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Figure I-3: Proton d’hydrogene avec ses différents moments.

La théorie quantique indique que si un proton est placé dans un champ magnétique Bo. u, , la

projection de # sur B, ne prend que deux valeurs: T % Y h ouY représente le rapport du

moment magnétique sur le moment cinétique aussi appelé rapport gyromagnétique et 7 est la
h ,

constante de Dirac telle que 72 = 5, avec h la constante de Planck ( 1.05457k10 s ).
T

La particule posséde alors deux niveaux d'énergie :

= Un niveau ou elle est en position parallele au champ magnétique: E, =E,— %7/ h
Equation I-1
= Un niveau ou elle est en position antiparallele au champ magnétique:

E,= E,+ /7 h Equation I-2

Le proton, ou atome d’hydrogeéne H, ainsi que tous les atomes dont la somme du nombre de
protons et des neutrons est impaire, présenteront donc un moment magnétique global® non nul
qui s'alignera dans un champ magnétique. En plus de 1’atome d’hydrogene ('H), nous

pouvons citer, entre autres, les atomes de carbone “C, Fluor "°F, Phosphore *'P, Sodium *Na.

? Défini par la somme des moments magnétiques

29



Sous I’action d’un haut champ magnétique l§0 , les protons s’orientent selon la direction de ce

dernier et tournent autour de lui avec un certain angle auquel est associée une fréquence,

nommée fréquence de Larmor, dont I’expression est la suivante :

f, = 2L.B0 Equation 1-6
p/a

La différence entre les protons paralléles et antiparalléles crée 1’apparition d’un vecteur

d’aimantation macroscopique M non nul. Ce vecteur représente le vecteur résultant entre un

vecteur d’aimantation longitudinal (M ,) et un vecteur d’aimantation transversal ( M Xy )-

A I’équilibre, I’aimantation macroscopique est longitudinale (M = M , ). Cela revient a dire

qu’elle est orientée suivant la direction du champ magnétique statique B, qui I’a créé

[KASTO97]. La dispersion, dans toutes les directions, des composantes transversales

¢lémentaires conduit a la non production de la composante transversale macroscopique

(M xy = 6) L’intensité de M croit de maniére proportionnelle a |§0 .

06|06
.. 9|08

Figure I-4 : Alignement des spins suivant I§0

A T’équilibre, il n’est pas possible de mesurer directement le vecteur M (dans la direction

de I§0) car il est ‘infiniment petit’ par rapport aB,. La résonance étant par définition le

transfert d’énergie entre deux systémes oscillant a la méme fréquence, le basculement d’un

proton de I’état fondamental E, a I’état excité E, nécessite ’apport exact de la quantité
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d’énergie AE . Lorsque les protons alignés dans la direction parall¢le au champ magnétique
regoivent un apport d’énergie supplémentaire, par exemple sous la forme d'une onde
¢lectromagnétique de pulsation égale a leur fréquence de résonance, ils basculent de 1'état E,
vers |'état E,. En plagant cette onde magnétique ( I§1) dans le plan transversal, on observe une
diminution partielle ou totale de la composante longitudinale et D’apparition d’une
composante transversale. Le champ magnétique I§1 ou onde radiofréquence (RF) n’est
appliqué que pendant des périodes de durée treés courte de quelques millisecondes (ms), de

sorte que M soit basculé d’un angle € =90° ou #=180° : on parle alors d’impulsion RF

d’excitation ou d’inversion. La Figure [-5 montre qu’avant I’impulsion, le moment total se

trouve sous sa forme longitudinale M ,,. L’impulsion RF éloigne le moment de sa position

initiale. Ce moment se trouve décomposé en une partie longitudinale M, et transversale M

Ce signal, qui peut étre détect¢ a I’aide de capteurs, représente le retour a zéro de
'aimantation transversale: c'est le signal de Décroissance de 1’Induction Libre, ou FID en

anglais (Free Induction Decay), représenté par 1’enveloppe du signal montré sur la Figure I-5

(b).

Mxy intensité du signal

z' (Bo)

Sicnal FID

s v
w AAARE

(@) (b)

Figure I-5: Avant D’aimantation, le moment total se trouve sous sa forme
longitudinale M 20> apres 'impulsion RF, on a (a) : Basculement de ’aimantation suite a

I’application d’une onde RF, (b) : Allure du signal FID
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11.3. Phénomeénes de relaxation

L’aimantation macroscopique M retourne a sa position d’équilibre a 1’arrét de 1’impulsion

RF. Ce fait est traduit par une diminution rapide de la composante transversale M xy €t une

augmentation progressive de la composante longitudinale M . (Figure I-6). Ces phénomenes

sont respectivement appelés relaxation transversale et relaxation longitudinale. La relaxation
des protons rend possible 1’observation du phénoméne de RMN. Le temps de relaxation

longitudinale, encore appelé T, ou spin- réseau, correspond a la constante de temps nécessaire
pour que 63% des spins se réalignent le long du champ magnétique B, . Cette relaxation est

traduite par une croissance progressive de M, suivant une loi exponentielle. Le temps de
relaxation transversale, encore appelé T, ou spin- spin, correspond a la constante de temps

avec laquelle 63% de spins perdent leur cohérence de phase du fait des interactions spin-spin,

en excluant les effets causés par les inhomogénéités de champ. Cette relaxation est traduite a
son tour par une disparition de M v selon une loi exponentielle décroissante. Les constantes
de temps T, et T, sont caractéristiques d’un tissu donné.

A titre d’information, nous indiquons dans le tableau ci-dessous les valeurs des constantes de

temps T,et T, de quelques tissus du cerveau, mesurées a 1.5T [KAST97] :

Relaxation des aimantations

=

B3% de Mz

0.4

1 1
I’ 1 ' )
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000 4500
T2=400 ms T1=1000 ms tem ps (ms)

Figure I-6: Evolution des aimantations transversales et longitudinales.
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Tableau I-1: Temps de relaxation, a 1.5 T, pour les constituants de la boite craniene

[KAST97]. (LCR représente le liquide céphalo-rachidien).

Tissus biologiques T, (ms) T, (ms)
Graisse 200 750
LCR 3000 200
Matiere blanche 500 75
Matiere grise 750 90

Le signal FID introduit ci-dessus présenterait une décroissance en T, si le champ B, était
parfaitement homogéne. Dans la réalité, nombre de facteurs influencent 1’hétérogénéité du
champ statique B, . Parmi ces facteurs, nous pouvons énumérer entre autres : I’hétérogénéité
propre a B, ainsi que la différence de susceptibilité aux interfaces entre milieux différents.
Ces hétérogénéités, notées AB,, vont modifier la constante de temps relative a la disparition
de I’aimantation transversale, c'est-a-dire T,. Cette nouvelle constante appelée T, est reliée a

T, sous certaines hypothéses [LIAN99] par la relation :

1

= 1 +y. AB Equation 1-7
T2 T2

Les équations de mécanique classique de Bloch [BLOC46] décrivent 1’évolution de

I’aimantation vers une position d’équilibre thermique. Sous I’hypothése que 1’amplitude du

champ magnétique él est trés inférieure a celle du champ statique éo (hypothese qui est

vérifiée pendant I’expérience d’IRM), le moment magnétique macroscopique M soumis a un

champ statique B évolue au cours du temps en fonction d’une loi régie par I’équation dite de
Bloch [BLOCA46] et qui a pour expression :
M (- MEEM,T M, My,

—=y7\M A B)- - Z Equation I-
m 7/( A ) T, T quation I1-8

Le premier terme du membre de droite de 1’équation de Bloch décrit le mouvement libre du
moment magnétique macroscopique M dans le champ magnétique B = |§0 +I§1 . Le deuxie¢me

terme du membre de droite de I’Equation I-8 modélise 1’annihilation de la composante
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transversale M x de I’aimantation. Le troisiéme terme décrit le transfert d’énergie entre les

deux noyaux et le milieu environnant. Dans cette partie, M,, désignant I’intensité de
I’aimantation a 1’équilibre thermique, qui est proportionnelle a la densité de protons ( 2). Ces

deux termes sont des termes d’amortissement modélisant le nécessaire retour a 1’équilibre

thermodynamique du moment magnétique macroscopique.

I1.4.  Détection du signal RMN

Suite a ce que nous avons dit dans les sections précédentes, nous savons qu’en placant un

objet dans un champ magnétique externe |§0 , puis en le stimulant avec un autre champ

magnétique oscillant |§1 , on peut induire un magnétisme détectable sous la forme d’un
moment magnétique tournant : C’est le phénomeéne de RMN. La question a laquelle nous
allons répondre dans cette partie est celle de savoir comment détecter ce moment magnétique,
ou plus précisément, comment convertir ce moment magnétique tournant en un signal
¢lectrique.

La précession de D’aimantation transversale est détectée a 1’aide de deux antennes
orthogonales (suivant les directions X et y respectivement), pour lesquelles la fréquence du
signal de référence a été ajustée a celle de I’onde porteuse de I’excitation RF. Les phases des
signaux de référence sont choisies telles que 1’une soit égale a celle de I’onde porteuse de
I’excitation RF et I’autre orthogonale a celle-ci. Les fréquences mesurées étant distribuées

autour de f, , le détecteur délivrera la méme distribution mais, cette fois ci, centrée autour de 0
apres la démodulation a f, .

Le signal RMN appelé ici S(t) est I’association de deux composantes qui ne sont que les
deux composantes de 1’aimantation transversale dans le référentiel tournant. L’une de ces
composantes, M, (t) est en phase avec I’excitation et I’autre M (t)est orthogonale a celle-
ci. Par souci de simplification, les facteurs multiplicatifs liés a la chaine de détection ne sont

pas pris en compte. Le signal RMN est généralement représenté sous la forme complexe

suivante :

S(t) =M X (t) +iM y (t) =M Xyoei(27zf0t+<l)) Equation 1-9

ou M, , et @ représentent respectivement I’amplitude et la phase du signal.
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Ce signal subit non seulement I’influence des paramétres physiques intrinséques de 1’objet a

imager mais aussi celle des parametres d’acquisition.

IL.S.  Du signal RMN a I’image IRM

Le signal FID généré, signal de RMN, est la somme de deux signaux locaux provenant de
I’ensemble de I’objet imagé. L’objectif, dans le cadre de 1’imagerie, est celui d’avoir les
signaux en fonction de leur position spatiale. La capacité de distinction de ces signaux est par
conséquent nécessaire. Pour ce faire, il existe en I"occurrence deux méthodes permettant la
localisation spatiale des signaux : I’excitation sélective et I’encodage spatial, qui reposent sur
I’utilisation de gradients linéaires de champ magnétique. Ces gradients superposent, au champ
statique homogene, une composante de champ magnétique orientée dans la méme direction
que le champ statique mais dont I’amplitude varie linéairement dans la direction du gradient
appliqué. Pour un champ magnétique donné, les conditions de résonance imposent aux
protons une seule fréquence de précession.

L’excitation sélective permet de sélectionner une coupe a I'intérieur d’un volume d’intérét.
A cet effet, on a besoin d’un gradient linéaire de champ magnétique appelé gradient de

sélection de coupe ouGg et d’'une impulsion RF. Par convention, la direction de sélection de

coupe est la direction (Oz). Pour une position Z, la fréquence de Larmor est donnée par

I’équation :

f(z)=1f,+ v 2.Gg Equation I-9
2

L’impulsion RF, appliquée pendant le gradient de sélection de coupe, permet de sélectionner

une coupe comme il est montré sur la Figure I-7.
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Figure I-7: Sélection d’une coupe dans un volume par

impulsion RF sélective de largeur de bande Af , couplée a

un gradient de champ magnétique d’intensité Gg

La largeur de la bande, Af , I'impulsion RF et la valeur (pente) du gradient (G, ) définissent

I’épaisseur de la coupe. En pratique, la bande passante de I’impulsion RF n’est pas modifiée.
L’épaisseur de coupe est imposée par la valeur du gradient. L’épaisseur de coupe minimale
est déterminée par la valeur maximale que 1’on peut imposer au gradient de sélection de

coupe comme il est indiqué dans la relation suivante :

_ 27 Af
min 7/-GS

Equation I-10

Le profil spectral de I’'impulsion RF utilisée pour la sélection de coupe est d’une grande
importance. Elle doit idéalement étre de forme rectangulaire pour exciter de fagon homogene
tous les spins de la coupe. Un profil fréquentiel rectangulaire implique une impulsion
temporelle de durée infinie, ce qui n’est pas réalisable en pratique. Par conséquent, on
utilisera en pratique, une impulsion de durée finie. Dans ce cas, sa réponse fréquentielle n’est
plus rectangulaire. Ceci peut étre la cause d’inductions des effets d’interférences entre les
coupes adjacentes.

L’encodage : une fois qu’une partie de I'objet a été excitée par I'impulsion sélective,
I’information spatiale peut étre encodée dans le signal durant la précession. Le signal émis par
I’objet étant un signal exponentiel complexe, 1’information spatiale peut étre encodée de deux
facons, en phase et en fréquence, qui seront: d’une part I’encodage en fréquence selon la

direction (OX) et d’autre part I’encodage en phase selon (Oy).
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L’encodage en fréquence rend la fréquence du signal émis par 1’objet dépendante de maniére

linéaire de sa position spatiale selon I’équation :

f(x)="f + L.GX.X Equation I-11
2r

G, représente I'intensité du gradient de fréquence. Celui-ci est également appelé gradient de

lecture car il est appliqué pendant I’enregistrement du signal. L’encodage en fréquence
permet de découper 1’objet suivant la direction horizontale X. Afin d’avoir une grille dans
laquelle les signaux locaux vont étre restitués, il faut effectuer également un découpage de
I’objet suivant la direction verticale y. Il s’agit de 1’encodage en phase; Il permet le

découpage en lignes, avec chacune de ces lignes ayant une phase ®(y) donnée par

I’équation suivante:

O(y)=yG,.yr, Equation I-12
ou G et 7 représentent respectivement I'intensité et la durée d’application du gradient de

phase. Il est appliqué avant I’encodage en fréquence. La valeur du signal local, dS(x,y,t),
avec son aimantation locale proportionnelle a la distribution de spin p(X,Y), est donnée par

I’expression :
dS(x,y,t) = p(x, y).exp{i.y(GX.X).t -rG,.yz, } Equation I-13

Le signal total recueilli par les deux antennes en imagerie bidimensionnelle (2D) peut étre

exprimé par I’équation ci-dessous :
S(ky (1), ky (1) = [ [ p(X, y)-expi=i.2.7(K, (£).X + K, (1).y) ] dx.dy
Equation I-14

t t
avec K, (t) = % [G.(n)dret k(0= % [G,()dz
0 0

L’équation du signal revient a construire un espace dont les coordonnées K, (t),k, (t) sont des

fréquences spatiales. Cet espace ainsi construit est appelé espace k ou espace de Fourier. En

effet, cette équation correspond a 1’expression mathématique de la transformée de Fourier
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bidimensionnelle (TF2D) des aimantations locales que nous recherchons. Le module de la
transformée de Fourier bidimensionnelle inverse va nous permettre d’obtenir les aimantations

a chaque position. Un exemple d’illustration est donné en Figure I-8.

(b)
Figure I-8: (a) Module de 1a TF2D inverse de I’espace K représenté en (b), (b) log du

module de I’espace k.

En résumé, pour obtenir I’image d’une coupe d’un objet, on va acquérir la transformée de
Fourier de cette image (ou données espace K, ou données spectrales, ou encore données
brutes). On utilise un gradient de sélection de coupe, selon z pour que seule la coupe désirée
soit excitée. Avant I’acquisition de chaque ligne de 1’espace k, un gradient de phase selon y
est utilisé¢. Chaque ligne est obtenue en utilisant un gradient de fréquence suivant la direction
X et en échantillonnant les signaux acquis par les deux antennes en quadrature pour former un
signal complexe. Si I’on souhaite faire une acquisition 3D, le gradient de sélection de coupe

est remplacé par un gradient de codage en phase suivant z, pour coder la troisieme direction.

I1.6.  Echantillonnage de I’espace k

Avant d’introduire les différentes implémentations de I’espace k, il est intéressant de

considérer certaines de ses propriétés inhérentes. Premiérement, notons que les signaux ne
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sont pas mesurés de maniere continue mais a des intervalles de temps discrets. Cet
¢chantillonnage discret conduit a une distribution ambigué des fréquences au-dela d’un
certain seuil La fréquence de seuil, appelée la fréquence de Nyquist, détermine la largeur de
bande dans laquelle le signal se produira. La définition des coordonnées de 1’espace k
implique que celles ci sont invariantes par rapport a la force du gradient utilisé pour
I’acquisition. Mathématiquement, 1’acquisition des données sous un gradient fort et en un
temps d’acquisition court, conduit au méme ensemble de données espace kK (donc a la méme
image) qu’une acquisition sous un gradient faible et pendant une longue durée. Le bruit dans
I’image augmente, selon les bases de la théorie du signal, en méme temps que la racine carrée
de la largeur de bande, donc une technique d’imagerie rapide sera pénalisée par un faible
rapport signal sur bruit (RSB) méme si tous les autres facteurs influengant 1I’imagerie rapide
sont négligés. L’échantillonnage discret de 1’espace k a quelques conséquences additionnelles
importantes sur la densité et 1’étendue de 1’échantillonnage dans 1’espace K. Différentes
parties de I’espace k codent différentes caractéristiques de 1’image : Le centre de I’espace k
représente le contraste de 1’image, tandis que les régions extérieures, qui représentent de
hautes fréquences, contiennent la plupart des informations sur la forme et la structure de
I’image spatiale (ou plus simplement contient des informations a propos de la résolution de

I’image).

I1.6.1. Echantillonnage rectiligne

Presque toutes les séquences utilisées actuellement en routine clinique sont basées sur
I’échantillonnage rectiligne de I’espace K ; les points échantillonnés sont placés dans une
grille rectangulaire, ce qui refléte la capacité de pouvoir utiliser une transformée de Fourier
rapide (FFT) pour une telle stratégie d’échantillonnage. Suivant le mode de parcours de
I’espace kK, les techniques de base de 1’échantillonnage peuvent étre divisées en deux groupes :
les techniques basées sur 1’écho de spin et celles basées sur 1’écho de gradient. Dans toutes les
techniques d’échantillonnage rectiligne, le gradient utilisé pendant ’acquisition du signal est
communément appelé gradient de lecture et celui utilisé pour amener la trajectoire de I’espace
k vers un certain point de départ avant 1’acquisition des données est appelé gradient de codage

de phase.
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I1.6.1.a. Techniques basées sur I’écho de spin

Dans les techniques basées sur 1’écho de spin, les impulsions de refocalisation sont utilisées
dans la construction de la trajectoire de I’espace k. Les techniques d’acquisition
conventionnelles basées sur 1’écho de spin acquérant une ligne de 1’espace k par excitation
sont identiques aux techniques basées sur [’écho de gradient selon la stratégie
d’échantillonnage de 1’espace k. Il existe des techniques offrant la possibilité d’utiliser de
multiple impulsions de refocalisation permettant ainsi d’acquérir plusieurs lignes de 1’espace

k a la fois (voire la totalité). La séquence écho de spin (ES) standard est décrite ci-dessous :

La répétition d'impulsions 90° - 180° constitue le fondement de la séquence d’écho de spin.

Cette séquence est basée sur deux parametres fondamentaux :

e Le temps d'écho (TE) : Durée qui sépare le milieu de ’onde RF d’excitation et le

milieu du temps de lecture.

e Le temps de répétition (Tg): Intervalle de temps séparant deux impulsions

excitatrices successives de 90°.

La séquence (ES) commence par l'application d'une impulsion de 90°, nécessaire pour faire
basculer l'aimantation dans le plan transversal. Cependant, 1'acquisition du signal ne se fait
pas immédiatement apres I'impulsion, mais se fait sous forme d'un écho. En effet, I'écho de
spin consiste a faire renaitre, par une impulsion de 180°, une aimantation transversale qui
avait disparu rapidement en raison des hétérogénéités de champ magnétique. En pratique, ce
type de séquence permet de laisser s’écouler un délai entre I'excitation par 1'impulsion de
radiofréquence et l'acquisition d'un signal de RMN. Ce d¢lai, qui joue un role important dans
la maitrise du contraste de 1’image, est le temps d'écho que nous avons déja défini. Par
ailleurs, la formation d'une image nécessitant I'acquisition de plusieurs signaux, la séquence
d'acquisition est répétée plusieurs fois avec une période d'application de la séquence égale a

Tr. Le détail de la séquence est donné dans la Figure I-9.
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Figure I-9: La séquence Echo de Spin (ES) : la sélection d’une coupe se fait par couplage

d’une impulsion RF a un gradient de sélection de coupe Gg. Un gradient de phase G, de
durée 7, est ensuite appliqué pour coder une ligne. Au bout d’un temps d’écho (TE), le

signal échantillonné en un nombre de points est acquis griace a un gradient de lectureG, .

Cette séquence est répétée autant de fois qu’il y a de lignes a remplir dans I’espace k. Le

gradient de phase est incrémenté a chaque ligne.

I1.6.1.b.  Techniques basées sur I’écho de gradient

Un écho de gradient est formé en utilisant une inversion du gradient de lecture [FRAHS86]. En
imagerie par écho de gradient conventionnelle, seule la partie de refocalisation de la
trajectoire de 1’espace k est mesurée en considérant que le déphase du signal aussi bien que le
codage de phase ont été¢ exécutés avant I’acquisition des données. L’expérience est répétée
apres le temps de répétition Tr en utilisant différentes valeurs d’offset du gradient de codage
de phase antérieurement a chaque étape d’acquisition. En se référant au formalisme de
I’espace k, on peut observer aisément comment 1’imagerie par écho de gradient peut étre
généralisée a une technique rapide utilisant des périodes d’excitation moindre par
¢chantillonnage de plus d’une ligne de 1’espace k aprés chaque excitation. La répétition de
I’inversion de gradient et I’application d’un gradient de codage de phase peuvent étre utilisées
pour la lecture de plus d’une ligne de I’espace k par excitation avec une réduction

concordante du temps total de formation d’image. Dans le cas extréme, toutes les données de
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I’espace Kk peuvent étre lues en une seule excitation, c’est la séquence écho planaire proposée
en 1977 par Mansfield et connue sous le nom d’EPI (Echo Planar Imaging) [MANS77] et
[MANSS84].

L’idée de base de la séquence d’écho de gradient (EG) est de remplacer I’impulsion RF de
rephasage de 180° dans la séquence d’imageric ES par des impulsions de rephasage de
gradient comme le montre la Figure I-10. Selon cette configuration, il devient efficace
d’utiliser des excitations a petits angles de basculement. L’imagerie par écho de gradient
présente une large gamme de variations comparée a 1’imagerie par écho de spin et il en

résulte que le mécanisme de contraste de I’image se trouve dans ce cas plus enrichi.

Donnons a présent une comparaison un peu plus complete des avantages et inconvénients

respectifs des séquences d’écho de gradient et d’écho de spin :

e La séquence écho de spin permet de s'affranchir des inhomogénéités du champ
magnétique B, mais nécessite deux impulsions sélectives, une de 90° et ’autre de

180°, en présence du gradient de sélection de coupe, ce qui limite la durée minimum
du temps d'écho. L'impulsion de 90° dans la séquence ES annule la composante
longitudinale ce qui ne permet pas d'utiliser des temps de répétition trés courts. Le

contraste est variable en fonction du choix du temps de répétition et du temps d'écho.

e La séquence écho de gradient, par contre, est sensible aux inhomogénéités du champ

—

magnétique B, . Il peut y avoir des problémes dans I’utilisation de cette séquence en

cas de présence aux voisinages du plan de coupe d’objets métalliques et a fortiori
ferromagnétiques (pivots dentaires, couronnes...). Cette séquence ne nécessite qu'une
impulsion sélective, ce qui permet des temps d'écho plus courts. Elle permet surtout
d'utiliser de petits angles d'excitation, qui n'annulent pas la composante longitudinale
et autorisent ainsi des temps de répétition trés courts, permettant I'acces a I'imagerie
rapide. Le contraste est variable, en fonction du temps de répétition et du temps

d'écho, mais aussi en fonction de I'angle de basculement « .
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Pour des valeurs d’angle « (angle de basculement) importantes (« > 60°) on se retrouve dans

la méme situation que dans la séquence ES, et c'est le choix du Tr ou du TE qui détermine le

contrasteen T ouen T,.

1

Pour des petits angles de basculement («<30°) on aura, si les temps d'écho sont
suffisamment longs (TE >15ms, dépend de B), des images pondérées en T;. Si les temps

d'écho sont courts et les temps de répétition de 1'ordre de 100ms, pour de faibles angles, ou

longs a plus grand angle, les images seront pondérées en densité de proton (DP).

Si les angles de basculement sont petits et que les temps de répétition sont trés courts (T, <T,

des tissus imagés), on aboutit & des séquences pour lesquelles le contraste est en fait en

TZ* /Tl ‘

L’un des grands avantages de ’IRM est sa capacité a fournir d’excellent contraste entre tissus

mous, suivant le fait que contraste est réglé en fonction des paramétres de la séquence. Pour

un TE court et un Tr court, on aura une image pondérée en T , tandis que pour un TE long et

un Tr long I’image sera pondérée en T,, enfin pour un TE court et un T long I’image sera

pondérée en DP.
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RF A A
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Figure 1-10: La séquence Echo de Gradient (EG) : la sélection d’une coupe se fait par

couplage d’une impulsion RF a un gradient de sélection de coupe Gy . Un gradient de
phase G, de durée 7, est ensuite appliqué pour coder une ligne. Au bout d’un temps

d’écho (TE), le signal échantillonné en un nombre de points est acquis grice a un

gradient de lecture G, . Plusieurs lignes de codage de phase sont acquises en un seul T .

I1.6.2. Echantillonnage non rectiligne

Un probléme commun a toutes les techniques d’échantillonnage rectiligne de I’espace K est la
nature extrémement hétérogéne des trajectoires, de ’espace K, utilisées : les données sont
acquises suivant une ligne droite de 1’espace K sous un gradient constant. L’exploration des
coins de la trajectoire demande, pour une période bréve, des commutations de gradients trés
rapides. La combinaison de ces deux modes d’opération exige une grande efficacité¢ des
amplificateurs de puissance des gradients. Les trajectoires courbes sont les plus utilisées et les
trajectoires spirales ont considérablement gagné I’intérét grace a leur utilisation efficace du
systéme de gradient. La Figure I-11 montre un exemple d’espace k échantillonné suivant une
trajectoire spirale. Afin d’utiliser les algorithmes de FFT, 1’approche typique de
reconstruction des ensembles de données acquis a partir des trajectoires spirales (radiales ou
autres trajectoires non rectilignes) consiste a premierement interpoler les données sur une
grille rectiligne et ensuite a appliquer la transformée de Fourier pour la reconstruction.

Prenons comme exemple la trajectoire spirale. Il est important de noter que les spirales n’ont
pas d’orientation préférentielle comme par exemple la direction de lecture ou celle de codage
de phase comme dans le cadre de 1’échantillonnage rectiligne. Les décalages chimiques, ou

les effets de susceptibilités et d’inhomogénéités de champ magnétique ne conduiront pas a
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des déplacements dans la direction de codage de phase mais plutét a du flou dans les
structures correspondantes. A quelques égards, ceci peut €tre considéré comme un avantage
car les graves distorsions de I’EPI sont évitées. Les données pourront ainsi étre corrigées et
une image plus nette reconstruite. Par conséquent, pour la plupart des applications en
imagerie spirale, une carte de champs est acquise avant le balayage dans le but de mesurer les
effets d’off-résonance locaux.

Un autre probleme de I’'imagerie spirale est le fait que de graves artéfacts peuvent surgir
quand la trajectoire de 1’espace Kk utilisée pour produire les données n’est pas identique a celle
utilisée pour la reconstruction de 1’image. Une propriété intéressante des spirales est la
correction du mouvement inhérente dans la trajectoire [NISH95]. La nature périodique des
spirales assure la correction du mouvement dans une partie des données.

Mis a part les spirales, il existe d’autres types de trajectoires non rectilignes parmi lesquelles
nous pouvons citer les projections qui utilisent une trajectoire en forme d’étoile et qui a été
introduite par Lauterbur dans la premic¢re démonstration d’imagerie par résonance
magnétique [LAUT73]. Les projections permettent la réalisation des temps d’écho
extrémement courts. D’autres trajectoires comme les rosettes ou les trajectoires aléatoires ont
¢galement été explorées [SCHE96].

Une caractéristique commune a toutes les trajectoires non rectilignes repose sur leur nature
non périodique qui produit de graves artéfacts lorsque le champ de vue d’acquisition des
données est plus petit que la taille de I’objet a imager. Pour des balayages rectilignes, ceci
conduit a de graves artéfacts de repliement qui peuvent étre tolérés tant qu’ils n’affectent pas
les structures importantes de 1’image. Souvent ces artéfacts peuvent étre évités quand ils
apparaissent dans la direction de lecture ou un suréchantillonnage peut étre appliqué sans
pénaliser le temps d’acquisition. Pour les trajectoires non rectilignes, le suréchantillonnage
n’est pas une option intéressante car le champ de vue est déterminé par la distance entre les
parties adjacentes de la trajectoire plutdt que par le taux d’échantillonnage le long de la
trajectoire [HENNO99].

Pour des données espace k acquis dans un champ de vue insuffisant pour la représentation de
I’objet imagé, de graves artéfacts de défaut de recalage peuvent se produire selon la
trajectoire utilisée. Il est donc recommandé de s’assurer que la trajectoire de 1’espace Kk est
suffisamment dense pour toujours couvrir en entier 1’objet d’intérét. Cette limitation est
spécialement importante pour I’imagerie cardiaque ou la taille du champ de vue pour un plan

en petit axe peut étre considérable.
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Figure I-11: Espace k non rectiligne : trajectoires spirales avec la séquence d’acquisition

des données correspondantes.

11.7. Lecture des données brutes

Les machines IRM couramment utilisées en routine clinique ne donnent en général pas la
possibilité d’accéder aux données brutes de ’espace k, dii au fait que les médecins ne
regardent que le module des images reconstruites. Cependant, dans le cadre de la recherche, il
est nécessaire d’avoir acces a ces données afin de pouvoir exploiter la richesse des
informations contenues dans les données brutes. La bonne lecture ces données brutes est
d’une grande importance en IRM, car des erreurs de lecture peuvent conduire a des
informations complétement erronées. Pour une utilisation adéquate du fichier de données que
fournit la machine, nous avons besoin d’un fichier supplémentaire qui contient les
informations sur les parametres de 1’acquisition. Ce sont ces parametres qui nous permettront
de lire le fichier de données et d’en tirer de I’information pertinente.

Un fichier contenant les informations sur 1’espace k de ’objet imagé est dépendant de la
machine utilisée (Bruker, Phillips, Siemens, General Electric Medical System (GEMYS)) et est
constitué d’une entéte, suivie des données. Par exemple, soit un objet donné, imagé avec une
machine Bruker et une machine Siemens, pour la lecture du fichier des données brutes, il est

impératif de savoir que le format Bruker ne requiert pas la lecture préalable d’une entéte,

alors que le format Siemens posséde une entéte pour chaque ligne (d’une longueur de 128
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I11.

octets). Il est également trés important de savoir par exemple que les données Siemens sont
sur-¢chantillonnées a 1’acquisition et que celles de Brucker par exemple ne le sont pas. Dans
ce cas, si la matrice contenant les données acquises avec un imageur Siemens a un nombre de
lignes de codage de phase égal a 128, dans le programme de lecture des données, ce nombre
sera porté a 256.

En résumé, si nous possédons un fichier de données espace K, la premiére question que nous
devons nous poser est celle de savoir de quel constructeur il provient. Une fois la réponse a
cette question obtenue, nous serons déja renseignés sur la question de 1’entéte. Ensuite pour
tous les constructeurs, il faut avoir des informations relatives aux parameétres cités ci-

dessous :

= Le nombre de lignes de codage de phase : qui représente en termes de matrice le

nombre de lignes de la matrice représentant I’espace K.

= Le nombre d’échantillons: qui représente le nombre de colonnes de la matrice

représentant I’espace K.

= Le nombre de coupe : si on est en 3D.

= Le type de codage des données : nous pouvons avoir un codage en binaires, en entiers,

en réels, ou autres.

Problemes de reconstruction en IRM

L’acquisition le plus rapidement possible des données brutes est 1’un des problémes cruciaux
en imagerie par résonance magnétique. Ce probléme est a la base de la création de séquences
d’imagerie qui par rapport a la séquence de base (SE), diminue le temps d’acquisition en

raccourcissant le plus souvent le T . Pour diminuer le temps d’acquisition, on peut agir sur

les paramétres le constituant individuellement ou simultanément suivant la relation :
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acc TR Equation I-15

avec N jrepresentant le nombre de pas de codage ou nombre lignes de la matrice,

N, désignant le nombre d’accumulations du signal, et Ty représentant le temps de

répétition.

Ce probléme peut étre abordé de deux maniéres distinctes. D’une part, en agissant sur la

séquence et ses parametres, ce qui revient a diminuer de maniere significative (N,T). Cette

fagon de faire représente la technique communément appelée imagerie rapide. Une technique
couramment utilisée dans cette catégorie est le Fast Spin Echo ( FSE), ou plusieurs lignes de
I’espace k sont acquises a chaque excitation RF.

Bien que permettant la réduction du temps d’acquisition, les méthodes d’imagerie comprises
dans cette sous partie présentent quelques artéfacts parmi lesquels nous pouvons citer la
dégradation de I’image due aux mouvements physiologiques, la diminution du RSB, les
artéfacts dus aux effets d’off-résonance et aux erreurs de gradient.

D’autre part on peut agir sur 1’espace K directement, ce qui équivaut a diminuer le facteur N .

Cette maniere de procéder, qui est notre domaine d’intérét, concerne 1’acquisition partielle de
I’espace k. Ici, une partie seulement de I’espace k est acquise. Ce type d’imagerie présente
deux problémes principaux : la perte de résolution spatiale et les artéfacts dans les images
reconstruites (le plus répandu étant le phénomene des oscillations de Gibbs).

Nous allons maintenant donner une définition des artéfacts auxquels nous seront confrontés

dans le travail présenté dans ce manuscrit.

III.1. Artéfact de troncature

Les artéfacts de troncature (également appelés artéfacts de Gibbs) prennent leur origine au
niveau des interfaces représentant une zone de transition abrupte de signal (exemple
graisse/muscle ou LCR/moelle). Ils apparaissent sous forme de bandes périodiques d’intensité
faible et élevée (striations) paralléles a la zone de variation brutale de signal ; la périodicité
des striations (distance entre les bandes) est liée a la taille de la matrice (résolution spatiale).

Les zones les plus difficiles a reconstruire sont celles correspondant a une variation brutale de
signal (onde carrée). Pour bien reproduire ces zones de transition, il faudrait disposer d’une

gamme infinie d’échantillons (en fréquence et en phase). La limite principale est représentée
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dans la direction de phase, ou de codage de fréquence, ou le nombre d’étapes
d’incrémentation du gradient (pas d’échantillonnage en phase = nombre de lignes, ou de
colonnes, de la matrice) est limité par la taille de la matrice.

Pour diminuer la durée d’acquisition des séquences, les matrices utilisées sont le plus souvent
asymétriques avec des ¢léments (pixels) rectangulaires (moins de lignes = diminution de la
résolution spatiale) : c’est la raison pour laquelle les artéfacts de troncature sont plus

fréquents dans la direction de codage de phase.
Pour les atténuer, il faut :
- Augmenter la matrice d’acquisition (résolution spatiale), ce qui par conséquent va
augmenter la périodicité des striations : lorsqu’elles sont suffisamment proches, elles

deviennent quasiment imperceptibles, ou

- Diminuer le champ de vue (Field of View (FOV) dans sa version anglaise) mais au

détriment du rapport signal sur bruit, ou encore

- Utiliser certains filtres éliminant les signaux hautes fréquences au détriment de la

résolution spatiale.
Parfois ces artéfacts sont difficiles a reconnaitre, par exemple au niveau de la moelle épiniere

ou ils apparaissent sous forme d’une bande centrale d’intensité variée (proche du signal du

LCR) pouvant simuler une syringomyé¢lie.
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Figure I-12: Artéfacts de troncature (phénomene de Gibbs) en imagerie de Fourier.
L’aspect des oscillations est fonction du nombre de points de données utilisé pour la

reconstruction.

II1.2. Artéfact de mouvement

Il fait partie des artéfacts les plus rencontrés. Les mouvements du patient sont source de
dégradation de 1’image. Par conséquent, les techniques d’acquisition IRM relativement
longues sont réservées aux malades pouvant rester strictement immobiles durant toute la
séquence d’imagerie. Les mouvements physiologiques (respiration et péristaltisme intestinal)
sont surtout génants pour I’imagerie abdominale et thoracique. L’introduction de la
synchronisation a I’¢électrocardiogramme (ECQG) a ¢été a 1’origine de I’essor rapide et constant
de I’'IRM cardiaque. Les artéfacts de mouvements sont plus prononcés a haut champ et dans

les séquences longues (Tr long), si N, =1.

Les mouvements peuvent affecter I’image de deux facons :

1. L’image devient floue (par dispersion du signal) et dans les deux directions, de codage

de phase et de fréquence.

2. Des images fantomes (alternance de bandes de signal intense et faible rappelant la
structure en mouvement) apparaissent, exclusivement dans la direction du codage de
phase, de part et d’autre de la structure en mouvement. Elles couvrent I’ensemble de

I’image. Ces fantdmes seront d’autant plus nets que la structure en mouvement aura
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un signal élevé (vaisseau sur une coupe d’entrée avec un rehaussement paradoxal,

graisse sous cutanée abdominale...).

L’origine de ces artéfacts fantomes fait appel a deux mécanismes de base :

a. Mouvements de structures lors de 1’acquisition des différentes « lignes» de la
matrice (entre I’acquisition des données et I'impulsion de 90° de la ligne
suivante) qui sont responsables d’incohérences lors de 1’échantillonnage des
données pour la reconstruction de I’image. Si ces incohérences se produisent
de manicre périodique, des images fantdmes apparaissent, I’espacement des

fantomes augmente avec le Tr.

b. Mouvements de structures pendant I’acquisition de la ligne (entre I’impulsion
de 90° et I’acquisition des données au temps TE). Le signal de codage est en

effet sensible aux mouvements de structures au sein de I’objet.

Les artéfacts liés au mécanisme mentionné en a) (s’il s’agit d’un mouvement

physiologique périodique) peuvent étre ¢liminés de deux maniéres :

- Par synchronisation du mouvement a I’acquisition des données (le mouvement et donc
les données apparaissent « stables »). Une synchronisation respiratoire est également
possible mais, du fait de la fréquence beaucoup plus lente du cycle respiratoire, la
durée d’acquisition est majorée ; d’autres techniques ont été mises au point, basées sur
un monitoring respiratoire avec redistribution appropriée des étapes de codage de

phase a I’intérieur du cycle respiratoire.

- Par la réduction du temps d’imagerie (par rapport a la fréquence du mouvement

physiologique).

Les artéfacts liés au mécanisme mentionné en b) sont plus difficiles a corriger car le degré
de mouvement, et donc de décalage de phase induit, n’est pas le méme d’une ligne a
I’autre de I’image (sauf si une synchronisation est utilisée). Cependant plusieurs solutions

se présentent a I’opérateur parmi lesquelles nous pouvons citer :
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- La contention : Pour limiter en particulier les effets de la respiration abdominale, la
mise en place d’une large sangle abdominale est un moyen simple et d’une efficacité
certaine.

- Les gradients de compensation de mouvement : Il s’agit d’une modification des
gradients de sélection de coupe et de lecture qui permet de compenser les décalages de
phase induits notamment par les flux.

- Augmentation du nombre d’excitations (NeX): Elle ne supprime pas les images

fantdmes mais permet de diminuer leur intensité (en / comme pour le bruit de
' Nex

fond de I’image).
- Les bandes de pré-saturation : Elles permettent de supprimer le signal d’une structure

génante.

Figure I-13: Image d’une coupe basse de I’abdomen avec artéfact de mouvement.
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IV. Conclusion

Dans ce chapitre, ont été présentées les bases de I’imagerie par résonance. Nous avons
¢galement décrit les notions d’acquisition des données de 1’espace k qui est un facteur clé
pour la reconstruction de I’image. Nous avons évoqué le probléme de 1’acquisition rapide de
I’espace k et avons mis 1’accent sur la partie qui nous concerne en soulevant également
quelques problémes auxquels nous pouvons étre confrontés (plus spécifiquement : la perte de
résolution spatiale, le phénomene de Gibbs, le mouvement). Dans le chapitre suivant, nous
allons décrire un certain nombre de méthodes classiques ou récentes visant a pallier ces

problémes liés a la reconstruction des données de 1’espace k acquises partiellement.
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Chapitre I1 : Etat de I’art des méthodes de reconstruction de

I’espace K partiel

| Introduction

L’acquisition rapide des données de 1’espace k est I’un des aspects les plus intéressants et
importants en imagerie par résonance magnétique. Pour réduire la durée du temps
d’acquisition de 1’espace k en IRM conventionnelle, il est possible d’agir sur divers
paramétres comme nous en avons déja fait mention dans le chapitre précédent. L’action sur
les parameétres contribuant au temps d’acquisition a une influence particuliere sur la qualité de
I’image. La diminution du nombre d’excitations, par exemple, conduit & une diminution du

rapport signal sur bruit, la limite absolue étant atteinte pour N, =1. La réalisation de

I’imagerie rapide se résume a la recherche de la réponse a la question : Comment peut-on
réduire de maniere significative NpTy ? Bien que les méthodes d’imagerie rapide soient tres

utilisées pour réduire le temps d’acquisition, il existe aussi des méthodes d’acquisition
partielle de I’espace K qui permettent d’arriver au méme résultat en évitant d’éventuelles
limitations matérielles, parmi lesquelles nous pouvons citer les commutations rapides de
gradient, la nécessité d’utiliser des gradients spéciaux (en EPI par exemple) et la limitation

des paramétresTp, Tp effectif et la longueur du train d’ondes(due a la grande quantité

d’énergie radiofréquence déposée par les impulsions de 180°).

Une des particularités de I’espace K est sa structure qui présente divers types de redondances
ou corrélations. Celles ci peuvent étre utilisées pour la reconstruction des images a partir d’un
jeu de données réduit. De ce fait, il a été proposé diverses techniques de reconstruction. La
problématique posée et le type de jeu de données a reconstruire indiquent le type
d’information a priori a utiliser. Nous avons subdivisé notre travail suivant le type de données
a reconstruire. Nous aurons en I’occurrence des données Statiques, dont 1’acquisition des
données brutes n’est pas influencée par le facteur temps, et des données Dynamiques qui sont

syjettes a un mouvement ou a un changement d’intensité au cours du temps.
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II.

Informations pratiques

Nous avons introduit dans le chapitre I, les séquences d’acquisition en IRM qui sont
nombreuses dans la littérature, et qui different les unes des autres par le type de gradients
utilisé pour la mise en ceuvre de la séquence. De part cette diversité, la question que peut se
poser tout utilisateur est celle de savoir laquelle de ces séquences doit étre choisie. Il est donc
important de dire quelques mots sur le choix de ces séquences dans le cadre de I’acquisition

des données.

II.L1.  Choix de la séquence d’acquisition

Pour une application donnée, le choix de la séquence se fera en fonction de 1’objet a imager et
du champ magnétique statique (I§n) présent dans le systtme d’acquisition. Par exemple, la

séquence TrueFISP, développée par Siemens, est la plus adaptée pour I’application ciné
cardiaque a 1.5T (chez ’homme) et la séquence FLASH (Siemens) est la séquence la plus
adaptée pour ’application ciné cardiaque, mais cette fois a 7T (chez le petit animal). Nous
avons cité des séquences développées par Siemens parce qu’elles sont celles que nous avons
le plus utilisées, pour ’acquisition des données que nous avions a notre disposition, durant
cette période de these. La séquence TrueFISP par exemple est la séquence qui est nommée
chez le constructeur GEMS par FIESTA et chez Phillips par Balanced-FFE. Plus de détails,
sur les équivalences de noms de séquences suivant le constructeur, sont donnés dans le
Tableau II-2.

Une séquence sera choisie suivant le fait qu’elle permette de produire un type de mesure et
une meilleure qualité d’images que les autres. Ceci équivaut a dire que, pour une acquisition
donnée, on choisira la séquence qui donnera des images ayant un bon contraste, un rapport
signal sur bruit suffisant et mesurant ce que I’on veut observer.

La problématique posée est différente suivant le type d’étude. Soit a étudier une activité
dynamique dans un organe quelconque ; si I’effet dynamique est trop rapide (cas du cceur par
exemple) par rapport a la séquence, on procede a la division de I’acquisition en plusieurs
morceaux, on la synchronise ensuite au mouvement et on répete le processus pour acquérir

I’image entiere : cette procédure est communément appelée I’acquisition segmentée.
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Dans le cadre de 1’acquisition des données espace K, pour des objets statiques, on peut se
permettre d’utiliser des séquences d’acquisition lentes. Celles-ci ne doivent néanmoins pas
étre trop lentes pour éviter la géne du patient (qui pourrait aussi bouger a la longue). Dans ce
cas de figure, on choisira la séquence qui donnera le meilleur contraste. On peut donner
comme exemple la séquence la plus utilisée pour 1’anatomie du cerveau qui est la séquence

FLASH en pondération T, .

La combinaison d’informations provenant de plusieurs types de séquences pour une
application donnée permet d’avoir des informations diverses et donc un ensemble
d’informations disponibles plus riche. Pour un cas de cancer du cerveau par exemple, on peut
combiner les informations venant de 1’utilisation de la séquence FLASH en pondération T,
avec celles issues de la séquence ES (Echo de Spin) en pondération T, et celles issues de la
séquence ES en pondération T, pour I’obtention d’informations a caracteéres complémentaires
qui vont permettre une meilleure localisation de la tumeur.

Pour des applications en IRM de diffusion et en imagerie fonctionnelle du cerveau par
exemple, on choisira plutdt la séquence EPI, qui permet de mettre en évidence des variations
dynamiques et qui est en général utilisée pour les acquisitions qui nécessitent un balayage
rapide.

Suivant la classification qui a été faite dans le chapitre I, nous avons énuméré un nombre de
séquences suivant leur appartenance aux groupes des techniques d’acquisition dont nous

avons parl¢, a savoir SE et EG.

Tableau II-1: Liste de quelques séquences utilisées pour ’acquisition des données en

IRM

Echo de Spin Echo de Gradient

Le train d’écho (facteur turbo) Pondération T; renforcée

(RARE, TSE, FSE) (FLASH, FFE T, SPGRE)

Espace k partiel Echo Stimulé

(HASTE, SSFE, SSTSE) (FISP, GRASS, FFE)

Inversion récupération Etat d’équilibre T,

(STIR, FLAIR) (FIESTA, balanced FFE, TrueFISP)
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Il est important de mentionner que le nom des séquences différe parfois suivant le

constructeur. Le Tableau II-2 montre quelques exemples de séquences et les différents

acronymes qui leur sont donnés suivant le constructeur.

Tableau II-2: Comparaison des acronymes de séquences utilisés par les constructeurs.

Constructeur | Elscint Fona | GEMS Brucker | Phillips | Picker Siemens | Toshiba
r
SE SE SE, MSSSE SE SE SE SE
MEP,
VEMP
FSE FSE MSSSE TSE FSE TSE FSE
FSHORT | Field | GRASS, FFE FAST FISP Field Echo
Echo FGR,
FMPGR
SHORT | Field | SPGRE SNAP FFET1 | T1- FLASH Field
Echo FAST, Echo
NOSE
FIESTA Balanced TrueFISP | TrueSSFP
FFE
avec :

GE: Gradient Echo.
Fast GRE: Gradient Recall Echo.

FIESTA: Fast Imaging Employing Steady-state Acquisition.

FISP: Fast Imaging with Steady state Precession.
FLAIR: Fluid Attenuated Inversion Recovery (GE).

FLASH: Fast Low Angle Shot.

FGR: Fast Gradient Recall.
FMPGR: Fast Multi-Planar Gradient Recalled.
GRASS: Gradient Refocused Acquisition in Steady State.

HASTE: Half Fourier Single shot Turbo spin Echo (Siemens).
MSSSE : Multi Slice-Single Echo.
RARE: Rapid Acquisition Relaxed Enhanced (Siemens).
SE: Spin Echo.
SPGRE: Spoiled Gradient Recall Echo.
SSFE: Single-shot Fast Spin Echo.
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STIR: Short TI Inversion-Recovery (GE).
TrueFISP: True Fast Imaging with Steady state Precession.

11.2. Astuces

Pour avoir un temps d’écho court, on a souvent recours a 1’utilisation d’un écho asymétrique.
Ce décalage du centre de I’écho permettra d’avoir un meilleur contraste (TE court) dans
I’image reconstruite ainsi qu’une diminution des artéfacts dus au mouvement. L’espace k qui
sera généré apres utilisation de ce type d’écho sera un espace k incomplet suivant la direction
de codage de fréquence. La Figure II-1 illustre ’exemple d’un espace k de cceur de souris
acquis avec la séquence FLASH sur une machine Bruker BioSpin MRI 7T avec un décalage
du centre de 1’écho de %4 par rapport a la position conventionnelle. On remarque que le quart
de I’information dans la direction de codage de fréquence n’est pas acquis ce qui permet une
diminution des artéfacts dus au mouvement (le cceur de la souris battant trés vite comparé a

celui de I’homme par exemple).

= — - S

Figure II-1: Espace k obtenu aprés application d’un écho asymétrique pendant la
séquence d’acquisition. Ici on a un décalage du centre de I’écho de ' par rapport a sa
position initiale, ce qui implique qu’un quart de I’information n’est pas acquis dans la

direction de codage de fréquence.
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Il est des cas, ou le signal acquis ne permet pas de distinguer les tissus ou les contours des
tissus. Pour pallier ce type de problémes, on procede a une opération d’accumulation du
signal qui consiste a acquérir plusieurs fois la méme ligne de I’espace k et, a la fin, de
considérer la moyenne des intensités de ces acquisitions comme information fréquentielle de
la dite ligne de codage de phase. Cette opération permet d’augmenter 1’intensité du signal
pour chaque ligne de I’espace K. Ce cas de figure est rencontré en imagerie cardiaque chez la
souris par exemple.

La disponibilité de plusieurs types de séquences d’acquisition des données en IRM conduit a
une variété de modeles de I’espace k (suivant le type d’échantillonnage de 1’espace k par
exemple ou la quantité¢ des données acquises). Cette diversité implique également une variété

de méthodes de reconstruction que nous allons présenter dans la suite de ce chapitre.

I11. Reconstruction des images IRM d’objets ou organes statiques

Rappelons que pour une fonction a valeurs réelles, sa représentation fréquentielle S(u,Vv) est
redondante. De maniere spécifique, si S(U,V) est connue pour(U,Vv) >0, alors S(—u,—V) peut
étre générée grace a la propriété de symétrie hermitienne dont est doté 1’espace k. Cette
propriété est a I’origine du développement de méthodes d’imagerie qui collectent seulement
les données de la moitié¢ de I’espace k. Cependant, en pratique, la contrainte de fonction réelle
n’est souvent pas vérifiée a cause des mouvements de 1’objet et des inhomogénéités du champ

magnétique qui introduisent un terme de phase non nul, non triviale, ¢(X,Yy) dans la fonction

image. La structure non triviale de la phase dans le domaine spatial conduit a une déviation de
la parfaite symétrie dans le domaine fréquentiel. Par conséquent, les artéfacts surgissent dans
I’image si ce facteur de phase n’est pas trait¢ de maniere appropriée.

Soit N un entier positif. Etant donnée une image | de taille N x N dans le domaine spatial,

1(X,Y), X,ye{0,.,N-1},

dénotons par S (u,v) la représentation fréquentielle (dans 1’espace k) de |
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S(u,v), u,ve{-N/2,..N/ 2-1}, Equation II-1

naturellement, S :TFD(I ), avec TFD représentant I’opérateur de transformation de Fourier

discrete.

De maniere conventionnelle, en IRM, I’acquisition des données couvre une partie seulement
de I’espace k dans le souci de réduire le temps d’acquisition. L’espace K est tronqué dans la
direction verticale, appelée direction de codage de phase, ce qui conduit aux données de la

forme :

S, v) & owe g, ug)

o () = ,
indgfing ailleurs Equation II-2

ou u,u, e {— N/2,..., N/2} et O<u,—u <N-1 (u, et u,sont respectivement appelées les
fréquences de troncature basse et haute) et u << N . En pratique, U, est généralement égal a

N/2—1let U est toujours un entier négatif [LIAN99]. La configuration asymétrique ainsi

obtenue correspond a ce qu’on appelle couramment 1’espace K partiel (Figure 11-2).

-y

u,

Yu

Figure II-2: Echantillonnage asymétrique de I’espace k, schéma d’acquisition

conventionnelle des données espace k.
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II1.1. Méthodes de Fourier pour la reconstruction de I’espace K rectiligne

La plupart des méthodes de Fourier existantes, pour la reconstruction de 1’espace K partiel,
peuvent étre décomposées en deux étapes: La premicre €tape est celle dans laquelle la
fonction de phase est estimée en vue de corriger I’erreur de phase introduite dans I’image.
Dans la deuxiéme étape, la fonction de phase est combinée aux données mesurées pour

I’obtention de la reconstruction finale.

III.1.1. Estimation de la phase

II1.1.1.a. Phase basse résolution

Communément, pour 1’estimation de la phase, on reconstruit premi¢rement une image basse
résolution a partir des fréquences centrales symétriques de 1’espace k acquis pour ensuite en

extraire la phase. Plus précisément, notons

U, A . a
g (%, y)= > S(u,v)e 2™ Equation I1-3

u=-u,
ol S(u,V) est une version filtrée de S(u,v).En général, le filtre utilisé est un filtre de
Hamming dont I’expression est la suivante :

urz

H(u,v)=0.54+0.46 cos(
Uy

] ,avec —U; SU < U, Equation I1-4

L’expression de 1’estimée de la phase est donc :

P(x,Y) = ZIg(X,y) Equation I1-5

II1.1.1.b. Phase haute résolution

Cette méthode bien que n’étant pas pratique pour la reconstruction de 1’espace Kk partiel 1’est
quand méme pour la reconstruction d’images en IRM fonctionnelle. Elle consiste a acquérir
un ensemble complet de données de I’espace k avant I’é¢tude et ensuite d’utiliser la résultante

statique de la phase haute résolution estimée pour corriger chaque image de la série
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temporelle. Le critére de variation lente de la phase nécessaire dans le cadre de 1’utilisation de

I’estimation de la phase basse résolution est ainsi ¢liminé [STEN9S].

II1.1.1.c. Phase combinée

Pour profiter des avantages des deux méthodes d’estimation de la phase que nous avons
mentionnées dans les deux sous paragraphes précédents, plusieurs alternatives peuvent étre
envisagées. Un exemple qui permet d’apporter une correction pour les contributions de la
phase haute fréquence ainsi que des dérives de phase serait de « réduire » toute tendance dans
les données en utilisant un polynome de degré faible et d’ensuite utiliser I’estimée de la phase
haute résolution (toujours acquise avant I’étude d’IRM fonctionnelle) pour corriger la phase
dans les données de 1’espace k partiel [STEN9S]. Une autre approche a aussi été introduite

par Stenger [STEN98] pour la méme étude.

I11.1.2. Méthodes de Fourier

Une fois ¢(X,Y) disponible, la prochaine étape consiste a trouver une fonction f(x, y) qui

satisfasse en méme temps la contrainte de phase et les données mesurées. Les méthodes que
nous allons présenter sont assez similaires en ce qui concerne leur procédure d’utilisation des
données acquises pour I’estimation de celles manquantes. Nous allons exposer le principe de
fonctionnement de trois méthodes qui peuvent étre considérées comme les méthodes standard

dans le cadre de la reconstruction de Fourier de 1’espace k partiel pour les images statiques.

III.1.2.a. Approche Margosian

L’algorithme de reconstruction de 1’espace k partiel Margosian [MARGS86] multiplie
I’ensemble des données acquises S (u,v)par une fonction de pondération ayant une réponse
fréquentielle H (u,v) (Figure II-3), qui va permettre la génération d’un autre ensemble de

données avec ses basses et hautes fréquences pondérées. Cette pondération permet d’adoucir
les transitions entre les données estimées et celles connues, réduisant ainsi les effets du
phénomene de Gibbs qui se produiraient pendant 1’opération de TFD inverse. Les données
obtenues subissent une transformée de Fourier inverse pour retrouver I’image spatiale désirée.

Chaque pixel est ensuite multiplié par la phase estimée @(X, y) . Cette opération équivaut, dans
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le domaine fréquentiel, a effectuer une convolution entre les données pondérées et la

transformée de Fourier de la phase estimée. On a alors 1’image suivante qui se forme :

lr(x,y)= [%“ (Y| +i[l(x,y)|® IT}eWX’y) Equation I1-6
72X

ou | est I'image vraie( reconstruite a partir la totalité des données de I’espace k), Iy est la
transformée de Fourier inverse de la moitié des données espace k et ¢(X,Y)est I’erreur de
phase introduite dans I’image reconstruite.

Une fois I’image reconstruite, il faut corriger 1’erreur de phase introduite dans celle-ci. Pour

_i(@(xy y)

se faire, on multiplie I’image | par e : c’est ’étape de compensation de phase. Cette

multiplication conduit a I’expression suivante:

oA 1 i 1 . A
lg(X,y)e ' ?(xY) :[_| x, V)| +ill (x, ®_}e'[w(x,y)—rp(x,y)]
R(X,Y) 2| 0G|+l ) —

Equation I1-7
Toutes les méthodes de reconstruction dont nous allons parler dans cette section, reposent sur
I’hypothése que les variations de phase, dans 1’image, sont lentes. Cette hypothése permet
ainsi d’en faire une seconde qui relie la phase estimée a la phase de I’image recherchée. La

relation induite est alors :

P(X, y) = o(X, Y) Equation I1-8

De I’expression précédente de |y , il en résulte que :

Ig(x,y)e P06y = [l|l X, y)|+i[l(x,y)|® ;} Equation I1-9
2 T2X

La fonction ‘f(x, y)‘ peut étre aisément extraite de 1’expression de la reconstruction ayant

subi une étape de compensation de phase de la maniére suivante :

(%, y)| = 2m[l (X, y)e’i‘;’(x’y)] Equation II-10
avec R représentant la partie réelle d’un nombre complexe. L’image complexe compléte est
ainsi exprimée:

F(x,y) =2R[1_(x,y)e " e Equation I1-11

64



(2) (b)

Figure II-3: Fonctions de pondération pour la reconstruction avec la méthode
Margosian : (a) Une fonction rampe et (b) Une fonction de Hamming asymétrique

définie telle que : H, =0.5+ 0.5cos[z(u—u,)/(2u,)],—u, Su<u,

III.1.2.b. Approche Homodyne (HM)

L’approche proposée par Noll, appelée Homodyne Detection [NOLLI1], est basée sur le fait
qu’en I’absence de bruit, un espace k complet peut étre représenté comme la superposition de
ses hautes et basses fréquences spatiales. L’espace K partiel qui est montré en Figure 11-2 peut

étre vu comme 1’association de toutes les basses fréquences spatiales ([—u,,u, ]) ainsi que de
la moiti¢ de I’information hautes fréquences([u, +1,u,]). Les hautes fréquences connues

(celles qui ont été acquises) sont multipliées par un facteur de 2 pour compenser le manque de
la seconde moiti¢ de I’information haute fréquence. Cette opération équivaut a ajouter aux les
données fréquentielles de I’image, ses données miroir conjuguées.

Plus explicitement, étant donné un espace k complet S(u,V), celui-ci peut encore étre exprimé

sous la forme :
S(u,v) = L(u,v)+ H (u,v) Equation I1-12

ou L et H représentent les basses et les hautes fréquences spatiales respectivement (on peut
¢galement dire qu’ils représentent des versions filtrées basse et haute fréquence du spectre
complet). L’espace K partiel représenté sur la Figure II-2 a la représentation spectrale

suivante :
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S(u,v) = L(u,v)+k(u)H (u,v) Equation I1-13

ou k(u) est une fonction échelon. La transformée de Fourier inverse (ou 1’image reconstruite)

de I’espace k exprimé ci-dessus peut s’écrire sous la forme :

F LU,V +kWH U,v)} =1L (x, y)e' ™y +%hi (x, y)e'?y) +%hi (x, y)e'?*y) ®_L
X7
Equation II-14

L(x,y) et h(x,y) représentent des versions filtrées basses et hautes fréquences

respectivement de I’image recherchée.

Pour compenser le manque des hautes fréquences spatiales, 1’information haute fréquence

connue est doublée (multiplication par 2) et I’image résultante est ainsi exprimée :
I.(x,y) = TF {L(u,v)+ 2k(U)H (u,v)} Equation II-15

=m.(X,y)e"” +h(x,y)e"” @_L ou m,(x,y)est I'image désirée.
X7z

Equation II-16
La détection synchrone de 1’image (démodulation de I’image) permettra juste d’accéder a la

composante désirée

I, =Refl_(x,y)e™""} Equation I1-17
= Re{mi (x,y)—ih(x,y)® ;zlx} Equation II-18
= mi (Xs y)

m est la partie réelle d’'une image ayant subi une correction de phase et représente également

I’image reconstruite désirée.

Il est important de noter qu’apres 1’étape de compensation des données hautes fréquences (en
multipliant ces derniéres par 2) dans le domaine spectral, la transition entre les basses
fréquences et les hautes fréquences est assez brutale, ce qui se traduit dans 1’image
reconstruite par I’artéfact 1i¢ au phénomene de Gibbs. Pour pallier ce probléme, une fonction

de pondération qui sert a adoucir les transitions (Figure 11-4 (b)) est utilisée.
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(a)

Figure I1-4: Allure de I’espace k (a) Transitions brutales, (b) Aprés pondération par une

fonction rampe.

III.1.2.c. Approche POCS

Cet algorithme utilise la projection dans des ensembles convexes, qui est un algorithme
mathématique populaire pour la résolution des problémes d’optimisation, et pour la
reconstruction des images IRM a partir d’un espace k partiel. Dans cet algorithme, chaque
contrainte peut étre exprimée comme étant un ensemble convexe. Contrairement a la méthode
HM qui est une méthode de compensation de phase a une seule étape, I’algorithme POCS
résout le probléme de reconstruction en générant de manicre itérative les données
manquantes. Cet algorithme de reconstruction POCS est basé sur deux contraintes : Une
contrainte de phase et une contrainte de consistance des données (les données acquises ne
changent pas au cours des itérations). Ces deux contraintes sont donc assimilées a deux

ensembles convexes tel que :

Q, = {16 Y2106 ) = 0%, )} Fquation T1-19

représentant la contrainte de phase, et,

Q, = {I (% YTF{1(X,y)} =S (U,v),~u; <u < uz} Equation I1-20
représentant la contrainte de consistance des données. Dans ces deux formules, | est employé
pour définir I’image vraie.

De manicre explicite, €2, contient toutes les images satisfaisant la phase prédéterminée tandis
que ), contient toutes les images conforment aux données acquises. Dans ce cas, le

probléme de reconstruction peut étre posé comme celui de la recherche d’une fonction image

dans I’intersection entre €, et Q,. Quand I’ensemble constituant 1’intersection est non vide
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(ce qui revient a dire que les contraintes de phase sont bien choisies), f(x, y) existe et peut

étre recherchée en alternant les projections d’une estimée initiale dans ces deux ensembles.

Soient deux opérateurs définis tels que :

P (1(x,y)) =[1(x,y)] Equation 11-21
et
P, (1(x,y)) =TF 'RTF{I(x, y)} Equation I1-22

ou ‘R est I’opérateur de remplacement des données défini comme suit :

Eﬁ[§( j] Stuv) —wtuE N1
wVI= . -
oY) illewrs Equation I1-23

Il est évident que P, projette toute fonction image I(x,y) sur € tandis que P, la projette sur
Q,. Apres l’expression de P,etP,, I’algorithme de reconstruction POCS peut étre

succinctement exprimé en un processus itératif suivant I’équation:
Lt (%, Y) = PPy {1 (X, ) Equation I1-24

avec M représentant le nombre d’itération.
La procédure de reconstruction est répétée jusqu’a la dernic¢re itération (en général les
résultats optimaux sont obtenus au bout de la cinquieme itération de cet algorithme) et

I’image désirée est le module de 1’image reconstruite.

Les trois méthodes citées dans ce paragraphe peuvent étre assimilées aux méthodes de
reconstruction standard en imagerie de Fourier. Cependant, il reste important de mentionner
qu’il existe des extensions de ces méthodes qui ont été proposées dans le cadre d’études
particulieéres. Storey [STORO7] propose une version modifiée de la méthode HM par
exemple, pour permettre la reconstruction des données acquises avec une séquence EPI a
impulsion unique (single shot EPI). Cette méthode est basée sur le fait que 1’échantillonnage
partiel de I’espace K soit souvent utilisé¢ en imagerie de diffusion écho-planaire pour réduire le
temps d'écho et par conséquent améliorer le rapport signal sur bruit. La réduction du temps
d’écho augmente cependant la sensibilité¢ de la technique de reconstruction au mouvement

rotationnel en bloc. Ce mouvement introduit un gradient de phase le long du tissu, ce qui
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cause le décalage de 1’écho dans I’espace k (si I’écho est déplacé dans les hautes fréquences,
la méthode HM conventionnelle échoue a la reconstruction en causant des oscillations
d’intensité le long de I’image). Cette méthode permet de détecter la position de I’écho dans
I’espace K et ajuste, de manicére adéquate, le centre et la largeur des filtres utilisés dans le
processus de reconstruction de la méthode HM. Reesder [REEDOS5] combine la méthode HM
avec une méthode itérative de décomposition de 1’eau et de la graisse avec un écho
asymétrique et une estimation au sens des moindres carrées (iterative decomposition of water
and fat with echo asymmetry and least squares estimation) pour reconstruire des images haute
résolution de 1’eau et de la graisse qui ne contiennent pas de bruit. Gao [GAOO06] utilise une
acquisition clairsemée de I’espace k combinée a la méthode de reconstruction POCS pour la
reconstruction des images IRM en spectroscopie.

Des développements récents en technique d’imagerie rapide, parmi lesquels peuvent étre cités
[HAACI1], [KARROO] ou [BYDDO5], dans divers domaines comme 1’imagerie cardiaque
[SINGO04] ou I’'imagerie dynamique fonctionnelle du cerveau [PRIN93], utilisent une variété
de méthodes pour réduire le temps d’acquisition total des données de 1’espace k. Parmi celles-
ci, nous pouvons, par exemple, citer les méthodes qui échantillonnent seulement une partie de
I’espace k désirée et conduisent ainsi a des images basse résolution [KRUGO02]. Le temps
d’acquisition est réduit en diminuant le nombre de lignes de codage de phase acquis. La
transformée de Fourier inverse conventionnelle peut étre utilisée pour la reconstruction ou
une tentative d’extrapolation des hautes fréquences peut étre effectuée avant ’application de

la transformée de Fourier inverse.

II1.1.3. Autres Méthodes

II.1.3.a. Méthodes basées sur I’échantillonnage clairsemé de ’espace k

Dans cette catégorie de méthodes, la technique d’échantillonnage des données de 1’espace k
est assez différente de ce que nous avons vu jusqu’a présent. Les techniques basées sur
I’échantillonnage clairsemé de 1’espace k acquiérent a différentes résolutions temporelles des
régions du dit espace [UNAL98], [ZAITO1]. Quelques fois, ces techniques acquierent
I’espace k complet désiré en échantillonnant fréquemment le centre de I’espace des données
par rapport aux zones périphériques. L’interpolation temporelle et le partage du champ de vue
sont utilisés, par exemple, pour la reconstruction d’une séquence d’images 3D. Dans d’autres

implémentations, le centre de 1’espace K est complétement échantillonné, alors que les zones
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périphériques sont acquises partiellement. La reconstruction de ce type d’espace de données,
a échantillonnage alternée, est en général plus compliquée que I'utilisation directe d’une

transformée de Fourier inverse [PENGO06].

II1.1.3.b. Imagerie paralléle

L’utilisation de gradients en imagerie de Fourier implique une restriction fondamentale :
seule une position de I’espace K peut étre échantillonnée a un instant donné, faisant ainsi de la
vitesse d’acquisition de I’espace Kk le facteur crucial déterminant le temps de balayage
[PRUE99]. 1l existe une approche complétement différente appelée ‘imagerie paralléle’,
basée sur le fait que le récepteur étant placé prés de 1’objet, la contribution d’une source de
signal a la tension induite change sensiblement avec sa position relative. Cela revient a dire
que la connaissance de la sensibilité spatiale des récepteurs implique des informations sur
I’origine des signaux de résonance magnétique détectés pour la génération de I’image.
L’information nécessaire sur les sensibilités des capteurs peut tre calculée soit a partir d’un
balayage séparé [PRUE99] ou par la prise de quelques lignes de codage de phase acquises en
plus de I’acquisition normale de 1’image ([HEIDO1], [GRIS02]).

Contrairement a la position dans 1’espace k, la sensibilité est une propriété du récepteur et ne
se rapporte pas a I’état de I’objet imagé. Par conséquent, des échantillons ayant des contenus
d’information distincts peuvent €tre obtenus au méme moment, en employant des récepteurs

distincts en parallele [ROEM90].

L’IRM parallele est un moyen permettant d’accroitre la vitesse des acquisitions des données
en imagerie par résonance magnétique en sautant un nombre de lignes de codage de phase
dans I’espace k pendant 1’acquisition des données brutes. Des données regues simultanément
par plusieurs enroulements de récepteurs (antennes) avec des sensibilités spatiales distinctes
sont employées pour reconstruire les valeurs des lignes manquantes de 1’espace k. En IRM
conventionnelle, le signal est habituellement recu par une seule antenne avec une sensibilité
approximativement homogéne dans la totalité de I’objet imagé, tandis qu’en IRM paralléle, le
signal est recu de maniére simultané par plusieurs antennes avec des sensibilités variables, ce
qui apporte plus d’information sur la position spatiale du signal IRM. Les méthodes
d’imagerie parallele en IRM, comparées aux méthodes de Fourier basées sur 1’utilisation de

I’espace k partiel, permettent 1’acquisition des images en conservant la résolution spatiale.
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L’information nécessaire concernant les sensibilités des récepteurs peut étre calculée d’une
part & partir d’un balayage séparé [PRUE99] ou d’autre part a partir de quelques lignes de
I’espace k qui sont acquises en plus de I’acquisition normale des images ([HEIDOI1],
[GRIS02]). 11 est cependant intéressant de noter que la combinaison de plusieurs méthodes de
reconstruction peut permettre 1’amélioration de la vitesse d’acquisition des données de
I’espace k en méme temps que la qualité de reconstruction ; c’est le cas par exemple de la
méthode POCSENSE [SAMS04] qui permet de reconstruire de maniere itérative les données
sous-échantillonnées de I’espace k acquises par des antennes de récepteurs multiples. C’est
une méthode de reconstruction pouvant étre appliquée a un espace Kk partiel a trajectoire

arbitraire.

Toujours dans le but d’améliorer la qualité des images reconstruites a partir des données de
I’espace k acquises partiellement, divers travaux ont été proposés. Certains proposent une
meilleure interpolation des données manquantes comme [WANGOS5] qui utilise une
interpolation multi-lignes et multi-colonnes. Dans cette approche, aussi bien les plus proches
voisins des points de la ligne acquise que ceux des points de la colonne de toutes les
composantes d’une matrice d’enroulements sont utilisés pour reconstruire chaque donnée
manquante a travers 1’interpolation. D’autres, par contre, proposent d’utiliser des méthodes
d’estimation parmi lesquelles nous pouvons citer [RAJ06]. Cet auteur utilise une estimation
bayesienne, avec un choix appropri¢ des données a priori, pour diminuer I’effet du
compromis suivant : la suppression du bruit se traduit par 1’introduction du recouvrement
dans I’image reconstruite, artéfact souvent rencontré dans la plupart des méthodes d’IRM

paralléle.

D’autres méthodes d’imagerie parallele agissent encore sur le matériel composant le systéme
d’acquisition. [YEHO05] par exemple propose une méthode qui exploite la position de 1’espace
k dans les données d’antenne en radio fréquence. En codage radio fréquence I’information
pertinente pour la reconstruction d’une donnée non acquise diminue rapidement selon une
fonction de séparation de 1’espace k entre la donnée manquante et les données du signal
acquis. Dans [MULLO6], la reconstruction en imagerie parall¢le est effectuée avec une
sélection dynamique des antennes contrairement a 1’imagerie paralléle conventionnelle qui
nécessite beaucoup d’antennes (ce qui augmente le temps de reconstruction). Dans cette

approche, les coordonnées du centre des sensibilités et les intensités relatives au signal sont

71



déterminées pour chaque antenne dans un pré-balayage (acquisition préalable a I’acquisition

vraie). Pendant I’intervention, un nombre d’antennes est sélectionné pour la reconstruction.

Arunachalam [ARUNO7] propose plutot d’utiliser une auto-calibration (self-calibration) pour
la synthétisation des données manquantes, durant la reconstruction, pour chaque antenne. Les
données d’apprentissage (training data) pour chaque antenne sont estimées en multipliant
I’image composite conventionnelle reconstruite, qui contient des artéfacts de recouvrement
dus au sous-échantillonnage, avec le profil de sensibilité spatiale de chaque antenne. Une
estimation des profils de sensibilités spatiales de chaque récepteur est obtenue a partir des
données de 1’espace k qui remplissent le critére de Nyquist. Cette méthode a été appliquée sur
des images acquises suivant une trajectoire radiale. La méthode SENSE a aussi été utilisée
pour des trajectoires non rectilignes comme dans [QUOS5] ou le comportement de la
convergence itérative de la méthode de reconstruction SENSE, bas¢ sur le principe
mathématique de la méthode de gradient conjugué, est analysé. Une approche différente a
¢galement été proposée pour I’amélioration de la vitesse d’acquisition des images dans des
¢tudes dynamiques utilisant la notion de corrélation temporelle des lignes de I’espace k. Dans
ce type d’approche, peuvent étre utilisés des filtres temporels [MADO99], la reconstruction

parallele des images ([KOESO00], [KOESO03]), ou une combinaison des deux [TSAOO03].

II1.1.3.c. Imagerie basée sur des modéles paramétriques

Plusieurs méthodes de reconstruction de 1’espace Kk partiel différent seulement dans leur
processus de reconstruction qui est plus ou moins sophistiqué en fonction de la méthode
utilisée. Certaines de ces méthodes utilisent des modeles pour 1’extrapolation des données de
I’espace K partiel. [SMIT86] et [HUI9S] et [YANO93] utilisent respectivement, 1’extrapolation
basée sur le modele de la moyenne mobile autorégressive (Auto Regressive Moving
Average : ARMA) et le modele basé sur les réseaux de neurones non linéaires. Un autre
exemple [LIAN92] et [LIANO3] est 'utilisation du modele basé sur les séries généralisées
(Generalized Series (GS) model), qui suppose qu’une image peut étre représentée par une
superposition linéaire de certaines sinusoides contraintes ou pénalisées [LUOO04] a la place
des sinusoides traditionnelles de la représentation de Fourier. Avec une telle méthode, si la
contrainte ou la fonction de pénalité impliquée est correctement choisie, relativement peu de
termes peuvent étre utilisés, comparés au nombre de termes acquis pour la reconstruction de

Fourier, de I’'image, conduisant ainsi & une réduction des artéfacts de troncature. Cette

72



méthode nécessite néanmoins, en plus de la détermination des coefficients des séries a
déterminer, la construction d’une fonction de pénalité et des données de référence a acquérir.
Citons également la méthode de reconstruction de I’espace K partiel de Luo [LUO04] qui est
basée sur un modele mathématique dans lequel I’image de résonance magnétique discrete a
reconstruire est représentée, a travers 1’utilisation des fonctions de singularité, par un nombre
minimum de variables définies dans le domaine spatial de 1’image et non dans I’espace k
comme il est coutume dans les autres méthodes de reconstruction. Les étapes suivantes
consistent a calculer les paramétres du modele a partir de 1’espace K tronqué a travers la
mod¢élisation explicite des artéfacts de troncature et enfin a I’utilisation de ces parametres

pour la reconstruction de I’image.

II1.2. Reconstruction de I’espace k non rectiligne

En dépit d’une amélioration énorme, durant ces derniéres années, en termes de vitesse de
calcul, les temps de reconstruction trés longs excluent toujours 1’utilisation de la transformée
de Fourier discréte directe sur un espace K spiral (radial ou tout autre forme d’échantillonnage
non uniforme) pour la reconstruction. En effet, I’utilisation d’un algorithme de transformée de
Fourier rapide exige que les points soient répartis de maniere équidistante sur une grille
rectangulaire, condition qui n’est évidemment pas remplie pour la trajectoire spirale (ou
radiale). La seule solution applicable est I’interpolation des données acquises sur une grille
rectangulaire dans une matrice cible et ensuite 1’application de la transformée de Fourier
inverse pour la reconstruction. L’opération qui consiste a interpoler ou a transférer les
données acquises suivant une trajectoire non rectiligne de 1’espace K vers un espace k a
trajectoire rectiligne est couramment appelée « Gridding ». Cette opération est non triviale du
fait que toute interpolation dans le domaine fréquentiel représente une convolution des
données avec un noyau de convolution ce qui correspond dans le domaine spatial a une
multiplication avec la transformée de Fourier de ce noyau. Par exemple, le choix d’une
interpolation linéaire dans le domaine spectral conduirait malheureusement a une
multiplication avec une fonction sinus cardinal (sinc).

Une autre difficulté provient du fait que la trajectoire spirale, par exemple, produit des
inhomogénéités dans le remplissage de ’espace et cause ainsi un échantillonnage a densité
variable des points dans 1’espace k [BLOCO5]. Cette propriété doit étre compensée pour
éviter une sur-pondération des basses fréquences spatiales ainsi que les distorsions de profil

correspondantes et le flou dans I’image.
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Pour pallier les problémes que nous venons de citer, diverses méthodes de « gridding » et/ou
de compensation de densité ont été proposées. Le calcul de ces fonctions de compensation de
densité présente un challenge additionnel pour I’obtention d’une grille de reconstruction
précise. La méthode la plus simple proposée consiste a augmenter le nombre de points dans la
matrice cible [OEST99]. Dans cette optique, des extensions ont été proposées ; par exemple
Moriguchi a développé une méthode [MORIO4] qui en plus de I’utilisation d’une grande
matrice cible et de I’itération du processus de reconstruction, impose la contrainte de support
fini et de consistence des données a 1’algorithme itératif.

La méthode de « Gridding » la plus utilisée est celle proposée par O’sullivan [OSULSS]
initialement dédiée a la tomographie. L’idée principale est qu’une interpolation optimale dans
le domaine fréquentiel est une convolution des données mesurées avec une fonction sinc.
Etant donné que sa transformée de Fourier est une fonction porte, I’interpolation avec un sinc
n’affectera pas 1’image apres application de la transformée de Fourier. Une amélioration de
cette méthode a été apportée par Jackson dans [JACKO91]. Dans cet algorithme, les données
d’origine non rectilignes sont convoluées avec une petite fonction d’interpolation pour
déterminer une estimée de la valeur espérée sur la grille rectiligne de 1’espace k.

On peut également mentionner des algorithmes un peu plus complexes comme le block
uniform resampling (BURS) [ROSE97] qui fait une interpolation de chaque point de maniére
indépendante. Cet algorithme est précis mais est ¢galement treés sensible au bruit.

Nombre d’autres méthodes de reconstruction ont ét¢ développées dans le cadre de la
reconstruction des données échantillonnées de manicre non rectiligne. Nous pouvons citer en
I’occurrence la méthode de Heiberlein [HEIB06] qui est basée sur 1’utilisation d’un noyau
d’interpolation, comptant pour les facteurs de sensibilit¢ des antennes, qui est dérivé des
données expérimentales et utilisé pour interpoler I’ensemble des données réduites en imagerie
parallele pour I’estimation des données manquantes de I’espace k. Dans le cadre de I’imagerie
spirale, ce noyau d’interpolation est défini suivant des directions radiales. Ainsi les
entrelacements (interleaves en anglais) de spirales manquants peuvent directement é&tre
estimés a partir des entrelacements voisins. Cette méthode qui est robuste permet une

reconstruction précise nécessitant seulement quelques secteurs.
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IV.

Reconstruction des images IRM d’organes dynamiques

Pour des études dynamiques, les corrélations (ou redondances) dont nous avons parlé en
introduction peuvent étre classées en trois catégories, ce qui crée ainsi trois groupes de
méthodes de reconstruction pour les données échantillonnées suivant une trajectoire. Le
premier groupe rassemble les méthodes qui utilisent les redondances dans ’espace k pour
retrouver les données non acquises. Le second groupe concerne les méthodes qui exploitent
les redondances temporelles dans les différents espaces k d’une séquence temporelle et le
dernier groupe inclus les méthodes utilisant les redondances tant dans 1’espace k que dans le
temps. Il existe également nombre de méthodes dans le cadre de la reconstruction des
données acquises de maniere non rectiligne, nous donnerons plus de détails, dans la suite de

ce paragraphe, sur ces développements.

IV.1. Echantillonnage rectiligne de I’espace k

IV.1.1. Méthodes basées sur les corrélations dans I’espace k

Dans ce groupe, nous pouvons citer par exemple les méthodes de reconstruction de 1’espace k
partiel par transformée de Fourier ((NOLL91] [MCGI93], [LIANOO]), les méthodes basées
sur la réduction du champ de vue [PARR95], I'imagerie parallele ([JONE93], [SODI%4]|,
[DOYL95], [TSAOO01], [GUOO6]). Ces méthodes accélerent 1’acquisition des données par la
collecte d’une partic seulement de I’espace k. Les données manquantes sont ensuite
retrouvées en fonction des données disponibles. Bien que ces techniques de reconstruction
soient significativement différentes dans leur approche d’obtention des données non acquises,
elles sont toutes basées sur le principe que chaque point de I’espace k contient des
informations a propos des autres points de I’espace K. Cette corrélation peut étre utilisée pour
retrouver ’information manquante. Ces méthodes peuvent étre appliquées sur des coupes
individuelles, des images statiques comme des images cérébrales anatomiques, ou sur des
séquences temporelles d’images. Dans le cas d’une séquence temporelle, pour toutes ces
méthodes, I’image a chaque instant est reconstruite indépendamment des images aux autres

instants.
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IV.1.2. Méthodes basées sur les corrélations temporelles

Le soucis de diminuer autant que possible le temps d’acquisition en gardant une haute
résolution de 1I’image reconstruite, a conduit au développement d’un groupe de méthodes
exploitant les corrélations suivant I’intervalle de temps existant entre les différents espaces k
(communément appelés espace Kk dynamique) constituant la séquence temporelle. Ces
méthodes sont basées sur I’hypothése qu’au cours du temps, une partie seulement de 1’objet a
imager présente des variations d’intensité considérables. Différentes approches ont été
proposées parmi lesquelles nous pouvons citer la méthode Keyhole [VAAL93] et [JONE93],
Continuous Update with Random Encoding (CURE) [PARR95], Reduced Field of View
(FOV) [HU94], Reduced-encoded Imaging by Generalized Series (RIRG) [LIAN94], Broad-
use Linear Acquisition Speed-up Technique (BLAST) [TSAOO01] et bien d’autres encore.

En dépit des différences apparentes, toutes ces méthodes peuvent étre représentées par une
¢quation commune qui fournit entre elles un lien conceptuel [TSAOO1]. L’équation commune

a toutes ces méthodes peut étre exprimée selon la relation suivante:

L
(X, ¥) =Rs (X, ¥)+Rp(X,Y). ZCK[’I (X, y) Equation II-25
=1

avec | (X,y) représentant I’image reconstruite, L le nombre de coefficients de base, Rg
I’image statique de référence et Ry I’'image dynamique de référence. ¢, représente les
fonctions de base et les ¢, sont les coefficients inconnus a déterminer a partir des données de

I’espace k.

Le nombre L est inférieur ou égal au nombre de lignes de codage de phase N (L < N ), ce qui
équivaut a dire qu'on a a résoudre un probléme qui présente plus d’équations que
d’inconnues. Le choix des fonctionsRg,R,¢, se fait par l'utilisateur en fonction des
données a priori disponibles. Dans 1’équation commune exprimée ci-dessus, les fonctions de

base ¢,(X,Y) fournissent le mécanisme adaptatif pour la représentation des caractéristiques
non retrouvées dans I’'une ou I'autre des images de référence (R ouR ). Il est important de

mentionner la propriété qui lie la qualité de ’image reconstruite au nombre de coefficients de
base : au fur et a mesure que L augmente, I’image reconstruite va asymptotiquement tendre
vers I’image vraie, méme si I’information a priori est incorrecte, a condition que I’image de

référence dynamiqueR (X, y) ne contienne pas d’intensité nulle et que les fonctions de base
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@, (X, y) forment un ensemble complet. Ceci étant dii au fait qu’en présence d’assez de termes,

la flexibilité¢ des fonctions de base soit suffisante pour permettre la modélisation de toute
fonction arbitraire au sens des moindres carrés. Quand L est petit, I’image reconstruite

I (x, y)tendra a reproduire les caractéristiques trouvées dans les images de référence Rg(X,Y)
et Rp(X,Y). Ainsi, le choix de ces images de référence est important, mais peut tout a fait

étre simple en pratique. Les méthodes pouvant €tre représentées par 1’équation commune
exprimée ci dessus sont linéaires et par conséquent, faciles a résoudre et faciles d’application
par rapport aux méthodes non linéaires.

La reconstruction d’une image a partir de I’équation commune requiert trois étapes :
a) Choix des fonctions de base et des images de référence
b) Détermination des coefficients de base
c) Introduction des coefficients de base dans 1’équation commune

Le cas le plus simple est celui ou Rg(x,y)=0et Rp(x,y)=1, ’équation commune est alors

réduite a I’expression suivante:
L
(X, Y) =>.Co(X,Y) Equation I1-26
I=1

Les différentes possibilités de choix de ¢(x,y) conduisent a différentes méthodes de

reconstruction parmi lesquelles nous pouvons citer par exemple la méthode nommée Zero
Filling (ZF), la méthode de reconstruction par les ondelettes [WEAV92], [PANY96], et la
méthode Spectral Localization by Imaging (SLIM) [HU94].

Le cas ou Rg(x,y)=0et Rp(x,y)présente des valeurs spatiales variables, conduit & la méme
situation que précédemment (équation commune) car le facteur R (x,y) peut étre incorporé

dans les fonctions de base définies en Equation 11-27:

L
(X, Y) =2, ¢o{ (X, Y) Equation 11-27
1=1

avec ¢ (X,¥)=Rp(X,Y) .o (X,Y), représentant les fonctions de base effectives.
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Bien que le facteur R(x,y) soit redondant, il joue un réle utile. Le choix, par exemple, de

¢ (x,y) comme étant les fonctions de base de Fourier permet la réduction de 1’équation

commune a la méthode de reconstruction RIGR [LIAN94] avec un choix approprié de

Rp(x,y) comme I’illustre le Tableau II-3.

Tableau II-3: Résumé de quelques méthodes de reconstruction. Pour chaque méthode

sont indiquées les valeurs correspondant a I’image de référence statique (R (X, Yy)),

I’image dynamique (R (X, Yy)) ainsi que les fonctions de bases (¢, (X, y)) utilisées.

Méthode R, (X, y) R, (X, y) ®,(X,Y) Conditions
d’acquisition
des données
Zero-Filling 0 1 Fourier
RIGR 0 Image de base Fourier
(valeurs absolues)
Keyhole ou CURE Image de 1 Fourier
base
Reduced FOV Image de | Image support” du Fourier
base FOV réduit
SLIM 0 1 Compartiments | Echantillonnage
d’images de I’espace k
issues de la
segmentation
Ondelettes 0 1 Ondelettes Excitation RF
sélective’

’ L’image support est une image binaire qui vaut 1 a I'intérieur de la région de support et 0

ailleurs.

* L excitation RF sélective utilisée pour coder les fonctions de base.
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Le cas le plus intéressant est celui ou les images de référence présentent toutes deux, des

valeurs spatiales variables. Le terme supplémentaire Rg(x,y) fournit un mécanisme

additionnel pour la prise en compte de toute caractéristique invariable dans 1’image. De cette
manicre, I’équation commune est capable de bien représenter les informations statiques et de
différences. L inconvénient, dans ce cas de figure, réside sur le fait que les ‘caractéristiques
invariables’ peuvent en effet changer au cours du temps a cause des instabilités du systeme ou
des mouvements du patient. Néanmoins, beaucoup de ces problémes pratiques peuvent étre
surmontés avec une expérimentation soigneuse. D’ailleurs, l’utilisateur peut modifier a

n’importe quel moment la quantit¢ d’information a priori incorporée dans Rg(X,Y),
Rp(%Yy) et ¢ (x,y). Un choix approprié¢ de Rg(x,y), Rp(x,y) et de ¢;(x,y) conduit a

différentes méthodes de reconstruction, parmi lesquelles nous pouvons citer, pour exemple, la

méthode nommée keyhole.

Toutes les méthodes que nous avons mentionnées sont le plus souvent utilisées pour des
applications en IRM fonctionnelle, interventionnelle ou dans 1’é¢tude du suivi d’un agent de
contraste dans un organe. Dans le cadre de reconstruction a partir d’un espace K partiel des
images cardiaques, il existe des méthodes de reconstructions utilisant I’approche paralléle
[MADOQO99], [TSAOO03] qui consistent a utiliser plusieurs antennes pour capter le signal RMN
et ensuite regrouper ces information en vue d’obtenir I’espace k qui sera utilisé pour la
reconstruction. Chaque antenne acquiert des informations d’une partie seulement de 1’objet
(diminution du temps d’acquisition). Ce travail est restreint au cas ou aucune antenne
supplémentaire n’est prise en compte par rapport au processus d’acquisition de données en

IRM conventionnel.

Le schéma d’acquisition usuel en imagerie dynamique est celui présenté en Figure II-5. Une

image haute résolution est acquise (I’image R (X, y) ) ainsi qu’une suite d’images dynamiques

basses résolution (R (X, Y)).
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Figure II-5: Schéma d’acquisition des données pour la reconstruction dynamique : (a)

espace Kk de référence, (b) espaces k dynamiques, (c) spectre a reconstruire.

Une autre méthode bien que ne rentrant pas complétement dans le schéma mathématique
exprimé ci-dessus mais qui utilise cependant les corrélations temporelles dans ’espace Kk, a
¢été proposée par Priesto [PRIEO7] dans laquelle les données non acquises sont retrouvées a
travers un estimateur de mouvement des ¢léments de I’objet (obel ou piece du tissu). Cette
méthode suppose que le déplacement d’un obel a travers la séquence a une largeur de bande
plus petite que la fluctuation dans les intensités de pixel causées par le mouvement, ainsi il
peut étre modélisé par quelques paramétres seulement. Cette méthode permet une
reconstruction efficace des images cardiaques acquises par sous-échantillonnage (d’un facteur

de 42 8).

IV.1.3. Méthodes basées sur les corrélations spatio-temporelles

Il s’agit ici d’une combinaison des deux approches présentées ci-dessus. L’estimation d’un
point de donnée manquant se fait a partir des autres points disponibles et sur la base typique

de sa proximité, tant dans I’espace k que dans le temps [MADO99], [TSAOO03].

Tout au long de ce manuscrit, nous focaliserons notre attention sur les méthodes qui auront

des similitudes avec notre contribution.
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IV.2. Echantillonnage non rectiligne de I’espace k

Si on s’en tient a I’histoire, les premieres images en résonance magnétique ont ¢té obtenues
en employant un échantillonnage radial de I’espace K et une reconstruction par projection
(back-projection reconstruction). Des contraintes techniques (par exemple les courants de
Foucault ou les décalages chimiques) ont conduit a I’adoption de la trés répandue imagerie
par transformée de Fourier n-dimensionnelle. Les améliorations récentes en technologie et en
recherche sur les nouvelles applications en imagerie par résonance magnétique (exemple IRM
interventionnelle) ont cependant fait regagner en popularité les méthodes de reconstruction
par projection, car elles ont I’avantage d’offrir une immunité a I’artéfact de mouvement
[GLOV86], [GLOV9S5], comparées aux méthodes de Fourier pourtant ayant la méme
résolution temporelle. Les techniques d’échantillonnage radial offrent également un ensemble
différent de compromis, comme c’est le cas en imagerie de Fourier standard : Le sous-
¢chantillonnage dans la direction angulaire provoque la réduction du rapport signal sur bruit,
et, a un degré moindre, une diminution de la résolution spatiale.

Pour la reconstruction des données de 1’espace k échantillonné de maniére non rectiligne (non
uniforme), nombre de méthodes ont été proposées. Des méthodes de reconstruction par
projection de I’espace k sous échantillonné, ont été proposées pour I’imageric rapide
[GLOVS&6], [BLOCO00], [PETEO00], [PETEO3]. Avec cette technique, bien qu’un nombre
réduit de rayons distribués de maniere uniforme soit acquis, il est possible de diminuer le
temps d’acquisition d’une fraction par rapport au temps, nécessaire pour l’acquisition
complete des données sans compromettre la résolution spatiale (car la résolution spatiale en
imagerie radiale est déterminée par la résolution de lecture et non par le nombre de rayons
[JOSES83]). Comme le nombre de rayons est significativement inférieur au nombre minimum
nécessaire pour satisfaire le critére de Nyquist, des artéfacts en forme de stries se produisent
souvent dans 1’image reconstruite. Celles-ci sont augmentées ou non suivant le degré de sous-
¢chantillonnage. Des extensions ont été proposées qui cette fois permettent 1’acquisition
d’images aussi bien a grande résolution spatiale que temporelle sans besoin de faire les
compromis que nous avons cités ci-dessus.

Nous pouvons citer comme exemple de ces extensions proposées [SONG04]. Mentionnons
¢galement les méthodes qui sont basées sur 1’exploitation du sur-échantillonnage du centre de
I’espace k qu’offre la trajectoire radiale, car celui-ci contient des informations cruciales sur
I’évolution du contraste [LEHMO3]. 11 a été aussi montré que I’imagerie radiale entrelacée et

pénalisée peut produire des images aux contrastes multiples a partir d’un seul ensemble de
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données [PETEOQ6]. 11 existe ¢galement nombre de travaux concernant la réduction du temps
d’acquisition, cette fois en utilisant un espace Kk échantillonné en spirale [SEDAOO],
[BOUBO6]. Qian [QIANO06] a proposé¢ une méthode d’inversion directe de la matrice de
I’espace k pour accélérer la reconstruction SENSE des espaces k non rectilignes. Dans cette
méthode, une équation globale de la matrice de 1’espace k est établie sur les principes de base
de 'IRM, l’inverse de la matrice globale de codage est trouvé a partir d’un ensemble
d’équation de matrices locales en prenant avantage de la petite extension des cartes
d’enroulements de 1’espace k.

L’utilisation des redondances spatio-temporelles (qui permettent une accélération du temps
d’acquisition), combinée aux avantages spécifiques de I’imagerie basée sur une trajectoire
non rectiligne, a aussi été exploitée. Hansen [HANSOS] a proposé 'utilisation de la méthode
k-t-BLAST [TSAOO03] avec un échantillonnage non rectiligne dans un processus itératif
permettant la reconstruction des séries d’images qui présentent moins d’artéfacts et une

fidélité temporelle améliorée.

Conclusion

Nous venons de voir que le souci de réduction du temps d’acquisition des données en IRM a
conduit a la génération de différents schémas d’acquisition des données et par conséquent au
développement de plusieurs méthodes de reconstruction, plus ou moins différentes les unes
des autres. Les méthodes de reconstruction, comme le schéma d’acquisition, dépendent
souvent du type d’objet a imager. Bien que les méthodes déja proposées dans la littérature
présentent plus ou moins une certaine originalité, nous pouvons cependant noter la
complexité de certaines d’entre elles et certaines limitations matérielles que I’on peut
rencontrer, comme c’est le cas pour I’acquisition des données sur une trajectoire non
rectiligne par exemple.

Dans le cadre de la reconstruction de Fourier des données échantillonnées suivant une
trajectoire rectiligne, on acquiert toujours un peu plus de la moiti¢ des données de 1’espace k
en vue de réaliser I’opération d’estimation de la phase, qui est une étape a gérer avec une
grande délicatesse. De plus, de par leur complexité, la plupart de ces méthodes ne sont pas
implémentées dans les machines cliniques, ce qui laisse a penser que des méthodes plus

rapides et simples pourraient étre envisagées.
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Nous allons essayer d’apporter notre contribution dans le cadre du développement des
méthodes de reconstruction de Fourier pour 1’espace K partiel d’une part et d’autre part nous

allons nous intéresser a la reconstruction en imagerie dynamique toujours pour un espace k

¢chantillonné de maniére rectiligne.

83



Chapitre III : Reconstruction en IRM statique en utilisant la

notion d’image analytique.

“‘Everything should be made as simple as possible but not simpler.”” Albert Einstein.

I. Introduction

II.

Cette section est consacrée a notre contribution dans le cadre de la reconstruction des images
IRM a partir d’un espace k partiel. Comme nous 1’avons vu dans le chapitre précédent, il
existe nombre de méthodes traitant de ce probléme. Toutes requiérent 1’acquisition d’un peu
plus de la moiti¢ des données de 1’espace k et sont dépendantes de 1’étape de correction de
I’erreur de phase, qui est une étape cruciale pour la bonne qualité des résultats de
reconstruction. L’espace k est doté de plusieurs propriétés intéressantes parmi lesquelles nous
pouvons citer la propriété de symétrie hermitienne. Celle-ci est a I’origine de notre motivation
pour I’utilisation de la notion d’image analytique dans le cadre de la reconstruction d’images
IRM. La méthode de reconstruction de I’espace k partiel que nous avons proposée permet
d’obtenir une bonne qualité de reconstruction sans avoir besoin de 1’étape de compensation de
I’erreur de phase.

Nous ne saurions donner une définition de la notion d’image analytique sans commencer par
introduire le concept général de signal analytique. Le signal analytique est doté d’une
propriété¢ fondamentale qui lui permet d’éliminer, sans perte d’information, la redondance

contenue dans le spectre du signal réel auquel il est associé.

Notion d’image analytique

IL.1. Signal analytique

Le signal analytique a été introduit par Gabor [GABO46] et a ¢té utilis¢é dans nombre de
domaines comme les télécommunications, la physique et ’analyse des signaux. Gabor

[GABOA46] et Ville [VILL58] préconisaient de définir I’amplitude et la fréquence d’un signal
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monodimensionnel a valeurs réelles S(t): R — R en termes de signal analytique complexe

par I’expression suivante:
z(t)y=s®+j g(t) Equation I1I-1

ou

1

g(t) = H[s(tH]=s()® 1 —v.p.| s(7)
mt V4

"t -1

Equation ITI-2

dt

est la transformée de Hilbert (TH) de s(t), et v.p. représente la valeur principale au sens de
Cauchy.
Le terme « signal analytique » vient du fait que le prolongement de z(t) en z(p) fonction de la

variable p=t+ jo est analytique (ou holomorphe) dans une région contenant I’axe des

temps (t). Comme il est indiqué dans I’Equation III-2, la transformée de Hilbert peut aussi
étre considérée comme le produit de convolution de s(t) avec un noyau h(t) :%

tel que sa transformée de Fourier soit donnée par I’équation suivante:

F h(u)= j(1-2E(u)) Equation I1I-3

ou F représente 1’opérateur de TF et E est la fonction d’Heaviside (ou échelon unité) définie

par :

— su=10 ; i -
Eu) = < 7 Equation I11-4

Nous pouvons, au vu de ce qui a été énoncé précédemment dire aisément qu’un signal
analytique est un signal complexe dont les parties réelle et imaginaire sont transformées de
Hilbert I’une de 1’autre.

Donnons a présent un récapitulatif des propriétés les plus importantes du signal

analytique z(t).
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L’examen de la définition du signal analytique premier montre que Z(t) est complexe. Il
apparait clairement que Re[z(t)]=s(t), avec Re représentant I’expression de la partie réelle et
que la partie imaginaire du signal analytique z(t) est égale a la TH de sa partie réelle. La
redondance de la TF est éliminée, la TF de z(t) est nulle pour les fréquences négatives et est
¢gale au double de la TF de la partie réelle pour les fréquences positives.

Le spectre du signal analytique Z(u)=F[z(t)] a pour support la moitié positive de ’axe des

fréquences et a pour expression :

25y s w0

S(0) siw=0

Foi)= 2EW) Fsuw)= = Equation I1I-5

0 sy <0

ou S(u) estla TF de s(t)

Nous pouvons donc dire que le signal analytique est un signal complexe qui a une TF nulle
pour les fréquences négatives et une TF qui est le double de la TF de sa partie réelle, pour les
fréquences positives. Le spectre Z(u) correspond ainsi a une réduction totale de la
redondance spectrale inhérente dans le spectre symétrique conjugué de S(u). Le principe de
causalit¢ se retrouve donc transposé dans le domaine de Fourier. Les parties réelle et
imaginaire de la TF d’un signal causal réel sont chacune une TH de 1’autre, ce qui revient
aussi a dire que la TF d’un signal causal réel est un signal analytique. La notion de signal
analytique est de ce fait étroitement liée au principe de causalité. La causalit¢ dans un
domaine (le domaine temporel par exemple) entraine forcément 1’analyticité¢ dans 1’autre

domaine (le domaine fréquentiel).

Deux types de signaux analytiques peuvent cependant étre rencontrés:

e Le signal analytique temporel qui est un signal complexe ayant une TF directe causale

(nulle pour les fréquences négatives).

e Le signal analytique fréquentiel qui est un signal complexe dont la TF est causale

(nulle pour t <0).
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La représentation cartésienne du signal analytique donnée en Equation III-1 peut aussi étre

¢crite sous sa forme polaire telle que :

2(t) =[z(t)| exp(jor(t)) Equation IT1-6

avec |z(t)|:w/sz(t)+gz(t) le module de z(t) et o(t)=arg[z(t)]=arctan[g(t)/s(t)] ’argument de
z(t).

|z(t)| peut étre considéré comme un modele de I’enveloppe du signal s(t) et ¢ (t) comme

le modéle de la phase instantanée du signal S(t). La notion de signal analytique permet ainsi
d’affecter a un signal réel une représentation d’enveloppe (ou d’amplitude) ainsi qu’une

représentation de phase.

Supposons que le signal analytique soit défini sous sa forme polaire comme dans 1’Equation

I11-6 et soit :

||Z(t) iz = ”Z(U] iz / 2r Equation ITI-7

Le moment d’ordre 1 de la fréquence dans z(t) est donné par I’expression :

_ 1 ,
v=—"7-|.0Z (u)|2 do Equation IT1-8
& "

Le moment d’ordre 1 de la fréquence instantanée dans z(t) est donné par [VILLS5S],

[MAND74] et [COHESS] tel que :

- | _ .,
o) =— [ POjzO[ dt =7 Equation I11-9
o

Les moments d’ordre 1 des fréquences instantanées et de Fourier sont donc égaux.

Il est important de noter que la bande de fréquence d’un signal analytique est deux fois plus
petite que celle du signal réel associé, comme le montre Equation ITI-5. L utilisation de cette
connaissance peut s’avérer importante dans les problemes liés a la réduction de la fréquence
d’échantillonnage d’un signal. Il y a cependant un compromis a faire entre la réduction de la
fréquence d’échantillonnage et le stockage supplémentaire de la partie imaginaire qui n’est

rien d’autre que le signal en quadrature avec S(t).
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Notons également que 1’utilisation de la notion de signal analytique par rapport au signal réel
ne conduit pas a une perte d’informations. En effet, la TF d’un signal réel possédant une
partie réelle paire et une partie imaginaire impaire, toutes les informations concernant le
signal sont contenues dans la moiti¢é de son spectre. L’utilisation de la notion du signal

analytique permet alors de supprimer cette redondance.

I1.2. Image analytique

11.2.1. Généralités

Considérons un signal réel multidimensionnel S(X) et sa représentation dans 1’espace de

Fourier associée S(u) telle que :

S(x) <" = S(u) Equation III-10
ou x={x,..,X | et u={u;...,u,}sont des vecteurs colonnes de dimension n, a valeurs réelles.

La nF de s(x) est définie par :

S)=["..["s(x) exp[-ju" x Jdx Equation I1I-11
ou I’indexe T dénote I’opérateur de transposée.

La nH du signal réel S(X) est définie par :

g(x)= Hn[S(x)]:(%J Vp.fj;of:l_[n ?5:7) ; )dn Equation I11-12
k=1\k ik

7 =1{m..n,}. Une notation plus simple de cette équation a la forme :

s(x) =" = g(x) Equation ITI-13

L’expression de g(x) dans le domaine de Fourier est donnée par:
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n
gu)=(-j)" {H sgnu, }S(u) Equation I11-14
k=1

Par analogie avec le cas 1-D, il peut étre défini un signal complexe dont la TF est différente
de zéro seulement dans un orthant (qui représente en 1 dimension la moiti¢ d’un axe, en 2D
représente un quadrant) de 1’espace de u [HAHNO92]. Ce signal complexe est défini par la

paire de Fourier dont I’expression est la suivante :

¥(x) <" = 2"(u)S(u) Equation I1I-15

ou l(u)=(%+%sgnul)(é+%sgnu2)...(%+%sgnun) est la fonction échelon unité

multidimensionnelle [HAHN92].
Faisons mention du fait que le spectre du signal complexe Z(X)=S(X)+ jg(x) qui est
1’équivalent direct de I’Equation III-1 existe dans tous les orthants. Donc Z(X) ne peut pas

étre considéré comme une extension compatible de la notion de signal analytique

monodimensionnel au cas multidimensionnel.

11.2.2. Cas2-D

A partir des propriétés du signal analytique que nous avons €énoncées dans le paragraphe II.1,
une notion d’image analytique a été introduite , par analogie au cas 1-D, dans [ZHUS88]. Dans
cette étude, est défini un signal (image) complexe, z(X,,X,), a partir d’un signal

bidimensionnel réel de la mani€re suivante :

Z(Xy, %) = S(X15 %) + JO(X;, %;) Equation I1I-16
ou g(X;,X,) est une fonction a déterminer.

L’information contenue dans le spectre du signal 2-D étant redondante, le choix de

g(x;,x,)se fera de sorte que cette redondance soit plus ou moins éliminée sans altérer le

contenu du spectre du signal original. De ce fait, I’'Equation III-5 peut étre généralisée, pour

les valeurs de u>0, en introduisant une fonction filtre réelle appropriée telle que :

Z(u;,U,)=2m(u,,U,)S(u,,u,) Equation ITI-17
avec M représentant la fonction filtre que nous avons mentionnée ci-dessus.
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2(x,X,) énoncé dans I’Equation I1I-16 est la TF inverse de Z(u,,u,).

Une généralisation de 1’expression du signal complexe multidimensionnel a été¢ énoncée dans
[HAHNO92] qui permet de définir la notion d’image analytique d’une facon différente de celle

que nous venons d’introduire. Suite au paragraphe I1.2.1, étudions maintenant le cas
bidimensionnel, c'est-a-dire le cas ou 1’on suppose que n=2, X=(X;,X,)et u=(U;,U,).

Considérons le signal 2-D défini par la paire de Fourier exprimée ci-dessous :

S(Xl,Xz)CZFz S(ul,uz) Equation III-18

Le signal complexe, ainsi que le spectre complexe du premier quadrant, sont définis par la

paire de Fourier suivante :

Y, (X, X,) == (1+sgn U; +sgnu, +sgnu;sgnu,)S(u;,u,)

Equation ITI-19

Soit I’opérateur 4. 1(u;,u,) = (1+sgnu; +sgnu, +sgnu; sgnu,) [HAHN92], celui-ci est égal
a 4 dans le premier quadrant et est nul dans les trois autres quadrants. La TF inverse du
membre de droite de I’équation exprimée ci-dessus conduit au signal complexe dont

I’expression est donnée ci apres:

W (X1, X0) = S(X, X5) = G(Xp, Xy )+ JLG (X, X5) + 95 (X, X5)]
Equation IT1-20

Cette expression correspond au signal obtenu a partir du spectre du premier quadrant. La

fonction g(X;,X,) est la transformée de Hilbert de S(X;,X,) et est différente des fonctions

g,(X;, X, ) et 9,(X,X,) qui sont des transformées de Hilbert partielles définies par les

expressions suivantes :

+08(&, X ,
91(X1,X2)——V J.OO Xég 2) =F"'[-jsgnu,S(u;,u,)]  Equation ITI-21
1

et

+°°S(X19§)

9, (X1, %) = _V p. J ;- =F1[—jsgnu,S(u,,u,)] Equation III-22

X,
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Comme nous I’avons déja mentionné dans la fin du paragraphe I1.2.1, le spectre du signal

complexe z(X;,X,)=5(X;,X,)+ jg(X;,X,) est ’équivalent direct de I’Equation III-1 et existe
dans tous les quadrants. L opérateur (1— jsgnu,sgnu,) est égal a (1— j) dans les premier et
quatriéme quadrants, et a (1+ j) dans les deuxiéme et troisieme quadrants du plan (u,u,).
La numérotation des quadrants est faite de la manicre suivante : (U,,U,) pour le premier
quadrant; (—U,,U,) pour le deuxieme; (U,,~U,) pour le troisieme; et (—Uu,,—U,) pour le
quatrieme quadrant. Table III.1 montre I’expression du signal complexe dans chaque quadrant
du plan. 11 est important de noter que ¥, =¥, et ¥, =¥;, sachant que Dastérisque

représente le conjugué du signal, donc la représentation du signal obtenu est dotée d’une

symétrie hermitienne.

Tableau III-1 : Les signaux complexes associés aux spectres issus de chaque quadrant du

plan ainsi que leur opérateur fréquentiel correspondant.

Quadrant Signal complexe Opérateur
1 Y, =s-g+J(9,+0,) 4.1(u;,u,) =1+sgnu, +sgnu, +sgno, sgnu,
2 Y, =s+09-j(9,—-9,) 4.1(u;,u,)=1-sgnu, +sgnu, —sgnu, sgnu,
3 W, =s+0g+j(9,—-0,) 4.1(u;,u,)=1+sgnu, —sgnu, —sgnu, sgnu,
4 ¥, =s-9g-j(9,+0,) 4.1(u;,u,)=1-sgnu, —sgnu, +sgnu, sgnu,

En résumé, nous pouvons dire qu’une image analytique est une image complexe dont la partie
imaginaire est é¢gale a la transformée de Hilbert de sa partie réelle, avec la partie réelle de
I’image complexe représentant 1’image originale [ZHUS88]. En fonction des quadrants
considérés pour la représentation spectrale d’une image analytique, la redondance de la TF de
la partie réelle de I’image complexe est, dans une certaine mesure diminuée, sans altérer le

contenu spectral original.

e Amplitudes instantanées
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Réécrivons les signaux complexes du Tableau III-1 sous forme polaire comme nous 1’avons

fait dans le cas 1-D :

(%) =Wy (%, %) = A (X, %) expl jor (X, %,)] Equation 11123

(X, %) =5 (%, %) = Ay (X, %) exp j@, (%, %,)] Equation I11-24

Cette représentation permet de définir les amplitudes locales (ou instantanées) du signal réel

S(X;,X,) comme suit :

A(X,Xy) = \/[S(Xbxz) - g(Xsz)]z +[9,(%,X,) + gz(xpxz)]z
Equation IT1-25

Ay (X, %) = \/[S(X19X2)+ g(Xl,Xz)]z +[9,(X1, %) — gz(Xl,Xz)]z
Equation IT1-26

Les phases instantanées du méme signal sont exprimées telles que :

gl(X19X2)+ g2(X19X2)

@,(X,X,) = arctan
1 (X1, %) = 9(X;, %)

Equation IT1-27

gl(Xlaxz)_ gZ(Xlaxz)
S(X(, X))+ 9(X, %)

@ (X, X,) = arctan Equation I11-28

L’espace des données fréquentielles brutes (espace K) en IRM peut étre considéré comme
constitué des quatre quadrants définis ci-dessus. Pour éliminer la redondance dans la
représentation spectrale d’un signal donné, diverses combinaisons de quadrants pourront étre
considérées, ceci en fonction de la problématique posée. Prenons comme exemple le cas ou
notre objectif serait, de maniére globale, de reconstruire une image a partir de la moitié de ses

données spectrales.
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Figure I1I-1 : Différents quadrants d’un espace de Fourier.

En faisant référence a la Figure III-1, les combinaisons de quadrants que nous pouvons
effectuer sont les suivantes : (1)+(2), (1)+(3), (2)+(4), (4)+(3) ou méme < (1)+ (3)+ £+ (4) ou
encore tout autre forme d’association que I’on pourrait imaginer. Cette combinaison de
quadrants équivaut dans un sens a ’utilisation de la fonction filtre, adéquate, qui est énoncée

dans [ZHUSS].

La combinaison (1)+(2) conduirait a I’image analytique associé¢e notée : ¥, =S+ jg,, la
(1)+(3) donnerait I’image analytique associ¢e W¥;; =S+ jg;, la (2)+(4) aurait pour image
analytique associée: W¥,,=S-]g;, la (4)+(3) aurait pour image analytique associée :
W,;=5- J9, et la combinaison +(1)+ (3)+ 1 (4) aurait pour image analytique associée,
I'image ¥} ,3 =5—j(g; +0,). Force est de constater que pour toutes les combinaisons, la

partie réelle de I’image analytique ne change pas contrairement a sa partie imaginaire qui a
une expression différente en fonction de la combinaison utilisée. En effet, une fois 1’espace k
coup¢ pour simuler la réduction de la redondance spectrale, les parties imaginaires
représentées ci-dessous équivalent aux transformées de Hilbert des spectres associés. Ces
différents spectres ne contiennent bien siir que la moitié¢ de I’information spectrale de départ
mais ne représente pas la méme information (suivant les quadrants) d’ou les transformées de

Hilbert différentes. Cette remarque conduit a attirer 1’attention sur le fait qu’il existe plusieurs
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images analytiques associées a une seule image réelle (car I’image analytique associée a une
image réelle est un complexe dont la partite réelle représente 1’image réelle et la partie
imaginaire, la transformée de Hilbert de cette image), ce qui n’est pas le cas en 1-D.

Nous allons illustrer ce que nous venons de dire par un exemple plus expressif. Soit une
image simulée de cerveau obtenue a partir du simulateur d’image IRM nommé BrainWeb-

MRI Simulator (http://www.bic.mni.mcgill.ca/brainweb/), nous proposons de retrouver

I’image de départ a partir de diverses combinaisons ne contenant que la moitié de

I’information spectrale de départ

94


http://www.bic.mni.mcgill.ca/brainweb/

Espace k complet Image réelle
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Figure II1-2 : Quelques images analytiques associées a une image réelle de cerveau. Les

parties réelles sont les mémes et les parties imaginaires sont distinctes suivant le type de

coupure de I’espace k.

La derniére ligne de la Figure II1-2 représente une combinaison ou 1’on associe %(1) +(2)+

(4.
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Une remarque reste a faire sur 1’utilisation de la transformée de Hilbert pour 1’expression des
images analytiques. Nous avons vu précédemment que la transformée de Fourier de la

fonction g; peut étre exprimée telle que :
F g,=—]jsgnv,S(u;,u,) Equation IT1-29

Remarque :

Malheureusement, cette expression ne conduit pas a une définition théoriquement conforme
de I’image analytique pour des signaux dont les spectres admettent des masses unité dans le
plan(u,,u,). Par exemple, H[cos(ux)]# sin(ux). Pour pallier ce probléme, une nouvelle
transformation a été développée par Havlicek [HAVE97] appelée la transformée de Hilbert
multidimensionnelle ajustée. L’expression de la transformée de Hilbert multidimensionnelle

ajustée d’un signal S(X) est donnée par :

Hagi[SC01= F ™ {M 15 (w)S(u)} Fquation I11-30

le multiplicateur spectral M 4 (u) est défini par :

M g (1) = —jsgn g u Equation I11-31
n i—1 ,
ou SgN g5 U = ngmk U; H (1 - |sgn* uk|) Equation I11-32
i=1 k=1
et ou
1 s x>0
SENHE = 0 s1x=0

Equation I11-33
Sl x el
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Notons que M, différe de — jsgn(u) seulement dans ’ensemble de Lebesgue de mesure

zero (longueur de I’intervalle =0). Enongons a présent quelques théoréemes établissant les

relations existantes entre les transformations H et H,q;.

e Pour tout S(X) € L*(R"), H(s(x))=H adj (8(X))
e Si S(x) admet S(u)comme transformée de Fourier tel que j |S(u)|du =0 et si
H (s(x)) existe alors H,q(s(x)) = H(s(x))

e Si S(X) admet une représentation en séries de Fourier telle que :

S(x) = Z A cos(u;x + B; sin(u;x), Equation IT1-34
ieN

avec A,B, €N et sgn,q U;x >0 pour chaque i € N et

adj

H g [s(X)]= D A sin(u;x — B; cos(u;x) Equation I1I-35
ieN

La transformée de Fourier étant une somme de cosinus et de sinus, il pourrait arriver que 1’on
se retrouve dans le cas énoncé ci-dessus ou I’utilisation de la transformée de Hilbert ajustée
permettrait de donner une définition conforme de I’image analytique associée a la fonction

réelle étudiée.

Notre problématique étant la réduction du temps d’acquisition des données de 1’espace k en
IRM, force est de constater que nous sommes restreints a 1’utilisation de deux configurations
parmi celles que nous avons citées. Il est de coutume, pour réduire le temps d’acquisition des
données en IRM, d’acquérir un nombre de lignes de codage de phase restreint de 1’espace k.
En se référant a la Figure III-2, nous n’avons que deux configurations qui permettent de
réduire le nombre de lignes de codage de phase acquis.

Le travail présenté dans ce chapitre est dédié a la reconstruction des images IRM a partir d’un
espace K partiel, ce qui implique que la réduction du temps d’acquisition se fera en diminuant
le nombre de lignes de codage de phase acquis. Pour ce faire les deux combinaisons qui

s’offrent donc a nous sont celles ou 1’on associe les quadrants (1) et (2) ou les quadrants (3)
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et (4). Les images analytiques que nous aurons a utiliser seront respectivement de la forme
Par souci de simplification d’écriture, nous noterons le plan de Fourier par (u,v), le plan

spatial associé (x,y) et I’image analytique associée a une fonction réelle par z(X, y)

I11. Reconstruction IRM a partir de I’espace k partiel

Rappelons que pour une fonction a valeurs réelles, la représentation fréquentielle S(u,Vv) est

redondante car elle est dotée de la propriété de symétrie hermitienne. Spécifiquement, si
S(u,Vv) est connue pour U >0 alors une image analytique associé¢e a la fonction réelle peut
étre générée a partir de cette moiti¢ d’information dont la partie réelle est la fonction elle-
méme.

Remettons nous dans la situation ou I’on considére que le signal 2-D est une image. On dit
que z(X,y) est une image analytique associée a la fonction image I(X,y), si z(X,y) peut &tre

écrite sous la forme :

2(X,Y) = 1(%y)+ jH, (1)(X,y) Equation ITI-36
ou Dopérateur H; que nous appellerons D’opérateur de transformée de Hilbert
bidimensionnelle par analogie au cas 1-D, est réduit a la convolution bidimensionnelle de la
fonction | par un noyau de convolution h [ZHUSS].

Dans le domaine spectral, il peut étre exprimé de maniere équivalente par :

F, (2)(u,v) =2p(u,v)F,(1) (u,v) Equation I11-37

ou F,est’opérateur de la transformée de Fourier bidimensionnelle et

p(U,V) = %(1 + jF, (h)(u,v)) Equation I11-38
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En pratique, les images ne sont en général pas a valeurs réelles, mais a valeurs complexes.
Ceci est di au fait qu’une phase non nulle est introduite dans I’image suite au mouvement de
I’objet a imager ou aux inhomogénéités de champs magnétiques. La propriété de symétrie
hermitienne de 1’espace k n’est dans ce cas plus vérifiée, ce qui implique que la notion
d’image analytique ne peut pas simplement étre appliquée comme nous I’avons énoncée dans
le paragraphe I1.2.2. Bien que cette symétrie hermitienne soit détruite, il existe toujours une
certaine redondance entre les données de I’espace k. Ces corrélations nous ont poussées a
faire I’hypothése qu’en pratique, 1’espace Kk est pseudo hermitien et par conséquent, nous
avons utilisé la notion d’image analytique pour la reconstruction d’images IRM réelles. Nous
avons discuté de cet aspect dans un de nos travaux [YANKO7] et illustrons dans la Figure
II1-3 un exemple de résultats que nous avons obtenus. Nous constatons que I’utilisation de la
notion d’image analytique pour la reconstruction de cette image du cerveau permet d’obtenir
un résultat qui est assez proche de ’image reconstruite a partir de I’espace k complet. Cette
image contrairement a ce qu’on obtient avec la méthode appelée Hermitian Conjugation (HC)
[MCGI93] qui est une technique de reconstruction consistant a remplir de zéros les données
manquantes en utilisant la conjugaison hermitienne (S(-u,—~v)=S"(u,v)), ensuite de mélanger
a la transition les données disponibles (acquises) a celles obtenues par conjugaison, et en fin a
calculer la TF de I’espace k obtenu. Le résultat recherché étant le module de I’image calculée

donne une image qui est assez proche de I’image reconstruite avec la totalit¢ des données de

I’espace k.

(b)

Figure II1-3: (a) Image reconstruite avec I’espace k complet, Images reconstruites a

partir de la moitié de I’espace k (u>0) : (b) Méthode HC, (c) Image analytique.
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Nous pouvons constater que le schéma d’acquisition asymétrique, qui consiste a considérer
soit que toutes les fréquences négatives, soit que toutes les fréquences positives sont nulles,
permettrait de diminuer le temps d’acquisition d’un facteur de 2, mais ne permettrait pas
d’obtenir une qualité de reconstruction trés satisfaisante. La prise en compte de I’'une ou de
I’autre partie de I’espace Kk ne conduit pas aux mémes résultats, ce qui pousse a penser que les
contributions de chaque association de quadrants de 1’espace k sont complémentaires. Nous
nous sommes donc proposés d’étendre 1’utilisation de la notion d’image analytique dans le
cas ou I’on acquiert un peu plus de la moitié de I’espace k comme le montre la Figure 111-4 (a)
et de faire I’hypothése de la complémentarité des informations contenues dans les fréquences

spatiales positives et celles contenues dans les fréquences spatiales négatives.

Y
=
o)
=¥

Y. A

(k) (c)

Figure III-4: (a) Echantillonnage typique asymétrique de I’espace Kk, Découpage de
I’espace Kk en (b) la moitié positive des données de I’espace k et (c) quelques fréquences

spatiales négatives.
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¢levées. Néanmoins, ces deux méthodes permettent de reconstruire des images qui ne

présentent pas de différences significatives avec 1’image vraie (valeurs de P > 0.05).

Tableau IV-2: Valeurs de NMSE pour les résultats montrés dans la Figure I'V-3.

Diastole Systole
HM 0.6631 0.8409
POCS 0.0182 0.0509
Méthode proposée 0.0184 0.0488

Tableau IV-3: Valeurs de la moyenne + 0 du RSB et du RSC mesurées dans les images

reconstruites a partir I’espace k complet, HM, POCS et la méthode proposée. Les

valeurs de probabilité (P) sont inscrites dans les parenthéses, celles-ci représentent les

résultats des tests-t effectués entre les images reconstruites avec la totalité des données

de ’espace K et celles obtenues a partir des données de I’espace Kk partiel.

RSBSang I:QSBMyocarde RSCSang / Myocarde
Espace k complet
36.41+6.32 8.72+1.63 27.7 £5.68
HM
17.8+2.66 4.09+0.76 13.7+2.44
(0.0001) (0.00009) (0.0002)
POCS 37.2%£9.05 9.18+3.12 28.1+£6.32
(0.86) (0.65) (0.92)
Méthode 38+9.02 9.39+3.16 28.6£6.27
proposée (0.74) (0.52) (0.8)
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de la graisse et de 1'eau au moment de 1'écho (de gradient). Cette différence de phase dépend
de la différence de fréquence de précession et du temps d'écho. Avec un champ de 1.5 T, la
différence de fréquence est de 225 Hz, ce qui correspond a une période de 4.4 msec. A 1.5 T,
pour des TEs multiples de 4.4 msec, les spins des protons de l'eau et de la graisse sont en
phase : leurs signaux s'additionnent. Pour des TEs dans l'intervalle, ils auront des phases
différentes. En particulier, au milieu de l'intervalle (2.2 msec), les spins des protons de 1'eau et
de la graisse seront en opposition de phase : leurs signaux se soustraient.

Une méthode effective de réduction de ce type d’artéfact consiste a augmenter 1’intensit¢ du
gradient de lecture, ce qui correspond aussi a augmenter la bande passante de réception du
signal et qui en contrepartie conduit a une baisse du rapport signal sur bruit. Il est aussi
possible de diminuer D’artéfact di au décalage chimique en utilisant des techniques
d'annulation du signal de la graisse (saturation, inversion récupération). Le signal réduit des
protons de la graisse rend l'artéfact de déplacement chimique peu visible.

Le déplacement chimique peut cependant étre utilisé dans certaines applications comme la
caractérisation tissulaire (détection des mélanges eau/graisse, stéatose hépatique, adénomes

surrénaliens) ou d’une maniére plus générale en imagerie spectroscopique.

Figure 43 : Artéfact dit au décalage chimique. Notons que le signal de la graisse est
décalé a une basse fréquence dans la direction de codage de phase, créant ainsi une

jante (rim) rehaussée du coté gauche mais une jante noire a droite.
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Annexe2 : Séquences d’acquisition des données
utilisées pour la reconstruction tout au long de ce

manuscrit.

Annexe2 (a) : La séquence FLASH

La séquence FLASH (Fast Low Angle Shot) est aussi connue sous le nom de spoiled GRASS
(Gradient Refocused Acquisition in the Steady State) ou f{GRE (Fast Gradient Recall Echo).
Cette technique consiste en des segments d’acquisition de données qui sont précédés par une
impulsion d’inversion récupération (180° d’angle de basculement) ou une impulsion RF
préparatrice. Dans cette séquence, la magnétisation transverse résiduelle présente apres la
collection des données est détruite par 'utilisation d’une impulsion de gradient (de la forme
d’un becquet) supplémentaire suivant la direction de sélection de coupe. De maniére
spécifique, Iamplitude du gradient supplémentaire varie d’une excitation a 1’autre dans
I’objectif d’éviter une accumulation cohérente de la magnétisation transverse. Les images

acquises avec cette séquence sont pondérées en T,.

RF A
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Figure 44: Séquence FLASH 2D avec inversion récupération. Notons que la
magnétisation transverse, apres la collecte des données, est détruite par une autre
impulsion de gradient (spoiler gradient) dans la direction de sélection de coupe.
L’amplitude de ce gradient varie d’une excitation a ’autre pour éviter ’accumulation

d’une concordance transverse.
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Annexe2 (b) : La séquence Turbo FLASH

Cette séquence est une séquence d’écho de gradient rapide avec inversion récupération.

Aprés une onde RF de 180°, la magnétisation longitudinale M , est basculée dans la direction
opposée (négative). Du fait du processus de relaxation longitudinale, celle-ci va croitre pour
revenir a sa valeur initiale, en passant par la valeur zéro. La vitesse de repousse longitudinale
est caractérisée comme nous I’avons déja énoncé par T;. La mesure du signal se fait suite a
I’application d’une onde RF de a=90° pour obtenir une magnétisation transversale. On
appelle temps d'inversion TI le délai entre I'onde RF de 180° et I'onde RF de 90°. Si I'on
choisit un TI tel que la magnétisation longitudinale d'un tissu donné soit nulle, ce dernier ne
pourra pas donner de signal (absence de magnétisation transverse due a l'absence de
magnétisation longitudinale). La technique d'inversion-récupération permet donc de

supprimer le signal d'un tissu donné en sélectionnant un TI adapté au T, de ce tissu.

- 180" 0L 180" -
RF alls NN
ol B TN I""I'
© A v
S
Gy
Gy A |
Signal ol
- P TI ol TE - =

Figure 45: Séquence FLASH 2D rapide (turbo), ici TI représente le temps d’inversion.
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Annexe2 (c) : La séquence TrueFISP

La séquence bidimensionnelle FISP (Fast Imaging with Steady-state Precession) a été
développée par la société¢ Siemens Medical Systems, Inc. En comparaison avec la séquence
FLASH présenté en Annexe2 (a), on peut constater que les gradients de codage de phase dans
la séquence FISP sont complétement équilibrés (renforcement de 1’état d’équilibre, en
appliquant a la fin de chaque gradient un gradient rembobineur (rewinder) symétrique au
gradient de codage de phase et possédant des lobes inversés), donc I’effet exact de chaque
gradient est constant d’un cycle d’excitation au suivant. Cette technique permet de supprimer
les décalages de phase induits par le gradient initial. Les images acquises avec une séquence
FISP possédent un contraste en T,/T, . C’est une séquence qui produit de forts signaux pour

des tissus ayant un T, long et un T; court, ce qui implique que la séquence FISP peut étre

exécutée a de trés courts 1 ,sans sacrifier le RSB, qui est une caractéristique unique de

I’imagerie a état stable (Steady state imaging). Pour T, > T, >> T, ,la séquence FISP se
rapproche de la séquence FLASH. En définitive, la séquence TrueFISP est une séquence FISP
a écho de gradient avec lecture de I'écho stimulé. Les images pondérées avec cette séquence

sont pondérées en T, vraie (TE>TR).

Figure 46 : Séquence FISP 2D. tous les gradients sont équilibrés dans chaque cycle et

sont appliqués de maniére alternative dans les directions positive et négative.
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Résumé

Dans le souci d’éviter les artéfacts que pourrait provoquer le mouvement sur la qualité des images, 1’obtention
de temps d’acquisition de données courts est essentiel en imagerie par résonance magnétique (IRM). En
particulier, comme des sujets malades ont la plus part du temps des difficultés a retenir leur respiration pendant
I’examen, il devient par conséquent impératif de recueillir I’information nécessaire le plus rapidement possible
dans certaines études, telles que celles réalisées en imagerie cardiaque. L’acquisition partielle des données de
I’espace k est une pratique couramment utilisée dans le but de diminuer le temps d’acquisition des données en
IRM. La nécessité d'accélérer ce temps d'acquisition et/ou d’augmenter la résolution spatiale des images en
résonance magnétique nucléaire (RMN), a conduit a la proposition de plusieurs méthodes de reconstruction qui
acquiérent les données de I’espace k de fagon partielle, tant pour des objets statiques que pour des objets ou
études dynamiques. Ces méthodes utilisent des informations a priori (données acquises) pour retrouver celles
manquantes.

Ce manuscrit présente trois méthodes de reconstruction IRM utilisant les données de 1’espace k acquises
partiellement. La premiére méthode proposée est dédiée a la reconstruction d’objets ou d’organes statiques,
tandis que les deux autres sont consacrées a la reconstruction d’organes dynamiques (application a I’imagerie
cardiaque). Ces trois méthodes sont basées sur I’utilisation, dans I’algorithme de reconstruction, du concept
d’image analytique, combinée, dans le cas des images statiques, a I’exploitation des redondances dans les
données de I’espace K, et a I’utilisation des redondances temporelles associées a la substitution des données, pour
les organes en mouvement.

Ces méthodes ont été évaluées, dans le cadre de la reconstruction d’images statiques, par des expériences sur des
images simulées auxquelles a été rajouté un terme de phase pour la destruction de la symétrie hermitienne. On a
utilisé également des fantomes physiques ainsi que de vraies images de cerveaux humains.

Les deux autres méthodes ont été évaluées par des expériences sur de vraies séquences ciné cardiaques
humaines.

Le schéma de reconstruction proposé pour la reconstruction d’images statiques permet la réalisation d’une
réduction du temps d’acquisition d’un facteur de 2. En ce qui concerne les images dynamiques, une réduction du
temps d’acquisition d’un facteur de 4 a été réalisée, tout en maintenant une bonne qualité de reconstruction, tant
sur le plan visuel que quantitatif (bon rapport signal sur bruit, faibles valeurs d’erreurs).

Mots clés: IRM, Temps d’acquisition, Reconstruction, Image analytique, Espace K partiel, Imagerie ciné
cardiaque.

Abstract

With the aim of avoiding the bad influence which the movement could have on the quality of the images, short
acquisition time is mandatory in magnetic resonance imaging (MRI). Especially for sick patients who have
problems holding their breath during examination, it becomes consequently imperative to collect necessary
information as faster as possible in certain studies, such as those carried out in cardiac imaging. Partial k-space
acquisition is a common way used to shorten the data acquisition time in MRI applications. For the sake of short
acquisition time and/or increased spatial resolution of the reconstructed images, several methods have already
been proposed, which partially acquired the k-space data. These methods use a priori information to recover the
missing data.

This manuscript presents three MRI reconstruction methods using partial k-space data. The first proposed
method is dedicated to the reconstruction of static objects or organs, while the two others are devoted to the
reconstruction of dynamic organs (application to cardiac imaging). These three methods are based on the use, in
the reconstruction algorithm, of the analytic image concept, combined in the case of the static images with the
exploitation of the redundancies in the k-space data, and with the use of the temporal redundancies associated to
the data substitution, for the moving organs.

These methods were evaluated, within the framework of static images reconstruction, by experiments on
simulated images to which were added a slowly varying phase term to destroy the Hermitian symmetry, and also
on physical phantoms and true human brain images. The two other methods were evaluated by experiments on
true human cardiac sequences. The proposed reconstruction schema allows achieving a reduction of the
acquisition time by a factor of 2, for the static images reconstruction. With regard to the dynamic images, a
reduction of the acquisition time by a factor of 4 was carried out, while maintaining a good reconstruction
quality, as well on visual meaning as quantitative meaning (good signal to noise ratio, low error values).

Mots clés : MRI, Acquisition time, Reconstruction, Analytic image, Partial k-space, Cardiac cine imaging.
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