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Aimants, flux et 
artefacts
Ceci est le second volume de L'IRM  : une longue 
histoire en version courte. Il traite des techniques 
avancées en Imagerie de Résonance Magnétique et 
de leurs effets. Nous y parlerons de spins circulants et 
de flux, de saturation, de déplacement chimique et 
d’imagerie fonctionnelle. 

L’ouvrage se termine avec des conseils pour détecter et 
éviter la formation d’artefacts dans les images
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Spins en 
mouvement et flux
Dans le corps humain, de nombreux protons d’hydrogène 

ne sont pas stationnaires dans un volume, mais circulants 

(flux sanguin, LCR, diffusion, etc.). Les spins circulants 

seront soit affichés, soit supprimés. Les principales 

applications sont l’Angiographie par résonance 

magnétique et l’Imagerie cardiovasculaire.
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Effets de flux entrant
Sensibilisation des images IRM à la mobilité des spins

Flux avec contraste pondéré en T1

Par flux on entend l’écoulement du sang ou 
de tout autre fluide corporel. Dans la mesure 
où les effets de flux sont identiques quel 
que soit le fluide corporel, nous limiterons 
notre exemple au flux sanguin.

Le sang peut être mis en évidence par un 
signal haut ou un signal bas en fonction du 
tissu environnant.

Le sang possède un temps de relaxation T1 
relativement long. Une image standard 
avec contraste pondéré en T1 montre les 
vaisseaux sanguins et d’autres structures en 
hyposignal dans l’image. Le tissu environnant 
avec un temps de relaxation T1 plus court 
apparaît plus clair, en hypersignal.

Image standard avec contraste pondéré en T1
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Contraste sensibilisé au flux

Il nous importe d’exploiter les avantages 
que procurent les effets de flux. Les séquen-
ces d’impulsions sensibles aux flux nous 
permettent de montrer le sang de manière 
extrêmement claire ou extrêmement 
sombre dans l’image.

En angiographie par résonance magnéti-
que, les vaisseaux sont rendus visibles 
en utilisant une technique de projection 
d’intensité maximale (MIP). Les projections 
d’intensité maximale sont calculées à partir 
de mesures 3D ou de mesures multicoupes 
et combinées en séries MIP.

Sang observé avec un signal élevé (à gauche, image de la tête, affichage MIP) et signal 
supprimé (à droite, image du cœur)
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Imagerie sang blanc

Affichage du sang en hypersignal

Saturation des spins stationnaires

Contrairement aux spins stationnaires, 
les spins du sang circulant dans la coupe 
ne sont que brièvement affectés par la 
séquence d’impulsions. La vitesse du 
flux sanguin détermine la rapidité avec 
laquelle ils seront remplacés par les 
spins qui leur succèdent dans la coupe. 
Elle affecte également la luminosité de 
l’affichage du sang dans l’image

Dans la coupe stimulée, les spins sont 
saturés par des impulsions d’excitation 
rapides. En dehors de la coupe, les spins 
ne sont pas excités. Dès qu’ils pénètrent 
dans la coupe, les impulsions d’excita-
tion génèrent une aimantation très 
importante. L’acquisition des données 
réalisée fait alors apparaître le sang en 
blanc dans l’image alors que le tissu 
environnant est représenté par un signal 
plus faible.

Nous obtenons la saturation de la coupe 
d’excitation par un temps de répétition 
TR court. Il est nettement plus court que 
le temps de répétition théoriquement 
requis pour récupérer le signal. Cela 
évite une récupération de l’aimantation 
longitudinale dans la coupe.

Sous l’effet de l’impulsion d’excitation, 
les spins du sang traversant la coupe 
génèrent tout d’abord un signal fort. Leur 
saturation augmente s’ils sont exposés 
à plusieurs reprises à une impulsion 
d’excitation.

Avant Après

Avant Après

Coupe

Artère

saturation

saturation

saturation

saturation
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Affichage en sang blanc

Lorsque le déclenchement des impulsions 
d’excitation est optimal, les spins des vais-
seaux de la coupe de saturation sont rem-
placés par des spins frais, non saturés, 
avant l’arrivée d’une nouvelle impulsion 
d’excitation et l’acquisition des données. 
Du fait de l’amplification du flux entrant, le 
sang présent dans le vaisseau est représenté 
avec une luminosité maximale .

À quel moment le signal du sang atteint-il 
ce maximum  ? Nous pouvons calculer le 
temps de répétition correspondant TR pour 
une épaisseur de coupe et une vitesse de 
circulation du sang données  :

Exemple  : pour une épaisseur de coupe de 
5 mm et un flux d’une vitesse de 12,5 cm / s, 
nous obtenons un signal optimal du sang 
blanc pour un TR de 40 ms.

TR est trop long  : faible amplification du 
flux entrant

TR optimal  : amplification maximale du 
flux entrant. Le contraste des vaisseaux 
distaux est renforcé. 

TR épaisseur de coupe
vitesse du sang

------------------------------------------------------=
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Orientation des coupes et présaturation

Optimisation de l’orientation des coupes et suppression 
des vaisseaux indésirables

Cheminement optimal des vaisseaux

Observons le cheminement d’un vaisseau sanguin traversant 
une coupe d’excitation (perpendiculaire au plan de coupe). 
Si la coupe est perpendiculaire au vaisseau, nous n’observe-
rons qu’une courte section du vaisseau dans la coupe d’exci-
tation. Les spins ne demeurent que brièvement dans la coupe. 
Ils sont continuellement remplacés par de nouveaux spins 
entrants, non saturés.

Si le vaisseau sanguin est aligné avec la coupe d’excitation 
(dans le plan), les spins demeurent plus longtemps dans la 
coupe. Ils sont de plus en plus saturés par les impulsions 
d’excitation répétées. Leur signal décroît.

Les vaisseaux sanguins sont affichés de manière optimale 
lorsqu’ils sont perpendiculaires à la coupe d’excitation. 

Coupe excitée 
perpendiculaire au 
flux sanguin (en haut), 
utilisée principalement 
pour la visualisation 
des carotides, et coupe 
d’excitation alignée 
(en bas)
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Artère ou veine  ?

Dans la plupart des régions du corps, le sang veineux et le 
sang artériel circulent dans des directions opposées. Nous 
utilisons cette propriété pour visualiser en clair l’un des 
deux flux.

Supposons que nous voulons afficher le flux artériel et sup-
primer les vaisseaux veineux. Pour cela, la veine dans la 
coupe d’excitation ne doit contenir que des spins saturés. 
Nous plaçons une coupe de saturation parallèle page 32 
en amont de la coupe d’excitation dans le sens du flux veineux 
entrant. Les spins veineux la traversant ne contribuent pas 
à la formation du signal lorsqu’ils traversent la coupe d’exci-
tation. L’image montre uniquement l’artère en clair.

Coupe excitée Coupe de saturation

Artère

Veine
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Imagerie sang noir

Affichage en sang noir

Suppression totale du signal émanant du sang

L’effet Dark blood est fréquemment utilisé dans l’imagerie 
cardiovasculaire pour obtenir une représentation morpho-
logique du cœur.

Nous commençons par des impulsions de préparation, suivie 
par la séquence d’impulsions d’acquisition des données. 
La première impulsion de 180 degrés non sélective inverse 
le signal émanant du sang et des tissus à l’intérieur et à 
l’extérieur de la coupe d’excitation. En imagerie cardiaque, 
cela revient à inverser le signal dans tout le thorax. Une 
seconde impulsion de 180 degrés inverse de nouveau le signal 
mais uniquement dans la coupe d’excitation (par exemple, 
la coupe petit axe du cœur).

Le signal du sang qui traverse la coupe et qui a déjà été 
inversé par la première impulsion de 180 degrés est capté 
au moment où son aimantation est à zéro. Seul, le tissu 
voisin générera un signal. Le sang lui-même est représenté 
en noir.

Image Dark blood du cœur
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Effet de wash-out

Jusqu’à présent, nous avons considéré les spins préparés, 
avant la séquence d’impulsions proprement dite. Dans les 
séquences en écho de spin et avec des vitesses de circulation 
du sang élevées, le signal est atténué sans qu’il y ait été 
inversé au préalable. Tant que les spins circulants ne sont 
pas exposés aux deux impulsions, ils ne contribuent pas à la 
formation du signal.

Plus la vitesse de circulation du sang est élevée, moins 
nombreux sont les spins exposés à l’impulsion de 180 degrés 
dans la coupe. Le signal s’affaiblit. Ce phénomène est connu 
sous le nom de wash-out. Il peut créer un effet dark-blood  : 
nous avons une suppression totale du signal si tous les spins 
excités par l’impulsion de 90 degrés ont disparu au moment 
où s’applique l’impulsion de refocalisation à 180°.

Les séquences en écho de gradient n’ont pas d’effet wash-out. 
Les temps de répétition courts des séquences en écho de 
gradient sont un avantage supplémentaire. Ils permettent 
une meilleure suppression du signal émanant des tissus 
stationnaires et des mesures plus rapides.

Signal
GRE

SE

Vitesse de flux
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Flux laminaire et turbulences

Effets causés par le décalage de phase des spins circulants

Atténuation du signal par le flux laminaire

Observons le flux dans un vaisseau sanguin. La plupart du 
temps, nous pouvons observer une baisse de la vitesse entre 
le centre et le bord du vaisseau. Ce phénomène est connu 
sous le nom de flux laminaire.

Le temps de séjour des spins dans la coupe diminue du centre 
vers le bord du vaisseau. Le nombre de spins à l’équilibre, non 
saturés, présents dans la direction du flux diminue dans la 
coupe.

Avec des coupes épaisses et / ou des piles de coupes, cela peut 
entraîner une atténuation du signal dans la direction de 
coupe.

Coupe
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Flux laminaire et déphasage des spins

Comparons maintenant le signal d’un flux laminaire et celui 
d’un flux non laminaire dans une séquence en écho de gra-
dient. Dans des conditions de mesure identiques, le signal 
émanant du flux laminaire est plus faible. C’est là qu’entre 
en jeu la phase des spins. Les spins se déplaçant le long d’un 
gradient sont sujets à un décalage de phase page 18.

Les spins qui se déplacent rapidement au milieu du vaisseau 
connaissent un décalage de phase plus important que les spins 
plus lents en bordure. Les spins dans le sang perdent leur 
cohérence de phase, ils sont déphasés. Le signal est réduit.

Plus le déplacement des spins le long d’un gradient 
est rapide, plus le décalage de phase est élevé. Coupe
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Turbulences et effet de jet

Un flux turbulent après une sténose vasculaire conduit 
également à une réduction du signal, voire à sa suppression. 
Ce phénomène est connu sous le nom d’effet de jet. Dans ce 
cas aussi, les spins perdent leur cohérence de phase, ils sont 
en déphasage.

Effet de jet causé par un flux turbulent
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Perte de signal et compensation du flux

Minimisation, voire élimination des interférences causées par 
des spins déphasés

Perte de signal causée par le flux

Les spins circulants qui ont été déphasés causent une perte 
de signal et un codage incorrect. Cet effet est gênant en ima-
gerie vasculaire. Il peut même affecter les images réalisées 
sur des régions anatomiques entières.

Au niveau du rachis thoracique, du rachis cervical et de la 
tête, l’influence des spins circulants dans le sang ou dans le 
LCR ne se traduit pas de manière particulièrement notable 
dans les images. Pour obtenir des images optimales, il faut 
compenser les pertes de signal.

D’une manière générale, les images de flux et les images 
des régions anatomiques avec un grand volume de spins 
circulants bénéficient de la compensation de flux.

Images sans (à gauche) et avec (à droite) compensation du flux. 
Dans l’image de gauche, le flux entraîne la formation d’une zone 
d’artefacts et une réduction du signal dans l’espace sous-arachnoïdien 
(flèche) et les vaisseaux sanguins. 
Dans l’image de droite, une compensation de flux réduit les artefacts 
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Compensation de flux

Pour minimiser la perte de signal et les erreurs de codage 
causées par le déplacement des spins, il est nécessaire de 
rephaser les spins stationnaires et les spins circulants. Cela 
peut se faire avec les gradients de rephasage de mouvement 
(GMR).

Des impulsions de gradient supplémentaires sont déclenchées, 
avec une énergie et une durée appropriées. Elles compensent 
simultanément le décalage de phase des spins stationnaires 
(v  0) et celui des spins circulants se déplaçant à différentes 
vitesses (v1, v2), restaurant la cohérence de phase. Le signal 
au point de rephasage a la même intensité qu’avant le 
déphasage.

Phase

Point 

GGMR

V2

V1

V = 0

TE

de rephasage
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

CE QU’IL FAUT RETENIR

L’effet de flux entrant sépare nettement les 
spins circulants des spins stationnaires. 
Dans ce but, on procède à la saturation des 
spins stationnaires dans la coupe. Les spins 
circulants non saturés émettent un signal 
plus fort. C’est ce qui nous permet de 
visualiser le cheminement des vaisseaux 
(Angiographie par résonance magnétique).

Les spins circulants peuvent aussi créer des 
artefacts de flux gênants. Un gradient de 
rephasage (GMR) est généré pour compenser 
le flux.

En présence d’un flux laminaire, le signal 
est atténué par le déphasage des spins de 
coupe en coupe. Un flux turbulent peut 
anéantir complètement le signal (effet 
de jet).
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Imagerie en contraste de phase
Une technique exploitant les informations sur la phase des spins

Spins circulants et gradients

Nous avons établi que les spins connaissent un décalage de 
phase lorsqu’ils se déplacent le long d’un gradient. Quand on 
utilise le temps de vol, ce phénomène crée des interférences 
qui doivent faire l’objet d’une compensation avec des gradients 
supplémentaires (technique GMR).

C’est cependant ce phénomène que nous mettons à profit dans 
la technique du contraste de phase. Sur la base du décalage 
de phase, nous nous proposons de déterminer si et comment 
des spins se déplacent. Ce que nous avons considéré aupara-
vant comme une interférence, nous en faisons un principe de 
mesure. Et pour cela, nous appliquons une règle simple  :

Avec un champ de gradients constant, le décalage 
de phase des spins circulants augmente de manière 
linéaire au fur et à mesure qu’augmente la vitesse 
de flux.

Gradient

Emplacement

Phase
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Comment déterminer la différence de phase

Les techniques de contraste de phase effectuent des mesures 
de référence au cours desquelles toutes les phases des spins 
sont dans la même position. Nous obtenons cela, en faisant 
l’acquisition d’une image avec compensation du flux. Les spins 
circulants sont représentés de la même façon que les spins 
stationnaires.

Une impulsion de gradient est ensuite déclenchée dans une 
direction. La phase des spins circulants change. Une mesure 
effectuée ensuite sans compensation de flux délivre des 
données avec codage de flux.

L’image en contraste de phase (pondérée en T2) est générée 
à partir de la différence entre les deux jeux d’informations de 
phase. Aucune information d’ordre anatomique n’est délivrée. 
Les pixels représentent la différence de phase des spins. Les 
pixels hyperintenses représentent une vitesse de flux élevée 
dans la direction positive, les pixels hypointenses une vitesse 
de flux élevée dans la direction opposée (négative). Le niveau 
de gris moyen représente un flux à vitesse nulle, autrement 
dit, un tissu stationnaire. Les zones disséminées représentent 
des bruits ou un flux irrégulier.

Image avec compensation du 
flux (en haut à gauche), image 
avec flux codé (à droite) et 
image transversale du thorax en 
contraste de phase (en bas)



20 Aimants, flux et artefacts

SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Prévention des inversions de phase

Codage de vitesse et sensibilité au flux

Décalage de phase et inversion de phase

Jusqu’à  180 degrés, les décalages de phase sont dotés d’un 
signe algébrique sans ambiguïté et peuvent être affichés 
correctement dans les images en contraste de phase. Le signe 
algébrique d’une différence de phase pose un problème 
lorsque le décalage de phase dépasse  180 degrés.

Prenons l’exemple d’un décalage de phase de  270 degrés. 
Dans la représentation sinusoïdale, cela correspond exactement 
à un décalage de phase de  90 degrés. Et c’est sous cette 
plus petite valeur qu’il est aussi enregistré. Il se produit une 
inversion de phase  : Le décalage de phase de  270 degrés est 
représenté comme un décalage de phase de  90 degrés.

– 45°

+ 45°

– 90°+ 270°



Effets de flux Imagerie en contraste
entrant de phase

21

Réglage de la sensibilité au flux 

Comment éviter les inversions de phase  ? L’amplitude des 
différences de phase qui apparaissent peut être contrôlée avec 
le gradient le long duquel se déplacent les spins. À travers ses 
paramètres, par exemple son intensité et sa durée, la différence 
de phase peut être augmentée ou réduite pour une même 
vitesse de flux. Le gradient possède une certaine sensibilité 
au flux (codage de la vitesse, abrégé «  venc  »).

Des inversions de phase se produisent lorsque la vitesse des 
spins dépasse la sensibilité au flux de la séquence d’impulsions. 
Des niveaux de gris incorrects sont affichés dans l’image en 
contraste de phase.

Tant que la vitesse de circulation du sang demeure dans la plage 
de sensibilité au flux, les différences de phase n’excéderont 
pas la valeur limite de  180 degrés. Si les différences de phase 
deviennent trop faibles en raison d’une sensibilité au flux élevée, 
elles disparaîtront dans le rapport signal / bruit.

Image en contraste de phase sans (à gauche) et avec (à droite) 
inversion de phase



22 Aimants, flux et artefacts

SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Création d’images en magnitude de phase du flux

Visualisation du décalage de phase

Affichage en magnitude de la sensibilité du flux

Si l’information concernant la direction du flux n’est pas 
importante, le signe algébrique du décalage de phase ne l’est 
pas non plus. Il suffira de connaître la magnitude du décalage 
de phase ou de la différence de phase.

La magnitude de phase du flux est visualisée dans l’image en 
magnitude. Le tissu stationnaire est représenté en noir. 

La limite de  180 degrés vaut également pour la représentation 
de la différence de phase dans les images en magnitude.

Plus la vitesse du flux est élevée, plus le niveau de gris 
du pixel est élevé dans l’image en magnitude. 

Image en magnitude
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Affichage de la sensibilité spatiale au flux

Si vous activez des gradients dans les trois directions orthogo-
nales, trois images en magnitude seront générées à partir de la 
même coupe, mais auront néanmoins des contenus différents. 
Le déplacement des spins le long du gradient apparaît avec des 
pixels clairs, leur déplacement perpendiculaire au gradient 
n’est pas visualisé (pixels sombres).

Contrairement aux images en contraste de phase, il est possible 
de cumuler les trois images en magnitude réalisées dans les 
trois plans orthogonaux. Nous obtenons alors une image 
qui montre le flux dans toutes les directions, le cumul des 
magnitudes.

Le comportement du flux sanguin dans les vaisseaux peut être 
évalué et visualisé (4D FLOW) avec une séquence 3D.

Images cumulées en magnitude 
avec venc  10 cm / s (en haut 
à gauche), 30 cm / s (à droite) et 
60 cm / s (en bas)
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SPINS EN MOUVEMENT ET FLUX1

Synthèse 

Les spins circulants influencent le signal IRM en entrant dans 
une coupe. Les spins qui se déplacent dans la coupe le long 
d’un gradient connaissent également une modification de 
leur signal.

Les effets de flux entrant et les décalages de phase offrent la 
possibilité de visualiser les spins circulants soit avec le contraste 
T1 (temps de vol) soit avec le contraste de phase.
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Saturation et 
déplacement 
chimique
La région d’intérêt est fréquemment contaminée par 

des signaux élevés provenant de tissus sans aucun 

intérêt. La saturation sert alors à réduire les signaux 

indésirables



28 Aimants, flux et artefacts

SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Saturation spatiale
Élimination du signal émis par des régions tissulaires sans intérêt

Techniques de saturation spatiale

La saturation spatiale comprend trois différents modes 
d’application  :

• Saturation simple

• Saturation parallèle

• Saturation de suivi

Avec une saturation simple, les régions de saturation peuvent 
être positionnées en toute liberté. Avec une saturation parallèle 
ou une saturation de suivi, les régions de saturation sont 
rattachées à un groupe de coupes ou de volumes 3D.



Saturation Saturation
spatiale tissulaire sélective
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Une région de saturation est positionnée perpendiculairement 
à la coupe à mesurer. Une impulsion de présaturation est 
appliquée dans la région de saturation. Si l’impulsion d’exci-
tation de la séquence est appliquée rapidement après la 
présaturation, l’aimantation longitudinale dans la région de 
saturation n’a pas suffisamment de temps pour relaxer et 
reste encore faible. Le signal émis par la région de saturation 
est supprimé.

Région de saturation

Exemple de saturation spatiale
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SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Saturation simple

Suppression du signal d’une région avec une impulsion de saturation

Réduction des artefacts de mouvement ou de flux

L’exemple suivant montre l’étendue des applications de la 
saturation simple  : des artefacts provoqués par le mouvement 
cardiaque ou le flux sanguin peuvent apparaître dans l’image 
sagittale du rachis thoracique.

Des interférences de ce type se manifestent uniquement parce 
que la zone à l’origine de l’artefact contribue à la formation 
du signal global. Si cette région n’est que faiblement aimantée, 
la composante du signal est trop faible pour provoquer une 
gêne dans d’autres régions.

Sans saturation, les artefacts sont visibles dans 
l’image – en particulier dans le corps vertébral.



Saturation Saturation
spatiale tissulaire sélective
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Avec saturation, l’impact des artefacts est 
atténué.



32 Aimants, flux et artefacts

SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Saturation parallèle

Positionnement de régions de saturation parallèles à la coupe

Voilà comment fonctionne une région de saturation

Lors de la visualisation des vaisseaux sanguins, des artefacts 
de flux peuvent se produire dans la direction du codage 
de phase, sous la forme d’images fantômes. La saturation 
parallèle supprime les images fantômes.

La région de saturation ne se trouve pas dans la coupe à 
visualiser, mais à l’extérieur de celle-ci. L’alignement parallèle 
de la région de saturation avec la coupe à visualiser annule le 
signal émanant des spins circulants. Le sang en provenance 
de la région de saturation et traversant la coupe à visualiser 
ne génère pas de signal. Les artères et les veines peuvent être 
rendues visibles séparément.

Direction du

Coupe de mesure

Artefacts de flux

Coupe de saturation Coupe de mesure

Signal nul 

codage de phase
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Élimination des artefacts de flux

Pour supprimer les artefacts de flux, une coupe de saturation 
parallèle est placée respectivement en amont et en aval de la 
coupe à visualiser. La saturation s’applique ainsi à la fois au 
sang artériel et au sang veineux. Les artefacts de flux sont 
supprimés.

Sans saturation 
parallèle, des artefacts 
de flux se manifestent 
dans le sens du codage 
de la phase. Les 
artefacts sont causés 
par la pulsation 
artérielle de l’aorte. 

Les artefacts de flux 
sont supprimés avec la 
saturation parallèle. 
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Saturation de suivi

Décalage de la coupe de saturation avec la coupe à visualiser

Modification du signal des spins circulants

Lors de l’acquisition d’une pile de coupes, la position de la coupe 
de saturation évolue avec les coupes. Les spins circulants 
dans les vaisseaux sanguins peuvent relaxer entre la coupe 
de saturation et la coupe à visualiser. L’intensité de leur signal 
augmente à nouveau. Cela peut conduire à la formation 
d’images fantômes dans les dernières coupes de la pile. Pour 
l’éviter, nous appliquons une saturation de suivi.

Contrairement à la saturation parallèle stationnaire, les coupes 
de saturation de suivi sont placées uniquement d’un côté de 
la coupe à visualiser. Autrement, l’image suivante subirait 
une présaturation complète de manière anticipée.

Les saturations de suivi ne sont possibles qu’avec des séquen-
ces de coupes séquentielles. Elles ne peuvent pas être utilisées 
pour des mesures de coupes entrelacées. Le logiciel de mesure 
refuse automatiquement ce choix.

Coupe à visualiser Coupe de saturation

Veine

Artère
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CE QU’IL FAUT RETENIR

Les méthodes de saturation spatiale sont 
parfaitement appropriées pour exclure les 
artefacts de mouvement et de flux, ainsi que 
les signaux extérieurs à la région d’intérêt.

L’impulsion de saturation précède l’impul-
sion d’excitation. Ces techniques diffèrent 
au niveau de l’endroit où elles s’appliquent 
(dans la coupe ou à l’extérieur) et au niveau 
d’une délocalisation possible (stationnaire 
ou mobile).
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SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Saturation tissulaire sélective
Suppression ciblée du signal émanant d’un tissu ou d’un fluide 
spécifique

Techniques de saturation sélective

Nous décrirons ici trois zones de saturation tissulaire sélective  :

• Techniques d’inversion-récupération (FLAIR) en tant que 
fonction du temps de relaxation 

• Saturation du signal graisse / eau, à fréquence sélective

• Transfert d’aimantation (MTC)

Exemple de saturation sélective  : poignet avec 
saturation de la graisse à fréquence sélective
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SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

STIR

Suppression du signal de graisse par technique d’inversion-récupération

Contraste additif T1 et T2

Pour réitérer une séquence en écho de spin  : 
le tissu avec un T1 plus long apparaît plus 
foncé dans l’image, le tissu avec un T2 plus 
long apparaît plus clair.

Si vous utilisez un temps d’inversion TI court, 
la technique d’inversion-récupération 
procure un contraste plutôt intéressant  : une 
pondération additive T1 et T2 (cette séquence 
est connue sous le nom de STIR = Short TI 
Inversion Recovery).

Dans ce cas, le tissu avec un T1 long (b, c) 
présente une aimantation avec une compo-
sante longitudinale négative. Après l’impul-
sion d’excitation de 90 degrés, le tissu génère 
des signaux plus forts (portion T1). En outre, 
avec des temps d’écho plus longs, le contraste 
est renforcé (portion T2). Les effets de T1 et 
T2 agissent dans le même sens.

180° 90°

MZ

MXY

c
b

c
b

a

TI

Contraste
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La graisse apparaît très claire dans une image pondérée en T1. 
Il en résulte fréquemment des artefacts de «  blooming  » et de 
mouvement.

L’idéal serait de sélectionner un TI tel que le signal de graisse 
avec le T1 le plus court atteindrait juste le point zéro de la 
composante d’aimantation longitudinale (a). TI est de l’ordre 
de 0,69 T1. Le signal de graisse serait finalement supprimé 
(TI = 180 ms à 1,5 tesla et TI = 220 ms à 3 teslas).

La sélection du TI dépend de l’intensité de champ magnétique 
principale.

Image STIR  : le signal de graisse est supprimé dans 
la zone orbitale Le nerf optique est nettement 
délimité.
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SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Technique FLAIR

Suppression du fluide par technique d’inversion-récupération

FLAIR

Cette technique d’atténuation du fluide qui utilise une impulsion 
d’inversion est nommée FLAIR (Fluid Attenuated Inversion 
Recovery).

La composante longitudinale de l’aimantation est inversée 
par une impulsion de 180 degrés. L’impulsion d’excitation est 
appliquée au moment où l’aimantation du fluide est à son 
point zéro et ne génère pas de signal. Le LCR apparaît alors 
en noir.

Graisse

LCR

MZ MXY

180° 90°

t

TI
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Pour rendre des lésions plus visibles

Lorsque l’acquisition se fait sans saturation, le signal du 
LCR est très intense et risque de se superposer aux lésions. 
La technique FLAIR renforce la visibilité du signal émanant de 
la lésion.

La même technique peut être utilisée avec une séquence 
d’inversion-récupération (STIR) pour supprimer le signal de la 
graisse.

Image en Turbo Spin 
Echo

Image FLAIR
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SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Saturation spectrale

Suppression du signal de graisse ou d’eau

Déplacement chimique entre graisse et eau

Dans presque toutes les biomolécules, plusieurs atomes 
d’hydrogène sont liés à différentes positions. Par différentes 
positions, on entend un environnement chimique différent 
et par conséquent un environnement magnétique différent 
aussi. L’intensité du champ magnétique s’en trouve par con-
séquent affectée localement  : les protons d’hydrogène liés à 
la graisse par exemple sont soumis à un champ magnétique 
plus faible, ce qui se traduit par une fréquence de résonance 
plus basse.

Ce décalage dans les fréquences de résonance est appelé 
déplacement chimique. Le déplacement chimique est recon-
naissable au décalage des pics de résonance correspondants 
dans le spectre mesuré.

Déplacement chimique de 3,4 ppm lié à la présence d’eau et du 
groupe méthyle (CH2), les principaux composants de la graisse. 
L’unité utilisée pour noter un déplacement chimique est ppm 
(ppm  parties par million). ppm   3,4 signifie que la fréquence 
du groupe méthyle est réduite de 3,4 millionièmes. 
Dans les représentations spectrales couramment utilisées en RM, 
l’axe des fréquences est orienté de droite à gauche. 

H2O

–CH2–

0 – 5
ppm

+ 5
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Utilisation du déplacement chimique

La graisse apparaît très claire dans de nombreuses images et 
cela cause une perte de contraste entre les tissus intéressants. 
Les artefacts de mouvement peuvent également se manifester 
de manière plus prononcée.

En raison du déplacement chimique qui se produit entre la 
graisse et l’eau, une impulsions sélective en fréquence peut 
être appliquée pour saturer la graisse. Les spins de graisse n’ont 
pas le temps de relaxer, permettant la suppression du signal 
de graisse. Le signal émanant de l’eau peut être supprimé de 
manière semblable. Ces caractéristiques sont exploitées en 
spectroscopie par résonance magnétique (SRM) par exemple.

La méthode Dixon peut être utilisée pour générer des images 
dans lesquelles les signaux de la graisse et de l’eau sont suppri-
més simultanément. Des calculs de pondération des contrastes 
sont effectués à partir d’images en phase et d’images en oppo-
sition de phase. Des images dans lesquelles n’est visualisé que 
le signal de l’eau sont générées par addition des deux signaux, 
en phase et en opposition de phase. Par soustraction, on 
obtient des images ne visualisant que le signal de la graisse. 
La méthode Dixon est particulièrement utile pour palier aux 
éventuelles inhomogénéités du champ magnétique.

Image abdominale 
sans saturation de la 
graisse

Image de l’abdomen 
avec saturation de la 
graisse
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SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Contraste par transfert d’aimantation

Transfert de saturation d’un tissu vers un fluide

De protons liés vers des protons libres

Le contraste par transfert d’aimantation (MTC) est une forme 
indirecte de la saturation. Le signal émanant d’un tissu solide 
donné, le parenchyme cérébral par exemple, est atténué. Le 
signal émanant d’un composant liquide, le sang par exemple, 
est maintenu.

Les protons liés à des macromolécules avec une masse molécu-
laire très élevée ont un spectre de résonance plus étendu que 
les protons dits «  libres  ». Avec une impulsion de préparation 
légèrement décalée par rapport à la fréquence de résonance, 
on peut saturer des protons liés sans que les protons libres en 
soient immédiatement affectés.

La saturation en soi n’altère pas l’image de résonance magné-
tique. Les protons liés ne contribuent pas à la formation 
du signal de manière significative en raison de leur grande 
étendue spectrale et de leur faible amplitude.

Leur spécificité  : la saturation est transférée des protons liés 
aux protons libres voisins (MTS «  Magnetization Transfer 
Saturation  », soit Saturation par transfert d’aimantation). 
Le signal des protons libres est atténué.

Lié

Libre


MTS

MTS

M0

MS
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Comment renforcer la visibilité des vaisseaux

Le signal du tissu solide, le parenchyme cérébral par exemple, 
est atténué par l’application de la technique MTC. Le sang et le 
LCR ne sont pas affectés par cette technique. Nous obtenons 
un rehaussement du contraste entre les deux composantes. 
La visibilité des vaisseaux est améliorée.

La technique MTC est exploitée en Angiographie par résonance 
magnétique (ARM).

Image avec MTC

Image sans MTC
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SATURATION ET DÉPLACEMENT CHIMIQUE2

Synthèse 

La saturation peut avoir pour effet de supprimer les artefacts 
de mouvement ou de flux. Elle peut également être utilisée 
pour améliorer le contraste dans les images de résonance 
magnétique. En utilisant la saturation de façon contrôlée, 
nous pouvons visualiser l’anatomie ou la pathologie de la 
coupe examinée, d’une manière plus ciblée.
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Techniques 
d’acquisition 
avancées
L’imagerie par résonance magnétique a connu un essor 

accéléré avec les techniques d’écho de spin et d’écho de 

gradient qui ont engendré une multitude de séquences 

d’impulsions applicables de manière flexible. Nous 

traiterons ici des méthodes de reconstruction basiques 

de l’imagerie parallèle
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TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Variantes d’écho de spin
Techniques turbo avancées

Inversion-récupération turbo

L’inversion-récupération turbo (turboIR, TIR) est un autre 
développement des techniques d’écho de spin rapides (voir 
Aimants, spins et résonances).

TurboIR est une séquence d’écho de spin rapide avec un long 
temps d’écho effectif TEeff pour supprimer les fluides. Une 
impulsion d’inversion de 180 degrés précède la séquence 
d’écho de spin proprement dite. Nous pouvons agir sur le 
contraste en faisant varier le temps d’inversion TI.

La séquence turboIR permet d’afficher une «  inversion-
récupération vraie  » qui montre le signe arithmétique du signal 
(IR sensible à la phase ou encore reconstruction PSIR).
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Magnitude de l’inversion-récupération turbo

La technique TIRM (Turbo inversion recovery magnitude) est 
identique à la séquence IR «  vraie  », avec reconstruction de 
l’image en magnitude du signal (sans tenir compte du signe 
arithmétique).

Image en magnitude de l’inversion-récupération 
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TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Technique en demi-plan de Fourier  : HASTE

Acquisition séquentielle d’images à haute résolution pondérées en T2

Une seule excitation

HASTE (Half Fourier Acquisition Single Shot Turbo Spin Echo) est 
une séquence d’écho de spin rapide utilisée pour l’acquisition 
séquentielle d’images pondérées en T2.

Une seule excitation génère tous les échos pour une image 
(«  single shot  »). Les premiers échos sont codés avec des faibles 
gradients de codage de phase légèrement en dessous et 
au-dessus de la ligne médiane des données brutes  ; l’intensité 
du gradient de codage de phase augmente d’écho en écho 
jusqu’à ce que la moitié supérieure de la matrice de données 
brutes (espace k) soit remplie. Le contraste est déterminé par le 
temps d’écho effectif TEeff. Il s’agit du temps d’écho au milieu 
de la matrice de données brutes.

T2

TEeff t

1 2 3 4 5 … 132

KY

KX

132

4

256

1

.

.

.
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Gel des mouvements

Avec HASTE, le temps de mesure d’une seule coupe est rapide 
du fait que l’acquisition ne porte que sur un peu plus de 
la moitié des données brutes. Cette rapidité de la mesure 
permet de minimiser les artefacts pouvant être causés par 
un mouvement incontrôlé du patient ou par un mouvement 
respiratoire.

HASTE convient aux examens de l’abdomen, aux patients 
agités ou pédiatriques.

Comparaison d’images  : 
écho de spin (en haut à 
gauche), TurboSE (à droite), 
et HASTE (en bas)
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TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Variantes d’écho de gradient
TurboFLASH

Réduction des artefacts de mouvement par des temps de mesure courts

Préparation et acquisition

TurboFLASH est une séquence FLASH avec 
train d’échos (voir Volume 1, Aimants, spins 
et résonances).

La phase de préparation détermine le con-
traste de l’image. Nous déclenchons par exem-
ple une impulsion d’inversion de 180° avant la 
séquence proprement dite. Pendant la phase 
d’acquisition, la matrice est mesurée en une 
seule étape avec une séquence d’écho de gra-
dient ultra-rapide. La distance entre des impul-
sons alpha est appelée «  espace inter-écho  », 
ou «  echo-spacing  » en anglais. Comme 
pour le temps d’écho effectif d’une séquence 
TurboSE, le temps d’inversion TI est choisi de 
façon à ce que l’écho médian vienne se placer 
au milieu de la ligne de données brutes, déter-
minant un contraste d’image optimal.

TurboFLASH permet de réaliser des séries 
de perfusion dynamiques après injection 
d’un produit de contraste et leur visionne-
ment en technique ciné.

180°  

1 64 128

1281 …

t

TR

TE

TI
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Le temps d’inversion détermine le contraste 

Nous pouvons supprimer le signal émanant de tissus diffé-
rents avec un T1. Pour cela, nous sélectionnons un temps 
d’inversion TI approprié (ici  : 400 ms).

TI = 50 ms (en haut à gauche), 
TI = 400 ms (en haut à droite), 
TI = 800 ms (en bas à gauche)
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TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Séquence double écho  : DESS

Rehaussement du contraste T2 et amélioration du rapport S / B

Deux échos différents

DESS (Dual-Echo Steady State) est une séquence d’écho de 
gradient 3D dans laquelle nous faisons l’acquisition de deux 
échos différents (FISP et PSIF, voir Aimants, spins et résonances) 
dans la même répétition. Au cours de la reconstruction des 
images, l’image PSIF fortement pondérée en T2 est ajoutée 
à l’image FISP.

1 2 3

T2

T2
*

FISP +

DESS

tFISP PSIF



Variantes d’écho Variantes d’écho Méthodes d’acquisition
de spin de gradient parallèle

57

Rehaussement du contraste T2

DESS a deux avantages  :

• Les échos combinés procurent un contraste mixte  : un fort 
contraste T2 combiné avec une pondération T1 / T2*. Cela 
permet de bien différencier le fluide synovial du cartilage, 
c’est un élément important en orthopédie.

• Bien que la séquence DESS ne fournisse pas un contraste 
très différent de celui fourni par une séquence FISP, elle 
offre un meilleur rapport S / B en raison de la mesure 
effectuée sur deux types d’images.



58 Aimants, flux et artefacts

TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Interférence constructive  : CISS

Résolution submillimétrique avec fort contraste T1 / T2

Prévention des bandes d’interférence

CISS (Constructive Interference in Steady State) est une 
séquence de gradient d’écho de gradient 3D à haute résolu-
tion, fortement pondérée en T2, dans laquelle deux acquisi-
tions sont effectuées en interne avec des niveaux d’excitation 
différents, puis combinées ensemble.

CISS combine deux séquences TrueFISP. La séquence TrueFISP 
fournit le signal le plus élevé de toutes les séquences steady-
state. La phase des angles d’impulsion de radiofréquence est 
alternée au cours d’une mesure (, ) et non alternée au 
cours de l’autre (, ). Les images cumulées sont pondérées 
en T1 / T2 et peuvent contenir des bandes d’interférence. 
La séquence CISS combine les deux mesures et, ce faisant, 
élimine les bandes d’interférence dans les images.

+

MXY

–

+ +

–

+

+
MXY
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L’avantage de 3D CISS

La séquence 3D CISS offre une résolution submillimétrique et 
un rapport S / B très élevé pour les fluides. La séquence est 
puissante avec un fort contraste T1 / T2. Les examens de l’oreille 
interne et du cervelet en sont des applications types.

L’exemple ci-contre montre les avantages de la technique 
3D  : avec des coupes fines, le rapport élevé S / B permet de 
visualiser les structures anatomiques de manière extrêmement 
détaillée.
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TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Séquence multiécho  : MEDIC

Réduction des artefacts et des effets de flux causés par le déplacement chimique

Combinaison de plusieurs images

Dans la séquence MEDIC (Multi-Echo Data Image Combination) 
il est fait l’acquisition de plusieurs échos dans une seule 
mesure. Ces échos sont ensuite combinés dans une image. 
Il en résulte un rapport S / B élevé par période de temps. 
Les effets de flux sont compensés à chaque écho.

Étant donné que nous combinons des images avec des temps 
d’écho différents, les nouvelles images présentent un contraste 
T2* mixte. Pour cette raison, seul un temps d’écho effectif 
peut être défini dans la séquence.

 

tTEeff

T2*

TR
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Réduction des artefacts de déplacement chimique

La séquence MEDIC n’atténue pas seulement les artefacts 
de flux. Elle réduit aussi les artefacts liés au déplacement 
chimique.

Les explorations du rachis cervical et les examens orthopédi-
ques sont des applications types.
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TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Séquence avec apnée  : VIBE

Résolution spatiale élevée avec pondération en T1

Excellente qualité d’image en dépit d’un temps de mesure court

La séquence VIBE (Volume Interpolated Breathhold Examina-
tion) combine deux techniques  : la technique en demi-plan 
de Fourier accélère la mesure des partitions dans la direction 
de sélection des coupes. La mesure 3D FLASH est accélérée 
par l’interpolation des points de mesure.

En dépit de l’absence d’une compensation de flux par GMR, 
nous obtenons un effet d’image angiographique sur la base 
de temps d’écho extrêmement courts. La séquence VIBE 
utilise toujours la saturation de la graisse. Dans les études 
dynamiques effectuées avec produit de contraste, la séquence 
rapide VIBE bénéficie d’une précision temporelle pour l’acquisi-
tion des vaisseaux en phase artérielle et veineuse, en particulier 
dans la région abdominale.
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Amélioration des effets de volume partiel

La séquence VIBE réduit les effets de volume partiel.

Applications  : acquisition en apnée utilisée pour les régions 
abdominale, thoracique et pelvienne.
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TECHNIQUES D’ACQUISITION AVANCÉES3

Turbo gradient spin echo (TurboGSE)

Pur contraste T2 pour imagerie à haute résolution ou 
temps de mesure extrêmement courts

Utilisation d’échos de gradient supplémentaires

La séquence TurboGSE (turbo gradient spin echo) est une 
extension de la technique d’écho de spin rapide. Une séquence 
TurboGSE génère des échos de gradient supplémentaires 
avant et après chaque écho de spin, au moyen de gradients 
de déphasage et de rephasage, déclenchés en conséquence.

Comment les échos de spin et les échos de gradient peuplent-ils 
la matrice de données brutes (espace k)  ? Les échos de spins 
alimentent les segments du milieu et assurent le contraste. 
Les échos de gradient déterminent la résolution des segments 
périphériques.

Les échos supplémentaires nous permettent de mesurer plus 
rapidement ou de mesurer davantage de coupes pendant 
la même période de temps. Le signal de la graisse n’est pas 
amplifié, la graisse est plus sombre en comparaison des 
séquences TurboSE.

90° 180° 180° 180°

T2

SE 1

SE 2
SE 3

GRE 1FID GRE 2 GRE 3 GRE 4 GRE 5 GRE 6
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Plus rapide que la séquence TurboSE

Les échos supplémentaires nous permettent de mesurer plus 
rapidement ou de mesurer davantage de coupes pendant 
la même période de temps. Le signal de la graisse n’est pas 
amplifié, la graisse est plus sombre en comparaison des 
séquences TurboSE.

Comparaison d’images  : écho 
de spin T2 (en haut à gauche, 
temps de mesure de 7 minutes), 
T2 TurboSE (à droite, 8 secondes) et 
T2 TurboGSE (en bas, 6 secondes).
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SE 2
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EPI segmentée

Réduction des effets hors résonance et des artefacts de distorsion

Les séquences EPI single shot (voir Volume 1, Aimants, spins 
et résonances) sont très sensibles aux effets d’off résonance. 
Off résonance signifie que des spins situés à l’extérieur de la 
coupe excitée entrent dans la formation du signal de résonance 
magnétique, pouvant causer des artefacts dans l’image.

Ces effets se présentent sous la forme d’un décalage dans 
les données brutes, dans la direction du codage de phase. 
Ce décalage dans les données augmente avec l’espace inter-
échos et la longueur du train d’échos.

Le train d’échos est raccourci grâce à échantillonnage de la 
matrice de données brutes, segment par segment (de manière 
similaire à la séquence TurboSE). Le décalage dans la direction 
du codage de phase diminue et de la même façon la présence 
de l’artefact.

Comparaison d’images  : 
image EPI single shot avec artefact de distorsion.
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L’image EPI segmentée montre une diminution 
considérable de la distorsion dans le cerveau et 
la région oculaire.
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Méthodes d’acquisition parallèle
Acquisition parallèle basée sur les données images (SENSE)

Codage de sensibilité pour imagerie rapide

Réduction et repliement

L’algorithme SENSE (Sensitivity Encoding) reconstruit l’image 
de résonance magnétique à partir des données acquises par 
les différents éléments d’antenne après la transformée de 
Fourier. Pour les principes de l’imagerie parallèle, voir Aimants, 
spins et résonances.

Pendant l’acquisition, plusieurs étapes de codage de phase 
sont ignorées. Par exemple, une ligne sur deux seulement est 
occupée par un écho dans les données brutes. C’est au fond 
comme si nous avions fait une acquisition avec un champ de 
vue réduit. L’image réduite d’un élément d’antenne montre 
un repliement périodique (aliasing) dans des zones à l’exté-
rieur du champ de vue , de façon similaire à une structure 
transparente plusieurs fois repliée.

Cette caractéristique est en principe le résultat de la pério-
dicité de la technique de Fourier utilisée pour le codage de 
fréquence et de phase  : chaque pixel dans l’image réduite 
(sous-échantillonnée) est une superposition repliée des 
pixels de l’image totale.

ky

ky

kx

kx

L’image réduite d’un fantôme montre un repliement périodique 
dans les zones situées à l’extérieur du champ de vue.
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Champ de vue, résolution et taux 
d’échantillonnage

Le champ de vue (FOV) est la partie de la 
coupe d’acquisition à afficher dans l’image, 
par ex. 25 cm  25 cm. En utilisant une 
matrice de 256  256, chaque côté du pixel 
a une longueur de 1 mm. Cela correspond 
à la résolution maximale de l’image.

Le taux d’échantillonnage est l’inverse du 
champ de vue  :

k 1
FOV
-----------=

kk

ky
FOVy = —

1

ky ky
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Repliement et dépliement

SENSE diffère d’une image en transparence 
repliée en ce sens qu’un élément d’antenne 
n’est pas homogène, mais qu’il a plutôt un 
profil de sensibilité spatiale, les pixels repliés 
ne sont pas les mêmes dans les images des 
différentes antennes. Ils sont pondérés avec 
une sensibilité d’antenne spatiale.

La question reste de savoir comment obtenir 
une image totale sans repliement à partir 
d’une image repliée.

Si nous ne disposons que d’une seule image 
avec repliement, nous ne pouvons pas réaliser 
correctement son dépliement. Là où cela est 
possible, nous pouvons éviter le repliement 
en effectuant un suréchantillonnage. 
Cependant, si nous faisons l’acquisition de 
plusieurs images de repliement en parallèle 
avec plusieurs antennes, nous pouvons 
inverser le repliement en appliquant un algo-
rithme de reconstruction d’images dédié.

Profil de sensibilité d’antenne

Une antenne mesure 

plusieurs pixels de 

repliement

Le même pixel 

mesuré par plusieurs 

antennes
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L’algorithme SENSE calcule l’image totale dépliée à partir des 
différentes images de repliement. Pixel par pixel, les parties 
du signal sont détachées de leurs emplacements respectifs 
en tenant compte des antennes.

Pour plus d’informations sur le repliement et le suréchantillon-
nage, se reporter à la section Artefacts de repliement (aliasing) 
du chapitre 5, Détection et prévention des artefacts.

Dépliement
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Acquisition parallèle basée sur données brutes  : GRAPPA

Reconstruction parallèle avant transformée de Fourier

Harmoniques dans l’espace k

Contrairement à SENSE, GRAPPA (Generalized Autocalibrating 
Partially Parallel Acquisition) reconstruit l’image de résonance 
magnétique à partir des données brutes. Un certain nombre 
d’étapes de codage de phase sont exclues. Nous utilisons un 
stratagème pour compléter les lignes de données brutes 
manquantes.

Les valeurs dans l’espace k sont des fréquences spatiales qui 
correspondent à des bandes composant l’image. Ces bandes 
sont des structures périodiquement récurrentes dans l’objet à 
mesurer. Le codage de phase génère ces bandes à partir de la 
phase des spins.

Supposons une antenne réceptrice avec un profil de sensibilité 
d’antenne correspondant exactement à la configuration de 
l’onde. L’étape de codage de phase correspondante serait 
alors inutile. Au lieu du codage de phase, on pourrait théori-
quement, et, si cela était possible techniquement , augmenter 
pas à pas le profil de sensibilité de l’antenne. Cela aurait le 
même effet.

Harmonique

ky

kx

1

–  1
0
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Stratagème impliquant le profil de sensibilité 
de l’antenne

Si une antenne réceptrice présente un profil de sensibilité de 
forme sinusoïdale à travers le champ de vue, cette sensibilité 
correspond exactement à une étape de codage de phase. 
Dans le domaine acoustique, ce profil est connu sous le nom 
d’HARMONIQUE. Une courbe sinusoïdale avec une fréquence 
double est une deuxième harmonique (une octave plus haut 
pour ainsi dire). Cela équivaut à doubler l’étape de codage de 
phase etc.

Ce qui est inhabituel dans la technique GRAPPA, c’est que nous 
pouvons générer l’harmonique spatiale par une superposition 
pondérée des profils de sensibilité des antennes en réseau. 
Un écho artificiel peut être synthétisé à partir de chacune de 
ces harmoniques pour venir compléter la ligne manquante 
dans la matrice. Nous n’avons besoin que de quatre harmoni-
ques pour compléter les quatre étapes de codage de phase 
manquantes.

Harmonique 0

1re harmonique

1 2 3 4

0

1

–  1
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CAIPIRINHA

CAIPIRINHA est une technique d’imagerie parallèle qui modifie 
l’apparence des artefacts de repliement au cours de l’acquisi-
tion des données, afin d’améliorer la procédure ultérieure de 
reconstruction parallèle des images.

CAIPIRINHA permet de réduire considérablement la durée des 
mesures en apnée sans affecter ni la résolution de l’image, ni 
la couverture, ni la qualité du contraste.
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4



Imagerie 
fonctionnelle et 
quantitative
Dans l’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle, 

IRMf, les informations affichées ne se rapportent pas 

uniquement aux structures anatomiques, elles ont aussi 

trait aux mesures fonctionnelles et quantitatives. 

Ces dernières peuvent être superposées sous forme de 

graphiques et mises en évidence dans l’image anatomique 

pour renforcer la valeur diagnostique de l’examen.
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Imagerie pondérée en diffusion
Surveillance du déplacement moléculaire dans un tissu

Qu’est-ce que la diffusion  ?

La diffusion désigne le processus de migration des molécules 
dans une solution, les faisant se déplacer des régions de forte 
concentration vers les régions de faible concentration.

Vous pouvez constater ce phénomène en plongeant un sachet 
de thé dans un verre d’eau froide. Bien que l’eau ne soit pas 
agitée, vous observez à la couleur du thé comment il se répartit 
progressivement dans l’eau.

Le moteur de cette migration moléculaire est connu sous 
le nom de mouvement brownien (agitation thermique 
aléatoire).
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Diffusion vers régions de faible concentration

Les molécules d’eau ne se déplacement pas en ligne droite 
Elles se heurtent fréquemment ou sont déviées de leur trajec-
toire. Leur mouvement est incohérent.

Des différences de concentration existent dans tous les tissus, 
par exemple entre les régions riches en éléments nutritifs 
et celles qui le sont moins. Ces différences permettent aux 
molécules de diffuser dans une direction donnée  : en direction 
des régions de plus faible concentration. Si vous surveillez des 
molécules sur une longue période de temps, vous constaterez 
un déplacement linéaire net (flèches en couleur).
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Diffusion apparente

Visualiser la mobilité des molécules

Le coefficient de diffusion

Le déplacement net moyen des molécules dépend du tissu 
observé. Il est décrit par le coefficient de diffusion. Le coeffi-
cient de diffusion est une mesure de la mobilité des molécules 
dans un type de tissu donné.

En fonction de la direction page 88

Coefficient de diffusion de l’eau dans le cerveau

LCR env. 310–3 mm2 / s

Matière grise env. 0,810–3 mm2 / s

Matière blanche en fonction de la direction 
0  1,110–3 mm2 / s
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Coefficient de diffusion apparent (ADC)

Le coefficient de diffusion dans un voxel est un mélange 
comprenant des ensembles de spins intracellulaires et extra-
cellulaires, mais aussi intravasculaires. Ces ensembles de 
spins ont des coefficient de diffusion différents. La diffusion 
dans un voxel est en fait un processus hétérogène.

Pour cette raison, la valeur déterminée est exprimée par le 
coefficient de diffusion apparent ou ADC. Il s’agit du coef-
ficient de diffusion du voxel, moyenné dans le temps.

Élément de volume avec des 
compartiments tissulaires 
différents, présentant des 
coefficients de diffusion 
différents

Élément de volume avec un 
coefficient de diffusion moyen 
dans une direction donnée

ADC
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L’image de diffusion et la carte ADC

Dans les images, les valeurs d’ADC sont affichées sur une 
échelle de gris. Étant donné que ces pixels représentent 
les coordonnées des voxels, les images de diffusion sont 
semblables à des images anatomiques. Cependant, le signal 
ne contient aucune portion de signal T2. Pour cette raison, 
les images ADC sont appelées des cartes ADC. 

Un signal hypointense représente un voxel avec un 
ADC bas et par conséquent une faible diffusion. 
Un signal hyperintense représente un ADC élevé et 
par conséquent une diffusion importante. 

Carte ADC avec diffusion réduite dans l’hémisphère gauche (à gauche) 
et image anatomique T2 (à droite)
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Les principes de la pondération en diffusion

Comment sont générées les images de diffusion par résonance magnétique

Atténuation du signal des spins en diffusion

La diffusion est déterminée par deux impulsions de gradient 
de polarité opposée, déclenchées brièvement l’une après 
l’autre. C’est le «  gradient de diffusion bipolaire  ». Nous 
commençons avec un ensemble de spins en précession cohé-
rente dans un voxel (1). Il est entièrement déphasé par une 
première impulsion de gradient (2). Par la suite, plusieurs 
spins diffusent à l’extérieur du voxel et sont remplacés par des 
voxels voisins (3).

La deuxième impulsion de gradient déphase complètement 
les spins stationnaires. Les spins diffusés, de phase différente 
à l’origine, ne peuvent cependant pas être rephasés entiè-
rement par une impulsion de gradient négative. Le signal 
du nouvel ensemble de spins est atténué (4). L’atténuation 
du signal crée un nouveau contraste  : la pondération en 
diffusion.

Les séquences pondérées en T2* sont appliquées généralement 
pour afficher des contrastes de diffusion.

1

2

3

4



Imagerie Imagerie Imagerie Spectroscopie par
pondérée en diffusion de perfusion BOLD résonance magnétique

85

La valeur de b contrôle la pondération en diffusion 

Normalement, l’atténuation du signal est 
à peine mesurable même avec une forte 
diffusion. Il est par conséquent nécessaire 
de l’amplifier en adaptant les paramètres de 
l’impulsion de gradient bipolaire  :

• intensité (amplitude)

• durée

• intervalle de temps entre deux impulsions

L’amplification de la chute du signal est 
exprimée par l’intensité de la pondération en 
diffusion (valeur de b, en unités de s / mm2). 
Une valeur de b plus élevée conduit à une 
chute du signal plus prononcée au fur et 
à mesure que la diffusion augmente.

La valeur de b  0 indique que la pondéra-
tion en diffusion n’aura pas lieu (image 
comparative T2).

Les images pondérées en diffusion sont à la 
base du calcul des cartes ADC. Vous com-
mencez par comparer deux images diffé-
rentes pondérées en diffusion et calculez 
l’ajustement sur une courbe exponentielle 
théorique. Pour éliminer le débit de perfu-
sion, les images pondérées en diffusion 
sont sélectionnées pour montrer une valeur 
de b supérieure à 150 s / mm2. Dans cette 
plage, les spins de perfusion ont perdu 
complètement leur signal en raison du 
déphasage. Des images pondérées en diffu-
sion avec des valeurs de b de 500 mm / s2 
et 1000 mm / s2 sont générées en plus de 
l’image de référence (b  0).

Images pondérées en diffusion  : 
b  0 s / mm2 (en haut), 
b  1000 s / mm2 (en bas).
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Comparaison entre images pondérées en diffusion 
et cartes ADC

Perturbation de la diffusion visualisée différemment

Contraste différent, même perturbation

Les cartes ADC montrent le coefficient de diffusion comme 
une information fonctionnelle. Elles ne contiennent aucune 
portion de signal anatomique. Les images pondérées en dif-
fusion montrent en plus des informations anatomiques dans 
la mesure où elles contiennent des portions de T2. Les deux 
images affichent la même perturbation de diffusion.

Pourquoi une faible diffusion se manifeste-t-elle par un signal 
hyperintense dans les images pondérées en diffusion  ? Plus 
la diffusion est importante, plus les spins à remplacer sont 
nombreux en provenance des voxels voisins. Les spins pouvant 
être complètement rephasés dans le nouvel ensemble de 
spins sont moins nombreux. 

Dans les images pondérées en diffusion, une 
diffusion plus importante se traduit par un signal 
plus faible. Inversement, lorsque la diffusion est 
moins importante, les spins rephasables sont plus 
nombreux et le signal est plus élevé. 

L’image pondérée en diffusion avec b = 1000 (à gauche) montre une 
perturbation de la diffusion dans l’hémisphère gauche. Dans la carte 
ADC (à droite), cette zone apparaît plus claire
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Problèmes d’anatomie

Pourquoi ne sommes-nous pas satisfaits des 
images anatomiques pondérées en diffusion  ? 
Les images pondérées en diffusion contien-
nent des portions de signal qui émanent 
directement des tissus, indépendamment 
de la diffusion. Lorsqu’un tissu possède 
une longue constante T2, le signal peut 
être plus élevé dans la région concernée. 
Cette augmentation du signal peut être 
considérée à tort comme une diffusion 
atténuée. Cet effet est connu sous le nom 
d’effet de rémanence T2.

Les cartes ADC éliminent le risque d’un 
diagnostic erroné sur la base d’un effet 
de rémanence T2. Cependant, il existe des 
complications supplémentaires notamment 
en lien avec l’anisotropie de diffusion 

page 88.
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Diffusion directionnelle

Signal d’intensité différente en fonction de l’orientation du gradient 
de diffusion

Utilisation de l’anisotropie de la diffusion

L’orientation des fibres nerveuses fournit un exemple de dif-
fusion directionnelle. Une gaine de myéline entoure les fibres 
nerveuses. Elle ne laisse passer que très peu de molécules 
d’eau. Pour cette raison, la diffusion est fortement limitée 
dans la direction transversale des fibres. Il n’existe aucune 
limitation, voire très peu, dans la direction longitudinale des 
fibres. La diffusion est donc anisotrope, c’est-à-dire hétérogène 
dans l’espace.

Ce phénomène s’observe en commutant les gradients de 
diffusion dans les trois directions orthogonales. En raison de 
l’anisotropie, la même coupe présente un contraste de diffu-
sion différent selon la direction spatiale sélectionnée.

Alignement du gradient de 
diffusion dans la direction du 
codage de phase (à gauche), 
direction de lecture (à droite) 
et direction de sélection des 
coupes (en bas). Les trois images 
montrent la même coupe, mais 
avec un contraste différent en 
raison de l’orientation des fibres 
nerveuses.

Phase

Lecture

Coupe

S S

R

P

P

R
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Valeur diagnostique de diffusion moyennée

Pour afficher la diffusion, nous avons fré-
quemment besoin d’images indépendantes 
de l’anisotropie. 

L’image de trace est la moyenne des trois 
mesures effectuées dans les trois directions 
orthogonales. C’est le moyen le plus simple 
de générer des images de diffusion indé-
pendantes de l’anisotropie.

Une carte ADC moyennée est générée de la 
même façon. La moyenne de trois cartes 
ADC obtenues dans les directions orthogo-
nales aboutit à une carte ADC moyenne.

Il est important de déterminer la valeur de 
la trace, en particulier pour les examens de 
suivi. Une légère modification de la position 
du patient conduira à décaler l’alignement 
de la structure tissulaire par rapport aux 
axes de diffusion.

Carte ADC ou trace ADC  ? Quelle est le 
meilleur moyen de visualiser la diffusion  ? 
La carte ADC moyennée a presque complè-
tement remplacé la carte ADC standard en 
raison de sa meilleure valeur diagnostique.

Image de trace (en haut) et carte 
ADC moyennée (en bas)
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Imagerie du tenseur de diffusion

Le tenseur de diffusion

Une grandeur anisotrope peut être exprimée mathématique-
ment par un tenseur. C’est pour ainsi dire le prochain bond 
dimensionnel après les scalaires et les vecteurs. Ainsi, le 
tenseur de diffusion est représenté habituellement par une 
matrice carrée de neuf nombres (matrice de 3  3).

Les trois éléments en diagonale dans la matrice représentent 
l’intensité de la diffusion dans les trois directions orthogonales. 
La somme de ces trois éléments en diagonale (trace du 
tenseur) fournit l’image trace. 

Les éléments de la matrice à gauche et à droite de la diago-
nale sont occupés par des valeurs qui diffèrent uniquement 
par leur signe algébrique. Dans des circonstances normales, 
vous n’avez besoin que des gradients de diffusion dans 
six directions pour renseigner entièrement le tenseur de 
diffusion. Pour visualiser des anisotropies complexes, il 
vous suffira d’appliquer 12 gradients de mesure différents, 
voire plus (pondération en diffusion multidirectionnelle – 
Multi-Directional Diffusion Weighting, MDDW).

L’anisotropie de l’image en tenseur de diffusion peut être 
affichée en couleur en fonction de la direction ou sous 
une forme moyennée, sous le nom de carte d’anisotropie 
fractionnelle (carte FA).
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Images en tenseur de diffusion (DTI) superposées 
à des images anatomiques et suivi de fibres 

t it 3D

CE QU’IL FAUT RETENIR

En imagerie par résonance 
magnétique, la diffusion est 
visualisée dans des images 
pondérées en diffusion et / ou 
des cartes ADC de coefficient de 
diffusion moyen. Étant donné 
que la diffusion peut aussi 
inclure une composante aniso-
trope, une moyenne supplé-
mentaire est calculée dans les 
directions orthogonales. Des 
images traces et / ou des cartes 
ADC moyennées en résultent.

L’imagerie du tenseur de diffu-
sion (DTI) est une question 
de direction. Cette technique 
permet de délimiter ou de 
visualiser de manière sélective 
les connexions fibreuses de la 
substance blanche ou les diffé-
rents noyaux de la substance 
grise profonde.
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Imagerie de perfusion
Visualisation des modifications ou des retards dans le flux sanguin 
microvasculaire

Premier passage d’un bolus

La perfusion est le transport vasculaire des nutriments dans 
le lit capillaire du tissu pour l’alimentation des cellules. Les 
images de perfusion sont créées par exemple par des séquen-
ces EPI single shot. Ceci permet une acquisition rapide des 
images avec une sensibilité élevée. L’imagerie de perfusion 
est par exemple utilisée pour l’exploration microvasculaire 
cérébrale. La perfusion a également sa place pour l’observa-
tion du cœur et de tout autre tissu.

Pour suivre la perfusion, un produit de contraste est injecté 
par voie intraveineuse. Le bolus du produit de contraste 
atteint le cerveau après un petit moment. La perfusion du 
bolus est visible lors du premier passage dans le lit capillaire 
cérébral. Si la perfusion est satisfaisante, le produit de 
contraste est finement réparti dans le tissu par les capillaires 
et sera éliminé par le sang qui suit (effet de wash-out).

Bolus de contraste
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Contraste de susceptibilité

Au cours du premier passage, le signal n’augmente pas 
comme on pourrait le supposer. Au lieu de cela, le signal 
décroît de manière significative, suite à l’effet T2* du produit 
de contraste.

La raison de cette réduction du signal est un effet T2*. Cette 
modification est le résultat de la différence d’aimantation 
entre l’espace intravasculaire chargé en produit de contraste 
et le tissu environnant, la différence de susceptibilité des 
deux zones. L’étude de la dynamique du signal met en avant 
la région dans laquelle le produit de contraste ne s’accumule 
pas. Cette méthode d’imagerie dynamique par contraste 
de susceptibilité magnétique est connue sous le nom de 
Dynamic Susceptibility Contrast (DSC).
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Global Bolus Plot

La progression dans le temps du premier passage et la dimi-
nution du signal qui lui est associée sont visualisées pour le 
cerveau entier (et non pas pour chaque voxel) sous la forme 
d’une courbe d’intensité en fonction du temps, appelée 
global bolus plot (GBP).

Le GBP sert en premier lieu à évaluer le passage du bolus et 
la perfusion. Dans la seconde étape de l’évaluation, nous 
observons les différences locales.

Le global bolus plot est uniquement une description générale 
de l’évolution temporelle de la perfusion. Il convient d’évaluer 
les différents voxels pour obtenir des données précises sur le 
volume sanguin cérébral et sur le débit sanguin.

Global Bolus Plot (GBP)

S

t
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En termes de biologie, la perfusion est 
le flux de nutriments circulant dans les 
capillaires. Le flux débute par le transit 
vasculaire (en sortie des artérioles) dans 
le lit capillaire. Il se poursuit avec la 
diffusion des molécules de nutriments 
dans les cellules à alimenter à travers 
les membranes cellulaires. La rétro-
perfusion débarrasse les cellules des 
déchets produits par l’organisme à 
travers le lit capillaire en direction des 
veines et du système lymphatique.

Dans l’imagerie par résonance magné-
tique, la perfusion décrit uniquement 
la phase de transit vasculaire. Elle ne 
décrit pas la phase de diffusion de la 
perfusion.

En dehors de la technique Dynamic 
Susceptibility Contrast (DSC), il existe 
des méthodes qui n’utilisent pas de 
produit contraste pour évaluer la 
perfusion. Le marquage de spin artériel 
par exemple mesure et évalue le flux 
entrant du sang marqué grâce à une 
impulsion RF.
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Cartes de perfusion

Des cartes individuelles sont générées pour chaque coupe mesurée

Volume et flux sanguins

Le volume sanguin régional et le flux sanguin régional dans 
le cerveau sont les deux principaux paramètres de l’imagerie 
de perfusion.

Le volume sanguin cérébral régional (regional cerebral blood 
volume (rCBV)) est l’espace occupé par le lit capillaire dans 
un voxel. Il se rapporte au volume du tissu alimenté (unité de 
mesure  : ml / g).

Le flux sanguin cérébral régional (regional cerebral blood 
flow (rCBF)) représente la quantité de sang traversant le 
lit capillaire dans un voxel pendant une période de temps 
donnée (en ml / g / s).

Carte rCBV

Carte rCBF
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Temps de transit moyen

Le temps de transit moyen (mean transit time (MTT)) est 
le rapport CBV sur CBF, un indice sensible de chute de la 
pression de perfusion.

La carte MTT montre le temps de séjour du sang dans un 
volume d’intérêt avant d’être remplacé par du sang frais.
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Perfusion réduite

Le global bolus plot est uniquement une description générale 
de l’évolution temporelle de la perfusion. Il convient d’évaluer 
les différents voxels pour obtenir des données précises sur le 
volume sanguin cérébral et sur le débit sanguin. Des cartes 
individuelles sont générées pour chaque coupe à inclure dans 
l’évaluation.

Le pourcentage de la ligne de base au pic (percentage of 
baseline at peak (PBP)) détermine la grandeur relative de la 
perte de signal lors du passage du bolus dans le lit capillaire. 
Il est représenté une carte PBP pour chaque coupe mesurée.

Une perfusion réduite est visualisée par un signal 
hyperintense. 

Carte PBP

S

t

PBP



Imagerie Imagerie Imagerie Spectroscopie par
pondérée en diffusion de perfusion BOLD résonance magnétique

99

Perfusion

Le time to peak (TTP) est l’intervalle de temps nécessaire 
pour atteindre le pic du bolus. La carte TTP montre la distri-
bution régionale du temps qui s’écoule jusqu’à l’arrivée du 
signal de perfusion minimum, soit en niveaux de gris soit en 
couleur.

Les pixels clairs (codage en niveau de gris) 
représentent un TTP retardé et par conséquent un 
retard dans la perfusion. 

S

t

Carte TTP en couleur, les pixels rouges indiquent 
un retard dans la perfusion

TTP
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CE QU’IL FAUT RETENIR

Le premier passage d’un produit de contraste 
dans le lit capillaire cérébral permet de 
visualiser la perfusion. Le volume sanguin 
régional tout comme le flux sanguin régional 
jouent un rôle important.

La perfusion est évaluée avec les cartes 
rCBV, rCBF et TTP. Les cartes montrent 
uniquement des informations fonction-
nelles.
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Imagerie BOLD
Utilisation des propriétés magnétiques du sang pour analyser 
l’activité cérébrale

Le signal est porté par le sang

Quelles sont les zones neuronales qui participent au processus 
cognitif, que ce soit la perception, la pensée ou le mouvement 
des membres  ? À la recherche de la région cérébrale corres-
pondante, nous ne mesurons pas directement l’activité neu-
ronale, mais nous étudions la hausse locale des concentrations 
d’oxygène en lien avec des modifications dans la circulation 
sanguine (BOLD  Blood Oxygenation Level Dependent).

L’imagerie BOLD, ne mesure pas la consommation en oxygène. 
Pendant l’activité cérébrale, le besoin en oxygène des cellules 
nerveuses augmente. L’augmentation du flux sanguin implique 
que le sang contient encore plus d’oxyhémoglobine transpor-
teur d’oxygène que lorsque les neurones sont au repos.

La consommation d’oxygène est alors compensée. Une aug-
mentation de la concentration d’oxygène dans une région du 
cerveau est par conséquent l’indicateur d’une activité neuronale 
locale.
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Modification de susceptibilité 
dans le sang 

Les propriétés magnétiques du sang sont 
modifiées par son enrichissement en 
oxygène  : un sang pauvre en oxygène 
contient plus de déoxyhémoglobine para-
magnétique (HB), un sang riche en 
oxygène contient plus d’oxyhémoglobine 
diamagnétique (HBO2

).

Avec un enrichissement croissant en oxy-
gène, les caractéristiques magnétiques 
de l’hémoglobine s’ajustent à celles du 
plasma sanguin environnant. Il en résulte 
un ralentissement du déclin de l’aimanta-
tion transversale  : T2* est prolongé et le signal 
augmente.

Repos Activité

Enrichissement 
en oxygène

T2*
T2*

TE TE
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Paradigmes, tests-t et mosaïques

Mise en corrélation des états du cerveau au repos avec l’activité neuronale

Création d’images de test-t

Supposons que nous voulons localiser la région du cerveau 
qui s’active lorsque nous bougeons les doigts. Au cours de la 
mesure et pendant plusieurs secondes, nous faisons l’acqui-
sition d’images sans mouvement des doigts (repos). Nous 
faisons ensuite des acquisitions avec des doigts en mouve-
ment pendant plusieurs secondes (activité). Pour obtenir des 
résultats valides, nous répétons ces mesures en alternance 
plusieurs fois de suite, 10 fois par exemple – autrement dit, 
nous créons un paradigme.

Les images acquises au repos et celles acquises pendant l’acti-
vité neuronale sont évaluées avec le test-t, une méthode 
statistique. Les images calculées contiennent exclusivement 
des informations fonctionnelles, aucune information anato-
mique.

Pour affecter le signal à la région concernée dans le cerveau, 
nous superposons généralement l’image de test-t à l’image 
anatomique.
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Le plus petit mouvement de la tête peut fausser le résultat des 
mesures. Avec la technique de correction tridimensionnelle 
du mouvement 3D PACE (Prospective Acquisition Correction), 
l’offset causé dans les images par le mouvement de la tête 
est corrigé directement pendant la mesure (technologie de 
correction en ligne).

Résultats du test-t, superposée
aux images anatomiques 3D



106 Aimants, flux et artefacts

IMAGERIE FONCTIONNELLE ET QUANTITATIVE4

Affichage des résultats dans une mosaïque d’images

Une mosaïque d’images du cerveau entier est nécessaire pour 
visualiser l’activité des régions cérébrales. Chaque mesure 
génère une multitude d’images à partir d’une série de coupes. 
Des milliers d’images sont mesurées et calculées.

Pour maîtriser la gestion d’une telle quantité d’images, il 
est fait appel à l’imagerie en mosaïque. Le logiciel collecte 
les images dès qu’elles sont mesurées et les enregistre 
directement dans une matrice.

Mosaïque d’images
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Synthèse 

Activité neuronale, flux sanguin et transport des nutriments, 
mouvement moléculaire et analyse biochimique – l’imagerie 
fonctionnelle et quantitative nous ouvre de nouvelles pers-
pectives pour l’exploration du corps humain.

Les recherches sur l’épilepsie, l’évaluation des occlusions vas-
culaires ou le diagnostic des AVC ne sont que quelques-unes 
des applications auxquelles s’adresse l’IRM fonctionnelle.

Les scanners RM avec une intensité de champ de 3 ou 7 teslas, 
voire supérieure, sont capables d’améliorer encore la visuali-
sation des processus au niveau moléculaire et neuronal.
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Spectroscopie par résonance 
magnétique
En dehors de la génération d’images, la spectroscopie par résonance 
magnétique permet l’évaluation biochimique.

De la précession libre au pic

En spectroscopie par résonance magnétique, le signal de RM 
est mesuré en fonction du temps  : la précession libre (FID, free 
induction decay) est une décroissante rapide de l’oscillation 
de radiofréquence. La FID et des échos de spins sont utilisés 
dans les séquences de spectroscopie.

Cette oscillation est décomposée par une transformée de 
Fourier et ses composantes forment ce que nous appelons le 
spectre.

Cette transformation est une conversion du signal du domaine 
temporel vers le domaine fréquentiel.

Transformée de Fourier

Domaine temporel Domaine fréquentiel



FID
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Si le signal se compose d’une seule fréquence (oscillation 
sinusoïdale), le spectre correspondant est constitué d’une 
seule ligne de résonance de la fréquence associée. Dans la 
mesure où nous avons affaire avec des inhomogénéités loca-
les du champ magnétique et un déplacement moléculaire 
causé par des fluctuations de champ, la ligne de résonance 
n’est pas «  tranchante  », mais ressemble plutôt à un pic élargi 
de largeur finie.

Le pic représente la fréquence de résonance dans le voxel 
mesuré. Ce qui est intéressant, c’est l’aire qui est située sous 
le pic et qui est proportionnelle au nombre de noyaux émet-
tant un signal (dans ce cas, il s’agit de la densité protonique).
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Spectre, déplacement chimique et techniques

Un spectre de résonance magnétique montre la dépendance 
de l’intensité d’un signal avec le déplacement chimique (voir 
le chapitre 2, Saturation et déplacement chimique). La con-
centration des métabolites contribuant à la formation du 
spectre devient ainsi quantifiable. Nous sommes capables de 
différencier les composants moléculaires, les molécules et les 
substances.

L’imagerie de déplacement chimique (CSI) cartographie dans 
une matrice spectrale les informations métaboliques situés 
dans une région d’intérêt (VOI).

La spectroscopie mono-voxel (SVS) permet de mesurer les 
informations métaboliques d’un volume unique sous forme 
de spectre. La spectroscopie SVS est intéressante lorsqu’il 
n’est pas possible de limiter des modifications pathologiques 
à seulement quelques VOI.

Exemple du méthanol (CH3OH)  : le rapport entre les aires des pics 
est de 3 : 1. Par conséquent, les pics peuvent être associés au groupe 
hydroxyle (OH) ou aux 3 atomes d’hydrogène équivalents du groupe 
méthyle (CH3). Le degré de déplacement chimique peut être exprimé 
par ppm (ppm = parties par million). ppm = – 1,5 signifie que la 
fréquence du groupe OH a été réduite de 1,5 millionième (à 60 Hz avec 
une fréquence de Larmor de 40 MHz).

ppm

–OH

–CH3

2 1 0
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En pratique, la comparaison 
des spectres n’implique pas 
les aires absolues des pics, 
mais plutôt les intensités 
relatives des signaux. Elles 
sont utilisées pour comparer 
des spectres dans des tissus 
sains avec des spectres dans 
des tissus pathologiques.

La séparation fine des lignes de résonance

Les noyaux ne délivrent pas tous des lignes de résonances 
simples (singulets). Certains noyaux présente une division 
caractéristique des lignes, formant des triplets ou des quar-
tets. Ce phénomène est causé par les interactions entre les 
aimantations des noyaux (couplage spin-spin ou couplage J).

Carte métabolique de choline générée par 
mesure 3D CSI

–CH2–

–CH3

24 068

HC–

O––

HCOOCH2CH3
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Détection et 
prévention des 
artefacts
Les artefacts sont des structures dans l’image, qui ne 

correspondent pas à la distribution spatiale des tissus 

dans la coupe Pour éviter toute interprétation erronée 

et le risque d’un diagnostic incorrect, il est important de 

savoir comment détecter et localiser les artefacts.
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Artefacts liés au patient et au tissu
Artefacts de mouvement

Les artefacts les plus prononcés dans l’image sont liés à des mouvements 
pendant l’acquisition  : respiration, battement cardiaque, flux sanguin, 
mouvements oculaires, déglutition, mouvement accidentel du patient.

Images fantômes et traînées

La respiration produit des images fantômes  : le thorax est 
visualisé par une structure double ou multiple localement 
décalée. Les structures riches en signaux, par exemple la graisse 
sous-cutanée, amplifie la formation des images fantômes.

Les mouvements apériodiques des yeux génèrent des traînées 
continues dans l’image.

Ces artefacts de mouvement sont perçus exclusivement dans 
la direction du codage de phase.

Images fantômes à proximité 
du thorax, générées par des 
mouvements respiratoires 
périodiques

Trainées causées par des 
mouvements oculaires 
apériodiques
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Un codage incorrect est à l’origine 

Pendant les mouvements périodiques tels que la respiration, 
le thorax connaît plusieurs étapes de codage de phase à 
égale distance l’une de l’autre pendant la phase d’inspiration. 
Durant les étapes intermédiaires, il se trouve dans la phase 
d’expiration. Cela donne lieu à une erreur de codage quasi 
périodique  : le thorax apparaît localement comme décalé 
dans l’image de RM.

Phase d’inspiration 

Phase d’expiration 

KY

KX
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Comment s’affranchir des artefacts de mouvement  ?

Fréquemment, il est possible de déplacer les artefacts de 
mouvement vers des zones de l’image où ils n’affectent pas 
l’interprétation du résultat  : par permutation de la phase et 
codage de fréquence (swap).

Autres possibilités  :

• suppression de la graisse

• moyennage des images

• imagerie rapide, examens avec apnée par exemple

• techniques radiales (BLADE)

• PACE, etc.
Relocalisation des artefacts de mouvement par permutation du 
codage de phase et de fréquence
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CE QU’IL FAUT RETENIR

Les artefacts de mouvement peuvent être 
divisés en deux groupes  : les images fantô-
mes et les traînées.

Les images fantômes résultent d’un mouve-
ment quasi périodique, la respiration par 
exemple.

Les traînées représentent des structures 
apériodiques, les mouvements oculaires par 
exemple.
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Artefact de contour causé par le déplacement chimique

Annulation de phase dans des images en opposition de phase

Cyclage de phase

Des artefacts de contour peuvent apparaître à 
la limite entre tissu graisseux et tissu aqueux. 
Les différentes fréquences de résonance des 
protons d’hydrogène présents dans l’eau et 
la graisse (déplacement chimique) consti-
tuent une source possible de déphasage du 
signal.

Avec une séquence d’écho de spin, les 
protons dans chaque voxel précessent en 
phase au moment de la lecture. Avec des 
séquences d’écho de gradient, on obtient un 
cyclage de phase  : dans un champ magnéti-
que de 1,5 tesla, après une impulsion 
d’excitation, les spins de graisse et d’eau 
sont alternativement en phase et hors phase 
tous les 2,4 ms.

En phase En opposition de phase En phase En opposition de phase

TE

En phase

0 2,4 4,8 7,2 9,6
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Images de RM en phase et en opposition de phase

Les images IRM en phase et en opposition de phase présentent 
une nette différence de contraste et peuvent contribuer à 
établir un diagnostic différencié.

Dans les images en phase, la graisse et l’eau génèrent un 
signal superposé dans un voxel commun. Les composantes 
transversales de l’aimantation de la graisse et de l’eau ont la 
même direction.

Si une séquence d’échos de gradient génère des données 
d’images en opposition de phase, le signal acquis est réduit. 
Les causes en sont les composantes transversales de l’aiman-
tation qui se neutralisent réciproquement. Cette «  annulation 
de phase  » se traduit par des artefacts de contour qui se 
produisent sur la largeur d’un voxel, en bordure du tissu 
contenant de la graisse et de l’eau.

Reconstruction d’image en phase (à gauche), en opposition de phase 
(à droite)
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Que faire en présence d’artefacts de contour  ?

Utiliser un temps d’écho (TE) avec lequel les spins de graisse 
et d’eau sont en phase.

0,2 tesla  : TE en phase 36,7 ms, 73,5 ms …

0,2 tesla  : TE en opposition de phase 18,4 ms, 55,1 ms …

1,5 tesla  : TE en phase 4,8 ms, 9,6 ms …

1,5 tesla  : TE en opposition de phase 2,4 ms, 7,2 ms …

3,0 teslas  : TE en phase 2,46 ms, 4,92 ms …

3,0 teslas  : TE en opposition de phase (1,23ms*) 3,69 ms, 6,15 ms … 

* déconseillé
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Artefacts de relief causés par le déplacement chimique

Défauts de recalage dans l’image

Structures d’aspect modelé

Les voxels situés directement à la transition entre des tissus 
présentant des différences significatives dans leur teneur en 
graisse et en eau sont particulièrement susceptibles, par 
exemple les vertèbres et les disques intervertébraux, ou la 
rate ou les reins et la graisse qui les entoure. L’artefact appa-
raît dans l’image comme un décalage spatial. Étant donné 
que les protons d’eau et les protons de graisse participent à la 
formation de l’image, ils sont conjointement à l’origine de 
l’artefact avec leur déplacement chimique de 3,4 ppm. Pour 
plus de détails sur le déplacement chimique, voir le chapitre 
2, Saturation et déplacement chimique.

Artefact de relief
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L’origine des artefacts de relief

En raison de leur déplacement chimique, les signaux des 
protons de graisse et d’eau dans un voxel sont affectés à des 
pixels d’image différents au moment de la reconstruction de 
l’image. Aux limites entre graisse et eau, ces erreurs de codage 
se traduisent par un bord clair d’un côté de la structure 
anatomique et par un bord sombre du côté opposé, bords 
observés respectivement dans la direction du codage de 
fréquence (lecture).
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Artefacts de déplacement chimique avec EPI

Des artefacts de relief se produisent également avec l’imagerie 
écho-planaire. Étant donnée la chute rapide du T2* du signal 
de précession libre (FID), la séquence ne dispose que d’environ 
100ms pour générer les échos et encoder le signal. La lecture se 
limite généralement à un nombre d’échos allant de 64 à 128.

Pour les séquences EPI avec leur faible bande passante dans 
la direction du codage de phase, le déplacement chimique de 
la graisse et de l’eau fait apparaître un artefact dans cette 
direction de phase.

Artefacts de relief avec systèmes de 1 tesla 

Bande passante de lecture 780 Hz

Bande passante de phase 7 Hz

Décalage 21 pixels

Décalage des signaux de 
graisse et d’eau dans la tête

Élimination de l’artefact en 
imagerie EPI par suppression 
de la graisse
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Que faire en présence d’artefacts de 
déplacement chimique  ?

En imagerie cérébrale, le déplacement chimique n’est pas 
important puisque l’intensité du signal de graisse est bien 
moins élevée que celle du signal de l’eau. Dans tous les autres 
cas, vous pouvez appliquer les solutions suivantes  :

• Utiliser des séquences avec des bandes passantes plus grandes

• Permuter la direction du codage de phase et du codage de 
fréquence

• Utiliser la séquence STIR

• Supprimer la graisse ou l’eau
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Artefact de distorsion (susceptibilité)

Intensité de signal altérée ou décalée en raison d’inhomogénéités locales 
du champ magnétique

Artefacts de susceptibilité dans l’image

L’intensité de l’artefact dépend des conditions locales. L’artefact 
peut se manifester par une croissance ou une décroissance 
du signal, créant une perte d’information ou une distorsion 
de la structure anatomique dans l’image.

Les zones particulièrement susceptibles se situent aux inter-
faces tissus / os ou tissu / air. Les sinus paranasaux, les orbites, 
les poumons, le cœur, l’estomac et les anses de l’intestin sont 
des zones problématiques.

L’artefact de distorsion est particulièrement visible avec les 
séquences d’écho de gradient et EPI.

Des objets métalliques ou ferromagnétiques à l’intérieur du 
corps du patient ou sur ses vêtements (des fermetures éclair 
par exemple) peuvent également causer des artefacts de 
distorsion.

Susceptibilité et inhomogénéité du champ

La susceptibilité est la capacité d’un tissu à s’aimanter. Aux 
limites entre différents tissus magnétisables, des gradients 
de champ magnétique sont générés localement, produisant 
des inhomogénéités de champ. Dans la plupart des cas, ces 
inhomogénéités sont faibles et ne forment pas d’artefacts 
visibles. Ces inhomogénéités sont entièrement compensées 
par la technique d’écho de spin.

Avec les techniques d’écho de gradient, les zones d’inhomo-
généité de champ peuvent causer de fortes pertes de signal. 
Les inhomogénéités locales du champ magnétique ne sont 
pas compensées.

En imagerie EPI, la bande passante extrêmement faible des 
séquences causes des distorsions supplémentaires dans la 
direction du codage de phase. 

Plus l’intensité du champ magnétique principal est élevée, 
plus l’effet est important. Les métaux conducteurs et les métaux 
non-ferromagnétiques provoqueront des suppressions du 
signal et des distorsions.
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Que faire en présence d’artefacts de 
susceptibilité  ?

Plus les distorsions sont importantes dans l’image de RM, plus 
la largeur de bande d’une séquence d’impulsions est faible 
ou plus l’inhomogénéité du champ magnétique est élevée. 
Solutions possibles  :

• Utiliser une séquence d’écho de spin pour éliminer une 
perte possible du signal en appliquant l’impulsion de 
refocalisation de 180.

• Réduire la taille du voxel pour atténuer les différences dans 
le champ magnétique.

• Raccourcir le temps d’écho TE pour réduire la période de 
déphasage. 

• Utiliser des séquences avec des bandes passantes plus 
grandes.

Artefacts de susceptibilité 
en imagerie EPI

Artefacts avec perte de 
signal dans la région 
sinusale (séquence d’écho 
de gradient)

Artefacts de susceptibilité 
causés par des objets 
ferromagnétiques dans le 
corps du patient
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Artefacts liés au système
Artefacts de distorsion

Distorsions d’image en bordure d’un grand champ de vue

Sources de distorsion

Les distorsions d’image sont causées par une inhomogénéité 
dans le champ magnétique, une non-linéarité des gradients 
ou la présence de matériaux ferromagnétiques à proximité de 
la zone d’examen.

Dans des circonstances idéales, les gradients de champ 
magnétique augmentent de manière linéaire dans le volume 
d’imagerie de l’aimant. Dans la réalité, la linéarité décroît en 
bordure du champ de vue. La taille du champ de vue pouvant 
être couvert par le système de gradient est limitée par la 
longueur de la bobine de gradient par exemple.

L’exemple que nous avons choisi montre un écart de 5 % au 
bord d’un volume de mesure de 40 cm de diamètre. Cela 
signifie que toutes les informations spatiales en bordure sont 
décalées de 5 % (1 cm).

– 20 cm 20 cm

max. FOV
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Que faire en présence de distorsions  ?

Avec un filtre nommé «  Correction de Distorsion 2D  » prenant 
en compte les propriétés connues du champ de gradient, des 
corrections peuvent être effectuées pendant la reconstruction 
de l’image.

Inconvénient  : Le positionnement des coupes et des voxels en 
spectroscopie sur les images résultantes n’est plus assuré. Pour 
cette raison, le positionnement ou l’affichage des coupes dans 
des images qui ont été filtrées de cette façon n’est pas autorisé.

Alternatives  :

• Déplacer la table d’examen pendant l’acquisition

• Mesurer deux petits champs de vue

• Positionner la région d’intérêt dans l’isocentre de l’aimant

Image d’origine non 
filtrée avec distorsion

Correction de la 
distorsion dans un 
grand champ de vue 
avec le filtre de 
correction de 
distorsion 2D
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Interférence de RF

Interférence d’image causée par rayonnement RF

Sources d’interférences de RF

Des impulsions RF sont transmises et reçues pendant la mesure. 
Des champs externes de RF causés par des émetteurs radio, 
des téléphones portables, des commandes électroniques ou 
des moteurs électriques par exemple émettent des signaux 
de RF qui interfèrent dans les systèmes de RM et peuvent 
avoir un effet contraire, affectant la qualité des images.

Pour protéger les tomographes RM des champs externes de 
radiofréquence, ces appareils sont installés dans des salles 
étanches aux RF (cage de Faraday). La salle étanche aux RF 
sert aussi de blindage contre les effets des champs de RF 
générés par le tomographe.

Artefacts causés par irradiation de RF
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Que faire en présence d’irradiation de RF  ?

Les interférences de RF sont causées par des sources situées 
à l’extérieur de la salle d’examen Pour cette raison, assurez-
vous que la porte de la salle est fermée correctement.

Des modifications structurelles peuvent générer de nouveaux 
champs de RF dans la salle d’examen causant des interféren-
ces à l’intérieur du blindage  ; elles peuvent provenir par 
exemple de perçages effectués pour le passage de câbles. 
Dans ce cas, des ingénieurs de maintenance doivent être 
appelés pour effectuer une recherche minutieuse des causes 
possibles de ces nouvelles sources d’interférence et les localiser.
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Artefacts liés à l’utilisateur et 
à l’application
Artefacts de troncature (ringing)

Oscillations périodiques (bandes ou anneaux) dans l’image

Artefacts de troncature et échantillonnage des données

Des transitions abruptes entre les signaux dans un tissu 
peuvent causer des artefacts de troncature. Des oscillations 
périodiques sont générées parallèlement aux interfaces tissu-
laires. Des bandes ou des anneaux apparaissent dans l’image 
avec une intensité du signal alternant entre haut et bas, 
pouvant être appelées «  oscillations d’interfaçage  ».

Un objet serait reproduit parfaitement s’il était possible de 
disposer d’une fenêtre d’acquisition des données infinie. 
Cependant, en raison de la période de temps limitée disponible 
pour la mesure, l’acquisition des données est rompue à certains 
endroits ou réalisée de façon discontinue. Normalement, 
cela n’a pas d’effet négatif sur l’image de RM. Seules les 
interfaces tissulaires à fort contraste présentent des artefacts 
de troncature.

Oscillation d’interfaçage 
sans utilisation d’un 
filtre

Application modérée 
du filtre avec perte de 
netteté minimale
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L’origine de l’oscillation d’interfaçage

L’artefact de troncature est causé par un nombre limité 
de points d’échantillonnage pendant l’acquisition et par la 
transformée de Fourier ensuite appliquée. La transformée 
de Fourier est donc limitée dans le nombre des éléments de 
Fourier utilisés. Des transitions abruptes entre signaux sont 
simulées par des courbes approximées.

La transformée de Fourier approxime un saut dans l’intensité du 
signal au bord de l’objet en faisant la moyenne des multiples 
d’harmoniques d’une courbe sinusoïdale. Théoriquement, il 
faudrait utiliser un nombre infini d’harmoniques pour afficher 
un rectangle.

Grâce à une approximation finie, des pics d’amplitude isolés 
se produisent aux interfaces tissulaires. Le phénomène est 
connu sous le nom d’artefacts de Gibbs. Ils apparaissent comme 
des oscillations de l’intensité d’image. Ils sont aussi connu sous 
le nom de ringing.
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Que faire en présence d’artefacts de troncature  ?

• Utiliser un filtre de données brutes de faible intensité (filtre 
de Hamming). L’intensité du filtre a un effet sur l’étendue de 
la perte de netteté.

• Augmenter la taille de la matrice de mesure.
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Artefacts de repliement (aliasing)

Repliement causé par la réception d’un signal en dehors du champ de vue

Sources d’artefacts de repliement

Les artefacts de repliement se produisent lorsque le tissu mesuré 
se trouve à l’extérieur du FOV, mais encore à l’intérieur du 
volume sensible de l’antenne. Les signaux provenant de 
l’extérieur du FOV viennent chevaucher l’image, mais du côté 
opposé.

Le tissu excité à l’extérieur du volume sensible de l’antenne 
contient des informations de phase et de fréquence plus 
élevés ou plus faibles. Il y a erreur d’interprétation pendant la 
transformation de Fourier (sous-échantillonnage du signal) 
et les zones tissulaires situées du côté opposé sont attribuées 
au FOV. Pour cette raison, la zone d’image contient les deux 
jeux d’informations des signaux, les informations d’origine et 
les informations issues du repliement. Avec un taux d’échan-
tillonnage donné, seule une certaine gamme de fréquences 
peut être interprétée correctement.

Repliement du nez et du 
dos de la tête situés en 
dehors du champ de vue

Un suréchantillonnage 
évite les artefacts de 
repliement pendant la 
mesure
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Que faire en présence d’artefacts de 
repliement  ?

Le repliement est évité de manière efficace en augmentant le 
nombre des points d’échantillonnage (par exemple 512 au 
lieu de 256) pendant l’échantillonnage / suréchantillonnage 
des données.

Dans la plupart des cas, cet artefact peut être observé dans la 
direction de codage de phase. Il est recommandé d’augmen-
ter le nombre de points d’échantillonnage dans la direction 
du codage de phase, cependant le temps de mesure sera 
prolongé en conséquence.

Selon l’objet à mesurer, une permutation du codage spatial 
peut constituer un remède adéquat. Pour un positionnement 
des coupes transversal ou sagittal, l’axe des y est réglé par 
défaut comme direction du codage de phase. Pour les coupes 
coronales, c’est l’axe des x.

La technique de suréchantillonnage est utilisé automatique-
ment dans la direction de lecture.

256

512

Y

X

256
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A
ADC, 81

Carte ADC, 82

Carte ADC moyennée, 89

Apparent Diffusion Coefficient, 81

Artefact de contour, 120

Artefact de déplacement chimique, 120

Artefact de repliement, 138

Artefact de ringing, 134

Artefact de troncature, 134

Artefacts

Aliasing, 138

Artefacts de Gibbs, 135

Artefacts de mouvement, 116

Artefacts de relief, 124

Artefacts de repliement, 138

Distorsions, 130

Image fantôme, 116

Interférences de RF, 132

Oscillation d'interfaçage, 135

Traînées, 116

Artefacts de distorsion, 130

Artefacts de flux, 33

Artefacts de mouvement, 116

Artefacts de relief, 124

Artefacts de repliement, 138

B
BOLD, 102

C
CAIPIRINHA, 74

Carte FA, 90

Carte MTT, 97

Champ de vue, 69

CISS, 58

Codage de la vitesse, 21

Codage incorrect, 117

Cohérence de phase, 15

Contraste de susceptibilité, 93

Contraste par transfert 
d'aimantation, 44

Couplage spin-spin, 113

CSI, 112

Cumul des magnitudes, 23

Cyclage de phase, 120

D
Dark blood ou sang noir, 8

Décalage de phase, 11, 18, 20

Demi-plan de Fourier

HASTE, 52

VIBE, 62

Déphasage des spins, 11

Déplacement chimique, 42, 60

Artefacts, 42

DESS, 56

Différence de phase, 19

Diffusion, 78

Anisotropie, 88

Coefficient de diffusion, 80

Coefficient de diffusion moyenné 
dans le temps, 81

Contraste de diffusion, 86

Dépendant de la direction, 88

Pondération en diffusion, 85

Tenseur de diffusion, 90

Diffusion directionnelle, 88

Dixon, 43

Domaine fréquentiel, 110

Domaine temporel, 110

E
Effet de flux entrant, 4

Effet de jet, 12

Effet de rémanence T2, 87

Effet de wash-out, 9

En phase, 121

EPI segmentée, 66
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F
FLAIR, 40

Flux

Compensation de flux, 15

Données avec codage de flux, 19

Laminaire, 10

Sensibilité au flux, 21

Turbulences, 12

Vitesse de flux, 19

Flux laminaire, 10

Flux sanguin cérébral relatif, 96

FOV

FoV (champ de vue), 69

Distorsions, 130

G
Global Bolus Plot (GBP), 94

GMR, 15

H
HASTE, 52

Hors résonance, 66

I
Image avec compensation de flux, 19

Image en magnitude, 22

Image en magnitude cumulée, 23

Image fantôme, 116

Image pondérée en diffusion, 86

Imagerie de déplacement 
chimique, 112

Imagerie de perfusion, 92

Imagerie du tenseur de diffusion, 90

Imagerie en contraste de phase, 18

Imagerie en mosaïque, 106

Images trace, 89

Interférence de RF, 132

Inversion de phase, 20

L
Ligne de résonance, 111

M
Magnitude de l'inversion-récupération 
turbo, 51

Magnitude de phase, 22

MEDIC, 60

MIP, 3

Mouvement brownien, 78

MTC, 44

MTS, 44

O
Opposition de phase, 120

P
PACE, 105

Paradigme, 104

PBP, 98

Perfusion, 92

Pic, 111

Pourcentage de la ligne de base au 
pic, 98

Premier passage, 92

Profil de sensibilité, 70

Projection d'intensité maximale, 3
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INDEX ALPHABÉTIQUE

R
rCBF, 96

rCBV, 96

Région de saturation, 29

Résolution, 69

S
Sang blanc, 4

Saturation

Présaturation, 30

Saturation de l’eau, 43

Saturation de la graisse, 42

Saturation mobile, 34

Saturation parallèle, 32

Saturation sélective, 36

Saturation spatiale, 28

Sélection en fréquence, 43

Saturation de suivi, 34

Saturation parallèle, 32

Saturation simple, 30

Saturation spatiale, 28

Saturation spectrale, 42

Saturation tissulaire sélective, 36

SENSE, 68

Sensibilité au flux, 21

Séquences

CISS, 58

HASTE, 52

MEDIC, 60

TurboFLASH, 54

TurboGSE, 64

VIBE, 62

Spectre, 110

Spectroscopie mono-voxel, 112

Spectroscopie par résonance 
magnétique, 110

STIR, 38, 41

Susceptibilité, 128

BOLD, 103

Perfusion, 93

SVS, 112

T
Taux d'échantillonnage, 69

Temps de transit moyen, 97

Test-t, 104

Time to Peak, 99

Time-of-Flight, 2

TIR, 50

TIRM, 51

ToF, 2

Traînées, 116

TTP, 99

Turbo Inversion Recovery, 50

TurboFlash, 54

TurboGSE, 64

V
Valeur de b, 85

Venc, 21

VIBE, 62

Vitesse de flux, 18

Volume sanguin cérébral relatif, 96
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Image en couverture  :
Image en tenseur de diffusion d’images IRM du 
cerveau, pondérées en diffusion et post-traitées 
avec BrainSuite Diffusion Pipeline pour afficher 
les fonctions de distribution des orientations 
dans une vue surfacique. BrainSuite.org
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