusion thermique. 

Compte tenu des ces remarques, la perfusion agit uniquement comme un facteur d’échelle. 

 

5.3 Matériel et Méthodes 
 

5.3.1 Modèle de l’organe  
 

Les expériences ont été effectuées sur cinq reins de porc ex vivo. Les organes ont été 

extraits immédiatement après le sacrifice de l’animal et perfusés rapidement avec un liquide 

isotonique (0,9 % NaCl) (Baxter S.A., Lessines, Belgique) à température ambiante. Après un 

passage rapide du liquide de perfusion pour éviter la coagulation du sang à l’intérieur du tissu, 

l’organe ainsi que le fluide de perfusion ont été placées dans la chambre de l’IRM. Cette 

opération a été effectuée soixante minutes avant le début des expériences afin d’obtenir un 

état d’équilibre thermique de l’ensemble. Toutes les expériences effectuées ont été 

approuvées par le comité local d’étique. 

Des expériences ayant des conditions variables de perfusion (de 0 jusqu’à 2,3 mL·sec-

1) ont été effectuées en ajustant manuellement le flux rentrant par une obstruction progressive 

du tube. Pour chaque expérience, le flux a été précisément mesuré durant trois minutes. Les 

variations du flux rentrant peuvent induire des modifications du volume du rein et par 

conséquent des modifications du champ magnétique local. Pour ces raisons, une période de 

stabilisation de cinq minutes a été systématiquement respectée après chaque modification de 

flux et avant le début d’une nouvelle séquence d’acquisition associée à un chauffage par 

ultrasons. 
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5.3.2 Chauffage par Ultrasons Focalisés de Haute Intensité  
 

Le chauffage par ultrasons focalisés a été effectué pendant 10 à 24 secondes à une 

puissance constante de 115 W (puissance électrique). Pour ceci, nous avons utilisé un 

transducteur mono-élément, sphérique, compatible IRM (Imasonic S.A., Besançon, France) 

intégré dans le lit de l’IRM. Le transducteur opère à une fréquence de 1,5 MHz et a les 

dimensions suivantes : diamètre d’ouverture 120 mm et rayon de courbure 80 mm. Le point 

focal a une allure ellipsoïdale et un volume d’environ 1 × 1 × 5 mm3, allongée dans la 

direction de propagation des ondes acoustiques (axe vertical). Le transducteur est immergé 

dans un bassin rempli d’eau dégazée ayant une membrane sur la partie supérieure. Le 

couplage acoustique avec l’organe a été réalisé avec du gel échographique de contact (Parker 

Laboratories, Inc., Fairfield, NJ, É.U.). Le schéma du dispositif expérimental utilisé est 

montré dans la Figure 5.1.  

Le transducteur acoustique a été piloté par un signal sinusoïdal (Yokogawa, type 

FG110, Tokyo, Japon) qui est amplifié à l’aide d’un amplificateur KMP170F (gain en 

puissance de 58 dB, Kalmus, Bothell, WA, É.U.). Le positionnement précis du point focal 

dans la région cible a été effectué à l’aide de pistons hydrauliques (amplitude maximale du 

déplacement du transducteur dans les deux directions du plan horizontal ~ 80 mm). La 

position du point focal dans le rein a été ajustée verticalement à l’aide de gels de contact ayant 

des épaisseurs différentes. Différentes régions (4-10) du cortex rénal ont été chauffées à 

puissance constante dans des conditions différentes de flux (de 3 à 7 chauffages dans une 

même région). Au total, cent expériences de chauffage différentes ont été effectuées à l’aide 

d’un monitorage par IRM de température. 
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Figure 5.1  : Vue schématique du montage expérimental pour le chauffage par ultrasons 
focalisés d’un rein de porc dans un système IRM 1,5 T. 
 

 
5.3.3 Thermométrie par IRM  
 

Toutes les expériences ont été réalisées sur un scanner clinique Philips 1,5 T Achieva 

(Philips Systèmes Médicaux, Best, Pays-Bas). L’acquisition du signal a été effectuée à l’aide 

d’une antenne de surface ayant un diamètre intérieur de 9,6 cm. L’antenne a été positionnée 

au dessus du rein comme montré dans la figure 5.1. Des images anatomiques pondérées en T2 

et T1 ont été acquises utilisant respectivement une séquence Turbo Spin Echo (TSE) ayant les 

paramètres TE/TR = 80/1200 ms et une séquence Echo de Gradient rapide (TE/TR = 9,2/19 

ms). Les paramètres des deux séquences sont les suivants : FOV = 128 × 128 mmP2, matrice 

d’acquisition 128 × 128, 8 coupes adjacentes (distance entre deux coupes égale à zéro), 

épaisseur de coupe 5 mm. Nous avons ainsi obtenu une résolution spatiale de 1 × 1 × 5 mm3. 

Ces images ont été acquises avant les expériences de chauffage afin d’identifier les structures 
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anatomiques du rein et afin de positionner le point focal du transducteur dans la région 

corticale. 

Pour le monitorage de la température, nous avons utilisé une séquence dynamique 

écho de gradient EPI-segmentée ayant les paramètres suivants : TR = 300 ms, TE = 18 ms, 

angle de nutation α = 35 ° et facteur EPI = 11. La résolution temporelle de la séquence utilisée 

est de 2,4 sec/volume. Les cartes de température ont été calculées en utilisant la technique du 

décalage de la fréquence des protons (PRF) (constante de conversion -0,0094 ppm·°C-1 (17)) 

et affichées on-line. La région d’intérêt utilisée dans nos expériences n’a pas dépassé 30 mm. 

Comme la taille de cette région est relativement réduite, nous pouvons estimer que la dérive 

temporelle du champ magnétique est uniforme à l’intérieur de cette région. Cette technique 

constitue une approximation d’ordre zéro (uniquement la variation temporelle du champ 

magnétique est prise en compte). Pour compenser la dérive temporelle de la phase induite par 

la variation du champ magnétique, une région non chauffée à l’extérieur de notre région 

d’intérêt a été utilisée. 

 

5.3.4 Estimation numérique des paramètres thermiques du tissu 
 

Le traitement des données a été effectué off-line à l’aide de programmes écrits en 

langage IDL (ITT Visual Information Solutions, Boulder, CO, É.U.) afin de calculer la 

perfusion, la diffusion et le coefficient d’absorption dans les différentes conditions de flux 

rentrant. 

Dans un premier temps, l’évolution temporelle de l’énergie thermique a été calculée à 

l’aide d’une intégration numérique spatiale de chaque carte de température de la série 

temporelle. Dans ce but, nous avons utilisé une région cylindrique ayant un diamètre de 30 

mm autour du point focal et une hauteur de 30 mm. Le taux de perfusion ainsi que le 

coefficient d’absorption ont été calculés à l’aide d’une régression non-linéaire minimisant 

l’erreur moyenne quadratique en utilisant l’algorithme de Marquardt-Levenberg. 

Le calcul du coefficient de diffusion a été effectué en analysant l’étalement spatial des 

cartes de température en fonction du temps durant la période de refroidissement comme 

proposé par Cheng et Plewes (16). Dans ce but, la distribution spatiale de la température dans 

une région de 38 × 38 mm2, centrée sur le point focal (voxel ayant la température la plus 

élevée pendant le chauffage) a été fitée par une fonction Gaussienne en 2D à l’aide de 

l’algorithme de Marquardt-Levenberg. Conturo et Smith (18) ont démontré que l’erreur de la 
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mesure de la phase en un voxel de l’image est inversement proportionnelle au rapport signal-

sur-bruit (SNR) de l’image de magnitude. Compte tenu de cette remarque et afin d’améliorer 

la qualité de la régression, chaque valeur de température a été pondérée par l’amplitude du 

voxel correspondant. Afin de déterminer la valeur de D, nous avons effectué une régression 

linéaire de l’évolution temporelle de σ2 (équation [5.9]). 

 

5.4 Résultats 
 

La figure 5.2 montre les résultats d’une expérience de chauffage par ultrasons 

focalisés de haute intensité en présence d’un débit de 57 mL·min-1. L’image pondérée en T2, 

représentée dans la figure 5.2a, montre la structure anatomique du rein. La figure 5.2b 

représente la carte de température de la coupe centrale du volume acquis à la fin de 

l’application de la puissance (instant de temps tc). La flèche blanche dans la figure 5.2b 

indique la position du point focal. L’évolution temporelle de la température au point focal 

ainsi que l’évolution de la température mesurée en un voxel à l’extérieur de la région chauffée 

(flèche jaune dans la figure 5.2b) sont représentées dans la figure 5.2c. L’écart type de la 

température a été de 0,3 °C. Ce faible écart type démontre une bonne précision de la 

thermométrie par IRM. La température a augmenté pendant l’application de la puissance 

acoustique et est ensuite retournée à la valeur initiale à cause des phénomènes de diffusion et 

de perfusion. L’évolution temporelle de l’énergie thermique ETh ainsi que la régression 

résultante, conformément à l’équation [5.5], sont représentées dans la figure 5.2d. Nous 

pouvons ainsi remarquer une excellente correspondance entre les données expérimentales et la 

régression résultante en utilisant le modèle décrit par la BHT. La figure 5.2e représente 

l’étalement spatial de la température ainsi que la qualité de la régression par une fonction 

Gaussienne 2D à trois instants différents durant la période de refroidissement. La figure 5.2f 

représente l’évolution temporelle de la valeur de σ2 durant le refroidissement. Comme prévu 

par le modèle BHT, σ2(t) montre une dépendance linéaire en fonction du temps. Dans la figure 

5.2f, nous pouvons visualiser la précision de la régression linéaire effectuée. 
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Figure 5.2  : Expériences et traitement de données associé pour le chauffage par ultrasons 
focalisés d’un rein sous contrôle IRM. a : Image du rein pondérée en T2. b : Carte de 
température dans le plan focal codée en couleurs, superposée à l’image de magnitude 
correspondante ; la flèche blanche indique la position du point focal et la flèche jaune 
indique un point situé à l’extérieur de la zone de chauffage utilisé pour estimer la stabilité de 
la température (voir graphique dans c). c-f : Synoptique de l’analyse des données effectuée. 
c : Evolution temporelle de la température au point focal (point indiqué par la flèche blanche 
dans fig. b) et à l’extérieur de la région de chauffage (point indiqué par la flèche jaune dans 
fig. b). Les temps th et tc indiqués au dessus du graphique correspondent respectivement au 
début de la période de chauffage et de la période de refroidissement. d : Evolution temporelle 
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de l’énergie thermique : données expérimentales (trait continu) et régression résultante 
conformément à l’équation [5.5] (trait pointillé). Nous indiquons le taux de perfusion (wb) 
ainsi que le coefficient d’absorption (α) avec les déviations standard correspondantes 
trouvées pour cette expérience. e : Profils de température pour les trois instants de temps 
indiqués en c : données expérimentales (trait continu) et régressions Gaussiennes résultantes 
(trait pointillé). f : Evolution temporelle de σ2 pendant la période de refroidissement 
(symboles) et régression linéaire résultante (trait continu). Nous indiquons la valeur de la 
diffusion thermique calculée à partir de la pente de la droite. 
 

Les résultats obtenus pour quatre expériences représentatives en conditions de 

perfusion différentes sont montrés dans la figure 5.3. L’augmentation de la température a été 

de 24,4 °C, 23,0 °C, 21,5 °C et 18,4 °C. En concordance avec la théorie, la température 

maximale atteinte à la fin du chauffage décroît avec l’augmentation de la perfusion pour des 

puissances acoustiques et des durées de chauffage identiques. Une durée de chauffage plus 

longue a été adoptée pour la valeur de perfusion la plus grande afin d’obtenir une 

augmentation significative de la température maximale. 

L’énergie thermique accumulée dans la région d’intérêt pour les mêmes quatre 

expériences ainsi que la régression résultante, conformément à l’équation [5.5] sont 

représentées dans la figure 5.3b. Pour toutes les expériences, une augmentation quasi-linéaire 

de ETh a été observée pendant l’application de la puissance acoustique. L’expérience sans 

perfusion montre que ETh reste constante durant la période de refroidissement, en concordance 

avec le modèle BHT. Pour les expériences en présence de perfusion, ETh décroît 

exponentiellement durant la période de refroidissement. Comme prédit par la théorie, le taux 

de décroissance de l’énergie thermique augmente en fonction de l’augmentation du flux. 

La figure 5.3c montre l’évolution temporelle de σ2(t) ainsi que les régressions linéaires 

associés pour les quatre mêmes expériences décrites précédemment. Tous les graphiques 

montrent une évolution linéaire en fonction du temps ayant des pentes identiques. Ce résultat 

indique que la perfusion n’influence pas l’étalement spatial de la distribution de la 

température, en accord avec le modèle BHT. Nous pouvons remarquer que la droite 

correspondant au débit le plus grand est déplacée vers le haut dû à un temps de chauffage plus 

long. Cet effet se traduit par un étalement spatial de la distribution de la température plus 

important à la fin de la période de chauffage. 
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Figure 5.3  : Comparaison entre l’évolution de la température au point focal (a), l’évolution 
de l’énergie thermique (b) et de σ2 (c) en fonction du temps pour quatre valeurs de flux 
différentes : sans perfusion (rouge), 34 mL·min-1 (vert), 57 mL·min-1 (bleu) et 114 mL·min-1 
(noir). b : les traits continus représentent les données expérimentales et les traits pointillés 
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représentent les régressions résultantes. c : données expérimentales (symboles) et régressions 
linéaires associées. 
 

La figure 5.4a représente les valeurs de perfusion déterminées à l’aide de la méthode 

proposée ainsi que la régression linéaire résultante pour différentes conditions de flux. Une 

dépendance linéaire entre le flux rentrant et la perfusion estimée a été systématiquement 

observée. Pour toutes les expériences le coefficient de corrélation entre ces deux paramètres a 

été supérieur à la valeur de 0,9.  
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Figure 5.4 : Les valeurs des trois paramètres thermiques du tissu : perfusion (a), diffusion (b) 
et coefficient d’absorption (c) en fonction du flux pour différentes expériences de chauffage 
au même point à l’intérieur du cortex rénal (premier rein dans le tableau 1). Les symboles 
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indiquent les valeurs expérimentales et les traits continus représentent le résultat des 
régressions linéaires. 
 

La figure 5.4b représente les coefficients de diffusion pour les mêmes conditions de 

perfusion. Nous avons obtenu des valeurs indépendantes du flux ayant une valeur moyenne de 

0,176 mm2·sec-1 et un écart type de 0,016 mm2·sec-1. La figure 5.4c montre que le coefficient 

d’absorption estimé est également indépendant du flux rentrant. 

Un sommaire des trois paramètres thermiques du tissu utilisés dans le modèle BHT, 

pour toutes les expériences effectuées, est montré dans le tableau 5.1.  

 

Rein N Pente du taux de perfusion vs. flux  

[mm-3] 

     Moyenne ± Dév. St.          P 

Diffusion  

[mm2 · s-1] 

Moyenne ± Dév. St. 

Coefficient 

d’absorption 

[mm3 · K · J-1]  

Moyenne ± Dév. St. 

1 25 8,39 ± 0,50 0,95 0,176 ± 0,016 13,8 ± 0,33 

2 26 10,25 ± 0,72 0,92 0,169 ± 0,016 11,7 ± 0,225 

3 23 9,47 ± 0,52 0,96 0,172 ±0,016 10,55 ± 0,28 

4 12 8,58 ± 0,52 0,95 0,175 ± 0,016 9,4 ± 0,17 

5 14 9,32 ± 0,66 0,92 0,170 ± 0,016 9,5 ± 0,24 

Moyen
ne ± 
Dév. 
St.* 

100 9,202 ± 0,75  0,172 ± 0,003 11,0 ± 1,85 

 
Table 5.1:  Sommaire des résultants obtenus pour l’ensemble des expériences effectuées 
(pente du taux de perfusion en fonction du flux, diffusion et coefficient d’absorption). Les 
paramètres P et Dév. St. indiquent respectivement la valeur du coefficient de corrélation et 
l’écart type. La valeur N indique le nombre de chauffages effectués sur un seul rein. 
 

Une dépendance linéaire du coefficient de perfusion en fonction du flux rentrant a été 

systématiquement observée. Nous avons obtenu des valeurs de la pente de la droite comprises 

entre 8,39 et 10,25 mm-3 pour les différents organes étudiés ainsi que des coefficients de 

corrélation systématiquement supérieurs à une valeur de 0,9. La valeur moyenne ± écart type 

de la pente de la droite obtenue a été de 9,20 ± 0,75 mm-3 pour les différents organes étudiés. 

Le coefficient de diffusion obtenu est indépendant du flux. Pour cette mesure, nous avons 
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obtenu une valeur moyenne de 0,172 ± 0,003 mm2·s-1 pour l’ensemble des expériences 

effectuées. Le coefficient d’absorption a été déterminé avec une bonne précision pour chaque 

organe étudié et se trouve compris dans l’intervalle 9,4 - 13,8 mm3·K·J-1. Nous pouvons ainsi 

remarquer que l’écart type de chaque paramètre a été inférieur à 10 % de la valeur moyenne 

correspondante. 

 

5.5 Discussion 
 

Une méthode quantitative pour l’estimation des paramètres influençant les propriétés 

thermiques du tissu a été présentée. Cette méthode a été validée sur un modèle d’organe, le 

rein de porc ex vivo. L’évolution spatio-temporelle de la température a été mesurée à l’aide de 

la thermométrie par IRM pendant le chauffage par Ultrasons Focalisés de Haute Intensité 

(HIFU). Une très bonne correspondance entre les résultats expérimentaux et le modèle BHT a 

été observée. Il existe d’autres modèles (9, 10, 11) décrivant le transfert de la chaleur dans les 

tissus vivants prenant en compte les effets directionnels dus à la circulation du sang dans les 

vaisseaux sanguins. Cependant, ces modèles requièrent une connaissance précise de 

l’organisation géométrique du réseau vasculaire. Celle-ci est difficile à obtenir pour des 

applications in vivo. Ces modèles ont été comparés à des mesures de température acquises ex 

vivo à l’aide de plusieurs thermocouples insérés dans l’organe. Ce type de mesures n’autorise 

qu’une résolution spatiale relativement réduite. Dans le cas de notre étude, le chauffage a été 

effectué de façon non-invasive à l’aide d’un transducteur ultrasonore. Nous avons également 

utilisé une technique de thermométrie non-invasive permettant l’analyse de la distribution 

spatiale de la température dans le cortex rénal pour différentes conditions de perfusion. La 

résolution spatiale de la thermométrie par IRM est typiquement dans la gamme du millimètre. 

Cette résolution spatiale est insuffisante pour l’évaluation des différents modèles de transfert 

de chaleur à une échelle microscopique. Compte tenu de ce fait, le modèle généralement 

accepté décrit par l’équation BHT a été choisi et évalué dans l’hypothèse d’un flux sanguin 

isotropique à l’échelle de mesure. 

L’utilisation de la thermométrie par IRM pour l’analyse du refroidissement du tissu en 

présence d’un grand vaisseau pendant le chauffage par radiofréquences d’un foie ex vivo a été 

proposée par Seror et al. (17). Cependant, cette méthode n’effectue aucune comparaison 

quantitative avec des modèles théoriques. Cheng et Plewes (16) ont étudié l’utilisation d’un 

chauffage non invasif par ultrasons focalisés de haute intensité suivi par une thermométrie par 
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IRM. Ils ont utilisé une séquence d’acquisition ayant une seule coupe en deux dimensions de 

la cuisse de lapin et ont également proposé une solution théorique de l’équation de transfert 

de la chaleur dans le cas particulier d’une impulsion temporelle de chaleur Q(t) = δ(t). Une 

régression spatiale non linéaire par une Gaussienne minimisant l’erreur moyenne quadratique 

a été effectuée durant la période de refroidissement. Leur étude a également démontré une 

variation linéaire en fonction du temps du terme σ2(t) en accord avec la théorie et avec les 

résultats révélés par notre étude. Cheng et Plewes (16) ont déterminé la valeur de la diffusion 

(D) avec une bonne précision (10 % près). Ils ont également démontré par des simulations et 

des validations expérimentales que leur méthode requiert une excellente précision de la 

thermométrie par IRM (écart type inférieur à 0,2 °C). Dans l’approche 2D proposée dans la 

référence (16), la valeur de la diffusion déterminée à partir de l’analyse de l’évolution de σ2(t) 

a été utilisée dans l’équation [5.9] afin d’estimer la valeur de la perfusion sanguine. Les 

résultats obtenus par Cheng et Plewes (16) montrent que la précision de la mesure de la 

perfusion est limitée par le bruit de mesure ainsi que par la propagation de l’erreur de la 

mesure de la diffusion thermique. De plus, l’application de la puissance durant une courte 

période de temps (impulsion temporelle de Dirac), produit une élévation de la température 

relativement réduite. Cet effet se traduit par un refroidissement rapide du tissu vers la 

température initiale et par conséquent, réduit le nombre d’échantillons utilisés pour la 

régression linéaire. Cheng et Plewes (16) ont également conclu que l’influence de la perfusion 

sanguine sur la distribution locale de la température a une moindre influence que l’effet de 

diffusion de la chaleur dans la plupart d’organes peu perfusés. Il a été également mentionné 

que la précision de la mesure de la perfusion pourrait être meilleure dans les organes très 

perfusés ou dans certaines tumeurs mais sans une validation expérimentale. Les simulations 

présentées dans leur travail ont montré qu’un écart type des cartes de température inférieur à 

0,05 °C ainsi qu’une résolution temporelle supérieure à une seconde sont requises pour une 

estimation de la perfusion avec une précision supérieure à 20 %. De plus, une augmentation 

de l’écart type jusqu’à une valeur de 0,2 °C et une résolution temporelle de 3 sec ont rendu la 

détermination de la perfusion sanguine impossible (incertitude de 600 %). Ces contraintes 

expérimentales sont très difficiles à obtenir dans le cas d’une étude in vivo compte tenu du fait 

que la thermométrie par IRM souffre en général d’un rapport signal-sur-bruit réduit, ce qui 

implique un écart type de la mesure de température assez élevée. Les valeurs typiques de 

l’écart type de la mesure de la température reportées dans la littérature sont typiquement de 

l’ordre de 1 °C limitant ainsi l’utilisation de la méthode 2D. 
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Afin de surmonter les limitations imposées par l’étude de Cheng et Plewes (16), nous 

avons proposé une analyse volumétrique de la distribution de la température. Pour ceci, nous 

avons utilisé une séquence d’imagerie par IRM multi-coupes en 2D pour le monitorage du 

chauffage d’une région située dans le cortex rénal à l’aide d’HIFU. Compte tenu du taux de 

perfusion élevé et relativement homogène du cortex rénal, nous avons choisi cet organe 

comme modèle adéquat pour l’analyse de l’influence de la perfusion sur la température. La 

diffusion, ainsi que le taux de perfusion sanguine sont déterminés par une analyse séparée des 

cartes de température (estimation de la diffusion thermique) et de l’énergie thermique (taux de 

perfusion sanguine et coefficient d’absorption) ; calculée à l’aide d’une intégration spatiale 

des données volumétriques de température. 

La région d’intérêt pour l’intégration spatiale doit être suffisamment large afin 

d’inclure l’étalement spatial dû à l’effet de conduction thermique et afin d’éviter une 

surestimation du coefficient de perfusion. En considérant que la fonction Gaussienne est un 

modèle précis pour la distribution de la température durant la période de refroidissement 

(figure 5.2e), les limites pour l’intégration spatiale peuvent être déterminées analytiquement 

en calculant le rapport (R) entre l’énergie contenue dans un cercle d’une dimension donnée xR 

et l’énergie totale (intégration sur un rayon infini). Dans une dimension, ce rapport est donné 

par la fonction erreur : R = Erf(xR/ 2 σmax), où σmax représente la valeur maximale de la 

variance à la fin de l’expérience de chauffage (σmax = σ0 + 2D · tc). Dans ces conditions pour 

inclure 99 % ou plus (R > 0,99) de l’énergie par l’opération d’intégration spatiale, la valeur du 

rayon d’intégration est donnée par xR = 2 2 σmax. Pour une valeur maximale de σmax égale à 5 

mm (voir Figure 5.3c), la valeur résultante de xR est de 14 mm. Compte tenu de cette 

remarque, les valeurs choisies comme limites pour l’intégration spatiale (diamètre égal à 30 

mm) ont garanti que l’évaluation de l’énergie thermique n’était pas biaisée par un choix 

incorrect du domaine d’intégration (voir Figure 5.2e). 

De plus, une attention particulière a été accordée pour compenser la dérive de la phase 

due aux variations temporelles du champ magnétique. Cette dérive de la phase influence 

directement le calcul de l’énergie thermique et par conséquent l’estimation du taux de 

perfusion et respectivement du coefficient d’absorption. Avec cette approche, la précision de 

mesure de la diffusion thermique a été identique à la valeur obtenue par Cheng et Plewes (16) 

(à 10 % près), comme il est montré dans la Table 5.1 (colonne n° 5). La détermination de la 

pente du taux de perfusion des expériences effectuées avec des différentes valeurs de débit a 

été possible avec une précision supérieure à 7 % (voir Table 5.1, colonne 3) en tenant compte 
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d’une incertitude sur la mesure de la température de 0,3 °C et des images acquises toutes les 

2,4 sec. Ceci indique que la méthode proposée est plus tolérante que celle de Cheng et Plewes 

(16) en termes de précision et de résolution temporelle de la mesure de température par IRM. 

Cette amélioration a été possible en prenant en compte la distribution volumétrique de 

la température et par une détermination indépendante de la diffusion (analyse temporelle de 

l’évolution de σ2(t)) et du taux de perfusion (intégration spatiale). Dans ce travail, nous avons 

proposé une solution analytique basée sur une transformation de Fourier de l’équation BHT 

pour un chauffage par ultrasons focalisés de haute intensité en un point fixe ayant une durée 

plus longue que celle de la fonction impulsion de Dirac temporelle - δ(t) proposée dans le 

travail de Cheng et Plewes (16). Par conséquent, la température maximale du tissu a pu être 

augmentée pour réduire l’influence du bruit pour l’interprétation quantitative des données 

expérimentales. Ceci est illustré dans la Figure 5.2, où la durée d’application de puissance 

acoustique a été allongée avec l’augmentation du flux rentrant. 

Les coefficients de corrélation élevés entre le flux rentrant et la mesure de perfusion 

proposée dans ce travail montre que notre méthode est précise et robuste. Malgré le fait 

qu’une variation du flux rentrant soit difficilement réalisable in vivo, nous pouvons remarquer 

que la valeur de perfusion peut être calculée avec une bonne précision dans le cas d’un flux 

constant par une régression de l’évolution temporelle de l’énergie thermique (erreur relative 

de 7 % sur la mesure de wb, voir Figure 5.2d). Par conséquent, même si la méthode proposée 

requiert un matériel très sophistiqué, il a été démontré qu’une mesure précise et non-invasive 

de perfusion a pu être réalisée à partir d’un monitorage par thermométrie par IRM d’un 

chauffage à point fixe par ultrasons focalisés de haute intensité. 

Les hypothèses de ce travail ont été que les paramètres du modèle BHT sont 

spatialement constants et qu’ils restent inchangés pendant le chauffage. Dans ce travail, 

plusieurs expériences de chauffage ont été effectuées dans une même région et aucune 

variation significative des paramètres tissulaires n’a été observée. Nous pouvons ainsi 

affirmer qu’aucun dommage tissulaire n’a été provoqué par le chauffage ; cela est consistant 

avec la température maximale observée de 42 °C (une augmentation de 22 °C à partir de la 

température de la salle de l’IRM de 20 °C) qui ne provoque pas une dose thermique létale 

(19). Cependant, une augmentation de 22 °C réalisée pendant les expériences pourrait 

conduire à une altération du tissu (apoptose et coagulations) in vivo. Cet effet peut être évité 

en réduisant l’énergie déposée par les ultrasons focalisés avec une visualisation directe de 

l’évolution temporelle de la température à l’aide de la thermométrie par IRM. Cependant, les 
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modifications des caractéristiques physiologiques du tissu lors du chauffage peuvent être 

observées directement par une modification de la constante de temps de l’évolution 

temporelle de l’énergie thermique dans le cas d’une modification du taux de perfusion 

sanguine wb, ou par une modification de la pente de la droite σ2(t) dans le cas d’une 

modification de la diffusion thermique. Par conséquent, la méthode présentée ici peut être 

utilisée pour le monitorage de l’altération du tissu pour des applications in vivo ou en 

complément du calcul de la dose thermique ainsi que du protocole standard d’imagerie de 

suivi post-ablation (images pondérées en T2 ou en T1). 

Les données expérimentales pour la diffusion thermiques révélées par les expériences 

présentées dans cette partie sont en accord avec des données publiées dans la littérature (13, 

16). Comme prévu par le modèle BHT et en accord avec les résultats de Cheng et Plewes (16) 

et de Kolios et al. (13), nous avons montré que la diffusion thermique est indépendante du 

flux rentrant (voir figures 5.1 et 5.2). Ces résultats sont en contradiction avec les modèles 

décrits par keff (7) pour lesquels la perfusion sanguine influence l’étalement spatial de la 

température. 

Le taux de perfusion sanguine a été trouvé proportionnel au flux rentrant dans l’artère 

comme montré dans la figure 5.4a. Les valeurs numériques calculées à partir de la régression 

de la variation temporelle de l’énergie thermique se trouvent dans la même gamme de valeurs 

que celles reportées dans la littérature pour le rein (0,02-0,05 mL·mL-1·s-1) (20). Une 

dépendance linéaire entre le flux rentrant et le taux de perfusion estimé a été 

systématiquement observée. Notre étude a également démontré que le modèle BHT décrit 

avec précision l’évolution temporelle de la température en présence de perfusion pour un 

chauffage par ultrasons focalisés à des endroits suffisamment distants des grands vaisseaux 

sanguins comme, par exemple, les grandes veines. 

Les valeurs du coefficient d’absorption calculées à partir de l’évolution temporelle de 

l’énergie thermique ont été déterminées avec une bonne précision (erreur relative maximale 

égale à 2,6 %, voir Table 5.1 - dernière colonne) pour chaque rein étudié, mais ont été 

trouvées variables entre les cinq différents spécimens. Ceci peut être expliqué par un couplage 

acoustique différent pour chaque expérience effectuée. Cependant, la variance du coefficient 

d’absorption a été de seulement 17 %. Notre méthode ne requiert aucune connaissance a priori 

sur la dissipation de l’énergie à travers la fenêtre acoustique compte tenu du fait que nous 

analysons l’augmentation effective de la température à l’endroit cible. Le résultat obtenu 
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représente le facteur de conversion entre l’énergie émise et l’augmentation de la température 

indépendamment de la configuration pratique. 

L’imagerie rapide par IRM basée sur les séquences écho de gradient rapides telles que 

l’imagerie écho-planar ou EPI segmentée ainsi que l’association à des techniques d’imagerie 

parallèle permettent une acquisition rapide des cartes de température. Pour des applications 

dans les organes abdominaux, les modifications sur les images de phase liées aux 

mouvements physiologiques tels que les mouvements respiratoires, peuvent être compensées 

par des techniques de traitement d’images (21). Cette approche permet la suppression des 

artefacts des cartes de température et le suivi de la cible par HIFU peut être réalisé à l’aide des 

transducteurs matriciels. Par conséquent, l’approche proposée pour une détermination 

quantitative des paramètres thermiques du tissu peut être possible dans des applications in 

vivo et peut aider la planification des procédures thérapeutiques pour des applications 

cliniques. 
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Conclusion générale  
 

Les travaux de recherche inclus dans cette thèse sont en continuité avec les études 

antérieures effectuées dans le cadre du projet imagerie par IRM en temps-réel pour le guidage 

des ultrasons focalisés mis en œuvre dans notre laboratoire. L’axe principal de ce travail a été 

la mise en place de nouveaux développements méthodologiques tels que l’utilisation de 

l’imagerie parallèle pour le guidage des interventions par HIFU ainsi que la correction des 

distorsions géométriques des images EPI pour l’imagerie interventionnelle sur organe mobile. 

Pendant la première année de thèse nous avons orienté nos travaux dans le sens du 

développement des méthodes de reconstruction d’imagerie parallèle (TSENSE, TGRAPPA). 

Le guidage d’interventions sur organe mobile nécessite des séquences d’acquisition rapide. 

L’utilisation des séquences single-shot EPI dans les organes abdominaux est limitée par des 

valeurs de  courtes ainsi que par les inhomogénéités du champ magnétique induites par les 

différences de susceptibilité des différents tissus. Les techniques d’imagerie parallèle sont très 

adaptées pour réduire le temps d’acquisition des images IRM. Ces techniques permettent 

également de raccourcir le train d’acquisition écho-planar et de réduire les effets hors 

résonance. Cependant, l’utilisation des techniques d’imagerie parallèle introduit une pénalité 

due à la réduction du rapport signal sur bruit. Pour respecter les conditions imposées par le 

traitement des données en temps-réel, l’ensemble des méthodes de reconstruction ainsi que les 

méthodes de recalage d’images ont été implémentées en langage de programmation C++ 

multi-tâches. L’ensemble de ces méthodes de reconstruction a été intégré sur la plateforme de 

suivi et de guidage de procédures interventionnelles par hyperthermie sur organes mobiles. 

Les différentes modifications apportées aux séquences EPI ont été implémentées sur le 

scanner Philips Achieva 1,5 T de notre laboratoire. 

*
2T

 Les techniques interventionnelles nécessitent une correspondance précise entre la 

position de l’organe cible dans l’image IRM et sa vraie position spatiale. La cadence des 

images EPI est très rapide, mais cette séquence d’acquisition est très sensible aux effets hors 

résonance. Nous avons proposé une méthode adaptative de correction des distorsions 

géométriques adaptée à l’imagerie interventionelle par IRM. La méthode proposée est 

entièrement compatible avec la thermométrie IRM ainsi qu’avec les instruments 

interventionnels tels que les électrodes RF pouvant introduire des distorsions dans leur 

voisinage. Cependant, cette méthode introduit une fluctuation du signal dans l’image de 
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magnitude due à l’acquisition des images EPI à deux temps d’écho différents. Elle n’est donc 

pas adaptée pour des applications comme le passage d’un bolus ou des expériences IRMf. 

La dernière partie de la thèse est consacrée au développement d’une méthode quantitative 

pour l’estimation des paramètres tissulaires thermiques. Ces paramètres ont été déterminés 

d’une manière non invasive ; l’évolution spatio-temporelle de la température a été mesurée à 

l’aide de la thermométrie par IRM en utilisant la technique PRF pendant le chauffage par 

ultrason focalisé. Les expériences effectuées ex vivo ont permis de valider le modèle décrit par 

l’équation BHT et les paramètres thermiques tissulaires ont été déterminés avec une très 

bonne précision. D’après nos connaissances, c’est la première étude qui a permis une mesure 

précise de la perfusion en utilisant l’association de l’IRM de température et du chauffage par 

HIFU. Les paramètres déterminés représentent une valeur moyenne de la région étudiée et, 

par conséquent, une amélioration du modèle proposé est nécessaire pour mesurer ces 

paramètres avec une meilleure résolution spatiale. Cette méthode est actuellement utilisée au 

laboratoire pour la détermination des paramètres tissulaires in vivo sur un modèle animal. Une 

détermination précise des paramètres thermique tissulaires permettrait l’amélioration du 

traitement par hyperthermie et pourrait aider à la planification des procédures thérapeutiques 

dans les applications cliniques dans le futur. 
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