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Introduction générale

Dans le contexte clinique de la pathologie cardio-vasculaire, I’évaluation de la fonction car-
diaque est incontournable. La fonction du coeur est de pomper le sang & un débit et & une
pression adaptés en permanence & I’ensemble de ’organisme en fonction de ses besoins. Son
évaluation permet un suivi de I’évolution de la maladie et la planification des interventions. La
fonction cardiaque est souvent amalgamée avec la notion de fraction d’éjection. Différentes mo-
dalités diagnostiques permettent la mesure de la fraction d’éjection (échographie, scintigraphie
en médecine nucléaire, cathétérisme en radiographie, scanner, IRM).

La fraction d’é¢jection est calculée a partir des mesures de volume des ventricules cardiaques
et correspond au rapport de la diminution de volume lorsque le cceur se contracte sur le volume
non contracté. Cette diminution de volume correspond également & une quantité de sang éjectée
et s’accompagne d’un déplacement de tissu cardiaque pendant la contraction. De nombreux
indices de la fonction cardiaque (valeurs plus facilement mesurables que la fonction cardiaque
directement) sont basés sur la vitesse d’éjection du sang et de contraction (vitesse de déplacement
du tissu cardiaque), par exemple, l'indice de performance du myocarde [1].

Ces indices cardiaques sont classiquement mesurés & ’échographie. L’échocardiographie per-
met de mesurer des vitesses par effet Doppler, mais il existe des difficultés a aligner la sonde
échographique et a positionner le volume d’intérét (problémes d’échogénicité) empéchant une
évaluation cardiaque satisfaisante chez environ 10% des patients. De plus, des erreurs de mesure
de vitesse peuvent étre dues au non-alignement du faisceau d’ultrasons avec la direction de la
vitesse, a la faible résolution spatiale des vitesses, etc. Ces problémes nous ont menés a évaluer
une modalité alternative : I'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM).

L’IRM est une autre modalité d’imagerie qui acquiert des images dans n’importe quel plan
anatomique déterminé par I'opérateur, ce qui permet une imagerie adaptée a I’anatomie complexe
du ceeur. Elle est capable d’'imager la dynamique de contraction du coeur (technique Cine) et de
mesurer des vitesses (technique de contraste de phase). En revanche, son inconvénient est qu’elle
est intrinséquement lente a cause de la physique de son mécanisme d’acquisition. En comparai-
son avec 'IRM d’organes statiques (par exemple 'IRM cérébrale), le défi de 'IRM cardiaque
est d’imager un organe subissant des mouvements physiologiques de contraction rythmique et
de déplacement avec la respiration. Le probléme de la respiration peut dans certain cas étre sur-
monté par 'apnée mais, comme nous le verrons au chapitre 3, la trés haute résolution temporelle
demandée pour évaluer les vitesses tissulaires cardiaques nécessite une acquisition de toute facon
plus longue que la durée permise par 'apnée. La gestion des mouvements cardiaque et respi-
ratoire est centrale dans l'imagerie adaptative développée au laboratoire d’Imagerie Adaptative
Diagnostique et Interventionnelle ot se sont déroulés les travaux ici présentés en quatre parties.

La premiére partie sera une introduction & la problématique du mouvement en Imagerie
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par Résonance Magnétique, en particulier les mouvements physiologiques lors d’une acquisition
cardiaque. Le chapitre 1 donnera les éléments de base sur 'organe étudié (le cceur) et sur les
techniques d’imagerie employées pendant la thése (échographie et surtout IRM). Le chapitre 2
situera sur quelles bases les travaux ont été réalisés (notamment ’environnement déja existant
du laboratoire).

La deuxiéme partie établira la possibilité de mesurer les vitesses cardiaques & I'TRM. Le cha-
pitre 3 montrera la faisabilité de la technique de contraste de phase et ses limites, notamment le
mouvement physiologique de respiration et la nécessité d’obtenir une haute résolution temporelle.
Le chapitre 4 tentera de répondre & une des limites en proposant une correction du mouvement
respiratoire dans les acquisitions de vitesse en IRM.

La troisieme partie proposera une solution au probléme de ’obtention d’une haute résolution
temporelle en imagerie cardiaque sur plusieurs battements. Le chapitre 5 présentera une méthode
originale pour mesurer en temps réel et compenser les variations du rythme cardiaque en IRM
par la construction d’un modéle cardiaque calibré afin d’optimiser la résolution temporelle. Le
chapitre 6 validera ce modéle avec notamment une comparaison avec les mesures échographiques.

La quatriéme et derniére partie décrira l'utilisation des navigateurs intrinseéques a certaines
séquences d’IRM comine alternatives aux capteurs pour la mesure de mouvements, qui doivent
étre connus pour en faire la correction. Le chapitre 7 exploitera un temps mort dans 'acquisition
cardiaque a large bande pour en extraire des signaux physiologiques en temps réel. Le chapitre 8
concernera ’adaptation de I'algorithme de compensation de mouvements du laboratoire & une
séquence auto-naviguée avec application au petit animal pour augmenter le signal sur bruit trés
limité dans ces acquisitions. Ce dernier chapitre évoquera la préparation a la transition vers la
valorisation du résultat de recherche.

Ces développements, qui permettront & acquisition en IRM d’étre adaptative temps réel
par rapport aux mouvements physiologiques, reposent sur les bases introduites dans la premiére
partie présentée ci-apres.



Premiére partie

Introduction a la problématique des
mouvements physiologiques en Imagerie
par Résonance Magnétique cardiaque






Chapitre 1

Généralités physiologiques et modalités
d’imagerie

Ce chapitre d’introduction donne les notions de base de physiologie cardiaque et de modalités
d’imagerie utilisées qui serviront & la compréhension des chapitres suivants. Tous les travaux
s’inscrivant dans cette thése portant sur le ceeur, cet organe sera détaillé. L’appareil le plus
couramment utilisé pour imager cliniquement le ceeur est U’échographe. Utilisé dans cette thése
comme mesure de référence, il sera présenté. Une autre modalité d’imagerie, 'IRM est centrale
dans cette thése puisque de nouvelles techniques seront développées dessus. Elle est capable de
produire un film de la contraction cardiaque, selon la technique dite "Cine". Les vélocités (no-
tamment cardiaques) peuvent étre mesurées a l'aide de la technique d’IRM a contraste de phase.
Les principes de base nécessaires a la compréhension seront expliqués.

1.1 Coeur

Le cceur est un organe vital. Il a pour fonction celle de pompe, permettant de faire circuler
le sang. Il est en réalité constitué de 2 "pompes" (Figure 1.1) : les ventricules gauche et droit,
qui fonctionnent en paralléle. Le ventricule gauche (VG) assure la mise en circulation du sang
oxygéné vers le organes via les artéres et le ventricule droit (VD) envoie le sang desoxygéné
provenant des veines vers les poumons.

Pour assurer sa fonction de pompe (caractérisée par une pression et un débit), le coeur impose
un rythme, une vitesse de contraction et de relaxation. La premiére partie centrale (Partie 3) de
cette thése portera sur cette notion de vitesse de contraction.

La représentation de ’activité électrique du coeur & la surface du corps se caractérise par un
signal mesurable a I’aide de l’électrocardiogramme (ECG). Une forme caractéristique est produite
sur le signal ECG : c’est le complexe QRS (Figure 1.2), il marque le début de cycle cardiaque.
La production du complexe QRS résulte de la dépolarisation des cellules du muscle cardiaque.
Le complexe QRS sert de référence aux modalités d’imagerie pour synchroniser 1'acquisition sur
le battement cardiaque.

En présence d’un important champ magnétique, le déplacement du sang & haute vitesse
dans Paorte provoque une tension électrique, 'effet Magnétohydrodynamique (MHD), qui peut
se superposer sur 'ECG au signal électrique provenant du coeur. Il en resulte un signal ECG
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(a) ©Heart left ventricular outflow track / Pa- (b) ©Heart numlabels /| User :Wapcaplet /
trick J. Lynch / Wikimedia Commons / CC- Wikimedia Commons / CC-BY-SA 3.0
BY 2.5

FIGURE 1.1 — Dessin ((a)) et schéma ((b)) du ceeur en coupe frontale au niveau du ventricule
gauche et des principaux vaisseaux : 1. oreillette droite - 2. oreillette gauche - 3. veine cave
supérieure - 4. aorte - 5. artére pulmonaire - 6. veine pulmonaire gauche inférieure - 7. valve
mitrale - 8. valve aortique - 9. ventricule gauche - 10. ventricule droit - 11. veine cave inférieure
- 12. valve tricuspide - 13. valve pulmonaire - Fléches : sens de circulation du sang.

déformé qui peut rendre la détection QRS difficile.

Une grande proportion de nos acquisitions IRM seront faites dans le cceur avec une orienta-
tion "petit axe", ou les parois des ventricules gauche et droit sont visibles (comme illustré a la
Figure 1.3).

Deux modalités d’imagerie clinique nous intéressent particulierement dans cette thése : I’écho-
graphie et 'TRM.
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(a) Tracé schématique du signal ECG d’un (b) Dépolarisation des cellules cardiaques et
coeur humain normal avec au centre le com- création du signal ECG. Modification de
plexe QRS. (© Schematic representation of nor- ©8Heart tee four chamber view / Patrick J.
mal ECG | Anthony Atkielski / Domaine Pu- Lynch / Wikimedia Commons / CC-BY 2.5
blic.

FIGURE 1.2 — Le complexe QRS sur le tracé ECG (a) et sa formation par la dépolarisation
successive des cellules cardiaques dans le muscle du ceeur (b).

(a) Dessin(© Heart golbal dysfunction short azis (b) IRM
view / Patrick J. Lynch / Wikimedia Com-
mons / CC-BY 2.5

FIGURE 1.3 — Dessin et IRM d’une coupe petit axe du coeur. La paroi du VG est plus épaisse
que celle du VD ce qui rend cette derniére difficile & voir en IRM.

1.2 Echocardiographie

L’échographe est un appareil d’imagerie employant les ultrasons de maniére non invasive
(aucun effet biologique déléteére lorsqu’utilisé en imagerie, en revanche, lorsqu’utilisé a des fins
de traitement, il peut de chauffer localement avec la technique des ultrasons focalisés). Il est
extrémement répandu (et donc accessible), notamment en cardiologie, et relativement peu cher
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(de Vordre de la dizaine de milliers d’euros, par rapport aux millions de 'TRM).

Son fonctionnement : une sonde émet des ondes ultrasonores qui se propagent dans les dif-
férents tissus puis elle réceptionne avec un délai les ondes réfléchies sur les obstacles tels que
les tissus. La vitesse de propagation de ces ondes dépend essentiellement des caractéristiques du
tissu. De plus, les ondes sont réfléchies aux interfaces entre des tissus de différentes impédances
acoustiques (produit de la masse spécifique du tissu par la vitesse de propagation de 'onde). Les
interfaces avec les particules renvoient aussi un écho, ainsi les liquides simples comme ’eau ou
l'urine apparaissent noirs tandis que le sang (chargé en particules) apparait gris, les tissus mous
apparaissent gris clair et les tissus solides (0s), trés échogénes, apparaissent blancs.

L’appareil peut étre utilisé pour analyser la vitesse des parois cardiaques & ’aide du Doppler
tissulaire "Tissular Doppler Imaging" (TDI). Pour mesurer les vitesses de déplacement, effet
Doppler est exploité. En fonction de la direction et de la vitesse (vélocité) de déplacement de
la structure d’intérét (tissu cardiaque dans notre cas), leffet Doppler crée des variations de
fréquence de 'onde réfléchie. La fréquence de 'onde réfléchie est augmentée lorsque la structure
en mouvement s’approche de la sonde (et inversement). Cette différence de fréquence peut étre
traduite en vitesse par I'appareil d’échographie en utilisant la formule :

AF =2VFy/c (1.1)

ou V est la vitesse de déplacement de la structure et c est la vitesse de propagation des ondes
dans les tissus (constante & 1540 ms/s).

Une caractéristique de I’échographe est sa capacité a imager trés rapidement (200 images par
seconde sur un appareil clinique et jusqu’a 1000 avec les derniéres technologies en recherche),
il permet de faire des mesures en temps réel en regard du mouvement cardiaque (de l'ordre
de 1 battement par seconde). Le mode Doppler pulsé permet d’obtenir un tracé de la vitesse
instantanée en fonction du temps en un endroit choisi. En comparaison, 'IRM (décrite ci-apres)
est plus lente car limitée par la durée physique d’une expérience qui est de ’ordre de plusieurs
ms qui de plus doit étre multiplié par la résolution de I'image.

Le principal probléme en échographie est 1’échogénicité : I’onde ultrasonore doit pouvoir se
propager jusqu’aux tissus d’intérét. L'interposition d’air (poumons) et d’os sont les principaux
obstacles car leur impédance acoustique est trés différente des tissus d’intérét. Un autre probléme
en Doppler est que seule la composante de la vélocité qui se trouve dans la direction du faisceau
est mesurée. Donc le faisceau d’onde doit étre aligné avec la direction de déplacement de la
structure d’intérét (ou l’angle connu pour en faire une correction) sinon la vitesse mesurée sera
diminuée par rapport & la vitesse réelle en fonction de l’angle formé. Ces problémes peuvent
rendre ’examen difficile. D’autre part, les mesures sont relativement dépendantes de 'opérateur.
Une autre modalité d’imagerie est 'TRM.

1.3 Principes de I'Imagerie par Resonance Magnétique

L’'Imagerie par Resonance Magnétique (IRM) est une autre modalité d’imagerie qui permet
de s’affranchir de ces inconvénients : le plan de coupe peut étre placé et orienté librement sans que
Iinterposition d’air ou d’os ne pose un probléme. La mesure des vitesses est également possible (a
Paide de la technique de contraste de phase dont il sera question & la Partie 3). En contrepartie,
IIRM est une technique d’imagerie relativement lente (par rapport a l’échographie) et souffre
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du probléme d’artefacts de mouvement. La gestion du mouvement sera une notion centrale dans
toute cette thése.

Nous rappelons ici quelques notions de base de la physique de 'IRM.

Résonance Magnétique Nucléaire L’IRM est basée sur le phénomeéne de Résonance Magné-
tique Nucléaire (RMN) : il s’agit d’utiliser les propriétés magnétiques des noyaux atomiques de la
matiére. Le noyau de proton 1H est naturellement contenu en abondance dans le corps humain
et animal (teneur en eau de l'organisme de l'ordre de 70%). Seule 'imagerie de ce noyau sera
utilisée dans cette thése, méme si 'imagerie d’autres noyaux peut également étre intéressante.

"

\\\,.

F1GURE 1.4 — IRM de 3 Tesla (Signa HDxt de General Electric) utilisée tout au long de la théese.

L’appareil d’IRM (Figure 1.4) est constitué des composants essentiels suivants :

— un aimant produisant un champ magnétique statique By, dont 1'unité est le Tesla (T) et
de valeur classiquement égale a 1,57 ou 37, en clinique, et de 4,77 en IRM animale;

— des bobines (électroaimants) produisant des gradients de champ magnétique dans I’espace,
et commutés a des instants précis pour encoder spatialement l'image (notion de séquence
IRM) ;

— une antenne d’émission produisant un champ électromagnétique radiofréquence (RF) lors
d’impulsions, dont la fréquence particuliére (fréquence de Larmor) dépend de la puissance
de l’aimantation statique (premier composant) : classiquement 64M Hz & 1,57, 128 M H z
a 3T etc. et utilisée pour exciter (entrer en résonance avec) les noyaux imageés ;

— une antenne de réception recueillant le signal réémis par les noyaux excités, souvent placée
au plus pres de la région que I’on souhaite imager mais qui peut aussi étre la méme antenne
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que celle utilisée en émission.

Le principe de RMN consiste & exciter les noyaux que l'on souhaite imager par 1’émission
d’une onde RF spécifique qui entre en résonance avec eux, appelée fréquence de Larmor, puis
d’observer leur retour a I’équilibre. Les noyaux ont une fréquence de résonance qui dépend de
I’amplitude du champ magnétique dans lequel ils baignent :

wo = "}/BO (1.2)

avec wy la fréquence (circulaire) de Larmor et v un coefficient (rapport gyromagnétique) qui
dépend du noyau a imager (v/(2w) = 42,5M Hz/T pour le proton 1H qui nous intéresse).

Sous l'effet de 'impulsion RF I"aimantation initialement orientée selon 'axe de By (appelé
conventionnellement axe z) bascule d’un angle (appelé conventionnellement «) dans le plan
transversal (appelé conventionnellement plan xy). L’angle de bascule « est proportionnel & la
durée d’application de I'impulsion RF et de son intensité (amplitude du champ RF produit
par l'antenne d’émission). Lors de l'arrét de I'impulsion RF, un retour a 'équilibre se fait :
Paimantation tend & reprendre sa position d’origine. La durée du retour a I’équilibre (appelée
temps de relaxation) est caractéristique de ’environnement du noyau, c’est-a-dire du tissu. Cette
durée est & I’origine du contraste de I'image, ainsi des tissus avec des temps de relaxation différents
pourront étre éventuellement distingués sur 'image. Lors du retour & 1’équilibre, les noyaux
restituent 1'énergie (suite a ’excitation) sous la forme d’une onde RF a la fréquence de Larmor.
On recueille alors pendant ce temps, & ’aide de ’antenne de réception RF, un signal : Free
Induction Decay (FID).

Codage spatial de I’image Pour réaliser une image !, la fréquence de Larmor est exploitée :
puisque la fréquence de résonance est proportionnelle au champ magnétique, en faisant varier
spatialement ce champ magnétique (a l'aide des bobines de gradient), on fait également varier
spatialement la fréquence de résonance, ce qui permet de localiser dans I’espace le signal RMN
mesuré [2]. L’obtention d’une image se fait en 3 étapes : 1) l'excitation du plan de coupe; 2)
Pencodage de I’espace de la coupe en phase et en fréquence et 3) la reconstruction de I'image par
I’emploi de la transformée de Fourier.

La premiére étape est la sélection du plan de coupe & imager. La coupe est sélectionnée en
appliquant simultanément un gradient de champ magnétique et une impulsion RF. Le gradient
vient se superposer & By pour faire varier spatialement, dans la direction choisie du gradient, la
fréquence de Larmor. L’impulsion RF est construite pour avoir une bande passante qui corres-
ponde a 'endroit et a ’épaisseur de la coupe voulue (excitation spatialement sélective). Apres
Pimpulsion RF, le gradient (de sélection de coupe) est relaché.

Une fois la coupe excitée, 'encodage des 2 directions de I’espace de la coupe est réalisé en
phase et en fréquence.

Pour 'encodage en phase, un gradient est appliqué pendant une courte durée (dans une di-
rection conventionnellement appelée axe y). Ce gradient a pour effet de modifier temporairement
la fréequence de Larmor (dépendant de 'espace); il en résulte un déphasage qui dépend de la
position dans 'espace (dans 1 direction).

1. On ne traitera que du cas de 'acquisition d’images 2D, qui nous concerne dans dans cette thése, en notant
qu’il est toutefois possible de réaliser des acquisitions volumiques, directement en 3D.
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Puis, on applique un autre gradient (dans une 2éme direction conventionnellement appelée
axe x), appelé gradient de lecture, pendant ’acquisition du signal RMN : la fréquence de Larmor
dépend alors de la position dans ’espace. Les données acquises sont donc encodées en phase et
en fréquence différentes selon leurs positions dans I’espace.

En répétant cette expérience pour plusieurs pas d’encodage en phase (avec un délai appelé
TR ?), et en rangeant les données brutes dans une matrice, ligne par ligne, on forme I’espace k
(aussi appelé plan de Fourier).

Espacek image

fréquence

Transformée
de Fourier
2 —)
(4]
i -
Q. |
4
f 4 b b
I
A 4

FIGURE 1.5 — Dualité (par transformée de Fourier) entre espace image et espace k

Finalement, la transformée de Fourier appliquée dans les 2 dimensions sur les données brutes
de ’espace k permet d’inverser le processus d’encodage en phase et en fréquence utilisé lors de
Pacquisition et d’obtenir 'image (Figure 1.5).

Séquence IRM On remarque que 'enchainement de ces étapes peut se faire de différentes
fagons : avec des amplitudes, des durées et des délais variables. Le choix d’un enchainement
particulier revient a programmer une séquence IRM.

Une séquence IRM particuliere permet d’imager la cinématique de la contraction cardiaque.

1.4 Cine IRM

Nous avons vu (a la section précédente 1.3) comment une image IRM est générée. L’ensemble
des travaux de cette thése portent sur des acquisitions dites Cine (cinématique) qui consistent
en une multitude d’images IRM représentant un "film" de ce qui se passe lors d’un battement
cardiaque (archétypal).

2. Par abus de langage, j’appelle également TR ’expérience de durée TR elle-méme
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Nous avons également vu (& la section 1.1) que le complexe QRS pouvait servir de marqueur
pour identifier le début des cycles cardiaques. On utilise pour cela un ECG en IRM. Sur le signal
de cet ECG, un détecteur QRS temps réel permet & la machine un déclenchement automatique
grace a la détection de chaque® QRS en début de cycle. Comme les cycles sont consécutifs, la
connaissance des débuts de cycles cardiaques permet de borner 'intervalle des cycles.

L’idée est alors de réussir & produire une succession d’images dans l'intervalle du cycle car-
diaque. Cependant, l'acquisition IRM étant relativement lente (par rapport a l’échographie),
I’acquisition de plusieurs images dans l'intervalle d’un seul cycle cardiaque ne permettrait pas
d’obtenir une bonne résolution spatiale et temporelle. L’idée est alors d’utiliser plusieurs cycles
cardiaques pour faire le "film" d’un cycle cardiaque "moyen". L’acquisition est alors segmen-
tée (voir Figure 1.6) : lespace k est divisé en segments qui regroupent un nombre de lignes de
I’espace k. Dans chaque cycle cardiaque, le méme segment est répété jusqu’a la survenue d’un
complexe QRS. Les données des segments sont rangées dans des espace k séparés qui donneront
les images du "film" : les phases cardiaques. Le nombre de vues par segment controle combien
de lignes de ’espace k sont acquises par segment : plus ce nombre est élevé et plus la résolution
temporelle est dégradée en contrepartie d’'une réduction de la durée totale d’acquisition.

Une problématique majeure est la variabilité de la longueur des cycles cardiaques pendant
Pacquisition : puisque plusieurs (voir de nombreux) cycles cardiaques sont nécessaires pour réa-
liser ’acquisition, il y a de fortes chances pour que ces cycles n’aient pas tous une durée égale!
Comment reconstruire alors un seul "film" d’un cycle cardiaque "moyen" & partir des différents
cycles cardiaques qui sont survenus pendant ’acquisition 7 Ce sera la tout ’objet de la Partie I11
de cette thése.

La technique Cine permet de visualiser la contraction cardiaque. Le tissu cardiaque se déplace
avec une vitesse que 'IRM est capable de mesurer directement.

3. Cela n’est pas le sujet de cette thése mais il faut savoir que la détection QRS sur 'ECG en IRM est un
probléme difficile [3]-[7]. Ainsi I'emploi du mot chaque est a relativiser : il arrive que le détecteur manque des
complexes QRS ou fasse des fausses détections.
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FIGURE 1.6 — Schéma d’acquisition IRM segmentée de type Cine cardiaque. En routine clinique
de l'ordre de 30 images sont acquises dans le cycle cardiaque.

1.5 Cartographie des vélocités a 1’aide de 'IRM a contraste de
phase

I’IRM & contraste de phase utilise une séquence congue pour que l’angle dans la phase de
chaque pixel de I'image (complexe) soit proportionnelle & la vélocité du tissu dans le pixel (et
la magnitude correspond encore a la morphologie). Dans une acquisition a contraste de phase,
deux? jeux de données avec des sensibilités différentes a la vitesse sont acquis. Pour chaque
jeu de données, la sensibilité & la vitesse est réalisée par I’application d’une paire de gradients
d’encodage en vélocité qui séquentiellement déphase puis rephase les spins pendant le TR. Les
spins immobiles sont rephasés entiérement et les spins qui se sont déplacés ont, au final, un
déphasage résiduel qui dépend de leur vitesse de déplacement dans I’espace dans la direction du
gradient d’encodage en vitesse. La différence de phase par pixel entre les deux jeux de données
est calculée pour donner une cartographie des vélocités.

L’intensité de la sensibilité a la vitesse (c’est-a-dire du déphasage résiduel) dépend de la

4. Dans cette thése, seule la mesure de vitesse unidirectionnelle a travers coupe est utilisée, aussi la technique
décrite est simplifiée pour ce cas. Il est aussi possible de mesurer la vitesse dans plusieurs directions & la fois, et
cela peut nécessiter plus de deux jeux de données.
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surface des gradients d’encodage en vélocité; le paramétre appelé "Venc", qui correspond & la
vitesse maximale mesurable (en cm/s), controle la valeur de cette surface. Un probléme classique
est le choix d’un Venc trop faible, auquel cas il y a repliement des vitesses : les vitesses supérieures
& Venc se retrouvent encodées a ’'opposé de la plage des vitesses mesurables.

Les travaux réalisés dans cette thése portent principalement sur I'IRM & contraste de phase
et la cinétique cardiaque. Ils se sont déroulés au laboratoire IADI sur des bases existantes.



Chapitre 2

Environnement technologique existant
au laboratoire IADI

Dans ce chapitre, je fais linventaire de l’environnement technologique existant au laboratoire
IADI, utile auz travauz réalisés dans cette thése. J'ai participé 1) a la programmation des mi-
crocontroleurs et a la conception de [’électronique embarquée utilisés pour faire ’acquisition des
signauz respiratoires, des gradients et des fenétres d’acquisition IRM, 2) au logiciel temps réel
d’acquisition du SAEC, 3) a la parallélisation de algorithme GRICS sur la grappe de calcul
("cluster”) et a son automatisation.

2.1 Accés recherche & 'IRM

Le laboratoire dispose de temps recherche sur 2 IRM de 1,5T et de 3T. Un contrat de
recherche avec General Electric permet d’avoir accés aux codes sources des programmes des
séquences IRM et, en activant le "mode recherche" sur la console IRM, aux fichiers de données
brutes d’acquisition (espace k) ainsi qu’a la description de leur format. Il est aussi possible
d’interagir directement avec le matériel pendant le déroulement de la séquence, en temps réel :
obtenir sur un ordinateur externe les données brutes en "live" pendant l'acquisition (via un
réseau Ethernet), la forme des gradients et des impulsions RF joués (via une interface analogique
type "BNC"), les instants d’acquisition appelés "acquisition windows" du signal IRM (via une
interface digitale type "TTL") et d’envoyer ses propres impulsions digitales a la séquence pour
la déclencher ("trigger" cardiaque). Ces interfaces sont exploitées dans la plateforme développée
au laboratoire.

2.2 Plateforme temps réel dédiée & ’acquisition et au traitement
des signaux physiologiques

Les interfaces IRM précédemment décrites sont exploitées par un systéme de synchronisation
entre les signaux physiologiques du sujet dans 'IRM (ECG, ceinture respiratoire, ...) et les
signaux de 'TRM (précédemment décrits) : le Signal Analyzer and Event Controller (SAEC). Avec
ce systéme, une analyse poussée des mouvements est possible, avec des méthodes de traitement
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du signal spécifiques pour exploiter les signaux physiologiques de fagon optimale.

Les signaux physiologiques sont obtenus & 1’aide de capteurs externes :

— ElectroCardioGramme (ECG) via la plateforme MagLife de la société Schiller, personna-
lisée par le laboratoire pour en extraire les signaux ;

— deux ceintures respiratoires, reliées a des capteurs de pression développés au laboratoire
(auxquels j’ai participé avant ma thése : programmation du microcontroleur et électro-
nique embarquée).

Les signaux sont transmis via fibre optique, afin de minimiser les interférences de 'TRM (RF et
gradients).

Les signaux de I'IRM obtenus et envoyés & ’aide de cables coaxiaux "BNC" sont les suivants :

— la forme des gradients (3 axes) joués lors des séquences;

— la forme de 'enveloppe des impulsions RF;

— les instants d’acquisition d’une ligne entiére de données brutes appelés "acquisition win-
dows" (ouverture du convertisseur analogique-numérique) ;

— nos propres impulsions digitales vers 'IRM pour déclencher la séquence ("trigger" car-
diaque).

Le SAEC est composé de plusieurs parties matérielles :

— une interface matérielle "rack" (boitier) de connectiques (fibres optiques et "BNC") et de
cartes d’acquisition basées sur des microcontroleurs PIC (Microchip) ;

— un ordinateur exécutant un noyau temps réel Linux (rt-patch) réalisant la détection des
capteurs, ’acquisition des données et ’enregistrement des signaux. Il est connecté au
"rack" via un port USB;

— un ordinateur console déporté pour ’affichage et les commandes utilisateur, connecté via
Ethernet a la partie temps réel.

Ces données peuvent étre archivées, en association avec les images IRM, dans la base de

donnée du laboratoire.

2.3 ArchiMed : base de données de recherche pour images et
autres données connexes

Les données de recherche du laboratoire sont toutes archivées dans une base de données dé-
veloppée en interne : ArchiMed (Figure 2.1). Celle-ci permet de lier les images (format DICOM)
aux données brutes de I'IRM et aux signaux physiologiques enregistrés (ainsi qu’a d’autres don-
nées). La conservation des données de recherche pendant la durée légale est assurée par le Centre
d’'Investigation Clinique - Innovation Technologique (CIC-IT), gestionnaire de la base de données
ArchiMed.

Une fonctionnalité d’ArchiMed, trés importante en recherche, est la possibilité d’exécuter des
requétes pour accéder facilement aux données (de fagon sécurisée) depuis des logiciels extérieurs
(par exemple Matlab). Cette fonctionnalité est exploitée pour fournir les données aux algorithmes
de reconstruction développés au laboratoire.
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2.4 GRICS : algorithme de reconstruction IRM a la fois d’image
et de mouvement élastique

I’IRM est une technique d’imagerie relativement lente qui consiste & faire ’acquisition sé-
quentielle de I'image dans le plan de Fourier. Malgré les avancées récentes sur I'IRM accélérée,
la 3D haute résolution et I'IRM dynamique demandent toujours des acquisitions qui durent de
Pordre de la minute. Les mouvements du patient (respiration, battement cardiaque) sont alors
un probléme en particulier dans les protocoles cardiovasculaires.

Le probléme de la reconstruction d’image IRM & partir de données brutes corrompues par le
mouvement peut étre formulé comme un probléme mathématique d’optimisation conjointe ou &
la fois I'image et le mouvement sont inconnus [§] :

min || E(a)po — s||* + pR(a) (2.1)

(po,cx

avec s les données brutes acquises (espace k), E 'opérateur qui simule le processus d’acquisi-
tion IRM (de 'image a l'espace k), pp I'image a déterminer compensée en mouvement (dans une
position de référence), a le champ de déplacement a chaque instant d’échantillonnage de 1’es-
pace k, R(a) un terme de régularisation (par exemple la régulation de Tikhonov R(a) = ||Acal?)
et p un coefficient de pondération pour la régularisation. Sous cette forme générale, le probléme
est mathématiquement sous-déterminé.

L’algorithme Reconstruction Généralisée par Inversion de Systémes Couplés (GRICS) [8]

N A

contraint les champs de déplacement u & étre temporellement corrélés & des signaux physiolo-
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giques mesurés simultanément avec ’acquisition (par exemple & l'aide de capteurs ou d’écho
navigateur). Pour résoudre le probléme du systéme couplé (image et déplacement), 1’algorithme
alterne entre optimisation de I'image (supposant les champs de déplacement connus) et optimi-
sation des champs de déplacement (supposant 'image connue). Pour permettre ’estimation de
grands déplacements, une stratégie multi-échelle est employée.

Le cceur de lalgorithme GRICS n’a pas été modifié pour les travaux de cette thése. Il a
été utilisé comme brique de reconstruction (la préparation des données a toutefois été adaptée)
dans les études de vélocité cardiaque (chapitre 4) et de volume ventriculaire sur petit animal
(chapitre 8). Une description détaillée de GRICS est donnée dans l’article [8].

L’algorithme GRICS reconstruit une image et les champs de déplacements associés. Pour
reconstruire toute une dynamique cardiaque, une extension de ’algorithme a été développée.

2.5 Cine-GRICS

Pour appliquer GRICS a I'imagerie de la cinétique cardiaque, de multiples images doivent
étre reconstruites. Le cycle cardiaque est découpé en intervalles, appelés phases cardiaques, et
une reconstruction GRICS est lancée indépendamment sur chaque phase cardiaque. Le choix
du nombre de phases cardiaques et de la durée de chaque phase cardiaque (largeur de fenétre
cardiaque) dans lesquels les données sont prises est laissé libre. Les phases cardiaques peuvent
éventuellement se chevaucher pour augmenter la quantité de données prises pour les reconstruc-
tions. Par rapport a l'algorithme GRICS originel qui réalise une compensation de mouvement
respiratoire [8], Cine-GRICS ajoute une compensation de mouvement cardiaque a l'intérieur de
chaque phase cardiaque [9]-[11]. Comme le tracé ECG représente I’activité électrique du coeur
(la valeur n’est pas directement corrélée a la quantité de déplacement cardiaque), un signal de
mouvement cardiaque linéaire par morceau (de -1 & 1 du début a la fin de la phase cardiaque re-
construite) approxime le déplacement cardiaque et celui-ci est donné comme contrainte & GRICS
(Figure 2.2).

Il y a donc autant de reconstructions GRICS & effectuer que de nombre de phases cardiaques
choisi. Comme ces reconstructions sont indépendantes et lourdes en termes de calcul, il y a un
intérét a les exécuter en paralléle (au niveau des phases cardiaques). Un de mes travaux avant
de démarrer la thése a été de permettre I'exécution de Cine-GRICS sur une grappe de calcul
("cluster") ; le laboratoire dispose d’une grappe composée de 16 ordinateurs. Un autre travail
a été d’automatiser le lancement de la reconstruction dés la fin de 'acquisition et le retour des
résultats.

Ces bases étant introduites, le premier travail réalisé dans la période de cette thése a été
consacré & I’étude de la validation de 'IRM & contraste de phase pour la mesure des vitesses de
contraction cardiaque.
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FIGURE 2.2 — Tracés de la respiration et de 'ECG, découpage du cycle cardiaque en phases
cardiaques et signal de mouvement cardiaque.
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Deuxiéme partie

Vitesses cardiovasculaires en IRM a
contraste de phase
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Chapitre 3

Mesure de vitesse du tissu cardiaque a
I’'IRM

Cette étude montre que I’IRM a contraste de phase permet de mesurer les vitesses du tissu
du ceur avec la méme qualité que l’échographie cardiaque Doppler, o la condition de réaliser
une acquisition & trés haute résolution temporelle, qui prend du temps (plus que ne peut tenir
un patient en apnée). Un trés simple moyennage de 3 acquisitions permet de s’affranchir du
probléme du mouvement respiratoire. Ce chapitre correspond & un article publié [12] dans un
journal international & comité de lecture ; j’ai participé a la conception de l’étude, aur acquisitions
IRM, a Uanalyse statistique et a la rédaction de Uarticle. Une version préliminaire de article
apparait dans le manuscrit de thése du coauteur Laurent Bonnemains [13].

C. MEYER, L. BONNEMAINS, F. MARCON, P.-Y. MARIE, J. FELBLINGER et P.-A. VUIs-
s0z, “Longitudinal myocardial peak velocities using high temporal resolution phase-contrast and
simple averaging are comparable to tissue doppler echocardiography”, eng, MAGMA, t. 27, n° 3,
p- 211-218, juin 2014

3.1 Introduction & la problématique de la résolution temporelle

La technique d’'TRM & contraste de phase est trés utilisée en clinique pour mesurer la vitesse
du sang (dans ’aorte, dans les vaisseaux pulmonaires, etc.). Cependant, I’échographie cardiaque
Doppler reste la référence pour la mesure des vitesses tissulaires du myocarde (du ceceur). En
effet, des indices fonctionnels (basés sur la valeur des pics de vitesse) peuvent étre mesurés au
niveau de 'anneau mitral et de ’anneau tricuspide. Il a été prouvé que ces indices sont bien
corrélés & la mesure de la fraction d’éjection pour les deux ventricules et qu’ils fournissent un
bon critére pronostique dans des situations cliniques variées [14], [15].

En IRM [16], la technique de Tissue Phase Mapping (TPM), basée sur le contraste de phase
(PC), a été proposée comme une méthode alternative pour mesurer la vitesse du myocarde (ou
du sang). Cependant, les courbes de vitesse du myocarde comprennent des pics de vitesse tres
fins (trés courts) et donc, une haute résolution temporelle est souhaitée [17]| et nécessaire pour
pouvoir évaluer correctement les valeurs des vitesses [18], [19]. Une faible résolution temporelle
produit un effet de moyenne temporelle (flou temporel) qui a tendance & masquer les petits ou
courts pics de vitesse et & minimiser les valeurs des pics de vitesse |20]. Une haute résolution
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temporelle est difficile & atteindre en IRM & cause de la durée minimale du temps de répétition
(TR) de quelques ms et de la durée limitée de I’apnée. Avec une séquence en contraste de
phase, la résolution temporelle minimale est de deux TR puisque les vitesses sont déduites de
la soustraction de deux images de phase entrelacées obtenues avec des gradients d’encodage en
vitesse opposés. Avec un TR proche de 6 ms, la résolution temporelle maximale atteignable
est ainsi proche de 12 ms, lorsque les paramétres optimaux pour la résolution temporelle sont
choisis : une seule vue par segment et aucun partage de vue. Pour une image d’une centaine de
lignes et un rythme cardiaque de 60 bpm, ’acquisition serait de plus d’une minute, ce qui n’est
pas réalisable en une apnée normale. Cette difficulté pourrait étre surmontée par une technique
de masquage respiratoire "respiratory gating" [21] ou par des techniques d’accélération variées
comme le remplissage intelligent de I'espace k pendant ’acquisition avec partage de vue [22] ou
I'imagerie parallele [23]-[25]. L’encodage de la vitesse dans des battements cardiaques séparés
peut améliorer la résolution temporelle par un gain de 2 théoriquement [26], mais ne réduit pas la
durée d’acquisition. L’acquisition combinée de vitesse et de marquage du myocarde ("tagging")
a aussi été proposée pour améliorer Uefficacité [27]. Cependant, & notre connaissance, il n’a pas
encore été montré qu'un simple moyennage de plusieurs excitations (ou acquisitions) pouvait
produire des mesures précises et correctes de pics de vitesse, bien que cette technique soit trés
simple et largement accessible sur les IRM. Le but de notre étude était de vérifier ’exactitude des
mesures de vitesse longitudinale des anneaux auriculo-ventriculaires obtenues par une séquence
IRM a contraste de phase réglée pour une haute résolution temporelle, en respiration libre avec
simple moyennage et en utilisant comme référence I’échographie cardiaque Doppler.

3.2 Matériels et méthodes pour I’étude de I'influence de la réso-
lution temporelle

Population étudiée Six volontaires (4 hommes, 2 femmes) sains (sans maladie cardiaque
connue) ont été recrutés prospectivement. L’age moyen était de 31 & 7 ans. Tous les volontaires
ont donnés leur consentement écrit et éclairé. Cette étude se conforma & la Déclaration d’Helsinki
a propos de la recherche médicale sur les sujets humains et a été approuvée par le comité d’éthique
local. Les volontaires ont passé une IRM et une échographie cardiaque Doppler transthoracique
le méme jour.

Protocole d’échographie cardiaque Doppler® Tous les examens d’échocardiographie ont
été réalisés sur I’échographe Vivid 7 Ultrasound system (General Electric Vingmed Ultrasound,
Horten, Norway) par un cardiologue confirmé, ignorant les résultats IRM (en aveugle). Les vo-
lontaires étaient dans un état calme sans sédation. Une échographie cardiaque Doppler en vue
4 cavités (grand axe horizontal) a été acquise avec enregistrement simultané de 'ECG. L’orien-
tation de la vue a été minutieusement choisie pour aligner au mieux la direction du mouvement
de I’échantillon mesuré avec le faisceau, afin d’avoir des mesures de vitesses exactes, comme
donné dans les recommandations cliniques [28|. Le volume de mesure a été positionné, pour
les 2 ventricules, & 1 cm du bord du site d’insertion latéral de la valve et a été ajusté comme
nécessaire pour pouvoir couvrir tout le déplacement longitudinal des anneaux, en systole et en
diastole (Figure 3.1). Chaque courbe de vitesse a été enregistrée de fagon a contenir au moins 3
cycles cardiaques consécutifs, dont les valeurs ont été moyennées. Cette procédure a été répétée

5. Les échographies ont été faites en collaboration avec Laurent Bonnemains.
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(une fois) pour établir la reproductibilité de la mesure. La résolution temporelle de 1’échographie
cardiaque Doppler n’est pas indiquée directement sur notre appareil, mais est de 200 images/s
selon le manuel et selon la littérature utilisant le méme matériel [29]. Les données ont été anony-
misées et présentée en post-traitement au méme cardiologue, dans un ordre aléatoire, en aveugle
par rapport a toutes les données du volontaire. Le post-traitement a été effectué avec le logiciel
EchoPAC (EchoPAC PC SW-Only V6.1.0, General Electric Vingmed Ulrasound, Horten, Nor-
way). Quatre ondes ont été identifiées sur chaque cycle cardiaque : 'onde E correspondant au
remplissage passif ventriculaire en début de diastole, I’onde A correspondant & la contraction
auriculaire en fin de diastole, 'onde S correspondant a la systole et I'onde I correspondant a
la contraction isovolumique en tout début de systole. Un exemple de ces ondes est présenté en
Figure 3.2. Pour une onde donnée, la valeur retenue a été obtenue en prenant ’extérieur de la
partie dense du tracé de la courbe de vitesse (sans tenir compte des quelques lignes fines) au
moment du maximum de pic de vitesse, comme dans les recommandations cliniques [30].

nm? (44 pixels)
2 em/s, SD: 0.73, Range: (7.99, 10.73)

FiGURE 3.1 — Position des régions d’intérét utilisées pour mesurer les vélocités, en IRM a contraste
de phase (A a gauche), et en échographie cardiaque Doppler (B a droite). En échographie,
I'observateur utilise la vue 4 cavités présentée dans la partie haute de l'image pour positionner
le volume d’intérét (entre les deux barres) sur le segment basal latéral du ventricule droit et
obtient immédiatement la forme de la courbe. En IRM, les régions d’intérét sont positionnées
en post-traitement sur une vue petit-axe (A). Le plan petit-axe basal a été prescrit sur une vue
grand axe horizontal en fin de systole comme affiché dans I'image incrustée (A en haut a droite)

Protocole d’Imagerie par Résonance Magnétique L’étude IRM cardiaque a été effectuée
sur un imageur 3T Signa HDxt (General Electric, Waukesha, WI) en employant une antenne
cardiaque a 8 éléments en réseau phasé, mais aucune accélération par imagerie paralléle n’a été
utilisé (voir la section Discussion). Les sujets étaient en position couchée sur le dos. Premiére-
ment, des acquisitions de repérage ont été enregistrées pour déterminer l'orientation du grand
axe du ventricule gauche. Ensuite, des images en contraste de phase Ciné ont été acquises dans
une coupe petit axe positionnée a la base du coeur en fin de systole (Figure 3.1). Deux jeux de
données ont été acquis : en apnée ("BreathHold Phase Contrast" BHPC) en utilisant 5 vues par
segment pendant une apnée proche de 20 secondes et en respiration libre ("Free Breathing Phase
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Fle [cm/s] F

Left Ventricle Right Ventricle

0 200 400 500 800 1000 1200 1400 0 200 400 600 800 1000 1200 1400
2008-003 01-0709/A10296913125/20120720 Trigger delay [ms] 2008-003 01-0709/A10296913125/20120720 Trigger delay [ms]

[cmis] [ [em/s]

0 200 400 600 800 1000 1200 0 200 400 600 800 1000 1200
2008-003 01-0709/A10296913125/20120720 Trigger delay [ms] 2008-003 01-0709/A10296913125/20120720 Trigger delay [ms]

FiGURE 3.2 — Courbes de vitesse des ventricules droit et gauche en contraste de phase en apnée
(BHPC) en haut, en respiration libre (FBPC) au milieu et en échographie cardiaque Doppler
tissulaire (TDI) en bas (du méme volontaire). Les noms des pics sont mentionnés (S, E, A et
I) sur les images. Les courbes BHPC en FBPC montrent la moyenne de vitesse et ’épaisseur
du tracé indique écart-type des vitesses (£ SD). Le rythme cardiaque était différent entre les
acquisitions BHPC, FBPC et TDI.

Contrast" FBPC) en utilisant 1 vue par segment et 3 excitations moyennées. La séquence était
une séquence écho de gradient rapide 2D segmentée appelée "FastCINE PC" par le constructeur
(General Electric, Waukesha, WI) et le logiciel était en version 15M4. Un encodage en vitesse
uni-directionnel & travers coupe avec pas d’encodage entrelacés a été utilisée avec des parameétres
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décrits dans la Table 3.1. Nous avons choisi de faire la moyenne de 3 excitations a partir de
notre expérience de I'imagerie ciné en respiration libre [9], [31]. La synchronisation de I'TRM avec
PECG a été realisée a 'aide d’un systéme de surveillance de patient MagLife (Schiller, Wissem-
bourg, France) personnalisé [3|. Avec ces paramétres, la résolution temporelle de 'acquisition
en respiration libre était de 18.8 ms contre 94 ms en apnée. Les données ont été reconstruites
immeédiatement par I'algorithme du constructeur en 200 images (phases cardiaques)® pour cor-
respondre & la résolution temporelle de 1’échographie;, pour faciliter la comparaison des jeux
de données IRM et echographiques. Les données ont été anonymisées et analysées par un car-
diologue (ayant de l'expérience en IRM cardiaque) dans un ordre aléatoire et en aveugle par
rapport aux données des volontaires. L’analyse des vitesses a été réalisée & l'aide du logiciel
commercial dédié (FLOW 3.3 MR Flow Quantification Software, Medic medical image system,
Leiden, Pays-Bas). Aucune technique de correction de décalage de vitesse basée sur I'image n’a
été appliquée. Deux régions d’intérét (ROI) ont été manuellement positionnées sur le segment
latéral des ventricules gauche et droit dans chacune des 200 images, comme montré Figure 3.1.
Les ROIs ont été tracées en prenant soin de faire au moins 40 pixels dans les images DICOM.
Pour chaque ventricule, le logiciel a calculé une courbe de vitesse avec une moyenne et un écart-
type (comme montré Figure 3.2). Le cardiologue a identifié¢ les différentes ondes sur la courbe et
noté les différents pics de vitesse. Un pic était considéré comme détecté s’il y avait une montée
et une descente de la courbe. Pour imiter la facon dont les pics de vitesse sont mesurés sur les
courbes en échographie, la valeur "moyenne plus 2 écart-types" de vitesse (en valeur absolue)
dans la ROI a été mesurée. Cependant, lorsque cette valeur était supérieure a la vitesse maxi-
male dans la ROI, cette valeur maximale a été préférée, comme illustré dans I’équation suivante :
Vitesse = min(mazxygror(V), meanyeror(V) + 28Dy gror(V)). Cette procédure a été adap-
tée a partir des recommandations cliniques concernant ’étude des vitesses & partir des courbes
en échographie Doppler qui recommande d’utiliser le bord extérieur de la partie dense du tracé
au pic de la courbe et d’ignorer les quelques lignes fines [30]. Les mémes pics de vitesse que dans
le protocole échographique ont été enregistrés : E, A, S et L.

Parameétre séquence en apnée séquence en respiration libre
(BHPC) (FBPC)
Champ de vue (mm?) 375 x 375
Epaisseur de coupe (mm) 8
Angle de bascule ( °) 10-15
Matrice d’acquisition (M x P) 256 x 128
TR (ms)/TE (ms) 9.4/4.7
Venc (e¢m/s) 30
Vues par segment ) 1
Résolution temporelle (ms) 94 19
Excitations moyennées 1 3
Durée d’acquisition (s) 22 330

TABLE 3.1 — Parameétres des séquences utilisés en IRM

Analyse statistique Les valeurs des résultats sont données en moyenne + écart-type. La
faisabilité de la mesure des pics de vélocité a été comparée en utilisant le test exact de Fisher.
Pour évaluer ’accord entre les mesures en contraste de phase et en échographie, 3 analyses de

6. Habituellement en clinique ce sont de 'ordre de 30 images qui sont reconstruites.
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Bland et Altman [32] ont été faites : (1) entre les deux mesures consécutives échographiques
(reproductibilité intra-observateur) (2) entre la moyenne des deux mesures échographiques et
BHPC (3) entre la moyenne des deux mesures échographiques et FBPC. Nous avons choisi
d’utiliser les 4 différentes ondes (E,A,S et I) des deux ventricules pour garantir une grande étendue
des vitesses (pour que 'analyse de Bland et Altman soit précise). Les limites de concordance
ont été calculées par 1.96 fois ’écart-type de la différence entre deux mesures. Les limites de
concordance ont été comparées en utilisant ANOVA. Les corrélations entre les vitesses mesurées
en IRM et en échographie ont été testées avec le Z-test de corrélation de Pearson et ’analyse
par régression linéaire. Toutes les analyses statistiques ont été effectuées avec le logiciel R 2.0.1
(R Foundation for Statistical Computing, Vienne, Autriche). Un risque « de type I = 0.05 était
considéré comme acceptable. Puisque deux tests d’ANOVA ont été effectués, une correction de
Bonforoni a été appliquée, et ainsi, p < 0.025 était considéré comme statistiquement significatif.

3.3 Résultats

Les paramétres échographiques de tous les volontaires ont été jugés normaux par le cardio-
logue, avec une fraction d’éjection du ventricule gauche moyenne de 64 + 1.7%. Des exemples,
pour un volontaire, d’images obtenues en IRM sont présentées en Figure 3.3 et des courbes de
vélocité obtenues en IRM et en échographie sont présentées en Figure 3.2. Des différences étaient
présentes en diastole entre les courbes FBPC et Echographie : elles ont été enregistrées a des
rythmes cardiaques différents (& des instants différents). Cependant, ces exemples présentent
clairement des courbes de méme formes et caractéristiques. En FBPC, tous les pics ont pu étre
détectés tandis que le pic I n’a pas pu étre détecté en BHPC (détection = 100 vs 75%, p < 1073).
L’analyse de Bland et Altman a été conduite sur 40 pics de vitesse, les diagrammes sont présentés
en Figure 3.4.

Les comparaisons des 3 méthodes (TDI vs. TDI, TDI vs. BHPC et TDI vs. FBPC) en termes
de reproductibilité et de biais sont présentés dans la table 3.2. Les vitesses moyennes (+ écart-
type) pour toutes les méthodes et tous les pics de vitesse sont présentés en table 3.3. La référence
étant TDI, la variation de la différence avec la référence était significativement plus élevée (p =
0.02) en apnée avec BHPC (28.1 + 2.9%) qu’en respiration libre avec FBPC (19.2 4+ 2.6%). En
respiration libre, elle était proche (p = 0.21) de la variabilité intra-observateur de 1’échographie
TDI (14.8 + 1.2%). Cependant, les valeurs en IRM sous-estimaient généralement la référence.
Le pic de l'onde S du ventricule gauche est trés fortement sous-estimé en apnée avec BHPC.
Seuls étaient sur-estimés les pics E et I du ventricule gauche en respiration libre avec FBPC.
Les pics mesurés en échographie TDI et en IRM FBPC avaient des valeurs normales |33, [34]
contrairement aux valeurs mesurées par IRM BHPC.
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BHPC FBPC

Mag Vel Mag Vel

FIGURE 3.3 — Images d’acquisitions IRM en contraste de phase en magnitude (Mag) et en vitesse
(Vel) durant les instants de fin de systole (ES), fin de diastole (ED) et au milieu de la contraction
systolique (C) en apnée (BHPC) et en respiration libre (FBPC) dans une coupe petit axe basale
du coeur. Noter le repliement de vitesse qui survient dans les régions ou le sang se déplace
rapidement, & cause de ’encodage en vitesse réglé pour des vitesses tissulaires, plus faibles.
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FIGURE 3.4 — Diagrammes de Bland et Altman représentant (¢ gauche) la reproductibilité intra-
observateur des mesures des pics de vitesse a I’échographie et comparaison entre (au milieu)
échographie et contraste de phase en respiration libre (FBPC) et entre (a4 droite) échographie et
contraste de phase en apnée (BHPC). Unités en m/s.
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Echographie IRM respiration libre IRM apnée
(TDI) (FBPC) (BHPC)
Faisabilité 100 % 100 % 75 %
Biais 0.1 £0.3 cm/s NS 1.2+0.4 cm/s 3.6 £0.5 cm/s
Limites de concordance a 95 % 3.8+0.1 cm/s 5.3£0.1 cm/s 5.7+£0.1 cm/s
Coefficient de variation 14.8+1.2 % 19.24+2.6 % 28.1+2.9 %
Coefficient de corrélation 0.88 = 0.09 0.79 £ 0.07 0.71£0.10
Coefficient de variation par pic
Pic S 128+ 1.7% 171+44 % 29.0+5.8 %
Pic E 100+ 1.7 % 120+2.7 % 22.5+4.5 %
Pic A 15.4+24 % 181+42 % 329+4.2 %
Pic I 208+ 1.7 % 29.6 £ 6.8 %

TABLE 3.2 — Reproductibilité des trois méthodes. Les valeurs sont données comme : moyenne +

écart-type. NS = non significatif

Vitesse par pic Echographie IRM respiration libre IRM apnée
(cm/s) (TDI) (FBPC) (BHPC)
VG VD VG VD VG VD
Pic S 131+23|1324+1.8|120£3.8 | 11.7+2.3 | 85+2.8 | 11.4+3.0
Pic E 18.6+2.6 | 144407 193+26| 13.7+2.0 | 128 +2.1 | 14.0+2.3
Pic A 95+16 | 141+£22 | 80£18 | 11.24+22 | 6.0£1.0 | 10.5+3.5
Pic 1 78+15 [ 11.9+20| 87+1.1 | 7.34+0.7

TABLE 3.3 — Vitesses moyennes enregistrées (£ écart-type) pour les 3 méthodes et les 4 pics de
vitesse.
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3.4 Discussion

Nous avons montré que les séquences IRM en contraste de phase pouvaient produire des
mesures correctes de pics de vitesse pour les deux ventricules cardiaques, & condition que la
résolution temporelle de 'acquisition soit élevée. Nous avons montré que 200 images/s étaient
suffisants mais que 30 ne 1’étaient pas. Nous avions fait I’hypothése que la résolution temporelle
était la clé. Pour améliorer la résolution temporelle, nous avons choisi d’augmenter la durée
d’acquisition sans modifier la résolution spatiale. Une acquisition longue implique la respiration
libre et les artéfacts de mouvement respiratoire ont été minimisés par le moyennage de plusieurs
excitations. La méthode tres simple que nous présentons (FBPC) est déja accessible sur la plupart
des IRM et peut fournir des informations fiables sur les pics de vitesse longitudinaux & ’anneau
auriculo-ventriculaire, de fagon comparable & 1’échographie TDI mesurée dans des conditions
similaires.

Une des limitations de notre étude est que nous avons utilisé une autre modalité (I’échogra-
phie) comme référence, étant donné que notre constructeur d’TRM ne propose pas de séquence en
contraste de phase qui permette d’acquérir avec un controle respiratoire ou en haute résolution
temporelle en apnée [35]. Cependant, la comparaison a ’échographie a de la valeur puisque, pour
le moment, cette méthode est la référence (cliniquement recommandée [28]) pour la mesure des
vitesses tissulaires. Des études plus approfondies seraient utiles pour comparer, en apnée, I’im-
pact de la résolution temporelle, en faisant une acquisition IRM en haute et en basse résolution
temporelle, sur un site ol cette technique est accessible.

Quelques pics de vitesse ont été sur-estimés par FBPC, comparé & I’échographie. Cela peut
étre da a l'alignement imparfait de la sonde échographique avec la direction de la vitesse, ce
qui est d’autant plus probable que la position et 'orientation de la sonde sont contraintes par
Iéchogénicité du patient. Par exemple, la figure 3.2 montre un pic de 'onde S d’environ 11 cm/s
en échographie et d’environ 13 ¢cm/s en FBPC. Cette différence d’environ 15 % pourrait étre
expliquée par un angle d’environ 32 °. I’ IRM n’est pas sujette a cette contrainte puisque le plan
de coupe peut étre orienté librement.

Cependant, 'IRM n’est pas trés efficace étant donné qu’elle se base sur plusieurs répéti-
tions d’excitations. Des techniques d’accélération [23]-[25], [35] ou des séquences temps réel [26]
pourraient étre utiles dans un environnement clinique pour atteindre une durée d’acquisition
compatible avec I’apnée. Cependant, les implémentations actuelles de ces techniques sont limi-
tées par une résolution temporelle suboptimale. De plus, les techniques d’accélération ne sont pas
le sujet de la présente étude. Nous n’avons pas utilisé de technique d’accélération par imagerie
paralléle puisque, bien que réduisant la durée d’acquisition, elles n’améliorent pas les mesures
de vitesse ce qui était le but précis de cette étude. En plus, la combinaison de 1’accélération
par imagerie paralléle avec la répétition de plusieurs excitations (pour limiter les artéfacts de
mouvement) n’a pas, & notre connaissance, été étudiée dans ce contexte, et ce n’était pas non
plus l'objet de notre étude. Plusieurs autres méthodes ont déja été proposées pour atteindre une
haute résolution temporelle dans les mesures de vitesse tissulaire cardiaque & 'TRM. Certaines se
basent sur le partage de vue [22], la segmentation de I’espace k [36] ou la séparation de I’encodage
en vitesse dans ces cycles cardiaques successifs [26]. La plupart des études récentes se basaient
sur des navigateurs pour se prémunir du mouvement pendant les acquisitions [20], [21], [37]. IIs
fournissent des informations de vitesse 3D utiles pour décrire la déformation du myocarde [37]
et méme discriminer les patients des volontaires sains [20]. Cependant, l'utilisation d’un double
navigateur (un au début et un a la fin de chaque cycle cardiaque) fournit des courbes de vitesse
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incompleétes (sans le début de la systole et la fin de la diastole), ainsi, il est impossible de mesurer
le pic de 'onde I avec ces techniques. Cela augmente aussi la complexité de ’examen. Nous avons
proposé un moyen plus simple pour atteindre une haute résolution temporelle.

L’algorithme utilisé pour mesurer les vitesses a été congu pour imiter le processus utilisé
quand les cardiologues mesurent les vitesses & 1’échographie : seul le maximum de vitesse dans
la région est considérée et les données aberrantes, représentées par des tracés de faible intensité
lumineuse sur la courbe, sont naturellement rejetées. En effet, les valeurs fréquentes de vitesse
apparaissent comme lumineuses sur 'appareil d’échographie et les données aberrantes (rares) sont
naturellement filtrées par ’ceil de ’observateur. Les mesures d’échographie ont été considérées
comme étant la référence dans notre étude et nous avons essayé d’appliquer le méme procédé de
mesure pour 'IRM. De facon regrettable, notre méthode nécessite de positionner manuellement
une ROI ce qui peut étre cotiteux en temps lorsqu’il y a beaucoup d’images (phases cardiaques) a
segmenter (200 par sujet dans notre étude). Nous proposons une piste pour faciliter et accélérer
cette opération dans cette thése section 4.3.2. La segmentation des contours du myocarde doit
étre faite minutieusement. Dans notre expérience, cela peut affecter grandement les mesures de
vitesse. Un placement inapproprié d’'une ROI améne & un grand écart-type sur la courbe de vitesse
ce qui est immédiatement détecté par 'observateur. La segmentation pourrait étre facilitée par
l'utilisation d’une technique de suppression du signal du sang (non utilisée dans notre étude) et
une réduction du flou lié au mouvement.

Nous avons obtenu des valeurs comparables en utilisant 1’échographie et 'IRM FBPC et
avons vérifié nos valeurs avec celles données dans la littérature pour les volontaires sains, et
avons constaté qu’elles sont en accord [14], [38]. Dans notre petite population de volontaires
sains, le coefficient de variation de l'erreur entre FBPC et TDI était 19 % ce qui est proche de
ce que rapportent Jung et al. [36] avec une technique bien plus complexe. La reproductibilité de
notre étude échographique était proche des 9-17 % rapporté par Vinereanu et al. [39].

L’utilisation du contraste de phase en IRM a été bien étudiée pour le ventricule gauche.
Bien que notre résolution spatiale puisse impliquer des effets de volume partiel sur le fin tissu
de la paroi du ventricule droit, il semble que notre étude soit la premiére & donner les vitesses
longitudinales des pics de toutes les 4 ondes (E, A, S et I) du ventricule droit. Kayser et al. [17]
a rapporté le pic de 'onde S.

L’utilisation de la respiration libre peut également étre bénéfique dans I’étude du ventricule
droit car les pressions y sont plus faibles et dépendent donc plus des mouvement respiratoires.

Notre étude suggére que la mesure des vitesses tissulaires & 'IRM peut étre moins fiable
que celle & I’échographie (avec des limites de concordance et des coefficients de variation plus
grands et des coefficients de corrélation plus faibles). Cependant, cette étude n’avait pas été
congue dans le but d’optimiser ces critéres et la significativité statistique n’a pas été atteinte
avec un test ANOVA (p = 0.21). De plus, 'IRM en contraste de phase a beaucoup d’avantages
comparée a 1’échographie comme la possibilité d’analyser la vitesse dans les 3 directions [20],
[21], [35], [36], de décrire le déplacement global du cceur [37| et, surtout, de mesurer la vitesse
réelle en permettant de placer et d’orienter le plan de coupe librement de fagon orthogonale au
mouvement (sans étre géné par des problémes d’orientation et échogénicité).
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3.5 Conclusion sur I’étude de I’'influence de la résolution tempo-
relle

En conclusion, I’étude a montré I'importance d’atteindre une haute résolution temporelle pour
la mesure correcte des vitesses tissulaires cardiaques. Une IRM & contraste de phase utilisant un
simple moyennage de plusieurs excitations en respiration libre a permis d’obtenir des valeurs
correctes des pics de vitesse longitudinale des ventricules gauche et droit comparativement a
I’échographie, dans notre population. Cette technique est trés simplement implémentable en
clinique. Elle est cependant plutot longue, nécessite de positionner manuellement des ROI dans
le myocarde, pourrait étre biaisée par les effets de volume partiel et de flou dit au mouvement
respiratoire. Elle pourrait bénéficier d’un algorithme de recalage capable de propager une ROI
du myocarde sur I’ensemble du cycle cardiaque.

Nous avons ensuite étudié l'utilisation de GRICS comme algorithme de compensation de
mouvement dans les acquisitions IRM a contraste de phase.
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Chapitre 4

Compensation de mouvement a ’aide
de GRICS en IRM Cine contraste de
phase

Dans ce chapitre, nous étudions l'adaptation de GRICS a 'IRM & contraste de phase. Ceci
pour permettre l'acquisition en respiration libre sans pour autant moyenner plusieurs excitations,
car cela a tendance a créer un flou spatial. Des essais ont été d’abord effectués sur un fantome
de fluz relié a une pompe o eau puis sur volontaires sains sur l'aorte et sur le tissu cardiaque. Ce
chapitre correspond & une présentation poster lors d’un congrés international (SCMR/ISMRM
Workshop Flow and Motion 2012) dont le résumé est publié [40] dans un journal, a une présen-
tation poster dans un congrés francais (SFRMBM 2012) [41] et a une présentation orale & un
autre congrés frangais (Journées Frangaises de Radiologie/Journée du Groupement de Recherche
en Imagerie Cardiaque 2012) [42]. J’ai participé a la conception des études, aux développements
nformatiques, a la fabrication du fantéme de fluz, auzr acquisitions IRM sur fantéme et sur
volontaires, a l'analyse statistique et a la rédaction des communications.

C. MEYER, P.-A. Vuissoz, D. MANDRY et J. FELBLINGER, “First attempt to motion cor-
rected flow encoding using free-breathing phase-contrast CINE MRI”, Journal of Cardiovascular
Magnetic Resonance, t. 14, n® Suppl 1, W53, 2012

C. MEYER, P.-A. Vuissoz, D. MANDRY et J. FELBLINGER, “Mesure de débit en respiration
libe en IRM CINE & contraste de phase corrigée en mouvement”, in Journée du GRIC "segmen-
tation en imagerie cardiaque” / Journées Frangaises de Radiologie, Paris, oct. 2012

C. MEYER, P.-A. VUuissoz, D. MANDRY et J. FELBLINGER, “Mesure de débit en respiration
libe en IRM CINE & contraste de phase corrigée en mouvement”, in SFRMBM, Marseille, 2012

4.1 Pertinence de P’association entre IRM & contraste de phase
Cine et reconstruction GRICS

I’IRM & contraste de phase est déja utilisée cliniquement. Elle est notamment utile pour
évaluer les maladies affectant le systéme cardio-vasculaire en mesurant la vélocité du sang lors
de la circulation sanguine [43]. Actuellement, elle est réalisée en apnée ou en respiration libre

35
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mais, dans ce dernier cas, en utilisant un moyennage de plusieurs excitations. Le fait de faire une
simple moyenne de plusieurs excitations en respiration libre a tendance a atténuer les artéfacts de
mouvements qui surviennent dans chaque excitation (parce que les artéfacts apparaissent statis-
tiquement & des endroits différents de I'image) et a créer un flou dans I'image. Nous proposons de
démontrer la faisabilité de 'TRM Cine a contraste de phase sans moyennage (et donc sans flou)
en exploitant la redondance de 'acquisition multi-excitations en appliquant une nouvelle version
de l'algorithme Cine-GRICS pour corriger les mouvements respiratoires : PC Cine-GRICS.

4.2 Meéthodes pour une implémentation de PC Cine-GRICS

L’IRM a contraste de phase encode la vitesse et la direction des spins en mouvement par
I’alternance d’un gradient bipolaire et les données sont stockées dans des échos séparés. La
technique ici utilisée est basée sur ’application de l'algorithme de compensation de mouvement
Cine-GRICS existant [9] & chacun de ces échos séparément, et seulement aprés, sur le calcul de
la différence de phase, sur les images déja corrigées (voir Figure 4.1).

2D Cine

GRICS
Acquisition Cine

contraste y 2 Magn/
de phase Vitesse

FIGURE 4.1 — Workflow de reconstruction PC Cine-GRICS : 1) les données des deux échos (en-
codages vélocité positive / vélocité négative) de I’acquisition en contraste de phase sont séparées
en deux jeux de données, 2) une reconstruction Cine-GRICS est lancée sur chacun, puis 3) la
différence de phase pour obtenir la vélocité est calculée sur les images corrigées.

L’autre point important, dans le cas d’utilisation d’une antenne & multiples éléments pour
faire I’acquisition du signal en contraste de phase, est de faire le calcul des cartes de sensibilité
d’antenne de facon auto-calibrée avec tous les jeux de données ensemble, et non pas séparément
par écho, sinon la vélocité mesurée est erronée [44]. Comme GRICS supporte la gestion des
antennes multi-élements et calcule les cartes de sensibilité en interne [8], I’algorithme a été modifié
pour lire les cartes de sensibilité depuis un fichier fourni a la place. Nous calculons donc d’abord
les cartes de sensibilité communes que nous fournissons aux Cine-GRICS lancés séparément sur
chaque jeu de données.

Pour valider PC Cine-GRICS, un fantome de flux relié & une pompe a été développé.

4.2.1 Validation sur fantome de flux
Fabrication du fantéme

L’ensemble fantome de flux (voir Figure 4.2) est constitué de :
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FIGURE 4.2 — Ensemble fantéme de flux, pompe pulsatile, tuyau et réservoir.

— une pompe pulsatile de circulation extra-corporelle (Harvard Apparatus, modéle pour
singes) & réglage variable du volume d’éjection par cycle ("stroke volume");

— un réservoir d’eau (bidon de 50 L) ;

— un tuyau d’arrosage de 20 mm de diamétre et de 25 m de long;

— un fantome de flux compatible IRM développé maison :

— le tuyau d’arrosage passe a travers le fantome en deux endroits ;

— une boucle de tuyau d’arrosage fait la connexion d’un c6té du fantéome entre les deux
passages ;

— deux tubes en plastique rigide servent de raccords de tuyau & 'intérieur du fantome :
le plan de coupe IRM sera choisi pour imager ces 2 tubes en intersection (le diameétre
ne variera pas avec la pulsation du fluide);

Comme ’acquisition est de type Cine, 'TRM doit étre synchronisée sur les cycles de la pompe
(a la maniére d’une synchronisation cardiaque). Pour ce faire, nous avons modifié électriquement
la pompe pour en sortir un signal électrique impulsionnel & chaque début de cycle. Le SAEC
(décrit a la section 2.2) a également été adapté pour faire acquisition et 'analyse de ce signal.
Le SAEC génére une impulsion de synchronisation en sortie compatible avec notre IRM. La
séquence IRM est donc pilotée par les cycles de la pompe.

Acquisitions sur fantéme de flux en mouvement

Le fantome de flux est installé dans le tunnel de 'IRM (Figure 4.3). Un mouvement respi-
ratoire peut étre simulé par mouvement de la table IRM qui se fait dans ’axe du tunnel. Le
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déplacement est mesuré a 1’aide d’une ceinture respiratoire attachée d’un coté au fantome et de
I’autre & un point fixe de 'IRM. Le déplacement de la table "rocking table" provoque des varia-
tions de pression dans la ceinture comme un mouvement respiratoire. La ceinture est connectée
au SAEC pour faire I'enregistrement du signal synchronisé avec les instants d’acquisition de
données brutes IRM.

(a) Vue avant (b) Vue arriére

FIGURE 4.3 — Installation du fantome de flux dans le tunnel de 'IRM. La vue avant (& gauche)
montre le systéeme de mesure de déplacement de la table & 1’aide d’une ceinture respiratoire
(translation le long de I’axe du tunnel / rostro-caudal). La vue arriére montre l'orientation du
fantome (flux dans la direction droite-gauche) et le passage des tuyaux d’arrosage dans le tunnel
pour alimenter le fantome.

Les acquisitions en contraste de phase Cine sur fantome ont été faites dans 2 conditions de
mouvement : d’abord la table étant immobile, puis ayant un mouvement de translation le long
de ’axe du tunnel (mouvement droite/gauche dans le plan de coupe de I'acquisition). Une étude
quantitative de I'impact du mouvement et de la compensation de mouvement & 1’aide de PC
Cine-GRICS a été menée.

Etude statistique de comparaison des volumes d’éjection

Le réglage du volume d’éjection par cycle de la pompe a été exploité pour réaliser plusieurs
acquisitions (colonne Pompe de la Table 4.1) dans une plage de volumes d’éjection d’ordre de
grandeur physiologique (de 50 & 100 mL, la normale chez I'Homme étant approximativement
70 mL [45]). Les parametres de la séquence sur fantome étaient semblables a ceux utilisés sur
volontaire et sont décrits en colonne FBPC de la Table 4.2, excepté que 4 excitations ont été
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utilisées.

Les images reconstruites sont visibles en Figure 4.4. Sur ces images, on peut déja constater
que la mise en mouvement du fantéme de flux dégrade la qualité des images et que cette qualité
est retrouvée a l'aide de la compensation de mouvement par PC Cine-GRICS.

Image Flow Velocity

Breathhold

Average

PC CINE
GRICS

FIGURE 4.4 — IRM a contraste de phase sur un fantéme de flux pulsatile développé pour ’occa-
sion, sans mouvement (premiére ligne) et avec mouvement "rocking" de la table IRM (deuziéme
ligne). Les données avec mouvement ont été reconstruites avec compensation de mouvement par
PC Cine-GRICS (troisiéme ligne). Les mesures de flux et de vélocité sont dégradées en mou-
vement (par rapport a la référence sans mouvement) puis corrigées avec la compensation de
mouvement.

Le flux (débit instantané) a été mesuré sur le fantome dans les deux régions (appelées "AAo"
et "DAo") intersectant le tuyau (flux positif et négatif) sur chaque image de la reconstruction
Cine. Le flux est défini comme le produit de la surface par la moyenne des vélocités dans la
surface. A partir de ces débits instantanés, le volume d’éjection ("stroke volume") a été calculé
comme l’intégrale sur la durée du cycle de la Cine.

Pour le test statistique, nous prenons les mesures sans mouvement comme références. L’objec-
tif est de montrer que, en moyenne, les relevés effectués sur les reconstructions PC Cine-GRICS
(des acquisitions en mouvement) sont plus proches de la référence que les relevés effectués sur
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Pompe (mL) Statique Mouvement GRICS
AAo DAo | AAo DAo | AAo DAo
50 57.3 | 55.8 | 44.6 | 43.9 | 51.2 | 56.9
60 66.5 | 66.2 | 51.7 | 51.8 | 56.6 | 62.8
70 774 | 79.6 | 53.6 | 54.6 | 69.1 | 74.1
80 88.0 | 88.0 | 72.0 | 73.0 | 75.8 | 83.1
100 101.3 | 100.8 | 75.5 | 77.7 | 92.2 | 98.9

TABLE 4.1 — Volumes d’éjection (en mL) mesurés sur le fantome de flux sans et avec mouvement.
Statique = sans mouvement, Mouvement = avec mouvement, GRICS = avec mouvement avec
compensation en reconstruction & ’aide de PC Cine-GRICS.

les reconstructions natives (des acquisitions en mouvement). On observe donc la différence entre
les relevés Motion ou GRICS et les relevés Static (voir Table 4.1). Les relevés sur AAo et sur
DAo sont mis en commun ("pooled"). Comme la taille de I’échantillon reste faible (N=10), un
test statistique non-paramétrique de comparaison de moyennes est utilisé : "dependent 2-group
Wilcoxon signed rank test".

Le résultat du test (réalisé sous R version 3.1.1) indique que PC Cine-GRICS réduit bien
Perreur de mesure du volume d’é¢jection (de —18,25 & —6,02 mL) lorsque le fantome est en
mouvement, par rapport a la reconstruction native (P < 0.002).

4.3 Applications sur volontaires

La premiére application directe a été de mesurer le flux sanguin dans ’aorte en respiration
libre.

4.3.1 Application sur les vélocités dans ’aorte

Introduction Nous avons ensuite testé la méthode sur volontaire, en particulier sur la mesure
du flux sanguin dans l'aorte.

Meéthodes Les examens cardiaques ont été réalisés sur un volontaire sain.

Trois séquences IRM Cine a contraste de phase ont été acquises sur un imageur 3T (Signa
HDxt, GE Healthcare, Milwaukee, WI) avec une antenne cardiaque a 8 éléments. Le plan de coupe
était placé de fagon a avoir I'aorte ascendante en section, ’encodage en vitesse était programmé
pour étre a travers la coupe. Les paramétres de la séquence utilisés sont donnés Table 4.2.

De ces 2 acquisitions (en apnée d’une part, en respiration d’autre part), 3 reconstructions ont
été comparées : 1) 'apnée, 2) la respiration libre avec les 3 excitations moyennées, 3) la respiration
libre non moyennée avec stockage (4 1'aide de DARTS, voir Section 5.2) et post-traitement
sur des ressources séparées de la station IRM. Par ailleurs, les signaux physiologiques de deux
ceintures respiratoires et d'un ECG et les signaux d’acquisitions de 'TRM ont été transférés a
laide d’un systéme personnalisé de surveillance de patient (Maglife, Schiller Medical, France) et
enregistrés a ’aide d’un systéme dédié développé au laboratoire [3]. Le post-processing consistait
a séparer les données brutes des deux étapes d’encodage en vélocité, a les formater et & les
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Parameétre séquence en apnée séquence en respiration libre
(BHPC) (FBPC)
Champ de vue (mm?) 440 x 440
Epaisseur de coupe (mm) 5
Angle de bascule () 15
Matrice d’acquisition (M x P) 256 x 128
Bande passante (kHz) 62.5
TR (ms)/TE (ms) 8.1/3.1
Venc (ecm/s) 150
Vues par segment 6
Résolution temporelle (ms) 97.2
Phases cardiaques reconstruites 32
Excitations moyennées 1 3
Durée d’acquisition (s) 22 66

TABLE 4.2 — Paramétres des séquences utilisés en IRM

traiter separément (Figure 4.1), avec les signaux enregistrés, avec 'algorithme Cine-GRICS [9].
Le calcul a été exécuté sur une grappe de nceuds de calcul composée de 16 ordinateurs. Le temps
de reconstruction total est de 15 minutes. Les images de vélocité (en différence de phase) ont été
créées au format DICOM 4.5. Les images ont ensuite été analysées par un radiologue expérimenté
en utilisant le logiciel Segment [46] et des courbes de vélocités (Figure 4.6) ont été produites a
partir des deux ROI sur l'aorte ascendante et descendante.

Résultats La Figure 4.5 montre ’arche aortique en section pour les 3 reconstructions (toutes
a la méme phase cardiaque et avec le plan de coupe a la méme position). La reconstruction
moyennée présente du flou sur les images (générées par le logiciel du fabricant). La correction de
mouvement avec GRICS enléve presque tous les artéfacts de mouvement (artéfacts "fantomes"
de répétition de structure), réduit le flou et améliore la définition des contours des vaisseaux. La
Figure 4.6 montre des courbes de débit en apnée, en respiration libre moyennée et en respiration
libre corrigée avec PC Cine-GRICS. Elles présentent les mémes caractéristiques (mais elles sont
décalées a cause d’une implémentation différente de la notion de délai de déclenchement "Trigger
Delay (TD)" entre notre reconstruction et celle du fabricant).

Conclusion Nous avons montré que la correction de mouvement de respiration libre en IRM
Cine a contraste de phase était possible avec GRICS.

Perspectives Le (gros) vaisseau choisi (I’aorte) était peu sensible au mouvement respiratoire,
notamment parce qu’il bouge peu avec la respiration, d’autres vaisseaux plus mobiles pourraient
bénéficier davantage de I'utilisation de cette technique. La résolution spatiale utilisée était limitée
(256x128), une plus grande résolution pourrait permettre d’observer de plus petites structures
(petits vaisseaux, coronaires...) pour lesquelles la correction de mouvement et de flou pourrait étre
encore plus utile, voire nécessaire comparée au moyennage. La technique n’a été testée qu’en 2D,
une implémentation 3D serait souhaitable mais nécessiterait alors de traiter plus de deux échos
d’encodage en vélocité. Ces deux modifications demanderaient cependant un temps de calcul
encore bien plus long. Une possible amélioration de l'efficacité de 1’algorithme serait, plutdt que
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Apnée (vitesse) Libre (vitesse) GRICS (vitesse)

Libre (magn) GRICS (magn)

FIGURE 4.5 — Arche aortique en sections & 'instant de pic systolique de vitesse. Images extraites
de la boucle Cine, de différence de phase (en haut) et de magnitude (en bas), en apnée (@ gauche)
en respiration libre moyennée (au milieu) et en respiration libre avec PC Cine-GRICS (a droite).

de reconstruire séparément les différents échos d’encodage en vitesse, de les reconstruire tous
ensemble, en partageant un modeéle de mouvement commun dans GRICS puisqu’ils sont tous
issus de la méme acquisition.

Comme 'utilité de PC Cine-GRICS pour la quantification des valeurs de débit ne se montrait
pas évidente, nous avons trouvé une autre application qui exploite cette fois les champs de
déplacements (contrairement aux images) fournis par GRICS.

4.3.2 Application sur le tissu cardiaque et propagation automatique des contours

Introduction En cardiologie, certains indices basés sur les vitesses de contraction du tissu car-
diaque sont de bons indicateurs de la santé du coeur (nous l'avons déja évoqué au Chapitre 3).
Or, les mesures de ces vitesses nécessitent une haute résolution temporelle et pour atteindre une
haute résolution temporelle en IRM Cine & contraste de phase, il est nécessaire de faire une
longue acquisition (plus qu’il n’est possible de tenir en apnée). Une gestion de la respiration est
donc requise. Dans le Chapitre 3, nous avons utilisé une respiration libre et un simple moyen-
nage de plusieurs excitations pour atténuer les artéfacts de mouvement. Ici, nous appliquons &
la place I'algorithme PC Cine-GRICS développé dans ce chapitre. La haute résolution tempo-
relle implique aussi de devoir segmenter manuellement un nombre important d’images, ce qui
peut demander beaucoup de temps & l'opérateur. La propagation automatique des contours des
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FIGURE 4.6 — Courbes de débit sanguin dans les régions de l'aorte ascendante et descendante
(D) des acquisitions Cine a contraste de phase en apnée (A) en respiration libre moyennée (C)
et en respiration libre avec PC Cine-GRICS (B).

vaisseaux existe [47], mais il n’existe pas & notre connaissance de propagation automatique des
contours tissulaires cardiaques. PC Cine-GRICS fournit un champ de déplacements pour chaque
image de la Cine, nous avons essayé de l'utiliser pour la propagation automatique des concours
tissulaires cardiaques.

Méthodes de PC Cine-GRICS tissulaire et de propagation des contours Sur un
volontaire de I’étude des vitesses tissulaires réalisée au chapitre 3, les données ont été reconstruites
al’aide de PC Cine-GRICS. Les vitesses tissulaires ont été comparées a la référence échographique
(comme au chapitre 3). On obtient un champ de déplacements cardiaques issu de GRICS pour
chaque phase cardiaque de la Cine. Il indique, pour chaque pixel, le coefficient & appliquer a la
valeur du signal de mouvement donné en entrée pour arriver sur la position moyenne du signal
(qui est la position reconstruite par GRICS) 7. Comme Cine-GRICS fournit un signal linéaire
par morceau & GRICS pour chaque phase cardiaque (voir section 2.5), une implémentation naive

7. D’autres représentations du mouvement ont été explorées, voir la thése d’Anne Menini [48].
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pour se déplacer d’'une demi phase cardiaque consiste alors & appliquer 'opposé du déplacement
donné dans le champ de déplacement. Une segmentation manuelle de la premiére phase cardiaque
puis une propagation d’une phase cardiaque a ’autre sur tout le cycle a été testée (implémentées
en Matlab). L’implémentation est naive car elle ne tient pas compte d’au moins 3 complications
qui pourraient survenir :

1. il peut y avoir chevauchement des phases cardiaques;

2. la propagation d’une phase cardiaque & ’autre accumule les erreurs et ne tient pas compte
de la périodicité du cycle cardiaque;

3. prendre 'opposé de la valeur de chaque pixel du champ de déplacement n’est pas tout a
fait correct car cela a pour effet d’utiliser le déplacement d’un pixel voisin pour déplacer
le pixel courant.

Malgré tout, les résultats qualitatifs présentés ci-aprés constituent une preuve de concept.

Reésultats La reconstruction PC Cine-GRICS des 200 phases cardiaques permet de produire
des courbes de vélocité tissulaire trés similaires a la référence échographique (Figure 4.7).

FIGURE 4.7 — Courbes de vélocité tissulaire (a droite) obtenues par IRM Cine & contraste de
phase en respiration libre reconstruites a 1’aide de PC Cine-GRICS (en haut) et par échographie
cardiaque Doppler (en bas) issues des régions segmentées (o gauche).

La propagation automatique de la segmentation permet qualitativement aux contours de
suivre le mouvement de contraction du cceur (Figure 4.8).
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(a) Début cycle (b) Fin systole (¢) Début diastole (d) Fin diastole

FIGURE 4.8 — Evolution de la propagation (en vert) depuis la segmentation initiale (en rouge)
du début & la fin du cycle cardiaque.

4.4 Conclusion sur la mesure des vitesses cardiovasculaires en
IRM a contraste de phase

Nous nous sommes tout d’abord intéressés aux vitesses tissulaires cardiaques évaluées cli-
niquement. Il s’agit des vitesses de contraction longitudinale des ventricules gauche et droit.
Celles-ci sont ordinairement mesurées en échographie cardiaque Doppler. Pour s’affranchir des
limitations de I’échographie, nous nous sommes intéressés & la mesure de ces vitesses par IRM
Cine contraste de phase.

Une étude a validé la possibilité de mesurer correctement les vélocités du tissu cardiaque
par IRM Cine contraste de phase. Il s’agissait aussi de quantifier I'influence de la résolution
temporelle de l'acquisition (94 ms en apnée, 19 ms en respiration libre) sur les valeurs des pics
de vitesse de 4 ondes remarquables et cliniquement utiles (le remplissage passif, les contractions
auriculaire, systolique et isovolumique). L’onde de contraction isovolumique n’était visible qu’en
haute résolution temporelle. Les valeurs mesurées en haute résolution temporelle étaient plus
proches de la référence qu’en apnée. D’ailleurs, les différences en haute résolution temporelle
étaient proches de la reproductibilité inter-opérateur en échographie. Nous avons donc montré
que 'IRM Cine contraste de phase pouvait étre utilisée pour mesurer les valeurs des pics de
vitesse des ondes de contraction du tissu cardiaque. Ceci a été publié¢ dans [12].

Meéme si non nécessaire pour obtenir des valeurs de vitesse correctes (une simple moyenne de
3 acquisitions suffit), nous avons également réalisé un premier essai d'une adaptation de GRICS a
I’'IRM Cine contraste de phase en respiration libre avec plusieurs acquisitions mais sans moyenne
cette fois-ci.

La méthode a d’abord été testée sur fantéme. Un fantome de flux créé dans notre atelier
mécanique a été construit spécifiquement, & partir d’'un tuyau d’arrosage et d’une pompe pulsative
(pour simuler la circulation sanguine). En utilisant la reconstruction fournie en standard avec
IIRM, la mise en mouvement du fantéme (pour simuler le mouvement respiratoire) a provoqué
de tels artéfacts sur les images qu’il était difficile de contourer la région du tuyau. Les courbes
de vitesse obtenues étaient également trés corrompues, avec des débits mesurés divisés par deux
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par rapport a la réalité. Ces artefacts ont tous été corrigés lorsque la nouvelle méthode PC
Cine-GRICS a été utilisée.

La nouvelle méthode a ensuite été appliquée sur volontaire pour la mesure de débit dans
Paorte. Bien qu’ameéliorant la netteté des images acquises en respiration libre (celles-ci étaient
légérement floues), les valeurs de débit étaient de toute facon robuste au mouvement respiratoire.

Une preuve de concept a ensuite été montrée de 'utilisation des champs de déplacements
cardiaques pour propager les contours qui, en haute résolution temporelle, doivent étre dessinés
sur 200 images (ce qui demanderait beaucoup de temps a l'opérateur).

Nous avons géré le mouvement respiratoire en IRM Cine contraste de phase pour la mesure
des vitesses cardiaques par deux méthodes : la simple moyenne de 3 acquisitions et 'adaptation
de GRICS au contraste de phase. Aprés une compensation de mouvement respiratoire déve-
loppée dans ce chapitre, et pour essayer d’améliorer encore la qualité des courbes de vitesses,
nous proposons maintenant une gestion du mouvement cardiaque, en particulier de la variation
temporelle du cycle cardiaque.



Troisiéme partie

Modéle cardiaque personnalisé pour la
haute résolution temporelle en IRM
Ciné
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Chapitre 5

Méthode d’acquisition et de
construction du modéle cardiaque
personnalisé

Ce chapitre est une introduction a la problématique du modéle cardiaque pour I'IRM Cine en
haute résolution temporelle et fait ’état de U’art sur le modéle cardiaque de la littérature. Nous
expliquons en détail les différentes étapes de la construction automatique d’un modéle cardiaque
personnalisé ("Patient Adapted Cardiac Model" PACM) a I’IRM. Cette méthode pour déterminer
un modéle cardiaque personnalisé a fait ’objet d’un brevet européen [49] et d’un article soumis [50]
dans un journal international & comité de lecture (MRM 2014); j’ai participé a sa conception,
auzr développements informatiques, auz acquisitions IRM, o l’analyse statistique et & la rédaction
de larticle et du brevet.

C. MEYER, L. BONNEMAINS, P.-A. VUISsOZ et J. FELBLINGER, “Method for determining a
personalized cardiac model using a magnetic resonance imaging sequence”, PCT /IB2014/000076,
jan. 2014

C. MEYER, L. BONNEMAINS, O. HUTTIN, J. FELBLINGER et P.-A. VUISS0Z, “Subject-specific
calibration of end-systolic time in MRI”, submitted, 2014

5.1 Introduction au modéle cardiaque existant

L’TRM cardiaque est basée soit sur des acquisitions Cine (cf. section 1.4), qui sont la référence
pour quantifier le volume, la masse et la fraction d’éjection du ventricule gauche [51], soit sur
des images statiques qui sont utilisées pour caractériser le tissu myocardiaque afin de détecter
par exemple un cedéme [52] ou de la fibrose.

Dans les deux cas, I'IRM cardiaque nécessite de connaitre les durées des intervalles de systole
et de diastole, soit pour déterminer une période de "calme" cardiaque (avec un minimum de mou-
vement cardiaque) dans laquelle les données peuvent étre acquises (pour les acquisitions de type
déclenchées comme 'imagerie en sang noir [53], les cartographies de T et de T, le rehaussement
tardif, 'imagerie des coronaires [54], etc.) ou pour constituer un "modeéle cardiaque" utilisé pour
associer les lignes de 1’espace k acquises avec la bonne phase cardiaque dans les reconstructions

49
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retrospectives d’acquisitions Cine [9]. Ceci est particuliérement important pour les acquisitions
Cine a haute résolution temporelle [12], [19] pour lesquelles le long temps d’acquisition s’étend
sur plusieurs battements cardiaques pendant lesquels le rythme cardiaque varie.

Le modele cardiaque actuel de la littérature utilisé dans le contexte de 'TRM Cine [55] est un
étirement linéaire des intervalles de systole et de diastole séparément (avec la fin de systole définie
en fonction du rythme cardiaque instantané (HR en bpm) : systole = 546 — 2, 1« HR [ms]). Bien
que ce modéle semble étre le plus récent et soit utilisé en routine clinique pour les reconstructions
Cine, il est basé sur des données acquises il y a plus de 45 ans [56]. Dans son étude, Weissler et
al. ont utilisé un microphone pour mesurer le délai séparant 2 sons cardiaques et ont appliqué
une régression linéaire sur les valeurs inter-individuelles dans une cohorte de sujets [56]. Ce
modéle prédit, dans une population générale, la durée de la systole et de la diastole. Cependant,
ce modéle n’a pas été concu pour prédire les variations de ces durées dans les différents cycles
cardiaques d’un méme sujet. Il ne peut pas prendre en compte les différences physiologiques entre
les sujets, dues par exemple aux maladies, aux variations diurnes de la durée de systole [57], aux
changements de pression [58] ou encore aux traitements médicamenteux qui peuvent altérer la
durée de systole ou de diastole [59]. De plus, il est connu que les équations différent légérement
entre les hommes et les femmes [56], [60] et que la durée d’éjection du ventricule gauche augmente
indépendamment du rythme cardiaque de I'enfance a la puberté [61], [62] et qu’elle est prolongée
chez les personnes agées [60], [63].

Pour prendre en compte ces différences inter-individuelles, nous proposons une méthode au-
tomatique pour construire un modéle cardiaque adapté et personnalisé (avec des paramétres
ajustés au sujet) basée sur la calibration de la fin de la systole spécifiquement par sujet, en IRM.

5.2 Acquisition temps réel et visualisation des signaux : DARTS

L’article traité dans le chapitre qui englobe cette section utilise un logiciel que j’ai déve-
loppé : Dynamic Acquisition Real-Time System (DARTS). Il permet de récupérer en temps réel
les données brutes acquises ainsi que ordre de remplissage des lignes de ’espace k. Ceci permet
d’afficher directement les images partiellement acquises et les signaux d’écho navigateur en temps
réel : notamment le signal cardiaque qui nous servira & calibrer un modéle cardiaque personnalisé,
sujet de ce chapitre. Ce logiciel a été présenté au congrés de '’ESMRMB 2012 [64] sous forme de
démonstration logicielle et de poster.

C. MEYER, P.-A. VUISsOz et J. FELBLINGER, “Images preview with a dynamic acquisition
real-time system (DARTS)”, Magnetic Resonance Materials in Physics, Biology and Medicine,
ESMRMB 2012, 29th Annual Scientific Meeting, Lisbon, Portugal, 4-6 October : EPOSTM
Poster / Paper Poster / Clinical Review Poster / Software Exhibits, t. 25, n® S1, p. 339-628,
sept. 2012

Objectif du DARTS L’IRM comporte un processus d’acquisition intrinséquement lent : les sé-
quences peuvent prendre plusieurs minutes et, habituellement, les images sont affichées seulement
lorsque la séquence est complétement terminée. Le logiciel proposé affiche des images correspon-
dant aux données partielles acquises en utilisant une communication temps réel avec la modalité.
Ainsi, si jugé nécessaire, des modifications des paramétres d’acquisition peuvent étre décidés et
la séquence interrompue et relancée, sans avoir besoin d’attendre qu’une séquence inutile se ter-
mine. Le logiciel permet aussi de visualiser les échos navigateurs en temps réel. Cette nouvelle
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technique effectue un retour constant des informations du processus d’acquisition et réduit le
temps d’attente utilisateur.

Méthode d’acquisition Une IRM 3T (Signa HDxt, General Electric, Milwaukee, WI) avec
une antenne cardiaque a 8 éléments et une séquence en écho de gradient 2D cartésienne (dé-
nommée "FGRE") a été utilisée pour acquérir des données Cine IRM sur un volontaire (durée
d’acquisition : 2 minutes). Les données brutes obtenues directement des canaux d’antenne ont
été traitées des leur acquisition en utilisant le logiciel Raw Data Server en version 15M4 dispo-
nible auprés du constructeur (sujet a contrat de recherche). Comme ce logiciel ne transfére que
les données brutes, la séquence a été modifiée (programmation EPIC de General Electric) pour
envoyer les trajectoires de remplissage de 1'espace k (c’est-a-dire les index de lignes de phase de
Pespace k) a chaque TR via une liaison réseau Ethernet (Figure 5.1). Les primitives du systéme
d’exploitation du controleur temps réel de 'TRM (VxWorks de Wind Rivers) ont été utilisées pour
la communication réseau ("sockets"). Des paquets TCP/IP dont la structure a été spécialement
congue ont été transférés du controleur de la séquence vers le DARTS et réciproquement.

Trigger
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FIGURE 5.1 — Intégration du DARTS dans le réseau et interaction entre les composants.

Le logiciel DARTS tourne sur un PC standard avec un systéme d’exploitation Linux (noyau
version 2.6.33.5) modifié pour réduire la latence (rt-patch 22). Une connexion Ethernet avec le
rack systéme de 'TRM a permis une communication bi-directionnelle entre la séquence (environ-
nement EPIC) en cours et notre logiciel.

Implémentation du logiciel DARTS Le logiciel est implémenté en langage C++ en utilisant
une conception orientée objet et le patron de conception Modéle Vue Controleur (MVC) [65]
(Figure 5.2). Les deux voies de données séparées (données brutes et trajectoire de remplissage de
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Pespace k) ont été acquises avec des fils "threads" distincts et mémorisées dans deux queues en
mémoire. Seules les données brutes qui étaient associées avec une trajectoire (et vice versa) ont
été utilisées pour remplir des espaces k partiels initialisés a zéro. Ces derniers ont été transformés
en images grace a la librairie Fastest Fourier Transform in the West (FF'TW) 3 [66] et les images
affichées (ainsi que l'interface graphique générale) avec la librairie Qt4 [67]. Le nombre de vues
par transfert (un parameétre du Raw Data Server) controdle la fréquence du rafraichissement de
la prévisualisation des images.

RawdataClient Arguments SequencelQ

Wi

.{E_-_

RawdataModel —  # DARTSModel pipe— VieworderModel

DARTSImageView —— MainWindowController pe——7 DART SPlotView

FI1GURE 5.2 — Diagramme de classes de I'implémentation de DARTS : utilisation du patron de
conception MVC.

La Figure 5.3 illustre les deux fonctionnalités principales du DARTS tandis qu’une acquisition
réelle qui a été enregistrée est simulée : 1) la prévisualisation des images et 2) la trajectoire
d’acquisition de I’espace k sont affichés en temps réel.

Conclusions Nous avons montré une prévisualisation d’images basée sur une communication
temps réelle avec 'IRM. Cette nouvelle technique permet d’obtenir un retour constant du pro-
cessus d’acquisition et de réduire le temps d’attente utilisateur. Comme nous avons pu valider
qu’il était techniquement faisable de recevoir les parameétres de séquence en temps réel, il serait
intéressant d’explorer la possibilité de réagir a et de modifier ces paramétres.

Le DARTS permet donc de faire ’acquisition des données IRM et de visualiser les signaux en
temps réel et sera une piéce maitresse pour les travaux qui vont suivre portant sur un navigateur
de vitesse cardiaque (section 5.3) et un navigateur cardio-respiratoire (chapitre 8). Il a été utilisé
avec une nouvelle séquence RTPC particuliérement adaptée pour la calibration d’un modéle
cardiaque via 1’observation en temps réel des vitesses cardiaques.
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F1GURE 5.3 — Interface graphique du DARTS montrant la prévisualisation de ’acquisition par-
tielle (& gauche) et la trajectoire associée de remplissage de 'espace k (4 droite). Environ 2/3
des données étaient acquises au moment de la capture d’écran. L’acquisition Cine segmentée est
représentée par une trajectoire en "dents de scie" dans la vue "View Order").

5.3 Séquence IRM contraste de phase temps réel : RTPC

L’objet de ce chapitre est la calibration d’un modéle cardiaque personnalisé pour chaque
sujet. Le modeéle utilisé découpe le cycle cardiaque en 2 parties : systole et diastole, et indique
la durée de la systole en fonction du rythme cardiaque instantané (voir section 5.1, introduction
de ce chapitre). Pour calibrer ce modéle, nous proposons de mesurer la durée de la systole via
I'observation des vitesses cardiaques en IRM en temps réel.

La mesure des vitesses se fait en IRM a contraste de phase. L’acquisition est habituellement
segmentée sur plusieurs battements cardiaques, mais pour calibrer le modele, nous avons besoin
d’une imagerie en temps réel.

Avec une durée TR de 6 ms, et une résolution spatiale modérée de 128 pas de phases, nous
pouvons espérer obtenir une image toutes les 1,5 secondes, soit plus que la durée d’un battement
cardiaque moyen (environ 1 seconde), ce qui est loin d’étre suffisant en termes de résolution
temporelle pour observer la systole et étre capable de mesurer sa durée.

Une solution pour augmenter la résolution temporelle est de diminuer la résolution spatiale,
par exemple & 64 pas de phase. Si I'on pousse le raisonnement & I’extréme, on imagine faire
I’acquisition de juste un pas de phase, la ligne centrale de I’espace k.

Ne prendre que la ligne centrale de 1’espace k consiste & faire une projection de toute 'image
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de la coupe 2D, sur une ligne (1D) le long de la direction d’encodage en fréquence (Figure 5.4,
a droite). La reconstruction classique, 2D, d’une telle acquisition donne uniquement une infor-
mation 1D projetée dans toute I'image 2D (Figure 5.4, a gauche). Chaque pixel de la ligne 1D
acquise, contient une moyenne de U'information sur la ligne orthogonale. En contraste de phase,
on obtient une vitesse moyenne de tous les spins sur la ligne orthogonale. Il s’agira donc d’orienter
la direction des fréquences de facon a projeter la source des vitesses qui nous intéressent sur un
segment vierge de toutes autres vitesses parasites (voir plus loin 'utilisation qui en a été faite
sur les Figures 5.5 et 6.7).

FIGURE 5.4 — Sélection de la ligne centrale (rectangle orange) de l'espace k (a droite) et effet
de projection dans l'espace image (& gauche). (© Théoréme de la ligne centrale / Anne Menini /
Manuscrit de These [48] / CC-BY-SA

Nous avons implémenté cette approche dans une séquence IRM. En partant d’une séquence
a contraste de phase en Cine, nous avons simplement programmé la possibilité de forcer tous
les pas de phase & zéro, ainsi toutes les lignes acquises sont des lignes centrales de l’espace k.
Une communication réseau avec le DARTS (section 5.2) permet d’afficher en temps réel la carte
(ID+temps) des vitesses, de segmenter un intervalle dans 'espace 1D et d’afficher la vitesse
instantanée dans cette région. Ce signal est une sorte de navigateur en vélocité.

Un article récent utilise une approche similaire sur une coupe du ceeur (mais en magnitude
et non en contraste de phase) pour déterminer un délai de déclenchement optimal pour faire
de I'imagerie coronaire en diastole [68]. Un autre article plus ancien utilise ladite approche en
contraste de phase, pour mesurer en temps réel le flux carotidien [69]. Ces deux études ne
conduisent en revanche pas a la construction d’'un modéle cardiaque de prédiction de la systole
en fonction du rythme cardiaque.

C’est ce que nous allons faire en utilisant notre implémentation de cette approche sur le flux
dans l'aorte (section 5.4). Une autre application sur le flux intra-cardiaque (section 6.3) sera
également montrée.

5.4 Traitement et construction du modéle personnalisé & 'IRM

Dans le but de construire un modéle cardiaque personnalisé a I'IRM, plusieurs étapes sont né-
cessaires pour passer de la séquence a contraste de phase temps réel "Real-Time Phase Contrast"
(RTPC) au modéle :

1. la reconstruction des données issues de la séquence RTPC;

2. la segmentation spatiale automatique de la région contenant 1’aorte ;
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3. la détection automatique des instants de fin de systole;
4. la régression linéaire des parametres du modeéle cardiaque personnalisé ;

5. un contréle qualité du modéle.

5.4.1 Reconstruction des données issues de la séquence RTPC

En appliquant une transformée de Fourier 1D aux données RTPC dans la direction d’encodage
en fréquence, on obtient une image 2D dans ’espace "1D + temps". Seuls les pixels centraux du
champ de vue (50% soit 128 pixels) ont été gardés, tout en vérifiant que 1'aorte ascendante était
incluse dans cette zone, pour réduire le temps de traitement et les régions bruitées contenant
de lair. Aprés visualisation de la sensibilité des canaux d’antenne, seuls les canaux 1 (élément
antérieur haut droit) et 2 (élément antérieur bas droit) ont été utilisés pour RTPC dans le
but d’éviter les contributions bruitées des canaux moins sensibles a la région qui nous intéresse
(ce choix est resté fixe pour tous les sujets). La vélocité a été calculée en soustrayant 2 échos
consécutifs, donnant une résolution temporelle de 1 TR grace & 'utilisation de la technique
d’encodage de vélocité partagée [70]. Les cartes de vitesse 1D-+temps finales (Figure 5.5) ont été
formées en prenant la somme pondérée en magnitude des cartes de vélocité de chaque canal.
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FIGURE 5.5 — Position du plan de coupe RTPC (4 gauche) sur la crosse aortique et petite portion
temporelle de la carte de vitesse (a droite) obtenue avec RTPC. Le plan aortique (ligne verte) a
été programmeé a partir d’une vue sagittale comme montré sur 'image incrustée (dans le coin en
bas & gauche). La direction d’encodage en fréquence était verticale dans la figure (ligne rouge).
Les vélocités positives (en gris clair) et négatives (en gris sombre) correspondent au flux sanguin
systolique dans l'aorte ascendante et descendante. L’algorithme a automatiquement sélectionné
laorte ascendante (rectangle blew). Trois cycles cardiaques (sur 128) du sujet #3 sont représentés
dans I'image de droite.

5.4.2 Segmentation spatiale automatique

Pour segmenter automatiquement ’aorte, on applique une décomposition en valeurs singu-
lieres (SVD) a la carte de vélocité 1D+temps (Figure 5.5). En utilisant les pondérations spatiales
retournées par la décomposition (Figure 5.6), un algorithme de seuillage génére un ensemble de
lieux pour chacune des 3 premiéres composantes principales. Les lieux sont ensuite groupés en
régions d’intérét (ROT) de pixels contigus. Pour chaque ROI, un signal représentant 1’évolution
de la vélocité moyenne dans la ROI est calculée. La ROI avec le signal qui a le plus de puissance
dans la bande spectrale cardiaque (en utilisant la fréquence cardiaque moyenne du sujet + 0,03
Hz) est trouvée et utilisée pour sélectionner les ROIs qui ont plus que 40% de ce maximum de
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puissance et une vélocité moyenne positive. Parmi ces ROIs, celle qui est la plus large (en pixels)
est choisie, comme illustré sur la Figure 5.6.
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FIGURE 5.6 — Segmentation spatiale automatique par seuillage de la décomposition en valeurs
singuliéres (SVD). a) Pondération spatiale des trois premiéres composantes principales de la
décomposition de la carte de vélocité RTPC du sujet #5. b) Jeu de ROIs générées par seuillage
des pondérations issues de a). ¢) Courtes portions (dans le temps) du signal RTPC extrait de
plusieurs possibles ROIs (du jeu de ROIs en b) ) du méme sujet. Le signal tracé en gras (épais) est
celui automatiquement choisi par ’algorithme (et correspond au rectangle bleu en Figure 5.6).

Le signal "RTPC" résultant (Figure 5.7) a une longueur de 128 cycles cardiaques et peut
étre interprété comme la conséquence du flux sanguin dans 1’aorte parce que, physiologiquement,
l'aorte est ’endroit qui a le plus de variation de vélocité dans le plan de coupe choisi et est le
vaisseau le plus large.

Le signal RTPC peut étre affiché en surimpression de 'ECG pour illustrer (Figure 5.8) la
simultanéité de I’éjection systolique et de l'effet magnétohydrodynamique (MHD).

La waleur de la vélocité n’est pas utilisée directement parce qu’elle provient de la projection
dans la direction d’encodage en phase de toutes les vélocités dans le plan de coupe, puisque seule
la ligne centrale de I’espace k est acquise (voir chapitre 5.3). Cependant, les temps caractéristiques
de la vélocité systolique peuvent étre mesurés.

5.4.3 Détection automatique des instants de fin de systole

Chaque cycle cardiaque est analysé, sauf quand une erreur évidente de détection (manquée
ou en trop) de l'onde R sur PECG a eu lieu (définie par les cycles ayant un rythme cardiaque
instantané inférieur & 30 ou supérieur & 120 battements par minute) ou quand des battements
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FIGURE 5.7 — Portion de signal RTPC (tracé en bleu) du sujet #3 avec, en surimpression, les
ondes R (étoiles bleues) détectées sur 'ECG et les fins d’éjection (étoiles rouges) définies comme
chevauchements de la ligne de base (en vert).
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FIGURE 5.8 — Trois exemples (respectivement issus des sujets #5, 8 et 9) d’extraits de signal
RTPC (tracé en bleu épais) affiché en méme temps que V'ECG (tracé en vert) pour deux cycles
cardiaques consécutifs montrant 1’effet Magnétohydrodynamique et, en surimpression, les ondes
R détectées sur V'ECG (étoiles noires).

cardiaques ectopiques ont été détectés (définis par un rythme cardiaque instantané déviant de
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plus de 20% a la fois de la durée médiane du cycle et de la durée du cycle précédent). Comme un
battement ectopique peut modifier les conditions physiologiques du cycle suivant (par exemple
réduire la durée de remplissage du ventricule), le cycle cardiaque et le cycle suivant ont été
éliminés de I'analyse (Figure 5.9), automatiquement. Nous avons combiné deux conditions pour
étre plus robuste et tolérer les variations progressives de rythme cardiaque qui peuvent survenir
pendant les 2 minutes que dure 1’acquisition que nous réalisons.

X X
ECG
b
ectopic
%b2b: OK Drop Drop OK
%omedian: OK OK Drop OK OK

FIGURE 5.9 — Illustration du rejet automatique de battements cardiaques ectopiques par 1’ob-
servation de la variation de durée de cycle. Un battement ectopique est représenté sur le tracé
de 'ECG. Le cycle courant (raccourci par le QRS ectopique) est rejeté ainsi que le cycle suivant
(croiz rouges). Pour qu'une détection soit considérée ectopique, dans notre algorithme automa-
tique, deux conditions doivent étre réunies : 1) la variation de la durée de cycle, d'un cycle a
Pautre (%b2b), ne doit pas dépasser 20% 2) la variation de la durée de cycle par rapport a la
durée médiane (%median) ne doit pas dépasser 20%. Image modifiée basée sur Normal ECG /
User :Madhero88 / Wikimedia Commons / CC-BY-SA-3.0.

Pour chaque cycle cardiaque, 'onde systolique ("onde S") a été automatiquement détectée
sur la courbe comme étant le pic de maximum de vélocité 8.

Le temps de fin de vélocité systolique positive (définie par 'onde S intersectant la ligne de
base, voir Figure 5.7), a été enregistreé.

La ligne de base est construite en 10 itérations comme suit (voir Figure 5.10) :

1. une ligne de base initiale est générée en appliquant un filtre passe-bas (fréquence de
coupure 0.5 Hz, type Butterworth & l'ordre 2, sans décalage de phase par application en
avant et en arriére) a la courbe de vélocité;

2. les itérations commencent : un histogramme des valeurs de vélocité est calculé;
3. les valeurs extrémes de vélocité sont mises & la valeur de la ligne de base selon un seuil ;
4. le seuil est diminué d’un intervalle discret de chaque c6té de 'histogramme.

Pour référence, Odille et al. [72| définissent la composante cardiaque comme la plage de
fréquences [0,67;2] Hz (pour un rythme cardiaque de 40 & 120 bpm), la composante respiratoire
[0, 1;0, 5] Hz, la fréquence de coupure (d’un passe bas) pour obtenir un signal respiratoire : fcut =

(fresp + feard)/2 et la bande passante du signal cardiaque : [fiow = (fresp + feard)/2; frigh = 10]
Hz.

8. Nous avions également essayé de modéliser la forme de 'onde S grace a la technique de Shape Prescriptive
Modeling [71] en configurant deux contraintes : 1) un point d’inflexion au pic de vélocité (la "pente" passe de
positive & négative) et 2) une forme globalement concave négative (la dérivée seconde est négative partout), mais
cela n’a pas permis d’améliorer la précision de la détection.
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FIGURE 5.10 — Visualisation de I’évolution de la ligne de base en fonction des itérations de
I’algorithme de calcul de la ligne de base du signal RTPC.

La durée de la systole a été calculée en mesurant le délai séparant le déclenchement ECG
(onde R de PECQG) et la fin de vélocité systolique positive. Pour minimiser la variabilité (jitter)
de la détection de I'onde R sur P'ECG, la détection faite en temps réel sur le SAEC [3] a éteé
post-traitée. Une forme d’onde QRS patron a été calculée pour chaque sujet comme la moyenne
d’une fraction du signal ECG autour de la détection faite en temps réel. Les détections ont alors
été repositionnées a ’endroit du maximum de corrélation du patron QRS avec 'ECG (somme
de toutes les voies ECG). Quand la durée de systole estimée n’était pas de durée physiologique
pour notre population (moins de 100 ms ou plus de 500 ms) le cycle cardiaque a été éliminé de
I’analyse.

5.4.4 Régression linéaire des paramétres du modéle cardiaque personnalisé
PACM

Pour chaque patient (ou sujet volontaire), nous avons un ensemble de couples {rythme car-
diaque instantané ; durée de systole}. Cet ensemble est découpé en deux jeux de données :

1. un jeu de données d’apprentissage, composé des 80% premiers cycles cardiaques ;
2. un jeu de données de test de prédiction, composé des 20% derniers cycles cardiaques.

Les paramétres du modeéle cardiaque personnalisé (PACM) sont déduits d’une régression
linéaire robuste entre la durée de systole (mesurée par RTPC) et le rythme cardiaque instantané.
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Nous avons également testé si la durée de systole était mieux corrélée a la durée du cycle
cardiaque précédent plutot qu’a la durée du cycle cardiaque courant (sur le sujet #8), mais ce
n’était pas le cas.

5.4.5 Controéle qualité du modéle

Une métrique de qualité a été utilisée pour automatiquement détecter et exclure les sujets
pour lesquels le modéle était de mauvaise qualité. La métrique de qualité utilisée était 1’écart-type
(abrégé "SD" dans les tableaux suivants) des résidus de la régression linéaire. Comme nous visons
une haute résolution temporelle, nous avons considéré qu’une valeur de la métrique supérieure a
un seuil déterminé & 10 ms était représentative d’'un modeéle de mauvaise qualité, auquel cas le
sujet en question a été exclu de I’analyse®.

Maintenant que la méthode a été décrite, nous allons la valider.

9. Un autre critére a également été testé : a I’aide d’un test de Shapiro-Wilk, nous avons testé la normalité
de la distribution des rythmes cardiaques et des durées de cycles cardiaques pour rejeter le sujet. Cependant, sur
les 35 sujets de I’étude ESCIF, aucun n’a une distribution des rythmes ou des durées qui suit une loi normale.
Note : ce test est réalisable & partir de NV = 3 et jusqu’a N = 5000 or tous les sujets ont entre 60 et 130 cycles
analysés donc une taille d’échantillon convenable pour le test.



Chapitre 6

Validations du modéle cardiaque
personnalisé

Le modéle cardiaque personnalise PACM, présenté au chapitre 5, sera d’abord validé en
comparant la durée de la systole prédite par le modéle & la durée de la systole mesurée en
échographie. Ensuite, I'impact sur la reconstruction Cine d’une meilleure détermination de la
durée de la systole sera montré. Enfin, la méme technique d’acquisition, qui est utilisée pour
calibrer le modeéle cardiaque, sera employée pour faire la mesure de l'indice de performance du
myocarde.

6.1 Validation par comparaison & I’échographie : le protocole ES-
CIF

L’Etude Sur la Comparaison des Indices de Fonction (ESCIF), ancillaire de la Cohorte Sta-
nislas |73], vise & comparer les indices de la fonction cardiaque mesurés a ’aide de 1’échographie
et de PIRM. Cette étude clinique est enregistrée sous 'identifiant NCT01391442 dans http ://cli-
nicaltrials.gov. Sur les sujets de cette étude, nous avons validé la méthode de calibration d’un
modele cardiaque développée dans ce chapitre.

6.1.1 Meéthodes pour la comparaison a I’échographie

Population Trente-cing volontaires adultes ont été recrutés de fagcon prospective et consécutive
entre le 29/03/2013 et le 22/11/2013. Tous les volontaires ont donné leur consentement éclairé
par écrit. L’étude est en accord avec la déclaration d’Helsinki au regard de la recherche médicale
sur sujet humain et a aussi été approuvée par le comité d’éthique local.

Protocole d’imagerie par IRM L’étude IRM cardiaque a été effectuée sur un imageur 3T
Signa HDxt (General Electric, Waukesha, WI) en employant une antenne cardiaque a 8 éléments
en réseau phasé, mais aucune accélération par imagerie paralléle n’a été utilisée. Les sujets étaient
sur le dos. Premiérement, des acquisitions de repérage ont été enregistrées pour déterminer
l'orientation de I'aorte.
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La séquence RTPC (décrite au chapitre 5.3) a été acquise avec les paramétres décrits en
table 6.1. La coupe a été orientée de fagon a couper perpendiculairement 1’aorte ascendante (en
section donc, normale & la direction du flux sanguin) et trois centimétres au-dessus de la jonc-
tion sinotubulaire pour éviter, autant que possible, le tronc de 'artére pulmonaire (Figure 5.5).
L’orientation de la direction d’encodage en fréquence a été tournée pour étre paralléle a une
ligne qui passerait par l'aorte ascendante et descendante, comme illustré par la ligne rouge en
Figure 5.5. L’acquisition RTPC a été réalisée sur 128 battements cardiaques, en respiration libre.
Les données étaient visualisées et enregistrées a ’aide du systéme temps réel DARTS [64] déve-
loppé maison (voir chapitre 5.3). L’ECG a été enregistré et la synchronisation cardiaque a 'TRM
effectuée par un systéme de surveillance de patient customisé MagLife (Schiller, Wissembourg,
France) [3]. Avec ces paramétres, la résolution temporelle de 'acquisition RTPC était 6,6 ms en
utilisant la technique de I’encodage de vélocité partage [70].

Parameétre séquence RTPC
Champ de vue (mm?) 350 x 350
Epaisseur de coupe (mm) 8
Angle de bascule ( °) 15
Bande passante (kHz) 62.5
Matrice d’acquisition (M x P) 256 x 1
TR (ms)/TE (ms) 6.6/3.4
Venc (em/s) 150
Excitations moyennées 1
Vues par segment 1
Reésolution temporelle (ms) 6.6
Durée d’acquisition (s) 128

TABLE 6.1 — Parameétres de la séquence RTPC utilisée en IRM

Protocole d’imagerie par échographie cardiaque Doppler Pour vérifier que les valeurs
mesurées par IRM via la séquence RTPC étaient bien les temps de fin de systole, tous les volon-
taires ont subi un examen d’échographie dans les 2 heures avant 'IRM. L’examen a été effectué
en utilisant un appareil d’échographie Vivid 7 (General Electric Vingmed Ultrasound, Horten,
Norway) par un cardiologue expérimenté, en aveugle par rapport aux résultats de 'IRM. Les
volontaires étaient dans un état calme sans sédation. L’imagerie Doppler des tissus (TDI) en vue
quatre cavités (grand axe horizontal) a été acquise avec enregistrement de ’électrocardiogramme.
Le volume de mesure était positionné a 1 cm du site d’insertion septal de la valve mitrale et ajusté
pour couvrir I’excursion longitudinale de I'anneau a la fois en systole et en diastole (Figure 6.1
en haut). Les courbes de vélocité ont été enregistrées pendant au moins trois cycles cardiaques
consécutifs. La résolution temporelle en TDI n’est pas directement affichée sur 'appareil mais
doit étre de 200 images par seconde selon la littérature avec le méme équipement [29] et selon le
manuel.

Les données ont été anonymisées et analysées en post-traitement par le méme cardiologue
en aveugle par rapport a toutes les données de volontaire. Le post-traitement a été effectué
avec le logiciel EchoPAC (EchoPAC PC SW-Only V6.1.0, General Electric Vingmed Ultrasound,
Horten, Norway).

Pour chaque cycle cardiaque, les données suivantes ont été enregistrées :
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FIGURE 6.1 — Positionnement de la région d’intérét utilisée pour évaluer les vélocités septales
en échographie cardiaque Doppler (en haut). L’observateur utilise la vue 4 cavités présentée
dans la partie supérieure de 'image pour positionner le volume de mesure (voir entre les 2
barres) sur le segment septal basal du ventricule droit et obtient immédiatement la forme de la
courbe. La contraction isovolumique (I), ’éjection systolique (S) et la longueur du cycle cardiaque
sont identifiés et leurs durées sont utilisées pour les mesures de temps. La longueur d’un cycle
cardiaque (le délai entre deux débuts de contraction isovolumique) est indiquée par une fléche
blanche.

1. la durée de systole, définie par le délai entre le début de contraction (isovolumique) et le
début de la relaxation (isovolumique) ;

2. la durée du cycle cardiaque (durée séparant deux débuts de contraction). Un exemple de
cette mesure est donné sur le septum en Figure 6.1 en bas.

Comparaisons des modéles cardiaques Le modéle cardiaque personnalisé (PACM, décrit
au Chapitre 5) a été comparé a deux autres modéles :

1. "Global" : un modele semblable a celui de la littérature [56] c’est-a-dire un modeéle linéaire
construit & partir d’'une régression linéaire des données globales, toutefois séparées par sexe
(homme/femme) ;

2. "Weissler" : le modeéle S1S2 de la littérature [56].

Trois comparaisons entre modeéles ont été effectuées.
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Global contre Weissler Les paramétres du modeéle Global (femme et homme) ont été
comparés aux parameétres du modéle Weissler (femme et homme).

Référence échographique Les trois modeéles (Weissler, Global et PACM) ont été compa-
rés a 1’échographie cardiaque (la référence) pour évaluer les erreurs de prédiction de temps de fin
de systole. Les temps de fin de systole ont été estimés en utilisant le rythme cardiaque instantané
en échographie en entrée des modéles. Pour cette comparaison, les modéles PACM et Global ont
été construits en utilisant 100% des cycles cardiaques acceptés de ’acquisition RTPC.

Référence RTPC Les trois modéles ont aussi été comparés en utilisant les temps de fin de
systole mesurés en RTPC comme référence (en utilisant le jeu de données de test de prédiction).
Dans ce cas, le rythme cardiaque donné en entrée aux modéles était celui des cycles cardiaques
pendant 'acquisition RTPC. Pour quantifier la qualité de la prédiction des 3 modéles, nous avons
utilisé les jeux de données de test de prédiction (voir section 2) et calculé I'erreur absolue de
prédiction de la fin de systole. La prédiction de fin de systole a été calculée en appliquant le
rythme cardiaque instantané au modéle cardiaque, cycle cardiaque par cycle cardiaque.

Statistiques Pour évaluer si 1 des 3 modéles était meilleur en moyenne, des tests ANOVA
a valeurs appariées ont été utilisés. Des tests post-hoc (différence significative honnéte de Tukey)
ont été effectués pour identifier quelles différences étaient significatives. Comme plusieurs tests
ont été fait, les p-values ont été corrigées avec une correction de Holm. Des tests de Levene ont été
utilisés pour vérifier si les variances des erreurs de prédiction étaient différentes entre les modeéles
Global et PACM. Une p-value de moins de 0.05 était considéré statistiquement significative.
L’analyse statistique a été faite a l'aide de R 3.0.3 (R Foundation for Statistical Computing,
Vienna, Austria).

6.1.2 Résultats de la comparaison des modéles cardiaques & I’échographie

35 sujets ont été inclus dans I’étude ESCIF (age 52411 ans, 19 femmes), et parmi eux, 4 ont
été exclus (89% de succes) sous le critére de la métrique de qualité. Au final, 31 sujets ont été
analysés dans les tests statistiques.

Un total de 4480 cycles cardiaques ont été traités dans RTPC, dont 325 ont automatiquement
été éliminés sous le critére d’acceptation (décrit en section 5.4.3).

Finalement, lanalyse des modeéles a été effectuée sur 4155 cycles cardiaques : 3324 (jeu de
données d’entrainement) pour la calibration des modeéles PACM et Global, et 831 (jeu de données
de test de prédiction) pour prédire le temps de fin de systole mesuré par RTPC.

Pour chaque sujet, la pente et le décalage (comme dans la relation Systole = pente x HR +
dcalage) du modeéle PACM sont présentés en table 6.2.

Global contre Weissler La régression linéaire (la pente et le décalage comme dans la
relation Systole = pente * HR + décalage) sur I’ensemble de notre population (modéle Global)
est présentée en table 6.3 en méme temps que le modeéle de Weissler [56] pour les individus sains.
Les valeurs de la pente et du décalage montrent moins de 10% de différence entre les modeéles
Global et Weissler.
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Sujet Sexe Age Pente [s/bpm]| (IC) Décalage [s] (IC) SD [s]

1 M 34 -0,0009 (+/- 0,0002)  +0,382 (+/- 0,017) 0,007
2 F 31 -0,0006 (+/- 0,0002)  +0,392 (+/- 0,015) 0,004
3 M 59 -0,0015 (+/- 0,0005)  +0,463 (+/- 0,029) 0,003
4 M 60 -0,0025 (+/- 0,0013)  +0,479 (+/- 0,062) 0,008
5 M 40 -0,0004 (+/- 0,0003)  +0,354 (+/- 0,020) 0,006
6x F 39 40,0004 (+/- 0,0005) +0,263 (+/- 0,042) 0,012
7 F 63 -0,0007 (+/- 0,0003)  +0,376 (+/- 0,022) 0,003
8 M 64 -0,0015 (+/- 0,0005)  +0,459 (+/- 0,028) 0,005
9 F 66 -0,0007 (+/- 0,0005)  +0,426 (+/- 0,026) 0,006
10 M 69 -0,0008 (+/- 0,0006)  +0,411 (+/- 0,041) 0,007
11 F 60 -0,0033 (/- 0,0006)  +0,561 (+/- 0,038) 0,004
12 F 56 -0,0008 (+/- 0,0005)  +0,394 (+/- 0,034) 0,004
13 F 52 -0,0009 (+/- 0,0003)  +0,408 (+/- 0,020) 0,008
14 F 39 -0,0015 (+/- 0,0002)  +0,465 (+/- 0,012) 0,007
15 F 43 -0,0004 (+/- 0,0006)  +0,383 (+/- 0,042) 0,006
16 F 57 -0,0011 (+/- 0,0008)  +0,449 (+/- 0,050) 0,005
17x M 56 -0,0000 (+/- 0,0015)  +0,333 (+/- 0,084) 0,020
18 F 54 -0,0017 (+/- 0,0005)  +0,472 (+/- 0,038) 0,005
19 F 35 -0,0008 (+/- 0,0001)  +0,427 (+/- 0,008) 0,003
20 M 58 -0,0003 (+/- 0,0002)  +0,318 (+/- 0,015) 0,006
21 F 57 -0,0008 (+/- 0,0005)  +0,376 (+/- 0,035) 0,003
2 F 37 -0,0005 (+/- 0,0004)  +0,376 (+/- 0,027) 0,005
23 F 35 -0,0008 (+/- 0,0002)  +0,361 (+/-0,014) 0,002
24 M 37 40,0000 (+/- 0,0003) +0,345 (+/- 0,014) 0,010
25 M 56 -0,0018 (+/- 0,0010)  +0,482 (+/- 0,065) 0,005
26 M 58 -0,0008 (+/- 0,0005)  +0,401 (+/- 0,031) 0,007
27 F 56 -0,0016 (+/- 0,0004)  +0,471 (+/- 0,025) 0,003
28 M 64 40,0004 (+/- 0,0009) +0,333 (+/- 0,048) 0,005
29 F 64 -0,0007 (+/- 0,0006)  +0,412 (+/- 0,038) 0,007
30 F 57 -0,0005 (+/- 0,0004)  +0,354 (+/- 0,028) 0,005
31 M 61 -0,0011 (+/- 0,0003)  +0,408 (+/- 0,022) 0,007
32 F 37 -0,0005 (+/- 0,0002)  +0,372 (+/- 0,010) 0,004
33 M 53 -0,0007 (+/- 0,0004)  +0,414 (+/- 0,026) 0,005
34x M 60 -0,0040 (+/- 0,0028)  +0,569 (+/- 0,170) 0,029
35 M 57 -0,0008 (+/- 0,0003)  +0,426 (+/- 0,021) 0,005

TABLE 6.2 — Sexe, age, pente, décalage et métrique de qualité du modéle PACM pour chaque
sujet inclus dans ESCIF. Les sujets écartés de I’étude (sous le critére de qualité) sont marqués
d’une croix. SD = écart-type (d’échantillon) de la régression en secondes, IC = intervalle de
confiance a 95%.

Référence échographique Les résultats de la comparaison des 3 modéles par rapport a
la référence échographique sont présentés en Figure 6.2. Les erreurs de prédiction des instants de
fin de systole étaient similaires entre les modeéles Global et Weissler (P = 0.82), avec une erreur
moyenne de 36 ms. Le modéle adaptatif PACM a réduit les erreurs de prédiction de fin de systole
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Modele  Sexe Pente [s/bpm| (IC)  Décalage [s| (IC) SD [s]
Weissler M -0,0018 (a) 0,456 (a) 0,014
Weissler F -0,0016 (a) +0,461 (a) 0,014
Global M -0,0022 (+/- 0,0001) 40,490 (+/- 0,006) 0,018
Global F  -0,0021 (+/- 0,0001) +0,492 (+/- 0,006) 0,013

TABLE 6.3 — Modéle, sexe, pente,

décalage et métrique de qualité des modeéles globaux.

SD — écart-type (d’échantillon) de la régression en secondes, IC — intervalle de confiance a

95%, a = information non disponible.
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FIGURE 6.2 — Comparaisons du modéle PACM proposé (adapté a chaque sujet) aux modeéles
Global (le méme modéle pour toute la population) et Weissler, en termes d’erreurs de prédiction
de fins de systoles mesurées indépendamment en échographie, & trois endroits : le tissu du septum
interventriculaire, le tissu antérolatéral et le flux sanguin de 'aorte.

La Figure 6.3 présente un exemple de durées de systole mesurées sur un volontaire, affichées
contre les durées théoriques prédites par les 3 modeles.

Référence RTPC Des différences significatives (P < 1071) ont été détectées entre les 3
modéles par ANOVA sur la valeur absolue des erreurs de prédiction de fin de systole mesuré
par RTPC (Figure 6.4). Le test post-hoc a révélé des différences significatives entre les modéles
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FIGURE 6.3 — Instants de fin de systole mesurés (points) avec RTPC sur un volontaire (sujet #3)
et les trois modeéles cardiaques superposés (lignes).

Global et PACM (P < 1077). Tl n’y avait pas de différence entre Global et Weissler (P = 0.59),
suggérant que notre modéle Global a en effet été construit avec une grande fidélité par rapport a
la technique de Weissler [56]. Le modéle Global a produit une erreur moyenne de 16,4 ms, qui a
été réduite & 6,7 ms en utilisant le modeéle cardiaque adaptatif PACM proposé, ce dernier ayant
une erreur presque égale a la résolution temporelle de notre acquisition de 6,6 ms.

Le test de Levene a détecté que ’écart-type des erreurs absolues était aussi significativement
différent (P < 107'9), étant réduit de 16,2 ms avec le modele Global & 12,7 ms avec le modéle
adaptatif PACM.

Conclusion La comparaison des modeéles par rapport a la référence échographique (et a une
référence IRM avec RTPC) montre que PACM a prédit la fin de systole mesurée de fagon plus
fiable que tous les autres modéles testés.

La bonne prédiction de la systole nous a permis de passer & la deuxiéme étape : observer
I'impact du modele sur les images reconstruites.
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FIGURE 6.4 — Erreur absolue de prédiction de fin de systole mesurée par RTPC pour les 3
modeéles.

6.2 Validation par comparaison des reconstructions Cine IRM
haute résolution temporelle

6.2.1 Meéthodes pour les reconstructions Cine

Population Nous avons utilisé la méme population que décrite dans le chapitre précédent.

Protocole d’imagerie par IRM Une séquence standard en contraste de phase en apnée
(BHPC) a été acquise dans un plan petit axe basal du coeur, pour confirmer la position du plan
de coupe, puis la méme coupe a été acquise en respiration libre (FBPC) en haute résolution
temporelle [12] (voir chapitre 3) en enregistrant les données brutes et en les affichant en temps
réel [64]. Les parameétres des séquences sont décrits en table 3.1 (mémes paramétres d’acquisition
que pour la mesure des vitesses tissulaires du Chapitre 3).

Les données brutes ont été utilisées pour reconstruire deux séries d’image Cine : 1) en utilisant
la technique Cardiac Phase To Order Reconstruction (CAPTOR) [55] qui est basée sur le modéle
systolique de Weissler et al. [56] et 2) en utilisant le modéle cardiaque adaptatif (PACM) décrit
au chapitre 5.4.
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Illustration de I'impact potentiel sur la Cine IRM Pour illustrer la potentielle perte de
résolution temporelle dans la reconstruction induite par le modeéle cardiaque [74], le sujet qui
avait le rythme cardiaque le plus variable a été choisi et ses courbes RTPC ont été projetées sur
un cycle cardiaque moyen, a des points temporels avec une résolution de TR, en appliquant a)
un étirement linéaire, b) le modele PACM, c¢) le modeéle Weissler. Une meilleure superposition
des courbes (c’est-a-dire ayant un tracé superposé plus fin) représente alors un meilleur modéle
cardiaque. L’épaisseur du trait a été quantifiée en calculant I’écart-type de la vélocité des cycles
projetées & chaque point temporel.

Pour le méme sujet, des données brutes d’acquisitions en contraste de phase Cine en haute
résolution temporelle et en respiration libre (table 6.1) ont été reconstruites en utilisant 1’algo-
rithme établi appelé Cardiac Phase To Order Reconstruction (CAPTOR) [55] et PACM. Les
reconstructions ont été qualitativement comparées en termes de résolution des pics de vélocités
longitudinales du myocarde [12].

6.2.2 Reésultats de projections de courbes RTPC et de reconstruction Cine

La projection des courbes RTPC sur un cycle cardiaque moyen du sujet #32, qui avait un
rythme cardiaque trés variable (écart-type = 6,30 bpm), est présentée en Figure 6.5. En utilisant
PACM, les projections se superposent mieux qu’avec les autres modéles, particuliérement autour
de la fin de la systole. La quantification de I’épaisseur du trait aprés superposition des projections
est montrée sur le tracé en bas a droite de la Figure 6.5. L’épaisseur du trait était minimale en
utilisant PACM.

La reconstruction Cine contraste de phase en haute résolution temporelle (Figure 6.6) montre
un pic de vélocité de contraction isovolumique de la paroi antérolatérale plus pointu et mieux
visible avec PACM plutot qu’avec CAPTOR, (qui utilise la formule du modéle cardiaque de
Weissler). L’acquisition provient d’un sujet qui avait une grande variabilité cardiaque (écart-
type = 6,75 bpm).

Nous avons ensuite cherché & voir s’il était possible d’obtenir des courbes de vitesse contenant
plus d’information que seulement la durée de la systole, en placant la coupe de ’acquisition en
intra-cardiaque.
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FIGURE 6.5 — Projection des cycles RTPC (temps réel) du sujet #32 (117 cycles cardiaques) sur
un cycle moyen en étirant la courbe de vélocité de chaque cycle cardiaque individuel en utilisant
a) un étirement linéaire, b) le modele PACM, c) le modele Weissler. Les fleches indiquent la fin
de systole, I’endroit ou les superpositions des courbes montrent des différences entre les modéles.
L’épaisseur du tracé projeté est quantifié en calculant I’écart-type de la vélocité des cycles projetés
aux points du cycle cardiaque moyen.
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FIGURE 6.6 — Comparaison des courbes de vélocités tissulaires acquises sur le sujet #19 et
reconstruites avec a) le modele adaptatif PACM et b) le modéle Weissler (utilisé dans 1’algorithme
de reconstruction CAPTOR). Les vélocités sont mesurées dans la région (rouge) mise en évidence
en c).
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6.3 Vers une mesure de l’'indice de performance myocardique de
Tei & PIRM

Ce chapitre utilise la séquence RTPC développée précédemment dans cette partie pour obtenir
des tracés de la vélocité du tissu cardiaque, en temps réel, de facon trés similaire a I’échographie
Doppler. L’intérét d’étre en temps réel est de pouvoir réaliser des mesures rapides ou des mesures
non moyennées sur plusieurs battements cardiaques (soit pour obtenir des mesures plus précises
car non moyennées ou pour observer la variation en fonction du battement cardiaque). Ces travauz
ont mené a la présentation d’un poster dans un congrés international (SCMR 2014 a la Nouvelle
Orléans) et a la publication de son résumé dans un journal international [75].

C. MEYER, P.-A. VUIss0z, J. FELBLINGER et L. BONNEMAINS, “Towards a new method for
cardiac tissue velocity measurements using MRI, comparison with echocardiography”, Journal of
Cardiovascular Magnetic Resonance, t. 16, n® Suppl 1, 2014

Pour évaluer rapidement l’état du cceur, 'Indice de Performance du Myocarde (MPI) (aussi
appelé indice de Tei [1]) peut étre mesuré en échographie cardiaque qui est actuellement la
référence pour la mesure de la vélocité du tissu cardiaque [28]. L'IRM a contraste de phase avec
moyennage de plusieurs excitations, que nous avons proposée [12] (voir Chapitre 3), pourrait étre
une solution alternative. Dans cette étude, nous avons utilisé une séquence IRM en contraste de
phase temps réel [69] déja développée dans cette partie (voir Chapitre 5.3) pour faire I’acquisition
de courbes de vélocité en temps réel cette fois-ci, et nous les avons comparées & celles obtenues
par échographie cardiaque Doppler.

6.3.1 Meéthodes

Dix-huit volontaires ont été examinés en IRM cardiaque a 3T sur un appareil Signal HDxt
(General Electric, Waukesha). Une séquence en contraste de phase a été modifiée pour faire
Pacquisition de la ligne centrale de ’espace k seulement (voir Chapitre 5.3). Elle a été utilisée
dans une coupe petit-axe mid-ventriculaire du ventricule gauche (pour contenir une information
sur le flux de remplissage et d’éjection du ventricule gauche) avec un encodage de vélocité a
travers la coupe et pendant 128 battements cardiaques. La direction d’encodage en fréquence a
été tournée pour séparer le ventricule gauche du ventricule droit (Figure 6.7). Les parameétres de
la séquence sont donnés en Table 6.1.

Le traitement était similaire a celui décrit dans la section 5.4. Pour résumer :

— une transformée de Fourier a passé les données dans ’espace image 1D+t ;
— une décomposition SVD a fait une segmentation spatiale automatique de la région du
sang dans le ventricule gauche;
— une détection automatique de pics dans le domaine temporel a identifié les durées sui-
vantes :
— la durée du cycle cardiaque (RR) ;
— la durée de la contraction isovolumique (IVC);
— la durée de I'éjection systolique (SE);
— la durée de la relaxation isovolumique (IVR);
— la durée de la diastase en diastole (DD).

En plus des critéres de rejet de cycles cardiaques déja donnés (au Chapitre 5.4), si tous les pics
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FIGURE 6.7 — (a) Positionnement du plan de coupe en petit axe (en vert) et direction d’encodage
en fréquence (en rouge). (b) Affichage de I’évolution de la vélocité 1D dans le temps avec la ROI
automatiquement segmentée (en bleu) correspondant au maximum de puissance dans la bande
spectrale autour de la fréquence cardiaque.

ne pouvaient pas étre détectés dans un cycle cardiaque, le cycle cardiaque était éliminé.

Pour chaque cycle cardiaque, les résultats de la détection automatique ont été controlés par
un cardiologue qui pouvait accepter la donnée, la corriger ou ’éliminer de 'analyse.

Les indices calculés suivants ont été comparés aux indices similaires évalués en échographie
cardiaque Doppler (qui a été réalisée quelques heures avant I'IRM) :

— UDIndice de Performance du Myocarde (MPI) [1], calculé selon la formule : (IVC+IV R)/SE

— la durée de systole normalisée : (IVC + SE)/RR;

— la durée de diastase normalisée : DD/RR.

6.3.2 Reésultats

Sept sujets ont été sortis de I’analyse & cause d’une trop faible qualité des données d’échogra-
phies ou d’'IRM (impossibilité de mesurer toutes les durées prévues). Un sujet a été manuellement
corrigé & cause d’un échec de la détection automatique et un total de 360 cycles cardiaques ont
aussi été éliminés.

Pour 11 sujets, des tracés de vélocité similaires a ceux de I’échographie ont été obtenus (voir
Figure 6.8).

En analysant les 1048 cycles cardiaques restant, une bonne corrélation a été observée entre
les valeurs mesurées en échographie et la médiane des valeurs mesurées en IRM :

— pour MPI (indice de Tei) : 72 = 0,52;

— pour la durée de systole normalisée : 72 = 0,61 ;

— pour la durée de diastase normalisée : 72 = 0, 74.

6.3.3 Conclusions

Cette nouvelle méthode permet d’obtenir des courbes de vélocité trés similaires & celles de
I’échographie cardiaque Doppler. Elle offre la possibilité de mesurer la durée des principales
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FIGURE 6.8 — Exemple de courbe de vélocité obtenue par IRM et calculée comme la vélocité
moyenne dans la ROI (en bleu) de la Figure 6.7. Sur la courbe sont représentées les durées du
cycle cardiaque (RR), de la contraction isovolumique (IVC), de I’éjection systolique (SE), de
la relaxation isovolumique (IVR) et de la diastase diastolique (DD). (b) Une courbe de vitesse
tissulaire similaire obtenue en échographie cardiaque Doppler.

phases du cycle cardiaque (systole, diastase) et de calculer le MPI avec une bonne corrélation.
Ceci est le début d’une piste visant & observer la variabilité intra-individu des indices cardiaques
d’un battement & 'autre.



Discussion sur le modéle cardiaque
personnalisé

Nous avons développé une méthode qui permet d’obtenir des mesures automatiques de I’'ins-
tant de fin de systole du cycle cardiaque, en IRM avec une trés haute résolution temporelle. Ceci
a permis de créer un modéle cardiaque adapté & chaque sujet, capable de mieux prédire la durée
de systole, comparé aux modeéles cardiaques globaux.

Le modeéle Global construit pour validation était cohérent par rapport (et trés proche) au
modele de la littérature (modele Weissler [56]). Ceci suggére que le signal RTPC, mesuré en
IRM avec notre technique, porte bien une information sur la systole. L’éjection visible en RTPC
correspondait bien a 'effet magnétohydrodynamique (MHD) que l'on voit sur 'ECG, suggérant
que le signal RTPC est lié a ’éjection du sang dans l'aorte.

Les modeles PACM variaient significativement par rapport aux modeéles globaux. Les modéles
PACM ont permis de prédire significativement mieux la fin de systole, mesurée en échographie
a 3 endroits du ceeur. Ceci nous conforte dans I'idée qu'un modéle cardiaque, personnalisé et
adapté au patient est d’'une grande importance pour estimer correctement la durée de la systole
dans le cycle cardiaque. Ce dernier point est essentiel pour la reconstruction d’IRM Cine avec
une haute résolution temporelle.

Les erreurs de prédiction de systole mesurée en échographie étaient assez élevées. Ceci pourrait
étre du a une définition différente de la systole et au délai entre 'onde R de 'ECG (utilisée dans
PACM) et le début de la contraction isovolumique (utilisée en échographie du septum et de la
paroi antérolatérale). La notion de systole est parfois ambigiie. En premier lieu, on peut distinguer
la systole électrique et la systole mécanique. Avec RTPC, nous mesurons le délai entre 'onde R
de P’ECG et la fin de I’éjection du sang dans ’aorte, c’est donc une systole électro-mécanique. En
échographie, nous mesurons le délai entre la contraction isovolumique cardiaque et la fin de I’onde
S, il s’agit donc d’un délai purement mécanique. Cette derniére devrait correspondre au modéle
"S1S2" de Weissler puisqu’il a été construit en observant le délai entre le premier bruit cardiaque
(S1, qui apparait au moment de la contraction isovolumique) et le deuxiéme bruit cardiaque (S2,
qui apparait lors de la relaxation isovolumique). Ce dernier correspond a la fermeture de la valve
aortique et marque donc la fin de 1'éjection (voir le diagramme de Wiggers [76]).

Notre nouvelle méthode a fonctionné sur 31 des 35 sujets inclus. Une métrique de qualité a été
utilisée pour automatiquement détecter les sujets pour lesquels la méthode échoue. En clinique,
cette détection pourrait étre utilisée pour refaire ’acquisition, peut-étre dans un plan de coupe
légeérement différent, ou pour passer & une solution de repli que serait 'utilisation du modéle
de Weissler utilisé jusqu’a présent. Dans notre étude ESCIF, nous avons simplement exclu les
sujets. Cette métrique de qualité n’était pas basée sur le trés usuel coefficient de détermination

6]
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(r?) parce que nous nous attendions a avoir des sujets chez lesquels la durée de systole est presque
constante (pour un rythme cardiaque changeant) auquel cas le r? serait proche de zéro (& cause
d’une variation nulle de la variable dépendante : durée de systole) bien que le modéle (constant)
soit de bonne qualité.

Pour pouvoir déterminer la durée de systole, le début de cycle cardiaque (le temps zéro
de référence) doit étre mesuré trés précisément. Dans notre étude ESCIF, nous avons utilisé
la détection de 'onde R de 'ECG, en IRM. Cette détection de 'onde R est connue pour étre
difficile (et particuliérement & fort champ magnétique comme 3T dans notre cas) et a une certaine
variabilité ("jitter") de détection, qui se retrouve prise en compte dans le calcul de I'instant de
fin de systole. Nous avons essayé de minimiser ce probléme en repositionnant la détection du
complexe QRS dans une étape de post-traitement automatique (basée sur une reconnaissance de
forme).

Des cas d’échec sont rapportés. Les causes étaient : la présence de vaisseaux (veine cave
supérieure, tronc de lartére pulmonaire, autres vaisseaux) dans le plan de coupe et alignés avec
Paorte ascendante selon 1’axe de projection (direction d’encodage en phase). Ceci peut provoquer
un mélange des caractéristiques de vélocité dans la méme ROI. Cela pourrait étre évité en faisant
un repérage préalable dans le méme plan de coupe que celui utilisé en RTPC, bien que rallongeant
la durée totale d’examen. En fait, dans notre implémentation, un espace k complet est acquis
avant 'acquisition RTPC proprement dite (comme un "prescan") pour pouvoir former une image
(mais cette donnée n’est pas exploitée dans cette étude).

Méme si cela ne s’est pas produit sur notre population, il est concevable qu'une segmenta-
tion automatique échoue et sélectionne un autre vaisseau que ’aorte ascendante. Ce probléme
pourrait étre évité en utilisant un algorithme plus robuste ou en segmentant manuellement la
ROI (au risque de perdre la caractéristique de la méthode proposée qui est d’étre entiérement
automatique). D’autres difficultés étaient (i) la présence de repliement dans le signal de vélocité
qui n’a pas été déroulé (un algorithme de déroulement de phase pourrait étre utilisé |77]) et (ii)
du bruit dans la vélocité aux abords des régions vides de signal comme au niveau des poumons
et de lair extérieur (légérement visible sur la Figure 5.5 mais dans ce cas cela n’a pas posé de
probléme).

Dans 'IRM Cine clinique, une résolution temporelle de 30 ms est classiquement utilisée (30
images pour un rythme moyen de 60 bpm). L’expérience montre que I'impact de la petite erreur
commise due au modele cardiaque (environ une image Cine en utilisant le modéle de Weissler) est
faible en termes de qualité d’image. Mais comme montré sur les exemples Figure 6.5 et Figure 6.6,
sur un sujet qui a une forte variabilité de rythme cardiaque, 'impact ne devrait pas étre ignoré.
La conséquence sur les images de petites erreurs temporelles d’affectation de données espace k
acquises sur plusieurs battements cardiaques est difficile & prédire & cause de l'interaction entre
I’échantillonnage dans ’espace k et la variabilité de la durée du cycle cardiaque. Les artéfacts créés
par un modéle cardiaque suboptimal sur un patient avec forte variabilité de rythme cardiaque
pourraient trés bien ne pas avoir été remarqués jusqu’a présent, mais la tendance & aller vers
la haute résolution temporelle et spatiale risque d’étre restreinte sans 'utilisation d’un modéle
adaptatif comme proposé. Ce point est illustré clairement avec I’amélioration de la résolution de
la courbe de vélocité en Figure 6.6.

Pour illustrer 'impact du modéle cardiaque dans le processus de reconstruction Cine, la
projection des courbes de vélocité temps réel des cycles cardiaques acquis en RTPC sur un
cycle cardiaque moyen, révéle que le modéle adaptatif PACM aide a surperposer les courbes
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(comparé & un simple étirement linéaire et au modéle de Weissler). Nous avons utilisé 1’écart-
type de la vélocité aux instants du cycle cardiaque moyen comme une mesure de 1’étalement
qui surviendrait dans une reconstruction Cine. Idéalement, pour quantifier ’étalement temporel,
c’est la variabilité temporelle qui devrait étre évaluée, mais c’est une opération plus compliquée &
réaliser et la variabilité de la vélocité permet déja d’illustrer le probleme. La meilleure prédiction
de la systole parait particuliérement attractive pour les séquences IRM Cine a haute résolution
temporelle ou les séquences déclenchées sur une fenétre d’acquisition.

Une étude sur des chiens a montré qu’il existe, au sein méme de la période de systole, une
variation des sous-phases la composant, sans pour autant mener & une variation de la durée de
la systole totale [78] suggérant qu’une analyse plus fine, en découpant le cycle cardiaque en de
multiple phases (plutdt qu’en les deux phases systole et diastole), pourrait s’avérer utile.

Une des limitations de ’étude était que l'acquisition RTPC en IRM était faite en respiration
libre, mais la ROI a été gardée fixe. Cependant, 'aorte ne bouge pas beaucoup avec la respiration
a cet endroit [40], comme nous ’avons montré dans la Section 4.3.1. Malgré cela, des dévelop-
pement futurs pourraient inclure une compensation de mouvement et un suivi de la ROI dans
le temps. Nous n’avons pas employé d’accélération via I'imagerie paralléle pour nos acquisitions
RTPC parce que seule la ligne centrale de I’espace k était acquise, ainsi le nombre de lignes ne
pouvait pas étre plus réduit. Pour autant, nous avons tout de méme exploité la sensibilité locale
de 'antenne multi-canaux en utilisant seulement 2 éléments d’antenne : ceux qui donnaient le
plus de signal de aorte ascendante, réduisant ainsi la contamination de la phase (et donc de la
vélocité) par le bruit provenant des autres canaux.

Conclusion Nous avons montré que la fin de systole peut étre mieux prédite par un modéle
linéaire dont les parameétres sont adaptés au sujet plutot que par un modéle utilisant des para-
métres globaux, fixés. Une méthode entiérement automatique pour adapter les parameétres d’un
modéle linéaire au sujet a été proposée et validée par rapport a une référence en échographie.
La personnalisation du modéle cardiaque est possible en IRM et réduit 'erreur de prédiction de
la durée de systole. L’intérét se situe dans la reconstruction de haute qualité d’acquisitions Cine
en contraste de phase & haute résolution temporelle.

Les techniques de correction de mouvements cardiaque et respiratoire utilisées dans les deux
premiéres parties de cette thése nécessitent de connaitre ces mouvements. Pour les mesurer, des
capteurs sont utilisés (par exemple une ceinture respiratoire ou un ECG). L’installation de ces
capteurs sur le patient est souvent fastidieuse et demande du temps. Nous avons exploré des pistes
pour s’en affranchir. Le systéme DARTS développé dans cette partie pour la mesure en temps
réel des fins de systole sera réutilisé au chapitre suivant pour I'obtention d’'un écho navigateur
cardio-respiratoire.
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Quatriéme partie

Cine IRM adaptative sans capteur de
mouvement
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Chapitre 7

Séquence cardiaque auto-naviguée a
haut champ

Ce chapitre porte sur le développement d’une séquence cardiaque limitant les artéfacts de
bande rencontrés a haut champ et étant auto-naviguée pour la gestion des mouvements cardio-
respiratoires. Ces travaux ont été réalisés lors d’un séjour de 6 mois au General Electric Global
Research Center ¢ Munich. Ils ont consisté a mettre a jour un code source de séquence, a la
modifier pour en extraire un navigateur, a intégrer la communication temps réel avec le DARTS
et a faire des essais sur fantome et volontaire.

7.1 Séquence cardiaque & large bande passante pour I'imagerie a
haut champ

La séquence cliniquement utilisée pour I’étude de la cinétique cardiaque est de type écho
de gradient & I’état d’équilibre avec gradients équilibrés. Elle présente ’avantage d’une grande
vitesse avec un SNR élevé par unité de temps et un contraste permettant de bien différencier sang
("sang blanc"), tissu cardiaque et graisse. La séquence est appelée "Balanced Steady State Free
Precession" (bSSFP) ou encore "Fast Imaging Employing Steady state Acquisition" (FIESTA)
chez General Electric (GE).

La spécificité de cette séquence est que chaque voie de gradient a une intégrale nulle (Fi-
gure 7.1) : a la fin de chaque TR, tous les spins immobiles sont rephasés. Les impulsions radio-
fréquences sont alternativement de o degrés puis de —a degrés. Lors des quelques premiers TR,
le signal de RMN (la magnétisation transversale) transitoire approche son état d’équilibre [79],
[80].

7.1.1 Le probléme a haut champ avec la séquence bSSFP (équilibrée)
Cette séquence présente 'inconvénient d’étre sensible aux inhomogénéités de champ magné-

tique, ce qui peut provoquer une perte de signal dans certaines régions du coeur (voir Figure 7.2).
Des artéfacts de bande apparaissent aux positions telles que [81] :

Y|ABy|Tgr = 7 + n2m (7.1)

81
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FIGURE 7.1 — Diagramme de séquence bSSFP : 'intégrale de chaque voie de gradient est nulle.

avec n un entier. Il faut donc minimiser ABgy et TR.

(a) Balanced SSFP (b) Wideband SSFP

FIGURE 7.2 — Illustration du probléme d’artéfact de bande & 3T en séquence bSSFP (a) et
sa résolution a l'aide de la séquence modifiée a large bande passante. Extraits de (©) Wideband
Steady-State Free Precession for Cardiac MRI | Hsu-Lei Lee / Manuscrit de theése [82].

Suivant I’équation de Larmor w = By, la valeur du champ magnétique influe sur la vitesse
de précession (fréquence) des spins, ainsi une variation locale de By provoque une variation locale
de fréquence. On peut donc représenter 'amplitude du signal RMN indifféremment en fonction
de la fréquence de résonance ou du champ magnétique (Figure 7.3).

A 3T, les variations locales de fréquence de précession pouvant apparaitre sur le ventricule
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FIGURE 7.3 — (a) Représentation de 'amplitude du signal bSSFP en fonction de la variation
locale de fréquence. Sur un fantdome, application d’un gradient supplémentaire (décalage manuel
du shim) dans la direction d’encodage en fréquence pour provoquer volontairement ’apparition
et la visualisation du phénomeéne d’artéfact de bande. (b) shim automatique (c) petit gradient
supplémentaire (d) fort gradient supplémentaire. ©bSSFP and B0 inhomogeneities /| Pedro F.
Ferreira / JCMR 2013 [83]

gauche humain sont approximativement de 260 Hz, c’est pourquoi il est préférable de paramétrer
la séquence pour qu’elle ait des vides de signal a plus de 300 Hz [84]. Une fagon d’atteindre cet
objectif est de limiter la durée du TR & 3.8 ms (3.4 ms préférable) [81].

7.1.2 Une solution avec la séquence SSFP a large bande passante

Une séquence a large bande passante a été proposée [85] et appliquée [86] & I'imagerie car-
diaque a 3T. Elle est basée sur une acquisition alternée [87] & TR court et TR long (voir Fi-
gure 7.4). La phase de I'impulsion RF est aussi alternée d’'un TR & l'autre entre 0 et 180 °. Le
TR court consiste & jouer la méme sélection de coupe et la méme impulsion RF que le TR long,
mais les gradients servant & encoder 1'image sont supprimés pour raccourcir le TR court. Les
données d’image sont prises pendant le TR long, le TR court étant un temps mort. L’ajustement
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d’un parametre (le facteur a) controle la durée relative du TR court par rapport au TR long.
Avec une durée de TR court égale au TR long (a = 1), on a simplement divisé par 2 Uefficacité de
la séquence SSFP classique. Cependant, la tolérance aux variations locales de fréquence (bande
passante acceptée) augmente avec la réduction du facteur a (Figure 7.5). Il faut noter qu’un autre
inconvénient est, en plus de la perte d’efficacité par le temps mort du TR court, la diminution
du signal dans le TR long qui est utilisé pour imager (quand a < 1).

+TRg—><+—TR —»

-0l +0L -0 +0L =0l +0L

® O—@ 0O
a-factor = TRs/TR

FIGURE 7.4 — Le principe de la séquence & bande large est d’exécuter alternativement un TR
court et un TR long. Le rapport entre la longueur du TR long et la longueur du TR court est
appelé facteur a. Extrait de (© An idealized wideband SSFP pulse sequence / Krishna S. Nayak /
MRM 2007 [85]

a=1.0 SSFP signal

off-resonance

Y——Y

FiGURE 7.5 — Représentation de 'amplitude du signal SSFP en fonction de la variation locale de
fréquence dans la séquence a large bande passante pour différentes valeurs du facteur a. a = 1
équivaut a la séquence bSSFP classique, diminuer a repousse les artéfacts de bandes (pertes de
signal) mais diminue aussi le niveau de signal global.

Un autre probléme en imagerie cardiaque & haut champ est la synchronisation cardiaque.
Elle est habituellement réalisée a I’aide d’un capteur ECG et d’une détection du complexe QRS
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sur 'ECG. A haut champ, la détection correcte est difficile. L’alternative consiste a utiliser un
capteur d’oxymeétrie de pouls sur le doigt mais la détection est beaucoup moins précise et il y a
un délai important de propagation entre le début du cycle cardiaque et la détection au niveau du
doigt. Une nouvelle approche consiste & utiliser des séquences dites auto-naviguées, c’est-a-dire
extrayant des informations sur le mouvement physiologique des données brutes elles-mémes, sans
utiliser de capteur. La séquence a large bande passante a justement un temps mort dans le TR
court qui pourrait étre exploité pour en faire un navigateur.

Nous nous proposons (comme schématisé dans la Figure 7.6) de :

— mettre a jour la séquence disponible vers la version actuelle du logiciel de 'IRM ;

— utiliser le TR long pour faire 'acquisition des données images ;

— utiliser le TR court pour extraire un signal de navigateur cardio-respiratoire pouvant
servir a synchroniser I’acquisition sur le rythme cardiaque (sans capteurs) ;

— utiliser les données de respiration du navigateur pour faire une correction de mouvement
respiratoire sur les données images.

Triggers Wideband
PSD

Cardiac Raw-
triggering data

_ Navigator
Cardiac

MELES

FIGURE 7.6 — Projet d’adaptation de la séquence a bande large pour la mesure de signaux
physiologiques.

La premiére étape consiste & mettre a jour la séquence existante pour pouvoir ’exécuter sur
notre IRM.

7.1.3 Meéthodes pour la mise a jour de la séquence disponible

Un code source de la séquence existante chez General Electric m’a été fourni en version 14M.
Or, les IRM auxquels j’ai accés sont tous en une version supérieure HD23. Deux approchent
s’offraient & moi :

1. porter le code existant depuis la version 14M vers la version HD23, en appliquant les
"recettes de cuisine" (guides de General Electric expliquant les modifications & appliquer
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aux séquences pour passer d'une version a 'autre, appelés "cookbooks") ;

2. partir d'une séquence produit de base (FIESTA) et la modifier pour ajouter la fonction-
nalité de large bande passante via la notion de TR long et de TR court.

Une étude de la séquence existante m’a permis de voir que celle-ci est basée sur la séquence
basic.e du cours EPIC, qui est au départ un squelette de séquence trés simple. De plus, bien
que le code source soit stocké dans le gestionnaire de versions de code source interne de General
Electric (logiciel ClearCase), il n’existait pas de tragabilité de modifications du code existant ;
il était donc impossible de tracer les modifications correspondant & la fonctionnalité de large
bande passante. Ces pistes m’ont orienté vers la réalisation de 'approche 1 : porter le code
source existant de sa version 14M & la version HD23. Pour ce faire, j’ai appliqué les recettes de
cuisine suivantes successivement : 14M4, 15,20 0,20 1,21 0,22 0,DV23 et DV23 1 V0210

L’exécution de la séquence dans le simulateur "WTools" (qui fait partie de 'environnement
de programmation de séquences EPIC de General Electric), montre le chronogramme du TR
long de la séquence existante mise a jour (voir Figure 7.7). Il met en évidence un décalage visible
a l'ceil nu entre 'impulsion RF (sur la ligne "rhol") et le gradient de sélection de coupe (sur la
ligne "zgrad"). Aprés investigation, il existe de facon normale un décalage dans la commande
pour prendre en compte le retard de transmission entre les lignes d’amplification des gradients
et de la RF, de facon & ce qu’en bout de chaine les impulsions soient parfaitement synchrones.
Cependant, la valeur de ce délai était programmée de facon fixe dans le code source. J’ai modifié
le code pour lire la valeur configurée pour le systéme. La valeur configurée pour le systéme était
la méme que celle fixée, donc cela n’a pas eu d’influence bien que le code soit maintenant plus
portable sur d’autres systémes.

EE

- Beupilub

FiGURE 7.7 — Chronogramme du TR long de la séquence & large bande passante mise & jour.

10. La version DV23_1_V02 est compatible avec HD23
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Comme chaque voie de gradient doit avoir une intégrale nulle (que ce soit en séquence bSSFP
ou a large bande passante), j’ai vérifié cette contrainte a ’aide de ce méme simulateur. Le tracé
de l'intégrale des voies de gradient est présenté & la Figure 7.8. Nous pouvons constater que les
gradients de lecture et d’encodage en phase sont effectivement correctement équilibrés (intégrale
nulle) mais que le gradient de sélection de coupe n’était pas équilibré. Apreés étude du code
source de la séquence, il apparait que les valeurs des caractéristiques des gradients (temps de
montée et amplitude maximale) étaient fixées dans le code & certains endroits. Une modification
du code, de fagon a ce que ces valeurs soient lues & partir de la configuration du systéme (appel
de fonction obloptimize()) et enregistrées comme variables réutilisées partout dans le code, a
permis de résoudre ce probléme. Un autre effet bénéfique de cette gestion correcte et optimale
des gradients a été de réduire la durée minimale des TR de la séquence.
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FIGURE 7.8 — Tracé de l'intégrale de chaque voie de gradient : a) gradient de lecture, b) gradient
d’encodage en phase, ¢) gradient de sélection de coupe original déséquilibré, d) gradient de
sélection de coupe corrigé.

Pour les premiers essais de la séquence, nous utilisons le TR long pour faire ’acquisition des
données images et le TR court est inutilisé pour le moment.
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7.1.4 Essais de la séquence i large bande passante sur fantéme et volontaire

La séquence a été testée sur IRM 3T (Signa HDx, General Electric) version HD23 avec antenne
corps (sur fantéme) et avec antenne cardiaque a 8 éléments (pour l'acquisition sur volontaire),
bobine de gradients "Zoom" sur un fantéme uniforme sphérique (paramétres détaillés sur la
Figure 7.9) en coupe axiale. En appliquant un décalage du "shim" manuellement, une variation
de fréquence de résonance est provoquée dans la direction du gradient (gradient de lecture dans
notre cas) et permet de mettre en évidence le phénomeéne d’artéfact de bande. Au centre du
tunnel la valeur additionnelle de champ magnétique due au gradient est nulle et de part et
d’autre la fréquence de résonance est modifiée et provoque une perte de signal. La séquence
commerciale produit bien des artéfacts de bande de part et d’autre du centre du tunnel. La
séquence a large bande passante configurée de telle sorte & avoir des caractéristiques similaires
a la séquence commerciale (a = 1) produit également des artéfacts de bande pratiquement aux
meémes endroits. Un facteur a diminué provoque de maniére visible une augmentation de la bande
passante de la séquence (intervalle entre les premiéres pertes de signal causées par la variation de
la fréquence de résonance), comme prévu. Le temps limité et les problémes rencontrés, qui sont
décrits ci-aprés, ne nous ont pas permis de pousser plus loin I’étude de la réduction des artéfacts
de bande. Nous nous concentrons maintenant sur ’analyse de ’artéfact de ligne centrale.

3T HDx HD23
Product FIESTA DBT Scanner
Parameters:
200x64 acq matrix
Wideband-bSSFP 8 mm slice
TRs time = TR time 45° flip angle
(a=1.0) 3.8 ms TR
1.6 ms (minFull) TE
125 kHz RBW
Wideband-bSSFP 26 cm FOV
TRs=1.7ms Z00M
(a=0.45) Body coil T/R
Axial
R/L freq

X shim offset  Autoshim
(off-resonance)

FIGURE 7.9 — Résultats sur fantdéme de la séquence a large bande passante. Les fleches indiquent la
largeur de bande passante (intervalle entre les premiéres pertes de signal causées par la variation
de la fréquence de résonance).

Il est clairement visible qu'un probléme d’artéfact de ligne centrale est présent dans la sé-
quence a large bande passante. Ce probléme est mentionné dans [85] (mais pas dans les autres
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articles utilisant cette séquence [86], [87]) comme étant une perte de signal a la fréquence de
résonance de 'ordre de quelques pour cent (qui devrait étre pratiquement invisible) et di a un
probléme de courants de Foucault. Dans notre cas, I'artéfact est trés important et a une forme
qui ne s’explique pas par uniquement une perte de signal (voir Figure 7.9, le signal est plus élevé
d’un coté et diminué de l'autre). Le probléme de courants de Foucault a néanmoins été étudié
pour en trouver une solution.

Pour s’assurer de la conformité de la séquence exécutée, les voies de commande de gradient et
de RF ont été mesurées a 1’aide d’un oscilloscope (Figure 7.10) dans les conditions qui devaient
produire une image similaire & la séquence commerciale (cas a = 1). Il est possible de visualiser
l'alternance de la phase des impulsions RF, le bon centrage de 'impulsion RF au milieu du
gradient de sélection de coupe (contrairement a la visualisation dans le simulateur), la présence
des gradients d’encodage de I'image (phase et lecture) dans un TR (TR long) et leur absence
dans I'autre TR (TR court) ''. La durée de TR a été augmentée (non minimale) pour mettre en
évidence sur 'image les artéfacts de bande. J’ai testé plusieurs modifications de code pour tenter
de résoudre le probléme de ligne centrale.

L’impulsion RF utilisée dans le code source de la séquence & large bande passante était per-
sonnalisée ("rftb1p5"). J'ai fait un essai en remplagant cette impulsion par une simple impulsion
en sinus cardinal correspondant & la bande passante nécessaire pour la sélection de coupe, mais
cela n’a pas permis de résoudre ’artéfact de ligne centrale. De plus, le contraste de 'image était
plus proche de celui de la séquence commerciale en utilisant 'impulsion personnalisée fournie
par rapport au sinus cardinal (Figure 7.11).

Pour rechercher la cause du probléme, plusieurs parameétres de séquence ont été variés pour
déterminer 8’ils avaient une influence sur I’artéfact de ligne centrale :
— parameétres génériques;

1. Iépaisseur de coupe (pas d’influence) ;
2. la résolution en phase "Yres" (pas d’influence) ;
3. la résolution en fréquence "Xres" : influence ;
— parameétres spécifiques a la séquence a large bande passante;

1. durée et contenu (en termes de gradients) identiques entre TR court et TR long : pas
d’artéfact de ligne centrale;

2. aucun gradient d’encodage image dans TR court mais durée identique entre TR court
et TR long : artéfact de ligne centrale;

3. durée identique, gradient d’encodage en phase mais pas de gradient de lecture : artéfact
de ligne centrale;

4. durée identique, gradient de lecture mais pas de gradient d’encodage en phase : pas
d’artéfact de ligne centrale ;

En conclusion, il semble que le gradient de lecture dans le TR court ait une influence sur
la présence d’artéfact de ligne centrale. De plus, le dernier test indique qu’il est possible de ne
pas faire d’encodage en phase dans le TR court, c’est-a-dire de prendre toujours la ligne centrale
de P’espace k quel que soit ’encodage réalisé dans le TR long, ce qui est utile pour en faire un
navigateur (voir section 7.2).

11. On peut noter également la préaccentuation des signaux de gradient.
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FIGURE 7.10 — Oscillogramme de 5 TR consécutifs de la séquence a large bande passante avec
une durée de TR court égale a celle de TR long (a = 1). Sont affichés (dans 'ordre) : gradient
de lecture (en bleu), gradient d’encodage en phase (en jaune), gradient de sélection de coupe (en
vert) et RF (en violet).

Il est fait mention dans le manuscrit de thése [82] de 'autrice du code source de la séquence
a large bande passante que 'artéfact de ligne centrale est dii aux courants de Foucault. Elle
propose 3 pistes pour le résoudre :

1. mesurer les courants de Foucault puis les précompenser en modifiant les signaux de com-
mande de gradients
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Custom RF Pulse : Replaced by simple  product FIESTA image
“rftb1p5” SINC pulse contrast

F1GURE 7.11 — Remplacement de 'impulsion RF par un sinus cardinal.

2. déséquilibrer légérement le gradient de sélection de coupe dans le TR court pour lisser la
réponse fréquentielle ;

3. déséquilibrer légérement le gradient de lecture dans le TR court pour apparier ce dépha-
sage créé avec celui induit par les courants de Foucault 2.

La possibilité 1 n’a pas été testée par manque de moyen de mesure des courants de Foucault.

La possibilité 2 a été testée : une variable CV (Control Variable dans I’environnement de pro-
grammation EPIC) "trs_gzrep area coeff" a été mise en place, permettant de régler la surface
du gradient de rephasage de la sélection de coupe (valeur & 1 par défaut). En ne rephasant que
90% de la surface du gradient de lecture du TR court, 'artéfact de ligne centrale est effective-
ment lissé et atténué (voir Figure 7.12), mais un phénomeéne indésirable se produit : la bande
passante est réduite (les artéfacts de bande sont légérement rapprochés et trés élargis) ce qui va
a Pencontre de I'utilité de la séquence.

La possibilité 3 a été exploitée avec davantage de succes : une variable CV "trs_gxex area"
a été ajoutée pour controler la valeur de la surface d’un petit gradient supplémentaire en fin
de gradient de lecture dans le TR court. Plusieurs valeurs ont été testées et une atténuation de
Partéfact de ligne centrale est effectivement visible (Figure 7.13) pour une surface de gradient
supplémentaire de 2 Gsm™!. Le méme test a été effectué en coupe frontale/coronale pour vérifier
que le choix du gradient & corriger n’était pas dépendant de l'orientation ; la valeur optimale
trouvée était la méme (Figure 7.14) mais l'artéfact de ligne centrale n’est pas totalement éliminé.
On note toutefois un rapprochement des artéfacts de bande (voir & droite du fantome sur la
Figure 7.13) ce qui, par les mémes causes que pour la possibilité 2, va a 'encontre de 1'utilité de
la séquence.

Toutefois, des acquisitions images ont été réalisées en utilisant la valeur optimale trouvée
précédemment, sur fantome (Figures 7.15) et sur volontaire (Figures 7.16) afin de percevoir
I'influence de ’artéfact de ligne centrale sur le contraste de I'image. Sur fantéme, des variations de

12. A noter que la présence de courants de Foucault pose moins de probléme dans la séquence commerciale (ou
dans le cas ot le contenu de TR court est identique au TR long) car les TR successifs sont identiques et la phase
de la RF est alternée, donc les déphasages se compensent.
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FIGURE 7.12 — Déphasage a travers coupe provoqué volontairement par un rephasage incomplet
du gradient de sélection de coupe du TR court dans le but de lisser 'artéfact de ligne centrale.

contraste sont visibles. Sur volontaire, une perte de contraste entre sang et myocarde est visible,
comme prévu par la théorie [86]. La séquence semble pouvoir produire des images cardiaques
mais la mauvaise synchronisation cardiaque et respiratoire et la trés faible qualité des images
obtenues ne permet pas de conclure sur 'utilité de la séquence pour le moment.

Les données de volontaire prises avec la séquence a large bande passante ont néanmoins été
exploitées pour le deuxiéme axe de recherche de ce chapitre : 'extraction de signaux physiolo-
giques a partir d’'un navigateur temps réel basé sur les données acquises pendant le TR court.
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FIGURE 7.13 — Appariement du déphasage induit par courants de Foucault avec un déphasage
volontairement induit par un rephasage incomplet du gradient de lecture du TR court dans le
but de supprimer ’artéfact de ligne centrale, coupe axiale. Les valeurs affichées sont celles du
CV "trs_gxex area" (en Gsm™!).
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FIGURE 7.14 — Appariement du déphasage induit par courants de Foucault avec un déphasage
volontairement induit par un rephasage incomplet du gradient de lecture du TR court dans le
but de supprimer ’artéfact de ligne centrale, coupe frontale. Les valeurs affichées sont celles du

CV "trs_gxex_ area" (en Gsm™!).

Wideband +Zshim Wideband autoPS

FIGURE 7.15 — Test sur fantome de la séquence a large bande passante (a = 0.45) avec apparie-
ment de déphasage. Avec un décalage du shim, l'artéfact de ligne centrale (& gauche) n’est pas
totalement éliminé et provoque, en prise d’image classique (shim automatique) (a droite) des
artéfacts de variations de contraste.
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FIGURE 7.16 — Coupe petit axe sur volontaire de la séquence & large bande passante (a = 0.45)
avec appariement de déphasage pour avoir un apercu du contraste obtenu en imagerie cardiaque,
malgré artéfact de ligne centrale non résolu. La (mauvaise) synchronisation cardiaque utilisait
Poxymeétre de pouls qui s’est avéré défectueux. La séquence commerciale (& gauche) subit un
artéfact de bande sur la paroi latérale inférieure du myocarde. La séquence a large bande passante
(au milieu @ = 1, & droite a = 0.45) ne produit pas une image de qualité suffisante pour pouvoir
conclure sur une amélioration.
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7.2 Signaux physiologiques issus du navigateur intrinséque a la
séquence a large bande passante

Le principe d'une séquence cardiaque '® auto-naviguée avec navigateur respiratoire a été deé-
crit [89]; la méthode est de répéter 'acquisition de la ligne centrale a chaque segment et de
calculer la corrélation croisée entre ces lignes centrales et une ligne centrale de référence prise au
départ. Une résolution temporelle de 25 ms a été atteinte en multi-coupe 2D petit axe, cepen-
dant seul un navigateur respiratoire en a été extrait. Il serait intéressant de pouvoir extraire les
deux signaux physiologiques respiratoire et cardiaque pour pouvoir s’affranchir des difficultés de
détection de complexe QRS sur 'ECG a haut champ. Comme le rythme cardiaque peut varier
et étre élevé, une bonne résolution temporelle est importante pour le signal cardiaque [90].

D’apreés la publication princeps [85] de la séquence a large bande passante, un signal cohérent
est aussi généré dans le TR court. L’idée est donc d’utiliser le TR long pour faire l’acquisition
des données images et d’utiliser le TR court pour extraire du navigateur intrinséque un signal
cardio-respiratoire. Il pourrait servir a synchroniser en temps réel ’acquisition sur le rythme
cardiaque (et éventuellement sur la respiration). Enfin, il serait possible d’utiliser les données
du navigateur en reconstruction (par exemple avec GRICS, décrit en Section 2.4) pour faire une
compensation de mouvement cardio-respiratoire sur les données images.

Le systéme DARTS, décrit en Section 5.2 a été réutilisé et adapté pour faire 'acquisition
en temps réel du signal d’écho navigateur intrinséque (TR court) & la séquence a large bande
passante.

7.2.1 Meéthode pour ’acquisition et le traitement de I’écho navigateur intrin-
séque a la séquence a large bande passante

De fagon similaire a ’auto-navigation présentée pour les séquences radiales [90], nous avons
développé dans le DARTS (introduit au chapitre 5.2) un module de traitement des signaux d’écho
navigateur.

Le DARTS (introduit au chapitre 5.2) est un systéme temps réel directement connecté au
systéme d’acquisition de 'TRM. Les données brutes et ’ordre de remplissage des lignes de 1’espace
k sont transmis en temps réel dés leur acquisition, via une connexion Ethernet et le protocole
TCP/IP, a 'ordinateur extérieur exécutant le logiciel DARTS. Pour supporter la séquence a large
bande passante comportant 2 TR, des modifications ont du étre apportées :

— Tordre de remplissage des lignes de ’espace k indique également si la donnée brute provient

du premier ou du second TR ;

— un aiguillage se fait en tout début de traitement dans le DARTS, selon que la donnée
provienne du premier ou du second TR. Dans le premier cas, les données images sont
traitées comme décrit au chapitre 5.2 pour former une image partielle (les différentes
antennes sont notamment combinées). Dans le deuxiéme cas, les données sont envoyées
dans un module de traitement de navigateur (les données d’antennes sont laissées séparées
pour produire un signal par antenne) pour générer les tracés de signaux physiologiques.

— le module de traitement de navigateur a été implémenté : pour chaque ligne de données
brutes lue dans le TR court, le maximum de signal en magnitude est trouvé et sa valeur
est utilisée comme signal de navigateur (tous les canaux d’antenne sont traités séparément

13. Une autre application abdominale non cardiaque a également été montrée [88].



7.2. Signaux physiologiques issus du navigateur intrinséque a la séquence a large bande passante97

et affichés).

La séquence a également du étre modifiée : elle fonctionnait & ’aide d’un délai de déclenche-
ment entre la détection du début de cycle cardiaque et I'acquisition de la phase cardiaque (en
se mettant en pause). Pour obtenir un signal de navigateur continu et & résolution temporelle
constante, le code de la séquence a été modifié pour faire ’acquisition en boucle d’un TR long et
d’un TR court & la place des pauses. Pour éviter tous les problémes d’artéfact de ligne centrale,
la séquence a été acquise avec le paramétre a = 1 et avec le méme gradient de lecture dans le TR
court que dans le TR long, c’est-a-dire en mode similaire & la séquence cardiaque commerciale.
Un TR sur deux servait donc a l'acquisition de I’écho navigateur. La résolution temporelle de
I’écho navigateur est donc de 2 TR (TR de 3.8 ms). Comme une antenne & 8 éléments a été
utilisée, 8 tracés ont été calculés, affichés en temps réel sur Uinterface graphique du DARTS et
enregistrés. Les signaux physiologiques obtenus d’une ceinture respiratoire et de 'oxymétrie de
pouls ont également été enregistrés pour comparaison.

7.2.2 Résultats du navigateur intrinséque a la séquence & large bande pas-
sante sur volontaire

Le signal d’écho navigateur obtenu par le canal d’antenne numéro 2 (choisi manuellement
comme étant optimal) est affiché en Figure 7.17 et comparé aux signaux physiologiques. Il est
possible de voir que le signal d’écho navigateur comporte bien une composante respiratoire ainsi
qu’une composante cardiaque. Il pourrait donc fournir un signal d’auto-navigation.
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FIGURE 7.17 — Signal cardio-respiratoire obtenu du navigateur extrait du TR court sur volontaire
et comparaison avec les signaux de ceinture respiratoire et d’oxymeétrie de pouls. Les échelles de
temps sont mises en concordance.

7.3 Discussion sur ’acquisition cardiaque auto-naviguée i haut
champ

L’IRM cardiaque a 3T reste un défi avec les techniques cliniques actuelles basées sur la
séquence SSFP. La séquence a large bande passante est prometteuse pour tenter de résoudre le
probléme d’artéfact de bande. Cependant, un artéfact de ligne centrale reste & résoudre. Une
autre technique plus simple pour résoudre le probléme d’artéfact de bande serait de faire de
multiples acquisitions SSFP avec incrément de phase de la RF [91] et de les combiner, mais au
prix d’'une multiplication de la durée d’acquisition. Une solution serait d’abandonner la technique
SSEP et de repasser & une séquence plus simple de type écho de gradient en acceptant de perdre
en efficacité de SNR.

Par rapport au projet, la séquence & large bande passante a été mise & jour dans la version
actuelle de 'TRM et modifiée pour produire un écho navigateur dans le TR, court. La comparaison
entre le signal d’écho navigateur obtenu et les signaux physiologiques enregistrés par ailleurs a
montré une correspondance visible.

Par manque de temps et au vu des problémes rencontrés avec la séquence, les 2 parties syn-
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chronisation prospective et correction de mouvement rétrospective n’ont pas pu étre développés
et restent en perspective.

Chez le petit animal, une séquence cardiaque auto-naviguée robuste existe. Nous allons voir
que l'idée d’appliquer une compensation de mouvements rétrospective a l’aide d’écho navigateurs
peut avoir un intérét en termes d’augmentation du SNR.
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Chapitre 8

Gain de SNR par compensation de
mouvement, validation sur petit animal

Ce chapitre décrit l'utilisation de Cine-GRICS comme outil pour augmenter le SNR dans
les acquisitions petit animal (limitées en SNR a cause de la petite taille de 'animal). Cine-
GRICS a été adapté pour utiliser [’écho navigateur Bruker IntraGate comme signal physiologique
de contrainte. La compensation de mouvement corrige o la fois le mouvement respiratoire de
Uanimal et le mouvement cardiaque a lintérieur de chaque phase cardiaque, pour obtenir une
meilleure définition des contours (plus nets). Les données sont issues de la plateforme PICTUR
de Rouen (INSERM U1096). Ces travauz ont été présentés oralement a un congrés international
(ESMRMB 2013) et soumis & un journal international & comité de lecture (MRM 2014). Jai
développé 'adaptation de GRICS, les mesures de SNR, les statistiques sur le SNR et rédigé
larticle.

C. MEYER, L. Nicor, F. OpiLLE, C. THUILLEZ, J. FELBLINGER et P.-A. Vuissoz, “SNR-
enhanced cardiac cine MRI in small animals using motion correction”, in ESMRMB, Toulouse,
France, oct. 2013, p. 35

C. MEYER, L. Nicor, F. OpiLLE, C. THUILLEZ, J. FELBLINGER et P.-A. Vuissoz, “SNR-
enhanced cardiac cine MRI in small animals using motion correction”, submitted, 2014

Les techniques d’IRM cardiaque du petit animal pour mesurer la masse et la fonction ven-
triculaire ont été bien validées [94]. Des séquences Cine en écho de gradient pondérées en T1
sont utilisées en routine pour extraire de facon reproductible des parameétres comme la fraction
d’éjection, ’épaisseur des parois cardiaques ou son épaississement [95].

L’IRM Cine cardiaque du petit animal a été proposée récemment en utilisant la technique
IntraGate [96]. Cette méthode utilise un écho navigateur pour extraire des signaux de mouvement
cardiaque et respiratoire. Ces signaux peuvent ensuite étre utilisés pour reconstruire des images de
Cine cardiaque par masquage "gating" retrospectif. IntraGate a été comparé a la synchronisation
prospective et a été montré comme étant robuste et donnant des résultats similaires. Ceci suggére
que l'utilisation de capteurs n’est plus nécessaire pour la détection de mouvement cardiaque et
respiratoire [97].

Des modeles animaux (de souris) de maladies cardiaques ont été étudiés en utilisant cette
technique [98], et il a été montré que la fonction ventriculaire gauche [99] et les paramétres des
deux ventricules (gauche et droit) [97] peuvent étre quantifiés chez les souris qui ont subi un
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infarctus.

Un des inconvénients de la technique IntraGate est I'efficacité relativement basse de ’acquisi-
tion. Les auteurs qui ont utilisé cette séquence rapportent que l'acquisition est longue (approxi-
mativement 1 minute par coupe) et un rapport signal-sur-bruit (SNR) limité [96], [99]-[102].

Pour compenser ce manque de sensibilité de la séquence, des développements importants
au niveau des antennes ont été réalisés, comme la sonde cryogénique [103]-[106], ’antenne in-
terne [107], un nouveau design [108] ou encore une antenne & nombreux canaux [109], [110] et
montrent un SNR amélioré.

Une autre approche, complémentaire, pour réduire 'impact du bruit, consiste & augmenter
la largeur de la fenétre cardiaque car il a été montré que cela augmente le SNR dans la technique
de l'angle d’or [111]. Cependant, les auteurs rapportent une limitation au niveau du mouvement
cardiaque. Utiliser une telle méthode en combinaison avec une correction de mouvement serait
souhaitable mais difficile car le mouvement cardiaque est non-rigide.

Essentiellement deux stratégies ont été proposées pour compenser le mouvement en IRM Cine
sur 'Homme : 1) 'imagerie temps réel en combinaison avec du recalage non-rigide pour arriver
a moyenner les données a la méme position de mouvement [112] et 2) la reconstruction généra-
lisée d’images IRM qui peut "inverser" mathématiquement les effets du mouvement, comme la
Reconstruction Généralisée par Inversion de Systémes Couplés (GRICS) [8] développée au labo-
ratoire TADI (voir Chapitre 2). Appliquer la premiére technique au petit animal serait difficile
car elle requiert une séquence d’imagerie temps réel avec une résolution temporelle trés supé-
rieure & celle nécessaire sur ’Homme pour tenir compte du rythme cardiaque plus élevé du petit
animal et son efficacité est limitée par le moyennage de positions proches (et non pas de toutes
les données). La seconde technique est en théorie applicable au petit animal mais n’a pas encore
été testée jusqu’a présent. En particulier, GRICS est une méthode de reconstruction itérative
qui peut en méme temps 1) apprendre le mouvement complexe et non-rigide en utilisant des
connaissances & priori issues de signaux corrélés au mouvement (comme ceux issus de capteurs
ou d’écho navigateurs) et 2) générer l'image compensée en mouvement en résolvant l’équation
générale du signal IRM qui prend en compte le mouvement. GRICS a été validé sur des données
humaines, dans des séquences synchronisées par des capteurs 8], dans des Cine cardiaques |9|
(Cine-GRICS) et en utilisant des navigateurs comme alternative aux capteurs [72].

Nous proposons d’adapter la technique de reconstruction Cine-GRICS & I'IRM cardiaque
du petit animal en utilisant les données brutes issues de la séquence IntraGate et les signaux
d’écho navigateurs IntraGate comme & priori pour guider la reconstruction GRICS. L’objectif
est double : 1) montrer la faisabilité de I'TRM chez le petit animal avec une acquisition 100%
efficace en utilisant Cine-GRICS et déterminer les paramétres optimaux pour la reconstruction
(en particulier, la largeur de fenétre cardiaque optimale) et 2) évaluer quantitativement 1’amé-
lioration par rapport a la reconstruction IntraGate classique (masquage rétrospectif) en termes
de SNR et de précision des paramétres fonctionnels cardiaques. La technique est validée sur 10
rats avec couverture compléte du coeur (11 coupes).
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8.1 Meéthodes pour 'augmentation de SNR en adaptant Cine-
GRICS

Expériences in-vivo Dix rats Wistar (250 g) ont étés opérés a blanc (n=3) ou ont subi une
ischémie transitoire pendant 45 minutes suivi d’une reperfusion (n—7). Ce protocole expérimental
a mené aprés 12 semaines a une dysfonction marquée du ventricule gauche.

Apreés 12 semaines, des examens cardiaques ont été effectués sur un IRM dédié petit animal
Biospec 4.7 T Avance III (Bruker BioSpin MRI GmbH, Ettlingen) avec une antenne volumique
de 86 mm de diamétre.

Une séquence cardiaque a masquage rétrospectif IntraGate FLASH (Bruker BioSpin MRI
GmbH, Ettlingen) utilisant 1’écho navigateur [96] a été utilisée pour I'imagerie Cine en coupe
petit axe avec les paramétres décrits en table 8.1. Seul 70% du cycle respiratoire a été conservé
(masquage respiratoire) dans la reconstruction classique pour supprimer les artefacts de mouve-
ment respiratoire.

Paramétre séquence IntraGate FLASH
Champ de vue (mm?) 55 x 55
Epaisseur de coupe (mm) 1,2
Nombre de coupes 11
Matrice d’acquisition (M x P) 128 x 128
Taille de voxel reconstruite (mm?) 0,215 x 0,215 x 1,2
Excitations moyennées 200
Nombre de phases par cycle cardiaque 16
Efficacité du masquage respiratoire 0%
Durée d’acquisition (min) 11

TABLE 8.1 — Paramétres de la séquence IntraGate utilisée en IRM

Cette séquence produit un écho navigateur a partir du signal de la décroissance libre d’in-
duction (FID) qui apparait juste aprés la sélection de coupe. A partir d’un filtrage de Fourier,
des signaux cardiaque et respiratoire sont générés par le logiciel intégré IntraGate [96].

Reconstruction des images La reconstruction compensée en mouvement non-rigide Cine-
GRICS [9] est un algorithme d’optimisation qui résout indépendamment, pour chaque phase
cardiaque, & la fois un probléme de reconstruction d’image et un probléme d’estimation du
modéle de mouvement associé a l'aide de la méthode du point fixe, de maniére itérative et
multirésolution. Il produit des images Cine compensées en mouvement & une position respiratoire
moyenne choisie (par exemple la position la plus courante). Les signaux corrélés temporellement
avec le mouvement sont utilisés pour guider la reconstruction.

Nous avons modifié Cine-GRICS pour pouvoir charger les données brutes espace k de la
séquence IntraGate. Les données de 1’écho navigateur de la séquence IntraGate ont permis d’ex-
traire des signaux de mouvement respiratoire et cardiaque. Sur ce dernier, une détection de pics
de maximum d’intensité, utilisant un algorithme de changement de pente, a donné un signal de
synchronisation cardiaque. Ces signaux ont alors été utilisés comme guides a priori en entrée de
Cine-GRICS comme substituts de la ceinture respiratoire et de ’'ECG utilisés dans la technique
originale. Le signal de mouvement respiratoire et sa dérivée, ainsi qu’un signal de synchronisation
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cardiaque ont été utilisés. Les signaux utilisés comme entrée pour Cine-GRICS étaient les mémes
que ceux utilisés pour la reconstruction IntraGate native (Figure 8.1). Le logiciel a tourné sur
une grappe de calcul composée de 16 nceuds (chaque nceud étant composé d'un processeur 4
ceeurs Intel(R) Xeon(R) CPU X5550 @ 2.67 GHz et de 24 GB RAM), parallélisé au niveau de
la phase cardiaque sur les nceuds et exécuté séquentiellement par coupe.
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FIGURE 8.1 — Exemple de signaux (a gauche) respiratoire (premiers 1000 échantillons affichés) et
(a droite) cardiaque (premiers 100 échantillons affichés) extraits de I’écho navigateur IntraGate.

La méthode de reconstruction proposée est différente de la reconstruction IntraGate native
de deux facons. D’abord, elle permet d’atteindre 100% d’efficacité d’acquisition par 'utilisation
du cycle respiratoire complet sans aucun masquage. Le mouvement respiratoire est corrigé avec
Cine-GRICS. Enfin, une large fenétre cardiaque est utilisée et le mouvement cardiaque intra-
fenétre cardiaque est corrigé avec Cine-GRICS.

La valeur de la largeur de la fenétre cardiaque a été optimisée sur une coupe pour arriver a
atteindre le meilleur compromis entre un SNR élevé et du flou temporel. Plusieurs largeurs de
fenétre cardiaque ont été testée : 80 ms, 60 ms, 40 ms, 30 ms et 20 ms. Une seule valeur qui
était un bon compromis a été choisie. Ensuite, cette valeur optimale a été utilisée dans toutes
les reconstructions Cine-GRICS.

Post-traitement Les données reconstruites avec Cine-GRICS ont été transférées sur une sta-
tion de travail ParaVision 5.5 et les images ont été converties au format DICOM. Ensuite, les
deux séries d’images (de Cine-GRICS et d’IntraGate native) ont été analysées en utilisant le
meéme processus de post-traitement.

Pour toutes les coupes, un indice de SNR global a été calculé en utilisant un programme
développé spécifiquement en Matlab (2007b, The Mathworks Inc., Natick, MA) :

SNRglobal = meanstaticregion(SNRlocal)

% D ey Dt

SNRlocal = SDt LDt
cl..n

ou n est le nombre d’images dans la série Cine (n = 16), t est I'index temporel de I'image
dans la série Cine, p; est l'intensité de la magnitude du pixel p de I'image t et staticregion est
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Pensemble des pixels de 'image (en excluant le 1/4 de région centrale contenant les structures
du cceur qui bougent et aussi les pixels du fond de I'image définis par une intensité de moins de
10% du maximum de la coupe), ensemble dans lequel 'indice de SNR local peut étre calculé.

Pour choisir une valeur de largeur de fenétre cardiaque qui est un bon compromis entre SNR
élevé et flou temporel, une ligne passant par les deux ventricules du cceur et par le centre des
cavités a été tracée sur la premiére image de la Cine (Figure 8.2). Cette ligne a été lue dans
chaque image des séries Cine, répliquée 4 fois et interpolée sur 256 points temporels, produisant
un affichage de type "M-Mode" comme en échographie (Figure 8.2). Sur cette ligne, un point a
été choisi sur la paroi du myocarde du ventricule gauche et un graphique tragant l'intensité du
signal du point dans le temps est affiché (Figure 8.3).

Les mesures des parameétres fonctionnels ont été réalisées & 'aide du logiciel CAAS MRV
FARM (2.0.1, Pie Medical Imaging, Maastricht, The Netherlands). Pour chaque examen, les
deux reconstructions (IntraGate et Cine-GRICS) ont été analysées. Les analyses ont été répétées
5 fois par un seul opérateur expérimenté, pour évaluer la reproductibilité intra-opérateur. Les
parameétres analysés étaient :

— le volume du ventricule gauche en fin de diastole;

— le volume du ventricule gauche en fin de systole;

— la fraction d’éjection du ventricule gauche;

— la masse du ventricule gauche en fin de diastole;

— la vraie masse du ventricule gauche, par excision aprés sacrifice (pour 9 rats car 1 rat est
mort avant le sacrifice) ;

Statistiques Les valeurs de l'indice de SNR global des images IntraGate natives et de Cine-
GRICS ont été testées pour comparer leurs moyennes par un test de Student & deux échantillons
appariés en utilisant RStudio version 0.97.173.

Les volumes du ventricule gauche en fin de diastole et en fin de systole, la fraction d’éjection
et la masse en fin de diastole ont été testées entre IntraGate et Cine-GRICS pour comparer leurs
moyennes par un test de Wilcoxon & rang signé en appliquant la correction de Bonferroni car de
multiples tests ont eu lieu.

Une p-value inférieure & 0.05 a été considérée significative.
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FIGURE 8.2 — Choix d’une ligne (en bleu) dans une image de la série Cine (a gauche) et évolution
temporelle (type "M-Mode") de cette ligne sur 4 répétitions de la boucle Ciné (a droite). Six
reconstructions sont comparées (de haut en bas) : a) reconstruction IntraGate native, b-f) re-
constructions Cine-GRICS pour différentes valeurs de la largeur de fenétre cardiaque (20, 30, 40,
60 et 89 ms). Le point rouge a gauche et la ligne rouge a droite représentent le pixel sélectionné
pour le tracé de l'intensité du signal qui est analysé en Figure 8.3.
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FIGURE 8.3 — Intensité du signal du pixel sélectionné (voir Figure 8.2) tracé dans le temps
sur deux boucles Cine en IntraGate et pour différentes valeurs du parameétre de reconstruction
Cine-GRICS : largeur de fenétre cardiaque (IG : IntraGate, 20 : Cine-GRICS avec une fenétre
cardiaque de 20 ms, 30 : 30 ms, 40 : 40 ms, 60 : 60 ms, 80 : 80 ms).
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8.2 Résultats en termes de SNR et de masse ventriculaire

Toutes les images des 10 rats ont été reconstruites et segmentées avec succes.

Le rythme cardiaque de la population était (moyenne + écart-type) 312 + 25 bpm. Par rat,
3344 + 269 pics ont été détectés.

Les reconstructions Cine-GRICS ont pris approximativement 3 minutes par coupe (33 minutes
par rat).

Les tracés de l'intensité du signal dans le temps (Figure 8.3) montrent des "bosses" dans les
reconstructions avec un SNR faible comme en IntraGate native et Cine-GRICS avec 20 ms et 30
ms. Ces bosses sont atténuées dans les cas utilisant des fenétres cardiaques plus larges. Mais, avec
des fenétres cardiaques trés grandes comme & 60 ms et 80 ms, Cine-GRICS reconstruit des pics
plus larges, indiquant un flou temporel (perte de résolution temporelle). La fenétre cardiaque
choisie pour les reconstructions Cine-GRICS était 40 ms.

SNR
40
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0 . . . . .
INTRAGATE GRICS GRICS GRICS GRICS GRICS
20ms 30ms 40ms 60ms 80ms

B SNR

FIGURE 8.4 — Moyenne (+ écart-type) des valeurs de I'indice de SNR global pour la reconstruction
IntraGate native et pour Cine-GRICS pour quelques valeurs de largeur de fenétre cardiaque.

L’indice de SNR global augmentait systématiquement avec ’augmentation de la largeur de
fenétre cardiaque et était toujours supérieur en Cine-GRICS par rapport & IntraGate natif (Fi-
gure 8.4).

Des exemples d’images reconstruites sont montrées (Figure 8.5) pour IntraGate et Cine-
GRICS en télé-diastole, en télé-systole et pendant la contraction cardiaque pour des rats sains
et malades.

Dans les 11 coupes des 10 rats (n=110), l'indice de SNR global (Figure 8.6) était significati-
vement différent (en moyenne) entre IntraGate natif et Cine-GRICS (p < 107Y), ce dernier étant
1,6 fois plus élevé, ce qui confirme I’évaluation visuelle qui peut étre faite en Figure 8.5.
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FI1GURE 8.5 — Exemples d’images reconstruites avec IntraGate natif et Cine-GRICS en fin de
diastole (rangée du haut), en fin de systole (rangée du milieu) et pendant la contraction cardiaque
(rangée du bas) pour des rats sains (a) et malades (b-c). Les images sont zoomées sur la région
du ceeur.

Seule la masse du ventricule gauche en fin de diastole était en moyenne significativement diffé-
rente (p = 0.0098), avec Cine-GRICS surestimant IntraGate de 6,1 % (56,1 ml). Mais finalement,
la masse estimée avec Cine-GRICS était plus proche de la masse réelle.

La segmentation (manuelle) des images a demandé approximativement 1 heure par rat pour
les images IntraGate et 50 minutes par rat pour les images reconstruites avec Cine-GRICS.

Discussion La technique proposée consiste & appliquer une reconstruction compensée en mou-
vements cardio-respiratoires a la séquence IRM Cine auto-naviguée en utilisant les signaux de
I’écho navigateur comme & priori pour guider la correction de mouvement.

De la méme fagcon qu’'une autre technique de correction de mouvement [112], nos résultats
montrent que les techniques de correction de mouvement peuvent étre utilisées pour augmenter le
SNR dans la reconstruction des images en Cine cardiaque. La particularité de notre technique est
qu’elle utilise non seulement les données de plusieurs battements cardiaques et gére le moyennage
respiratoire (comme le fait la technique citée), mais notre technique traite également le probléme
du mouvement cardiaque qui peut survenir a I'intérieur de la fenétre cardiaque. Ceci permet une
fenétre cardiaque plus large et ainsi une amélioration du SNR.

Le choix de 40 ms pour la valeur du paramétre de largeur de fenétre cardiaque utilisé pour
toutes les reconstructions était arbitrairement basé sur un compromis entre gain en SNR et flou
temporel. Cette valeur dépend des paramétres d’acquisition et du rythme cardiaque et devrait
étre ajusté au besoin & la configuration de l'expérience. Une perspective serait de réaliser une
évaluation rigoureuse de la netteté dans les images en fonction de la largeur de fenétre cardiaque
pour guider le choix de la valeur.
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FI1GURE 8.6 — Comparaison de I'indice de SNR global entre IntraGate natif et Cine-GRICS pour
toutes les 11 coupes des 10 rats (n=110).

GRICS a besoin d’une certaine surdétermination dans l'inversion du systéme couplé [8]. Les
fenétres cardiaques de moins de 20 ms n’ont pas été rapportées parce que le manque de données
provoquait de sévéres artéfacts sur les images ou des échecs de la reconstruction. Des pertes de
signal peuvent déja étre observées dans le ventricule droit dans le cas 30 ms (Figure 8.2b). Les
fenétres cardiaques de plus de 80 ms ont arbitrairement été jugées comme trop temporellement
lissées, et en plus, une fenétre a 80 ms couvrait déja environ la moitié du cycle cardiaque moyen
de 189 ms (rythme cardiaque moyen 317 bpm).

L’indice de SNR global a été estimé en utilisant la dimension temporelle des séries Cine. La
région de I'image contenant le cceur en mouvement n’a pas été incluse dans le calcul du SNR
parce que le déplacement des tissus aurait pu corrompre ’estimation du SNR dans cette région.
Le SNR a été estimé en dehors de la région du ceeur qui est d’intérét et utilisé pour donner une
valeur de SNR global pour I'image. Bien que ’acquisition ait utilisé une antenne & un seul canal
et que donc il n’y avait pas de probléme d’inhomogénéité spatiale du SNR [113], une meilleure
méthode pourrait inclure la région du cceur dans le calcul du SNR. Malgré cette limitation, les
valeurs de SNR calculées suivaient bien les observations qualitatives faites sur les images.

L’élargissement des fenétres cardiaques provoque un certain moyennage des phases car-
diaques, ce qui a aussi pour effet de limiter les artéfacts de flux sanguin. Grace au meilleur
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SNR sur les images de Cine-GRICS, le réglage manuel des images par 'opérateur est facilité et
les structures papillaires sont mieux résolues. Ceci a permis de réduire le temps de post-traitement
par 'opérateur.

Nous anticipons que le gain en SNR obtenu par la méthode que nous proposons pourrait
étre utiliseé d’au moins 2 fagons : 1) faciliter la segmentation et réduire la variabilité inter- et
intra-observateur dans ’évaluation des volumes cardiaques ou 2) réduire le temps d’acquisition
tout en gardant le méme niveau de SNR que dans les images IntraGate natives [104].

Conclusion Nous avons montré que 'IRM Cine triée rétrospectivement peut bénéficier d’une
reconstruction compensée en mouvement pour augmenter le SNR. Comme les mouvements car-
diaques sont compensés dans la reconstruction, la fenétre cardiaque utilisée pour la reconstruction
des images peut étre élargie pour inclure plus de données et ceci méne & une augmentation de

SNR.

Perspective et valorisation L’amélioration de SNR apportée par cette méthode de compen-
sation de mouvement pourrait étre adaptée & d’autres séquences et pourrait étre avantageuse
dans les cas out le SNR est intrinséquement faible (comme en Arterial Spin Labelling [114]). Nous
pensons que cette amélioration de SNR est valorisable. Le fait de pouvoir diviser par deux la
durée d’acquisition IRM tout en conservant le méme SNR est certainement intéressant, tant au
niveau économique pour la plateforme d’imagerie que pour le confort du petit animal (anes-
thésié). Nous envisageons de proposer un service de reconstruction Cine adaptative a distance.
Le principe serait que notre service prenne les données brutes du client en entrée, reconstruise
les images a 'aide de notre technique (avec gain de SNR), puis renvoie les images finales DI-
COM au client. La facturation pourrait se faire a I’échelle de I'image (mais d’autres moyens sont
envisages).

Comme la reconstruction est lourde en termes de temps de calcul nous avons, jusqu’a présent,
utilisé une petite grappe de calcul appartenant au laboratoire. Cependant, pour passer a I’échelle
et tenir la charge de multiple clients, nous envisageons de lancer les reconstructions dans de
grands centres de calcul distants ("cloud computing"). Cela permet a la fois de passer a ’échelle
en cas de besoin de montée en charge et d’optimiser les cotits car seules les ressources (machines,
bande passante réseau, espace de stockage) réellement consommeées sont facturées (a la minute),
en tant que charges, & comparer avec l'investissement d’une grande grappe de calcul.

Des contacts ont été établis avec L’Incubateur Lorrain et avec la Société d’Accélération du
Transfert de Technologie du Grand Est pour monter un dossier de participation aux concours
Maturation 2014, pour la maturation du projet jusqu’a obtenir un produit commercialisable &
partir des résultats initiaux de recherche, et Emergence pour l’aide & la création d’entreprise par
des études (notamment de marché, juridique, etc.). La technique est déja couverte par le brevet
GRICS (brevet deélivré : FR 2 923 598, extensions internationales : W02009098371 EP2210119,
CA2705388, US12/743055) dont I’Université de Lorraine est détentrice. En cas de réalisation de
chiffre d’affaires, des redevances devront étre versées a 'université par ’entreprise créée. Il n’est
cependant pas évident du tout que le prix de vente, qui devra forcément étre supérieur aux coiits
(rien que les cotits de calcul sont estimés & 10€ par reconstruction), sera satisfaisant pour le
client vis a vis de la valeur apportée (gain de SNR ou de temps et de confort pour I’animal,
comme expliqué plus haut). Une valorisation en clinique est envisagée a plus long terme.
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Conclusions et perspectives

Dans les chapitres précédents, nous avons pu constater que l'imagerie médicale joue un role
important dans la visualisation de la pathologie cardiaque. Il est rappelé par ailleurs que le
ceeur est 'organe vital qui met le sang en mouvement dans le corps humain, il a une fonction de
pompe (caractérisée par un débit en fonction de la pression de sortie). Pour assurer sa fonction, le
ceeur dispose de deux paramétres & ajuster : le volume mis en mouvement par chaque battement
cardiaque et le rythme cardiaque (nombre de battements par seconde).

Le cceur est un muscle et c’est le tissu cardiaque qui, en se contractant et en se relachant,
met en mouvement le sang a l'intérieur des cavités. La maniére dont se contracte le ventricule
gauche donne une bonne indication sur la santé du coeur. En particulier, la vitesse de contraction
(vitesse de déplacement du tissu cardiaque) est a la base d’un trés grand nombre d’indices de la
fonction cardiaque. Des critéres existent sur la valeur de ces indices pour réaliser un diagnostic
meédical.

Il existe plusieurs modalités non-invasives capables de mesurer ces vitesses. L’échographie
cardiaque est la plus répandue. En exploitant 1’effet Doppler, il est possible de mesurer les
vitesses (du sang et du tissu cardiaque). L'IRM cardiaque a aussi la capacité de mesurer ces
vitesses, grace a la technique dite de contraste de phase. Cette derniére utilise la différence de
phase entre deux acquisitions qui difféerent par la valeur de leur gradient d’encodage en vitesse.

Le principe physique de 'IRM fait que l'acquisition est longue (comparée a 1’échographie),
surtout en contraste de phase oli deux acquisitions sont nécessaires. Elle peut durer plusieurs
dizaines de secondes ou minutes. Il se pose alors le probléme de la gestion des mouvements
(autres que ceux mesurés, d’intérét) qui peuvent survenir pendant 'acquisition : la respiration
et le battement cardiaque.

Dans ce manuscrit, les travaux s’articulent autour de trois axes principaux :

1) La gestion du mouvement respiratoire en IRM Cine contraste de phase pour la mesure des
vitesses cardiaques;

2) La gestion du changement du rythme cardiaque pendant P'acquisition IRM Cine, avec la
construction d’'un modéle cardiaque adapté au patient ;

3) La gestion du mouvement cardio-respiratoire en IRM Cine sans utiliser de capteur ECG
ou respiratoire, avec application chez le petit animal.
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Gestion du mouvement respiratoire en IRM Cine contraste de
phase pour la mesure des vitesses cardiaques

Nous nous sommes tout d’abord intéressés aux vitesses tissulaires cardiaques évaluées cli-
niquement. Il s’agit des vitesses de contraction longitudinale des ventricules gauche et droit.
Celles-ci sont ordinairement mesurées en échographie cardiaque. Les vitesses sont alors obtenues
par effet Doppler mais plusieurs difficultés existent en employant cette méthode, par exemple :
difficultés & aligner la sonde échographique (échogénicité) et a positionner le volume d’intérét,
erreurs des mesures de vitesse dues a ’alignement du faisceau avec la direction de la vitesse, faible
résolution spatiale des vitesses, etc. C’est pourquoi nous nous sommes intéressés a la mesure de
ces vitesses par IRM Cine contraste de phase.

Une étude validant la possibilité de mesurer correctement les vélocités du tissu cardiaque
par IRM Cine contraste de phase a été menée. La séquence IRM Cine contraste de phase a
été lancée deux fois : d’abord en utilisant des parameétres qui permettent de tenir en une apnée
et ensuite avec un choix de paramétres optimisés pour accroitre la résolution temporelle, mais
en une acquisition longue en respiration libre. Dans ce dernier cas, pour atténuer les effets du
mouvement respiratoire, la séquence a simplement été moyennée 3 fois (3 NEX).

Il s’agissait aussi de quantifier 'influence de la résolution temporelle de acquisition (94 ms
en apnée, 19 ms en respiration libre) sur les valeurs des pics de vitesse de 4 ondes remarquables et
cliniquement utiles (le remplissage passif, les contractions auriculaire, systolique et isovolumique).
La référence choisie était I’échographie cardiaque Doppler (5 ms de résolution temporelle).

L’onde de contraction isovolumique n’était visible qu’en haute résolution temporelle (IRM
Cine contraste de phase respiration libre et échographie cardiaque Doppler). Les valeurs mesurées
en haute résolution temporelle étaient plus proches de la référence qu’en apnée. D’ailleurs, les
différences en haute résolution temporelle étaient proches de la reproductibilité inter-opérateur
en échographie.

Nous avons donc montré que I’'IRM Cine contraste de phase pouvait étre utilisée pour mesurer
les valeurs des pics de vitesse des ondes de contraction du tissu cardiaque. Ceci a été publié
dans [12].

Méme si non nécessaire pour obtenir des valeurs de vitesse correctes (une simple moyenne
de 3 acquisitions suffit), la séquence IRM pourrait bénéficier d'une correction de mouvement
respiratoire de type GRICS pour augmenter la netteté due a 'usage d’une moyenne de plusieurs
acquisitions, dans le but de faciliter le contourage mais aussi, pourquoi pas, d’utiliser le modéle
de mouvement cardiaque pour propager le contourage qui, en haute résolution temporelle, doit
étre fait sur 200 images !

C’est pourquoi nous avons également réalisé un premier essai d’une adaptation de GRICS a
I'TRM Cine contraste de phase en respiration libre avec plusieurs acquisitions mais sans moyenne
cette fois-ci.

La technique de contraste de phase utilise la différence de phase entre deux pas d’encodage
en vitesse, pour obtenir des valeurs de vitesse. Nous avons appliqué I’algorithme Cine-GRICS [9]
aux deux pas d’encodage séparément, avant de calculer la différence de phase.

La méthode a d’abord été testée sur fantéme. Un fantéme de flux maison a été construit spé-
cifiquement, & partir d’un tuyau d’arrosage et d’une pompe pulsative (pour simuler la circulation
sanguine). En utilisant la reconstruction fournie en standard avec 'IRM, la mise en mouvement
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du fantoéme (pour simuler le mouvement respiratoire) a provoqué de tels artéfacts sur les images
qu’il était difficile de contourer la région du tuyau. Les courbes de vitesse obtenues étaient éga-
lement trés corrompues, avec des débits mesurés divisés par deux par rapport a la réalité. Ces
artéfacts ont tous été corrigés lorsque la nouvelle méthode (GRICS adapté au contraste de phase)
a été utilisée.

La nouvelle méthode a ensuite été appliquée sur volontaire pour la mesure de débit dans
plusieurs vaisseaux y compris l'aorte et ’artére rénale. Bien qu’améliorant la netteté des images
acquises en respiration libre (celles-ci étaient légérement floues), les valeurs de débit étaient de
toute fagon robustes au mouvement respiratoire.

Une preuve de concept a ensuite été montrée de 'utilisation des champs de déplacements
cardiaques pour propager les contours sur les 200 images précitées.

Il reste en perspective la validation approfondie de ces applications (nous n’avons fait que
des essais qualitatifs).

Nous avons donc géré le mouvement respiratoire en IRM Cine contraste de phase pour la
mesure des vitesses cardiaques par deux méthodes : la simple moyenne de 3 acquisitions et
I’adaptation de GRICS au contraste de phase. Aprés la gestion du mouvement respiratoire, et
pour essayer d’améliorer encore la qualité des courbes de vitesses, nous nous sommes ensuite
intéressés au mouvement cardiaque.

Gestion du changement de rythme cardiaque

L’IRM Cine cardiaque a pour but de produire une vidéo d’un mouvement qui survient pendant
un cycle cardiaque. L’acquisition d’une IRM Cine contraste de phase avec une haute résolution
temporelle nécessite plusieurs battements cardiaques. La vidéo ne montre qu’un seul cycle, qui
représente alors un cycle cardiaque moyen. Or, le rythme cardiaque change en permanence d’un
cycle a I’autre. Il se pose donc un probléme d’affectation des données acquises aux images (phases
cardiaques) de la vidéo finale.

Plusieurs possibilités existent : 1/ FastCARD : I’acquisition est déclenchée lors de la détection
du complexe QRS sur 'ECG, et un nombre fixe (choisi par avance comme paramétre de la
séquence) de phases cardiaques est acquis & chaque déclenchement. Les données sont affectées
directement en fonction du délai depuis la détection du complexe QRS. Le probléme de cette
méthode est principalement le risque de manquer une partie de la fin du cycle cardiaque [55]. 2/
FastCINE : I’acquisition se fait en continu et un autre segment de ’espace k est acquis & chaque
cycle cardiaque aprés la détection du complexe QRS sur 'ECG. Lors de la reconstruction, les
données sont affectées aux phases cardiaques, non pas simplement en fonction du délai depuis
la détection mais, en fonction de leurs positions temporelles en pourcentage de la longueur du
cycle cardiaque (linéaire du début a la fin du cycle). 3/ Le cycle cardiaque est modélisé comme
comprenant deux périodes : la systole et la diastole. La distribution des données se fait en prenant
en compte le fait que la durée de la systole varie moins en fonction du rythme cardiaque que la
durée de la diastole. Ce modéle linéaire a donc deux parameétres (qui expriment la durée de la
systole en fonction de la durée courante du cycle cardiaque, la durée de la diastole étant la durée
du cycle moins la durée de la systole). Il se pose donc la question de déterminer la valeur de ces
paramétres. Les valeurs utilisées par le constructeur [55] sont 1/ fixes (les mémes pour tous les
patients) et issues de mesures réalisées il y a 50 ans, sur une population saine, et 2/ calibrées
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avec une technique basée sur les sons du coeur qui ne permet pas d’atteindre une trés grande
résolution temporelle [56].

Nous pensons que pour améliorer la qualité des reconstructions des courbes de vélocité, le
modeéle cardiaque devrait étre adapté au sujet. Il est déja connu de la littérature que la durée de
la systole dépend de I’heure [57|, de la pression sanguine 58], de la médication [59], du sexe [56]
et de ’age [60]-[63]. Nous avons proposé dans cette thése de pallier les deux problémes évoqueés
en fin de paragraphe précédent : pour chaque sujet séparément et préalablement & l’acquisition
IRM classique, des courbes de vélocités cardiaques sont obtenues par IRM a haute résolution
temporelle et en temps réel sur plusieurs cycles cardiaques, a ’aide d’une séquence (sorte de
navigateur IRM) développée lors de cette thése. Les courbes sont automatiquement segmentées
en parties systole et diastole. Une régression linéaire de la durée de la systole en fonction du
rythme cardiaque permet de déterminer les paramétres du modele. Cette méthode de calibration
en IRM d’un modéle cardiaque adapté au patient a fait I'objet d’un dépot de brevet [49]. Les
gains et les différences par rapport au modéle du constructeur ont été étudiés dans un article
soumis [50], dans lequel une comparaison avec une échographie Doppler cardiaque de référence
a été réalisée. Sur un sujet ayant une grande variation de rythme cardiaque, des reconstructions
IRM améliorées en utilisant le modeéle adapté ont été réalisées dans lesquelles nous montrons
que la rapide phase de contraction isovolumique n’est visible qu’en utilisant le modéle cardiaque
adapté au patient.

Une perspective serait de découper le cycle cardiaque en plus de deux phases. Par exemple,
selon le diagramme de Wigger [76] le cycle cardiaque comporterait 6 phases : contraction isovo-
lumique, éjection, relaxation isovolumique, remplissage rapide, diastase et enfin systole atriale.
Dans cette thése, cette piste a été explorée en tant que preuve de concept [75]. Une autre pers-
pective, complémentaire, serait de déterminer un modéle adapté a l'endroit du cceur a imager,
par exemple le modeéle pourrait étre différent entre le ventricule droit et le ventricule gauche.

Les techniques de correction de mouvements cardiaque et respiratoire utilisées dans les deux
premiéres parties de cette these nécessitent de connaitre ces mouvements. Pour les mesurer, des
capteurs sont utilisés (par exemple une ceinture respiratoire ou un ECG). L’installation de ces
capteurs sur le patient est souvent fastidieuse et demande du temps. Nous avons exploré des
pistes pour s’en affranchir.

Correction de mouvement cardio-respiratoire en IRM Cine sans
utiliser de capteur ECG ou respiratoire, avec application chez le
petit animal

L’implémentation (& laquelle j’ai participé) de I’algorithme de correction de mouvement Cine-
GRICS [9], utilisé tout au long de cette thése, dans notre laboratoire & Nancy est réalisée a 1’aide
d’une grappe d’ordinateurs de calcul "cluster". La parallélisation sur les neeuds de la grappe
se fait au niveau des phases cardiaques qui sont calculées indépendamment les unes des autres.
Pour chaque phase cardiaque, une fenétre (temporelle) de données est prise autour du centre de
la phase cardiaque a reconstruire. Le choix de la largeur de cette fenétre a une influence directe
sur la qualité de la reconstruction en termes de flou temporel, de rapport signal sur bruit et
de conditionnement du probléme de reconstruction. L’évaluation de ce paramétre a été traité
dans [11].
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Cine-GRICS est basé sur GRICS [8]. GRICS nécessite des signaux corrélés aux mouvements
de 'organe imagé pour pouvoir contraindre I’'inversion du probléme couplé qui est de reconstruire
I'image et le mouvement. L’installation de ces capteurs sur le patient pour obtenir les signaux
nécessaires est souvent fastidieuse et demande du temps.

La séquence "Balanced SSFP" utilisée en clinique pour ’évaluation de la cinétique et du
volume des ventricules cardiaques est sensible aux inhomogénéités locales de champ magnétique
qui sont trés présentes & 3T. Une séquence "Wideband SSFP" [85], [86] utilisée en recherche
permet de limiter cette sensibilité, & ’aide d’une technique alternant entre un TR long et un TR
court. Lors du TR court, aucune donnée n’est acquise pour minimiser sa durée. Nous avons essayé
d’utiliser ce TR court pour acquérir quelques points afin d’obtenir un navigateur IRM. Apreés
choix du canal parmi ceux d’une antenne cardiaque, une détection automatique de maximum de
magnitude de chaque TR court, en temps réel dans le DARTS, a permis d’obtenir des signaux
contenant des composantes cardiaque et respiratoire, en concordance avec ceux obtenus via les
capteurs. Ces travaux ont été réalisés lors d’un séjour de 6 mois & Munich au centre Global
Research de General Electric. Ils se poursuivent au laboratoire IADI.

Sur le petit animal, le constructeur Bruker dispose d’une séquence "IntraGate" pour évaluer
la cinétique et le volume des ventricules cardiaques. Elle intégre un navigateur trés similaire
a ce que nous avons développé dans le paragraphe précédent. I’IRM du petit animal souffre
notamment d’'un manque de rapport signal sur bruit, qui est di & la petite taille de ’animal.
Comme D'acquisition est longue et que ’animal respire, seules les données acquises pendant
les plateaux respiratoires sont conservées (technique de "gating"), ce qui réduit lefficacité de
I’acquisition en termes de rapport signal sur bruit. Cine-GRICS a été adapté au format des
données issues de cette séquence, pour augmenter l'efficacité de la séquence en utilisant la totalité
des données acquises et en corrigeant le mouvement respiratoire. De plus, Cine-GRICS effectue
aussi une correction de mouvement cardiaque a l'intérieur de chaque phase cardiaque, ce qui
nous a permis d’augmenter la largeur des fenétres temporelles cardiaques pour accroitre, par
un deuxiéme effet, le rapport signal sur bruit (par l'utilisation de plus de données pour chaque
image). Le gain en rapport signal sur bruit et la conformité des volumes et des masses cardiaques
ont été étudiés dans un article soumis [93], dans lequel a été réalisée une comparaison entre la
reconstruction classique, Cine-GRICS et la pesée a I’excision. Les données nous ont été fournies
par la plateforme PICTUR de Rouen.

Nous pensons que cette technique pourrait étre bénéfique pour de nombreux sites et nous
envisageons de démarrer une activité commerciale autour de cette application. Cine-GRICS est
intensif en calculs. Avec des paramétres typiques et sur notre "cluster" de Nancy, une recons-
truction prend environ 30 minutes. Pour passer le systéme & 1’échelle avec de multiples clients,
il faudrait soit déployer un "cluster" sur chaque site, soit avoir un gros "cluster" & mutualiser
("cloud computing"). Nous proposons de créer une telle infrastructure de calcul qui prend les
données "IntraGate" en entrée, lance les reconstructions Cine-GRICS sur nos ressources de cal-
cul, et renvoie les données reconstruites au client automatiquement. Ce flux de travaux pourrait
étre facturé au client par acquisition, par image ou par un autre moyen. Un dossier de demande
de financement de maturation a été déposé a la Société d’Accélération de Transfert de Techno-
logie Grand Est. Dans I’état actuel, nous travaillons avec 2 sites (Ettlingen et Rouen) pour la
preuve de concept. Ils nous envoient les données manuellement (DVD, transfert de fichiers). Pour
le moment nous travaillons de fagon académique (pour publier des articles) et gratuitement. Ceci
nous permet d’avoir des résultats a présenter (voir la publication [93] et la présentation orale lors
d’un congreés de TESMRMB [92]). L’algorithme Cine-GRICS a été validé sur I’'Homme dans plu-
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sieurs publications. Nous souhaitons démarrer ’activité sur le petit animal en premier puisqu’il
y a moins de contraintes réglementaires.

Conclusion générale

Pour conclure, nous avons développé une méthodologie pour réaliser des mesures de vitesses
tissulaires cardiaques cliniquement intéressantes (valeurs classiquement mesurées en échographie
cardiaque) et implémentables simplement en clinique a ’aide de 'IRM Cine contraste de phase.
L’acquisition IRM étant longue et le patient ne pouvant rester en apnée pendant une durée aussi
importante, nous avons proposé un systéme rétrospectif de correction de mouvement respiratoire
adapté. Le mouvement cardiaque lui-méme a été traité en proposant une amélioration de la
gestion du changement de rythme cardiaque qui survient pendant ’acquisition. L’invention d’une
méthode de calibration en IRM d’un modéle cardiaque adapté au patient a permis d’améliorer
la prédiction de la durée de la systole en fonction du rythme cardiaque, ce modéle est a la base
des reconstructions Cine IRM. Enfin, le systéme de correction de mouvement cardiorespiratoire
en IRM Cine a été adapté pour tirer parti des navigateurs intrinséques et une valorisation par
I’entrepreneuriat est en cours.
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Résumé

L’Imagerie par Résonance Magnétique de la cinématique de la contraction cardiaque est une
technique d’imagerie relativement lente. En comparaison, les mouvements du patient, en particu-
lier cardiaque et respiratoire, sont rapides et peuvent provoquer des artéfacts sur les images. La
vitesse de contraction cardiaque apporte justement des informations cliniquement utiles. Premié-
rement, nous avons montré qu’il était possible d’effectuer cette mesure en IRM Cine a contraste
de phase, et d’obtenir des valeurs similaires a celles obtenues de facon clinique en échographie
cardiaque. La condition est d’obtenir une haute résolution temporelle, or, pour ce faire, la durée
d’acquisition doit étre plus longue qu’une apnée. La gestion du mouvement respiratoire en res-
piration libre a été réalisée de deux facons : avec moyennage puis avec correction de mouvement
a l'aide de Cine-GRICS. Deuxiémement, pour atteindre une bonne reconstruction de la résolu-
tion temporelle en Cine, nous avons proposé une gestion temps réel de la variation du rythme
cardiaque pendant l'acquisition IRM Cine, avec la construction d’un modéle cardiaque adapté
au patient & ’aide de 'IRM a contraste de phase temps réel. Enfin, la gestion du mouvement
cardio-respiratoire en IRM Cine est appliquée chez le petit animal a 'aide d’écho navigateurs
IntraGate.

Mots-clés: Imagerie par Résonance Magnétique, imagerie cardiaque, contraste de phase, cor-
rection de mouvement

Abstract

Cine MRI of cardiac contraction is a relatively slow imaging technique. Comparatively,
patient motion, especially cardiac beating and breathing, are fast and can lead to imaging arte-
facts. Cardiac contraction velocity provides clinically useful information. Firstly, we have shown
that making this measurement was possible using phase contrast Cine MRI, and that getting
similar values as those obtained in clinical routine using cardiac echography. The condition is
to reach high temporal resolution, but to do so, the acquisition duration must be longer than
a breathhold. Free-breathing motion management was done by two approaches : by averaging
then by motion compensation using Cine-GRICS. Secondly, in order to achieve high temporal
resolution Cine reconstruction, we proposed a way to deal with changing heart rate during Cine
MRI acquisition, by the construction of a patient adapted cardiac model using realtime phase
contrast MRI. Finally, cardio-respiratory motion management was adapted to small animal Cine
MRI thanks to IntraGate echo navigators.

Keywords: Magnetic Resonance Imaging, cardiac imaging, phase contrast, motion compensa-
tion
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