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Résumé 
 

La cartographie du temps de relaxation longitudinale T1 est une technique d’IRM quantitative pour 
caractériser les tissus myocardiques. Plusieurs études ont déjà montré la corrélation entre la mesure de 
T1 et la présence de fibrose. Celle-ci est souvent observée dans les pathologies cardiaques telles que 
les cardiomyopathies ou l’infarctus du myocarde. Cependant, l’acquisition d’une carte T1 du cœur 
reste techniquement difficile. Actuellement, la quantification T1 du myocarde humain est réalisée en 
apnée à l’aide de séquences 2D qui sont spécifiques aux constructeurs et donc peu disponibles. Afin de 
pallier aux limitations de ces séquences, nous proposons une méthode basée sur une séquence 3D 
clinique. Cette technique, utilisant la variation des angles de bascule avec intégration d’une correction 
B1, a été adaptée pour une utilisation en imagerie cardiaque. Des essais sur fantôme ont permis de 
sélectionner les paramètres optimaux et de montrer la reproductibilité de la méthode. Puis, une étude 
sur volontaires sains a permis de valider la méthode en double synchronisation (cardiaque et 
respiratoire). Enfin, une méthode de reconstruction intégrant des signaux physiologiques de 
mouvement a également été utilisée afin de faire de la quantification T1 en respiration libre et de 
diminuer le temps d’acquisition. Les valeurs de T1 myocardique sur volontaires sont comprises entre 
1289 ± 66 ms et 1376 ± 43 ms, correspondant aux valeurs de la littérature. Ces travaux ouvrent la voie 
à l’utilisation de la cartographie T1 chez les patients avec pour objectifs une meilleure caractérisation 
des pathologies et une meilleure adaptation des stratégies thérapeutiques.  

 

Mots clés : Imagerie par Résonance Magnétique (IRM), myocarde, fibrose, temps de relaxation T1, 
caractérisation tissulaire 

 

 



 

 



 

 

Abstract 
 

T1 mapping is a useful quantitative MR technique for cardiac tissue characterization. Several studies 
have shown that T1 measurements are correlated with fibrosis, which is observed in cardiac diseases 
such as cardiomyopathy or myocardial infarction. However, cardiac T1 mapping remains challenging, 
mainly because of long acquisition times and interference from cardiac and respiratory motions. T1 
quantification on the human myocardium is generally performed on breath-hold with 2D specific 
sequences. Unfortunately these sequences are scanner specific and poorly available for clinical use. To 
overcome these limitations, we propose a new method based on a 3D clinical sequence. This 
technique, using a variable flip angle approach that integrates B1 correction, was adapted in cardiac 
imaging. Phantom tests were used to select the optimal parameters and to show the method 
reproducibility. Then, the method was validated with a volunteer study using double synchronization 
(cardiac and respiratory). Moreover, a reconstruction method integrating physiological signals of 
motion was also used to perform T1 quantification in free breathing and to reduce the total acquisition 
time. The myocardial T1 values on volunteers ranged between 1289 ± 66 ms and 1376 ± 43 ms, which 
was in good agreement with previously published works. These studies allow the use of T1 mapping in 
patients with better characterization of pathologies and a better adaptation to therapeutic strategies. 

 

Key words: Magnetic Resonance Imaging (MRI), myocardium, fibrosis, T1 relaxation time, tissue 
characterization 
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Notations et abréviations 
 

 

ANOVA  : Analyse de la variance (test statistique) 

ANSM : Agence Nationale de Sécurité du Médicament et des produits de santé 

B0 : Champ magnétique statique 

B1 : Champ magnétique tournant, impulsion RF 

ECG : Electrocardiogramme : enregistrement de l’activité électrique du cœur 

EPI : Echo Planar Imaging, séquence d’imagerie 

ESMRMB : European Society for Magnetic Resonance in Medicine and Biology 

FA (α) : Flip Angle : angle de bascule 

FIESTA : Fast Imaging Employing the Steady State, séquence d’imagerie 

FOV : Field-of-view, champ de vue 

FSE : Fast Spin Echo, séquence d’imagerie 

GE : Gradient Echo 

IADI : Imagerie Adaptative Diagnostique et Interventionnelle 

IR : Inversion Récupération 

IRM : Imagerie par Résonance Magnétique 

ISMRM : International Society for Magnetic Resonance in Medicine  

MLLSR : Modified Look Locker Saturation Recovery 

MOLLI : MOdified Look Locker Inversion recovery 

RF : Radio-Fréquence 

RMN : Résonance Magnétique Nucléaire 
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ROI : Region Of Interest (Région d’intérêt) 

SAEC : Signal Analyzer and Event Controller : plateforme d’acquisition et de traitement 
en temps réel des données physiologiques développée par le laboratoire IADI  

SE : Spin Echo, séquence d’imagerie 

SFRMBM : Société Française de Résonance Magnétique en Biologie et Médecine 

SR : Saturation Récupération 

T : Tesla, unité de mesure du champ magnétique 

T1 : Temps de relaxation longitudinale 

T2 : Temps de relaxation transversale 

TE : Temps d’écho 

TI : Temps d’Inversion 

TR : Temps de Répétition 

TRec : Temps de Récupération 

VFA : Variable Flip Angle : méthode des angles variables 

VG : Ventricule Gauche 
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Introduction 
 

La caractérisation in vivo du tissu myocardique, à la fois sur les plans structurel et fonctionnel, reste un 
défi en cardiologie en dépit de tentatives multiples réitérées depuis de longues années. L’importance 
clinique d’un tel outil est cependant évidente et particulièrement dans le cas de la caractérisation de la 
fibrose myocardique. Celle-ci est l’aboutissant de tous les processus pathologiques cardiovasculaires, 
quels qu’ils soient. De plus, son extension est corrélée à un pronostic péjoratif dans toutes les 
affections cardiologiques humaines. Enfin, elle est associée à une perte d’élasticité, de compliance et 
de contractilité, mais elle est aussi souvent précédée par des lésions tissulaires (ischémie, 
inflammation, apoptose), qui génèrent elles aussi des modifications fonctionnelles. 

Des techniques d’IRM ont largement confirmé leur intérêt dans la localisation et la caractérisation de 
la zone de fibrose. Ces informations apparaissent comme essentielles pour définir la stratégie 
thérapeutique et pour la planification des interventions de revascularisation coronaire.  

En IRM cardiaque, le diagnostic repose rarement sur une seule séquence mais résulte le plus souvent 
de la mise en correspondance des résultats obtenus par différentes séquences : contraste T1 et T2, ciné-
IRM, perfusion, rehaussement tardif... En ce sens, l’IRM peut être considérée comme une technique 
multimodale, bien que chaque modalité exploite le même phénomène physique. Cependant, ces 
séquences sont généralement interprétées de manière qualitative, et gagneraient à l’être de manière 
quantitative. 

Récemment, plusieurs méthodes de mesure du T1 ont été développées pour déterminer des valeurs de 
T1 précises sur différents organes et entre autre sur le myocarde. En effet, il a été montré que le T1 est 
un paramètre quantitatif important pour la caractérisation tissulaire du myocarde en particulier pour 
évaluer la viabilité, détecter la fibrose ou certains processus pathologiques comme l’amylose. Ce 
paramètre est également important pour améliorer le contraste en déterminant le temps d’inversion 
(TI) qui permet d’annuler le signal du cœur sain ou encore de la graisse, et pour les mesures des 
concentrations d’agents de contraste lors des séquences de perfusion. Cependant, l’acquisition d’une 
cartographie T1 du cœur reste techniquement difficile, principalement à cause de la longueur des temps 
d’acquisition et des interférences liées aux mouvements cardiaques et respiratoires. 

La quantification T1 du myocarde est généralement réalisée avec des méthodes de type Look Locker, 
en inversion ou saturation récupération. Malheureusement, ces méthodes restent imparfaites et il s’agit 
de séquences spécifiques aux constructeurs et non utilisables sur toutes les machines en pratique 
clinique. Des études antérieures ont montré que ces méthodes permettaient d’obtenir de manière rapide 
et reproductible des cartographies T1 en 2D du myocarde. Cependant, ces méthodes restent très 
sensibles à la fréquence cardiaque, aux valeurs de T1 extrêmes, et elles ont tendance à sous-estimer, en 
particulier à 3T, les valeurs du T1 myocardique par rapport aux valeurs de T1 de référence mesurées 
avec d’autres techniques. De plus, pour couvrir la totalité du volume cardiaque, ces méthodes 
demandent de longues périodes d’apnée, ce qui n’est pas réalisable chez tous les patients. Il serait donc 
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utile d’élaborer une technique de quantification T1 avec une séquence standard permettant 
d’enregistrer l’ensemble du ventricule gauche. Certaines techniques, basées sur des séquences 3D, ont 
déjà été proposées pour la mesure du T1, mais leur application à l’imagerie cardiaque est difficile, 
voire impossible chez l’homme.  

 

L’objectif général de ce travail de thèse est de développer, pour la cartographie T1 du myocarde 
humain, une technique utilisant une séquence standard 3D rapide avec l’approche des angles variables. 
Le premier objectif de notre étude concerne l’optimisation de la méthode sur fantôme, afin d’obtenir 
une quantification T1 du myocarde qui soit précise et reproductible. Le deuxième objectif de notre 
étude est l’application de cette méthode sur volontaires avec l’optimisation de la gestion du 
mouvement (double synchronisation cardiaque et respiratoire, respiration libre, correction de 
mouvement en post-traitement). Ce manuscrit, composé de 3 chapitres, permettra de détailler les 
différents travaux effectués au sein du laboratoire IADI pour répondre à ces objectifs. 

Le premier chapitre présente le contexte global clinico-physique permettant la compréhension de 
l’ensemble des différents chapitres de cette thèse. Le second chapitre présente des notions concernant 
la quantification et la cartographie T1. Nous expliquerons ensuite les raisons du choix de notre 
méthode et montrerons sa validation sur fantôme avec un plan de validation spécifique à l’application 
cardiaque. Ce second chapitre se terminera par une étude de cœur ex vivo afin d’évaluer l’influence de 
l’architecture du cœur sur les valeurs de T1. Dans le troisième et dernier chapitre, nous proposons un 
état de l’art des différentes méthodes de cartographie T1 spécifiques pour le cœur ainsi que leurs 
problématiques. Puis, nous présenterons la validation clinique de la nouvelle méthode standard 
optimisée pour l’IRM cardiaque sur des volontaires sains et sur patients avec l’élaboration du 
protocole CARTO-ONE. La dernière partie de ce chapitre sera consacré à la gestion et à la correction 
de mouvements qui permettent de faire les acquisitions en respiration libre.  

 

Ce doctorat s’est déroulé au sein du Laboratoire IADI (Imagerie Adaptative, Diagnostique et 
Interventionnelle) de Nancy. L’activité principale du laboratoire IADI traite de la gestion du 
mouvement en IRM. Elle couvre différents domaines, depuis le matériel pour mesurer le mouvement 
et contrôler la machine d’IRM, jusqu’aux algorithmes de compensation de mouvement. Etant situé au 
Centre Hospitalier Universitaire (CHU) de Nancy-Brabois, le laboratoire a accès à deux machines 
d’IRM, une 1.5T et une 3T (Signa HDxt, General Electric). Ces deux IRM sont partagées entre des 
activités de soins et de recherche.  
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Ce premier chapitre propose de poser le contexte médical et technique. Le premier objectif de ce 
chapitre est de présenter les données anatomiques et physiologiques du cœur nécessaires à la 
compréhension de la détection et de la quantification de la fibrose myocardique. Le deuxième objectif 
est de présenter la technique d’imagerie actuellement utilisée pour la détection de la fibrose : l’IRM. 
Les différentes bases et principes physiques seront expliqués pour comprendre le phénomène de 
relaxation. Enfin, les caractéristiques des séquences, utilisées dans les prochains chapitres, seront 
détaillées. Le troisième et dernier objectif de ce chapitre est de présenter l’IRM cardiaque et son intérêt 
pour la quantification de la fibrose myocardique. Il s’agira alors de comprendre ses différentes limites 
et en particulier celles liées aux mouvements cardiaques et respiratoires. Pour terminer, nous 
aborderons les solutions utilisées, en imagerie cardiaque, pour répondre à ces problèmes ainsi que les 
techniques utilisées au laboratoire IADI.  

1.1. CŒUR ET PATHOLOGIES CARDIAQUES 

1.1.1. Anatomie et fonction 

Le cœur se trouve dans le médiastin moyen et est délimité par le péricarde. Le cœur a une fonction de 
pompe pour récupérer le sang provenant de l’organisme, le faire oxygéner par les poumons puis le 
redistribuer dans l’organisme. Il a une forme de pyramide triangulaire couchée sur l’une de ses faces, 
avec un axe orienté vers l’avant, le bas et la gauche qui forme une pointe. Le cœur est constitué de 
deux systèmes en série (Figure 1.1). Le cœur droit (constitué de l’oreillette droite et du ventricule 
droit) reçoit le sang veineux pauvre en oxygène. Les veines caves inférieure et supérieure amènent le 
sang dans l’oreillette droite qui circule ensuite dans le ventricule et les artères pulmonaires ; il s’agit 
d’un régime à basse pression. Le sang est oxygéné lors de son passage dans les poumons, puis arrive à 
l’oreillette gauche par les veines pulmonaires. Il passe par le ventricule gauche, qui l’envoie par l’aorte 
dans la circulation systémique pour être distribué à l’ensemble de l’organisme. Le cœur gauche 
(constitué de l’oreillette gauche et du ventricule gauche) est un régime à haute pression. Tout ceci 
forme un cycle qui est répété au cours du temps. Pour permettre au sang de passer des oreillettes aux 
ventricules, une valve fait la jonction entre les deux et s’ouvre lorsque la pression dans les oreillettes 
devient supérieure à celle dans les ventricules. Ces valves ont un rôle de clapet anti-retour. 
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Figure 1.1 : Description des différentes parties du cœur. Adapté de [1]. 

Pour pouvoir éjecter le sang contenu dans les ventricules, le cœur est animé d’un mouvement de 
contraction. Ce mouvement de contraction est "orchestré" par le nœud sinusal situé au sommet de 
l’oreillette droite. La dépolarisation de ce nœud entraîne le début d’un cycle cardiaque. Lorsque ce 
nœud se dépolarise, les autres cellules des oreillettes puis des ventricules se dépolarisent de proche en 
proche, ce qui entraîne les contractions et l’éjection du sang. Ces quelques mots nous permettent de 
faire le lien avec un outil qui nous sera très utile pour la synchronisation cardiaque : 
l’électrocardiogramme. L’activité contractile du ventricule gauche débute par la base (le plan qui passe 
par les valves) avec une diminution du diamètre transversal [2]. Puis se produit un raccourcissement 
du ventricule gauche selon son grand axe. Ce raccourcissement se produit essentiellement par le 
déplacement de la base, alors que l’apex (la pointe) reste à peu près stable, comme cela a été démontré 
entre autres par l’IRM grâce aux méthodes de tagging et de mesures de vitesse [3–5]. Ce mouvement 
s’accompagne d’une rotation horaire de l’apex et anti-horaire de la base, en regardant le cœur depuis 
l’apex [6]. C’est cette association particulière, parfois décrite par l’image d’une serpillière que l’on 
tord, qui explique l’efficacité de l’éjection ventriculaire. Par la suite, au cours de la relaxation, le grand 
axe se rallonge, avec en même temps des rotations inverses par rapport à la phase initiale. 

Le squelette fibreux du cœur permet de maintenir la structure des orifices atrio-ventriculaires et 
artériels, et les empêche d’être distendus par le passage du sang. Ce squelette offre des sites de fixation 
aux valves mais aussi aux fibres musculaires cardiaques. En effet, des fibres musculaires s’insèrent sur 
l’anneau fibreux de la valve pulmonaire et sur l’anneau fibreux de la valve aortique formant ainsi une 
bande myocardique ventriculaire. De plus, ce squelette joue un rôle d’isolant électrique, permettant 
ainsi aux oreillettes et aux ventricules de se contracter de façon indépendante, et entoure la partie 
initiale du faisceau de His (faisceau atrio-ventriculaire). 
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Figure 1.2 : Description de l’organisation en double hélice de la bande myocardique ventriculaire. 

Lorsque les ventricules se contractent, ils produisent un mouvement de torsion, comme nous l’avons 
déjà vu précédemment, et cette torsion résulte de la double orientation hélicoïdale des fibres 
musculaires cardiaques [7] présentée dans la Figure 1.2. Les fibres du myocarde sont disposées en 
couche spirale externe (basale) et couche spirale interne (apicale). La couche externe lorsqu’elle est 
contractée engendre un raccourcissement et une diminution du volume cardiaque et des cavités 
cardiaques, car elle est disposée circulairement par rapport à la couche interne qui est elle, hélicoïdale. 
La couche interne possède un segment descendant puis un segment ascendant qui va vers l’aorte. La 
couche interne, lorsqu’elle se contracte (après la contraction de la couche externe), grâce à sa 
disposition hélicoïdale permet d’allonger le cœur ce qui le prépare à la diastole. Par la suite, le sang 
pénètre dans les cavités et le cœur se dilate une fois qu’il est relaxé. L’influence de cette disposition 
spécifique des fibres musculaires cardiaque sera étudiée dans la partie 2.6.2. 
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La division du ventricule gauche en 17 segments, nomenclature standardisée et proposée par l'AHA 
[8] (Figure 1.3), permet à chaque centre d'exprimer des résultats sans ambigüité quelque soit la 
technique d’imagerie tomographique utilisée. Dans la suite de ce document, les résultats sur 
volontaires seront présentés de deux manières : 

- analyse segmentaire sur une coupe médiane avec 6 segments correspondant aux segments 7 à 12 de 
l’AHA. 

- analyse segmentaire sur le volume du ventricule gauche, à l’exception de l’apex avec 16 segments 
correspondant aux segments 1 à 16 de l’AHA. 

 

Figure 1.3 : Segmentation du ventricule gauche. Adapté de [8]. 

Les segments myocardiques définis pour les plans de coupe basale, médiane et apicale sont associés à 
des territoires perfusés par les 3 différentes artères coronaires (Figure 1.4). Une variabilité anatomique 
est cependant à l'origine de variations dans le recouvrement des segments myocardiques sur les 
territoires de perfusion. 

 

Figure 1.4 : Représentation de l’artère coronaire antérieure gauche, de la coronaire droite et de la coronaire gauche 
circonflexe. Correspondance entre les 16 segments myocardiques (petit axe) et les territoires perfusés. Un exemple de 
correspondance entre les 16 segments myocardiques et les territoires perfusés est donné (cas sans dominance d'une 

des artères coronaires), le segment 17 (non représenté) est irrigué par la coronaire antérieure gauche. Adapté de [8]. 

 



Chapitre 1 : Généralités cliniques et physiques 

35 

1.1.2. Activité électrique 

L’électrocardiogramme (ECG) consiste en l’enregistrement de l’activité électrique du cœur. C’est un 
enregistrement non invasif, effectué par un appareil électrocardiographique via des électrodes 
positionnées sur la peau du patient. L’ECG est devenu au fil du temps un outil primordial pour le 
diagnostic des maladies cardio-vasculaires. Le signal ECG est la résultante de la dépolarisation 
successive de différentes cellules (Figure 1.5). La source de ce signal est le nœud sinusal (S-A Node) 
dont nous avons déjà parlé. Cette excitation se produit spontanément dans le nœud sinusal, qui est le 
pacemaker (ou métronome) du cœur. C’est la fréquence des impulsions issues du nœud sinusal qui 
détermine la fréquence des battements ou rythme cardiaque. En effet, bien que toutes les parties des 
systèmes excitateur et conducteur du cœur ont la capacité de se dépolariser spontanément, leur 
fréquence propre est plus basse et la fréquence du nœud sinusal prédomine. L’excitation se propage à 
partir de ce point aux deux oreillettes, avant d’être retardée dans le nœud atrio-ventriculaire (A-V 
Node). Cette phase correspond à la contraction des oreillettes. La propagation de l’excitation se 
poursuit alors le long du faisceau de His (Common Bundle), à travers le réseau de Purkinje (Purkinje 
Fibers) pour conduire à l’excitation du myocarde ventriculaire. Ceci entraîne alors la contraction des 
ventricules. La Figure 1.5 illustre la propagation de l’activité électrique cardiaque. 

 

Figure 1.5 : Dépolarisation des cellules cardiaques et création du signal ECG [9]. 

En première approximation, l’ECG peut être expliqué comme un dipôle équivalent unique résultant de 
la somme des dipôles locaux. Ce dipôle équivalent peut être représenté par un vecteur dont l’origine 
est appliquée à la partie supérieure du septum et construit en sommant les vecteurs locaux. 
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L’amplitude et la direction de ce vecteur varient au cours du cycle cardiaque et sont caractéristiques 
des différentes phases de l’activité cardiaque. Le signal ECG, mesuré en mV, est la projection de ce 
vecteur sur des axes qui sont appelés dérivations, déterminés par le placement des électrodes. Un 
signal ECG se caractérise par les cinq déflexions principales. L’onde P résulte de la dépolarisation des 
oreillettes. Le complexe QRS est constitué des trois ondes Q, R et S, qui sont le fruit de la 
dépolarisation des ventricules. L’onde R est la déflexion la plus facilement détectable sur le signal, 
avec une amplitude de l’ordre du mV, selon la dérivation. Enfin, la phase de repolarisation des 
ventricules est à l’origine de l’onde T.  

Par la suite, nous synchroniserons l’acquisition des images sur l’ECG afin de s’affranchir des 
mouvements cardiaques. Nous verrons plus tard que des troubles de l’ECG peuvent affecter les images 
acquises en IRM (paragraphe 1.3.3). 

1.1.3. Maladies et fibrose cardiaques 

« La prévalence de l’insuffisance cardiaque, conséquence majeure de l’infarctus du myocarde et des 
cardiomyopathies, est estimée à 22 millions d’individus atteints dans le monde. C’est la première 
cause d’hospitalisation après 65 ans, et elle représente un problème de santé majeur dans nos régions, 
avec plus de 400 000 nouveaux cas chaque année aux Etats Unis, 120 000 en France, et un coût total 
représentant 5 % de tous les coûts de santé. Les cardiomyopathies constituent la plus fréquente des 
maladies cardiaques héréditaires (prévalence de la cardiomyopathie hypertrophique : 1/500 dans la 
population générale) », d’après l’institut Langevin. Le myocarde des cardiomyopathies présente des 
anomalies précoces, mal détectées par les techniques d’imagerie usuelles (échographie Doppler), et 
précédant l’apparition des anomalies fonctionnelles et/ou cliniques. Par exemple dans certaines 
cardiomyopathies hypertrophiques, les anomalies génétiques conduisent à la formation de protéines 
mutées, qui elles même entraînent des anomalies de contraction et relaxation, avant même l’apparition 
de toute anomalie visible par les techniques classiques (ECG, échocardiographie). Pourtant, il est 
important de détecter précocement les sujets atteints, puisque cette affection est une des causes les plus 
fréquentes de mort subite du sujet jeune. 

Les maladies cardiaques sont nombreuses, il ne serait pas possible de les détailler toutes. Nous nous 
attarderons plus spécifiquement sur la fibrose myocardique, accompagnant la plupart des maladies 
cardiaques et dont l’importance a une signification pronostique très péjorative.  

 

La fibrose est définie par l'augmentation de la quantité des composants macromoléculaires de la 
matrice extracellulaire dans un tissu, dans un organe, avec un retentissement fonctionnel plus ou moins 
important. Ainsi, la fibrose est essentiellement une anomalie quantitative des macromolécules de la 
matrice extracellulaire, surtout des macromolécules de structures fibrillaires comme le collagène, 
s'accumulant dans les tissus et organes atteints. 
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Figure 1.6 : Etio-physiopathologie de la fibrose myocardique [10]. 

On distingue plusieurs types de fibrose [10] : 

• La fibrose réactive (reactive interstitial fibrosis) dont la distribution est diffuse dans le tissu 
interstitiel. Ce type de fibrose a un début progressif et suit l’augmentation de la synthèse de 
collagène par les myo-fibroblastes sous l’influence de différents stimuli. Elle peut-être 
présente dans l’hypertension, le diabète, les cardiomyopathies dilatées primitives, les maladies 
valvulaires et lors du vieillissement. 

• La fibrose infiltrante (infiltrative interstitial fibrosis) qui est induite par le dépôt progressif 
de protéines insolubles (amylose) ou de glycosphingolipides (maladie d’Anderson-Fabry) 
dans le tissu interstitiel cardiaque. La physiopathologie de ce type de fibrose suit des 
tendances similaires aux deux autres et la détection précoce de l’atteinte cardiaque est d’une 
importance fondamentale pour la thérapeutique. 
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• La fibrose cicatricielle (replacement/scarring fibrosis) est liée au remplacement de myocytes 
lésés et souvent nécrosés, par une fibrose composée principalement de collagène de type I et 
II. La fibrose cicatricielle apparaît dès que l’intégrité des myocytes est affectée. Elle peut être 
localisée (cardiomyopathie ischémique, myocardite, cardiomyopathie hypertrophique, 
sarcoïdose) ou diffuse (insuffisance rénale chronique, cardiomyopathie toxique, ou encore 
dans divers maladies inflammatoires). Une fibrose cicatricielle peut suivre une fibrose réactive 
ou infiltrante, dans les derniers stades de la maladie, où lorsque les dommages cellulaires 
apparaissent. 

Jusqu’à présent, la seule méthode de quantification fiable de la fibrose était la biopsie. Mais elle 
présente les inconvénients d’un caractère invasif, de la difficulté de prélever au bon endroit et de 
l’impossibilité de quantifier la fibrose sur tout le myocarde. 

Plus récemment, des techniques non invasives ont été développées pour l’évaluation de la fibrose, 
mais très souvent de manière indirecte. Celles-ci sont répertoriées dans le Tableau 1.1. La combinaison 
de différentes modalités d'imagerie de la fibrose myocardique pourrait aussi augmenter la précision 
diagnostique, mais une telle procédure n’a pas encore été évaluée.  

 

Tableau 1.1 : Différentes techniques pour l'évaluation non invasive de la fibrose non ischémique [11] 

Dans cette thèse, nous nous intéresserons particulièrement à l’IRM cardiaque pour la détection de 
fibrose. En effet, l’IRM nous apparaît comme un outil performant, non invasif et accessible pour une 
pratique clinique de routine. 
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1.2. IMAGERIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE 

1.2.1. Historique de l’IRM 

Le principe de Résonance Magnétique Nucléaire (RMN), sur lequel se base l’Imagerie par Résonance 
Magnétique, a d’abord été découvert en 1946 par deux équipes distinctes, celle de Bloch [12] à 
Standford et celle de Purcell [13] à Harvard. Ces derniers furent ainsi récompensés par un prix Nobel 
en 1952. La spectroscopie fut la première application à utiliser ce phénomène physique pour l’analyse 
chimique des matériaux.  

En 1971, Damadian [14] a démontré que les temps de relaxation étaient différents pour des tissus 
cancéreux et des tissus normaux. Malgré de nombreux scientifiques sceptiques, cette découverte a 
permis d’entrevoir un potentiel intéressant dans le milieu médical et a fortement intéressé les centres 
de recherche anticancéreux. En 1973, les premières images issues de la RMN sont apparues grâce à 
Lauterbur qui a réalisé des expériences sur des tubes capillaires [15]. Le principe de base nécessaire à 
la création d’une image est relativement simple : la fréquence de résonance d’un noyau étant 
proportionnelle au champ magnétique, une variation spatiale de ce champ modifie la fréquence de 
résonance, ce qui permet de localiser dans l’espace le signal RMN mesuré. Cependant, il faudra 
attendre 1976 pour voir les premières images de tissus humains (coupe d’un doigt) réalisées par 
Mansfield [16]. Les travaux de Lauterbur et de Mansfield seront récompensés par un prix Nobel en 
2003.  

Le premier appareil, permettant d’obtenir des images cérébrales chez l’homme, est apparu à la fin des 
années soixante-dix. A partir des années quatre-vingt, les industriels ont commencé à s’intéresser à 
cette technique. L’IRM a alors diffusé et s’est imposée dans le milieu médical comme un outil de 
diagnostic essentiel. Depuis, l’IRM est en constante évolution tant d’un point de vue technologique 
que de ses applications.  

1.2.2. Bases physique de l’IRM 

1.2.2.1 La résonance magnétique nucléaire 

L’expérience de RMN se décompose en quatre étapes : l’orientation (B0), l’excitation (B1), la 
relaxation (T1, T2) et l’acquisition.  
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Figure 1.7 : Expérience de RMN : Mesure du signal après application d’un champ B1 faisant basculer l’aimantation 
M d’un angle α à un temps t donné. 

1.2.2.1.1 Champ magnétique statique, BO 

La première de ces étapes consiste à appliquer un champ magnétique B0 sur le milieu à étudier. Les 
moments magnétiques microscopiques du milieu vont alors s’orienter naturellement suivant la même 
direction que le champ B0 (dans la Figure 1.7, B0 est selon l’axe z). Bien qu’ils soient déphasés les uns 
par rapport aux autres, la résultante de tous ces moments magnétiques donne l’aimantation 
macroscopique du milieu M de valeur initiale M0. L’aimantation macroscopique M va subir un 
mouvement de précession autour de B0 et de vitesse angulaire w0= γ B0. Avec γ, le rapport 
gyromagnétique du noyau, constante caractéristique du noyau étudié. Dans notre cas, il s’agit du 
noyau d’hydrogène (1H) qui est le plus souvent utilisé en IRM du fait de son abondance dans le corps 
humain (70% de la masse corporelle est composée d’eau). Cependant, d’autres noyaux tels que les 
isotopes du carbone (13C), du fluor (19F), du phosphore (31P) ou du sodium (23Na) peuvent être utilisés. 

Pour un champ magnétique de 3 Tesla, w0 (1H) = 127,74 MHz alors que pour un champ de 1.5 T, w0 
(1H) = 63,87 MHz. 

1.2.2.1.2 Impulsion radiofréquence, B1 

La seconde étape consiste à exciter le milieu étudié en appliquant un champ magnétique B1 dans le 
plan Oxy, orthogonal à la direction z de l’aimantation macroscopique M. Le champ est appliqué sous 
forme d’une impulsion de fréquence w1= w0 et de durée τ. Sous l’effet de l’impulsion radiofréquence 
(RF), l’aimantation macroscopique du milieu va basculer en direction du plan transversal d’un angle 
α= w1τ. L’étape d’excitation est sensible au choix de l’antenne émettrice. La forme des impulsions 
d’excitation, leur sélectivité et leur durée peuvent modifier légèrement le champ magnétique B1 émis. 
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Si ce champ est inhomogène, B1 devient B1(x,y)+δB1(x,y) et l’aimantation macroscopique du milieu 
étudié va basculer dans le plan transversal selon α+δ.α. Cette variation d’angle de basculement 
introduit localement des inhomogénéités d’excitation qui modifient le signal RMN. Plus tard, au 
moment de la reconstruction de l’image, ces modifications du signal RMN vont introduire des 
variations spatiales d’intensité (voir paragraphe 2.4). 

Le temps entre les différentes impulsions de radiofréquence est appelé « Temps de Répétition (TR) ». 

1.2.2.2 Relaxation et réception du signal 

La troisième étape correspond à la relaxation. L’aimantation macroscopique retourne vers son état 
d’équilibre selon le mouvement de précession libre (Free Induction Decay) et s’oriente de nouveau 
dans la direction parallèle à B0. La composante transversale Mxy s’annule progressivement et la 
composante longitudinale Mz augmente jusqu’à sa valeur initiale. 

La repousse de l’aimantation longitudinale Mz et la perte de l’aimantation transversale Mxy sont 
caractérisées par des temps de relaxation (T1 et T2). Ces temps de relaxation dépendent du milieu (dans 
l’organisme, du tissu) dans lequel se trouvent les protons et de l’intensité du champ magnétique 
(Tableau 1.2). 

Tissue \ Champ T1 - 1.5T T1 - 3T T2 - 1.5T T2 - 3T 

Graisse [17] 288±5 365±9 165±5 133±6 

Foie [18] 576±30 812±64 46±6 42±3 

Cœur [18] 1030±34 1471±31 40±6 47±11 

Muscle squelettique 
[18] 

1008±20 1412±13 44±6 50±4 

Sang [18] 1441±120 1932±85 290±30 275±50 

Tableau 1.2 : Temps de relaxation T1 et T2 mesurés, pour différents tissus, à 1.5T et 3T 

Ce temps séparant la fin de l’impulsion de radiofréquence de l’enregistrement du signal est appelé 
« Temps d’Echo (TE) ». Il correspond à la période de relaxation. 

1.2.2.2.1 T1 : temps de relaxation longitudinale 

La repousse de la composante longitudinale est liée au fait que les noyaux cèdent au milieu l’énergie 
qui leur a été fournie par B1. Elle est appelée relaxation longitudinale, relaxation spin-milieu ou 
relaxation spin-réseau (le réseau désignant l’environnement). La repousse de l’aimantation 
longitudinale est définie par un temps caractéristique, T1. Le T1 peut être défini comme le temps 
nécessaire pour que l'aimantation longitudinale retourne à 63 % de sa valeur finale. 
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Il est possible de séparer les classes de tissus en fonction de leur temps de relaxation longitudinale 
comme le montre la Figure 1.8. Dans ce graphe, les classes de tissus sont représentées par des 
aimantations d’amplitudes différentes. 

 

Figure 1.8 : Variation des aimantations longitudinales pour différentes valeurs de temps de relaxation provenant du 
Tableau 1.2 

Pour améliorer le contraste dans l’image, il faut maximiser les différences d’intensité entre le tissu 
d’intérêt et les zones adjacentes. Pour cela il faut choisir des paramètres d’acquisition appropriés. Par 
exemple, avec un TE et un TR courts (TR~T1), les signaux enregistrés dans les différents tissus 
s’avèrent très variables en fonction des valeurs de T1. On obtient alors une image dite de « pondération 
T1 » et où le contraste entre les différents tissus dépend essentiellement des différences de valeurs de 
T1 comme nous le montre la Figure 1.9. 

 

Figure 1.9 : Pondération T1 : TR et TE courts. L’acquisition est symbolisée par le trait vertical rouge. 
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1.2.2.2.2 T2 : temps de relaxation transversale 

La perte de la composante transversale est due au déphasage des moments élémentaires. En effet, 
chaque noyau est situé dans une molécule différente ce qui provoque de nombreuses interactions entre 
les différents noyaux. La réduction de la composante transversale est donc appelée relaxation spin-spin 
ou relaxation transversale. La réduction de l’aimantation transversale est définie par un temps 
caractéristique T2. Il correspond au temps mis par l'aimantation transversale pour atteindre 37 % de sa 
valeur initiale. 

Pour un même milieu organique, les valeurs de T2 (qui s’expriment en dizaines de millisecondes) sont 
généralement inférieures à celles de T1 (qui s’expriment en centaines de millisecondes). 

Par ailleurs, il est aussi possible de séparer les classes de tissus en fonction de leurs temps de 
relaxation transversale comme le montre la Figure 1.10. 

 

Figure 1.10 : Variation des aimantations transversales pour différentes valeurs de temps de relaxation provenant du 
Tableau 1.2 

On peut aussi améliorer le contraste dans l’image en fonction du T2, et maximiser alors les différences 
d’intensité entre le tissu d’intérêt et les zones adjacentes. Dans ce cas, le choix des paramètres 
d’acquisition sera à l’opposé de ceux utilisés pour la pondération T1. 

En effet, il faut un TE (TE ~ T2) et un TR longs pour une pondération en T2 (sans influence T1) (Figure 
1.11). 
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Figure 1.11 : Pondération T2 : TR et TE longs. L’acquisition est symbolisée par le trait vertical rouge. 

 

1.2.2.3 Du signal à l’image 

La dernière étape correspond à la détection du signal RMN qui permet de rendre compte du 
phénomène de relaxation. Le signal recueilli aux bornes d’une antenne mesure les variations de la 
composante transversale Mxy de l’aimantation macroscopique. Le signal détecté est plus ou moins 
sensible au bruit et aux perturbations de champ magnétique suivant le type d’antenne utilisé. Dans le 
cas particulier des antennes de surface (comme l’antenne cardiaque), le rapport signal sur bruit est très 
bon pour les objets proches de l’antenne. Par contre, le signal présente une forte atténuation d’intensité 
pour les régions éloignées de l’antenne. 

Pour acquérir les données en IRM, des séquences d’acquisition sont effectuées. Il existe deux grandes 
familles, celle des échos de spin et celle des échos de gradients. Pour obtenir une image en IRM, trois 
étapes sont nécessaires (Figure 1.12) : 

 la sélection du plan de coupe, 
 le codage de phase, 
 le codage de fréquence, appelé aussi lecture. 
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Figure 1.12 : Formation d’une image en IRM à partir d’une acquisition cartésienne 

Une séquence comporte une phase de sélection du plan de coupe, nécessaire pour ne cibler que le 
volume d’intérêt, et une phase de localisation spatiale pour discriminer les spins (selon leur couple 
phase/fréquence). La sélection de coupe se fait en appliquant simultanément un gradient de champ 
magnétique et une excitation sélective. Pour la localisation spatiale, des gradients de champ 
magnétique sont utilisés (gradients de codage de phase pour les lignes et gradients de codage de 
fréquence pour les colonnes). Il en résulte une matrice de données dites « brutes » appartenant à 
l’espace fréquentiel (l’espace k). L’image (espace réel) est obtenue par transformée de Fourier inverse 
de cette matrice. Concrètement, cette transformation mathématique est implémentée dans des 
algorithmes dits de reconstruction et qui sont gérés par la chaine informatique de l’IRM. 

 

(a) Espace k  (b) Image 

 

 

 

 

 

 

Transformée 
de Fourier 

 

 

Figure 1.13 : Exemple de données cardiaques acquises sur un volontaire avec un échantillonnage cartésien. (a) module 
de l’espace k et (b) module de l’image reconstruite. Ces deux espaces sont liés par la transformation de Fourier. 

La Figure 1.13 présente un exemple de la transformée de Fourier sur une image brute acquise en 
imagerie cardiaque. 
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1.2.2.4 Quelques séquences 

1.2.2.4.1 Echo de spin : exemple de la SE 

La séquence Spin Echo est la séquence élémentaire décrite en IRM (Figure 1.14). Elle correspond à la 
succession d’événements décrits précédemment, soit une impulsion d’excitation (90°), suivie d’une 
deuxième impulsion (180°) visant à mettre en phase les protons, et enfin le recueil des informations 
après un certain temps de latence.  

 

Figure 1.14 : Diagramme de la séquence Spin Echo. Avec RF : l’onde de radiofréquence, Gsc : le gradient de sélection 
de coupe, Gcp : le gradient de codage de phase, Gcf : le gradient de codage pour la fréquence. Adapté de [19]. 

Dans la Figure 1.14, il apparaît clairement qu’il existe un temps inutilisé entre le TE, donc le recueil 
du signal, et la fin du TR, ou début de la séquence excitation – relaxation suivante. Il est possible au 
cours de ce laps de temps de répéter cette séquence excitation – relaxation pour un autre plan de 
coupe, et ainsi obtenir non plus une seule image 2D mais plusieurs, dont le nombre dépend des 
paramètres choisis. 

1.2.2.4.2 Echo de gradient : exemple de la FSPGR 

La succession des deux impulsions RF, respectivement de 90° et 180° de la séquence spin-écho, est 
alors remplacée par une seule impulsion d’angle de bascule (voir Figure 1.15). Le gain de temps dans 
la réalisation des impulsions est assez marginal. En revanche, il persiste alors une partie de 
l’aimantation longitudinale, d’où un retour à l’état d’équilibre plus rapide, ce qui permet de réduire les 
TR et TE. Le gain de temps peut ainsi devenir très important par rapport à une séquence en écho de 
spin, avec un intérêt tout particulier pour les séquences en 3D. Un autre avantage de l’écho de gradient 
réside dans la gestion du débit d’absorption spécifique (DAS, ou specific absorption rate SAR). 
Comme il est proportionnel au carré de l’angle de bascule, la quantité d’énergie déposée est plus faible 
en écho de gradient qu’en écho de spin, ce qui autorise plus facilement la répétition des acquisitions. 

L’inconvénient essentiel de cette technique est qu’il n’y a pas d’impulsion RF de 180° de rephasage 
pour compenser les hétérogénéités locales de champ B0. Ainsi, la décroissance du signal se produit 
non pas en T2 mais en T2*, beaucoup plus rapide, avec comme impératif celui d’utiliser des TE courts. 
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Cela a également pour effet de rendre la séquence beaucoup plus sensible aux artefacts de 
susceptibilité magnétique et de déplacement chimique.  

L’utilisation de TR courts, inférieurs au T2, peut aboutir à une aimantation transversale résiduelle. La 
séquence FSPGR permet de détruire cette aimantation transversale résiduelle en appliquant un 
gradient déphaseur appelé spoiler. On obtient alors une image pondérée T1. 

 

Figure 1.15 : Diagramme de la séquence FSPGR. Avec RF : l’onde de radiofréquence, Gsc : le gradient de sélection de 
coupe, Gcp : le gradient de codage de phase, Gcf : le gradient de codage pour la fréquence. Adapté de [19]. 

Les séquences d’écho de gradient ultra-rapides utilisent un angle de bascule faible, un TR très court et 
une optimisation du remplissage de l’espace k pour diminuer le temps d’acquisition (de l’ordre de la 
seconde par coupe). L’inconvénient du faible angle de bascule et du TR très court est un moins bon 
rapport signal sur bruit et un plus faible contraste. 

 

1.2.2.4.3 SE-EPI 

Il s’agit de la principale technique d’acquisition d’IRM rapide (Figure 1.16). Après une impulsion RF 
d’excitation, le signal est recueilli en continu sous la forme d’un train d’échos de gradient, avec 
remplissage en une seule fois de la totalité de l’espace k. Cette séquence est naturellement pondérée en 
T2*, mais il est possible d’y adjoindre un motif de préparation, afin de modifier la pondération de la 
séquence (T2, T1), y compris pour l’imagerie de diffusion. Afin de limiter le mouvement intra-
cardiaque pendant l’acquisition, il est possible de segmenter l’acquisition en plusieurs acquisitions 
successives, ce qui permet également d’acquérir plusieurs coupes. Un avantage important à 
l’utilisation de cette séquence est la faible dose d’énergie déposée. Cependant, une  limite réside dans 
la faible résolution spatiale, à laquelle il faut ajouter une grande sensibilité aux artefacts de 
déplacement chimique et de susceptibilité magnétique, ce qui peut créer des distorsions géométriques.  
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Figure 1.16 : Diagramme de la séquence SE-EPI. Avec RF : l’onde de radiofréquence, Gsc : le gradient de sélection de 
coupe, Gcp : le gradient de codage de phase, Gcf : le gradient de codage pour la fréquence. Adapté de [19]. 

1.3. IRM CARDIAQUE 

L'échocardiographie constitue naturellement la méthode la plus utilisée pour l'étude de la fonction 
ventriculaire. Sa mise en œuvre est aisée, sans aucune contre-indication ni inconvénient, son coût est 
modique et la réponse apportée conduit de manière immédiate au choix de mesures thérapeutiques 
éclairées. Ses limites sont de trois ordres, pour l'étude du myocarde : 

1) le champ d'exploration est parfois restreint, surtout lorsque les fenêtres d'échogénicité sont 
mauvaises comme chez le sujet obèse ou broncho-emphysémateux. Il peut alors être difficile 
d'évaluer, par exemple, la contraction de la paroi latérale ou de la région apicale. 

2) les possibilités de quantification sont limitées, surtout lorsque le VG est déformé par des séquelles 
d'infarctus. En effet, en échocardiographie 2D conventionnelle, l'estimation des volumes du VG repose 
sur une modélisation, soit avec des méthodes qui assimilent le VG à un ellipsoïde de révolution, soit 
surtout par la méthode de Simpson, qui considère le VG comme une pile de disques dont les diamètres 
sont estimés sur une coupe grand-axe. Au mieux, cette estimation peut se faire à partir d'incidences 
grand axe perpendiculaires ('2 cavités' et '4 cavités'). L'échocardiographie 3D permet de s'affranchir de 
ces modélisations mais elle n'est pas encore d'utilisation facile et courante. 

3) l’absence de contraste spontané entre les tissus myocardiques sains et pathologiques ne permet pas 
une caractérisation tissulaire précise. 

L'IRM permet de résoudre ces trois problèmes. D’une part, en garantissant une analyse précise des 
contours ventriculaires à tous les niveaux de coupe (pas de limitation du champ de vue). Ensuite, en 
éliminant la nécessité de recourir à un modèle géométrique puisque l'ensemble des données 3D peut 
être acquis de manière exhaustive. Notons cependant qu'une mauvaise qualité d'examen (extrasystolie 
abondante, patient ne pouvant pas bien tenir l'apnée) peut dégrader cet avantage. Et finalement, en 
apportant une caractérisation tissulaire précise et spécifique pour chaque tissu. 
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1.3.1. Intérêt potentiel de la quantification de la fibrose myocardique 

Au cours des dix dernières années, l’IRM a émergé comme une méthode d'imagerie non invasive qui 
permet une évaluation complète de l'anatomie et de la fonction du cœur avec de très bons niveaux de 
précision et de reproductibilité. L'utilisation d'agents de contraste a poussé encore plus loin la capacité 
à analyser la composition des tissus du myocarde, en particulier le contenu en fibrose myocardique. 

Le principal avantage de l’IRM est de donner ces informations originales sur la caractérisation 
tissulaire. Et, plus on augmente le champ magnétique plus la caractérisation est spécifique pour un 
tissu donné entre les autres tissus ou sur le même tissu (sain ou pathologique)particulièrement après 
injection d’un produit de contraste. La quantification des paramètres de caractérisation tissulaire (T1 et 
T2) apporte donc une valeur ajoutée à l’utilisation de l’IRM par rapport à une autre technique pour la 
quantification de la fibrose myocardique. En effet, les temps de relaxation T1 et T2 dépendent de 
l’environnement moléculaire des tissus.  

Plusieurs études, que nous développerons au paragraphe 3.1.4.1, ont montré que la quantification du 
T1 permettait une certaine quantification de la fibrose myocardique, même s’il s’agit d’une 
quantification indirecte. 

Cette quantification permettrait d’obtenir une meilleure analyse globale et régionale qui ne serait pas 
opérateur-dépendant, car sur une échelle standard en millisecondes (ms). De plus, sa combinaison avec 
le rehaussement tardif (LGE) permettrait, dans un futur proche, d’avoir une meilleure caractérisation 
du tissu myocardique avec un traitement plus adapté. 

 

1.3.2. Examen cardiaque 

Grâce aux séquences d’écho de gradient ultra-rapides, l’IRM est devenu une technique de choix pour 
l’étude dynamique du mouvement cardiaque et de la fonction contractile cardiaque. Le déroulement de 
l’examen IRM cardiaque dépend des pathologies recherchées. Une description en fonction des 
pathologies est détaillée dans la publication de Kramer et al. [20]. Pour des raisons pratiques, nous ne 
décrirons ici que les grandes parties d’un protocole conventionnel d’IRM cardiaque. 

 

Un examen d’IRM cardiaque dure généralement entre 30 et 45 min. Il peut aller jusqu’à 1h lorsque le 
patient est peu compliant ou que des séquences supplémentaires doivent être enregistrées. 

En règle générale, un protocole comprend quatre grandes parties : 

 Analyse de l’anatomie et de la fonction des cavités cardiaques et en particulier des ventricules  

Les séquences actuellement utilisées pour l’étude de la cinétique cardiaque sont de type écho de 
gradient à l’état d’équilibre avec gradients équilibrés (SSFP). Elles présentent l’avantage d’être 
rapides, avec un rapport signal/bruit élevé et un contraste T2/T1 permettant de bien différencier le sang 
(en hyper-signal), l’endocarde, l’épicarde (en iso-signal) et la graisse (en hyper-signal). On parle 
d’image « ciné » car on acquiert des images sur généralement une trentaine de phases du cycle 
cardiaque. Ces séquences sont réalisées en apnée et orientées selon les trois axes du cœur : grand axe 
vertical (oreillette gauche et ventricule gauche), grand axe horizontal (quatre cavités cardiaques) et 
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petit axe (ventricules droit et gauche). Généralement, plusieurs coupes petit-axe jointives sont 
enregistrées pour couvrir l’ensemble des ventricules. Une analyse visuelle permet de détecter les 
défauts anatomiques ou contractiles. Une analyse quantitative de la fonction des ventricules est aussi 
obtenue en délimitant les contours des ventricules (masse du ventricule, fraction d’éjection, valeur 
d’épaisseur et d’épaississement segmentaire, ...). 

 

Figure 1.17 : Image en Ciné FIESTA sur les 3 axes du cœur : (a) en petit axe, (b) en grand axe vertical et (c) en grand 
axe horizontal 

 Quantification des vitesses et débits sanguins 

L’imagerie des flux en contraste de phase donne accès à la quantification des vitesses et des débits 
sanguins. L’acquisition en contraste de phase comprend des séquences avec et sans encodage des flux 
dont sont issues les images en magnitude (aspect « anatomique » des flux) et en phase (aspect 
« quantitatif » : direction et vitesse des flux). 

 Perfusion de premier passage 

L’étude de la perfusion myocardique tissulaire en IRM de premier passage utilise des chélates de 
gadolinium et exploite les modifications de temps de relaxation T1 engendrées par l’arrivée de l’agent 
de contraste dans le secteur interstitiel et vasculaire du myocarde. Pour couvrir l’ensemble du 
ventricule gauche avec un bon contraste, une résolution spatiale et temporelle suffisante, les séquences 
utilisées peuvent être de type EG ultra rapide, EG-EPI ou EG avec état d’équilibre et gradients 
équilibrés. Cette étape permet de juger de la perfusion du myocarde au repos, mais aussi dans des 
conditions ou cette perfusion est maximale, généralement après l’administration de médications 
spécifiques (vasodilatateur ou stimulants de la contraction). 

 Rehaussement tardif 

L’étude du rehaussement tardif est réalisée environ 10 minutes après l’injection de l’agent de 
contraste. Le rehaussement tardif traduit un excès relatif de gadolinium dans les tissus pathologiques 
comparativement aux tissus sains et sa mise en évidence repose sur des séquences en pondération T1 le 
plus souvent en écho de gradient ultra-rapide. 

La présence d’un rehaussement tardif traduit l’augmentation du volume liquidien dans lequel baignent 
normalement les cellules et dans lequel les chélates de gadolinium peuvent diffuser. Par contre, ces 
chélates ne peuvent pas diffuser dans les cellules. Il peut s’agir de destructions cellulaires d’origine 
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ischémique (infarctus du myocarde en phase aiguë), d’une pathologie inflammatoire ou infectieuse 
(myocardite), de remaniements fibreux (fibrose) (séquelles d’infarctus, cardiomyopathies) ou encore 
d’une lésion tumorale. 

La fibrose est donc classiquement associée à une rétention tardive des chélates de gadolinium, mais 
malheureusement, la quantification de ce phénomène de rétention tardive reste difficile. 

 

1.3.3. Problèmes des mouvements 

1.3.3.1 Origines 

Les mouvements provoqués par l’éjection cardiaque du sang sont rapides et provoquent des artefacts 
gênants pour l’imagerie cardiaque. D’ailleurs, ils affectent aussi l’imagerie abdominale du fait de la 
position du cœur et des liens mécaniques possibles avec d’autres organes. Il peut y avoir aussi des 
variations à l’intérieur du mouvement cardiaque (variations RR). Ces variations sont généralement 
importantes et fréquentes sur les patients. 

 

La ventilation est un processus complexe, scindé en deux temps bien distincts, l’inspiration et 
l’expiration. Elle fait intervenir entre autres les poumons, la cage thoracique, le diaphragme et des 
centres nerveux.  

L’inspiration est un phénomène actif au cours duquel l’augmentation du volume des poumons est due 
à la pression interne qui devient inférieure à la pression externe, ce qui entraîne une entrée d’air. La 
conséquence de cette augmentation de volume est un mouvement, vers le haut et l’avant de la cage 
thoracique, alors que les organes tels que le cœur, le foie, les reins, la rate ou l’estomac auront un 
mouvement vers le bas. Ce mouvement obtenu pendant l’inspiration est illustré sur la Figure 1.18 [21]. 

En respiration normale, l’expiration est un phénomène passif au cours duquel les muscles intervenant 
dans l’inspiration se relâchent et les différents organes reviennent à leur état initial. La diminution du 
volume thoracique entraîne une augmentation de la pression interne, qui devient alors supérieure à la 
pression atmosphérique, ce qui a pour conséquence l’expulsion de l’air. Cependant, en cas 
d’expiration forcée, les muscles expiratoires sont mis en jeu et le phénomène de l’expiration devient 
actif. 
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Figure 1.18 : Mouvements des organes impliqués dans l’inspiration [21]. 

Les mouvements cardiaques et respiratoires sont un problème récurrent en IRM cardiaque. Ces 
mouvements ont la particularité d’être pseudo périodiques, c'est-à-dire que l’on peut considérer que 
chaque période varie peu d’un cycle à l’autre. Ces mouvements vont induire des artefacts sur les 
images, comme nous pouvons le voir sur la Figure 1.19. Ces artefacts vont alors dégrader l’image et 
son contenu, altérant ainsi l’information médicale.  

 

Figure 1.19 : Exemple d’artefacts de mouvements provoqués par les mouvements respiratoires sur une image en petit 
axe cardiaque. 

Pour pallier ces problèmes, plusieurs solutions sont utilisées. 
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1.3.3.2 Les solutions possibles 

1.3.3.2.1 Apnée 

Pour réduire la formation d’artefacts dus à la respiration, l’une des méthodes les plus simples et les 
plus répandues est d’avoir recourt à l’apnée, si cela est possible. Cette méthode permet de réaliser des 
images des organes sensibles aux mouvements respiratoires pendant des durées d’apnée jusqu’à 20 à 
30s.  

Cependant, cette technique, qui nécessite une coopération active du patient, devient délicate chez les 
jeunes enfants ou les patients souffrant de maladies respiratoires. De plus, chez les patients sous 
anesthésie, l’apnée est réalisée de façon manuelle, en débranchant le respirateur, ce qui comporte 
certains risques.  

Des problèmes techniques limitent aussi l’utilisation de l’apnée. En effet, les durées des apnées n’étant 
guère plus longues que 20 ou 30s, les séquences utilisées seront alors dites rapides et le plus souvent 
bidimensionnelles, telles que les séquences d’écho de gradient, d’écho de spin et les séquences 
d’imagerie instantanée (FSPGR, EPI, …). L’acquisition d’images bidimensionnelles ou d’un volume 
en plusieurs apnées est possible mais cela nécessite que la position des organes soit la même entre les 
différentes apnées, ce qui n’est pas facilement réalisable. 

En outre, la répétition des apnées peut être difficile à supporter par les patients fragiles. Il faut alors 
allonger les temps de récupération entre les apnées et donc réduire le nombre de séquences ou 
augmenter le temps d’examen. 

En général, les apnées sont réalisées en fin d’expiration car elles sont plus reproductibles et stables 
qu’en inspiration [22]. Cependant, même dans ces conditions, la position du cœur peut bouger de 
plusieurs millimètres pendant une même apnée. 

1.3.3.2.2 Synchronisations  

Les techniques de synchronisation de l’IRM sont elles aussi très répandues, particulièrement pour 
l’IRM cardiaque. Elles consistent à prendre en compte les données acquises uniquement pendant 
certaines périodes, pendant lesquelles le mouvement est minimal.  

Elles reposent sur la périodicité des mouvements respiratoires et/ou cardiaques et sur leur 
reproductibilité, l’acquisition de la totalité de l’espace k étant segmentée sur plusieurs cycles du 
mouvement.  

Il existe deux types de synchronisation : prospective et rétrospective.  

La synchronisation prospective consiste à n’acquérir les données que pendant les périodes visées, en 
n’enregistrant les données qu’à un moment précis du cycle du mouvement. Ceci peut être fait en 
déclenchant la séquence au moment choisi par l’application de l’onde RF d’excitation (triggerring) ou 
en n’autorisant l’acquisition des données qu’à ce moment précis, les impulsions RF étant appliquées 
en continu (gating). La deuxième méthode présente l’avantage de préserver le timing de la séquence et 
donc le contraste des images, mais implique une importante déposition d’énergie du fait du nombre 
d’impulsions RF appliquées. Elle est généralement utilisée pour les acquisitions en écho de gradient, la 
puissance des impulsions RF étant moindre. La première méthode, quant à elle, est sensible aux 



Chapitre 1 : Généralités cliniques et physiques 

54 

variations du signal de déclenchement, le temps de répétition de la séquence étant directement lié à ce 
dernier.  

La synchronisation rétrospective consiste à acquérir en continu plusieurs espaces k à la suite et à trier 
les données a posteriori en ne gardant que les données correspondant au mouvement minimal.  

 Synchronisation cardiaque : 

Elle consiste à synchroniser l’acquisition des signaux RMN et l’activité cardiaque mesurée par l’ECG 
ou par l’oxymètre de pouls, qui mesure la saturation pulsée en oxygène. Etant donnée la qualité de ces 
signaux, seule une analyse sommaire peut être réalisée et on se contente en général de détecter l’onde 
R pour l’ECG ou le pic systolique pour l’oxymètre.  

Dans le cadre de la synchronisation prospective, on se sert alors d’un délai, trigger delay TD, afin de 
"cibler" le moment du cycle cardiaque que l’on souhaite voir. En règle générale lorsqu’on désire 
obtenir une image statique, on choisit la fin de la diastole, correspondant à une phase de relative 
immobilité des ventricules.  

 Double Synchronisation (cardiaque et respiratoire) : 

Elle est utilisée en IRM cardiaque, particulièrement en angiographie des artères coronaires, car les 
acquisitions sont trop longues (3D) pour être compatibles avec l’apnée. Il est alors nécessaire de 
synchroniser les acquisitions à la fois sur le rythme cardiaque et respiratoire. Quelques études ont 
également été réalisées au laboratoire avec cette double synchronisation cardiaque et respiratoire, 
notamment pour l’imagerie du poumon chez des patients atteints de mucoviscidose [23] ou pour la 
mesure du T1 myocardique (paragraphe 3.1.3.1). 

La reproductibilité du mouvement respiratoire et l’efficacité des séquences en synchronisation 
respiratoire peuvent également être améliorées en fournissant au sujet un retour visuel de sa courbe de 
respiration [23] ou en l’entraînant à adopter un schéma de respiration particulier (paragraphe 3.1.3.1), 
mais ces techniques requièrent une grande coopération de la part du patient, ce qui n’est pas toujours 
possible et facile. 

 Echos Navigateurs 

Les signaux issus des échos navigateurs sont parfois utilisés en tant que signaux de synchronisation 
respiratoire ou comme un outil de vérification des apnées. Le principe consiste à enregistrer les 
mouvements du diaphragme pour que les acquisitions se fassent toujours au même moment du cycle 
respiratoire. Les échos navigateurs permettent de cibler des organes et de suivre leur mouvement 
interne. Ce sont des signaux RMN entrelacés avec l’acquisition des données images. 

 Correction de mouvement en post-traitement 

Il existe aussi des méthodes de correction de mouvement lorsque l’acquisition des images a été 
effectuée en respiration libre. Ces méthodes demandent alors l’enregistrement des signaux 
physiologiques pour l’application de la correction en post-traitement. Un algorithme, appelé GRICS 
[24], a été conçu au sein du laboratoire et validé dans trois études [24–26]. Nous expliquerons deux 
variantes de cet algorithme dans les paragraphes 3.2.2 et 3.2.5. 
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1.3.3.3 Plateforme de traitement des signaux physiologiques 

(SAEC) 

Une plateforme de traitement des signaux physiologiques a été développée au sein du laboratoire. 
Dans la suite du manuscrit, elle sera nommée SAEC, qui signifie Signal Analyzer and Event Controler 
[27].  

L’intérêt de cette plateforme est de pouvoir enregistrer les signaux physiologiques ainsi que le 
déroulement de la séquence de façon parfaitement synchrone. Elle permet également de traiter les 
différents signaux en temps réel et de modifier les paramètres d’acquisition au cours de 
l’enregistrement d’une séquence d’IRM. Pour ce faire, les signaux physiologiques de base comme les 
ECG, les ceintures respiratoires et l’oxymétrie sont branchés à un système de monitorage.  

Ce système de monitorage est un Maglife de la société Schiller Medical. Les capteurs ECG 
proviennent également de la société Schiller Medical et les ceintures respiratoires sont des produits 
disponibles chez GE. Une fois les signaux acquis, l’enregistrement se fait directement sur le matériel 
d’acquisition. Les signaux sont également envoyés grâce à une connexion Ethernet standard à une 
interface utilisateur qui permet de les afficher. Cette interface permet aussi de choisir les traitements 
appliqués sur les signaux.  

 

Figure 1.20 : Interface graphique du SAEC pour la visualisation et l’enregistrement des signaux physiologiques 
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La Figure 1.20 donne une vue d’ensemble de ce système. Pour nos études sur volontaires, nous 
utilisons principalement la détection QRS avec un temps de délai entre la détection du QRS et 
l’enregistrement des données (TD) pour se placer en fin de diastole, et la double synchronisation 
cardio-respiratoire.  

Les QRS détectés sont en rouge lorsque les signaux de la ceinture respiratoire sont compris entre les 
deux seuils rouges, sinon en jaune pour montrer qu’ils sont détectés mais ne sont pas pris en compte 
pour les enregistrements). 

1.3.4. Conclusion 

L’IRM cardiaque permet une bonne caractérisation tissulaire, particulièrement avec la quantification 
T1. Malgré les problèmes dus aux mouvements cardiaques et respiratoires, il est possible d’effectuer 
un examen cardiaque sur des patients avec les solutions actuelles pratiquées en clinique. Pour notre 
étude, le SAEC, développé par le laboratoire, nous permettra d’aller plus loin dans la correction de ces 
mouvements physiologiques. 
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Dans ce chapitre nous étudierons plus spécifiquement les trois principales techniques de quantification 
du T1 en décrivant leurs principes. Les différentes méthodes seront testées sur un fantôme constitué de 
tubes contenant des concentrations de gadolinium différentes. Un tableau récapitulatif (Tableau 2.1) de 
ces différentes méthodes permettra de rendre compte des résultats obtenus sur un même volume 
d’acquisition. Une attention particulière sera portée à la durée d’acquisition qui sera un critère 
important pour le choix de la méthode à utiliser en imagerie cardiaque.  

Puis, nous expliquerons notre choix de la méthode des angles variables en précisant l’influence des 
inhomogénéités de champ B1 sur cette technique. Une description non exhaustive de différentes 
méthodes de correction de ces inhomogénéités sera alors présentée.  

La partie suivante explique la méthodologie de validation de la technique des angles variables sur 
fantôme. Nous optimiserons alors les différents paramètres de cette technique, en fonction de critères 
spécifiques à l’imagerie cardiaque. Un schéma final de la méthodologie est présenté au paragraphe 
2.5.5. 

Pour finir, la dernière partie, correspondant à une étude ex vivo sur des cœurs de porc et humain, 
permettra de tester la méthode, choisie et optimisée. L’influence de l’orientation des fibres cardiaques 
sur le T1 sera aussi étudiée dans cette partie. 

2.1. INTRODUCTION 

Le temps de relaxation T1 des tissus peut être déduit à partir du signal de RMN. La mesure des temps 
de relaxation est d’ailleurs à l’origine en 1971 de l’utilisation de la RMN comme outil diagnostic [14], 
avant l’apparition de l’IRM. Le temps de relaxation T1 des protons est représentatif de leur 
environnement physico-chimique. Il peut donc refléter des différences entre plusieurs tissus 
biologiques, ou des modifications physico-chimiques d’un tissu associées à une pathologie [18]. La 
connaissance du T1 est aussi utile pour optimiser le rapport signal sur bruit ou le contraste d’une 
séquence en choisissant des paramètres d’acquisition adaptés. La mesure du T1 dans les tissus est 
également importante pour déterminer la dose optimale d’agent de contraste à injecter. En effet, le 
rehaussement du signal par l’agent de contraste dépend du T1 initial des tissus, de la concentration 
d’agent de contraste et de sa relaxivité. La connaissance du T1 peut donc être utile pour choisir la 
concentration offrant le meilleur rehaussement de contraste. 

2.2. SEQUENCE DE T1  

Il existe trois grands principes pour faire de la quantification T1 : 

- l’inversion récupération 

- la saturation récupération 

- la variation des angles de bascule. 

Du fait de l’importance de la caractérisation tissulaire, de nombreuses études, sur des méthodes de 
quantification T1, avec des combinaisons de séquences ultra-rapides, ont été testées [28–30]. Nous ne 
nous intéresserons qu’aux méthodes avec des séquences standards ou applicables en imagerie 
cardiaque (voir paragraphe 3.1.2.1). Dans cette partie, nous parlerons du T1 de manière générale, les 
problématiques liées à l’imagerie cardiaque ne seront abordées que dans le troisième chapitre. 
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2.2.1. Méthode avec inversion récupération 

Le contraste de la séquence d’écho de spin dépend des paramètres M0, T1 et T2. En fixant un temps 
d’écho court, il est possible d’éliminer la dépendance du signal en T2, mais il reste impossible de 
déterminer T1 et M0 à partir d’une seule image (équation 2.1).  

        (             
  

  )                     Équation 2.1 

où θ est l’angle d’inversion (dans l’idéal θ=180°) et TI, le temps d’inversion. 

Cependant, avec plusieurs images acquises avec des temps d’inversion (TI) différents, on peut calculer 
M0 et T1 [31]. Il n’existe pas de solution analytique pour calculer T1 à partir de deux valeurs du signal 
à deux TI différents. Le calcul se fait par un ajustement des points acquis sur la courbe théorique du 
signal, comme sur la Figure 2.1. Le temps nécessaire à la mesure avec cette méthode va dépendre du 
nombre de points de mesure, ainsi que de la valeur du TR choisi (TR> 3T1). Il apparaît que les TI à 
choisir doivent couvrir l’ensemble de la croissance du signal et que, par conséquent, le temps 
d’acquisition est dépendant de la valeur de TR et donc du T1. 

 

Figure 2.1 : Evolution de l’aimantation pour deux T1 lors d’une séquence inversion-récupération.  

2.2.2. Méthode avec saturation récupération 

Il est aussi possible d’utiliser une méthode similaire avec une séquence de saturation-récupération en 
faisant varier le temps de récupération TRec [32]. La mesure de T1 avec la séquence d’écho de spin peut 
se faire avec au minimum deux images acquises avec deux TRec différents (équation 2.2). Le calcul se 
fait par un ajustement des points acquis sur la courbe théorique du signal, comme sur la Figure 2.2. Le 
temps nécessaire à la mesure avec cette méthode va dépendre du nombre de points de mesure, ainsi 
que des valeurs des TRec choisis pour échantillonner la courbe. Il apparaît que les TRec à choisir doivent 
couvrir l’ensemble de la croissance du signal et que, par conséquent le temps d’acquisition est 
dépendant de la valeur de T1.  
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        (    
    

  )                               Équation 2.2 

où TRec est le temps de récupération. 

 

Figure 2.2 : Evolution de l’aimantation pour deux T1 lors d’une séquence saturation récupération.  

2.2.3. Méthode des angles variables 

Le temps de relaxation T1 peut aussi être mesuré à partir d’images acquises avec une séquence en écho 
de gradient avec destruction de l’aimantation transversale résiduelle (FLASH, SPGR) [33]. Cette 
méthode, introduite en 1993 [34], est couramment appelée méthode des angles variables (ou VFA pour 
Variable Flip Angle). Comme pour la séquence d’écho de spin, il s’agit de faire varier un paramètre de 
séquence, mais dans ce cas, c’est l’angle de bascule qui est variable, TE et TR étant fixés. La valeur de 
T1 peut être déterminée par ajustement sur la courbe théorique, comme illustré dans la Figure 2.3, mais 
il existe aussi une solution analytique pour calculer le T1 à partir de deux images acquises à deux 
angles différents. L’expression de T1 par la méthode à deux angles est donnée par l’équation 2.3.  

      
      (     

 
  
  )

     
 
  
        

                               Équation 2.3 
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Figure 2.3 : Evolution de l’aimantation pour deux T1 (500 et 1500 ms) en fonction de la valeur de l’angle de bascule. 

Cette séquence est  utilisée en cartographie de T1 in vivo car elle est à la fois rapide et robuste [34–37]. 
L’utilisation de TR courts permet d’acquérir des données en 3D et d’éliminer les erreurs causées par 
des défauts de sélection de coupe. 

Il est possible de passer par une régression linéaire pour le calcul du T1 (équation 2.4) ce qui nous 
permet d’utiliser moins de points de mesure que les deux méthodes précédentes.  

   

     
     

  

   
   

     
    (      

  

  )               Équation 2.4 

 

2.2.4. Récapitulatif des méthodes avec test sur fantôme 

Nous avons testé ces trois méthodes à 3T sur le fantôme Tubes Dotarem®, présenté dans le paragraphe 
2.5.2.1. Un même volume  a été acquis afin de comparer les trois méthodes entre elles (inversion 
récupération/ saturation récupération / méthode des angles variables). Le Tableau 2.1 montre les 
différents temps d’acquisition, ainsi que les cartes T1 et valeur ± écart-type de T1 du tube n° 5 (T1 
théorique de 1268 ms). 

Les temps d’acquisition (pour un même volume d’acquisition de 12 coupes) varient de 36 heures pour 
la méthode en IR-SE à 27 secondes pour la méthode des VFA. 

Les cartes T1 sont relativement semblables. Cependant, on note pour la méthode en saturation 
récupération que les tubes sont moins homogènes que ceux des autres méthodes. De plus, les valeurs 
de T1 des tubes 1 et 12 sont plus élevées pour les méthodes des VFA et la SR-SE. 
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Méthode Inversion récupération Saturation 
récupération 

VFA 

Séquences IR-SE IR-FSE SE FSE FSPGR 

Variable TI TI TRec TRec FA 

Matrice 128x128 

FOV 100x100 mm2 

Répétition (Nex) 1 1 3 1 1 1 3 

Nombre de points de 
mesure 

14 14 14 7 7 3 3 

Temps/coupe/points de 
mesure 

12min 

48s 

0min 

54s 

2min 

30s 

14min à 

19s 

1min42s à 

5s 

NA NA 

Temps/volume/points 
de mesure 

2h 

33min 

36s 

 

10min 

48s 

 

30min 

 

2h48min 
à 

3min48s  

 

20min24s  

à 1min  

 

 

9s 

 

 

26s 

Temps total 

(12 coupes) 

35h 

50min 

24s 

2h 

31min 

12s 

7h 6h 

29min 

24s 

 

49min 

48s 

 

 

27s 

 

1min 

18s 

Carte T1         

Valeurs T1 tube 5 1403 1389 1377 1522 1118 1353 1364 

ET dans le tube 5 21 26 23 61 45 88 50 

Tableau 2.1 : Récapitulatif des différentes méthodes de quantification du T1 et leurs durées 

Concernant les valeurs de T1 du tube n°5, les méthodes en IR et VFA sont très proches avec une 
moyenne de T1 de 1377 ± 20 ms. La méthode en SR s’écarte de cette valeur. Les écarts-types des T1 
dans le tube sont plus importants avec la méthode des VFA, comme attendu du fait du faible rapport 
signal sur bruit causé par la faible valeur des angles de bascule. 

Il apparaît que la méthode des VFA peut diminuer significativement le temps d’acquisition pour 
obtenir les mêmes valeurs de T1. 
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2.3. CHOIX DE LA METHODE DES ANGLES VARIABLES (VFA) 

La méthode à choisir doit permettre une utilisation en imagerie cardiaque. Il faut une séquence rapide 
et disponible sur l’IRM (séquence standard), ce sont deux critères fondamentaux. Au vu du temps 
d’acquisition pour obtenir un volume entier de cartographie T1 (Tableau 2.1), il apparaît que la 
méthode des angles variables est la méthode la plus appropriée à tester. Cette méthode a déjà été 
validée sur le cerveau et le cartilage [35, 38]. Elle a pour avantage d’être en 3D, d’obtenir un T1 réel et 
d’utiliser une séquence standard (écho de gradient avec destruction de l’aimantation transversale 
résiduelle) disponible sur tous les imageurs (paragraphe 2.2.3). Une étude sur le cartilage [39] a 
démontré que les mouvements involontaires avaient une influence significative sur les valeurs de T1 
acquises avec les séquences IR-FSE mais pas avec les séquences 3D-FSPGR. 

Cependant, son utilisation en imagerie cardiaque demande certains ajustements. En effet, en limitant 
l’enregistrement à une phase diastolique (trigger cardiaque), le temps d’acquisition de la séquence 
augmente et ne peut pas se faire en apnée. De plus, nous verrons dans la prochaine partie que cette 
méthode ne peut être appliquée sans correction des inhomogénéités de champ B1. Ceci implique de 
trouver une méthode de quantification de ces inhomogénéité utilisable en imagerie cardiaque et 
disponible sur notre imageur. 

Malgré ces contraintes, nous considérons que cette méthode peut être appliquée en imagerie cardiaque 
en ajoutant une phase d’optimisation des paramètres. L’optimisation et la validation de cette méthode 
en imagerie cardiaque constituent l’objectif principal de cette thèse. 

2.4. IMPORTANCE DU B1 

Toute la méthode des VFA repose sur la variation des angles. Cependant, plus le champ magnétique 
B0 est élevé, plus la fréquence du champ d’excitation augmente et plus nous sommes exposés à des 
variations de champ de radiofréquence qui vont altérer les mesures de T1 (paragraphe 2.5.3). La 
principale source de biais sur la mesure de T1 avec la séquence FSPGR est l’erreur sur l’angle de 
bascule. En effet, le calcul de T1 dépend de l’angle de bascule réellement appliqué, qui n’est pas 
nécessairement l’angle prescrit par l’utilisateur. L’erreur sur l’angle de bascule peut provenir d’un 
défaut d’uniformité du champ radiofréquence B1 émis ou d’une calibration imparfaite de la commande 
d’angle. Des travaux ont montré l’impact des erreurs d’angles de bascule sur les mesures de T1 avec la 
méthode des VFA [35, 40, 41]. Il est donc indispensable de déterminer l’angle de bascule effectif en 
tout point de l’espace pour obtenir des mesures de T1 correspondant aux valeurs réelles.  

2.4.1. Généralités et méthodes de calcul de B1 

De nombreuses méthodes de B1 sont présentées dans la littérature et plus particulièrement depuis 2005 
avec des méthodes spécifiques et rapides. Elles ne cessent d’augmenter au vu des nombreuses 
applications : correction de la densité de proton, du T1, du T2, des sensibilités d’antenne pour 
l’imagerie parallèle, … 

La méthode des doubles angles (Dual Angle Method, ou DAM), proposée par Insko et Bolinger [42], 
est historiquement une des premières méthodes proposées pour la mesure de l’angle de bascule. Le 
signal, exprimé dans l’équation 2.5 est alors proportionnel au sinus de l’angle de bascule.  
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                                                Équation 2.5 

La valeur effective de l’angle de bascule α peut être calculée à partir du rapport de l’image acquise à 
l’angle α par l’image acquise à l’angle 2α (équation 2.6). Cette méthode s’est très largement répandue, 
principalement grâce à sa simplicité d’implémentation. Elle est cependant limitée par les temps 
d’acquisition longs imposés par la condition de relaxation complète, qui ne permettent pas d’acquérir 
in vivo des cartes de B1 en 3D et/ou à haute résolution.  

           (
   

    
)                                             Équation 2.6 

La méthode des doubles angles a servi de base à plusieurs séquences améliorées (spécifiques) 
destinées à l’acquisition 3D in vivo, dont celles de Cunningham [43] et de Wang [44]. Ces variantes de 
la méthode des doubles angles utilisent des modules permettant d’accélérer la relaxation longitudinale 
et donc d’utiliser des TR courts compatibles avec l’acquisition 3D rapide. Ces méthodes font appel à 
des séquences ou à des impulsions RF spécifiques qui ne sont pas directement disponibles sur les 
appareils d’IRM conventionnels, et sont donc moins facilement transposables d’une machine à une 
autre. Tout comme les méthodes suivantes qui ne sont pas disponibles sur notre imageur mais que 
nous présentons brièvement. 

La méthode "Actual Flip Angle Imaging" (AFI) a été développée par Yarnykh en 2007 [45]. 
L’utilisation de TR courts offre la possibilité d’acquérir des cartes de B1 en 3D et donc d’écarter les 
biais causés par des défauts de sélection de coupe. Cependant, la spécificité de cette méthode ne 
permet pas son utilisation sur notre machine. La méthode phase-sensitive de Morrell [46, 47] met en 
œuvre une impulsion radiofréquence composite (impulsion formée de plusieurs impulsions 
radiofréquence élémentaires). Comme les impulsions appliquées sont non sélectives, il est nécessaire 
d’acquérir en 3D sur des volumes importants, et le temps d’acquisition est relativement long et 
incompatible avec une utilisation en imagerie cardiaque. Il existe encore d’autres méthodes spécifiques 
intéressantes à étudier comme la Bloch-Siegert de GE [48], ou la séquence DREAM [49]. 

2.4.2. Problématique des faibles angles de bascule 

Les faibles angles de bascule traités dans cette étude sont les angles inférieurs à 30°, voir inférieur à 
20°, et on peut parler d’angles très faibles pour des angles n’excédant pas 5°. Les différentes études 
portant sur la comparaison des méthodes de cartographie d’angles de bascule ont montré que toutes les 
méthodes existantes ont une précision qui se dégrade quand l’angle de bascule diminue [50]. Cette 
baisse de précision a plusieurs origines, selon la méthode utilisée. Tout d’abord, elle est liée au rapport 
signal sur bruit, souvent faible pour les petits angles. De plus, à rapport signal sur bruit égal, la plupart 
des méthodes de B1 sont intrinsèquement moins précises car elles se basent sur des grandeurs fonction 
de l’angle de bascule. Une méthode spécifique [50], qui dérive de la méthode des doubles angles, a été 
publiée récemment pour pallier le problème des petits angles mais n’est pas applicable sur notre 
machine en raison de sa non-disponibilité sur les IRM conventionnels.  

Malgré les limitations connues, la méthode des doubles angles est utilisée pour la correction B1 sur les 
T1 de la méthode des angles variables. L’utilisation de séquence rapide telle que l’EPI permet de 
réaliser des acquisitions 2D multi-coupes. Du fait de la problématique des petits angles pour les 
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méthodes de B1, la correction de l’angle de bascule pour le T1 n’est pas réinsérée dans l’équation 2.4 
pour obtenir la valeur du T1 corrigée. Une correction spécifique, développée par Margaret Cheng [35], 
est employée pour obtenir les valeurs de T1 corrigées. Cette méthode, confidentielle, a été utilisée pour 
notre validation de la méthode des angles variables en imagerie cardiaque. La Figure 2.4 montre la 
faisabilité de cette méthode en imagerie cardiaque. 

 

Figure 2.4 : Cartographie B1 d’un cœur en petit-axe avec la méthode des doubles angles. 

2.4.3. Conclusion 

Le calcul du B1 et la correction de ces hétérogénéités est une condition très importante pour la 
quantification du T1 avec la méthode des angles variables. En considérant les critères de disponibilité 
et d’adaptation possible à l’imagerie cardiaque, nous avons opté pour la méthode des doubles angles 
avec des séquences rapides SE-EPI. La correction du T1 par la méthode des doubles angles a été 
validée dans plusieurs études [35, 38] qui ont d’ailleurs proposé une correction spécifique pour les 
petits angles. L’utilisation de cette correction a permis de mettre en place une forte collaboration avec 
cette équipe canadienne pour appliquer cette correction en imagerie cardiaque. En effet, jusqu’à 
présent, seuls des organes immobiles (cerveau, cartilage) ont été cartographiés avec cette méthode [35, 
38, 39]. 

Les méthodes de cartographie T1 et de cartographie B1 étant choisies, la validation sur fantômes 
devrait permettre de valider cette méthode pour son utilisation en cardiaque. 
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2.5. PARAMETRES ET VALIDATION DE LA PROCEDURE : TESTS SUR FANTOMES 

Afin de paramétrer et valider la méthode des angles variables en imagerie cardiaque, nous exposerons 
la méthodologie générale avec les choix des différents paramètres de la séquence. Cette validation 
demande de comparer un grand nombre de critères afin d’accepter les paramètres finaux utilisables en 
clinique. Plusieurs schémas récapitulatifs (Figure 2.15, Figure 2.21, Figure 2.26 et Figure 2.27) 
permettent d’avoir une vision globale des expériences réalisées et des nombreux paramètres testés. 

2.5.1. Critères d’évaluation 

2.5.1.1 Fantôme SpinSafety 

Dans un premier temps, nous avons travaillé sur le fantôme TO4 de la société SpinSafety (Figure 2.5), 
présentant 12 tubes avec des T1 différents compris entre 113 et 1241 ms (notice) sur un support 
contenant une solution de CuSO4.  

N° tube T1 théorique 
(ms) 

1 114 
2 118 
3 114 
4 113 
5 170 
6 428 
7 534 
8 891 
9 780 
10 780 
11 1027 
12 1241 

Figure 2.5 : Fantôme SpinSafety – Emplacement des tubes et valeurs théoriques de T1 correspondantes à 3T. 

Toutes les mesures de la validation de la méthodologie de la méthode ont été faites avec ce fantôme. 

 

Afin de savoir si la méthode des VFA est applicable pour une quantification T1 à 3T, nous avons testé 
la méthode en changeant plusieurs paramètres et en vérifiant la reproductibilité de la mesure. Nous 
avons mis en place une étude de reproductibilité sur 6 essais avec le fantôme TO4 de SpinSafety à des 
jours et heures différents. La température est mesurée lors de chaque séquence. Chaque essai est divisé 
en deux parties, une avec l’antenne volumique (Body) et l’autre avec l’antenne de surface (Cardiaque). 
Pour chaque partie, deux séries de 10 angles (FA) ont été acquises, l’une en une répétition (Nex) et 
l’autre en deux Nex. Pour tester la reproductibilité intra-essai avec l’antenne cardiaque, une série en 
une Nex de 10 FA a été ajoutée à la suite de la série 2 Nex.  

Les paramètres des séquences 3D-FSPGR sont les suivants : 
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Tableau 2.2 : Paramètres des séquences 3D FSPGR pour les tests de 
reproductibilité sur le fantôme SpinSafety 

Matrice 256x256 

TR/TE (ms) 6.6/3.1 

Epaisseur de coupe (mm) 5 

FOV (mm3) 200x200x60 

FA (°) [2, 3, 4, 5, 7, 9, 11, 14, 17, 22] 

 

2.5.1.2 Méthodologie du calcul de T1 pour les tests sur le 

Fantôme SpinSafety 

La méthodologie pour le calcul du T1, présentée dans la Figure 2.6, consiste à engendrer les cartes T1 
pixel par pixel à partir des volumes acquis avec des FA différents. Puis, des régions d’intérêt (ROI) 
ont été placées sur chacun des tubes afin d’obtenir un T1 moyen pour chaque tube et pour chaque carte. 
Le T1 moyen présenté correspond à la moyenne des T1 sur 7 des 12 cartes obtenues (milieu du volume 
initial). 

 

Figure 2.6 : Choix de méthodologie pour les calculs de T1 sur le Fantôme SpinSafety 
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Cette méthode est applicable pour des fantômes ou organes immobiles. En effet, dès qu’il y a du 
mouvement, il est préférable de prendre une méthode de moyenne des intensités avant de calculer les 
valeurs de T1, afin d’éviter des valeurs de T1 non physiologiques contaminées par les milieux voisins. 

2.5.1.3 Choix de l’antenne  

Lors des examens cliniques standards, la majorité des images est enregistrée en utilisant une antenne 
de surface multi-canaux dédiée. Dans notre cas, il s’agit d’une antenne cardiaque 8 éléments, avec 4 
éléments situés dans la partie antérieure de l’antenne et 4 dans la partie postérieure qui est placée sur la 
table de l’imageur. L’utilisation de telles antennes de surface permet de bénéficier d’un meilleur 
rapport signal sur bruit et l’association des différents éléments permet l’utilisation de l’imagerie 
parallèle et donc d’atteindre de meilleures résolutions spatiales ou temporelles. Cependant, ces 
antennes nécessitent d’effectuer des corrections de sensibilité d’antenne et des reconstructions 
adaptées. En revanche, l’antenne de réception volumique (body), le plus souvent intégrée dans le tube 
de l’imageur, assure une réception du signal homogène, au prix d’une dégradation du rapport signal 
sur bruit. Dans le cadre de mesures quantitatives, il est légitime de se demander si l’utilisation 
d’antennes de surface multicanaux ne va pas dégrader la qualité des estimations de T1. 

Pour cela, l’influence de l’antenne sur la méthode des VFA a été évaluée, ce qui a permis de montrer 
que l’antenne cardiaque (AC) permet d’avoir des résultats assez proches de ceux de l’antenne Body. 
Les comparaisons ont été faites avec 3 angles et 10 angles. 

Les deux graphiques de la Figure 2.7 montrent la comparaison des deux antennes pour 3 FA et pour 10 
FA. 

  

a) b) 

Figure 2.7 : Influence de l’antenne sur les valeurs de T1, 1 Nex, pour a) 3 FA et b) 10 FA 

Les résultats montrent une très bonne corrélation entre les deux antennes (T1AB=1.03x T1AC pour 3 FA 
et T1AB=1.07x T1AC pour 10 FA) avec des R2 > 0.99. Nous constatons cependant une différence dans 
les écarts-types entre les valeurs des deux antennes. Cette différence est nettement visible pour les T1 > 
600 ms, les écarts-types de l’antenne cardiaque sont plus élevés que ceux de l’antenne body. En 
moyenne, les coefficients de variation des valeurs de T1 obtenues en antenne cardiaque sont plus 
élevés de 11% (pour 3 FA) et 28% (pour 10 FA) par rapport à ceux obtenus en antenne body. On 
retrouve donc la variabilité de l’antenne cardiaque par rapport à l’antenne body. 
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Les différences (pour la régression et les coefficients de variation) qu’il existe entre 3 FA et 10 FA 
seront discutées dans les paragraphes 2.5.1.5 et 2.5.2 et nous verrons qu’ils résultent de la spécificité 
d’une combinaison d’angles pour une valeur de T1 donnée. 

Cependant, ces différences ne résultent pas uniquement des valeurs et du nombre d’angles choisis et 
du choix de l’antenne. Des paramètres intrinsèques de l’environnement tels que la température et la 
composition du fantôme entrent aussi en considération, ainsi que des paramètres de la machine comme 
le gain d’amplification de transmission (TG). 

En conclusion, il y a donc une plus grande variabilité pour les mesures effectuées en antenne cardiaque 
par rapport à celles effectuées en antenne body. Malgré cette variabilité, l’antenne cardiaque sera 
conservée car elle présente plusieurs canaux, critère indispensable à la reconstruction GRICS 
présentée dans la partie 3.2. 

Pour plus de visibilité, les validations des paramètres qui suivent ne seront montrées qu’en antenne 
cardiaque. 

2.5.1.4 Choix du nombre de répétition (Nex) 

La méthode des VFA est connue pour avoir un faible rapport signal sur bruit du fait de l’utilisation des 
petits angles (paragraphe 2.2.3). Il est donc souhaitable d’augmenter le nombre de répétitions (Nex) 
pour avoir un meilleur rapport signal sur bruit (SNR). Toutefois, la problématique du temps 
d’acquisition est à prendre en compte pour l’utilisation en imagerie cardiaque. Pour cela, l’influence 
du nombre de Nex sur la méthode des VFA a été évaluée. Nous avons donc comparé les valeurs de T1 
obtenues avec une répétition avec celles obtenues avec 2 répétitions. 

Le graphique de la Figure 2.8 montre la comparaison des deux tests pour 3 FA. 

 

Figure 2.8 : Influence du nombre de NEX avec 3 FA (antenne cardiaque) 

Il y a une très bonne corrélation entre les deux mesures avec T1 (2 Nex)=1.01 x T1 (1 Nex) pour 3 FA avec 
un R2 > 0.99. Nous constatons cependant une différence dans les écarts-types entre les valeurs de T1 
des deux configurations. Cette différence est nettement visible pour les T1 > 600 ms, les écarts-types 
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pour 1 Nex sont plus élevés, comme attendu, que ceux de 2 Nex. En moyenne, les coefficients de 
variation des valeurs de T1 obtenues avec 1 Nex sont plus élevés de 21 % par rapport à ceux obtenus 
en 2 Nex. 

Les différences des coefficients de variation obtenues entre 1 et 2 Nex résultent en partie du bruit, plus 
présent sur les acquisitions faites en 1 Nex (comme attendu). Mais ces différences ne dépendent pas 
uniquement du bruit. En effet, nous verrons dans les paragraphes suivants que des paramètres 
intrinsèques de l’environnement tels que la température et la composition du fantôme entrent aussi en 
considération ainsi que des paramètres de la machine. 

En conclusion, il y a une plus grande variabilité pour les mesures effectuées en 1 Nex. Cependant, 
l’utilisation d’un jeu de données (1 Nex) donne des résultats acceptables et pourra être utilisée pour la 
suite des validations sur fantômes et sur volontaires.  

2.5.1.5 Choix du nombre d’angles 

Le choix du nombre d’angles à utiliser pour le fitting est un paramètre déterminant sur le temps 
d’acquisition total. En effet, lorsqu’on regarde les méthodes d’inversion ou de saturation récupération, 
il faut un nombre de TI ou TRec supérieur à 10 pour réaliser un bon ajustement des données avec le 
modèle exponentiel [51]. Dans notre cas, nous avons utilisé une régression linéaire (équation 2.4) et, 
en théorie, seulement deux angles sont suffisants pour avoir le T1 [37, 52].  

Nous avons testé l’influence du nombre d’angles pour le calcul de T1 en comparant les valeurs 
obtenues avec 2 [3°, 17°], 3 [3°, 9°, 17°], 4 [2°, 3°, 9°, 17°] FA en fonction des valeurs obtenues pour 
10 FA (Figure 2.9). 

 

Figure 2.9 : Influence du nombre d’angles pour le calcul du T1, antenne cardiaque, 1 Nex  

Les trois droites des comparaisons montrent que, quel que soit le nombre d’angles utilisés pour la 
régression linéaire, il n’y a pas de différence significative entre les valeurs de T1 obtenues, comme cela 
est détaillé sur la Figure 2.9. De plus, il y a une très bonne corrélation des mesures entre elles avec des 
R2>0,99. 

Il est donc possible d’utiliser un faible nombre d’angles pour obtenir les T1. 
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Sachant que pour un T1 donné il existe une paire de FA idéale donc plusieurs paires pour plusieurs T1, 
nous avons convenu d’utiliser 3 FA pour s’adapter à une plus grande gamme de T1. De plus, avec 3 
mesures, le post-traitement reste possible même si une des acquisitions est altérée du fait d’un 
problème de gating ou d’acquisition.  

2.5.1.6 Influence de la température 

L’interaction dipolaire entre les protons et leur environnement moléculaire, caractérisée par le temps 
de relaxation longitudinale (paragraphe 1.2.2.2.1), induit des mouvements de translation et de rotation 
des particules [53]. Ces mesures dépendent de la température ce qui induit des changements de T1. 
C’est un phénomène qui a été étudié pour la première fois par Bloembergen en 1948 selon un modèle 
de mouvement moléculaire simple [54]. Puis, Zimmerman et Brittin ont proposé un modèle plus 
complexe à deux états en échange rapide [55], qui montre que T1 est lié à la température. De plus, les 
tissus peuvent subir des changements physiologiques au cours de l’élévation de température et la 
mesure peut en être affectée puisque T1 dépend de la composition du tissu [53]. Lorsque la 
température augmente, les valeurs de T1 calculées sont plus élevées [56, 57]. La température étant 
connue pour être un paramètre influençant la mesure de T1, nous avons étudié les variations de 
température, prises à l’aide de fibres optiques au centre du fantôme, au cours des expériences et leur 
influence sur nos mesures (Tableau 2.3).  

 Antenne Body  

(début de vacation) 

Antenne Cardiaque  

(fin de vacation) 

Test 1 21 22,4 

Test 2 22,4 23,2 

Test 3 23,7 25 

Test 4 24,4 25,7 

Test 5 23,8 25,3 

Test 6 21,8 22,3 

Moyenne 23 ± 1,3°C 24 ± 1,5°C 

Tableau 2.3 : Valeurs des températures en antenne Body et en antenne Cardiaque pour les 6 tests 

Nous avons observé une différence de température de 3,4°C entre les différents tests et une différence 
comprise entre [0,8°C - 1,5°C] entre les mesures effectuées en antenne Body (début de vacation) et 
celles effectuées en antenne Cardiaque (fin de vacation). Cette différence de température est associée à 
une variation de T1, plus particulièrement pour les T1 élevés, comme cela peut être observé sur la 
Figure 2.10 à partir du tube 7 : T1 > 500ms.  
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Sur la Figure 2.10, on remarque en effet des colonnes de forme particulière (en forme de cloche) pour 
les tubes à partir du tube 5, les colonnes des tests du milieu étaient les plus élevées et étaient aussi 
celles associées aux températures les plus élevées. Ainsi, plus la température est élevée, plus le T1 est 
long. Suivant l’analyse statistique des résultats (test ANOVA), l’influence de la température était 
significative pour tous les tubes (p = 0.001). Cependant, il est difficile de pouvoir quantifier 
précisément la variation des T1 en fonction des variations de température.  

 

Figure 2.10 : Comparaison des T1 pour chaque tube et pour les 6 tests en antenne Body, mise en évidence de 
l’influence de la température. 

Par exemple, pour les tubes 5 à 12 du fantôme SpinSafety, les comparaisons des valeurs de T1 entre le 
test 1 et le test 4 (différence de température de 3.3°C) montre que les valeurs de T1 obtenues dans le 
test 4 sont plus élevées (14% ±10%) que celles obtenues dans le test 1. La température est donc un 
paramètre à contrôler pour toute analyse quantitative spécialement sur les études sur fantôme car il y a 
une plus forte variation de température que sur des tests sur volontaires où la température est supposée 
être toujours aux environs de 37°C. 

2.5.1.7 Influence des paramètres machine  

2.5.1.7.1 TR 

Le temps de répétition TR varie en fonction de l’angle prescrit afin de répondre aux exigences du SAR 
(Figure 2.11). Pour obtenir le T1 avec la méthode des VFA (équation 2.3), le TR doit être constant sur 
l’ensemble des séquences. Cela a peu d’influence sur les tests sur fantôme car le TR ne varie pas avec 
les angles prescrits. Par contre, sur volontaire, l’angle le plus élevé peut être associé à une légère 
variation et à une augmentation de TR par rapport aux deux autres angles testés. Il faut donc 
commencer les acquisitions par l’angle le plus élevé et maintenir le TR ainsi déterminé constant pour 
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les mesures suivantes à angles plus faibles de manière à éviter un biais dans la mesure avec la méthode 
des VFA. 

 

Figure 2.11 : Influence de l’angle prescrit sur le TR 

2.5.1.7.2 TG 

Le gain d’amplification en transmission TG (transmit gain) est un paramètre machine mesuré en 
décibels (dB) qui détermine la puissance de l’onde radiofréquence émise par l'émetteur. Il influence 
directement la valeur de l’angle produit. 

Nous n’avons pas mesuré de variation importante du TG pour la mesure de reproductibilité avec le 
fantôme de SpinSafety (Tableau 2.4). On note cependant pour les tests en antenne cardiaque deux 
valeurs extrêmes (Test 1 et Test 2) mais qui ne sont pas significativement différentes (p=0.97). 

 Antenne Body  Antenne Cardiaque 

Test 1 161 167 

Test 2 159 161 

Test 3 160 163 

Test 4 159 162 

Test 5 160 162 

Test 6 160 162 

Moyenne 160,6 ± 1,9 163,1 ± 2,1 

Tableau 2.4 : Valeurs du TG sur l’ensemble des tests de reproductibilité 2010 du fantôme SpinSafety en antennes 
Body et Cardiaque. 
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Par contre, nous avons remarqué des problèmes de variation de TG intra-vacation avec la même 
séquence. Ces variations se sont produites en début d’année 2011 sur le fantôme Tubes Dotarem®. Il 
s’avère que ces variations de TG sont associées à des variations de T1, comme cela est détaillé en 
Figure 2.12. 

En effet, nous avions répété 6 séries de 3 angles en alternant antenne body et antenne cardiaque. Le 
graphique de la Figure 2.12 permet de visualiser sur 6 tubes du fantôme l’influence du TG sur les 
valeurs de T1 et montre l’influence exponentielle du TG de manière significative sur le T1 avec des 
coefficients de corrélation supérieurs à 0.98. Il est donc nécessaire de prendre en considération les 
paramètres intrinsèques de la machine et vérifier qu’ils ne varient pas au cours de la mesure. Dans 
notre cas, nous avons opté pour l’utilisation du « manuel prescan » entre les différentes acquisitions. 

 

Figure 2.12 : Relation entre le TG et les valeurs mesurées de T1 pour 6 tubes du fantôme Tubes Dotarem®. 

Un contrôle qualité a été mis en place sur les IRM du CHU et permet de vérifier ces paramètres au 
cours de l’année. Il est apparu clairement qu’à cette période de l’année il y a eu beaucoup d’instabilités 
sur la 3T visibles sur le contrôle qualité et sur les vacations cliniques. Plusieurs maintenances ont été 
effectuées pour essayer de résoudre ce problème. 

En conclusion, le TG influence significativement de manière indirecte le T1, probablement parce que 
la valeur de l’angle appliquée n’est pas celle programmée.  

2.5.1.8 Reproductibilité inter- et intra-essai 

Suite aux différents choix de paramètres, que nous avons détaillés précédemment, nous avons testé la 
reproductibilité sur un même essai et sur plusieurs essais. Nous avons alors comparé les valeurs de T1 
obtenues sur les 6 essais avec les paramètres suivants : Antenne cardiaque, 1 Nex et 3 FA [3°, 9°,17°] 
pour la reproductibilité inter-essais et sur les 2 séries de mesure avec les mêmes paramètres sur un 
même essai pour la reproductibilité intra-essai. 
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2.5.1.8.1 Reproductibilité inter-essais 

La Figure 2.13 ci-dessous présente les valeurs de T1 pour les 6 tests différents sur les 12 tubes du 
fantôme SpinSafety. A partir du tube 5, comme sur la Figure 2.10, on observe la même tendance de 
variation des T1 en fonction des tests, liée à la température, mais il en résulte une légère différence 
entre les tests 1 et 2. 

 

Figure 2.13 : Reproductibilité inter-essais des valeurs de T1 sur 6 tests en antenne Cardiaque, 1 Nex, 3 FA 

Les tests statistiques ANOVA montrent que les tubes sont significativement différents entre eux 
(p<2,2.10-16), ce qui est attendu car les tubes ont des T1 différents. L’influence de la température sur le 
T1 est significative pour chacun des tubes (p=0.006495), alors que pour le TG il n’y a pas de 
différence significative (p=0.97). Cependant, on remarque que les valeurs de T1 pour les tests 1 et 2 
sont inversées par rapport aux valeurs attendues du fait de la température sur tous les tubes. Or, on 
remarque, sur le Tableau 2.4, que les valeurs de TG sont différentes (167 dB pour le Test 1 et 161 dB 
pour le Test 2) et iraient dans le même sens que les variations visibles sur le graphique de la Figure 
2.13. Cette probable influence du TG n’est pas significative mais permettrait d’expliquer ces 
variations. 

Le Tableau 2.5 détaille les moyennes et écarts-types du T1 des tubes sur les 6 essais. On remarque à 
partir du tube 7 des écarts-types plus importants dûs aux variations de température et de TG. 

Tubes 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 

Moyenne des T1 109 78 87 98 234 253 628 567 966 831 944 1117 

Ecart-type des T1 11 4 10 10 11 14 61 51 49 40 89 60 

Tableau 2.5 : Moyenne et ET des T1 obtenus sur les 6 tests de reproductibilité en antenne Cardiaque, 1 Nex, 3 FA. 
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La méthode des VFA est donc reproductible mais sensible aux variations de TG et de température qui 
induisent de plus grands écarts-types. Ces paramètres seront pris en compte pour la deuxième phase de 
reproductibilité sur le fantôme Tubes Dotarem® (paragraphe 2.5.3). 

2.5.1.8.2 Reproductibilité intra-essai 

La reproductibilité intra-essai avec l’antenne cardiaque, 1 Nex et 3 FA est montrée dans la Figure 2.14. 
La comparaison entre les valeurs de T1 de la première série et de la deuxième série montre une 
excellente corrélation T1 2ème série=1.01 x T1 1ère série-2,1 avec un R2>0,999. 

 

Figure 2.14 : Reproductibilité intra-essai avec l’antenne cardiaque, 1 Nex, 3 FA 

2.5.1.9 Conclusion 

Les tests effectués sur le fantôme SpinSafety, pour montrer la faisabilité de la méthode des VFA à 3T, 
ont permis de sélectionner et d’évaluer un certain nombre de paramètres à utiliser pour l’application de 
la méthode en imagerie cardiaque. Un tableau récapitulatif (Figure 2.15) permet de visualiser les 
différents choix et critères de validation. Les rectangles rouges symbolisent les choix retenus et 
validés, ceux en rose les autres configurations utilisées pour la comparaison. 

Les valeurs de T1 étaient trop courtes pour établir une bonne fiabilité de la méthode sur des T1 
avoisinants les T1 du cœur et du sang. Pour cette raison, les autres tests de caractérisation ont été faits 
sur un deuxième fantôme mieux adapté à nos expériences. 
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Figure 2.15 : Schéma récapitulatif du protocole de validation de la méthode de quantification T1 sur le fantôme 
SpinSafety 
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2.5.2. Choix des valeurs des angles 

Pour couvrir une large gamme de T1 du cœur (tissus sain et pathologique, avec ou sans gadolinium), 
nous avons dû trouver la combinaison d’angles adaptée pour cette gamme. En effet, pour un T1 donné 
il existe une combinaison idéale de deux angles, donc plusieurs pour une gamme de plusieurs T1. 

2.5.2.1 Fantôme Tubes Dotarem® 

Du fait des faibles valeurs de T1 et de l’instabilité des tubes (valeurs de T1 non conformes aux valeurs 
affichées dans la notice), nous avons fabriqué notre propre fantôme pour obtenir des T1 proches des T1 
cliniques à 3T variant de 300 ms (correspondant au T1 de la graisse) jusqu’à 2800 ms (T1 de l’eau) et 
comprenant donc les valeurs de T1 du foie, du myocarde et du sang. 

Le fantôme, que nous avons réalisé, est composé de douze tubes dont les concentrations en gadolinium 
(Dotarem® de la société Guerbet) varient entre 0 et 8,75.10−4 mol/L (Figure 2.16). Le gadolinium est 
un produit de contraste qui fait baisser le T1 d’un tissu et qui est très utilisé en imagerie clinique. La 
relation entre le T1 et la concentration de gadolinium dans l’eau est la suivante (équation 2.7): 

 

  
    [  ]  

 

      
                                                      Équation 2.7 

Avec r1 correspondant à la relaxivité magnétique (r1=3.4 mM-1s-1 à 3T d’après la documentation 
fournie par l’entreprise Guerbet) et T1 eau = 2800ms (dans la littérature le T1 de l’eau est compris entre 
2100 et 2800 ms à 3T). 

 

N° tube T1 théorique 
(ms) 

[Gd] 
(mmol.L-1) 

1 2800 0 
2 2141 0.0323 
3 1844 0.0545 
4 1441 0.099 
5 1268 0.127 
6 1106 0.161 
7 940 0.208 
8 721 0.303 
9 721 0.303 
10 490 0.495 
11 300 0.875 
12 2800 0 

Figure 2.16 : Fantôme Tubes Dotarem® – Emplacement des tubes et valeurs théoriques de T1 correspondantes à 3T. 

Nous avons tout d’abord vérifié la valeur de la relaxivité magnétique à l’IRM 3T en mesurant le T1 et 
en utilisant l’équation 2.7 ci-dessus. Sur la Figure 2.17, nous retrouvons une relaxivité magnétique 
(3.7 mM-1s-1) proche de celle déclarée par l’entreprise Guerbet. La légère augmentation peut être due à 
une différence de température et/ou de milieu : la relaxivité magnétique fournie par l’entreprise 
Guerbet a été calculée à 37° alors que notre expérience a été faite à 23°. 
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Figure 2.17 : Relaxivité magnétique du Dotarem® à 3T 

2.5.2.2 Théorie 

Comme cela a été montré dans la publication de Deoni et al [37, 52], la combinaison optimale pour un 
T1 donné est définie par le maximum du produit DRxFS (équations 2.8 et 2.9) : 

   
   

       
 

   

       
                                           Équation 2.8 

   
    

    
 

    

                                                         Équation 2.9 

α1 et α2 sont les deux FA et Sα1 et Sα2 sont les signaux des séquences FSPGR associés aux angles α1 et 
α2. Le signal de l’angle de Ernst est représenté par SαE.  

Il s’agit de trouver le maximum de contraste entre 2 angles. Pour cela, il faut un bon compromis entre 
avoir beaucoup de signal pour les angles élevés et une grande différence de signal avec les petits 
angles. Il existe une combinaison d’angles optimale pour un T1 donné à un TR donné. 

2.5.2.3 Matériels et méthodes 

Afin de déterminer la combinaison d’angles optimale à utiliser pour des valeurs spécifiques de T1, 
nous avons utilisé le fantôme Tubes Dotarem® afin de faire varier 24 FA différents [1-22, 25, 30, 40] 
avec des séquences 3D FSPGR. Pour chaque angle, la séquence a été reproduite 3 fois. Nous nous 
sommes intéressés plus spécifiquement à trois tubes qui correspondent au T1 de l’eau, du myocarde et 
de la graisse. Les FA choisis pour les études suivantes sur fantômes, sur volontaires sains et sur 
patients, résultent de cette optimisation. 

2.5.2.4 Résultats et discussion 

Les 3 graphiques de la Figure 2.18 montrent la variation du produit DRxFS pour toutes les 
combinaisons d’angles possibles pour les trois valeurs de T1. Nous pouvons alors déterminer les 
combinaisons d’angles optimales pour chaque T1. Pour la valeur de T1 myocardique (Figure 2.18.B), 
la valeur maximum du produit DRxFS a été obtenue avec les angles 2° et 11°. Pour les valeurs de T1 
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de l’eau (Figure 2.18.A) et de la graisse (Figure 2.18.C), le maximum a été obtenu respectivement 
avec les combinaisons d’angles suivantes [<1°,5°] et [3°, 17°].  

Afin de couvrir toutes les valeurs de T1 possibles du myocarde (tissu sain, tissu pathologique, tissu 
avec injection de gadolinium), nous avons dû trouver une combinaison d’angles adaptée aux T1 allant 
de 300 à 1500 ms. Comme prévu, nous avons remarqué une augmentation de la valeur maximale du 
signal DRxFS lorsque les valeurs de T1 décroissent. 

 

 

Figure 2.18 : Variations du produit DRxFS en fonction de FA 1 et FA 2 avec TR=4.2 ms pour A : T1=2800 ms (eau) ; 
B : T1=1300 ms (cœur) ; C : T1=300 ms (graisse) 

La combinaison d’angles idéale est donc différente pour chaque T1. Nous remarquons que pour les T1 
élevés, les très faibles angles de bascule ne sont pas toujours possibles à réaliser. Cela impacte 
directement sur la fiabilité et la variabilité de la mesure du T1 (paragraphe 2.5.4). Cette variabilité sera 
encore plus accentuée si on prend une combinaison d’angles adaptée pour des valeurs de T1 courtes 
pour évaluer des valeurs de T1 élevées. Il faudra donc en tenir compte pour les essais qui suivent. La 
valeur des angles choisie pour l’utilisation de la méthode VFA en imagerie cardiaque est la 
combinaison [2°, 5°, 11°]. 
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2.5.3. Comparaison de la méthode des VFA avec la méthode de 

référence en IR-SE 

2.5.3.1 Matériels et méthodes 

Pour obtenir les valeurs de T1 de référence, le fantôme Tubes Dotarem® a été imagé avec une 
séquence standard 2D IR SE multi-coupes (TR / TE: 6000/10 ms, 14 TI variant de 50 à 4000 ms, 
épaisseur de coupe: 8 mm, FOV: 100 x 100 mm2, Matrice: 256 x 256). L'expérience a été reproduite 3 
fois afin d'évaluer la reproductibilité de la mesure. 

Nous avons appliqué, à la suite, la méthode 3D proposée ci-dessus et optimisée avec les paramètres 
suivants: TR / TE: 4,1 / 1,8 ms, FA: [2 °, 5 °, 11 °] (fixé par l'optimisation de la méthode), FOV: 100 x 
100 x 64 mm3, Matrice: 256 x 256 x 8. Pour la cartographie B1, 2 séquences SE-EPI ont été réalisées 
en utilisant les mêmes paramètres avec FA1/FA2 = 60 ° / 120 ° et 120 ° / 240 °. Toutes les séquences 
ont été effectuées dans un plan perpendiculaire à l'axe longitudinal du fantôme. Les séquences 2D 
multi-coupes et 3D couvraient le même volume. La température a été mesurée à l’aide de fibres 
optiques (ReflexTM, Neoptix, Québec, Canada). 

Les cartes T1 ont été obtenues avec et sans correction des inhomogénéités de champ B1, pixel par 
pixel, en utilisant un logiciel élaboré en Matlab ® (v.7.2) qui mesure les intensités de pixel dans la 
série d'images d’angles croissants [35]. Pour les analyses suivantes, les valeurs de T1 ont été calculées 
sur la moyenne des intensités de l'image pour chaque ROI et, en raison de la mauvaise superposition et 
des distorsions géométriques entre les séquences FSPGR et EPI, l'erreur de B1 a été estimée pour 
chaque ROI, et utilisée pour corriger la valeur moyenne de T1 (pour être dans les mêmes conditions 
que les tests sur volontaires). Ainsi, les valeurs de T1 ont été déterminées dans des ROI circulaires 
placés manuellement dans le centre des tubes pour chaque essai. Une régression linéaire a été 
effectuée pour comparer les valeurs de T1, obtenues par la moyenne de trois expériences distinctes, à 
partir des données provenant des acquisitions IR-SE et FSPGR. 

Comme le nombre d’essais n'était pas suffisamment élevé pour supposer une distribution normale, un 
test non paramétrique a été utilisé et les paramètres statistiques (moyenne ± écart à la moyenne (EM)) 
ont été calculés. Les niveaux de signification des évaluations quantitatives ont été déterminés en 
utilisant un test non-paramétrique unilatéral (test de Wilcoxon). Une valeur de p inférieure à 0,05 a été 
considérée comme indiquant une différence significative. 

2.5.3.2 Résultats 

La Figure 2.19 montre les cartes de T1 et de B1 du fantôme Tubes Dotarem®. La première carte T1 
(Figure 2.19.a) est la carte T1 de référence obtenue avec des séquences en IR-SE. La deuxième carte T1 
a été obtenue avec les séquences 3D FSPGR optimisées avec la combinaison d’angles [2 °, 5 °, 11 °]. 
La correction B1 a été appliquée sur cette carte T1 (Figure 2.19.b). La température, mesurée par les 
fibres optiques, se situait entre 22 et 23 degrés Celsius pour les trois expériences. Ces deux cartes T1 
montrent la relation attendue entre les différentes concentrations de gadolinium et le signal de l’IRM. 
L'hétérogénéité du champ B1 est affichée dans la Figure 2.19.c. Pour chaque tube, la valeur B1 était 
différente et variait de 0,95 à 1,06% de l’angle programmé. 
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Figure 2.19 : Visualisation des cartes de T1 et B1 sur fantôme. a) carte T1 calculée à partir des données 2D SE, b) 
Carte T1 corrigée des variations de B1 et calculée à partir des données 3D FSPGR, c) carte B1 calculée à partir des 

séquences 2D EPI. 

Les valeurs de T1, obtenues pour les 12 tubes, avec la méthode des VFA avant et après correction B1 
sont présentées dans la Figure 2.20.a. L'écart à la moyenne pour chaque tube était en moyenne de 55% 
plus petit avec la correction B1 que sans correction B1. Sur les tubes d'eau (tube 1 et 12), les valeurs de 
T1, trop élevées, ne correspondent pas aux valeurs de T1 de l’eau et la correction B1 n'a eu aucune 
influence majeure sur les valeurs T1, mais a diminué de 2,5 fois l’EM. Par ailleurs, les tubes 8 et 9 
avaient la même concentration de Gd. La valeur de T1 pour ces 2 tubes après correction B1 était de 720 
± 2 ms. La figure 2.20.b montre la corrélation entre les valeurs de T1 calculées par la méthode VFA et 
corrigées B1 par rapport aux valeurs T1 de référence (séquences IR-SE). Les valeurs des T1 de 
référence, variaient de 295 ± 6 ms à 2950 ± 22 ms pour des concentrations de gadolinium de 0,845 à 0 
mM. Avec la correction B1, les valeurs T1 variaient de 293 ± 6 ms à 3546 ± 141 ms. 

Comme le montre la Figure 2.20.a, les FA choisis pour cette expérience n'étaient pas optimaux pour 
des mesures de T1 élevés (>2000 ms, combinaison d’angles idéale : <1°,5°). Ainsi, nous avons estimé 
que nos mesures de T1 de l'eau n’étaient pas acceptables pour la comparaison SE / FSPGR (T1 FSPGR 
>> T1 SE). Cette différence est également notable sur les cartes T1 de la Figure 2.19.a / b. Par 
conséquent, pour la régression linéaire, les T1 de l'eau ont été retirés. L'analyse de la régression a 
montré une bonne corrélation (T1spgr =0.977xT1se - 64) entre les valeurs de T1 obtenues avec les 
séquences en IR-SE et celles obtenues avec les séquences FSPGR; le pourcentage d'erreur est 
relativement faible (R2 = 0,98). 

Le test de Wilcoxon, avec une erreur de 64 ms (erreur de la régression linéaire liée à la présence des 
tubes avec des T1> 2000ms), a montré que les valeurs T1 en SE par rapport aux FSPGR n'étaient pas 
statistiquement différentes (p = 0,23). Les écarts à la moyenne des valeurs de T1 étaient 42% plus 
élevés en SE qu’en FSPGR, lorsqu’on s’intéresse aux T1 allant de 300 à 2000 ms. Pour les autres 
valeurs, les EM des valeurs de T1 en FSPGR étaient 71% plus élevés que les EM des valeurs de T1 en 
SE. Cependant, ces valeurs de T1 ne sont pas dans la gamme des valeurs de T1 utiles en clinique, et 
pour lesquels la méthode FSPGR a été optimisée. Les deux techniques sont en excellent accord avec 
les valeurs de T1 théoriques (R2> 0,98, résultats non présentés). 
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Figure 2.20 : a) Valeurs de T1 obtenues avec la méthode proposée sur les 12 tubes (3 mesures, moyenne ± écart à la 
moyenne). Comparaison des valeurs de T1 avant (gris) et après (noir) correction B1. b) Corrélation entre les valeurs 
des T1 du fantôme calculées avec la méthode de référence 2D SE et les valeurs de T1 calculées en utilisant la méthode 

des VFA (3D FSPGR) avec correction B1. 

2.5.3.3 Discussion 

Nous avons obtenu des cartes de T1, avec la méthode optimisée VFA avec correction B1, comparables 
à la méthode de référence IR-SE (Figure 2.19). Les variations observées pour les T1 supérieurs à 2000 
ms s’expliquent du fait de l’optimisation de paramètres de la séquence (Figure 2.18). En effet, les FA 
employés [2°, 5°, 11 °] ont été optimisés pour le T1 du myocarde et sont optimaux pour des T1 
inférieurs à 2000 ms. Il n'y avait pas de différence significative pour les T1 petits. Par conséquent, ces 
angles semblent convenir à une utilisation de la méthode pour les images de perfusion ou de 
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rehaussement tardif en IRM cardiaque. Nos résultats montrent aussi que les variations du champ B1 
peuvent introduire des erreurs systématiques dans les mesures T1, et montrent bien l’utilité d’une 
correction B1, nécessaire sur les 3D FSPGR pour la cartographie T1 avec la méthode des VFA. En 
effet, les résultats sur fantômes ont clairement confirmé les effets des inhomogénéités de champ B1 sur 
la précision des acquisitions 3D-FSPGR/VFA. Plus précisément, les données non corrigées montrent 
un plus grand écart à la moyenne que les données corrigées. La correction B1 a donc permis 
d’améliorer la reproductibilité et la stabilité des mesures de T1 sur fantôme. 

2.5.3.4 Conclusion 

La Figure 2.21 permet de visualiser les choix obtenus par la validation sur le fantôme Tubes 
Dotarem®. 

D’une part, la combinaison d’angles à appliquer pour l’utilisation de la méthode en cardiaque est [2°, 
5°, 11°]. La méthode des VFA s’applique avec une correction B1 et elle n’est pas significativement 
différente de la méthode de référence. 

 

 

 

 

Figure 2.21: Schéma récapitulatif du protocole d’optimisation de la méthode de quantification T1 sur le fantôme 
Tubes Dotarem®. 
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2.5.4. Influence de l’environnement des différents T1  

Le myocarde est un organe se trouvant dans un environnement particulier du fait de son interface avec 
les poumons, le foie, le sang dans les cavités et vaisseaux, la graisse et les muscles intercostaux. Les 
T1 de ces tissus sont différents et présentent une très grande amplitude (T1 poumons << T1 sang). On 
peut donc se demander si ces interfaces peuvent influencer les mesures du T1 myocardiques qui sont à 
l’interface. Pour répondre à cette question, nous avons tout d’abord testé sur un mode statique (pour 
retirer l’influence du mouvement) plusieurs configurations, proches de la configuration cardiaque. 
Nous avons utilisé le fantôme cœur deux cavités plongé dans un bain. Les différentes associations de 
T1 présentées ci-dessous ont été testées.  

2.5.4.1 Fantôme cœur deux cavités 

Le dernier fantôme utilisé (Figure 2.22) est un fantôme modélisant le ventricule gauche avec deux 
compartiments pouvant être remplis de liquides différents, une cavité correspondant aux parois 
myocardiques et l’autre à la cavité ventriculaire gauche. Ce fantôme peut être placé à l’air libre ou 
plongé partiellement dans un liquide pour reproduire au mieux les conditions in vivo. Il sera utilisé 
pour montrer l’influence de l’environnement des différents T1 au paragraphe 2.5.4. 

Les trois concentrations utilisées étaient les mêmes que celles des tubes 3, 5, 11 du fantôme Tubes 
Dotarem® (Figure 2.16) correspondant aux T1 du sang, des parois myocardiques et de la graisse. 
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T1 graisse     300ms:               [Gd]= 0.875 mmol.L-1 

 

Figure 2.22 : Fantôme cœur deux cavités (association 3) – Emplacements des compartiments et valeurs de T1 des 
différentes associations pour chacun des compartiments. 

2.5.4.2 Matériels et méthodes 

Nous avons appliqué la méthode 3D proposée et optimisée avec les paramètres suivants: antenne 
cardiaque, TR / TE: 3,9 / 1,8 ms, FA: [2 °, 5 °, 11 °], FOV: 120 x 120 x 176 mm3, Matrice: 256 x 256 
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x 22 sur les 4 associations du fantôme cœur deux cavités. Pour la cartographie B1, 2 séquences SE-EPI 
ont été réalisées en utilisant les mêmes paramètres avec FA1/FA2 = 60 ° / 120 ° et 120 ° / 240 °. Toutes 
les images ont été enregistrées dans un plan perpendiculaire à l'axe longitudinal du fantôme. Les 
séquences 2D multi-coupes et 3D couvraient le même volume. Les cartes T1 ont été obtenues avec et 
sans correction des inhomogénéités de champ B1, pixel par pixel, en utilisant un logiciel élaboré en 
Matlab ® (v.7.2) qui mesure les intensités de pixel dans la série d'images d’angles croissants [35]. 

Les valeurs de T1 ont été calculées de la même manière qu’au paragraphe 2.5.3.1. Elles ont été 
déterminées dans des ROI placés manuellement dans les régions à étudier pour chaque essai, comme 
le montre la Figure 2.23. Pour un souci de simplicité, nous appellerons la ROI myocarde celle de 
couleur bleue qui est découpée en 6 segments. 

 

Figure 2.23 : Placement des régions d’intérêt sur le fantôme cœur 2 cavités 

2.5.4.3 Résultats 

La Figure 2.24 montre les cartes de T1 sans correction B1 ainsi que les cartographies B1 
correspondantes pour les 4 associations du fantôme cœur deux cavités. La première ligne (Figure 
2.24.A) correspond aux cartes T1 des 4 associations sans correction B1. La deuxième ligne (Figure 
2.24.B) correspond aux cartes B1. La température, mesurée par les fibres optiques, se situait entre 22,5 
et 23 degrés Celsius entre la première et la dernière association. Ces cartes T1 montrent la relation 
attendue entre les différentes concentrations de gadolinium et le signal. Dans l’ensemble, les cartes de 
T1 montrent une structure granuleuse du fait du faible rapport signal sur bruit qu’implique la méthode 
des VFA avec l’utilisation de petits angles.  

Les valeurs de T1, pour les différentes ROI, obtenues par la méthode des VFA après correction B1 sont 
montrées dans la Figure 2.25. Les résultats des différentes associations peuvent alors être comparés. 
La correction B1 permet de retirer les inhomogénéités de B1 visibles sur les cartes T1 avant correction 
B1. 
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Figure 2.24 : Cartographie T1 non corrigées B1 (A) et B1 (B) des 4 associations du fantôme cœur deux cavités. 

 

 

Figure 2.25 : T1 après correction B1 mesurés dans les 6 ROI myocardiques, dans la ROI intérieure et extérieure pour 
chacune des 4 associations de T1. 
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Association 1

 

Le B1 est relativement homogène, avec un B1 plus important au centre (ROI 
intérieur) de 0.02%.  

Le T1 moyen sur les différents segments de la ROI ‘myocarde’ avant correction B1 
est de 1254 ± 13 ms et après correction 1211 ± 13 ms. 

Les écarts-types avant et après correction B1 sont semblables. 

Association 2

 

Le B1 est beaucoup plus hétérogène (visible sur la Figure 2.24) ce qui induit des 
variations de T1 en fonction des différents segments myocardiques. 

Le T1 moyen sur les différents segments de la ROI ‘myocarde’ avant correction B1 
est de 1285 ± 81 ms et après correction 1154 ± 23 ms.  

L’écart-type est significativement réduit après correction B1. 

 

Association 3

 

Le B1 (donc le T1) sont globalement plus homogènes par rapport à l’association 2 
mais restent cependant assez hétérogènes dans les B1 des différents segments (forte 
similitude avec les tendances de l’association 2). La seule grande différence avec 
l’association 2 est dans la ROI extérieure (T1 graisse) où le B1 est beaucoup plus 
homogène qu’avec un T1 élevé.  

Le T1 moyen sur les différents segments de la ROI ‘myocarde’ avant correction B1 
est de 1385 ± 67 ms et après correction 1235 ± 20 ms.  

De la même manière que l’association 2, l’écart-type est significativement réduit 
après correction B1. 

Association 4

 

Le B1 est plus homogène dans les segments en contact des liquides avoisinants avec 
des T1 bas.  

Le T1 moyen sur les différents segments de la ROI ‘myocarde’ avant correction B1 
est de 1301 ± 66 ms et après correction 1209 ± 9 ms. 

De la même manière que les associations 2 et 3, l’écart-type est significativement 
réduit après correction B1. 

 

 Association 1 Association 2 Association 3 Association 4 

T1 avant correction B1 1254±13 ms 1285±81 ms 1385±67 ms 1301±66 ms 

T1 après correction B1 1211±13 ms 1154±23 ms 1235±20 ms 1209±9 ms 

Tableau 2.6 : Valeurs des T1 du myocarde fantôme (moyenne ± écart-type des 6 segments) avant et après correction 
B1 
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2.5.4.4 Discussion et conclusion 

Il existe une forte influence de l’environnement sur le B1. Il semblerait que les tissus traversés ont un 
impact sur l’hétérogénéité de B1 et donc de la mesure du T1 avant correction (associations 2 et 3). 
Après correction B1, c’est dans l’association 2 qu’il y a le plus de variations de T1 (coefficient de 
variation (cv) = 2%) à l’intérieur du ‘myocarde’, lorsque le cœur est entouré de T1 plus élevés. 
Cependant, la différence n’est pas significative. Par contre, les associations 1 et 4  montrent que ce 
sont les deux configurations qui entraînent le moins de variation du T1 entre les différents segments 
(cv = 1.1 et 0.7% respectivement). Sur le cœur in vivo, la RF passe dans différents milieux avant 
d’arriver sur le cœur (air des poumons, sang des cavités, muscles…), l’hétérogénéité de B1 sera 
d’autant plus élevée et entraînera des variations significatives sur les valeurs de T1 en particulier sur 
les valeurs de T1 élevées comme le cœur. Sung et al [58] ont montré que les variations de B1 peuvent 
s’élever à 60% sur le cœur. 

Cette expérience a permis d’étudier l’influence des milieux avoisinants sur le B1 et l’influence des 
milieux avoisinants sur le T1 à étudier. Dans le premier cas, l’influence a été vérifiée alors que pour la 
deuxième question, il n’y a pas d’influence des T1 avoisinants (Figure 2.26).  

 

 

Figure 2.26 : Schéma récapitulatif du protocole de validation de la méthode de quantification T1 sur le fantôme Cœur 
deux cavités 

Nous verrons l’influence du mouvement sur le T1 dans la partie correction de mouvements dans la 
partie 3.2. 

 

 

 

 



Chapitre 2 : Mesure quantitative du T1 et validation sur fantôme  

91 

2.5.5. Conclusion générale 

Les tests mis en place sur les trois différents fantômes ont permis de valider un certain nombre de 
critères pour l’application de la méthode VFA en imagerie cardiaque. Un schéma récapitulatif (Figure 
2.27) reprenant toutes les étapes des procédures de validation permet de rendre compte de la démarche 
d’optimisation et d’évaluation de la méthode des VFA. 

L’approche sur les deux derniers fantômes (Tubes Dotarem® et cœur deux cavités) comprenant des 
dilutions de gadolinium précises a permis de mieux évaluer la reproductibilité de la méthode. Un des 
inconvénients du fantôme Tubes Dotarem® est la petite dimension des tubes (1,1cm de diamètre). Il 
n’est alors pas possible de bien voir l’aspect granuleux, lié au faible rapport signal sur bruit, engendré 
par l’utilisation des petits angles, et le B1 semble plus homogène à travers le tube. Les expériences 
faites sur le fantôme cœur deux cavités donnent des résultats plus réalistes sur ces aspects. 
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Figure 2.27 : Schéma final du protocole de validation de la méthode de quantification T1 avec correction B1  
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2.6. CORRELATION ENTRE LA CARTOGRAPHIE MYOCARDIQUE DU T1 EX VIVO ET 

L’ARCHITECTURE TISSULAIRE 

2.6.1. Objectifs 

L’objectif de cette étude est de déterminer si l’architecture tissulaire et en particulier la disposition des 
fibres musculaires cardiaques, a un impact sur le temps de relaxation longitudinale T1. On sait en effet 
que le cœur (paragraphe 1.1.1) est composé d’un enroulage de deux hélices avec une disposition des 
fibres musculaires cardiaques bien déterminée, pas uniforme et dont l’orientation varie en coupes 
petit-axe. Actuellement la résolution des images, l’épaisseur de coupe ainsi que les mouvements 
altèrent la visualisation précise des structures du cœur sur les examens in vivo. Pour pallier ces 
limitations, nous avons réalisé des expériences ex vivo où l’épaisseur de coupe peut être beaucoup plus 
fine et où il n’y a bien sûr aucun flou cinétique. Ces enregistrements ont été réalisés d’abord sur des 
cœurs de porc puis sur un cœur humain. 

Pour faire une étude complète sur la caractérisation tissulaire en IRM, nous avons étudié non 
seulement la cartographie T1 mais aussi différentes techniques : anatomique et quantitative (haute 
résolution, T2, tractographie). Une étude est en cours pour la comparaison de ces techniques avec les 
coupes histologiques. 

2.6.2. Etude ex vivo sur cœurs de porc 

Le but de cette étude était d’étudier la répartition des T1 myocardiques sur des coupes du ventricule 
gauche. Nous avons choisi d’utiliser pour des cœurs de porcs jeunes car pour des raisons évidentes, 
nous ne disposions pas de cœurs humains ex vivo correspondant à notre étude in vivo (population jeune 
et saine). De plus, le cœur de porc par sa morphologie, sa structure et sa composition a des 
caractéristiques très proches de celles du cœur humain. 

2.6.2.1 Matériel et méthodes 

Trois cœurs de porc, provenant de l’école de chirurgie de la Faculté de Médecine de Nancy, ont été 
prélevés et préparés pour être placés dans une solution de formol à 4%. Un socle en margarine a été 
formé, au fond de la boîte, afin d’immobiliser et de soutenir le cœur dans une position donnée (Figure 
2.28).  

 

Figure 2.28 : Préparation d’un cœur de porc dans un bain de formol à 4% 
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L’examen cardiaque a été réalisé à l’IRM 3T avec l’antenne cardiaque, un mois après la préparation. 
Des images en haute résolution ont été réalisées pour obtenir les cartographies T1 3D et cartographies 
T2 selon les paramètres présentés dans le Tableau 2.7 : 

 

 Cartographie T2 Cartographie T1 Cartographie B1 

Séquence 2D-FRFSE  3D-FSPGR 2D-SE-EPI 

Matrice 256*256 256*256*[26-52] 256*256 

FOV (mm2) 120*120 120*120*[52-104] 120*120 

TR/TE (ms) 8000/[16-176] (12 TE) 6.8/3.3 1725/20 

Nex 1 6 1 

FA (°) - 3, 9, 17 60/120 et 120/240 

Epaisseur de coupe (mm) 2 2 4 

ETL 16 1 8 

Tableau 2.7 : Paramètres des séquences utilisées pour les cartographies T1, T2 et B1 sur les cœurs de porc ex vivo 

 

Les cartographies T1 et T2 ont été obtenues pixel par pixel. La correction des inhomogénéités de B1 a 
été appliquée pixel par pixel sur les cartes T1. 

Pour la tractographie, les paramètres et résultats ont été optimisés et réalisés par Bailang Chen et 
Freddy Odille. Les paramètres de la séquence DTI dual echo sont les suivants : matrice 96x96, FOV 
120x120 mm2, TR/TE 4500/83 ms, 12 Nex, épaisseur de coupe 4.5 mm et B value/nombre de 
direction 340/20. 

 

Après l’examen IRM, les cœurs ont été découpés afin d’obtenir une pièce de 5 mm en petit axe du 
ventricule gauche pour la réalisation de coupes histologiques. Pour obtenir une coupe medio-
ventriculaire, le protocole était le suivant : nous nous sommes placés à la moitié du trajet initial de 
l’IVA (artère inter ventriculaire antérieure) à partir de l’angulation entre l’IVA et la circonflexe, puis 
nous avons coupé perpendiculairement à l’axe de l’IVA (Figure 2.29). 



Chapitre 2 : Mesure quantitative du T1 et validation sur fantôme  

95 

 

Figure 2.29 : Préparation du cœur pour les coupes histologiques 

La seconde coupe, plus basale, est réalisée à 5 mm. Dans ce protocole, l’IVA est le repère et est 
marquée par un fil rouge, la face basale est posée sur le champ stérile. Cette coupe du ventricule 
gauche a ensuite été découpée en 3 ou 4 parties (en fonction de sa taille, Figure 2.30) qui ont été 
déposées dans des cassettes contenant une solution de formol à 4% et envoyé en histologie. 
L’histologie est actuellement en cours. 

 

 

Figure 2.30 : Coupe de 5 mm en petit axe du ventricule gauche et son découpage pour les coupes histologiques. Les 
flèches noires montrent la présence d’une structure circulaire dans la paroi du ventricule gauche (VG). 

2.6.2.2 Résultats et discussion 

2.6.2.2.1 Comparaison T1 cœur  

Nous avons mesuré, sur les 3 cœurs, le T1 sur trois coupes différentes (apicale, médiane, basale) du 
ventricule gauche en petit axe. Ceci a permis de rechercher des variations des valeurs de T1 entre les 6 
segments d’une même coupe et d’une coupe à l’autre. Le graphique de la Figure 2.31 présente les 
moyennes des T1 sur les 3 cœurs pour les 6 segments des coupes apicales, médianes et basales. Sur 
l’analyse des différents segments, les T1 du septum (segments 2 et 3) apparaissent plus élevés (12%) 
que les autres segments avec des écarts à la moyenne 6% plus bas. Les valeurs de T1 sont 
statistiquement différentes (test ANOVA, p=0,008) entre les différents segments du myocarde. 

VG VD 
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Figure 2.31 : Valeurs de T1 pour chacun des 6 segments sur 3 coupes petit-axe du ventricule gauche, obtenues sur 3 
cœurs de porc ex vivo (moyenne ± écart à la moyenne). Comparaison des valeurs de T1 en coupe apicale (bleu foncé), 

en coupe médiane (bleu) et en coupe basale (bleu clair). 

 

L’analyse des T1 en fonction des coupes montre que la coupe médiane présente des variations de T1 
plus importantes par rapport aux deux autres (cv=4%) avec une moyenne de 749 ms. Les coupes 
basales et apicales sont très proches (moyenne des deux coupes 783,5 ± 0.5 ms) et ont un coefficient 
de variation légèrement inférieur (cv=3%). Cependant, l’analyse statistique ne montre pas de 
différence significative entre les valeurs de T1 des 3 coupes (test ANOVA, p=0.91). 

 

2.6.2.2.2 Comparaison paroi interne et externe 

Nous avons voulu comparer sur un même cœur, l’évolution du T1 non plus uniquement sur trois 
coupes (basale, médiane et apicale), mais sur l’ensemble du ventricule gauche de la base à l’apex et en 
séparant la paroi entière par le milieu pour obtenir une paroi interne et une paroi externe.  

La Figure 2.32 représente les cartographies T1 corrigées B1 de 10 des 20 coupes de l’un des cœurs de 
porc. Les cartographies montrent une certaine hétérogénéité des valeurs de T1 dans le muscle qui varie 
selon la coupe. Nous avons donc étudié les valeurs de T1 obtenues pour chaque segment de chaque 
coupe.  
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Figure 2.32 : Cartographie T1 en petit axe sur le volume du ventricule gauche du cœur de porc ex vivo de l’apex à la 
base(en haut à gauche puis dans le sens de lecture) 

L’analyse statistique retrouve une différence significative pour les T1 en fonction des segments et des 
niveaux de coupe (test ANOVA, p=0.053). Par contre, il n’y a pas de différence significative sur les T1 
en fonction de la paroi (interne, externe ou entière) (test ANOVA, p=0.285). 

Le graphique de la Figure 2.33 représente les variations de T1 pour trois segments myocardiques sur 
l’ensemble du ventricule gauche du porc n°1. Ceci montre bien qu’il y a des variations de T1 en 
fonction du plan de coupe, de l’apex à la base du ventricule gauche. Le segment 3 (septum) est celui 
qui présente le plus de variations. 
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Figure 2.33 : Influence du T1 (paroi entière) de l’apex(1) à la base (10) pour 3 segments myocardiques sur un cœur de 
porc. 

Du fait du peu de données dont nous disposons, il n’est pas possible de tirer de conclusion générale sur 
l’influence de la disposition des fibres musculaires sur le T1. Cependant, cette étude sur un cœur de 
porc renforce notre hypothèse qu’il existe une variation de T1 en fonction de l’organisation du muscle 
myocardique. La Figure 2.34 représente une coupe histologique de cœur ainsi qu’un schéma montrant 
la disposition des fibres. D’un point de vue macroscopique, l’enroulement circulaire des fibres est 
visible aussi sur la Figure 2.30. Les cartographies T1 de la Figure 2.32 montrent des tendances 
similaires avec une bonne visualisation de l’interface au niveau du septum entre les ventricules droit et 
gauche.  

 

Figure 2.34 : Coupe histologique d’un cœur en petit-axe. Deux types de fibres sont présents dans le ventricule gauche 
(fibres en spirale horaire et anti-horaire). [59] 
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Une étude est en cours sur un plus grand nombre de cœurs pour corréler les coupes histologiques avec 
les valeurs de T1. L’étude entière du ventricule gauche a donc permis de mettre en évidence une 
variation de T1 sur les différents segments à travers les coupes de l’apex à la base. La tendance de 
variation sur les segments à travers les coupes est à évaluer pour obtenir un schéma global sur 
plusieurs cœurs.  

2.6.2.2.3 T1, T2 et tenseur de diffusion  

La Figure 2.35 permet de visualiser, pour le cœur n°2, la tractographie des fibres du ventricule gauche 
en coupe axiale, sagittale et coronale. La tractographie fournit une bonne estimation de la disposition 
des fibres. Le bleu sur la partie externe du VG montre que l’orientation des fibres est alors 
longitudinale. Les couleurs vertes et rouges dans la plus grande partie du cœur, témoignent de 
l’orientation axiale des fibres. Une cartographie T1 et T2 permet de confronter les valeurs quantitatives 
de relaxation avec la tractographie. Sur la cartographie T1, on distingue un gradient de T1 à l’intérieur 
du VG alors que la cartographie T2 semble plus homogène. 

 

Figure 2.35 : Image de tractographie du cœur de porc (a) en coupe axiale (a.1), sagittale (a.2), et coronale (a.3) selon le 
plan xyz [x(rouge), y (vert) et z (bleu)], comparaison avec deux cartographies en petit-axe T1 et T2. 
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2.6.2.3 Conclusion 

Cette étude, encore en cours, montre des résultats préliminaires intéressants. D’une part, les variations 
de T1 semblent importantes dans le VG. D’autre part, elle a permis de mettre en évidence (test 
préliminaire) qu’un paramètre intrinsèque du myocarde influençerait de manière significative les 
valeurs de T1. Il serait intéressant de valider cette hypothèse sur un plus grand nombre de cœur. Par 
contre, ces différences deviennent moins significatives sur 3 coupes lorsqu’on moyenne les T1 sur 
plusieurs cœurs de porc. Et il n’est pas encore possible de dire leur correspondance avec la disposition 
des fibres. En conclusion, plusieurs analyses ont été faites pour obtenir le plus d’informations sur 
l’architecture du cœur et son influence sur le T1. Cependant, afin de mieux comprendre l’architecture 
du cœur et son influence sur le T1, les résultats IRM devaient être corrélés avec l’analyse histologique. 
Malheureusement, nous ne disposons pas de ces résultats pour le moment. 

2.6.3. Etude ex-vivo sur un cœur humain 

La partie qui suit a été présentée aux journée Claude Huriet organisée par la Faculté de Médecine de 
Nancy et au congrès national de la SFRMBM, sous forme de présentation poster. Le but de cette étude 
était de tester différentes techniques quantitatives sur un cœur humain ex vivo et de visualiser des 
pathologies spécifiques. 

2.6.3.1 Matériels et méthodes 

Un cœur humain, provenant d’un don du corps à la science, a été préparé et placé dans une solution 
aqueuse contenant du formol à 4%. L’examen cardiaque a été réalisé sur un imageur 3T (GE 
Healthcare, Milwauke, WI), avec l’antenne cardiaque. Des images morphologiques en haute résolution 
du cœur entier ont été effectuées ainsi qu’une cartographie T1 en 3D et une cartographie T2.selon les 
paramètres détaillés dans le Tableau 2.8 : 

 Haute 
résolution 

Cartographie 
T2 

Cartographie 
T1 

Cartographie 
B1 

Séquence 2D-FRFSE 
+fat sat 

2D-FRFSE 
+fat sat 

3D-FSPGR 2D-SE-EPI 

Matrice 512*512*51 512*512*10 256*256*12 256*256 

TR/TE (ms) 12620/90 5000/[15-240] 
(12 TE) 

4.3/2.1 2000/19 

FA (°) - - 3, 9, 17 60/120 et 
120/240 

Epaisseur de coupe (mm) 2 4 8 8 

ETL 8 16 1 8 

Tableau 2.8 : Paramètres des séquences pour les images morphologiques et les cartographies T1, T2 et B1 sur le cœur 
humain ex-vivo 
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Les cartographies T1 et T2 ont été obtenues pixel par pixel. La correction des inhomogénéités de B1 a 
été appliquée pixel par pixel sur les cartes T1.  

2.6.3.2 Résultats et discussion 

 

 

Figure 2.36 : Deux coupes petit axe en haute résolution (A), T1 (B), T2 (C) montrant une probable cicatrice fibreuse 
d’infarctus (flèche bleue) et zones œdémateuses (flèches blanches). 

La Figures 2.36 montre les résultats obtenus sur deux coupes en petit axe. Les images en haute 
résolution permettent une meilleure visualisation de la structure du cœur, bien supérieure à ce qui est 
obtenu in vivo. Les cartographies T1 et T2 sont en bonne corrélation. Le myocarde a des gammes de T1 
et T2 proches de celles observées in vivo, de plus, le myocarde est entouré de graisse épicardique avec, 
comme cela était attendu, de faible valeurs de T1 (environ 300 ms). On remarque cependant une faible 
altération des cartes T2 par les inhomogénéités de champ B1. Sur ces images et cartes, on note deux 
particularités : 

 

 

1 

2 

3 

Pa
ro

i a
nt

ér
ie

ur
e 

Pa
ro

i i
nf

ér
ie

ur
e 



Chapitre 2 : Mesure quantitative du T1 et validation sur fantôme  

102 

 Un hypo signal (zone où les temps de relaxation sont bas) sur les cartes T1 et T2 au niveau du 
septum associé à un amincissement de cette paroi septale (flèche bleue), bien visible sur les 
images en haute résolution et sur les cartographies. Il y a donc probablement une zone de 
fibrose, séquelle d’un ancien infarctus. 

 Sur la deuxième coupe qui représente un autre niveau de coupe, nous remarquons des zones 
(flèches blanches) où le T2 est augmenté au niveau de la paroi antérieure (1), de la paroi 
inférieure (2) et de la paroi latérale (3). Ces zones, qui pourraient correspondre à des lésions 
œdémateuses, montrent aussi de légères augmentations de T1. Il est aussi envisageable que ces 
zones soient liées à la diffusion variable post mortem du formol. 

 

2.6.3.3 Conclusion 

Ces résultats montrent qu’il est possible d’avoir une haute qualité d’image et des cartographies T1 et T2 
ex vivo. Des zones d’infarctus et d’œdème ont peut-être été caractérisées grâce à ces techniques 
quantitatives. Les images en haute résolution nous apportent des connaissances plus importantes sur la 
structure du cœur. Malheureusement, les contraintes liées aux mouvements et en temps d’examen ne 
nous permettent pas de réaliser de telles acquisitions.  

 

2.6.4. Conclusion générale 

Les tests sur les cœurs ex vivo nous ont permis de valider la méthode des angles variables sur des 
cœurs (de porc et humain) en s’affranchissant du mouvement.  

Ces études post-mortem montrent d’une part que le T1 n’est pas homogène dans le cœur puisqu’il 
varie en fonction de la localisation (segments) par rapport aux parois et en fonction du niveau de 
positionnement de la coupe dans le VG (de l’apex à la base). D’autre part, les valeurs de T1 donnent 
des résultats cohérents avec ceux de la cartographie T2 pour ce qui concerne l’identification des zones 
de fibrose et d’œdème myocardique. Ces études préliminaires semblent montrer que l’architecture du 
cœur, par la disposition des fibres, a une influence sur les paramètres quantitatifs à étudier. La 
comparaison sur un plus grand nombre de cœurs et avec les coupes histologiques valideraient cette 
hypothèse. La comparaison avec les coupes histologiques est en cours et n’a pu être exploitée dans ce 
manuscrit. 

Il reste maintenant à démontrer que ces propriétés persistent dans les conditions de l’imagerie in vivo 
en utilisant la méthode des VFA. 
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Ce chapitre a été consacré à l’étude clinique de la méthode des angles variables sur l’homme. Dans 
une première partie, nous proposons un récapitulatif des différentes méthodes de quantification du T1 
cardiaque sur l’animal puis sur l’homme. Puis, nous expliquerons la validation sur volontaires sains 
avec gestion du mouvement ainsi que l’élaboration du protocole clinique CARTO-ONE sur patients. 
Enfin, la deuxième partie traite de la correction de mouvement avec l’utilisation de deux algorithmes 
présentés et testés sur fantôme et sur volontaires. 

3.1. METHODE DE MESURE DU T1 MYOCARDIQUE 

3.1.1. Chez l’animal 

Le Tableau 3.1 présente différentes publications sur la quantification T1 appliquée chez le petit animal 
[60–64]. Plusieurs introduisent un comparatif avec des pathologies bien précises tel que l’infarctus ou 
encore l’œdème myocardique. Les différentes méthodes de quantification T1 en IR, SR et VFA sont 
présentes. Cependant il n’est pas possible de faire de comparaisons précises entre ces différentes 
études car nous ne sommes pas sur les même types d’animaux, ni au même champ magnétique.  

Auteur Année  T T1 cœur (ms) Méthode utilisée Animaux et nombre 

Schneider 2003 11.7 1100 ± 270 Snapshot FLASH Souris, 7 

Li 2004 7 569 ± 140 post Gd 

1171 ± 539 infarctus 

IR Turbo FLASH Porc, 7 

Li 2010 9.4 1200 ± 266 SR LL Souris, 6 

Coolen 2011 9.4 1764 ± 172 VFA Souris, 8 

Messroghli 2011 3 900 ± 40 IR LL (SALLI) Rat, 10 

Ugander 2012 1.5 915 ± 33 pré-contraste 

1133 ± 55 (œdème) 

IR LL (MOLLI) Chien, 9 

 

Tableau 3.1 : Tableau récapitulatif des études quantitatives sur le T1 myocardique chez l’animal. Avec IR : inversion 
récupération, LL : Look Locker, SR : saturation récupération. 

Nous constatons qu’il y a une étude utilisant la méthode des VFA chez la souris [61], première 
application de la quantification 3D en cardiaque in vivo. Cette étude montre que la méthode des VFA 
est applicable pour la quantification T1 du myocarde de la souris. L’analyse régionale des mesures 
répétées a montré une excellente reproductibilité de la méthode ainsi que la possibilité de détecter et 
de quantifier les différences régionales en T1. 

 



Chapitre 3 : Validation clinique sur volontaires sains et patients 

106 

3.1.2. Chez l’homme 

Il existe plusieurs types de méthodes pour la quantification du T1 myocardique. Plusieurs d’entre elles 
dérivent de la séquence Look Locker ou TI scouting. Les principales publications sur le T1 
myocardique ont été réalisées avec ces méthodes qui sont pour la plupart des séquences modifiées. Un 
récapitulatif des études publiés à 3T et à 1.5T est proposé dans les Tableaux 3.2 et 3.3. 

3.1.2.1 Séquences spécifiques 

3.1.2.1.1 Séquence Look Locker 

Cette séquence réalise une série d'images 'single shot' en inversion-récupération, en écho de gradient 
rapide avec des TI croissants (typiquement de 100 à 400 ms). Le but de cette séquence est de 
déterminer le temps TI optimal pour lequel le signal myocardique s'annule, afin de pouvoir réaliser 
ensuite des séquences de rehaussement tardif offrant un contraste optimal entre le myocarde sain et les 
zones pathologiques où la rétention anormale de gadolinium entraine un hypersignal. Les temps TI 
optimaux, 10 mn après injection de gadolinium, sont de l'ordre de 250 ms pour un champ de 1.5T et 
d’environ 300 ms à 3T.  

En prenant les temps TI de manière croissante, ces séquences permettent aussi de calculer les temps de 
relaxation T1. En effet, comme le TI s’accroit entre chaque image, l’instant où l’image est acquise dans 
le cycle cardiaque change (de la systole pour des TI courts vers la diastole pour des TI long). 

 

Figure 3.1 : Schéma d’acquisition de la séquence Look Locker. Les différents TI (1 à n) sont acquis dans le même 
cycle cardiaque après une inversion de 180°. 

Il est alors possible, en récupérant le signal de chaque image, de reconstruire la courbe de repousse de 
l’aimantation longitudinale et donc d’acquérir une carte T1 comme nous le montre la Figure 3.2 en 
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post-contraste. Cependant cette méthode permet surtout de calculer un T1 myocardique global et elle 
n’est pas adaptée pour obtenir une cartographie T1 dans la même phase cardiaque. 

Pour le moment, aucune étude à 3T n’a été réalisée. Une étude à1.5T [65] a démontré que les valeurs 
de T1 sont en cohérence avec celles obtenues avec une séquence Look Locker modifiée dont nous 
parlerons dans le prochain paragraphe 3.1.2.1.2 (MOLLI). Cependant, la Look Locker a plus de 
limites de concordance. Pour un T1 du myocarde en pré-contraste de 1100ms à l’IRM 1.5T, deux 
intervalles RR ne sont pas suffisants pour le retour à l’équilibre. Ainsi le T1 estimé sera erroné et cette 
erreur augmente avec l’accélération du rythme cardiaque et l’augmentation du champ magnétique 
puisque le T1 augmente. 

 

Figure 3.2 : Cartographie T1 réalisée avec les images Look Locker à 1.5T après injection à 10 min (T1 = 479 ms) (a) 
avec sa courbe d’ajustement correspondante en utilisant le logiciel MASS (b). [65] 

3.1.2.1.2 Séquence MOLLI et ses composantes 

La méthode MOLLI (MOdified Look Locker Inversion recovery) est la méthode de quantification du 
T1 myocardique la plus décrite dans la littérature [66]. Le schéma d’acquisition (Figure 3.3) permet 
d’acquérir en une apnée 11 images avec des TI différents. La spécificité de cette séquence par rapport 
à la séquence Look Locker est d’acquérir les images dans la même phase cardiaque. 

Cette séquence a été optimisée et testée sur des fantômes, des volontaires sains et des patients ayant 
une cardiomyopathie ischémique. Bien qu’elle soit sensible aux fréquences cardiaques et tend à sous-
estimer la valeur de T1 myocardique (T1 apparent), la méthode MOLLI permet d’acquérir une carte T1 
du cœur en 2D. Elle est rapide et permet d’obtenir de bonnes reproductibilités intra et inter-
observateurs [67]. Cependant, on note une grande variabilité (11%) des valeurs de T1 à 3T obtenues 
sur plusieurs études avec cette séquence. Les valeurs de T1 myocardique à 3T sont comprises entre 
1169 ± 45ms [68] et 1324 ± 48 ms [69]. 

Une étude publiée récemment [70] s’est intéressée à la correction de mouvement sur la séquence 
MOLLI. Des cartes T1 avec et sans correction de mouvement sont visibles sur la Figure 3.4. Il apparaît 
clairement au regard des cartographies T1 sans correction de mouvement (Figure 3.4) que les images 
des différents TI sont très floues en l’absence de correction de mouvement (apnée mal tenue, variation 
du RR, …). 
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Figure 3.3 : Diagramme de la séquence MOLLI couplée à un ECG avec une fréquence de 60 bpm. Adapté de [68] 

 

Figure 3.4 : Exemple de cartographies T1 obtenues avec MOLLI. La colonne de gauche montre des cartographies T1 
sans correction de mouvement. La colonne de droite, les mêmes cartographies T1 mais avec correction de mouvement. 

Ces images proviennent de 2 patients différents (haut et bas). Adapté de [70]. 
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La séquence MOLLI a aussi été testée après injection de produit de contraste. Une cartographie T1, 
obtenue dans ces conditions sur un myocarde sain est présentée dans la Figure 3.5. 

 

Figure 3.5 : Cartographie T1 obtenue avec une séquence MOLLI acquise 10 min après injection de produit de 
contraste (T1 = 482 ms) (a) et sa courbe de repousse ajustée (b).[65] 

Enfin, une alternative plus courte (apnées de 9 battements cardiaque au lieu de 17) a été proposée. 
Cette méthode s’appelle ShMOLLI [68]. Le schéma de la séquence est décrit dans la Figure 3.6. Les 
résultats de cette étude ont montré que ShMOLLI n’était pas influencée par la fréquence cardiaque par 
rapport à MOLLI. Par contre les valeurs de T1 supérieures à 800 ms sont sous-estimées (de l’ordre de 
4%). 

 

Figure 3.6 : Diagramme de la séquence ShMOLLI couplée à un ECG de 60 bpm. Adapté de [68]. 
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3.1.2.1.3 Séquence MLLSR 

Il s’agit là encore d’une séquence en écho de gradient rapide bidimensionnelle (séquence Look-Locker 
modifiée), utilisant une saturation - récupération et un échantillonnage variable de l’espace k, avec 
trigger ECG (VAST [71]). Cette séquence de recherche a la capacité d’acquérir une série d’images 
avec différents temps de récupération (TRec) pour obtenir une courbe de relaxation T1. 

La mesure du temps T1 est réalisée à partir des intensités du signal des images acquises avec différents 
TRec (Figure 3.7), permettant la construction des courbes de repousse de l’aimantation longitudinale 
selon la constante de temps T1 pour chaque zone d’intérêt. C’est le principe de mesure du temps T1 
appelé « saturation-récupération ». Son avantage par rapport à MOLLI est que le temps de repousse est 
plus faible. 

 

Figure 3.7 : Diagramme de la séquence MLLSR. La séquence utilise une saturation récupération avec 3 blocs 
type Look Locker (2, 2, et 4 battements cardiaques). Par exemple, si la fréquence cardiaque est à 60 bpm, 
8 fenêtres d’acquisition sont acquises avec des TRec de 100, 200, 300, 1100, 1200, 1300, 2300, et 3300 ms. 

Pour le moment, une seule étude sur volontaires et patients a été réalisée [72] sur un champ de 1.5T. 
La Figure 3.8 nous représente une carte T1 du ventricule gauche avant et après injection d’un produit 
de contraste. De petites hétérogénéités sont visibles. Nous verrons par la suite, au paragraphe 3.1.4.4, 
que cette séquence est sensible aux artefacts de susceptibilité magnétique et aux variations RR. 
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Figure 3.8 : Cartographie T1 avec des images MLLSR. A) Avant et B) après injection de produit de contraste à 1.5T. 

3.1.2.2 Récapitulatif des études publiées 

Une liste non-exhaustive des études effectuées sur volontaires sains est présentée dans le Tableau 3.2 à 
3T [18, 68, 69, 73–75] et dans le Tableau 3.3 à 1.5T [18, 65, 67, 68, 72, 76, 77]. La méthode MOLLI 
et ses dérivées constituent plus de la moitié des études publiées à ce jour. Actuellement, aucune étude 
à 3T n’a été faite avec la méthode des VFA. Les valeurs des T1 myocardiques de toutes les études à 3T 
sont comprises entre 1166± 60 ms et 1500 ms ; alors que celles regroupant seulement les études 
MOLLI et ses dérivées sont comprises entre 1166 ± 60 ms et 1347 ± 37 ms. 

Auteur, année T1 cœur (ms) Volontaire Méthode utilisée Nom de la séquence 

Stanisz, 2005 1471±31 DM DM  

Sharma, 2006 1200 10 IR-SSFP  

Piechnick, 2010 1166±60 

1169±45 

10 LL 9hb 

LL 17hb 

Sh MOLLI 

MOLLI 

Breton, 2011 Environ 1500  2 2Turbo Flash  

Sibley, 2011 1347±37 9 LL MOLLI 

Lee, 2011 1324±48 

1315±39 

11 LL 17hb 

LL 11hb 

MOLLI 

Tableau 3.2 : Tableau récapitulatif des études quantitatives sur le T1 myocardique chez l’homme à 3T. Avec DM : 
données manquantes, IR : inversion récupération, LL : Look Locker 
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Il y a moins de variabilité dans les mesures de T1 myocardiques pour les études à 1.5T. Ceci est 
probablement dû au fait que les séquences sont plus stables à 1.5T et que les impulsions RF sont 
mieux calibrées. Les valeurs des T1 myocardiques de toutes les études à la 1.5T sont comprises entre 
910 ± 93 ms et 1034 ± 53 ms. Pour les études utilisant des méthodes type Look Locker, elles sont 
comprises entre 910 ± 93 ms et 1034 ± 53 ms. 

 

Auteur, année T1 cœur (ms) Volontaire Méthode  Nom de la séquence 

Stanisz, 2005 1030±34 DM DM  

Messroghli, 2006 982±46 15 LL modifiée MOLLI 

Blume, 2009 982±46 19 IR-interleaved  

Gai, 2010 986±168 13 IR true FISP LL  

Piechnick, 2010 966±48 

976±46 

10 LL9hb 

LL 17hb 

Sh MOLLI 

MOLLI 

Nacif, 2011 1004.9±120 

1034.1±53.1 

14 LL 

LL modifiée 

LL simple 

MOLLI 

Song, 2012 910±93 41 LL modifiée MLLSR 

Tableau 3.3 : Tableau récapitulatif des études quantitatives sur le T1 cardiaque chez l’homme à 1.5T. Avec DM : 
données manquantes, IR : inversion récupération, LL : Look Locker. 

 

Pour des raisons pratiques, les cartes T1 chez les patients ont été jusqu’à présent effectuées en 2D sur 
une seule coupe du ventricule gauche (généralement en milieu de cavité). Par conséquent, cette 
limitation du volume exploré en 2D pourrait affecter le diagnostic final, dans un myocarde où le 
processus de fibrose peut être hétérogène. De plus, augmenter le nombre d’apnées pour obtenir un 
volume entier de cartes T1 est une condition très consommatrice de temps et qui n’est pas applicable à 
tous les patients. Il serait donc avantageux d’avoir une méthode de cartographie T1 qui soit rapide et en 
3D.  
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3.1.3. Etude clinique chez des volontaires sains  

Le but de cette étude est d’optimiser une technique de cartographie T1 en 3D pour une quantification 
précise du T1 myocardique en utilisant la méthode des angles variables à 3T. Les angles utilisés ont été 
déterminés précédemment au paragraphe 2.5.3 pour le T1 du cœur.  

3.1.3.1 Optimisation de la respiration 

L’acquisition des séquences 3D-FSPGR ne peut pas être effectuée en apnée car les séquences 
synchronisées sur l’ECG durent entre 1min20 et 1min40, selon le rythme cardiaque. En utilisant la 
double synchronisation cardiaque et respiratoire, l’acquisition relativement longue (environ 10 min par 
séquence) est difficilement applicable en routine clinique dans le cadre d’un examen cardiaque. Afin 
de diviser par deux le temps d’acquisition, nous avons donc mis en place une méthode de respiration 
« contrôlée ». 

 

Figure 3.9 : Schéma de la respiration « contrôlée » en double synchronisation cardiaque et respiratoire avec des 
plateaux expiratoire de 3 à 5 s 

Le principe est de demander au volontaire de faire des mini-apnées de 3 à 5 s à chaque fin d’expiration 
comme le montre la Figure 3.9. Pour être sûr d’acquérir les données dans la même position 
expiratoire, deux seuils ont été placés à ± 5% de la position du plateau expiratoire sur la courbe de 
respiration à l’aide du SAEC présenté au paragraphe 1.3.3.4. Les données sont alors enregistrées 
lorsque la courbe de respiration était entre les deux seuils. 

Les signaux provenant des ceintures respiratoires et du capteur ECG sont transmis à travers un 
système de surveillance personnalisé des patients Maglife (Schiller Medical, Wissembourg, France) et 
enregistrés avec le SAEC. 

3.1.3.2 Matériels et méthodes 

Nous avons inclus 7 volontaires sains (5 hommes; âge 31 ±12 ans, ECG normaux sans antécédents ou 
symptômes évocateurs de maladies cardiaques). Les fréquences cardiaques étaient comprises entre 50 
± 5 et 70 ± 10 bbt / min. Cette étude a été approuvée par le comité de protection des personnes (CPP) 
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et autorisée par l’agence nationale de sécurité du médicament et des produits de santé (ANSM). Le 
consentement éclairé écrit a été obtenu pour tous les sujets. 

Les examens IRM ont été effectués sur un appareil 3T (SIGNA HDXT, General Electric, Milwaukee, 
WI) en utilisant une antenne cardiaque à huit canaux. De plus, un capteur ECG (Schiller Medical, 
Wissembourg, France) et deux ceintures respiratoires pneumatiques ont été utilisés pour collecter les 
signaux physiologiques.  

Les cartes T1 ont été obtenues avec la séquence 3D proposée et optimisée (3D-FSPGR) (Matrice 
128x128x16 (compris entre 14 et 20), Champ de vue = 240x240x128 mm3, TR / TE = 4.1/1.9 ms, FA 
= 2, 5, 11 °, Trigger Delay = 500 à 700 ms (80% du temps RR), en fonction de la fréquence 
cardiaque). Une double synchronisation cardiaque et respiratoire (Figure 3.9), précédemment décrite, a 
été employée afin de réduire les artefacts de mouvement. La correction de champ d'excitation B1 a été 
réalisée avec des séquences 2D-EPI en utilisant la méthode des angles doubles (mêmes paramètres 
avec FA1/FA2 = 60/120 ° et 120/240 °). 

Afin de maintenir un état d’équilibre, seule la fenêtre d’acquisition a été synchronisée. Les impulsions 
RF ainsi que les gradients de champ magnétique étaient appliqués en continu.  

Les cartes T1 ont ensuite été obtenues pixel par pixel, en utilisant un logiciel développé sous Matlab ® 
(v.7.2), en mesurant les intensités des pixels pour les séries avec les FA croissants, avec et sans 
correction des inhomogénéités de champ B1. 

Les trois coupes (apicale, médiane et basale) de ventricule gauche ont été divisées en 16 segments 
selon les recommandations de l'AHA [8]. L’intensité du signal a été moyennée sur chaque segment du 
myocarde pour le calcul du T1. En raison de la mauvaise superposition et des distorsions géométriques 
entre les séquences 3D-FSPGR et 2D-EPI, l'erreur de B1 a été estimée (moyennée) pour chaque 
segment du myocarde, et appliquée sur chaque segment correspondant aux segments des cartes T1. 

Du fait du nombre restreint de volontaires, les valeurs de T1 du myocarde obtenues par la procédure 
décrite ci-dessus ont été exprimées en moyenne ± écart à la moyenne (EM). 

3.1.3.3 Résultats 

La Figure 3.10  représente neuf cartes T1 en petit axe du myocarde obtenues sur un volontaire sain 
avec correction B1. Pour une des cartes T1, les images brutes d’une des coupes 3D-FSPGR (FA=11°) 
et des 2 séquences EPI correspondantes sont montrées afin d’évaluer la qualité des images. Dans 
l'ensemble, le T1 du myocarde est homogène. Toutefois, certaines inhomogénéités à travers les 
segments, entre le septum et la paroi latérale du myocarde, sont visibles. Enfin, quelques artefacts de 
mouvement et défauts d'alignement sont visibles. 

Les moyennes des valeurs de T1 des segments du myocarde sont présentées dans la Figure 3.11. Avant 
correction B1, les valeurs T1 varient de 901 ± 44 (EM) à 1547 ± 107 ms et la moyenne est de 1214 ± 
53 ms, les valeurs des T1 des segments du septum (3, 4, 8, 9 et 14) et des segments inférieurs (4, 10 et 
15) étant les plus basses. En raison de la correction B1, les valeurs de T1 corrigées ont été lissées sur 
les différents segments par rapport à celles non corrigées. Les valeurs segmentaires de T1 corrigées du 
myocarde varient de 1069 ± 34 ms à 1558 ± 80 ms et la moyenne sur l'ensemble du myocarde est de 
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1341 ± 42 ms. L’écart à la moyenne des valeurs de T1 est 12% plus petit avec la correction B1 que sans 
correction. 

 
Figure 3.10 : Cartes T1 3D obtenues en petit-axe chez un volontaire sain avec correction B1 

 
Figure 3.11 : Valeurs de T1 pour chacun des 16 segments du ventricule gauche, obtenues sur 7 volontaires (moyenne ± 

écart à la moyenne). Comparaison des valeurs de T1 avec (noir) ou sans (gris) correction B1.  
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3.1.3.4 Discussion 

La faisabilité de la cartographie T1 en 3D du myocarde a été démontrée en utilisant la méthode des 
angles variables et présente des résultats cohérents. Pour information, les cartes de T1, présentées dans 
la Figure 3.10, sont utilisées comme illustration car l’évaluation quantitative a été effectuée à partir des 
T1 calculés sur des régions d’intérêts et non pixel par pixel. 

Les estimations des T1 corrigés B1 du myocarde sur les seize segments sont en bon accord avec les 
travaux précédemment publiés à 3T et comprises entre les valeurs obtenues par Piechnik et al. [68] 
(T1=1169 ± 45) et celles obtenues par Stanisz et al. [18] (T1=1471 ± 31). Il est difficile d’obtenir des 
mesures de T1 myocardiques semblables en utilisant la même méthode. En effet, il y a 11% de 
différence sur les valeurs de T1 entre deux études menées avec la même méthode MOLLI [68, 69]. 
Nous avons remarqué une différence statistiquement significative entre les valeurs de T1 du septum et 
de la paroi latérale (test de Wilcoxon, p-value = 0,013), les valeurs de T1 du septum sont plus basses. 
Contrairement aux études précédentes utilisant MOLLI [68, 78] qui montraient une différence de 6% 
mais en sens inverse (T1 du septum plus élevés), cette différence a déjà été reportée avec la même 
tendance [79]. De plus, les valeurs de T1 des tissus adjacents pourraient influer sur la mesure des 
valeurs de T1 du myocarde. Il se peut que le T1 du sang influence les valeurs du myocarde. En effet, le 
sang n’est pas excité dans notre méthode donc n’influence pas les valeurs de T1 du myocarde. Au 
contraire, avec la séquence MOLLI, le sang est excité et a un T1 plus élevé que le myocarde. Plusieurs 
autres raisons peuvent expliquer ces variations. La qualité d'image des 3D-FSPGR et EPI est correcte, 
mais, en raison de problèmes de synchronisation cardiaque et respiratoire, des artefacts et des 
inhomogénéités dans le myocarde restent visibles. En outre, l'homogénéité du T1 myocardique est 
affectée par les variations RR pendant une acquisition et entre les acquisitions successives. Les 
variations de B1 sont connues pour être parfois importantes sur le cœur avec des variations qui peuvent 
atteindre 60% sur le ventricule gauche [58]. Dans notre étude, la cartographie B1 a été réalisée en 
utilisant une technique simple basée sur deux séquences SE-EPI. Cependant, de nouvelles approches 
ont été proposées récemment pour améliorer la précision des cartes B1 [48, 49]. Notre méthode 
pourrait bénéficier de ces développements. Par ailleurs, la séquence FSPGR est une acquisition dans 
laquelle un volume 3D a été excité, tandis que les cartes B1 ont été acquises avec une séquence 2D SE-
EPI. Le principal inconvénient est le risque d'effets de profil de coupe en raison des différences entre 
les acquisitions 2D et 3D. En pratique, cela n’affecte principalement que les tranches extérieures du 
volume d'excitation 3D qui n'ont pas été prises en compte dans l'analyse. Les artefacts observés sur les 
cartes T1 en 3D (Figure 3.10) peuvent être expliqués par ces différents problèmes. En travaillant sur la 
prédiction RR, la correction B1, et sur les dimensions des acquisitions, il serait peut-être possible de 
réduire ces artefacts. Une autre possibilité serait d'utiliser les navigateurs respiratoires pour diminuer 
les artefacts de mouvement.  

Par ailleurs, les résultats de l'expérience sur les volontaires n'ont pas fourni de T1 du sang présent dans 
la cavité cardiaque. Cela est principalement dû à des effets d'entrée de coupe. Comme le but de l'étude 
était de déterminer les valeurs de T1 du myocarde, cette question n'a pas été explorée plus en 
profondeur. Toutefois, pour les mesures de la fibrose, les valeurs de T1 du sang sont nécessaires et 
elles peuvent être calculées en excitant des volumes 3D plus larges pour couvrir le sang entrant. 
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La méthode de VFA avec correction B1 semble être une bonne alternative pour la cartographie T1 du 
myocarde utilisant une séquence clinique standard. Bien que sa durée soit encore longue (environ 15 
min), elle est tout à fait acceptable si on compare avec le temps nécessaire pour couvrir tout le 
myocarde avec une séquence 2D mono-coupe (environ 8 min si on considère 20s/coupe en raison de 
16 coupes avec 10s de récupération entre chaque apnée). Plusieurs possibilités pour réduire le temps 
d'imagerie totale ont été explorées. Nous les verrons par la suite dans le paragraphe 3.2.5 en intégrant 
la correction de mouvement à notre technique. 

3.1.3.5 Conclusion 

Il est possible d’appliquer la méthode des VFA avec correction B1 sur le cœur pour obtenir une 
quantification volumique du T1 myocardique sur une IRM 3T. Cette méthode requiert trois volumes 
d’acquisition avec différents angles de bascule pour obtenir une carte volumique de T1 de l'ensemble 
du myocarde. La valeur du T1 moyen sur le myocarde (pour 7 volontaires sains) est de 1316 ± 81 ms. 
Les FA utilisés dans cette étude [2 °, 5 °, 11 °], optimisés sur fantôme, permettent de couvrir des 
valeurs de T1 courtes et longues [300-1600 ms] qui sont observables sur le myocarde humain avant et 
après injection de gadolinium.  

3.1.3.6 Reproductibilité sur un volontaire 

On pourrait nous reprocher de ne pas avoir testé la reproductibilité de la méthode au vu des écarts 
entre les différents segments myocardiques. Cependant il n’était pas possible lors d’un même examen 
cardiaque de faire plus de deux jeux de données en double synchronisation (problème de durée et de 
fatigue du volontaire). 

Cependant, nous avons évalué, sur un seul volontaire, la reproductibilité de la méthode présentée ci 
dessus en répétant l'expérience quatre fois (n = 4). Pour des raisons pratiques, les quatre ensembles de 
données ont été acquis sans synchronisation respiratoire donc en respiration libre sans correction de 
mouvements. Nous avons juste appliqué un recalage rigide entre les différentes images. 

 

Figure 3.12 : Valeurs de T1 (n=4) pour les 16 segments du ventricule gauche obtenues sur 1 volontaire (moyenne ± 
écart à la moyenne). Comparaison des valeurs de T1 obtenues avec (noir) ou sans (gris) correction B1. 
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La Figure 3.12 représente les valeurs moyennes de T1 sur les quatre mesures, avec ou sans correction 
B1, pour chaque segment du ventricule gauche. Les variations de T1 sont d'environ 6% entre les jeux 
de données, ce qui est légèrement supérieur à celui des fantômes (2%) mais reste relativement faibles. 
Rappelons que ces données sont acquises sans synchronisation respiratoire et sans correction de 
mouvement, nous avons simplement effectué un recalage rigide. Les variations peuvent être en partie 
dues à des artefacts de mouvements respiratoires. On remarque encore que la correction B1 réduit les 
variations de T1 sur tous les segments du myocarde, comme le montrent également les résultats sur 
fantômes. Ces résultats sont donc cohérents avec les données de reproductibilité obtenues sur le 
fantôme Tubes Dotarem®. Les expériences sur fantômes fournissent une quantification rigoureuse de 
la reproductibilité et sont en mesure de montrer la variabilité de la technique de mesure de T1 
(indépendamment des artefacts de mouvement) sur une large gamme de valeurs de T1. La 
reproductibilité des résultats sur volontaire démontre également la valeur de la technique de mesure de 
T1 proposée et suggère que la reproductibilité est assez bonne, malgré l’influence néfaste des artefacts 
de mouvements. 

3.1.4. Etudes sur patients 

Apres avoir effectué les tests sur fantômes et sur volontaires sains nécessaires à la validation de la 
méthode des VFA, nous souhaitions valider la méthode sur patients présentant différentes pathologies 
cardiaques. Ces expériences sont indispensables pour tester l’apport de la quantification T1 pour le 
diagnostic. La méthode des VFA doit être comparée à la méthode type Look Locker modifié (MLLSR 
de GE, non marquée CE) 

3.1.4.1 Généralité et récapitulatif des études sur patients 

Une revue sur la fibrose [10] permet de rendre compte des avancées des techniques pour la 
quantification de la fibrose pour diverses pathologies. Le tableau 3.4 rapporte un état de l’art des 
études publiées sur la quantification T1 en fonction de plusieurs pathologies cardiaque [71, 80–88].  

 

Auteur, 
année 

Pathologie, 
Nbre patients 

Séquence Résultats 

Messroghli, 
2003 

Infarctus phase 
aigue, 8  

DM - Valeur de T1 (pré-contraste) de la zone infarcie 
significativement plus élevée (+18 ± 7%) par rapport aux 
zones normales du cœur 

- Valeur de T1 (10 min après injection de Gd) de la zone 
infarcie significativement plus faible (-27 ± 4%) par 
rapport au myocarde normal 

Maceira, 
2005 

Amylose, 22 FISP ciné Valeur de T1 sub-endocarde (post-contraste à 4min) 
significativement plus basse chez les patients que chez les 
contrôles (427 ± 73ms vs 579 ± 75ms) 
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Maceira, 
2008 

Amylose, 29 FISP ciné Information unique concernant le risque de mortalité 
fondée sur la cinétique du gadolinium reflétant la gravité 
de la charge d’amylose cardiaque 

Sparrow, 
2006 

Fuite aortique, 
8 

MOLLI Pas de différence significative dans les valeurs de T1 pré- 
et post-contraste entre le groupe patients et le groupe 
contrôle 

Messroghli, 
2007 

Angor 
chronique, 24 

MOLLI - Valeur de T1 (pré-contraste) de la zone infarcie 
significativement prolongée par rapport au myocarde 
normal (1060 ± 61ms vs 987 ± 34ms) 

- Valeur de T1 (post contraste) de la zone infarcie 
significativement réduite par rapport au myocarde normal 

- Différence entre les valeurs de T1 pré- et post-contraste 
significativement plus prononcée pour les infarctus en 
phase aiguë que pour l’angor chronique 

Iles, 2008 Insuffisance 
cardiaque 
chronique, 25 

VAST - Valeur de T1 (post-contraste à 15 min) significativement 
corrélée avec la fraction de volume de collagène dans les 
biopsies (R=-0.7) 

- Valeur de T1 (post-contraste à 15 min) significativement 
plus courte pour les insuffisants cardiaques que pour les 
contrôles (383 ± 17ms vs 564 ± 23) 

Broberg, 
2010 

Dysfonction 
ventriculaire, 
50 p+14 c 

Look 
Locker 

Index de fibrose myocardique significativement plus élevé 
chez les patients par rapport au groupe contrôle (31,9 ± 
4,9% vs 24,8 ± 2%) p<0,001. 

Ng, 2012 Fibrose diffuse 
(diabète), 50 
p+19 c 

DM Valeurs de T1 (post-contraste) significativement plus 
basse chez les patients diabétiques que les contrôles (425 
± 72 ms vs. 504 ± 34 ms, P<0.001) 

Ferreira, 
2012 

Œdème 
infarctus aigue, 
21 p+21 c 

ShMOLLI Valeur de T1 significativement plus élevée chez les 
patients par rapport au groupe contrôle p<0.001 (1113 ± 
94,1029 ± 59 vs 944 ± 17 ms) 

Dall’Armelli
na, 2012 

Infarctus aigue, 
41 

ShMOLLI Technique complémentaire des techniques de 
rehaussement tardif et aux séquences pondérées T2 pour 
l’identification des cicatrices réversibles. 

Tableau 3.4 : Récapitulatif des études sur patients de la cartographie T1 
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3.1.4.2 Méthodologie de la recherche clinique avec une 

séquence non marquée CE 

Cette partie est consacrée à la méthodologie de la mise en place d’une recherche clinique sur patient 
avec une séquence non marquée CE. Elle montre la complexité des procédures et des délais impartis 
pour réaliser cette recherche. 

Les dossiers contenant le protocole clinique ainsi que la lettre d’information pour le volontaire suivie 
du consentement ont été présentés pour la promotion CHU puis envoyé au CPP et à l’ANSM suivant 
les procédures habituelles. Il faut compter environ quatre à six mois entre l’élaboration des dossiers et 
leur acceptation. De plus, il peut y avoir des modifications (amendement) à faire dans le dossier, ce qui 
augmente le temps de un à deux mois. Nous avons reçu l’avis du CPP et l’autorisation de l’ANSM 
pour commencer cette recherche fin octobre 2011 pour l’ANSM, et en janvier 2012 pour le CPP. 

Par ailleurs, le fait d’utiliser une séquence de recherche (MLLSR) du constructeur GE, non marquée 
CE, a nécessité des procédures supplémentaires et la rédaction d’un contrat spécifique entre le CHU et 
GE Healthcare (Milwaukee, USA), afin de pouvoir utiliser cette séquence dans notre protocole. La 
demande a été faite en octobre 2011 et les contrats ont été signés mi-mai 2012. La séquence a été 
installée sur l’IRM 3T fin juillet 2012. 

Ces délais montrent bien la difficulté d’effectuer des protocoles cliniques dans le cadre d’une thèse et 
des inconvénients à travailler avec des séquences spécifiques non disponibles ou non marquées CE. 

06/11 à 
09/11 

10/11 11/11            
à 12/11 

01/12 02/12/ à 
06/12 

07/12 08/12 09/12 

Dossier 
promotion CHU 

Autorisation 
ANSM 

Accord CPP  Amendement Mise en 
place  

Inclusion 
possible 

 Contrats GE Installation 
séquence  

  

Tableau 3.5 : Avancement des procédures du protocole clinique CARTO-ONE 

3.1.4.3 Protocole CARTO-ONE 

Bien que nous ne soyons pas en mesure de présenter de résultats (pas d’inclusion à ce jour), nous nous 
proposons de vous présenter l’étude CARTO-ONE. 

Afin de tester la méthode des VFA avec correction de B1 chez les patients, nous avons rédigé un 
protocole clinique qui a été accepté par le CPP ainsi que par l’ANSM. Cette étude a été conduite en 
suivant les lois en vigueur sur la recherche clinique. Cette étude comporte deux grandes parties : un 
examen d’électrophysiologie et un examen IRM. Nous nous intéresserons uniquement à la partie IRM 
avec la comparaison des deux méthodes (objectifs secondaires).  

Le protocole, appelé protocole CARTO-ONE (Cartographie T1 myocardique en IRM-Corrélation avec 
les données d’électrophysiologie endocavitaire), prévoit l’inclusion de 30 patients volontaires 
regroupés en trois groupes. 



Chapitre 3 : Validation clinique sur volontaires sains et patients 

121 

3.1.4.3.1 Objectifs 

L’objectif principal de ce protocole est de montrer l’existence d’une relation entre la présence et 
l’intensité de la fibrose myocardique estimée en IRM par cartographie T1 (avant et après injection) et 
les propriétés de conduction myocardique mesurées en électrophysiologie endocavitaire. Cette relation 
sera étudiée spécifiquement pour les zones cicatricielles et pour le myocarde normal.  

Les objectifs secondaires sont : 

 de comparer l’intensité et la distribution de la fibrose interstitielle entre les trois groupes de 
sujets étudiés. 

 d’évaluer le pouvoir discriminant de la séquence MLLSR pour le diagnostic de ces différentes 
pathologies en la comparant à la méthode des VFA. 

Pour répondre aux objectifs secondaires, il est prévu de comparer, d’une part, les valeurs globales de 
T1 myocardiques entre les trois groupes de sujets, et d’autre part, leur distribution régionale selon 
l’épaisseur myocardique et selon la segmentation topographique ventriculaire en vigueur. Les valeurs 
de T1 obtenues avec la séquence MLLSR seront également comparées avec celles acquises par la 
méthode des VFA, ainsi que les temps d’acquisition pour les obtenir. 

3.1.4.3.2 Description de la population 

Dans cette étude pilote nous avons souhaité inclure trente patients. Les sujets sont répartis en trois 
groupes de 10 personnes (voir ci-dessous). 

Pour cette étude, les critères d’inclusion sont les suivants : 

 présenter une indication d’examen d’électrophysiologie endocavitaire ventriculaire gauche 
selon un des cas de figure comme suit :  

1 - pour trouble de rythme ventriculaire en rapport avec une séquelle d’infarctus du 
myocarde ;  

2 - pour trouble de rythme ventriculaire associé à une myocardiopathie hypokinétique non 
ischémique ;  

3 - pour trouble rythmique non lié à une myocardiopathie du VG (ex : syndrome de Wolf-
Parkinson-White gauche ou fibrillation atriale paroxystique sur cœur morphologiquement sain). 

 être majeur 
 être inscrit au régime de Sécurité Sociale 
 être conscient et coopératif 
 avoir donné son consentement écrit après avoir reçu une information orale et écrite, claire 

et intelligible. 

3.1.4.4 Optimisation de la séquence MLLSR  

Après réception de la séquence fin juillet 2012, il a été nécessaire d’améliorer les paramètres de la 
séquence pour l’utiliser sur patient. Les différents tests, lors de la mise en place de la MLLSR ont 
montré des problèmes lors de l’acquisition. Les tests qui suivent, sur fantôme et sur volontaire (sain et 
pathologique), ont permis d’identifier certaines limites de la séquence. 
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3.1.4.4.1 Test sur le fantôme Tubes Dotarem® 

La séquence MLLSR a été testée sur le fantôme Tubes Dotarem® avec les paramètres suivants : 
matrice = 224x160, TR/TE =3.005/1.288 ms, champ de vue = 350x350 mm2, FA = 28°, épaisseur de 
coupe = 7mm, 8 TRec = [150 à 3400] ms, TRec incrément=100 ms et l’antenne cardiaque. La carte T1 a 
été obtenue pixel par pixel, en utilisant le logiciel fourni avec la séquence (GE). Nous avons comparé 
ces résultats avec les résultats obtenus avec la séquence de référence en IR-SE. 

La Figure 3.13 présente deux cartes T1 du fantôme Tubes Dotarem®, une acquise en IR-SE et l’autre 
avec la séquence MLLSR. La carte T1 obtenue avec la séquence MLLSR montre un T1 de l’eau plus 
élevé que celui de la IR-SE. Alors que pour les autres tubes, les T1 semblent inférieurs à ceux de la 
carte T1 en IR-SE. 

 

a) 

  

b) 

Figure 3.13 : Comparaison des cartographies T1 obtenue sur le fantôme Tubes Dotarem® en IR-SE (a) et MLLSR (b) 

 

Figure 3.14 : Comparaison des valeurs de T1 obtenues sur le Fantôme Tubes Dotarem® avec la méthode IR-SE 
(méthode de référence) et la séquence MLLSR 
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Après segmentation, les valeurs de T1 obtenues avec la méthode MLLSR sont effectivement plus 
basses que celles de la méthode de référence en IR-SE (Figure 3.14). La corrélation entre les deux 
méthodes est très bonne avec un R2=0.99, T1 MLLSR=0,81xT1 IR-SE – 27,7. 

Comme pour les autres techniques basées sur les séquences Look Locker, le T1 mesuré est sous-estimé 
par rapport au T1 théorique. La correction apportée par le post-traitement fourni avec la séquence (GE) 
ne corrige pas complètement la sous-estimation des valeurs de T1.  

3.1.4.4.2 Sur volontaire sain 

 

Figure 3.15 : Carte T1 en pré-contraste du myocarde en petit axe sur volontaire sain (MLLSR, TRec initial=40ms, 
FA=38°, TD=780ms) 

Nous avons testé la séquence MLLSR sur un volontaire et obtenu une cartographie T1 du cœur en petit 
axe présentée dans la Figure 3.15. Les paramètres de la séquence étaient les suivants : matrice = 
224x160, TR/TE =4.009/1.8 ms, champ de vue = 300x300 mm2, FA = 38°, épaisseur de coupe = 8mm, 
8 TRec = [40 à 3343] ms, TRec incrément=100 ms, TRec initial=40 ms, TD = 780 ms et l’antenne 
cardiaque.  

L’analyse visuelle montre que la carte est assez bruitée avec une délimitation difficile des contours 
ventriculaires. De plus, dans les cavités ventriculaires, la présence d’un gradient de T1 et un artefact de 
susceptibilité magnétique (flèche blanche) vient perturber le segment inféro-latéral.  

 

Le Tableau 3.6 rend compte des valeurs de T1 (moyenne et écarts-types) obtenues sur les 6 segments 
du ventricule gauche. Les valeurs de T1 sur le VG sont comprises entre 1079±214 ms et 1252 ± 
125ms, et font partie des valeurs basses des différentes études publiées à 3T. On retrouve la même 
tendance sur les segments dans les études sur MOLLI avec des T1 au niveau du septum (segments 2 et 
3) plus élevés que pour les autres segments. Les écarts-types (sur tous les pixels du segment) pour 
chaque segment sont élevés. 
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Segments T1 Ecart-type 

1 1177 159 

2 1252 125 

3 1245 128 

4 1199 165 

5 1079 214 

6 1187 131 

Tableau 3.6 : Valeurs des T1 (moyenne et écart-type) sur une coupe petit axe (MLLSR).  

3.1.4.4.3 Sur patients 

Nous avons ensuite évalué la faisabilité de la méthode sur un patient (60 ans, 108 kg). La séquence 
MLLSR a été réalisée 15 minutes après injection de produit de contraste avec les paramètres suivants : 
matrice = 224x160, TR/TE =4.33/1.86 ms, champ de vue = 410x410 mm2, FA = 30°, épaisseur de 
coupe = 8mm, 8 TRec = [50 à 2886] ms, TRec incrément=50 ms, TRec initial=50 ms et l’antenne 
cardiaque.  

La Figure 3.16 montre une image du cœur en petit axe réalisée avec une séquence de rehaussement 
tardif (PSMDE, GE) 10 minutes après injection de produit de contraste, utilisée dans le protocole de 
rehaussement tardif. La présence d’une zone en hyper signal sur la paroi inféro-latérale du ventricule 
gauche (flèche blanche) montre une zone de fibrose (séquelle d’infarctus).  

 

 

Figure 3.16 : Image en petit axe après injection avec la zone infarcie montrée par la flèche blanche (séquence PSMDE) 

Cette zone infarcie est aussi visible sur la cartographie T1 de la Figure 3.17. Sur cette carte, des 
artefacts de mouvements cardiaques et respiratoires sont également visibles, ainsi que la même 
hétérogénéité déjà observés sur le volontaire sain. 
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a) 

 

b) 

Figure 3.17 : Image native MLLSR, TRec=50ms, FA=30° (a) et carte T1 correspondante (b) en post-contraste du 
myocarde en petit axe sur patient. 

Le Tableau 3.7 présente les valeurs de T1 (moyenne et écart-type) obtenues sur les 6 segments du 
ventricule gauche après injection de produit de contraste. Les valeurs de T1 sur le VG sont comprises 
entre 380 ± 111 ms et 566 ± 48ms. Les segments 5 et 6 ont des valeurs de T1 plus basses que les autres 
segments ; en effet, ils correspondent à la zone infarcie visible à la Figure 3.16. On note aussi que les 
écarts-types pour ces deux segments sont plus élevés. 

Segments T1 Ecart-type 

1 546 67 

2 518 63 

3 566 48 

4 495 67 

5 380 111 

6 477 129 

Tableau 3.7 : Valeurs de T1 des segments après injection de gadolinium, les segments 5 et 6 correspondent à la zone 
infarcie.  

Actuellement, il faut mettre en place des critères plus spécifiques pour pallier aux problèmes 
d’artefacts qui influencent les valeurs de T1. Les techniques de post-traitement proposées par GE ne 
permettent pas de faire du recalage rigide. Des développements sont en cours pour pouvoir appliquer 
cette séquence sans problème avec le protocole CARTO-ONE. 
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3.1.4.5 Avancé du protocole et conclusion 

Le protocole est en cours mais la première inclusion n’a pas encore été enregistrée. En effet, du fait 
des délais d’obtention de la séquence MLLSR sur notre IRM 3T et du temps nécessaire pour optimiser 
les paramètres de la séquence, il n’a pas été possible de commencer les inclusions des patients pour le 
protocole CARTO-ONE.  

La séquence n’est à ce jour pas encore optimisée pour son intégration dans le protocole clinique. En 
effet, la séquence semble très sensible aux artefacts de susceptibilité magnétique, ce qui limite 
fortement l’interprétation du T1 du myocarde. De plus, il y a des variations de phase cardiaque et de 
volume cardiaque entre les huit images natives qui induisent des artefacts de mouvement dans les 
cartes T1, car le recalage n’est pas pris en charge dans le post-traitement de GE (Wiztrac). Ces 
problèmes de phases cardiaques peuvent être réglés en faisant varier les paramètres initiaux (TRec 
incrément, TRec initial, FA et TD). Il nous faut donc trouver les bons paramètres pour l’utilisation de la 
MLLSR dans le protocole CARTO-ONE. Par ailleurs, il faut aussi vérifier que la séquence marche sur 
des patients ayant un rythme cardiaque élevé (> 90 bpm) car, la séquence « bloque » lorsque l’ECG du 
patient est supérieur à 100 bpm.  

Ces tests d’optimisation, en faisant varier les paramètres d’acquisition, sont actuellement en cours afin 
de pouvoir au plus vite commencer les inclusions de patients dans le protocole CARTO-ONE. 

Comme nous venons de l’illustrer à l’aide des premiers tests avec la séquence MLLSR, la 
problématique du mouvement est récurrente pour l’imagerie cardiaque, surtout pour la quantification. 
La prochaine étape consiste à trouver une méthode de correction de mouvement applicable avec notre 
méthode pour la quantification du T1 myocardique. 
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3.2. CORRECTION DE MOUVEMENTS 

Ce travail a fait l’objet d’une forte collaboration avec Anne Menini, étudiante en thèse au laboratoire 
IADI, qui a développé GRICS-T1 et GRICS multi-contraste. 

3.2.1. Problématique de la respiration contrôlée 

La respiration contrôlée en double synchronisation cardiaque et respiratoire n’est pas une méthode de 
respiration et de correction de mouvement respiratoire pérenne pour tous les sujets (sains ou 
pathologiques). 

D’une part, la respiration est dépendante du volontaire et des dérives du plateau expiratoire lors des 
apnées successives, entrainant des artefacts de mouvements respiratoires sur les images finales. De 
plus, nous avons souvent remarqué une grande variabilité du cycle cardiaque entre les apnées et les 
périodes de respiration. Cela entraine une différence dans la position physiologique du myocarde sur 
les images car nous ne sommes plus dans la même phase cardiaque, ce qui induit des artefacts de 
mouvement cardiaque pour une même séquence ou entre les trois séries d’angles.  

D’autre part, le temps est très largement augmenté (entre 3 à 5 fois plus qu’en simple trigger 
cardiaque). Il est encore augmenté si la machine, perturbée par les variations du trigger envoyé par le 
SAEC c'est-à-dire une alternance entre des périodes avec des QRS détectés et des longues périodes 
sans QRS correspondant aux respirations du volontaire, change le rythme de détection des cycles 
cardiaques car le rythme cardiaque apparent est plus faible. 

3.2.2. Théorie de la reconstruction GRICS-T1  

Nous avons vu que la qualité des cartographies T1 est souvent altérée par des mouvements inter-
acquisitions et intra-acquisitions. Afin de remédier à cette limite importante, nous avons développé 
l’algorithme GRICS T1 qui reconstruit les cartographies T1 en intégrant une correction de mouvement. 
Ce nouvel algorithme est basé sur l’algorithme GRICS précédemment développé dans notre 
laboratoire par Odille et al. [24]. Cet algorithme permet de reconstruire des images sans artefact à 
partir de données acquises en respiration libre. 

Les algorithmes de reconstruction comme GRICS sont basés sur la résolution de problèmes inverses. 
Nous allons nous appuyer sur l’exemple de la quantification T1 pour le généraliser et comprendre cette 
notion de problème inverse. 

On peut distinguer plusieurs éléments qui constituent le problème : 

- les données mesurées. Ici, il s’agit des niveaux de gris i  en un pixel donné des différentes 
images acquises. 

- les paramètres. Ici, il s’agit des paramètres d’acquisition comme les angles de bascule αi, et le 
temps de répétition TR. 

- le modèle reliant les données mesurées aux paramètres. Ici, il s’agit de l’équation du signal 
issu de la RMN (équation 2.3): 
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- les inconnues du problème. Ici, on voit que le modèle fait apparaître 2 inconnues : la densité 
de proton    et le temps de relaxation T1.  

 

Figure 3.18 : Formalisation générale d'un problème de reconstruction (gauche) et application au cas du problème de 
quantification T1 (droite). 

On notera que le modèle utilisé est un modèle direct. C’est-à-dire que l’on décrit la sortie du système 
d’acquisition, i.e. les données mesurées, comme étant fonction des entrées du problème. La résolution 
du problème, ici la quantification T1, passe donc par la résolution du problème inverse : ce que l’on 
cherche, c’est l’entrée du modèle qui a eu comme conséquence physique les données mesurées. Dans 
certains cas, ce problème inverse est facile à résoudre – par exemple ici en linéarisant l’équation du 
signal puis en inversant ce système linéaire. Dans d’autre cas, la résolution du problème inverse est 
plus complexe et nécessite des méthodes d’optimisation plus évoluées. Par exemple, on peut fixer une 
des inconnues avec une première estimation, et optimiser la seconde afin que la sortie du système 
d’acquisition donne des simulations proches des données mesurées, puis conserver cette nouvelle 
valeur pour la seconde inconnue et optimiser la première et ainsi de suite. 

 

Figure 3.19 – Formalisation de la reconstruction GRICS 

L’algorithme GRICS proposé par Odille et al. [24] permet de reconstruire une image sans artefact à 
partir de données acquises en respiration libre. Cette correction nécessite une modélisation des 
mouvements qui surviennent au cours de l’acquisition. Elle s’appuie sur la connaissance de signaux 
physiologiques, provenant de ceintures respiratoires, qui renseignent sur l’évolution temporelle du 
mouvement. Cependant, les variations relatives spatiales du mouvement, d’un tissu à l’autre, restent 
une inconnue du problème à résoudre. 

Ainsi, nous pouvons détailler le modèle du système d'acquisition nécessaire pour la reconstruction 
GRICS (Figure 3.19) : pour passer de l’image , correspondant à la position physiologique moyenne, 
aux données enregistrées par l’IRM  , on peut décomposer le processus d’acquisition : à chaque 
instant, la déformation entre la position physiologique moyenne et la position réelle à l’instant t peut 
être décrite par le modèle de mouvement, puis l’image t est vue par chaque antenne avec une 
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sensibilité différente c. De plus, les données sont enregistrées dans le domaine de Fourier et enfin, à 
chaque instant, seules certaines lignes de l’espace-k sont acquises (Figure 3.20). 

 

 

Figure 3.20 : Détail du modèle du système d'acquisition pour la reconstruction GRICS.  

Maintenant que nous avons décrit le problème, nous allons détailler la façon dont celui-ci est résolu. 
On peut noter que le modèle du système d'acquisition peut être décrit linéairement. Ainsi, connaissant 
les données de sortie de l’imageur et une première estimation du modèle de mouvement, il est possible 
de retrouver l'image d'entrée en inversant le système à l'aide d'une méthode d'optimisation. De manière 
analogue, connaissant les données de sorties et une estimation de l'image, il est possible d'améliorer 
l'estimation du modèle de mouvement. Finalement, l'algorithme GRICS consiste à optimiser 
alternativement dans une boucle itérative les deux inconnues du problème : l'image et le modèle de 
mouvement.  

On pourra noter qu'une stratégie multi-résolution facilite grandement la convergence de l'algorithme. 
En effet, une première estimation du modèle de mouvement est nécessaire. Or a basse résolution, le 
mouvement est négligeable et peut donc est initialisé à zéro. Ensuite, le résultat de la résolution n peut 
être utilisé pour initialiser la résolution n+1 et ainsi de suite. L'algorithme GRICS utilise donc 2 
niveaux d'itération. 

Pour une quantification T1 compensée en mouvement, le principe est le même que pour GRICS, mais, 
dans le modèle du système d’acquisition, l’impact des paramètres d’acquisitions comme le temps de 
répétition TR ou l’angle de bascule α seront pris en compte. Ils ne sont plus supposés constants, ce 
sont maintenant des paramètres du modèle (Figure 3.21). 

 

Figure 3.21 : Formulation de la reconstruction GRICS T1 
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Figure 3.22 : Détail du modèle du système d'acquisition pour la reconstruction GRICS T1.  

Le principe est le même que pour GRICS mais on part d’une image dépondérée T1, i.e. une pseudo-
densité de proton 0, et que pour chaque acquisition i, on simule la pondération correspondant i aux 
paramètres d’acquisition (TR, αi) et à la carte T1 estimée. La suite du modèle est le même que pour 
GRICS (Figure 3.22). 

3.2.3. Test sur fantôme  

Une des parties qui suivent a été présentée par Anne Menini aux journées Claude Huriet organisées 
par la Faculté de Médecine de Nancy et au congrès national de la SFRMBM sous forme de 
présentation orale. Elle a aussi fait l’objet d’une présentation poster au congrès de l’ISMRM 2012 à 
Melbourne. 

Afin de tester les capteurs et de simuler des mouvements, une plateforme a été développée lors d’une 
thèse précédente au laboratoire [89]. Cette plateforme permet une translation verticale (selon l’axe y 
de l’IRM) avec des mouvements d’amplitudes comprises entre 10 et 30 mm. La plateforme mobile a 
été conçue au sein du laboratoire et réalisée par une entreprise extérieure. Elle est composée d’un 
support amovible assurant un mouvement de translation verticale homogène (Figure 3.23). Les 
déplacements sont assurés par un ballon d’anesthésie (Siemens Medical) situé sous le croisillon du 
support amovible, dont la dynamique de gonflement est réalisée par un respirateur (Siemens, Servo 
900), compatible IRM, visible sur la Figure 3.23. 

 

Figure 3.23 : Respirateur compatible IRM et la plateforme mobile 
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Le ballon d’anesthésie permet de mimer la résistance mécanique et la distensibilité ou compliance 
(capacité à se dilater en réponse à une diminution de pression) des poumons. 

3.2.3.1 Matériels et méthodes 

Nous avons appliqué, sur 8 tubes du fantôme Tubes Dotarem® plongés en biais dans un bain d’eau, la 
méthode des VFA, avec et sans mouvement, avec les paramètres suivants: TR / TE: 6,7 / 3,3 ms, FA: 
[2 °, 5 °, 11 °], FOV: 160 x 160 x 100 mm3, Matrice: 256 x 256 x 8. Quatre séries de 3 séquences ont 
été acquises; une série sans mouvement (série témoin) et les trois autres avec mouvement. Le fantôme 
est placé sur le respirateur (Figure 3.23) qui provoque un mouvement perpendiculairement, 
d’amplitude 20 mm, au plan comme le montre la Figure 3.24, une ceinture est placée sur le respirateur 
pour avoir les signaux du mouvement. 

Pour la cartographie B1, 2 séquences SE-EPI ont été effectuées en utilisant les mêmes paramètres avec 
FA1/FA2 = 60 ° / 120 ° et 120 ° / 240 °. Toutes les séquences sont effectuées dans un plan 
perpendiculaire à l'axe longitudinal du fantôme. Les séquences 2D multi-coupes et 3D ont été acquises 
sur le même volume.  

 

 

Figure 3.24 : Mouvement du fantôme Tubes Dotarem® lors des acquisitions en mouvements 

 

Pour la méthode de référence, sans mouvement, une cartographie T1 a été obtenue, pixel par pixel sans 
correction B1 pour une meilleure comparaison des cartographies avec mouvements. 

Pour la reconstruction sur les données en mouvement, la méthode proposée ci-dessus (paragraphe 
3.2.2) a permis d'obtenir une carte T1 à partir des trois jeux de données acquis en mouvement. Elle 
utilise les mouvements respiratoires extraits de la ceinture respiratoire, en association avec un modèle 
de mouvement non rigide. Ce dernier a été obtenu par un processus d’optimisation itératif. 

Afin d’évaluer les données de la reconstruction, une cartographie T1 a été obtenue, pixel par pixel sans 
correction B1 et sans correction de mouvement, en moyennant les trois jeux de données acquis en 
mouvement soit neuf volumes. 
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Pour l’analyse, les valeurs de T1 ont été déterminées dans des ROI circulaires placées manuellement 
dans le centre des tubes pour chaque essai. La correction B1 a été appliquée sur la valeur moyenne de 
chaque tube. 

3.2.3.2 Résultats 

La Figure 3.25 représente 3 cartographies T1, ainsi que les images natives 3D FSPGR de 8 tubes du 
fantôme Tubes Dotarem® plongés dans un bain d’eau. Le premier jeu de données correspond aux 
essais sans mouvement, la cartographie est obtenue par simple fitting linéaire sur les 3 images brutes 
avec des angles différents correspondant à notre référence. Le deuxième jeu de données (en réalité 3 
jeux de données acquis en mouvements) correspond aux essais avec mouvement, deux cartographies 
T1 ont été obtenues avec ce jeu, une en appliquant la correction de mouvement avec GRICS-T1 et 
l’autre par simple fitting en moyennant les trois jeux de données, sans correction de mouvement. 

Il y a une forte inhomogénéité de B1 dans le bain d’eau, visible sur la carte de référence sans 
mouvement. Les cartes de T1 obtenues avec les jeux acquis en mouvement montrent des artefacts liés 
au mouvement plus particulièrement sur le fitting des jeux moyennés où les valeurs de T1 de l’eau 
recouvrent les tubes. La correction de mouvement GRICS-T1 permet d’obtenir une carte plus proche 
de la méthode sans mouvement. Il y a encore des résidus d’artefacts de mouvement mais les 
cartographies des tubes sont proches de celles obtenues par la méthode de référence. 

 

Figure 3.25 : Comparaison des cartographies T1 sur fantôme sans mouvement et avec mouvements (sans et avec 
correction de mouvements GRICS-T1) 

Les valeurs des T1 corrigées B1 obtenues avec la reconstruction GRICS-T1 (Figure 3.26) montrent une 
différence significative (p < 0.001) avec celles obtenues sans correction de mouvement. Elles sont par 
ailleurs corrélées avec les valeurs de T1 obtenues sans mouvement. Dans l’ensemble, les valeurs de T1 
non corrigées en mouvement ainsi que celles obtenues avec la reconstruction GRICS-T1 sont toujours 
surestimées par rapport à celles obtenues sans mouvement. 
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Figure 3.26 : Valeurs moyennes des T1 corrigés B1 des tubes. Comparaison des valeurs de T1 entre les valeurs sans 
mouvement (bleu foncé), avec mouvements : avec reconstruction GRICS (bleu) et sans correction (bleu clair). 

3.2.3.3 Discussion et conclusion 

La surestimation des valeurs de T1 obtenues avec les données en mouvement non corrigées montrent 
que les mesures de T1 peuvent être modifiées par les valeurs de T1 avoisinantes, celles de l’eau dans 
notre cas. Cette contamination est due aux artefacts de mouvements. 

De plus, comme les valeurs de T1 obtenues sans mouvement peuvent être considérées comme valeurs 
de référence, GRICS-T1 améliore significativement les valeurs de T1 lorsque les acquisitions sont 
faites avec du mouvement. Cette méthode peut donc être appliquée pour corriger les artefacts de 
respiration sur les cartographies T1 du myocarde.  

Cette expérience a permis de mettre en évidence l’altération des mesures de T1 par les T1 avoisinants 
lorsqu’il y a du mouvement. 

3.2.4. Test sur volontaires 

Cette partie a été présentée aux journée Claude Huriet organisées par la Faculté de Médecine de 
Nancy, au congrès européen de l’ESMRMB sous forme de présentation poster et au congrès national 
de la SFRMBM 2012 sous forme de présentation orale. Le but de cette étude est de montrer la 
faisabilité de la reconstruction GRICS-T1 sur volontaires sains afin de faire des cartes T1 du cœur en 
respiration libre avec correction de mouvements. 
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3.2.4.1 Matériels et méthodes 

3.2.4.1.1 Expériences IRM: 

Deux volontaires sains (1 homme, 1 femme, âgés de 24 et 33 ans) ont été inclus pour un examen 
cardiaque à l’IRM 3T. Une méthode 3D de cartographie T1 basée sur la VFA, a été utilisée pour faire 
les cartes de T1 (3D-FSPGR, Matrice 128x128x16, TR/TE= 4/1.8 ms, FA=2, 5, 11°, 
FOV=240x240x128 mm3, synchronisation cardiaque, Trigger Delay=300 à 500ms).  

Quatre séries de trois séquences ont été acquises ; une série en respiration contrôlée (trois volumes 
d’acquisition) et les trois autres en respiration libre (neuf volumes d’acquisition). Pour la respiration 
contrôlée, une synchronisation cardiaque et respiratoire a été utilisée. Les signaux des ceintures 
respiratoires et de l’ECG ont été enregistrés par un système de monitoring MAGLIFE (Schiller 
Medical, France) et utilisés pour générer un trigger cardiaque en passant par le SAEC présenté au 
paragraphe 1.3.3.4. La correction du champ d’excitation (B1) a été réalisée à partir de deux 
acquisitions EPI (mêmes paramètres FA1/FA2=60°/120° et 120°/240°) [35]. 

3.2.4.1.2 Mesure du T1 (ms) : 

Pour la respiration contrôlée et la respiration libre moyennée, une cartographie T1 a été obtenue, pixel 
par pixel. Un programme a été développé en Matlab® pour calculer le T1 en mesurant les intensités 
des images obtenues avec des angles différents, et cela pour chaque pixel.  

Pour la reconstruction en respiration libre, la méthode proposée ci-dessus (paragraphe 3.2.2) a permis 
d'obtenir une carte T1 à partir des trois jeux de données en respiration libre (soit neuf volumes 
d’acquisitions). Elle utilise les mouvements respiratoires extraits de ceintures respiratoires, en 
association avec un modèle de mouvement non rigide. Ce dernier a été obtenu par un processus 
d’optimisation itératif avec l’application de GRICS-T1 (paragraphe 3.2.2).  

La coupe médiane du ventricule gauche du cœur a été divisée en 6 segments (ROI), en accord avec les 
recommandations de l’AHA [8]. La moyenne des valeurs de T1 des pixels pour chaque ROI a été 
utilisée pour calculer les 6 valeurs de T1 myocardiques. Le B1 a été estimé pour chaque ROI et utilisé 
pour corriger les valeurs de T1 myocardiques correspondantes. 

3.2.4.2 Résultats 

La Figure 3.27 montre deux volumes de cartographies T1 du cœur avec une correction B1, l’un en 
double synchronisation et l’autre en respiration libre avec correction de mouvement. En respiration 
libre avec correction de mouvement, les cartes présentent des valeurs de T1 plus homogènes sur le 
ventricule gauche et une meilleure définition des contours du myocarde. Cependant, malgré 
l’application de la correction B1, certaines parties du myocarde présentent des aspérités (valeurs de T1 
plus élevées) probablement dues aux artefacts présents sur les images. Ces variations se retrouvent sur 
les valeurs segmentaires de T1 du myocarde (Figure 3.28). 
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Figure 3.27 : Comparaison des volumes de cartographie T1 en double synchronisation et en respiration libre avec 
correction de mouvements (Grics-T1) 

 

Figure 3.28 : Valeurs moyennes des T1 du ventricule gauche obtenues chez 2 volontaires. Comparaison des valeurs de 
T1 myocardiques entre la double synchronisation (bleu foncé), la respiration libre moyennée (bleu) et la respiration 

libre avec reconstruction GRICS (bleu clair). 

1 2 3 4 5 6

Double synchronisation 1484 1158 1106 1184 1335 1464

Respiration libre moyennée 1263 1063 1066 1231 1505 1326

Respiration libre GRICS 1473 1197 1348 1400 1481 1354
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La moyenne des valeurs de T1, en double synchronisation, était de 1289 ± 66 ms, les T1 des deux 
segments du septum étant les plus bas. Celle en respiration libre moyennée (sans correction de 
mouvement) était de 1242 ± 68 ms avec de plus grands écarts à la moyenne (30% plus grand). Avec la 
reconstruction des acquisitions en respiration libre, les valeurs T1 sont équilibrées sur les différents 
segments par rapport aux précédentes. La moyenne des valeurs de T1 du myocarde en respiration libre 
avec correction de mouvement est de 1376 ± 43 ms. 

3.2.4.3 Discussion et conclusion 

En utilisant la reconstruction GRICS-T1, des cartographies T1 du cœur ont été obtenues avec des 
acquisitions faites en respiration libre. Les résultats sont comparables à ceux obtenus lors de la 
validation de la méthode en double synchronisation (paragraphe 3.1.3). On retrouve les variations des 
valeurs de T1 entre les différents segments myocardiques (T1 du septum plus bas), les artefacts liés aux 
mouvements (cardiaques et respiratoires) et à la correction B1 pour les valeurs de T1 acquises en 
double synchronisation et en respiration libre moyennée. Ce sont les mêmes problématiques vues au 
paragraphe 3.1.3.4. La reconstruction GRICS-T1 permet de retirer les artefacts de mouvements 
respiratoires. Cependant, il reste toujours des variations entre les segments dues à une correction B1 
imparfaite.  

Il n’y a pas d’influence de la respiration sur les T1 (test Wilcoxon, p=0.45), par contre on remarque 
une différence dans les écarts à la moyenne entre la respiration libre moyennée et les deux autres 
méthodes (double synchronisation, GRICS-T1). En effet, les écarts à la moyenne sont en moyenne 
13% plus élevé pour la respiration libre moyennée que pour les deux autres méthodes. 

En conclusion, il est possible d’appliquer la méthode des VFA avec correction B1 en respiration libre 
et avec une correction de mouvements, pour obtenir une quantification volumique du T1 myocardique 
à l’IRM 3T. Cette méthode requiert neuf volumes d’acquisition avec différents angles de bascule pour 
obtenir une carte volumique de T1 de l'ensemble du myocarde. La valeur du T1 moyen sur le myocarde 
(pour deux volontaires sains) est de 1376 ± 43ms. L’utilisation de la respiration libre permet de 
s’affranchir de la double synchronisation et de diminuer le temps d’acquisition pour un volume de 
cartes T1. 

3.2.5. Optimisation de l’algorithme GRICS T1 : GRICS multi-contraste 

3.2.5.1 Théorie 

L’algorithme de quantification T1 compensé en mouvement, tel qu’il vient d’être décrit présente une 
limite majeure. Cela vient du fait que le problème est « mal posé ». 

On dit qu’un problème est mal posé soit lorsqu’il n’existe aucune solution au problème, soit lorsqu’il 
existe plusieurs solutions au problème. Cela se produit quand on ne dispose pas d’assez de données 
indépendantes auxquelles confronter nos simulations par rapport au nombre d’inconnues ou bien 
lorsque le modèle ne correspond pas à la réalité. 

Notamment, dans le cas de GRICS T1, nous avons 3 inconnues (0, T1 et le modèle de mouvement). Il 
y a donc plus de risques qu’une erreur sur la carte T1, par exemple, soit compensée par une autre erreur 
sur le modèle de mouvement afin que le modèle du système d’acquisition donne des simulations 
comparables aux données mesurées.  
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Nous avons donc développé une variante de l’algorithme GRICS T1 que nous appellerons GRICS 
multi-contraste (Figure 3.29). Dans cette variante, tout se passe comme si l’on effectuait une 
reconstruction GRICS par acquisition, i.e. par « contraste ». Or, le modèle de mouvement est commun 
à toutes les acquisitions. Optimiser le modèle de mouvement de manière indépendante pour chaque 
contraste serait donc peu efficace, car on effectuerait plusieurs fois cette optimisation, et peu stable, 
car on ne disposerait que d’une acquisition pour optimiser le modèle de mouvement. L’idée ici est 
donc d’optimiser les différentes images pondérées T1 de manière indépendante en n’utilisant que les 
informations (k-spaces) correspondantes, et d’optimiser le modèle de mouvement de manière 
commune. 

 

Figure 3.29 : Formulation de la reconstruction GRICS multi-contraste 

3.2.5.2 Validation sur volontaire 

3.2.5.2.1 Matériels et Méthodes 

Pour cette étude, trois volontaires sains (2 hommes, 1 femme, âgés respectivement de 19, 27 et 31 ans) 
ont été inclus pour un examen cardiaque à l’IRM 3T. La même  méthode 3D de cartographie T1 basée 
sur la VFA que les précédents tests, a été utilisée pour faire les cartes de T1 (3D-FSPGR, Matrice 
128x128x16, TR/TE= 4/1.8 ms, FA=2, 5, 11°, FOV=240x240x128 mm3, synchronisation cardiaque, 
Trigger Delay=300 à 500ms). Trois jeux de données ont été enregistrés en respiration libre. Les 
signaux des ceintures respiratoires et de l’ECG ont été acquis par un système de monitoring 
MAGLIFE (Schiller Medical, France) et utilisés pour générer un trigger cardiaque en passant par le 
SAEC présenté au paragraphe 1.3.3.4. La correction B1 a été réalisée à partir de deux acquisitions EPI 
(mêmes paramètres FA1/FA2=60°/120° et 120°/240°). Pour la respiration libre moyennée, une 
cartographie T1 a été obtenue, pixel par pixel. Un programme a été développé en Matlab® pour 
calculer le T1 en mesurant les intensités des images obtenues avec des angles différents et cela, pour 
chaque pixel. Pour les reconstructions (GRICS-T1 et GRICS multi-contraste) en respiration libre, la 
méthode GRICS-T1 proposée ci-dessus (paragraphe 3.2.2) a permis d'obtenir une carte T1 à partir des 
trois jeux de données en respiration libre alors que la nouvelle méthode GRICS multi-contraste utilise 
un seul jeu de données (3 volumes d’acquisition). Elle utilise les mouvements respiratoires extraits de 
ceintures respiratoires, en association avec un modèle de mouvement non rigide. Ce dernier a été 
obtenu par un processus d’optimisation itératif. La coupe médiane du ventricule gauche en petit-axe a 
été divisée en 6 segments (ROI) en accord avec les recommandations de l’AHA [8]. La moyenne des 
valeurs de T1 des pixels pour chaque ROI a été utilisée pour calculer les 6 valeurs segmentaires de T1 
myocardique. Le B1 a été estimé pour chaque ROI et utilisé pour corriger les valeurs de T1 
myocardiques correspondantes. 
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3.2.5.2.2 Résultats 

La Figure 3.30 montre trois cartographies T1 du cœur avec une correction B1 : une en respiration libre 
moyennée, une en respiration libre avec reconstruction GRICS-T1 et la dernière en respiration libre 
avec reconstruction GRICS multi-contraste. En respiration libre avec correction de mouvement, les 
cartes présentent des valeurs de T1 plus homogènes sur le ventricule gauche et une meilleure définition 
des contours des ventricules. Nous retrouvons les mêmes résultats que dans les deux derniers tests sur 
les aspérités de T1 plus élevés et les artefacts de mouvements cardiaques. Cette inhomogénéité se 
retrouve sur les valeurs de T1 du myocarde (Figure 3.31). On note que les corrections des 
inhomogénéités de B1 sur l’ensemble des reconstructions T1 peuvent altérer l’homogénéité des 
cartographies T1 et que la qualité des images obtenues par les différentes méthodes est plus facile à 
visualiser sans correction B1. Nous restons toujours dans l’optique que ces cartes de T1 ne sont que des 
illustrations. Il n’est pas possible actuellement de prendre les valeurs de T1 directement sur les cartes 
corrigées B1 pixel par pixel. La moyenne des valeurs de T1 présentée dans la Figure 3.31, en 
respiration libre moyennée, est de 1287 ± 81 ms, les T1 des deux segments du septum étant les plus 
bas. Celle en respiration libre avec reconstruction GRICS-T1 est de 1291 ± 84 ms. Avec la 
reconstruction GRICS multi-contraste des acquisitions en respiration libre, les valeurs T1 sont en 
adéquation avec les deux autres méthodes. La moyenne des valeurs de T1 du myocarde en respiration 
libre avec correction de mouvement GRICS multi-contraste est 1305 ± 91 ms. 

 

Figure 3.30 : Comparaison des cartographies T1 obtenues en respiration libre moyennée, avec correction de 
mouvements GRICS-T1 et GRICS multi-contraste, sans (A) et avec (B) correction B1 
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Figure 3.31 : Valeurs moyennes des T1 myocardiques obtenues sur les 3 volontaires et sur chacun des 6 segments 
myocardiques. Comparaison entre la respiration libre moyennée (bleu foncé), la respiration libre avec reconstruction 

GRICS-T1 (bleu) et la respiration libre avec reconstruction GRICS multi-contraste (bleu clair). 

3.2.5.2.3 Discussion et conclusion 

En utilisant la reconstruction GRICS multi-contraste, des cartographies T1 du cœur ont été obtenues 
avec des acquisitions faites en respiration libre utilisant uniquement un jeu de données (3 séquences 
3D-FSPGR), ce qui est un gain de temps significatif par rapport aux deux autres méthodes de 
respiration libre utilisant trois jeux de données. En général, les cartographies obtenues avec les 
reconstructions GRICS (T1 ou multi-contraste) montrent une meilleure visualisation des ventricules 
gauche et droit, avec moins d’artefacts de mouvement. Les résultats pour les valeurs de T1 corrigées B1 
sont comparables à ceux obtenus lors des études précédentes (paragraphe 3.1.3.3). On retrouve les 
variations des valeurs de T1 entre les différents segments myocardiques (T1 du septum plus bas), et les 
artefacts liés aux mouvements cardiaques et à la correction B1. La reconstruction GRICS permet de 
retirer les artefacts de mouvements respiratoires et la reconstruction GRICS multi-contraste de 
diminuer le temps d’acquisition. Cependant, il reste toujours des variations entre segments dues à une 
mauvaise optimisation de la correction B1 et aux variations RR.  

Il n’y a pas de variation significative entre les valeurs segmentaires de T1 mesurées avec les trois 
différentes méthodes (test de Wilcoxon, p>0.6). 

 

En conclusion, il est possible d’appliquer la méthode des VFA avec correction B1 en respiration libre 
avec correction de mouvements (GRICS-T1 et GRICS multi-contraste), pour obtenir une quantification 
volumique du T1 myocardique à l’IRM 3T. La nouvelle méthode de correction GRICS multi-contraste 
requiert seulement trois volumes avec différents angles de bascule pour obtenir une carte volumique 
de T1 de l'ensemble du myocarde contrairement à GRICS-T1 qui en demandait neuf. La valeur du T1 

1 2 3 4 5 6

Respiration libre moyennée 1378 1173 1003 1196 1434 1541

Respiration libre GRICS-T1 1311 1155 1057 1236 1329 1657

Respiration libre GRICS multi-
contraste

1419 1136 999 1224 1452 1599
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moyen sur le myocarde (pour 3 volontaires sains) est de 1305 ± 91 ms. L’utilisation de cette nouvelle 
méthode en respiration libre permet de s’affranchir de la double synchronisation et de diviser le temps 
d’acquisition pour un volume de cartes T1 par trois par rapport aux autres méthodes en respiration 
libre. 

3.2.6. Discussion générale sur la gestion du mouvement 

Durant ce travail de thèse, nous avons testé quatre méthodes pour gérer le mouvement respiratoire 
pendant les acquisitions IRM : la première en double synchronisation, optimisée grâce à la respiration 
contrôlée par le volontaire, les trois autres en respiration libre. En respiration libre, une méthode 
consistait à moyenner le signal sur trois jeux de données (soit neuf volumes d’acquisitions) sans 
correction de mouvement, la deuxième utilisait toujours 3 jeux de données mais corrigeait le 
mouvement par la reconstruction GRICS-T1. La dernière n’utilisait plus qu’un jeu de données en 
respiration libre, soit trois volumes d’acquisition et corrigeait le mouvement avec GRICS multi-
contraste. Nous remarquons que les cartographies T1 et les valeurs de T1 en respiration libre moyennée 
nous donnent des résultats cohérents (moyenne du T1 myocardique = 1287 ± 81 ms pour cette étude et 
1242 ± 68 ms pour l’étude précédente (paragraphe 3.2.4.2)). Cette méthode pourrait donc être 
appliquée à la place de la double synchronisation (la moyenne du T1 sur le ventricule gauche pour la 
première étude est de 1316 ± 81 ms et 1289 ± 66 ms pour la deuxième). En effet, nous nous sommes 
rendu compte que les volontaires avaient tendance à s’assoupir durant les acquisitions en respiration 
libre et ont une respiration plus calme avec moins de variation de rythme cardiaque. Par ailleurs, la 
double synchronisation présente plusieurs limites (fatigue du volontaire, variation RR plus importante, 
temps d’acquisition plus important,…) donc est très « volontaire-machine-dépendante ». Son 
utilisation en routine clinique est peu recommandable. Les deux algorithmes GRICS permettent de 
corriger les mouvements respiratoires et d’améliorer la qualité des images (en termes de délimitation 
de contours). Un des points importants est la diminution du temps d’acquisition pour la deuxième 
méthode GRICS multi-contraste. La correction des inhomogénéités de champ B1 est primordiale pour 
l’exactitude de la quantification des valeurs de T1. Par contre, pour une observation qualitative des 
cartographies T1, la correction B1 n’est pas indispensable puisqu’elle introduit beaucoup de bruit. Des 
travaux sont en cours pour améliorer ou trouver une méthode de B1 qui soit plus adaptée aux 
cartographies T1. 

 

 

Le tableau 3.8 récapitule les différents tests sur volontaires avec les différentes méthodes de gestion du 
mouvement, les valeurs de T1 obtenues pour chacune d’elles ainsi que les temps nécessaires à 
l’acquisition des séquences. La moyenne du T1 myocardique sur toutes les méthodes testées sur 
volontaires est de 1300 ms. Les valeurs des T1 myocardique de toutes les études publiés à 3T (Tableau 
3.2) sont comprises entre 1166± 60 ms et 1500 ms et celles de toutes les études MOLLI [68, 69, 75] 
sur volontaires sains à 3T sont comprises entre 1166 ± 60 ms et 1347 ± 37 ms. En comparant notre 
moyenne avec celles de la littérature, on remarque qu’elle est tout à fait acceptable. 
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 Méthode Valeurs de T1 Temps/ cartes T1 

Test 1 Double synchronisation 1316 ± 81 ms de 15 à 30 min (3 séq) 

Test 2 Double synchronisation 

RL moyennée 

RL GRICS-T1 

1289 ± 66 ms 

1242 ± 68 ms 

1376 ± 43 ms 

de 15 à 30 min (3 séq) 

10 min (9 séq) 

10 min (9 séq) 

Test 3 RL moyennée 

RL GRICS-T1 

RL GRICS multi-contraste 

1287 ± 81 ms 

1291 ± 84 ms 

1305 ± 91 ms 

10 min (9 séq) 

10 min (9 séq) 

4 min (3 séq) 

Tableau 3.8 : Tableau récapitulatif des valeurs de T1 obtenues avec la méthode des VFA en fonction de la respiration 

3.2.7. Conclusion : gestion du mouvement pour la cartographie T1 

cardiaque avec la méthode des angles variables 

La Figure 3.32 présente les cartographies T1 corrigées B1 des différentes méthodes de gestion du 
mouvement.  

 

Figure 3.32 : Cartographie T1 corrigée B1 du myocarde sur un volontaire en respiration libre moyennée (a), en double 
synchronisation (b), en respiration libre avec GRICS-T1 (c), et en respiration libre avec GRICS multi-contraste (d). 

Au vu des résultats obtenus sur les valeurs de T1 et les cartographies T1, nous pouvons considérer que 
la méthode des VFA avec correction des inhomogénéités de champ B1 est applicable sur le myocarde 
dans un champ de 3T. Cette méthode demande l’acquisition de trois volumes avec différents angles. 
Entre 1 et 3 jeux de données sont nécessaires, en fonction des configurations (double 
synchronisation/respiration libre, moyenné/corrigé GRICS), à la réalisation des cartographies de la 
totalité des ventricules. La possibilité d’utiliser la respiration libre avec cette méthode est un réel 
avantage pour le patient comparé aux nombreuses apnées nécessaires avec d’autres méthodes pour 
l’acquisition d’un volume entier. De même, nous avons démontré qu’il était possible, en utilisant un 
algorithme de correction de mouvement (GRICS multi-contraste), d’obtenir en moins de 5 minutes des 
cartographies T1 sur l’ensemble du myocarde. Ce temps devrait permettre de rajouter facilement cette 
technique de quantification T1 lors d’un examen de routine clinique. 
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Conclusion et perspectives 
L’objectif de cette thèse était de définir les points clés d’une nouvelle méthode standard de 
quantification du T1 en IRM cardiaque pour, en particulier, apporter une aide au diagnostic de 
pathologies cardiaques impliquant de la fibrose. Il s’agissait en premier lieu de choisir, d’optimiser 
une méthode de cartographie du T1 et de la valider sur des objets tests. Puis le travail a consisté à la 
mise en place et à l’application d’un protocole robuste d’acquisition sur volontaires sains en prenant 
en considération la gestion du mouvement, et enfin, de l’appliquer sur patients pour recueillir des 
données et établir les limites pathologiques. Cette dernière partie a donné lieu à l’élaboration du 
protocole de recherche clinique CARTO-ONE, qui est actuellement en cours. Ce travail a également 
abouti à plusieurs communications lors de conférences françaises et internationales, ainsi qu’à un 
article dans le journal avec comité de lecture, Magnetic Resonance in Medicine (en révision mineure). 
Les différentes méthodes proposées dans le présent document ont montré leur potentiel dans un 
contexte clinique de quantification T1. Cependant, les résultats obtenus ont également mis en évidence 
certaines limitations de la technique. 

Le chapitre 1 nous a permis de comprendre les aspects cliniques et physiques liés à cette recherche. La 
méthode, optimisée dans le chapitre 2, est donc applicable sur le cœur humain avant et après injection 
de produit de contraste. En effet, les angles optimisés pour le T1 myocardique [2°, 5°, 11°] sont 
utilisables pour couvrir des T1 variant de 300 à 1600 ms. Les études sur fantôme ont permis de montrer 
la reproductibilité et la spécificité de la méthode. Afin d’améliorer la précision sur la détermination 
des T1 courts, après injection d’agent de contraste, il serait intéressant d’explorer les combinaisons 
d’angles adaptés à des plages de T1 plus spécifiques pour pouvoir ajuster les paramètres de la machine 
au cours de l’examen.  

Les difficultés pour acquérir des données en imagerie cardiaque du fait des mouvements cardiaques et 
respiratoires ont été palliées avec des solutions comme l’apnée ou encore la synchronisation cardiaque 
pour éliminer les artefacts de mouvements. La solution retenue pour nos études sur volontaires 
consiste à combiner la synchronisation respiratoire à la synchronisation cardiaque. Ceci implique des 
contraintes temporelles plus fortes sur la conception des séquences d’imagerie et allonge le temps 
d’examen de façon conséquente. Pour pallier à ces limitations, nous avons utilisé une méthode de 
double synchronisation contrôlée optimisant les plateaux expiratoires. Cependant, cette méthode n’est 
pas optimale concernant les problèmes de variation RR et de fatigue pour le volontaire. En plus, des 
artefacts résiduels restent visibles et induisent des valeurs de T1 non physiologiques.  

L’utilisation d’un algorithme de correction de mouvement en post-traitement (GRICS) a permis 
d’utiliser la méthode des VFA en respiration libre tout en s’affranchissant des limitations de la double 
synchronisation. Ces tests ont montré de bons résultats sur les valeurs et les cartographies T1 
présentées dans la partie 3.2. Deux algorithmes ont été testés dont un appelé GRICS multi-contraste. 
Ce dernier permet de diminuer significativement le temps d’acquisition pour l’obtention des 
cartographies T1, avec les mêmes résultats que la méthode GRICS-T1. Chez les sujets sains, les valeurs 
du T1 myocardique de toutes ces méthodes sont comprises entre 1242 ± 68 ms et 1376 ± 43 ms. 
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Cependant elles restent très sensibles à la correction des inhomogénéités du champ B1. Il est envisagé, 
par la suite, d’intégrer la cartographie B1 dans l’algorithme GRICS multi-contraste pour accéder à une 
véritable correction pixel par pixel. 

La cartographie B1 étant actuellement un grand domaine de recherche en IRM, de nombreuses 
nouvelles méthodes, telles que les séquences Bloch Siegert et DREAM, gagneraient à être évaluées 
avec la méthode des VFA en imagerie cardiaque. Ces travaux futurs permettraient peut-être de pallier 
aux limitations de notre méthode et d’obtenir une meilleure homogénéisation des valeurs du T1 sur 
l’ensemble du myocarde. Malgré les imperfections de la méthode de B1, les résultats sur volontaires 
sont concluants et en accord avec la littérature. 

Pour poursuivre ces travaux, l’évaluation de l’impact de l’architecture du cœur sur les temps de 
relaxation doit être caractérisée. Nos travaux ont montré, d’une part, des variations significatives du T1 
en fonction de l’emplacement du segment et de la coupe. D’autre part, grâce à une analyse en 
tractographie, nous avons une estimation de la disposition des fibres musculaires cardiaques. Afin 
d’approfondir ces résultats, il sera nécessaire de valider les mesures obtenues en tractographie IRM 
avec des données histologiques. Les cartographies des temps de relaxation pourraient alors être 
confrontées directement aux données de diffusion pour tirer les meilleurs enseignements quant à 
l’influence de la disposition des fibres myocardiques sur les valeurs de T1 et T2. 

Un des objectifs de ce travail de thèse était de s’affranchir des contraintes liées aux séquences 
spécifiques aux constructeurs et de développer une technique utilisant une méthode 3D standard. 
Malgré cette démarche indépendante, la problématique des séquences spécifiques s’est posée à 
plusieurs reprises lors de ces travaux, que ce soit pour la cartographie T1, avec l’absence de méthode 
de comparaison pour la validation sur volontaires, ou encore pour la cartographie B1 où des méthodes 
récentes auraient été intéressantes à tester. Il existe aussi des techniques telles que les échos 
navigateurs qui mériteraient d’être explorées pour s’affranchir des artefacts de mouvements mais dont 
nous ne disposions pas. Cependant, nous avons mis en place une procédure pour l’obtention de la 
séquence MLLSR, séquence spécifique de GE et non marquée CE. En effet, nous avons voulu valider 
la méthode des VFA sur patients en la comparant avec la séquence MLLSR. Il s’agit du protocole 
clinique intitulé CARTO-ONE expliqué au paragraphe 3.1.4. Lors de sa mise en place, des tests ont 
montré que des ajustements étaient nécessaires avant son utilisation pour le protocole. Cette étude est 
primordiale pour la comparaison de la méthode des VFA avec une séquence adaptée de la méthode 
Look-Locker, considérée comme la référence actuelle en matière de quantification du T1 myocardique. 
Nous regrettons fortement de n’avoir pu commencer le protocole à temps pour inclure les résultats 
dans ce manuscrit mais l’installation de la séquence MLLSR, spécifique de GE, a pris du retard.  

En conclusion, ce travail a permis d’apporter une nouvelle technique standard en 3D et un outil utile 
pour la quantification du T1 myocardique avec de nombreuses perspectives d’évolution. 
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Résumé  

La cartographie du temps de relaxation longitudinale T1 est une technique d’IRM quantitative pour 
caractériser les tissus myocardiques. Plusieurs études ont déjà montré la corrélation entre la mesure de 
T1 et la présence de fibrose. Celle-ci est souvent observée dans les pathologies cardiaques telles que 
les cardiomyopathies ou l’infarctus du myocarde. Cependant, l’acquisition d’une carte T1 du cœur 
reste techniquement difficile. Actuellement, la quantification T1 du myocarde humain est réalisée en 
apnée à l’aide de séquences 2D qui sont spécifiques aux constructeurs et donc peu disponibles. Afin de 
pallier aux limitations de ces séquences, nous proposons une méthode basée sur une séquence 3D 
clinique. Cette technique, utilisant la variation des angles de bascule avec intégration d’une correction 
B1, a été adaptée pour une utilisation en imagerie cardiaque. Des essais sur fantôme ont permis de 
sélectionner les paramètres optimaux et de montrer la reproductibilité de la méthode. Puis, une étude 
sur volontaires sains a permis de valider la méthode en double synchronisation (cardiaque et 
respiratoire). Enfin, une méthode de reconstruction intégrant des signaux physiologiques de 
mouvement a également été utilisée afin de faire de la quantification T1 en respiration libre et de 
diminuer le temps d’acquisition. Les valeurs de T1 myocardique sur volontaires sont comprises entre 
1289 ± 66 ms et 1376 ± 43 ms, correspondant aux valeurs de la littérature. Ces travaux ouvrent la voie 
à l’utilisation de la cartographie T1 chez les patients avec pour objectifs une meilleure caractérisation 
des pathologies et une meilleure adaptation des stratégies thérapeutiques.  

Mots clés : Imagerie par Résonance Magnétique (IRM), myocarde, fibrose, temps de relaxation T1, 
caractérisation tissulaire 

 

Abstract  

T1 mapping is a useful quantitative MR technique for cardiac tissue characterization. Several studies 
have shown that T1 measurements are correlated with fibrosis, which is observed in cardiac diseases 
such as cardiomyopathy or myocardial infarction. However, cardiac T1 mapping remains challenging, 
mainly because of long acquisition times and interference from cardiac and respiratory motions. T1 
quantification on the human myocardium is generally performed on breath-hold with 2D specific 
sequences. Unfortunately these sequences are scanner specific and poorly available for clinical use. To 
overcome these limitations, we propose a new method based on a 3D clinical sequence. This 
technique, using a variable flip angle approach that integrates B1 correction, was adapted in cardiac 
imaging. Phantom tests were used to select the optimal parameters and to show the method 
reproducibility. Then, the method was validated with a volunteer study using double synchronization 
(cardiac and respiratory). Moreover, a reconstruction method integrating physiological signals of 
motion was also used to perform T1 quantification in free breathing and to reduce the total acquisition 
time. The myocardial T1 values on volunteers ranged between 1289 ± 66 ms and 1376 ± 43 ms, which 
was in good agreement with previously published works. These studies allow the use of T1 mapping in 
patients with better characterization of pathologies and a better adaptation to therapeutic strategies. 

Key words: Magnetic Resonance Imaging (MRI), myocardium, fibrosis, T1 relaxation time, tissue 
characterization 
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