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Introduction

Ce travail, réalisé au sein de 1’unité de recherche en résonance magnétique médicale (U2R2M),
s’inscrit dans le domaine particulierement riche de I’imagerie médicale a I’interface de multiples
disciplines : la physique, la médecine et la biologie. Il concerne spécifiquement la visualisation et la
quantification des flux pulmonaires par imagerie par résonance magnétique (IRM) des gaz
hyperpolarisés.

L’IRM, qui utilise les propriétés magnétiques des noyaux atomiques (principalement du proton 'H),
est une puissante technique d’imagerie qui permet non seulement de caractériser 1’anatomie des
organes mais aussi leur fonction grace aux nombreux paramétres mesurables : densité de proton,
temps de relaxation, diffusion, position et vitesse constituent quelques exemples de I’information
directement quantifiable par IRM et la variété de I’information disponible explique que, depuis la
premicre image obtenue en 1973 par Lauterbur, cette technique soit devenue, aujourd’hui, une
technique de référence en diagnostic médical.

Le poumon humain est I'organe qui permet les échanges gazeux entre le milieu extérieur
(’atmosphere) et I’organisme. Sa fonction de ventilation consiste a renouveler continuellement le gaz
alvéolaire en apportant 1’oxygene de 1’air et en évacuant le gaz carbonique. Sa fonction de perfusion
consiste a capter I’oxygene des alvéoles vers le sang et d’évacuer le gaz carbonique du sang vers les
alvéoles. L’anatomie des voies aériennes est adaptée pour réaliser au mieux ces taches. L’arbre
bronchique est une structure arborescente de bronches qui se divisent, dont la taille diminue mais dont
la surface totale augmente pour atteindre environ 70 m> de surface d’échange avec le sang. Le
transport du gaz dans les voies aériennes s’effectue en suivant deux régimes: un régime de
conduction du gaz dans les premiéres générations bronchiques, et, au fur et a mesure que la vitesse
diminue en fonction de la profondeur dans I’arbre, un régime diffusif du gaz est obtenu dans les
derniéres générations bronchiques.

La ventilation pulmonaire et les dépots de particules constituent une part importante de 1’exploration
fonctionnelle et physiologique des poumons. Dans les voies conductrices, 1’ordre de grandeur des
nombres de Reynolds rencontrés souligne I’influence des effets inertiels et convectifs sur la forme des
¢coulements. Dans les années 1970, des études de I’écoulement dans des géométries modeles de
I’arbre bronchique (le coude et la bifurcation), ont montré des motifs particuliérement intéressants,
asymétriques avec la création de mouvements tridimensionnels. La géométrie de I’arbre bronchique
tant en physiologie qu’en pathologie a donc une influence importante sur la distribution du gaz dans
les poumons. Le dépdt des particules inhalées est en jeu dans la toxicologie respiratoire et par
conséquent, un des buts recherchés par I’é¢tude de ces dépdts est une meilleure compréhension de ses
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effets sur ’organisme (développement de cancers bronchiques par exemple). Pour I’aspect curatif,
I’idée de pouvoir concevoir des médicaments ciblés, administrés par voie respiratoire, a été proposée.
La connaissance des motifs de 1’écoulement dans les voies aériennes est donc nécessaire pour
comprendre la distribution et les mélanges gazeux, ainsi que les dépdts de particules dans les
poumons.

La simulation numérique des écoulements, couplée aux performances croissantes en stratégie et en
vitesse de calcul, constitue un outil puissant permettant d’obtenir la totalité du champ de vitesse et de
pression dans une géométrie donnée ainsi que les trajectoires et dépots de particules. En possédant la
géométrie spécifique d’un patient, grace a I’essor de 1I’imagerie médicale anatomique, et en jouant sur
les différents paramétres (masse volumique, viscosité, débit inspiratoire), la simulation numérique des
¢coulements peut permettre de déterminer les conséquences des modifications résultant de maladies,
d’améliorer les techniques existantes, voire d’introduire des nouvelles techniques de diagnostic,
d’améliorer I’assistance respiratoire et d’élaborer des traitements médicamenteux administrés par voie

respiratoire.

L’IRM du proton des poumons est limitée a cause de la surface d’échange importante entre 1’air et le
sang donnant naissance a de forts effets de susceptibilit¢é magnétique et parce que le volume du
poumon est principalement rempli de gaz. Depuis ’invention du pompage optique par Kastler en
1950, il est possible d’augmenter considérablement la polarisation de noyaux comme celui de
I’hélium-3 ou le xénon-129. L’imagerie des voies aériennes par le biais de ces gaz a été démontrée il y
a une dizaine d’année et de multiples applications ont été développées pendant cette dernicre
décennie. La diffusion du gaz dans les alvéoles, la concentration et la consommation d’oxygene, la
taille des alvéoles, les temps d’arrivée du gaz, la visualisation sélective des premicres générations
bronchiques, la visualisation des zones distales ventilées sont des exemples de ce qui peut étre exploré
dans les poumons avec les gaz hyperpolarisés. La technique d’IRM des gaz hyperpolarisés reste
actuellement peu disponible car elle nécessite un appareillage dédié, une maitrise de la spécificité des
séquences d’imagerie et un approvisionnement en gaz hyperpolaris¢. Dans le cadre d’un programme
cadre de recherche et de développement financé par I’Union Européenne, I’'U2R2M a participé au
projet « polarized helium to image the lungs » (PHIL, 2000-2005), projet regroupant des équipes
européennes de compétences variées, pour développer cette technique d’imagerie de la physique du
processus de polarisation, de la production, du transport, de 1’administration du gaz, jusqu’aux
techniques spécifiques d’imagerie et aux applications cliniques.

De plus, une des compétences de longue date de I’U2R2M concerne la quantification des flux
sanguins par IRM, notamment par les techniques de mesure de vitesse et d’accélération par contraste
de phase, dans le but de développer des techniques diagnostiques de maladies cardio-vasculaires.

Dans le cadre du réseau national de technologies pour santé (RNTS), associant des équipes de
recherche d’organismes publics de compétences variées avec des collaborateurs industriels, le projet
R-MOD (2002-2005) avait pour but le développement un simulateur morpho-fonctionnel des voies
aériennes supérieures et proximales. Ce projet, piloté par la société Air Liquide, avait pour objectif
d’obtenir un outil qui, & partir d’acquisitions thoraciques tomographiques par rayons X, segmentait la
géométrie spécifique de 1’arbre bronchique d’un patient pour y simuler la forme des écoulements, la
finalité étant de développer un outil diagnostique en pathologie respiratoire et d’évaluation de
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I’administration par inhalation de substances médicamenteuses, d’affiner 1’assistance respiratoire, de
fournir une aide au geste médicochirurgical et d’étudier la toxicologie respiratoire.

Puisqu’il n’existe pas de solutions analytiques aux équations de Navier-Stokes qui décrivent le
mouvement dans cette géométrie complexe, les champs de vitesse et de pression dans 1’arbre
bronchique ne peuvent étre obtenus que par simulation numérique et par I’expérimentation. De plus,
pour avoir confiance dans les résultats simulés, les algorithmes et les approximations utilisées se
doivent d’étre validés par 1’expérimentation. Cependant, in vivo, les explorations anatomiques et
fonctionnelles ne fournissaient pas de mesure de vitesse sur les gaz. Les techniques de mesure de
vitesse sur les gaz ne pouvaient pas &tre appliquées in vivo et restaient difficiles a réaliser dans des

géométries complexes.

Ce travail s’inscrit donc dans ce contexte, profitant de la double compétence de ’'U2R2M en imagerie
des gaz hyperpolarisés et en quantification des flux sanguins pour développer des méthodes de mesure
de I’écoulement gazeux dans les poumons, plus particuliérement des vitesses, a 1’aide de I’IRM des
gaz hyperpolarisés dans le but de caractériser I’écoulement dans 1’arbre bronchique et, plus

particuliérement, de valider des simulations numériques de cet écoulement.

Dans le premier chapitre sont présentées les bases physiques de I’IRM pour introduire les notations et
termes d’usage ainsi que le principe des quantifications du mouvement par IRM, notamment de la
vélocimétrie par contraste de phase. La spécificité des gaz hyperpolarisés et les applications en
imagerie pulmonaire réalisées jusqu’a présent sont bri¢vement décrites.

Les notions de bases sur la physiologie pulmonaire et la nature de I’écoulement dans les voies
aériennes conductrices, nécessaires a la compréhension de ce travail et a I’introduction des variables
de mécanique des fluides, sont ensuite présentées dans le deuxiéme chapitre.

Le troisiéme chapitre présente le matériel utilisé pour 1’imagerie des gaz hyperpolarisés, et plus
spécifiquement la description d’un systéme d’administration de gaz hyperpolarisé pour 1’imagerie in
vivo chez I’Humain et in vitro dans des fantdmes, systéme nécessaire pour un contrdle de

I’administration de ce traceur. Enfin, les fantomes utilisés pour valider les méthodes sont décrits.

Le quatrieme chapitre concerne 1’étude des effets de dépolarisation dans les poumons lors de la
respiration de gaz hyperpolarisé observée avec des séquences d’excitations répétées et propose des
outils méthodologiques pour expliquer et contréler le contraste observé sur les images obtenues en
dynamique. Ces méthodes sont mises en ceuvre avec des séquences dynamiques radiales.

Le cinquiéme chapitre présente une méthode originale de quantification de vitesse sur les gaz par la
combinaison du contraste de phase et d’une séquence dynamique radiale. Une premicre étape
concerne la validation de la méthode sur des fantomes. La méthode est ensuite appliquée sur un arbre
bronchique réaliste et comparée a une simulation numérique des écoulements dans cette géométrie

complexe. Enfin, la faisabilité in vivo chez ’Humain est démontrée.
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En marge de ce travail ont été développées des techniques de mesure du mouvement par IRM qui ont

été appliquées sur des fantdmes d’eau et sont présentées en annexe.



Chapitre 1. Bases physiques de I'IRM des
flux et des gaz hyperpolarisés

Depuis 1946, année ou a été décrite la résonance magnétique nucléaire (RMN) [1 - Purcell 1946,2 -
Bloch 1946], cette technique est utilisée dans différentes disciplines (physique, chimie, biologie)
comme outil d’étude spectroscopique. C’est en 1973 [3 - Lauterbur 1973], que fut réalisée la premicre
image bidimensionnelle par RMN avec I’introduction du gradient de lecture. Le codage de phase [4 -
Kumar 1975] et la sélection de coupe [5 - Mansfield 1977] permirent de poser les bases de cette
technique d’imagerie. L’imagerie par résonance magnétique (IRM) ne cesse, depuis lors, de se
développer et d’apporter toujours plus d’informations sur le fonctionnement de 1’organisme.

Lors de ce travail de these, différents aspects de cette technique ont été abordés concernant
principalement 1’imagerie des flux et [’utilisation des gaz hyperpolarisés. Dans cette partie sont
introduits les principes physiques de I’IRM et des techniques plus spécifiques d’imagerie des flux et
des gaz hyperpolarisés.

1.1. L'IRM

Les propriétés magnétiques des noyaux atomiques donnent naissance, dans un champ magnétique, a
["aimantation macroscopique observée par la RMN. Une onde électromagnétique appliquée a la
fréquence de Larmor met hors équilibre cette aimantation, qui revient alors a l’équilibre en induisant
un courant a cette fréequence dans une bobine de détection. L ’amplitude et la fréquence de cette onde

donnent accés respectivement a la quantité et la position des noyaux.

1.1.1 Le signal RMN

La base du signal RMN repose sur [’aimantation d’une population de noyaux. La valeur de cette
aimantation dépend de la polarisation des noyaux. La RMN utilise habituellement la polarisation
existante dans un champ magnétique a [’équilibre thermique. Dans [’état hyperpolarisé, une
polarisation beaucoup plus élevée est obtenue permettant une augmentation importante du signal
RMN.

1.1.1.1. L’ aimantation

Un noyau atomique est caractérisé par le nombre quantique de spin / relatif a son moment cinétique
intrinséque J . Ce moment est quantifié et ne prend pour amplitude que des valeurs demi-entiéres de
h entre 1 7 (avec2r h=h ou h=6,626210""J-s est la constante de Planck). Parce qu’il porte

une charge électrique, on associe au noyau le moment magnétique ,u ;/J (7 est le rapport
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gyromagnétique du noyau) [6 - Cohen-Tannoudji 1977]. Dans un champ magnétique d’amplitude B,,
les états quantiques voisins sont distants d’une énergie AE =h f ou f, estla fréquence de Larmor :

Y B

-—B, <1-1>
27

fo =
On parlera également de pulsation de Larmor o, =27 f, =-y B, .
Les fréquences RMN sont dans la gamme des radiofréquences (RF). Les valeurs pour les noyaux

utilisés dans ce travail sont données dans le Tableau 1-1 pour un champ courant de 1,5 T.

Noyau | y(rad-T™"-s™") | |f,| 21,5 T (MHz)

'H 2,675-10° 63,87

*He -2,038-10° 48,65

Tableau 1-1 Rapport gyromagnétique des noyaux d’hydrogéne et d’hélium-3 [7 - Flowers 1993] et leur
fréquence 1,5 T.

A cause de son abondance dans les tissus, le noyau le plus étudié en RMN est le plus simple :
I’hydrogéne 'H ; mais d’autres noyaux d’intérét biologique (phosphore *'P ou sodium *Na par
exemple) peuvent étre étudiés. L hélium *He et le Xénon '*Xe, gazeux dans les conditions ambiantes
de température et de pression, sont particuliérement intéressants pour I’imagerie des voies aériennes
grace a leur capacité a étre hyperpolarisés.

Par la suite, on appellera un noyau de spin / « spin » et on parlera d’ensemble de spins pour décrire
un ensemble de noyaux.

Pour un spin %, comme pour 'H et *He, deux états d’énergie distincts sont obtenus. Lorsqu’on
considere un ensemble de N, spins, les deux états +'% sont caractérisés par des populations parallele
(+72) n, etantiparall¢le (-2) n, (N, =n, +n ) a partir desquelles on définit la polarisation nucléaire.
n,—n,

N,

s

P= <1-2>
A partir de cette polarisation, il apparait une aimantation macroscopique, résultante des moments
magnétiques élémentaires. On note n, = N_/V la densité de noyaux dans le volume V. L’aimantation

est colinéaire au champ magnétique B, et posséde une intensité :

=7/—th P
5

m, <1-3>
L’aimantation est la grandeur physique observée par RMN. Pour augmenter sa valeur pour un noyau
donné, on peut donc augmenter la densité d’atomes ou la polarisation. La mesure effectuée est réalisée

sur un ensemble de spins contenus dans le volume V ; on notera donc M =m,/ le moment
magnétique résultant.

A D’équilibre thermique, les populations paralléle et antiparalléle suivent la loi de Boltzmann (%, est

la constante de Boltzmann et 7 la température) et la polarisation peut étre approximée par :

pYTBy
2k, T

<1-4>
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Dans ce cas, la polarisation est proportionnelle a I’intensité du champ magnétique. Par exemple, a
1,5T et température ambiante, cette polarisation est de I’ordre de 10°. On peut augmenter la
polarisation en diminuant la température (difficilement réalisable in vivo), ou encore en augmentant
I’intensité du champ magnétique.

L’hyperpolarisation consiste a produire une polarisation supérieure a celle obtenue a 1’équilibre
thermique. Pour les noyaux hyperpolarisés, la polarisation est par conséquent dans un état hors
équilibre thermique et est alors indépendante de la température et du champ magnétique. Elle peut

atteindre des valeurs proches de 1 et augmenter alors considérablement 1’aimantation.

1.1.1.2. Mise hors équilibre de [’aimantation

Le moment magnétique M résultant d’un ensemble de spins soumis a un champ magnétique B aun
mouvement décrit par 1’équation phénoménologique introduite par Bloch [2 - Bloch 1946]. Décrit
dans le repére orthonormé (O, X , )7, Z ) :
M _  — — M -M
aw _ y M AB+—
dt T,

i T

Par convention, la composante statique du champ magnétique est orientée selon I’axe Z. T, estle
temps de relaxation de 1’aimantation longitudinale (colinéaire a Z) et 7, est le temps de relaxation de
I’aimantation transversale (normale a Z). M., M,, M. désignent les composantes de M
dans(O, )7, ?, 7 ) , le repére de I’appareil.

z7 2 Yy <1-5>
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M a l'équilibre M basculé de o=90°

fosws™ M

0

c retour a I'équilibre d signal RMN dans le plan complexe
s 1 T . .

0.5

-1 -0.5 0 0.5 1

Figure 1-1 Le moment magnétique a 1’équilibre (a) est basculé d’un angle « dans le plan transversal (b). Il
revient ensuite a I’équilibre en un mouvement complexe (c). On observe alors la FID (d). Le sens de rotation
correspond & celui du proton.

La détection du signal RMN est réalisée en perturbant le moment magnétique a 1’équilibre M=M 0 Z
et en mesurant son retour a 1’équilibre. En appliquant un champ radiofréquence
B, =B, cos(wyt) X — B, sin(w,t) ¥ ala fréquence de Larmor, normal au champ statique B, = B, Z , le
moment magnétique est mis hors équilibre. Si E est appliqué pendant une durée 7, le moment

magnétique bascule de I’angle de nutation :

a=yB <1-6>
Lorsqu’on arréte I’application de E , le moment magnétique revient a 1’équilibre dans un mouvement
de précession autour de Fo , a la fréquence de Larmor. Le mouvement est complexe et caractérisé par

les relaxations longitudinale et tranversale (Figure 1-1).

Ainsi, apres un basculement de 90° le mouvement du moment magnétique est :

M, =M,|1-exp L <1-7>
I
M,=M,|exp —L+ia)ot <1-8>
T

Dans cette expression, M, =M _+i M décrit les composantes du moment magnétique dans le plan
tranversal en notation complexe.



Chapitre 1. Bases physiques de I’IRM des flux et des gaz hyperpolarisés 23

1.1.1.3. Observation du signal RMN

Le mouvement du moment magnétique implique donc celui d’un dip6le magnétique. Ce dipole
oscillant induit un flux proportionnel a la composante tranversale M, dans un circuit résonant placé a
proximité (appelé bobine radiofréquence et par abus de langage « antenne »). Le signal observé (force
¢lectromotrice induite dans la bobine) est appelé signal d’induction libre (free induction decay) et noté
FID. En notation complexe, il est de la forme :

. t

S(t)=K o, M, sin(x) exp[—;ﬂ'a)o IJ <1-9>
2

ou K estune constante exprimant le gain du systéme de détection.

Par I’observation du signal d’induction libre, on acceéde a I’intensité de 1’aimantation, a la fréquence

de Larmor, et a la relaxation tranversale. L’imagerie ajoute la possibilité de localiser I’aimantation.

1.1.2. Imagerie et séquence IRM

En raison de l'impossibilité de localiser précisément les ondes RF (longueur d’onde de [’ordre de
quelques métres), la localisation de I’aimantation en IRM est réalisée en faisant varier spatialement
lintensité du champ magnétique statique (gradient). La fréquence de résonance des spins dépend
alors de la position. On y associe l’espace des fréquences spatiales, appelé « plan de Fourier », qui
est parcouru a [’aide des gradients pour obtenir [’information nécessaire a la reconstruction de
l’image. Le principe de base de la localisation est rappelé ainsi que différentes techniques de

parcours du plan de Fourier. Cette partie introduit les notations et termes classiques de |’ IRM.

1.1.2.1. Gradients et plan de Fourier

Le gradient de la composante longitudinale du champ magnétique utilisé¢ en IRM pour la localisation
du signal est noté G= grad B_. Ce gradient, appliqué selon une direction de I’espace impose une
variation de la composante longitudinale du champ magnétique B= B, Z.Ala position rona:

B.=B,+G-r <1-10>

Cette variation spatiale de I’intensité du champ permet une variation associée de la fréquence de
résonance des spins <1-1>. Une fréquence de résonance différente est alors affectée a chaque position
r.

Le plan de Fourier [8 - Ljunggren 1983], appelé aussi espace des £, est caractérisé au temps ¢ par le

vecteur & :

k(t)=y [G(r)dr <1-11>

© —

pour lequel I’origine des temps coincide avec I’impulsion RF basculant I’aimantation.
Pour une distribution d’aimantation dépendant de la position m(;), en négligeant les effets de

relaxation et avec une sensibilité uniforme dans 1’espace, le signal observé est de la forme :

S(l;)szin(a)Im(;) exp(ilchj) dv <1-12>

Dans cette expression le signal est exprimé dans le repere tournant (démodulation a la fréquence f;).
Cette relation résume tout le principe de la localisation en IRM. Cette somme sur tout le volume V' de
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I’aimantation est la transformée de Fourier (TF) de la distribution spatiale d’aimantation. En
possédant assez d’informations sur la valeur de S en diverses positions dans 1’espace des k, on peut
estimer la distribution spatiale de I’aimantation m(;) par simple transformée de Fourier inverse.

En pratique cette information est acquise en faisant varier les gradients <1-11>. Trois grands principes
d’application des gradients sont utilisés. On les introduira par I’exemple d’une séquence en écho de
gradient.

1.1.2.2. Exemple de séquence en écho de gradient

On appelle séquence d’imagerie le chronogramme décrivant la chronologie des impulsions
radiofréquences, nécessaires au basculement de 1’aimantation dans le plan transverse, et des gradients

permettant la localisation.

<> TR

A TE >
RF

v P >

SignalE : Toss >

.g.....a.................. LN .M—....................’ Ll

Lecture M y

>

Codage
Giecr de phaseT k!/ . .
Frephasage\ Lectre > ) k T v
P g Préphasage e

\ 4

spoiler

’ CoupeU temps

G Codage de phase ’ \
_uhase.s_ @ g P > -V-
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Figure 1-2 Séquence en écho de gradient (gauche) et trajectoire correspondante dans le plan de Fourier (droite).

On introduit les éléments de cette séquence pour définir les termes et notations d’usage (Figure 1-2).
On notera la différence entre le repere de 1’appareil, qui définit chacun des 3 axes « physiques » de
gradient, et la représentation des axes dans une séquence qui peuvent étre appliqués dans n’importe
quelle direction. Par convention, 1’axe de lecture est en général noté x, 1’axe de codage de phase y et
I’axe de sélection de coupe z.

1.1.2.2.1. Sélection de coupe

Le basculement sélectif de 1’aimantation dans une coupe est réalisé par la combinaison d’un gradient
avec une impulsion RF. La forme utilisée le plus communément est un sinus cardinal apodis¢. La
bande passante de I’impulsion correspond a une épaisseur déterminée [9 - Haacke 1999]. On notera
a 1’angle de basculement et Az 1’épaisseur de coupe. Pour une bande d’émission BW , I’amplitude

du gradient dépend de I’épaisseur de la coupe :

27 BW
coupe ]/AZ

La remise en phase des aimantations est ensuite réalisée par le gradient de refocalisation. On notera
que le profil de coupe n’est pas parfaitement rectangulaire car I’impulsion est nécessairement a durée
limitée. De plus, le profil de 1’aimantation transversale basculée correspond au sinus de I’angle de

basculement, ce qui ajoute un effet non-linéaire. En pratique, pour des petits angles de basculement

<1-13>
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(a <30°), I’'approximation linéaire de la fonction sinus suffit pour décrire correctement le profil de
coupe [9 - Haacke 1999] qui correspond alors a la forme de la bande d’émission.

1.1.2.2.2. Gradient de lecture

La localisation 1D du signal est réalisée par ’application du gradient de lecture. On le considére

constant d’amplitude G,,,. On note FOV' le champ de vue spatial. Le signal ainsi codé s’étend sur

ect *

une bande passante limitée et D’amplitude du gradient est déterminée par la fréquence
d’échantillonnage f, :

2z

:—fe <1-14>

lect ]/FO V

Le signal est échantillonné en continu pendant le temps d’observation 7, avec le temps
d’échantillonnage 7, =1/ f, . Ainsi, le nombre d’échantillons N, acquis lors de la lecture donne la
taille du plus petit élément de volume ou « voxel » accessible FOV/N_ . Lorsque I’aire totale du lobe
de gradient est nulle (k= 6) <1-11>, il se produit un écho de gradient. Le temps d’écho est noté TFE .

1.1.2.2.3. Codage de phase

L’image bidimensionnelle est obtenue par le codage de phase. En répétant I’expérience de lecture N
fois, avec différentes valeurs de codage de phase espacées de 27/ FOV , le plan de Fourier est acquis
de manicre échantillonnée dans cette direction. Chaque codage de phase est répété avec un temps de
répétition noté 7R . Le temps d’acquisition total d’une image 2D est donc dans ce cas 7,,, =N TR.

On a vu les principes de base de la localisation en IRM dans I’exemple d’une séquence en écho de
gradient. Le plan de Fourier est échantillonné de maniére cartésienne, c’est-a-dire avec des points
régulierement espacés dans les deux directions. La transformée de Fourier discréte (TF) du signal

¢chantillonné est ensuite effectuée pour obtenir I’image.

1.1.2.3. Sequences radiales

Les séquences radiales ont pour principe ’acquisition de rayons ou de diamétres dans le plan de
Fourier (Figure 1-3).
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Figure 1-3 Une séquence radiale (gauche) et ses trajectoires associées dans le plan de Fourier (droite).
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C’est le premier mode d’acquisition en IRM proposé par Lauterbur [3 - Lauterbur 1973]. 1l s’inspire
des techniques tomographiques par 1’acquisition de projections de I’objet selon de multiples
incidences (tomodensitométrie, tomographie par émission de positons...).

L’acquisition est constituée de la répétition d’un gradient de lecture dont 1’orientation varie. Chaque
diametre correspond a une projection de 1’aimantation selon dans la méme incidence. A partir de ces
différentes projections, on peut revenir a la distribution spatiale de 1’aimantation avec une
reconstruction appropriée.

Ces séquences possédent de nombreux avantages, détaillés, entre autre, par Peters et al. [10 - Peters
2000,11 - Peters 2006], Rasche et al. [12 - Rasche 1995] et Lethmate et al. [13 - Lethmate 2003]:

- Elles permettent une réduction importante du temps d’écho par 1’acquisition de rayons qui
peuvent débuter au plus proche de I’excitation RF.

- Elles sont sensibles au changement rapide de contraste a grande échelle par I’acquisition
répétée du centre du plan de Fourier.

- C’est une méthode qui ne possede pas de direction privilégiée et qui, en ce sens, dilue les
artéfacts de mouvement dans le plan de Fourier.

- Elles peuvent permettre une réduction du temps d’acquisition en réduisant le nombre de
projections acquises (sous-échantillonnage angulaire) et en acceptant les effets limités des
repliements résultant.

- Elles possédent des possibilités de reconstruction dynamique avec la technique de fenétre
glissante et permet une souplesse sur 1’ordre d’acquisition des projections.

1.1.2.3.1. Ordres d’acquisition des projections

La Figure 1-4 présente différents ordres d’acquisition des projections.

Ordre régulier Ordre entrelacé Ordre dichotomique

Figure 1-4 Illustration des ordres de projection.

Ordre régulier :
Il est défini par le nombre n, d’angles par tour. A chaque répétition, I’orientation du rayon est

incrémentée d’une valeur 27/n,. Une image peut étre alors reconstruite avec n, projections sous
différentes incidences réguliérement espacées. En théorie, n,/2 projections peuvent suffire pour
reconstruire une image, soit en acquérant des diamétres, soit en acquérant des rayons et en utilisant la
symétrie hermitienne (objet réel), mais il est recommandé de reconstruire avec deux rayons opposés
pour compenser les inhomogénéités de champ (objet complexe).

Ordre entrelacé :
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Pour cet ordre, n, rayons sont acquis au total par tour, mais avec un nombre n, d’entrelacements
(n, 2 n,). L’orientation est incrémentée d’une valeur 27/n, et n, rayons réguliérement espacés sont
acquis. La série des n, rayons suivante a une orientation incrémentée d’un angle de 27z/n,. L’ordre
régulier correspond a un cas particulier de ’ordre entrelacé avec n, =1. Pour référence sur les
caractéristiques et avantages de cet ordre, on citera un travail de Lethmate et al. [13 - Lethmate 2003]
et de Tsao et al. [14 - Tsao 2006] dans lequel la réduction des artéfacts et 1’amélioration de la
visualisation de la dynamique sont présentés.

Ordre dichotomique :

Il s’inspire d’un ordre décrit précédemment [15 - Song 2001] qui est une combinaison d’un ordre
entrelacé et dichotomique. On ne décrira donc que I’aspect dichotomique en sachant que la
combinaison des ordres est possible.

Pour des acquisitions de diametres, I’ordre est déterminé par dichotomie :

r G 1 (-1
0. =—x —E| ~—~=|2 1.15
J 2 ;|:2!—1 { 21—1 [ ] ( )
E désigne la partie entiére et [2] exprime le reste de la division entiére par 2. Cet ordre est aussi

appelé « bit reverse » car il est également décrit par I’incrémentation d’un nombre binaire pour lequel

chaque puissance n de 2 est multipliée par une valeur /2" .
1.1.2.3.2. Quelques méthodes de reconstruction des images acquises par PR

Les algorithmes de rééchantillonnage du plan de Fourier [16 - Jackson 1991] (gridding) peuvent étre
utilisés pour interpoler le signal du plan de Fourier sur une grille cartésienne et pouvoir effectuer la
transformée de Fourier (FFT par exemple). On notera cependant que pour le cas radial, la rétro
projection filtrée est possible (transformée de Radon inverse) [9 - Haacke 1999]. Cette derniere
reconstruction est réalisée pour des projections uniformément réparties angulairement. 11 est possible
¢galement d’effectuer la transformée de Fourier directe des données en compensant de la densité

d’échantillonnage.
1.1.2.3.3. Résolution spatiale des séquences PR

On considére ’acquisition de N, diameétres régulierement espacés angulairement (Figure 1-5).
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Plan de Fourier Image

Figure 1-5 Schéma de la résolution atteinte avec un nombre donné de projections. L’objet est contenu dans un
champ de vue circulaire FOV, qui correspond a 1’inverse du pas nécessaire dans le plan de Fourier pour avoir
toutes les fréquences spatiales sans repliement de spectre. Le nombre de projections fixe la distance sur un

diametre pour respecter le critére de Nyquist angulairement.

Chaque diamétre contient N, points échantillonnés tous les dk, tel que :

Sk, 2

= <1-16>
Fov

ou FOV est le champ de vue. On considére que 1’objet imagé est contenu dans un champ de vue
réduit FOV, < FOV .
On pose :

2z
FOV,

ok <1-17>
Cette distance correspond a la distance maximale entre deux points échantillonnés pour respecter le
critere de Nyquist. Puisque &k > 6k, , ce critere est respecté sur les diametres.

Entre deux diametres d’orientation décalée de /N, , ce critére est respecté pour une distance Ak, /2 a
partir du centre telle que :

Ay _ sk T <1-18>
2 N,

Ak, est donc le diamétre du disque sur lequel le critere de Nyquist est respecté. Puisque
I’échantillonnage sur les diametres est limité ( N, points), Ak, <N, 5k, .
Le nombre minimum de diamétres a acquérir pour que le disque contienne tous les points

échantillonnés est alors :

Nﬂmin ZZNX FOV; <1-19>
' 2 Fov

La taille Ar du plus petit élément spatial obtenu sans repliement est 2z/Ak,. Si N, >N,

,min

Ak, =N, 6k, et la taille est limitée par la distance maximale parcourue sur les diameétres :

_FOV
Nd

Ar <1-20>

En revanche, si N, <N, la taille est limitée par le nombre de projection, d’aprés <1-18>:

,min ?
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_rm FOV,

Ar =
2 N,

<1-21>

Cette constatation est importante, car de nombreuses études appliquent la technique PR avec un
nombre limité d’orientations, avec des résultats intéressants en termes de gain en résolution
temporelle [10 - Peters 2000]. La relation <1-21> fournit un critére théorique pour déterminer la

résolution atteignable dans ce type de séquence sans sous-échantillonnage angulaire.
1.1.2.3.4. Résolution temporelle des séquences PR

Une étude quantitative des avantages du choix de ’ordre d’application de projection est présentée
dans le travail de Lethmate et al. [13 - Lethmate 2003] et détaillée dans sa thése [17 - Lethmate 2001].
Il effectue des simulations de variation de contraste sur le fantéme de Shepp-Logan et démontre dans
ce cas des résultats aux conséquences essentielles, que nous discuterons pour I’application dans le
suivi dynamique de I’inspiration des gaz HP dans le Chapitre 4 :

- la résolution temporelle est augmentée du facteur n, dans le cas entrelacé.

- La mesure refléte mieux la variation de contraste lorsque #, est choisi plus important.
La fenétre glissante permet d’augmenter la résolution temporelle des séquences PR si I’ordre est

entrelacé.

1.1.3. Le rapport signal sur bruit en IRM

Le rapport signal sur bruit (RSB) est un facteur déterminant en IRM pour le choix des paramétres de
séquence puisqu’il détermine la qualité de la mesure. On détaille dans cette partie les mécanismes de

perte du signal RMN ainsi que la caractérisation de la qualité de la mesure.

1.1.3.1. Les pertes de signal

L’équation de Bloch <1-5> qui décrit le mouvement de 1’aimantation dans un champ magnétique
contient des termes de relaxation intrinséque. Des pertes supplémentaires existent en pratique. Elles
proviennent principalement de deux sources: de 1I’inhomogénéité du champ magnétique et de la

diffusion dans les gradients.
1.1.3.1.1. Saturation de 1’aimantation longitudinale

Dans le cas d’aimantation a I’équilibre thermique, la répétition rapide d’excitations RF (tous les TR),
ne permet pas a I’aimantation de revenir a 1’équilibre thermique entre les répétitions. Cela provoque

un phénomeéne de saturation de I’aimantation [18 - Haacke 1999].
1.1.3.1.2. Pertes par relaxation tranversale

La décroissance du signal RMN lors d’une FID est expérimentalement toujours plus rapide que celle
caractérisée par 7, en raison de phénomenes de pertes et relaxation. On notera 7, le temps
caractéristique de la relaxation tranversale intrinséque induite par les interactions au niveau
moléculaire ou atomique. On distinguera T, le temps caractéristique de la relaxation provenant de
différences de susceptibilit¢ du milieu. Cette derniére contribution correspond aux défauts locaux de
champ magnétique qui apparaissent en général aux interfaces entre milieux de susceptibilités
magnétiques différentes. Les défauts d’homogénéité macroscopiques AB, du champ magnétique B,
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ajoutent également des pertes de cohérence entre les aimantations. On modélise [19 - Haacke 1999]
par conséquent cette relaxation totale apparente qui dépend de 1’échelle d’observation par une
décroissance exponentielle ayant un temps caractéristique appelé temps de relaxation apparente et
noté 7, (Figure 1-6) :

1* :L.’.L'_FLABO <1-22>
LT 2

Le signal, qui est proportionnel a 1’aimantation et au sinus de 1’angle de basculement (voir équation
<1-9>), sera atténué au temps d’écho d’un facteur exp(—T E / T2) a cause de la relaxation.

Avec D’application d’une impulsion de 180° provoquant un écho de spin [20 - Hahn 1950], il est
possible de compenser une partie des pertes dues aux inhomogénéités de champ. On peut définir alors
un temps de décroissance de 1’écho dans un train d’écho de spins. La séquence CPMG (Carr-Purcell-
Meiboom-Gill) [21 - Carr 1954,22 - Meiboom 1958] (Figure 1-6) est classiquement utilisée pour

mesurer ce temps. Il est alors noté 7,

beomg - EN réduisant le temps inter-échos T, les déphasages

augmente. L’aimantation est

réversibles sont mieux compensés par les impulsions de 180° et 7,

alors utilisable plus longtemps.

Tcp
> < >

Figure 1-6 Relaxation apparente caractérisée par un temps de relaxation T; (a) plus court que Tz0 a cause des
inhomogénéités du champ magnétique. Une fagon de compenser ces défauts de champ est 1’écho de spins (b) ou

lors d’une séquence CPMG 1’aimantation est disponible plus longtemps.

Ainsi, dans le cas réel, le signal dans le plan transversal a une durée de vie limitée dépendante de
I’appareillage et de 1’environnement magnétique local. Les poumons possédant une grande quantité
d’interfaces entre milieux de susceptibilités différentes, les effets locaux sont importants. Une partie
des pertes peut étre compensée en utilisant I’écho de spin. La partie irréversible correspond a la

relaxation intrinséque et a la diffusion dans les gradients entre les échos.
1.1.3.1.3. Pertes par diffusion moléculaire dans un gradient

On rappelle que dans un espace ouvert, le parcours quadratique moyen (1’éloignement moyen) d'une
particule de son point de départ au bout d'un temps ¢ est donné par la loi d'Einstein (en 3D) :

[, =~6Dt <1-23>

ou D est le coefficient de diffusion. En 1D, I’éloignement moyen s’écrit :

[, =~2Dt <1-24>
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On considere les effets de la diffusion moléculaire (ou atomique) dans un gradient sur 1’intensité du
signal [21 - Carr 1954,23 - Torrey 1956]. Dans le cas de diffusion libre, lors de 1’application d’un
gradient, la résultante du signal subit une perte exp(—bD) ou b estlié a la forme du gradient :

t

T 2
b(t)sz}/G(f)dfj dT <1-25>
0\0

La quantification de cette perte de signal constitue déja une étude des mouvements microscopiques.

Ce n’est pas spécifiquement 1’objectif de ce travail dans lequel on étudie les mouvements cohérents

du gaz. Dans le cas des gaz ou la diffusion est importante, cet effet est a prendre en compte pour
optimiser les séquences d’imagerie. C’est cet effet, par exemple, qui limite la résolution accessible en
IRM [24 - Callaghan 1988].

Dans le cas ou la diffusion est restreinte, on introduit la notion phénoménologique de diffusion
apparente caractérisée par le coefficient ADC (apparent diffusion coefficient). Cette notion considére
que lors de I’expérience, la perte de signal est égale a exp(—bADC ) La notion d’ ADC caractérise en
partie le chemin parcouru par les spins dans le milieu et a ’avantage d’estimer les pertes par diffusion
dans les gradients dans un milieu restreint, qui sont inférieures a celle obtenue dans un milieu libre.

1.1.3.2. La sensibilité de [’antenne

Le capteur utilisé en IRM est un circuit résonant capable de convertir le champ radiofréquence créé
par les dipoles magnétiques en une différence de potentiel qui est ensuite amplifi€e et échantillonnée.
C’est un circuit RLC (résistance, inductance, capacité), accordé a la fréquence de Larmor, caractérisé
par son facteur de qualité O, =@, L, /R, ou L, et R_sont respectivement I’inductance et la résistance
du systéme. En pratique Q. est mesuré par la bande passante 8 -3dB Aw, =, /0, .

Si on impose un courant / dans I’antenne, un champ magnétique d’intensité B, est induit. On appelle
coefficient d’induction le rapport B,/I caractérisant la réponse spatiale de I’antenne. La valeur du
signal induit par I’aimantation m, du volume V peut étre déterminée de maniére absolue par
réciprocité [25 - Hoult 1979] :

S =myV sin(a)w, B, /1 <1-26>

Pour avoir I’ordre de grandeur de la sensibilité des antennes RMN, on donnera la sensibilité d’une
antenne de surface circulaire de rayon a a une distance z sur son axe dans le cas quasi-statique (on

néglige la propagation) [26 - Durand 1953] :

B _u @ <1-27>
I 2

= 3
(a2 +z? )2

ou y, estla perméabilité du vide.

1.1.3.3. Le bruit

Le bruit en IRM provient principalement de I’agitation thermique des porteurs de charge dans un
conducteur (bruit Johnson). C’est une fluctuation gaussienne additive de la tension, d’écart-type
o =./4k,TR BW sur une bande passante BW, ou k, est la constante de Boltzmann et 7 la

température.
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On notera que le bruit comporte plusieurs sources dont nous ne détaillerons que celle ayant une
influence prépondérante en général en imagerie [27 - Durand 2001] et qui seront utiles dans ce
travail :
- le bruit propre de I’antenne caractérisé par sa résistance R, et sa température 7.
- le bruit induit par D’échantillon dans ’antenne, caractérisé par la résistance R a la
température T, .
- le bruit résultant du couplage a I’environnement, caractérisé¢ par la résistance R, ramenée
dans I’antenne.
A haute fréquence, si I’épaisseur du conducteur le permet, le courant est concentré dans 1’épaisseur de
peau :

2
5 — pC
Hy @,

<1-28>

p. est la résistivité du matériau.
La résistance d’une antenne de surface de rayon a constituée d’un fil conducteur de section circulaire
de diametre » a haute fréquence (lorsque le courant est concentré dans I’épaisseur de peau) est

approché par [27 - Durand 2001] :
R =2 [FaPT By <1-29>
r 2

La résistance induite par I’échantillon dans I’antenne est approché par [28 - Ginefri 1999] :
1

R ~ 506/120)02“3 <1-30>
o, est la conductivité de I’échantillon, x la perméabilité et a la taille caractéristique.
La résistance résultant du couplage a I’environnement inteégre les pertes radiatives, négligeables en
régime quasi-statique [29 - Hoult 1986,30 - Chen 1986], et le couplage capacitif a I’environnement,
négligeable pour des antennes de faible taille devant les éléments de I’imageur (taille du tunnel), mais
qui devient important dans le cas contraire [31 - Poirier-Quinot 2004,32 - Vignaud 2003].
Le bruit résultant de ces différentes sources est alors la somme statistique de chacun de ces bruits :

o =4k, BW (R,T, + RT, +R,T,) <1-31>

Le bruit de I’antenne peut étre dominant (pour un échantillon non conducteur par exemple), ou le bruit
de I’échantillon peut dominer. Si on travaille avec des échantillons conducteurs, on cherchera a
réduire la résistance de I’antenne pour réduire le bruit du dispositif de détection par rapport au bruit de
I’échantillon. De plus, on cherchera dans la limite du possible a travailler avec une bande passante BW
étroite.

1.1.3.4. Le RSB

Une expression du RSB adaptée de [25 - Hoult 1979,33 - Hoult 1976] pour un volume V' possédant
I’aimantation m, <1-3> est la suivante :
1 @, B, /1

BW \F J4k,RT

RSB =m,Vsin(a) <1-32>
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Dans cette expression, la partie de droite traduit I’efficacité intrinséque du systéme de détection
prenant en compte la sensibilité de I’antenne ( B,/1) et le bruit du systéme. Le facteur du bruit F [34
- Ott 1976] de I’amplificateur est ajouté pour prendre en compte le bruit généré par celui-ci (ce
rapport de puissance de bruit exprimé en décibel 10 log(F) est inférieur a 1 dB en pratique) . La partie
de gauche montre que le RSB est proportionnel a I’aimantation et dépend de I’angle de basculement.
Pour améliorer la mesure du signal RMN, il faudra avoir un systétme de détection adapté en
augmentant le coefficient d’induction B,/I, en réduisant la résistance et en limitant le bruit apporté
par I’amplificateur. Une fois ce systéme optimis€, on pourra jouer sur les parametres de la séquence
(angle de basculement, bande passante) pour augmenter le RSB .

En négligeant le bruit de ’environnement, c’est-a-dire pour des antennes de petite taille, on peut
estimer le RSB pour les différents régime de bruit (bruit antenne dominant/ bruit échantillon
dominant) en fonction du champ magnétique, de la taille de I’antenne et du régime de polarisation
pour une gamme ou 1’épaisseur de peau est inférieure au rayon du conducteur rencontré en imagerie.

En résumé, la sensibilité de I’antenne est de la forme :

B
w,—-oc Bya™' <1-33>
1
Le bruit dans un régime « antenne » dominant :
1
oo B*a? <1-34>
et dans un régime « échantillon » dominant :
3
o o Bya? <1-35>

Le Tableau 1-2 récapitule les résultats de I’analyse présentée par E. Durand [27 - Durand 2001] en y
incluant la taille du détecteur. On rappelle que 1’aimantation en régime thermique est proportionnelle
a B,, et indépendante de B, en régime hyperpolarisé.

Bruit antenne Bruit échantillon
. . . 7 3 5
Polarisation thermique BOZ a2V BW B, alV BW
. 33 5
hyperpolarisation BOZ a2V BW alV BWw

Tableau 1-2 Dépendance du RSB en fonction de B, , de la taille de I’antenne et de la taille des voxels et de la

bande passante pour différents régimes de bruit et de polarisation.

11 apparait assez clairement que le meilleur gain en RSB est celui qui correspond a la taille des voxels
(une augmentation d’un facteur 2 de la taille du voxel dans chaque direction provoque une
augmentation d’un facteur 8 du RSB). Sauf en polarisation thermique lorsque le bruit de I’antenne est
dominant, (ce qui ne devrait pas arriver car on cherche évidemment a réduire ce bruit et on travaille
toujours sur des échantillons conducteurs), il vaut mieux, si possible, réduire la taille de 1’antenne
plutét que d’augmenter la valeur du champ magnétique.

Pour le régime hyperpolarisé en bruit patient dominant, le RSB est théoriquement le méme quelle que
soit I’intensité du champ. En revanche, lorsque le bruit de I’antenne est dominant, pour des
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¢chantillons non conducteurs (comme c’est le cas in vitro pour les fantdmes de gaz hyperpolarisés
utilisés dans ce travail), il y a, a priori, un gain a travailler avec un champ plus intense.
Cette analyse qui donne la tendance du RSB est valable avec les restrictions suivantes :
- le couplage a I’environnement est supposé négligeable, ce qui n’est pas le cas pour des
antennes de taille comparable au dispositif d’imagerie.
- on suppose que I’on sait réaliser des antennes dont des facteurs de qualité ont I’évolution
attendue en fonction du champ (\/BT) ), ce qui n’est pas toujours le cas dans la réalisation.
- Les effets de susceptibilité magnétique augmentent avec ’intensité¢ du champ, ce qui impose
a priori une bande passante BW plus importante.

1.1.3.5. RSB d’une image IRM

La transformée de Fourier du signal permet de localiser les aimantations élémentaires contribuant au
signal total. Sur une image IRM, le bruit peut étre caractérisé par un écart type o sur les deux voies
réelle et imaginaire. Puisqu’il est, en théorie, le méme a toute les fréquences (bruit blanc), il peut étre
estimé dans une zone sans signal (Figure 1-7). On estime ainsi le bruit compris dans la bande passante
de I’élément de volume considéré (bande passante par pixel). En général, on ne conserve que le
module du signal. La distribution de bruit est alors ricienne [35 - Andersen 1996]. La moyenne m

rice

et I’écart type o

rice

sur la zone de bruit sont alors reliées a 1’écart type o sur chaque voie par les

m,., = O'\/z <1-36>
' 2

formules suivantes :

et:
b
Orie =04 |2—— <1-37>
2
a b
image IRk simulée bruita histogramme de la partie réelle
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Figure 1-7 Le fantome de Shepp-Logan avec du bruit gaussien complexe simulant une image IRM est
représentée en module (a). Les histogrammes de la partie réelle (b) et du module (c) des valeurs sur une zone

d’intérét sans signal montre alors la distribution du bruit respectivement gaussienne et ricienne.

Le RSB sur une image est alors estimé par le rapport du signal total sur le bruit. Pour une zone de N
signaux ¢lémentaires S, , ce rapport peut étre estimé par :
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DS,

RSB = - <1-38>
o-\N

Cette relation appliquée sur un pixel donne une mesure locale de la qualité de la mesure et correspond

au RSB localisé exprimé par <1-32>,

1.2. Mesure des mouvements cohérents en IRM

Les techniques de visualisation et de mesure des flux en IRM sont nombreuses et adaptées au
mouvement physiologique considéré [36 - Stahlberg 1992]. On distingue deux grandes catégories.
Dans la premiére, c’est ’intensité du signal que 1’on va suivre dynamiquement (visualisation des
mouvements). La deuxiéme méthode se base sur le signal sensibilisé¢ au flux par contraste de phase.
Cette partie non exhaustive sur les techniques de flux en IRM présente les concepts de base qui ont

été utilisés dans ce travail.

1.2.1. L’imagerie dynamique

1.2.1.1. Imagerie rapide

L’objectif est d’acquérir une série d’images en dynamique et d’analyser le mouvement sur celles-ci.
On va alors chercher a réduire le temps d’acquisition pour qu’il soit plus court que le temps
caractéristique du mouvement observé et tendre vers de I’imagerie en « temps réel » (la notion de
temps réel est toute relative puisqu’il s’agit de suivre le mouvement avec son temps caractéristique).
Comme on I’a vu précédemment, ’acquisition d’'une image en IRM n’est pas instantanée. Il faut
T,., =N /TR pour une image 2D comprenant N, lignes. En pratique les valeurs de 7R minimales les
plus courantes sont de I’ordre de 1 a 10 ms et les temps d’acquisition deviennent relativement longs
(plusieurs minutes) pour observer des mouvements physiologiques avec une résolution usuelle de
1 mm. Pour palier ce probléme, une deuxiéme approche cherche a observer un mouvement répétitif.
Dans ce cas I’acquisition est synchronisée avec le mouvement (« gating ») [37 - McNamara 1984,38 -
Ehman 1984]. C’est ce qui est utilisé pour observer les mouvements cardiaques périodiques et
reproductibles. En revanche, la faible reproductibilit¢ des mouvements respiratoires rend cette
approche difficile & mettre en ceuvre dans ce cas. De plus, I’acquisition serait trop longue.

Pour les tissus qui ont une densité et une constitution homogenes, la détection de déplacements sur les
images dynamiques est difficile. Il est possible avec une série d’impulsions RF et de gradients de
marquer & un instant donné un motif sur I’objet observé. A travers le déplacement clairement visible
du motif et avec une analyse adaptée, le mouvement peut étre caractérisé. Ce sont les techniques de
marquage ou labellisation (tagging) [39 - Kerwin 2000]. Elles peuvent étre appliquées, par exemple,
au muscle cardiaque, avec un marquage sous forme de grille, ou au sang par le marquage d’un embole
pour le suivi de son parcours dans les vaisseaux [40 - Hoydu 1994].

1.2.1.2. Conséquence sur l’intensité du signal

En général, les temps de relaxation longitudinale sont plus élevés que les temps de répétition désirés
lors de séquences rapides. L’aimantation ne peut alors revenir a 1’équilibre lors des excitations
successives rapides. 11 y a de multiples fagons de jouer avec ce reste d’aimantation. Une premicre
méthode cherche a atteindre un équilibre dynamique entre les excitations et la relaxation (SSFP,
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steady-state free precession) [41 - Carr 1958] en récupérant une partie de 1’aimantation basculée. Une
autre méthode cherche a s’en débarrasser par diffusion ou par brouillage pour que le signal résiduel ne
s’ajoute pas a la mesure suivante. C’est le cas dans les séquences « spoilées » comme dans 1’exemple
de séquence en écho de gradient présenté (voir Figure 1-2). L’angiographie (imagerie des vaisseaux)
par effet temps de vol (TOF) [42 - Nishimura 1986] utilise ces phénomeénes pour visualiser le systéme
cardio-vasculaire. Des phénoménes de saturation (entrée et sortie de coupe, temps de vol) sont
observés lorsque cette dépendance du signal avec TR et la relaxation est combinée avec un flux. Des
modeles de la dynamique de 1’aimantation ont été proposés [43 - Nagele 1994,44 - Gao 1988] et
adaptés dans ce travail pour des flux de gaz hyperpolarisé.

Toutes ces méthodes reposent sur le suivi de I’intensité du signal au cours du temps. Une
quantification du flux est également possible par le biais d’une information supplémentaire
disponible : la phase du signal.

1.2.2. Le contraste de phase

Le déplacement des spins peut étre codé sur la phase de ’aimantation tranversale a I’aide d’un
gradient bipolaire. On détaille ici les principes de la mesure de vitesse par contraste de phase et des

facteurs influengant sa précision.

1.2.2.1. Effet d’un gradient bipolaire sur un mouvement cohérent

Le contraste de phase en imagerie a été introduit par Moran [45 - Moran 1983]. Soit le gradient

bipolaire représenté Figure 1-8 appliqué sur ’axe u (vecteur unitaire).

Figure 1-8 Forme basique d’un gradient bipolaire.

On note ses moments d’ordre O et 1 :
k=7 [G(t)dtu <1-39>

et

k=y[G(t)tdtu <1-40>
0

L’aire de cette impulsion gradient est nulle, si bien que kT) =0. En revanche, le moment d’ordre 1

nestpasnulet k, =k u=yG (T pz +37,T,+2 T’ )ﬁ . Considérons un volume élémentaire de spins

a la position ;(t) . On approche la position par son développement limité au premier ordre :

r(t)~n +tv, <1-41>
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ou 7, et v, sont respectivement la position et la vitesse du volume a ¢ =0. La phase accumulée lors

de I’application du gradient bipolaire se décompose en :

¢=I7G(t)z;-;(t)dt <1-42>
0
Elle peut s’écrire :
p=ri Kok 4>
Soit :
o=k v, u <1-44>

Puisque la forme du gradient est connue, la mesure de la phase additionnelle du signal suite a
I’application du gradient bipolaire donne la composante de la vitesse selon u.On appellera champ de
vitesse FOS (field of speed), la vitesse pour laquelle la phase vaut 27 , on obtient alors :

k, FOS =2n <1-45>

On dispose donc d’un moyen de quantifier la vitesse a I’aide d’un gradient d’aire nulle mais d’un
moment d’ordre 1 non nul. Ce principe a été décliné sous deux variantes : le codage de Fourier de la
vitesse et le contraste de phase simple.

1.2.2.2. Codage de Fourier de la vitesse

L’équation <1-44> montre qu’un codage de phase de la vitesse est possible. La vitesse apparait
comme une dimension codée au méme titre que la position. Le signal provenant d’une distribution de

spins en fonction de leur classe de vitesse v, codé par un gradient bipolaire peut s’écrire :

S(E)=[ M (7) exp( ) av <146>

ou k—v définit un espace des k dual de la vitesse. Cette approche de codage de phase s’est déclinée de
deux facons en imagerie de vitesse. La premiere concerne le codage de Fourier de la vitesse. En
effectuant plusieurs pas de codage de phase dans I’espace dual de la vitesse, on peut obtenir par
transformée de Fourier un spectre de vitesse dans I’é1ément de volume considéré [46 - Frayne 1995,47
- Wendt 1989]. Cette approche nécessite plusieurs pas de codage de phase et le temps d’acquisition en
est d’autant augmenté. Comme en imagerie « spatiale », les défauts de phase résiduels qui rompent la
symétrie hermitienne doivent &tre éliminés. Les codages de phase sont donc effectués symétriquement

par rapport au centre dans 1’espace des £, .

1.2.2.3. Codage de phase simple

La deuxiéme approche considére un volume contenant une vitesse unique. Un seul pas de codage est
théoriquement nécessaire pour obtenir une composante de la vitesse a partir de la phase du signal.
Néanmoins, en raison des inhomogénéités du champ statique, une acquisition de référence est
nécessaire pour avoir la phase de référence du volume considéré. Si S, est le signal de référence de

I’élément de volume considéré avec /;, son intensité et ¢, sa phase,

S, =1, exp(i ¢,) <1-47>

Le pas de codage en vitesse réalisé par I’application du gradient bipolaire méne au signal S, :
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. 27 - -
S, =1, exp(z (pl)zSo exp(z FOSV.MJ <1-48>
La phase de S, égale a:
=@, +27 v-u <1-49>
D =P FOS

La vitesse est alors déduite par la différence de phase :

vou=Fos2 % <1-50>
2
Différentes stratégies de codage sont possibles pour optimiser le temps d’acquisition et obtenir les
trois composantes de la vitesse [48 - Feinberg 1985,49 - Pelc 1991]. On pourra, par exemple, obtenir
en 4 pas de codage seulement les trois composantes du vecteur vitesse. Il suffira d’acquérir la
référence de phase lors d’une premiere acquisition sans codage suivi de trois acquisitions avec

codages dans trois directions orthogonales (Figure 1-9).

k- x

Figure 1-9 Schéma d’une acquisition en 4 pas de codage. Une acquisition de référence est d’abord faite (point
commun du triedre) puis est appliqué un gradient bipolaire sur trois axes orthogonaux successivement,

permettant ainsi d’acquérir les composantes du vecteur vitesse par différence de phase avec la référence.

On notera que cette approche de codage de phase de la vitesse est généralisable aux ordres supérieurs
du mouvement, comme il a été montré pour 1’accélération [50 - Tasu 1997,51 - Dumoulin 1995]. Des
utilisations originales du codage de phase sont discutées en Annexe A avec des analogies de lecture et
sélection dans des directions de vitesse, analogues aux approches spatiales.

1.2.2.4. Erreurs sur la mesure de vitesse

En général, les approches de validation de la vélocimétrie IRM se font par comparaison avec des flux
connus. Cela passe par la réalisation de fantdmes ayant des mouvements explicités par une relation
analytique, comme pour un disque rotatif [52 - Durand 2001,53 - Nordell 1988], un écoulement
parabolique dans un tube, ou par comparaison avec une simulation numérique [54 - Weston 1998,55 -
Glor 2002,56 - Box 2002]. Des aspects théoriques intrinseéques a I’IRM quant a la quantification du
signal permettent néanmoins de détacher des incertitudes sur la mesure par contraste de phase.

1.2.2.4.1. Erreur stochastique sur la mesure de phase

La premiére source d’erreur dans la mesure par contraste de phase est liée a I’incertitude sur le
nombre complexe mesuré. Soit S =1/, exp(igo) le signal associé a un élément de volume, ou /, est le
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module et @ la phase de référence ou celle liée a la vitesse. Le signal est acquis avec un bruit gaussien
d’écart type o sur les deux voies réelle et imaginaire. Cet écart type sur la mesure du signal se traduit
[57 - Conturo 1990] par un écart type sur la mesure de phase :

o,=— <1-51>

En fonction des stratégies adoptées pour le codage de vitesse, cette formule est convertie en erreur sur
la vitesse [52 - Durand 2001]. Pour une mesure par différence entre 2 pas de codage (contraste de

phase simple), I’erreur de vitesse associée est alors :

FOS o2
o,=—

g <1-52>
2r 1,

Ainsi, pour réduire I’incertitude sur la mesure de vitesse, on peut répéter 1’expérience pour obtenir un

RSB =1,/c supérieur. On peut également réduire le champ de vitesse FOS .
1.2.2.4.2. Autres erreurs (biais)

Les erreurs dans la relation phase-vitesse <1-44> peuvent provenir d’une erreur de forme du gradient
bipolaire, par exemple due a la présence de courants de Foucault, d’'un mauvais calibrage de
I’intensité des gradients, d’une distorsion spatiale de leurs valeurs [S8 - Bernstein 1998,59 - Markl
2003] ou des effets des termes de Maxwell [60 - Norris 1990].

L’accélération, ainsi que les ordres supérieurs du mouvement, étant considérés comme nuls peuvent
induire un biais supplémentaire dans la mesure de phase. On cherchera alors a réduire le temps de
mesure pour éviter les variations de la vitesse trop importantes pendant la mesure.

Pour la technique de vélocimétrie par contraste de phase avec deux pas de codage, on considére
qu’une seule vitesse est contenue dans un élément de volume. La dispersion de vitesse induit
¢galement des biais qu’il reste a évaluer dans chaque application [61 - Du 1994,62 - Wolf 1993]. Ce
point est discuté en annexe A.2.

1.3. L’imagerie des gaz hyperpolarisés

Dans ce travail, les techniques de mesure de flux en IRM, qui se font habituellement sur 1’hydrogéne
de I’eau, ont été adaptées aux gaz hyperpolarisés. Les poumons étant difficilement accessibles en IRM
du proton, utiliser un gaz ayant un signal suffisant comme traceur dans les voies aériennes
pulmonaires est particulierement intéressant. La principale limite de 1’imagerie des gaz est la faible
densité de ceux-ci dans les conditions ambiantes de température et de pression. En effet, par
comparaison avec 1’état liquide, a 1’état gazeux il y a une perte d’un facteur proche de 2,5 10° en
densité de noyaux.

Les gaz hyperpolarisés apparaissent comme une solution pour visualiser les voies aériennes et
I’applicabilité in vivo en a été démontrée [63 - Bachert 1996]. On évoque succinctement ici
I’obtention de I’état hyperpolarisé de I’helium-3, le comportement particulier que cela induit en RMN

et les applications effectuées sur les voies aériennes pulmonaires.
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1.3.1. L’ hyperpolarisation de I’hélium-3

1.3.1.1. L’ hélium-3

L’hélium-3 est un isotope stable de I’hélium. Il posséde deux protons et un neutron et par conséquent
un spin nucléaire %. Sa masse molaire est de 3,016 g'mol™. Sa viscosité dynamique est de 17 pPa-s a
293 K [64 - Slaman 1991]. Son coefficient d’auto diffusion est de I’ordre de 2-10™* m*s” [64 -
Slaman 1991] et d’inter diffusion dans ’azote de 0,8-10~ m*s™ a 1 atm et 293 K [65 - Bidinosti
2003]. L’hélium est trés peu soluble dans 1’eau (pression partielle de gaz a 1 atm de 7-10° a 308 K
[66 - Lide 2004-2005], environ dix fois moins que le xénon), et reste donc confiné aux espaces aériens

lors d’une inspiration.

1.3.1.2. Hélium-3 hyperpolarisé par échange de métastabilité

La méthode de polarisation de 1’hélium-3 appliquée dans ce travail repose sur une technique
d’échange de métastabilité [67 - Colegrove 1963], mais d’autres techniques sont utilisées (méthode
d’échange de spins) [68 - Happer 1984].

Le principe du pompage optique par échange de métastabilité est schématisé sommairement en Figure
1-10.

Pompage optique

Cf-_o'ﬁiﬂ,a'ée Liyperfin

Plasma Echange de t
: : moment cinétique 7 T,
o (Hed t ¢ He4 :

Figure 1-10 Schéma de I’hyperpolarisation par échange de métastabilité, emprunté a [27 - Durand 2001].

Ce processus est réalisé dans un champ magnétique faible (quelques milliteslas) pour obtenir et
maintenir une polarisation nucléaire. Les atomes d’hélium-3 sont a faible pression (quelques mbar) et
un plasma est entretenu par une décharge radiofréquence. Les atomes métastables 2°S ont une durée
de vie radiative importante (~1 heure). Ils sont pompés optiquement avec une lumiere LASER
polarisée circulairement a 1083 nm. En se calant sur une des transitions entre les niveaux atomiques
23S-2°P (Cg ou Cy) [69 - Nacher 1985] et a I’aide du couplage hyperfin entre le spin électronique et le
spin nucléaire on favorise ainsi un moment cinétique nucléaire déterminé. Ces atomes vont ensuite
entrer en collision avec des atomes dans le niveau fondamental en échangeant leur moment cinétique.
On aboutit a un peuplement sélectif d’un des deux niveaux conduisant a une polarisation bien

supérieure a la polarisation thermique.
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1.3.2. Le polariseur

1.3.2.1. Description des différents éléments

Cette méthode d’hyperpolarisation a été mise en ceuvre dans un polariseur développé par 1’équipe de
Pierre-Jean Nacher et Genevieve Tastevin (Laboratoire Kastler Brossel) [70 - Choukeife 2003]. Le
systéme (Figure 1-11 et Figure 1-12) était contenu dans un champ magnétique statique de faible
intensité (~1 mT).

- Chamyp de maintien, By
Injection d**He

—_ Cellule de pompage optique
LASER IR

Electrodes pour créer le plasma

Sac

Dispositif Exfraction par
BMN le compresseur
péristaltique

Cellule d’accumulation

Figure 1-11 Schéma du polariseur

el N Ll

' \ Compresseur i L Cellule de pompage

Figure 1-12 Photos du polariseur. Vues opposées.

Pour produire une dose suffisante de gaz pour les expériences, 1I’hélium y est polarisé en continu et
accumulé. I1 est injecté avec un débit molaire d’environ 10 mol'min™ (~2,4 cm’min™ aux CNTP)
dans la cellule de pompage optique. Cette cellule en Pyrex est cylindrique de longueur 50 cm et de
diameétre 5 cm. Un plasma est maintenu dans la cellule a 1’aide d’une décharge RF (~3 MHz) et un
faisceau LASER de 2 a 5 Watts (Keopsys, Lannion, France) étalé sur une section efficace circulaire
(~2 cm FWHM) réalise le pompage optique. Le gaz hyperpolarisé est extrait en continu de la cellule
de pompage optique a I’aide d’un compresseur péristaltique [71 - Nacher 1999], et accumulé dans une
cellule en Pyrex de 500 cm’. Pendant tout le pompage, on peut vérifier I’état de la polarisation par un
controle de la pression dans la cellule d’accumulation (quantité de maticre) ainsi que par une mesure
de moment magnétique au moyen d’un dispositif RMN permettant d’effectuer des petits angles et

d’acquérir des FID. Le gaz hyperpolaris¢ ainsi produit est ensuite éventuellement complété par un gaz
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neutre (azote, hélium-4) puis extrait de la cellule d’accumulation vers un sac en Tedlar (Figure 1-13),
pouvant contenir jusqu’a 1,2 L. Ce sac, fermé manuellement a 1’aide d’un robinet, est transporté vers
I’imageur et administré via 1’administrateur (voir le Chapitre 3). Ce type de polariseur permet
d’obtenir des polarisations de 30 a 40%, mais dans nos conditions d’utilisation, le polariseur
produisait en routine du gaz polaris€ a 10% pendant une durée de 20 min a 1 heure. La quantité
typique d’helium-3 utilisable était comprise entre 50 et 150 cm’® (au CNTP), administrée avec un gaz
vecteur. Pour quantifier la quantité absolue de moment magnétique disponible, on définit la quantité
sccfp (standard cubic-centimeter fully-polarized) comme I’équivalent du volume polarisé a 100%
dans des conditions standard de température et de pression. Pour les expériences, on utilisait donc a
chaque fois entre 5 et 15 scefp.

Figure 1-13 Photos du sac contenant le gaz hyperpolarisé et du robinet utilisé pour le fermer lors du transport

vers I’imageur.

1.3.2.2. Relaxation de I’aimantation dans le systéme

Dans 1’état hyperpolarisé, le retour a 1’équilibre thermique provoque la décroissance exponentielle de
I’aimantation ; 7, est donc, dans ce cas, la durée de vie de 1’état hyperpolarisé (voir les parties 1.3.3.1
et 1.3.3.3). Dans la cellule d’accumulation, un traitement de la surface limite la relaxation sur les
parois. En pratique un 7; d’une dizaine d’heures est obtenu. Les pertes d’aimantation dans la cellule
d’accumulation sont alors négligeables pour des accumulations d’une heure environ comme celles
réalisées dans ce travail. Avec le protocole de « ringage » du sac a I’azote, 7} est de ’ordre de la
dizaine de minutes.

1.3.3. Spécificité de I’imagerie de I’hélium-3 hyperpolarisé

L’aimantation dans [’état hyperpolaris€ est par nature non renouvelable et ne subit que des
mécanismes de pertes. On détaille ici la spécificité de 1’utilisation de cet état en RMN ainsi que les
mécanismes de pertes qui déterminent le temps disponible pour I’observer.

1.3.3.1. Mouvement de [’aimantation dans le cas hyperpolarisé

L’état hyperpolarisé est un état hors équilibre. Par conséquent, aprés une excitation RF, I’aimantation
retourne a 1’équilibre thermique, ce qui conduit a une destruction de la polarisation. Dans le cas des
gaz hyperpolarisés 1’équation du mouvement de ’aimantation est exprimée en modifiant dans

I’équation de Bloch <1-5> le retour a « 1’équilibre » qui n’est plus M, mais O :
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—:7/MA§—M22—MXX_MYY <1-53>
d I T,

La relaxation de 1’aimantation longitudinale est alors caractérisée par une décroissance exponentielle
de temps caractéristique 7; qui correspond a un retour a 1’équilibre thermique ou I’aimantation est

considérée comme nulle.

1.3.3.2. Perte par angle

En partant d’une aimantation initiale dans 1’état hyperpolarisé, un basculement d’un angle « réduit
I’aimantation d’un facteur cos(«) et ’aimantation ne peut pas revenir a 1’état initial. Ce phénomeéne

de dépolarisation, apparaissant comme une perte, est schématisé sur la Figure 1-14.

a . b
MU a I'équilibre

M basculée de a=60°

d M0 apres I'éxperience

2054

Mécos(m) .

Figure 1-14 Le moment magnétique a 1’état hyperpolarisé (a) est basculé d’un angle & dans le plan transversal
(b). Il précesse (c) pour atteindre un état moins polarisé (d). Le sens de rotation correspond 4 celui de *He.

En imagerie, elle induit un filtrage supplémentaire du plan de Fourier dans des séquences multi-shots
a angle de basculement constants [72 - Zhao 1996]. Des stratégies d’optimisation de 1’ordre
d’acquisition des lignes ont été proposées pour I’imagerie par écho de gradient. Cette dépendance
introduit de plus une dynamique qui influence le RSB lors d’une inspiration d’hélium (voir le
Chapitre 4).

1.3.3.3. Relaxation de I’aimantation longitudinale

On distingue différentes sources de relaxation de I’aimantation longitudinale.
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L’aimantation relaxe au contact des parois. Ce phénoméne est principalement di a 1’état de la surface
du contenant et plus particuliérement a la présence d’impuretés sur les parois (phénoméne complexe
impliquant la relaxation par adsorption, le paramagnétisme résiduel de la paroi et la diffusion du gaz
dans les parois). Des traitements de surface peuvent allonger le temps de relaxation 7" dans les
cellules de verre de quelques dizaines a quelques centaines d’heures [73 - Heil 1995]. Au contact des
tissus biologiques, ce temps est de quelques minutes [74 - Deninger 1999].

Un deuxiéme phénomeéne est lié a la diffusion dans un champ magnétique inhomogene [73 - Heil

— 2
1 dB, 1) 1
BRI /L <1-54>
T dr B) P,

P, est la pression, x une constante dépendant de la géométrique du contenant, B désigne I’intensité

1995] et caractérisé par le temps 7,*" :

du champ magnétique principal et dE/ dr caractérise I’inhomogénéité du champ magnétique (c’est la
valeur moyenne sur le contenant du gradient de la composante tranversale du champ magnétique).
Cette relaxation est limitée lorsque le champ magnétique est proche d’étre unidirectionnel sur le
volume considéré. A pression atmosphérique et au milieu de ’imageur, ses effets sont négligeables
(quelques dizaines d’heures) mais a faible pression ou dans le champ de fuite, la relaxation peut &tre
importante.

La relaxation, caractérisée par 7,/ due a I’interaction dipolaire entre atomes d’hélium-3 [75 -
Newbury 1993] est en pratique négligeable.

Enfin, ’effet prépondérant in vivo est celui de I’oxygene qui est fortement paramagnétique. Cet effet
dépend de la température et de la pression d’apres la loi phénoménologique proposée par [76 - Saam
1995] :

T
P

02

T =k <1-55>

ou T est la température et PF,, la pression partielle d’oxygéne en atmosphére et
k=7,48-10"s-K"* .atm une constante. A 37°C, 1 atm et avec 20% d’oxygéne, est de I’ordre de
15s.

Le temps 7, résume ces différentes sources de relaxation qui ont des poids différents lors de la
production, du transport ou de I’acquisition IRM :

1 1 1 1

— e —t—t—
71 wall ngr ndd 7—;02

1
—= <1-56>
T
En résumé, dans le champ magnétique de I’imageur, la durée de vie de I’aimantation dans les
poumons in vivo contenant de I’oxygéne est limité a environ une quinzaine de secondes par 1’effet

paramagnétique de 1’oxygene moléculaire.

1.3.3.4. Relaxation de [’aimantation transversale

Le signal subit des pertes (1.1.3.1) a cause de la relaxation et par la diffusion dans les gradients. On
notera que pour un gaz hyperpolarisé pur, 7,” est égal a T, . En pratique, différentes valeurs de 7,” ont
¢été observées a 1,5 T dans les poumons (entre 5 et 30 ms). Ces valeurs, observées in vivo chez des
petits animaux et chez I’Humain par différents auteurs [77 - Chen 1999,78 - Bock 1997,79 - Salerno
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2002] dépendent de I’inflation pulmonaire, de la technique de mesure, et du volume caractéristique
dans lequel ce temps est observé. Ces conditions sont discutées de maniére extensive dans la thése
d’Alexandre Vignaud [32 - Vignaud 2003]. En marge de ce travail, des mesures in vivo de ce temps
de relaxation ont été effectuées et sont présentées en Annexe A (page 205).

1.3.4. Imagerie de la ventilation pulmonaire avec les gaz HP

1.34.1. Visualisation de la densité de gaz

La visualisation des voies aériennes pulmonaires a été la premiére application de I’imagerie des gaz
HP [80 - Ebert 1996]. De maniére générale, I’expérience se déroule ainsi : lors d’une inspiration d’un
volume de gaz HP suivie d’une apnée d’une dizaine de secondes une image de la répartition spatiale
du gaz dans les poumons est réalisée. Pour les acquisitions in vivo chez ’Humain, les résolutions en
pratique sont de 1’ordre du millimétre au centimétre. Le signal est proportionnel a 1’aimantation du
gaz inhalé, ce qui permet I’observation fonctionnelle de cartes de volume ventilé. Ce type d’imagerie
a trouvé des applications directes dans les maladies impliquant des défauts de ventilation. Par
exemple, des images de volume ventilés montrant des défauts localisés important chez des sujets
asthmatiques ont été présentées sous différents tests (état de base, broncho constricteur et effort) [81 -

Samee 2003], ou encore chez des emphysémateux et des fumeurs [82 - van Beek 2004].

1.3.4.2. Quantification de volume pulmonaire

De rares études ont eu une approche quantitative basée sur la segmentation des images de répartition
du gaz hyperpolarisé et permettant d’obtenir des volumes pulmonaires globaux en comparaison aux
EFR [83 - Kauczor 2001] ou dans des états pathologiques [84 - Woodhouse 2005]. La quantification
globale présente, en elle-méme, un intérét limité puisque la méme information est fournie plus
simplement par les EFR. Elle constitue toutefois la base préliminaire indispensable pour quantifier de
maniére segmentaire les volumes ventilés. Cette approche nécessite de bien comprendre les
dépendances du signal. Celui-ci est li¢ aux volumes locaux, mais dépend également des multiples
phénomeénes de relaxation dont il faut tenir compte pour obtenir une mesure absolue des volumes

localisés.

1.3.5. Imagerie paramétrique pulmonaire

1.3.5.1. Pression partielle d’oxygene, imagerie de la perfusion

In vivo, la relaxation longitudinale est principalement dominée par la présence d’oxygene (relation
<1-55>). L’obtention d’images successives permet de quantifier la perte de signal due a cette
relaxation et d’avoir accés a la pression partielle locale d’oxygéne et a sa consommation [74 -
Deninger 1999]. Par la mesure de pression partielle d’O, et de sa diminution, on accéde
potentiellement a la ventilation et on quantifie le passage d’O, dans le sang. C’est donc une

application fonctionnelle potentielle trés puissante.

1.3.5.2. Relaxation transversale

La relaxation transversale, qui traduit les pertes de cohérence entre les aimantations, dépend des
échelles d’observation. En ce sens, ¢’est un parameétre dépendant de la structure locale des défauts de
champ magnétique. L’imagerie de 7, [78 - Bock 1997] a permis de démontrer, par exemple, que la
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relaxation est sensible 2 la taille alvéolaire [32 - Vignaud 2003,85 - Chen 1999] ce qui fait de 7, un
parametre important pour I’évaluation de maladies touchant les voies aériennes distales (emphyséme
par exemple). En Annexe C sont illustrés ces effets par des cartes de 7, chez I’Humain en fonction

de I’inflation pulmonaire.

1.3.5.3. Imagerie de la diffusion

La quantification de la diffusion pour les gaz confinés dans les structures alvéolaires a été démontrée
grace a I’imagerie du coefficient de diffusion apparente ( ADC). Le gaz diffuse dans les poumons de
maniére restreinte. Pour de I’hélium hyperpolarisé dans un gaz vecteur majoritairement composé
d’azote, I’ ADC dans les poumons atteint des valeurs 4 a 5 fois inférieures au coefficient de diffusion
libre [86 - Saam 2000]. La diffusion joue en faveur de I’imagerie car elle permet de moyenner les
effets provoqués par I’inhomogénéité du champ magnétique due aux forts effets de susceptibilité.
C’est donc grace a la diffusion que I’aimantation de I’hélium-3 peut étre observée dans les poumons.
La diffusion reste limitée puisque restreinte par la géométrie. Cet effet présente un grand intérét pour
I’imagerie car la résolution accessible est alors meilleure [24 - Callaghan 1988] et le signal moins
atténué. En pratique, ADC est trés sensible a la structure des zones distales. Il permet, par exemple,
de détecter les modifications dues a I’emphyséme [86 - Saam 2000] avec une variation de
0,2cm’-s™' chez un sujet sain & 0,5cm’-s™ chez un sujet malade. C’est également une mesure
sensible a la posture (effet de la gravité) [87 - Fichele 2004].

On notera que ADC est une notion simplificatrice des pertes par diffusion, puisque la dépendance du

signal en fonction de b est plus complexe [88 - Yablonskiy 2002].

1.3.6. Imagerie dynamique

Il s’agit dans un premier temps de visualiser en dynamique 1’inspiration et 1’expiration a 1’aide de gaz
hyperpolarisé. La deuxiéme étape consiste a en extraire des paramétres locaux sur le flux dans les
poumons.

Dans le cas de I’utilisation de gaz HP, des méthodes spécifiques d’imagerie, prenant en compte les
effets de dépolarisation, sont nécessaires. Actuellement, le suivi en « temps réel » du signal lors d’un
cycle respiratoire est possible (voir la partie 1.3.6.2). L’utilisation de gaz hyperpolarisé implique une
dépolarisation irréversible provoquée par le basculement de I’aimantation. Cela introduit une
dépendance supplémentaire du signal qui est a prendre en compte en vue d’optimiser les
performances des séquences et d’en extraire des parametres sur I’écoulement. Le travail actuel sur ce

sujet est détaillé ci-apres.

1.3.6.1. Dynamique du signal

Les premiéres études rapportent les phénoménes de compétition entre les excitations RF et le cycle
inspiratoire [89 - Johnson 1997,90 - Moller 1998]. Lors d’une inspiration de gaz hyperpolarisé, le
signal dépend de I’angle de basculement, du signal restant de l’excitation précédente et du flux
entrant. Les incidences sur la répartition spatiale de I’aimantation sont importantes. Plus ’angle est
petit et plus le gaz hyperpolarisé va loin dans I’arbre vers les régions distales. En revanche, si I’angle
est grand, le gaz est rapidement dépolarisé et on observe uniquement les voies proximales. Cet effet
permet, en jouant sur 1’angle de basculement, d’observer sélectivement différentes profondeurs dans
I’arbre bronchique [91 - Chen 1998,92 - Tooker 2003] (voir le Chapitre 4).
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1.3.6.2. Séquences dynamiques

Chez le petit animal, avec 1’aide d’un respirateur commandant totalement le cycle respiratoire, il est
possible d’utiliser des séquences d’acquisition segmentées du plan de Fourier [93 - Viallon 1999,94 -
Viallon 2000]. Dans ce cas, le cycle respiratoire est reproductible, ce qui autorise la synchronisation
de I’acquisition avec celui-ci pour reconstruire une dynamique en accumulant sur plusieurs cycles.

Pour ’Humain, 1’approche en respiration spontanée a été utilisée et nécessite cette fois des séquences
rapides pour observer un seul cycle. Des séquences telles que I’EPI [95 - Saam 1999], d’imagerie
spirale [96 - Salerno 2001] et d’imagerie radiale [97 - Wild 2003], ou simplement la séquence FLASH
[92 - Tooker 2003] ont été utilisées pour visualiser la dynamique, en projection, par coupe ou en 3D,
chez I’Humain et le petit animal. Les performances de ces séquences varient dans leur résolution
temporelle et spatiale, et dans les artéfacts qu’elles engendrent (mouvement, diffusion, filtrage du plan
de Fourier). La résolution temporelle varie dans ces études d’environ 100 ms a 1s pour des

résolutions spatiales variée de ’ordre de 1 cm.

1.3.6.3. Quantification des images obtenues en dynamique

La simple analyse visuelle morphologique des voies proximales est la plus répandue [98 - Chen
2004]. Derniérement, une analyse morphométrique des diameétres bronchiques a été proposée [99 -
Lewis 2005]. Les seules études de quantification locale de paramétres spirométriques se rapprochent
de la méthodologie développée sur des acquisitions dynamiques en projection frontale, radiales sur le
rat [100 - Dupuich 2003] et FLASH sur I’Humain [101 - Gast 2002]. Les temps d’arrivée du gaz dans

une zone, les temps et volumes de remplissage ont ainsi pu étre déterminés.






Chapitre 2. Elements de I’écoulement dans
les voies aériennes pulmonaires
conductrices

Depuis la démonstration de sa faisabilité in vivo, I’utilisation des gaz hyperpolarisés en IRM s’est
focalisée naturellement sur 1’imagerie des voies aériennes et de la fonction ventilatoire. Les
applications que nous proposons dans ce travail étant basées sur la mesure des flux gazeux dans les
poumons, nous avons choisi, dans un premier temps, de présenter I’anatomie et les bases de la
mécanique des fluides dans les voies aériennes. Enfin, les méthodes actuelles d’études des flux dans
les voies proximales sont présentées.

2.1. L’anatomie des poumons et les mécanismes de transports gazeux

Le poumon doit assurer les échanges gazeux entre le sang et I’atmosphere. Il permet le passage
sélectif et régulé, en fonction de la demande métabolique, de 1’oxygene de 1’air vers le sang et du gaz
carbonique du sang vers 1’air. Le sang est ensuite distribué dans I’organisme via le réseau vasculaire
pour permettre la respiration cellulaire proprement dite. La structure des poumons permet
I’écoulement du gaz dans une premiére région de transport (région conductrice) vers une deuxiéme
région ou s’effectuent les échanges gazeux (zone respiratoire). On décrit ici les méthodes actuelles
d’étude du poumon et plus particuliérement les méthodes d’étude des écoulements dans les voies
conductrices.

2.1.1. Généralités

Le poumon est situé dans la cavité thoracique et est limit¢ a sa base par le diaphragme. C’est un

organe divisé en lobes limités par des scissures (Figure 2-1).
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Figure 2-1 Anatomie du poumon [102 - Grippi 1996]. Dénomination des lobes principaux (a) et d’aspects

anatomiques sommaires (b).

Les capacités pulmonaires (Figure 2-2) définissent les volumes caractéristiques du poumon. D’un
individu a l’autre, ces capacités physiologiques varient. Ces parametres dépendent de I’age, de la
taille, du type et du sexe [103 - Quanjer 1993].
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Figure 2-2 Volumes spirométriques. Vr est le volume courant (de I'ordre de 0,5 1), VR le volume résiduel (1 a
2 1), VRE le volume de réserve expiratoire (1 a 2 1), VRI le volume de réserve inspiratoire (1,5 a 3,51), CI la
capacité inspiratoire (2 a 4 1), CRF la capacité résiduelle fonctionnelle (3 a 3 1), CV la capacité vitale (3 a 51) et
CPT la capacité pulmonaire totale (5 a 7 1). Ces volumes sont donnés uniquement a titre indicatif et varient de

maniére importante d'un sujet a 1'autre. Schéma par E. Durand [27 - Durand 2001].

Les limites fonctionnelles du poumon sont comprises entre le volume résiduel et la capacité
pulmonaire totale. Au repos, la période d’un cycle respiratoire est de ’ordre de 4 s, (la fréquence est
d’environ 15 cycles par minute), répartie en un tiers a un quart pour I’inspiration. A ’inspiration, on
part de la capacité fonctionnelle respiratoire (2,5 1) pour inspirer un volume courant (500 ml), ce qui
correspond a un débit au repos de 1’ordre de 500 ml-s™.
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2.1.2. L’anatomie des voies aériennes

Les voies aériennes forment un arbre dichotomique asymétrique d’environ 23 générations [104 -
Weibel 1977] (Figure 2-3). Il est constitué d’une succession de bronches qui se divisent, dont le

diametre individuel moyen diminue en fonction de la génération, mais dont la surface totale

augmente.
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Figure 2-3 Schéma de I’arbre bronchique d’aprés Weibel [102 - Grippi 1996]

L’anatomie de cette région a été étudiée par différents auteurs [104 - Weibel 1977,105 - Horsfield
1971,106 - Horsfield 1968]. On distingue deux régions possédant des fonctions différentes. La
premiere constitue la zone de conduction du gaz. Elle correspond environ aux 14-16 premicres
générations et correspond, par définition, au volume mort anatomique (pas d’échange gazeux avec le
sang). C’est une région de transport du gaz entre 1’extérieur et la région de respiration. C’est dans
cette deuxiéme région que s’effectuent les échanges gazeux avec le sang.
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Figure 2-4 Evolution du diametre moyen des bronches en fonction de la génération bronchique.

La distribution des diamétres des bronches en fonction de la génération (Figure 2-4) est centrée sur un
diameétre moyen qui, dans la zone de conduction, suit la loi géométrique suivante [107 - Haefeli-
Bleuer 1988]:

d(z)=d,23 <2-1>

d, est le diamétre moyen de la trachée qui est environ de 1,6 cm [108 - Pedley 1977].
La longueur des bronches est en moyenne proportionnelle au diameétre [106 - Horsfield 1968].
Oiéme

Horsfield a observé cette relation jusqu’aux bronches de diamétre de 0,8 mm (~1 génération). La

longueur des bronches suit la loi :

[=1,10mm+2,57d <2-2>

Par la suite, on supposera par souci de simplicité que la longueur moyenne des bronches de génération
z pour la zone de conduction est & peu prés proportionnelle au diamétre :

Z(z)z2,57 d(z) <2-3>

Ona 2,57d =1,1mm a la génération 11 environ. Ainsi, dans une premiére approximation, la zone de
conduction peut &tre modélisée par un arbre symétrique dichotomique de tubes qui suit ces lois
géométriques moyennes. Cette simplification a pour but de permettre 1’estimation des ordres de
grandeurs caractéristiques de I’écoulement du gaz dans cette géométrie.

Apres la zone de conduction, I’évolution des diamétres des bronches en fonction de la génération est
plus lente (Figure 2-4). Les échanges gazeux avec les vaisseaux pulmonaires s’effectuent dans la zone
de respiration. Les terminaisons de 1’arbre sont les alvéoles (polyedres ou demi-sphéres de diameétre
0,3 a 0,5 mm), groupées par acinus (environ les 6 derniéres générations), et dont la communication est
possible via les pores de Kohn. La surface d’échange avec le sang atteint environ 70-100 m? [104 -
Weibel 1977].
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2.1.3. Description des bronches de gros calibres

La dénomination des segments bronchiques principaux est donnée en Figure 2-5.

Trachée

Apicale

Culminale

Supérieure

Dorsale

Ventrale

Inférieure

Apical
Inférieure

.\Q
Latéro-basale Mediale
; Médio-basale
Antéro-basale Postéro-hasale

Antéro-basale

Inférieure

Postéro-basale

Figure 2-5 Dénomination des segments bronchiques principaux d’aprés Stradling [108 - Pedley 1977] et [109 -
Bouchet 1983].

Les bifurcations, de la trachée aux bronches de génération 8 environ (0,2 cm de diamétre), sont
caractérisées par un angle entre les deux bronches filles compris entre 60 et 72° [108 - Pedley 1977].
Ainsi, les données anatomiques disponibles renseignent sur une géométric moyenne de 1’arbre. On
dispose des longueurs, des diameétres et de 1’orientation des bronches. Dans ces descriptions, les
aspects anatomiques locaux des bifurcations manquent: la fagon dont les bronches meéres se
déforment pour s’adapter aux bronches filles, les courbures que cela induit, les courbures des
bronches elles-mémes, les états de surface ou les irrégularités anatomiques locales sont autant
d’aspects locaux qui sont rarement pris en compte [108 - Pedley 1977]. De plus, il n’est pas certain
que ces données soient facilement généralisables entre individus. En ce sens, les progres de I’imagerie
anatomique spécifique chez un sujet peuvent permettre d’obtenir une description plus précise de ces
différents aspects locaux.
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2.1.4. Limite des différentes zones

Pour la zone de conduction, en moyenne, la surface de chaque bronche a la génération z est exprimée
en fonction de s, la surface d’entrée de la trachée :
22,
s(z)=s,2"3 <2-4>
En notant V, =5/, le volume de génération 0, avec [, =2,57 d,,, le volume de chaque bronche est :

V(z)=1ys,27 =V, 27" <2-5>

Avec la valeur d, =1,6 cm, on obtient ¥, ~8cm’ (le volume de la trachée est plus important, mais il
s’agit d’une approximation pour décrire 1’évolution moyenne dans 1’arbre). En sommant ces volumes
sur les 2 bronches de génération z, on obtient un volume total constant pour chaque génération. Le
volume mort anatomique qui correspond aux 16 premiéres générations est donc proche de 130 cm’.
Cette approximation illustre le fait que le volume mort anatomique est faible par rapport au volume
total du poumon et que ce volume est rapidement vidé par une inspiration courante.

Pour un débit respiratoire total (,, en cas de répartition symétrique des débits, le débit dans une

bronche a la génération z est :

Q(z) =270, <2-6>
et la vitesse débitante moyenne est :
\_/(z) = %2_5 <2-7>
So

Le temps de vol moyen du gaz, défini comme le rapport de la longueur de la bronche a la vitesse
débitante est donc identique pour toutes les générations :

ZLvol = ﬁ = l()i <2—8>
v(z) [

Ce temps de vol correspond au temps de présence moyen des particules dans une génération donnée.
Dans le modéle retenu, ¢, est constant en fonction de la génération bronchique. Avec les ordres de
grandeur précédents pour les données anatomiques, et un débit au repos de 500 ml's”, ce temps de vol
est de I’ordre de 17 ms dans chaque génération.

La longueur /, parcourue par diffusion dans la direction de I’axe bronchique pendant ce temps de vol
peut étre déterminée par la loi d’Einstein en 1D (relation <1-24>). Ainsi, pour de I’oxygeéne avec un
coefficient de diffusion dans I’air 2 310 K et 1 atm de 1’ordre de D~1,9-10° m*-s™" [110 - Reid
1987] (cité par [111 - Felici 2005]), la longueur parcourue par diffusion est proche de 0,9 mm. On
peut ainsi déterminer la génération au bout de laquelle la longueur parcourue par diffusion et par

z,=3 an‘)J/an) <2-9>
d

Cette génération correspond a la zone de transition entre le déplacement par conduction et par

conduction est la méme :

diffusion. Avec un débit correspondant a une situation au repos, z, 17, on retrouve environ la
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génération correspondant & un changement géométrique et fonctionnel du poumon qui correspond

¢galement a un changement entre un transport par conduction et un transport diffusif.

2.2. Mécanique des fluides et modéles géométriques des poumons

2.2.1. Rappels de mécanique des fluides

La mécanique des fluides décrit les propriétés physiques du gaz (constitué d’atomes ou de molécules)
de manicre continue dans I’espace et dans le temps. Dans I’hypothése de continuité, le gaz est
caractérisé, entre autres, par sa masse volumique p, sa viscosité u, son coefficient de diffusion D,
sa température 7', sa pression p et sa vitesse v. Dans le cadre de la description du mouvement
fluide, ces grandeurs sont interdépendantes.

Pour réduire la complexité des relations existantes, certaines propriétés physiques peuvent étre
considérées comme constantes ou homogeénes en premiére approximation.

La bouche et le nez servent d’échangeur de chaleur et d’humidité. Typiquement lors d’une inspiration,
’air atmosphérique a 22°C et 30% d’humidité atteint au niveau du pharynx 31°C et 95% d’humidité
[112 - Zuur 2006] (le degré d’humidité est le rapport de la pression partielle de vapeur d’eau et la
pression saturante a la température considérée). Bien que dans les alvéoles ’air soit a 37°C et 100%
d’humidité, la température peut €tre considérée en premiére approximation comme constante et
uniforme dans les premicres générations bronchiques.

Dans les poumons, les vitesses rencontrées dans 1’écoulement sont trés inférieures a la vitesse du son
(~350 m's™) [108 - Pedley 1977]. Les effets de propagation peuvent alors étre négligés et la masse
volumique est alors considérée comme constante. De plus, la pression varie peu autour de la pression
atmosphérique (la perte de charge peut atteindre au repos environ 20-30 mbar entre [’atmosphére et
les alvéoles [113 - Fry 1960]). On peut alors considérer la masse volumique comme homogéne. Cela
revient finalement a considérer le gaz comme incompressible.

Le gaz est également considéré comme newtonien, c'est-a-dire que la viscosité est homogene et ne

dépend pas de la pression.

2.2.1.1. Description des mouvements

Les propriétés physiques en un point donné sont associées a un élément de volume appelé particule. 11
existe classiquement deux fagons de décrire le mouvement d’un fluide [114 - Comolet 1982].

La description lagrangienne (en suivant le mouvement) décrit les propriétés physiques d’une particule
sur la trajectoire qu’elle suit au cours du temps.

La description eulérienne se place en un point de I’espace et décrit I’évolution au cours du temps des
propriétés physiques a cet endroit.

Pour un champ scalaire f, on obtient la dérivée particulaire, c’est-a-dire la dérivée dans la
description lagrangienne, lorsqu’on suit le mouvement :

Dérivée eulérienne
~=

df af - —
g - 9 iV.orad <2-10>
_de Y v-grad f

Dérivée lagrangienne
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La dérivée particulaire est égale a la somme de la dérivée temporelle de la grandeur décrite en un
point du fluide et d’un terme décrivant sa variation sur la trajectoire. Dans toute la suite, d ‘droit’
correspondra a la dérivée particulaire et 0 ‘rond’ a la dérivée locale.

2.2.1.2. Equation de continuité de la masse

On considére un fluide de masse volumique p . L’équation de continuité de la masse s’écrit :
) .~
a—p+d1va=O <2-11>
t

v désigne la vitesse du fluide. Une premicére approximation consiste a considérer le gaz comme

incompressible dans les poumons. Il résulte 1’expression de la continuité suivante :

divv=0 <2-12>

2.2.1.3. Equation de Navier-Stokes

L’équation de Navier-Stokes traduit le principe fondamental de la dynamique. Pour un fluide
visqueux incompressible de masse volumique p et viscosité x homogenes et constantes, il permet de

décrire le bilan des forces, ou p est la pression et A 1’opérateur laplacien [114 - Comolet 1982] :

p%:—gﬁ(p)wgwﬁ <2-13>

L’accélération de la particule est égale a la somme des forces de pression, des forces volumiques (ici
la force de gravité) et des forces de viscosité. Ainsi, pour déplacer une particule de fluide, il faut que
le fluide environnant exerce une pression sur la particule, mais ce déplacement est freiné par les forces
dissipatives de viscosité.
L’accélération particulaire, correspondant a I’inertie, se décompose en :
dv v = -
p—=p—+p(v'grad)v <2-14>
dt ot
Cette expression, exprimée pour le vecteur v, correspond a I’application de la relation <2-10> a
chaque composante de la vitesse. Elle contient un terme local lin€aire, 1’accélération locale, et un

terme non linéaire p(v . grad)v qui correspond a I’accélération convective. C’est ce dernier terme non

linéaire, qui rend 1’étude du mouvement difficile dans des géométries complexes comme le poumon.

2.2.14. Rayon et diametre hydrauliques

Pour un écoulement dans un canal, on considére une section perpendiculaire au canal de surface s
(appelée section mouillée). Le périmétre de la section, noté /, est appelé périmetre mouillé. Le rayon
hydraulique 7, est défini par [114 - Comolet 1982] :

=2 <2-15>
l
et le diamétre hydraulique par :
d,=4r <2-16>

Dans ce travail, le diametre moyen a été utilisé pour obtenir le nombre de Reynolds :
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d= |2
r

Pour des sections circulaires, diamétre moyen et diamétre hydraulique correspondent.
2.2.1.5. Nombre de Reynolds

Le nombre de Reynolds est défini par :

_pvd
r

Re

<2-17>

<2-18>

v est la vitesse moyenne et d est une longueur caractéristique (par exemple le diamétre pour un tube

circulaire).

Le nombre de Reynolds, nombre sans dimension, traduit 1’influence relative des forces d’inertie aux

forces visqueuses [114 - Comolet 1982]. I1 caractérise 1’écoulement: dans des géométries

homothétiques, la forme de I’écoulement est conservée pour un nombre de Reynolds identique. Il

traduit donc les lois d’échelle entre les différentes variables. C’est donc le paramétre critique a

considérer pour obtenir les régimes d’écoulement rencontrés dans les poumons :

- Dans le cas de Reynolds élevés, supérieurs a la valeur critique Re

crit

~2000, la probabilité

d’obtenir un régime turbulent est ¢levée. La turbulence correspond a 1’apparition d’instabilités

dans 1’écoulement résultant de la croissance de perturbations. L’écoulement devient non

déterministe.

- Un mouvement laminaire est obtenu pour des nombres de Reynolds inférieurs a cette valeur

critique.

- Pour des nombres de Reynolds faibles Re <1, les forces d’inertie sont négligeables devant les

forces visqueuses, il s’agit alors d’un écoulement de Stokes.

2.2.1.6. Les nombres de Reynolds physiologiques

Dans le cadre du modéle dichotomique symétrique, on peut estimer la décroissance du nombre de

Reynolds en fonction de la génération bronchique pour différents débits inspiratoires :

- 0,d, - 2
Re(z)zfv(z)d(z):f%Z ¥ ZRe,2 3
0

<2-19>

Pour de I’air a 310 K, on peut représenter la décroissance du nombre de Reynolds en fonction de la

génération pour différents débits inspiratoires (Figure 2-6).
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Figure 2-6 Nombre de Reynolds dans les poumons en fonction de la génération bronchique.

Pour des débits inspiratoires correspondant a un régime d’effort, I’écoulement est probablement
turbulent dans les premiéres générations bronchiques mais passe rapidement dans un régime laminaire
au bout de quelques générations. Au repos, I’écoulement est laminaire dans tout I’arbre. L’influence
des forces d’inertie décroit rapidement lorsque le gaz évolue dans 1’arbre. L approximation de Stokes
peut s’appliquer dans les dernicéres générations de la zone de conduction.

2.2.1.7. Phénomeéne de dispersion

L’action combinée de la diffusion moléculaire et de la variation spatiale des vitesses d’un fluide est
appelée «dispersion ». D’abord étudiée par Taylor [115 - Taylor 1953], puis complétée par Aris [116 -
Aris 1956], la dispersion d’un traceur dans un tube correspond a la variation au cours du temps de la

concentration moyenne du traceur sur les sections du tube.

2.2.2. Bases de mécanique des fluides dans les voies conductrices

L’influence des forces d’inertie est importante dans les premicres générations bronchiques.
L’écoulement est fortement influencé par 1’accélération convective. La complexité de 1’étude des
¢coulements dans les poumons nécessite une approche préliminaire sur des géométries modéles

simplifiées de I’arbre bronchique que sont le tube droit, le tube coudé et la bifurcation.

2.2.2.1. Ecoulement dans un tube droit

On rappelle que la forme d’un écoulement établi dans un tube cylindrique droit de diametre d est

unidirectionnelle, parabolique et axisymétrique (écoulement de Poiseuille) (Figure 2-7).
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Figure 2-7 Etablissement du profil de vitesse parabolique dans un tube circulaire droit avec la distance. Schéma
emprunté dans [108 - Pedley 1977]. Le profil est établi au bout du tube (en B) si la longueur le permet.

La viscosité du fluide impose une condition d’adhésion sur les parois (les vitesses le long des parois
sont nulles). Il se forme une couche limite dans laquelle les forces de viscosité sont importantes.
L’épaisseur & de cette couche augmente au fur et a mesure de I’écoulement jusqu’a 1’obtention d’un
profil établi.

Pour un profil d’entrée quelconque, et un nombre de Reynolds compris entre 50 et 2300,
I’établissement du profil parabolique est obtenu au bout d’une distance d’environ [108 - Pedley
1977] :

0,03 dRe <2:20>

On détermine ainsi la distance au bout de laquelle le profil d’entrée n’a plus qu’une influence minime
sur I’écoulement. On parle alors d’écoulement établi.

En coordonnées radiales (Figure 2-7), le profil de vitesse établi a pour expression :

- 25T ) -
v:Vmax 1- 7 z <2-21>

et la distribution de vitesse sur la section est uniforme entre 0 et la vitesse maximale 7 (Figure 2-8).

max

A

S(v)

|-
»

0 Ve v(me-s™)

Figure 2-8 Distribution de la vitesse dans un écoulement parabolique dans un tube circulaire. Sur une section du
tube, elle est uniforme entre 0 et V.

max *

La chute de pression totale entre les extrémités (AB) du tube, appelée perte de charge, est donnée
par [114 - Comolet 1982] :

-2
A})t :M+kpv_ <2-22>

rd*
La premiére partie de cette expression 128,uZQ/ 7d* correspond a la loi de Hagen-Poiseuille. La
différence de pression dans un €coulement parabolique établi est proportionnelle au débit. Ce terme
dépend de la viscosité et est fortement dépendant du diamétre (d™*).
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La deuxiéme partie correspond a la chute supplémentaire de pression résultant du changement de
profil de vitesse entre I’entrée et la sortie. Cette pression supplémentaire est affectée d’un coefficient
k qui n’est connu seulement de maniére approximative car il dépend du profil de vitesse aux
extrémités du tube. Ce coefficient est en pratique compris entre 1,08 et 1,45 pour un tube droit [114 -
Comolet 1982].

De maniére générale, la différence de pression totale contient un terme dissipatif relatif aux forces de
viscosité et un terme résultant de la différence de débit d’énergie cinétique du fluide entre les
extrémités. C’est cette perte de charge totale qu’il faut imposer pour créer 1’écoulement dans le tube.
La résistance fluide est définie comme le rapport de la perte de charge au débit :

R =—=+ <2-23>

Dans un tube droit, en raison du changement de profil de vitesse entre ’entrée et la sortie, la
résistance n’est donc indépendante du débit que pour un écoulement établi.

2.2.2.2. Ecoulement dans un tube coudeé

On considere un tube circulaire de diamétre d , coudé avec un rayon de courbure R tel que présenté
sur la Figure 2-9.

a b Vitesse axiale C Vitesse axiale
Extérieur ' ¥
2 Int. Ext.
' Sens
du flux

. |-
Lgl »

Distance sur le diamétre X Distance sur le diamétre

d
[ entrée (09)
Int. Ext.
yI—b
X

Ecoulement dans le plan

Figure 2-9 (a) Représentation schématique du coude. Eléments de 1’écoulement typiquement rencontrés dans ce
cas a un angle 0 aprés ’entrée :

(b) Profil de vitesse sur un diametre du tube pris dans le plan du coude.
(¢) Profil sur un diamétre pris dans la direction normale au plan du coude.
(d) Représentation des écoulements secondaires dans le plan de la section normale a 1’axe du coude.

La mise en évidence des effets d’inertie dans des tubes coudés a été faite dans une étude théorique par
Dean [117 - Dean 1927]. Le nombre de Dean est défini par :

De=Re, /i <2-24>
2R

La théorie montre que I’écoulement dépend de ce nombre [114 - Comolet 1982].
Olson [118 - Olson 1971] a effectué une étude expérimentale sur les trois composantes de la vitesse

pour des nombres de Dean plus élevés. Il ressort que les effets d’inertie provoquent la naissance d’un
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profil de vitesse asymétrique avec un pic de vitesse sur la paroi extérieure par un effet d’accélération
centrifuge (Figure 2-9 b). Le profil transversal prend la forme d’un M (Figure 2-9 c). La projection du
vecteur vitesse sur la section, qui définit les écoulements secondaires, montre deux tourbillons,
orientés vers le pic de vitesse et qui le renforce (Figure 2-9 d). Ils reviennent en longeant les parois et
traduisent la présence de mouvements tridimensionnels hélicoidaux dans le coude. Ces effets
s’intensifient avec le nombre de Dean, plus le rapport entre le diameétre du tube et la courbure est
¢élevé et plus les effets d’inertie sont importants.

2.2.2.3. Ecoulement dans une bifurcation

On considére une bifurcation (Figure 2-10), possédant un angle d’embranchement &. On cherche a

caractériser le profil de vitesse a une distance 4 dans une bronche fille lors d’une inspiration.

da
Int. b Vitesse axiale ¢ Vitesse axiale d y
Ext. Bronches
\é/
r4
X

filles Ext. Int. X
Ext. Int.

t

Figure 2-10 (a) Représentation schématique d’une bifurcation. Le diamétre des branches diminue de la branche

Caréne

Distance sur le diamatre X Distance sur le diamétre y Ecoulement dans le plan
de la section

Bronche
mere

Inspiration

mere aux branches filles. L’angle d’embranchement 8 définit 1’orientation des branches filles. La mesure est

effectuée a une profondeur / a partir de la caréne dans la branche fille lors d’une inspiration (b, c, d).

Dans la suite, les parois « intérieures » et « extéricures » des bronches filles d’une bifurcation
désigneront les parois comme représentées sur la Figure 2-10.

Une bifurcation (Figure 2-10) est similaire au coude au sens ou I’on impose un changement de
direction au flux et donc une courbure. Les motifs observés sont tout a fait similaires en terme
d’asymétrie du profil de vitesse et de présence de tourbillons.

Une étude expérimentale de Schroter [119 - Schroter 1969] décrit les motifs du flux dans une
bifurcation similaire & la premiére bifurcation bronchique. Lors d’une inspiration, le profil de vitesse
est asymétrique avec un pic de vitesse sur la paroi intérieure de la bifurcation et une forme en M est
observée pour les profils sur un diamétre normal au plan de la bifurcation. Deux tourbillons se
forment comme pour le coude.

Les aspects globaux observés correspondent principalement au changement de direction. On note que
les caractéristiques locales comme les raccords entre branche mére et branches filles, les courbures,
I’aspect de la caréne, influencent le profil de vitesse. Par exemple, une étude de Martonen [120 -
Martonen 2001] décrit I’influence sur I’écoulement de la présence de défauts locaux.

2.2.3. Méthodes d’étude du champ de vitesse d’un gaz

Historiquement, les premiéres expériences d’étude des écoulements gazeux consistaient a introduire

de la fumée ou des colorants dans le fluide. Cette méthode a permis, par exemple, de visualiser la
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présence de tourbillons dans les bifurcations [119 - Schroter 1969]. Deux grandes catégories de
méthodes plus quantitatives peuvent étre utilisées : la résolution de I’équation de Navier-Stokes et
I’approche expérimentale.

2.2.3.1 Résolution de [’équation de Navier-Stokes

2.2.3.1.1. Résolution analytique

L’équation non linéaire de Navier Stokes <2-13> qui s’applique pour 1’écoulement dans I’arbre
bronchique ne posséde de solution analytique que dans des cas géométriques simples. L’écoulement
de Poiseuille dans un tube droit correspond au cas le plus simple.

2.2.3.1.2. Simulation numérique des écoulements

Dans des géométries complexes, 1’écoulement ne peut étre déterminé que par simulation numérique
(CFD, computational fluid dynamics).

Ces simulations sont relativement gourmandes en temps de calcul. En général, des hypothéses
simplificatrices sont utilisées pour alléger la résolution du probléme : la géométrie est considérée
indéformable et les simulations peuvent étre menées en régime stationnaire.

Cette approche permet de caractériser les écoulements sur des géométries variées telles que le coude
[121 - Guan 1997], la bifurcation [122 - Martonen 2001] et divers mod¢les d’arbres bronchiques [123
- Liu 2002,124 - Vial 2005].

2.2.3.2. Méthodes expérimentales

Le principe général repose sur la mesure du déplacement d’un traceur a partir de la modification de

propriétés physiques du gaz.
2.23.2.1. Anémométrie a fil chaud

C’est une méthode thermique. Cette technique repose sur le refroidissement d’une sonde placée dans
un écoulement. C’est donc une technique de mesure point par point. La sonde est composée d’un fil
conducteur de faible diamétre (quelques microns) et d’une longueur de I’ordre du millimétre. La
modification de la température du fil, obtenue par la variation de sa résistance, permet de déterminer
la chaleur dissipée dans 1’écoulement. A 1’aide de deux capteurs placés a proximité, il est également
possible de déterminer la direction du flux. Avec cette technique, Olson a étudié les écoulements dans
différents coudes et dans un arbre normal reconstruit a partir d’une géométrie post-mortem [118 -
Olson 1971,125 - Olson 1972]. Sur le mode¢le d’arbre bronchique d’Horsfield [105 - Horsfield 1971],
les écoulements principaux et secondaires ont ainsi été mesurés [126 - Chang 1982,127 - Isabey
1982]. Cette technique a permis de quantifier aussi bien les asymétries des profils de vitesses axiales

que les écoulements secondaires dans des géométries variées idéalisées ou post-mortem.
2.23.2.2. Anémométrie Doppler laser (LDA)

L’anémométrie Doppler laser [128 - Yeh 1964,129 - Foreman 1965] est une méthode optique
permettant de mesurer, sur un petit volume, la vitesse de particules semées dans un fluide. Ce volume,
de ’ordre de 0,1 mm de coté, est éclairé avec une lumiére laser monochromatique et utilise la

diffusion de Rayleigh de la lumiére sur les particules. La fréquence de la lumiére diffusée subit un
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décalage Doppler proportionnel a la vitesse. C’est une mesure point a point qui, si I’accés optique le
permet, fournit les trois composantes de la vitesse. C’est ainsi que le développement du profil de
vitesse dans un coude a pu étre étudié [130 - Agrawal 1978].

2.2.3.2.3. Vélocimétrie par image de particule (PIV)

C’est une méthode optique consistant observer un fluide semé de particules [131 - Ramuzat 2003]. Un
plan de I"ordre d’un millimétre d’épaisseur est éclairé intensément (avec un laser par exemple). On
peut ainsi prendre des images successives de la position des particules dans le fluide. La taille des
particules est faible (quelques microns) ce qui permet a celles-ci d’étre entrainées par le fluide sans
trop perturber I’écoulement. Pour obtenir les vitesses dans le plan, une étape de traitement statistique
des images basée sur des corrélations entre images est effectuée. Cette méthode consiste a mesurer le

déplacement d’une population de particules pendant un temps donné.

2.2.4. Conclusion

Les études théoriques, numériques et expérimentales des motifs d’écoulement dans les voies aériennes
conductrices montrent I’importance des effets inertiels et convectifs de 1’écoulement dans 1’arbre
bronchique. Aucune validation expérimentale in vivo de ces comportements n’a pu étre effectuce
jusqu’a présent. Les méthodes d’évaluation in vivo des poumons liées a ce travail sont succinctement

passées €n réevue.

2.3. Lestechniques d’évaluation et d’'imagerie des poumons

2.3.1. Les explorations fonctionnelles respiratoires (EFR)

Les EFR constituent des mesures globales de la fonction du poumon. Elles consistent en une série
d’épreuves respiratoires (spirométrie par exemple) pour mesurer les volumes, les débits et la diffusion
transmembranaire de 1’oxygéne. L’objectif de mesure correspond a des paramétres globaux qui
évaluent les muscles respiratoires, les volumes pulmonaires (voir 2.1.1) et la diffusion [102 - Grippi
1996,132 - West 1975].

2.3.2. Evaluation anatomique et fonctionnelle par imagerie

2.3.2.1. Méthodes optiques

Avec des endoscopes, il est possible d’accéder directement a I’arbre bronchique (bronchoscopie) [133
- Rafanan 2000] par I’introduction de fibres optiques. Cette technique sert, par exemple, a repérer des

cancers bronchiques et effectuer des biopsies ou des petites opérations localisées.

2.3.2.2. Imagerie radiographique

L’anatomie pulmonaire est classiquement évaluée par des techniques radiographiques. La
radiographie permet 1’obtention d’images en projection a partir de I’absorption des rayons X par les
tissus. Ces images thoraciques permettent d’observer les tissus et de les différencier en fonction de
leur densité. La tomodensitométrie (scanner X) est la version 3D de la radiographie. Elle permet

d’obtenir un volume complet avec une résolution de 1’ordre du millimétre (Figure 2-11). A partir de
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ces acquisitions, il est possible d’extraire la géométrie de ’arbre trachéobronchique [134 - Preteux
1999,135 - Ley 2002].

Un vaisseau

Une bronche

1¢re bifurcation
bronchique

Parenchyme
pulmonaire

A

Figure 2-11 Coupe axiale de scanner. Les tissus opaques aux rayons X sont denses (gris clair). Le parenchyme
pulmonaire est de faible densité. On observe des vaisseaux et des bronches. Cliché emprunté a [136 - Grenier
1998].

L’injection de produits radio-opaques, comme dans D’artériographie pulmonaire, permet la
visualisation sélective du réseau vasculaire.

D’autres techniques moins standard ont été proposées. Le scanner X réalis¢ de maniére dynamique
[137 - Johnson 1998] permet d’observer une variation de la densité du parenchyme lors de la
respiration, mais au prix d’une dose importante de radiation.

Enfin, en utilisant un contraste au xénon inhalé, qui créé une différence de densité dans les poumons
correspondant aux zones atteintes par le gaz, il est possible d’observer la ventilation [138 - Winkler

1977]. C’est alors une application fonctionnelle de la technique.

2.3.2.3. Imagerie scintigraphique

La scintigraphie a pour principe 1’administration d’un traceur radioactif (rayonnement y le plus
souvent) éventuellement associé a un role métabolique. C’est en ce sens une technique d’imagerie
fonctionnelle, de surcroit trés sensible et nécessitant une faible dose de traceur (de 1’ordre de la
picomole). Elle permet, entre autre, 1’étude de la ventilation et de la perfusion pulmonaire.

Pour la perfusion, des agrégats d’albumine humaine, généralement marqués au technétium-99m, sont
injectés dans la circulation et piégés au niveau des capillaires pulmonaires. La ventilation est, elle,
estimée soit directement avec du gaz marqué (xénon-133, xénon-127, krypton-81m), soit en marquant
des aérosols (au technétium, par exemple). La technique de quantification de la ventilation dans
chaque cas dépend du temps de demi-vie de 1’atome radioactif qui peut varier de quelques secondes a
plusieurs jours (xénon-133, demi-vie de 5,3 jours ; krypton-81m, de 13 s, technétium-99m, de 6,02 h),
et de la taille des particules inhalées car le dépot d’aérosol dans les poumons en dépend [139 -
Santolicandro 1986]. La scintigraphie pulmonaire permet ainsi de visualiser les défauts de ventilation,
le piégeage du gaz et le dépot de particules[140 - Lopez-Majano 1972,141 - Alderson 1980,142 -
Valind 1987].
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2.3.2.4. IRM pulmonaire du proton

L’IRM classique de I’hydrogéne est peu employée pour 1’étude des poumons. Le parenchyme
pulmonaire donne un signal RMN trés faible car le volume des poumons est principalement occupé
par du gaz [143 - Arakawa 1998]. De plus, la grande surface d’échange entre deux milieux de
susceptibilités différentes (gaz et tissu), est a ’origine d’inhomogénéités importantes de champ
magnétique ayant pour conséquence un 7, court, de I’ordre de la milliseconde a 1.5 T [144 - Alsop
1995]. L’observation du parenchyme nécessite donc des séquences a temps d’écho court et des bandes
passantes d’acquisition larges, obtenues avec un matériel performant (notamment avec des gradients
rapides) [145 - Bergin 1992].

Le contraste provoqué par la dépendance de 7, de I’eau avec la quantité d’oxygene a cependant été
appliqué [146 - Edelman 1996] et refléte la ventilation. Pour ce qui est du réseau vasculaire
pulmonaire, la perfusion a été observée par différentes techniques d’angiographie [147 - Hatabu
1996].

En conclusion, I’IRM du proton est relativement limitée pour I’imagerie de la fonction ventilatoire du
poumon. L’imagerie des gaz hyperpolarisés en revanche ne souffre pas trop des effets de différence
de susceptibilité dans les poumons car la diffusion rapide des gaz limite ces effets en les moyennant
(voir Chapitre 1). On notera néanmoins que I’IRM du proton peut étre utilisée pour le diagnostic de
pathologies qui affectent les tissus pulmonaires. On peut, par exemple, observer les masses tumorales
[148 - Muller 2001].

2.4. Conclusions

L’anatomie des poumons est complexe, elle est organisée sous une forme arborescente. Les premicres
générations bronchiques constituent les voies conductrices du gaz vers la zone respiratoire. Dans les
voies conductrices, les motifs d’écoulement sont principalement influencés par les effets d’inertie, en
particulier par le terme non linéaire de I’accélération convective. L’étude de ces motifs constitue une
approche pour comprendre leur influence sur la répartition des débits dans les poumons, sur les dépots
de particules, sur les mélanges du gaz et les interactions entre le gaz et les parois de ’arbre. Ces
motifs ont été jusqu’a présent, exclusivement étudiés in vitro ou par simulation. Dans ce travail de
thése sont présentées des techniques d’imagerie IRM des gaz hyperpolarisés pour quantifier

spécifiquement ces motifs d’écoulements in vivo.






Chapitre 3. Mateériel et mode
d’administration de gaz hyperpolarisé pour
I’IRM des flux gazeux

Pour observer les noyaux d’hélium-3, qui résonnent a une fréquence différente de celle de
I’hydrogéne, une adaptation du matériel d’imagerie est nécessaire. La spécificité de ce matériel et les
modifications apportées a I’imageur sont présentées ici. Ensuite, et nous rentrons ainsi dans le coeur de
notre travail, pour pouvoir quantifier et contrdler les expériences, une administration spécifique de ce
gaz doit étre envisagée a 1’aide d’un administrateur dédié, adapté a I’environnement magnétique et
radiofréquence de I’imageur ainsi qu’a la conservation de I’aimantation du gaz. Ce chapitre présente
les bases matérielles de 1’imagerie des gaz HP. Le systéme d’administration est décrit ainsi que la
réalisation des fantdmes de flux pour I’évaluation des différentes approches de quantification de flux a
I’aide des gaz hyperpolarisés.

3.1. Matériel d'imagerie

3.1.1 Spécifications de I’'imageur

Les expériences effectuées au cours de cette thése ont été menées sur un appareil clinique de 1,5 T
(Signa, General Electric, Milwaukee, USA) au Centre inter-établissement de résonance magnétique
(CIERM) situ¢ dans I’hdpital du Kremlin-Bicétre. Il s’agissait du tout premier appareil d’IRM
hospitalo-universitaire en France et du premier appareil a 1,5 T en Europe (4 février 1985-
9 février 2004). Il était constitué d’un aimant corps entier horizontal supraconducteur possédant une
homogénéité de champ de 2 ppm sur une zone sphérique centrale de 40 cm de diamétre.

Dans leur version plus récente, les gradients permettaient d’atteindre 22 mT-m™ en 184 ps (version
EchoSpeed 120) correspondant a une pente maximale (« slew rate ») de 120 T m™-s" sur chacun des
trois axes. Les gradients étaient uniformes a 0,4% sur la région centrale d’imagerie de 40 cm.

Cet appareil possédait, en plus de la chaine RF accordée a I’hydrogeéne a 64 MHz, une chaine RF avec
un émetteur « spectroscopique » de puissance maximale de 2 kW (MRI 2000, ENI) sur une gamme de
16 a 64 MHz. Des tests sur I’amplificateur RF ont montré que celui-ci était linéaire en amplitude.

Un préamplificateur, possédant un facteur de bruit de 1 dB, a été¢ développé spécifiquement dans
I’unité pour I’amplification du signal RMN a 48 MHz. Ces deux éléments étaient connectés a un T/R
switch, fabriqué dans 1’unité, effectuant la commutation entre I’émission et la réception vers une

méme antenne. A la sortie de ce commutateur passif était intercalé un pont de réflectométrie
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amagnétique utilisé pour la mesure de la puissance transmise dans I’antenne. Ce pont permettait de
caractériser |’accord et I’adaptation des antennes ainsi que leur facteur de qualité.

La programmation des séquences se faisait en langage constructeur « Environment for Pulse
programming In C» (EPIC). Il s’agit d’un langage a base de C, avec une surcouche permettant
I’utilisation de macros définissant directement un code capable de générer deux programmes
exécutables, un premier pour la console (commande et contréle des paramétres lors de la préparation
de la séquence) et un deuxiéme pour le séquenceur (commande effective en temps réel des différents

composants de I’imageur).

Figure 3-1 Imageur 1,5 T du CIERM.

3.1.2. Les antennes

Toutes les antennes pour 1’imagerie de 1’helium-3 ont été utilisées en émission et réception. Une
imagerie globale des voies aériennes chez I’Humain a été faite avec une antenne homogéne sur tout le
thorax (antenne thorax). Pour le petit animal et une partie des expériences in vitro, une antenne type
Helmoltz a été utilisée (antenne petit animal). Pour une imagerie plus localisée nécessitant une grande

sensibilité, des antennes de surface ont été préférées.

3.1.2.1. Antenne thorax

Une antenne en cage d’oiseau elliptique (demi-axes de 46,5 cm et 37 cm) avec une configuration 14
barres dessinée dans 1’unité et réalisée par un industriel (Rapid Biomedical, Wurzburg, Allemagne)
¢tait capable d’observer la globalité des poumons (Figure 3-2) [27 - Durand 2001]. On estime que
cette géométrie permettait d’obtenir une homogénéité de champ radiofréquence B, de 10% sur une
zone centrale contenant les poumons. Elle possédait deux capacités réglables permettant d’accorder sa
fréquence a la fréquence de Larmor, et d’adapter son couplage en réception a la charge (récupération
du signal RMN par couplage capacitif). Son facteur de qualité a ét¢ mesuré in situ a I’aide du pont de
réflectométrie et variait en fonction de la charge (a vide, Q. =100 ; chargée par un témoin, Q. entre
48 et 75), ce qui montre un régime de bruit dominé par la charge et non par I’antenne.
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Figure 3-2 Antenne thorax.

3.1.2.2. Antenne petit animal

Une antenne, dite « petit animal », avec une géométrie de type Helmholtz et une conception basée sur
le principe des lignes de transmission [149 - Serfati 1995], réalisée dans le laboratoire, a été utilisée
pour une partie des expériences in vitro. Elle posseédait deux bracelets circulaires de 10 cm de
diametre distants de 6 cm dans laquelle la sensibilité était trés homogéne par conception. Son facteur
de qualité était de 600 a vide et 340 lorsqu’elle était chargée par un Rat. Le signal était récupéré dans
ce cas par couplage inductif avec un troisieme bracelet résonateur circulaire de plus faible facteur de
qualité. L’accord se faisait en changeant 1égérement la distance entre les deux bracelets principaux.
L’adaptation était optimisée par la variation géométrique du couplage inductif en déplagant le
troisieme bracelet. Le positionnement de I’antenne dans I’aimant était réalisé pour que le champ RF

B; soit perpendiculaire au champ B, (Figure 3-3).
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Figure 3-3 Antenne petit animal, positionnement dans 1’aimant.

3.1.2.3. Antennes de surface

Deux antennes de surface circulaires ont été utilisées, toutes deux réalisées dans 1’unité.

Une premiére antenne de 8 cm de diamétre exclusivement utilisée in vitro, avec un facteur de qualité a
vide de 300, non accordable et a couplage capacitif.

Une deuxiéme antenne de 13 cm de diameétre, accordable, utilisable in vitro a vide (Q, =680) et in
vivo en charge (Q. ~120), réalisée spécifiquement dans ce travail pour I’imagerie localisée in vivo.
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Cette antenne a été réalisée sur le principe des résonateurs a lignes de transmission [149 - Serfati
1995] avec récupération du signal par couplage inductif.

Ces antennes (Figure 3-4) étaient fixées dans I’aimant & 1’aide d’un bras articulé qui permettait un
positionnement souple au plus proche de la zone d’intérét.

Figure 3-4 Antennes de surface 8 cm (gauche) et 13 cm (milieu). L’antenne de 13 cm est basée sur le principe
de la structure auto-résonante des lignes de transmission (gauche). Le systéme est accordé grace a 1’ajout d’une
capacité réglable (C).

3.1.3. Calibration de I’angle de basculement

L’ordre de grandeur de la puissance a 1’émission pour les différentes antennes était connu, mais la
charge par les échantillons observés faisait varier légerement leurs caractéristiques. Une calibration de
I’angle de basculement était alors nécessaire.

3.1.3.1. Calibration de la fréquence de Larmor

La fréquence de Larmor subissait une 1égére dérive de 10 Hz par jour environ a cause de pertes
inductives dans le bobinage supraconducteur de I’aimant. Les recharges en hélium liquide, des
interventions de maintenance ou une utilisation intensive de 1’imageur pouvaient également
augmenter les pertes et modifier la fréquence de Larmor d’un jour sur I’autre. Une FID préalable aux
expériences d’imagerie était effectuée sur un fantdme d’helium-3 a 1’équilibre de Boltzmann (cellule
sphérique de 5 cm de diamétre contenant un mélange d’hélium-3 et d’oxygéne a 3 bars) placé au
centre de I’aimant (centre des gradients). Une premicre acquisition sur une bande passante large
(10 kHz), puis sur une bande plus étroite (1 kHz) permettait de calibrer la fréquence de résonance a 5
Hz prés (1024 points échantillonnés).

3.1.3.2. Calibration de I’angle de basculement

La séquence type utilisée pour calibrer 1’angle de basculement sur du gaz hyperpolarisé était
constituée d’une série de FID répétées avec le méme angle « (impulsions rectangulaires). La
cohérence de I’aimantation transversale restant apres 1’acquisition du signal était détruite par diffusion
a I’aide d’un gradient spoiler. Cette séquence était répétée N fois avec un temps de répétition TR
choisi de sorte que N xTR < 1| pour pouvoir négliger les effets de la relaxation longitudinale et avoir
une évolution de ’amplitude du signal S, a I’excitation » de la forme :

S, =8, xcos" () <3-1>
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La décroissance du signal était ensuite ajustée sur une fonction exponentielle de la forme exp(—ﬂ n)
L’angle était déduit de cet ajustement :

a = Acos(exp(-f3)) <3-2>

Le temps de répétition était inférieur a 20 ms et le nombre de répétitions dépendait de 1’ordre de
grandeur de I’angle a calibrer. Le temps d’acquisition, de ’ordre de la seconde, était toujours tres
inférieur a 7,. Notons que, pour réaliser un bon ajustement, le facteur de perte au bout des N
excitations devait étre supérieur a exp(—1), et les signaux d’un niveau comparable au bruit ne

devaient pas étre considérés.

3.2. L'administrateur

Cette partie a pour but de décrire le dispositif développé spécifiquement dans ce travail pour
administrer les doses de gaz hyperpolarisé. Cette administration devait se faire de manicre contrdlée a
des patients ou dans des fantomes. Le dispositif devait donc répondre aux contraintes de
I’environnement magnétique de 1’imageur, de [’utilisation des gaz hyperpolarisés et de
I’administration chez I’Humain.

3.2.1. Introduction

L’ancienne méthodologie d’administration (Figure 3-5) (utilisée jusqu’en 2003) consistait a inspirer
directement le gaz contenu dans le sac de transport. Le sac était fermé par un robinet (Figure 1-13)
lors du transport jusqu’a I’imageur. Le témoin, déja en place dans I’aimant, prenait le sac et en

inspirait le contenu.

Transport Administration manuelle

Production

Sac

Figure 3-5 Représentation schématique de I’ancienne méthode d’administration du gaz.

Le sac devait étre au préalable ouvert, soit par une autre personne postée a coté, soit par le témoin lui-
méme. Cette étape provoquait inévitablement des mouvements du témoin dans 1’antenne. La
synchronisation de I’inspiration et de I’acquisition était manuelle. Malgré les répétitions intensives du
protocole (I’erreur étant humaine), 1’administration échouait souvent, provoquant des pertes de doses
de gaz hyperpolarisé et de temps. Enfin, les paramétres de I’inspiration du gaz étaient aléatoires et on
ne pouvait pas contrdler les volumes et débits pulmonaires.
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3.2.1.1 Etat de I’art des administrateurs de gaz hyperpolarisé

L’administration de gaz hyperpolarisé n’est pas une pratique nouvelle et d’autres équipes ont déja
répondu aux contraintes que les environnements magnétiques et RF posent. Néanmoins, chaque
situation est différente : les méthodes de production, de stockage et de transport du gaz, les buts visés
sur les paramétres a contrdler et les sujets observés (animal ou Humain) résultent en une variété de
techniques d’administration.

Pour la mise en oeuvre chez le petit animal, ’administration du gaz est en général couplée a un
ventilateur. Les animaux sont anesthésiés et leur cycle respiratoire est totalement controlé
artificiellement. L’ajout d’une partie visant a 1’administration du gaz hyperpolarisé automatis¢ a pris
plusieurs formes. En général le gaz est compris dans une enceinte pressurisée et une vanne contrlée
permet 1’ouverture sur I’animal. On notera pour référence les systémes de plusieurs équipes décrits
dans différents travaux [91 - Chen 1998,100 - Dupuich 2003,150 - Chen 2003].

Pour I’administration a 1’Humain, le probléme est plus complexe. La grande majorité des études
utilisent une administration manuelle. Pour la reproductibilité des conditions physiologiques dans ces
¢tudes, des volumes de référence sont alors considérés. L’inspiration commence par exemple au
volume résiduel puis une quantit¢ de gaz connue au préalable est inspirée et éventuellement
complétée jusqu’a la capacité totale. Pour référence sur ces protocoles manuels, on citera de manicre
non exhaustive les travaux de différentes équipes [84 - Woodhouse 2005,88 - Yablonskiy 2002,92 -
Tooker 2003,95 - Saam 1999,96 - Salerno 2001,151 - Gierada 2000]. Il semble que la seule équipe
possédant un dispositif de contrdle de 1’administration de gaz pour I’Humain soit celle de 1’université
de Mainz, avec un dispositif partiellement décrit dans une étude de quantification de pression partielle
d’oxygene [74 - Deninger 1999]. Dans le cadre du projet européen « polarized helium to image the
lung » (PHIL) permettant une collaboration avec cette €quipe, des parties mécaniques de cet
administrateur ont été dupliquées. Dans ce travail de thése, une partie a ét¢ intégrée dans un systéme
adapté aux caractéristiques locales de production et d’administration pour I’Humain. Le systéme
permettait de plus 1’injection contrélée in vitro de gaz dans des fantdmes en vue d’études de flux a
I’aide des gaz hyperpolarisés.

3.2.1.2. Cahier des charges

La fonction principale de I’administrateur est de délivrer, de maniére contrélée, une quantité de gaz
hyperpolarisé contenu dans le sac de transport en vue d’administration a I’Humain (in vivo) ou dans
des fantdmes (in vitro).
Pour sa construction, différentes tdches ont donc été intégrées :
- le controle spirométrique sommaire réalisé en continu par la mesure du débit respiratoire et de
la pression a la bouche.
- I’administration du gaz hyperpolarisé, c’est-a-dire le transfert du gaz contenu dans le sac de
transport dans les poumons ou dans des fantomes.
- la synchronisation avec 1’acquisition IRM.
Le systéme devait répondre aux contraintes suivantes :
- la conservation du gaz hyperpolarisé lors de son stockage et de son administration.
- ¢éviter I’apport de signaux parasites RF dans la cage de Faraday lors des acquisitions.
- &tre adapté a ’environnement magnétique et RF qui ne devait pas perturber le fonctionnement

du systéme.
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- Répondre aux contraintes de sécurité liées a 1’utilisation chez I’Humain.

3.2.2. Systéme d’administration

Le principe général du systéme et ses différents éléments sont ici présentés avec le détail des deux
utilisations, in vivo chez I’Humain et in vitro dans des fantomes. Les différents éléments sont ensuite

décrits de maniére détaillée.

3.2.2.1 Configuration et controle en mode patient

Un schéma du systéme est présenté dans sa configuration pour ’Humain (Figure 3-6). Le sac de
transport était connecté a une vanne amagnétique posée sur le lit de I’imageur juste au niveau de
I’antenne et contrdlée par un systéme de commande pneumatique placé dans le local technique. Une
série de capteurs (débit, pression) était connectés a différents endroits du systéme sur les tubes par
lesquels le patient respirait (tubes standards de respirateur). Les signaux étaient acquis et traités par un
logiciel pilotant le tout.
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Figure 3-6 Schéma du systéme pour I’administration chez I’Humain comprenant une vanne avec position
ouverte sur 1’air et position ouverte sur le sac controlée par un systéme de commande pneumatique. Une série de
capteurs était positionnée pour acquérir le débit et la pression a la bouche. Le tout était piloté par une partie

logicielle.
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Pour 1’administration, les débits inspiratoires et expiratoires, via les deux débitmétres, étaient mesurés

et affichés en continu. Le volume inspiré était calculé par intégration du débit a partir du début d’une

inspiration.
Sac - Débit
gazHp / AT Q7 o Ny
Temp
\" - II|]_ Pression
\é Temps
Vanne 1 |_
Débit 0' e ..-....>
g Temp
Pression Acquisition: ]
i IRM .
Vers sujet P Temps

Figure 3-7 Schéma du montage (gauche) de 1’administrateur et visualisation d’une administration (droite) en
mode patient. Le débit était mesuré continuellement par deux débitmeétres. La vanne commutait entre deux
positions (0 et 1, sur I’air et sur le sac respectivement). Le gaz contenu dans le sac était alors inspiré. Lorsque
celui-ci était vide, la pression a la bouche devenait brutalement négative, ce qui servait de déclencheur pour le
retour & I’inspiration normale. Une apnée était ensuite effectuée pendant 1’acquisition IRM. Pour la visualisation
de la dynamique de D’inspiration, la séquence IRM était déclenchée aprés un délai paramétrable apres la
commutation de la vanne. Le patient respirait ensuite librement.

Le principe d’une administration est donné Figure 3-7. Lorsque le sac était connecté, ouvert et prét a
étre administré, 1’administration était déclenchée. La vanne s’ouvrait sur le gaz hyperpolarisé que le
patient inspirait alors. Lorsque le sac était vide, la pression a la bouche devenait négative, provoquant
automatiquement 1’ouverture de la vanne sur D’air. La séquence IRM était déclenchée
automatiquement apreés un temps ou un volume de gaz inspiré prédéfinis. Pour les acquisitions en
apnée, la séquence était déclenchée lorsque le débit mesuré s’annulait. Le suivi des commandes, des
débits et pression, effectué pendant toute la période de 1’administration, était stocké en vue de

comparaisons ultérieures avec les données IRM.

3.2.2.2. Configuration et controle en mode fantome

Un schéma du systéme est présenté dans sa configuration (Figure 3-6) pour I’administration dans des
fantomes. Dans cette configuration, un injecteur était ajouté pour entrainer le gaz dans des tubes

jusqu’au fantome.
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L’objectif de cette configuration était d’injecter en continu pendant quelques secondes, avec un débit
stationnaire, du gaz hyperpolarisé dans des fantomes. Il a donc suffi d’ajouter un injecteur au systéme.
Le gaz contenu dans le sac était aspiré grace au jet de I’injecteur (Figure 3-9). Le fantome était
connecté en aval du systéme. Le débit total était réglé au préalable en faisant varier le débit
d’injection. Notons que le rapport des débits injectés et aspirés dépendait de I’impédance de la vanne
et de ce qui était connecté en aval. Il était aux alentours de 1/3 pour toutes les expériences effectuées

dans ce travail (Figure 3-9).

Arrivée gaz HP

—
Vers fantdme
— |
1/3 gaz HP — Arrivée Azote ou Air
2/3 Azote ou Air

Figure 3-9 Schéma du principe de I’injecteur. L azote (ou I’air) était injecté sous forme d’un jet ayant pour effet

d’aspirer le gaz hyperpolarisé. Le tout était envoyé vers le fantome.

Lorsque le sac contenant le gaz hyperpolarisé était connecté, 1’opérateur pouvait déclencher

I’administration (Figure 3-10).

Sac ) T,
gazHP / Air 0 1 Débit ~— — >
.E............;............f.-......-.........................-....’
&_& ' Temp
\ T/ T
—>
i Temp
Debit Injecteur Acquisition: _I
‘ : emps

Figure 3-10 Schéma du montage (gauche) de I’administrateur et visualisation d’une administration (droite) en
mode fantome. Le débit était mesuré continuellement par un débitmetre servant au réglage de 1’injection.
Lorsque le sac était connecté et ’administration déclenchée, la vanne commutait immédiatement sur le sac
(position 1). Le gaz s’écoulait dans les tuyaux jusqu’au fantdome. Le temps d’arrivée T, était estimé au préalable

pour déclencher la séquence d’imagerie. La vanne restait ouverte pendant un temps 7, déterminé.

3.2.3. Détail des éléments de I’administrateur

3.2.3.1. La vanne d’administration

La partie mécanique récupérée de la version allemande de I’administrateur consistait en une vanne 3

voies en matériaux plastiques. L’entrée par défaut correspondait a la voie ouverte sur 1’air de la piéce
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qui était alors inspiré. Le mouvement de translation de la vanne était contrdlé par un piston
pneumatique et permettait 1’ouverture de la voie sur laquelle le sac contenant le gaz hyperpolarisé
¢tait connecté. La position par défaut, dite « fermée », et la position ouverte sur le sac, dite « ouverte »
sont notées respectivement 0 et 1 sur la Figure 3-10.

Pour diminuer les pertes de gaz hyperpolarisés dans la vanne, le volume mort dans la position ouverte
était réduit par conception (inférieur a 20 cm’). Les connexions étaient cylindriques et permettaient
des raccords de tubes standards de respirateur.

L’environnement magnétique, qui empéchait ’utilisation d’électrovanne, a conduit a la solution
technologique pneumatique pour le contrdle de la vanne. Le mouvement de translation nécessaire a
I’ouverture était alors réalisé par un piston pneumatique. La commande de ce piston nécessitait
I’arrivée de deux tubes d’air comprimé. L’activation du piston était commandée a distance par un
systéme de commutation pneumatique placé dans le local technique. Les tubes pneumatiques, d’une
longueur totale d’environ 10 m, traversaient la cage de Faraday a travers un guide d’onde fabriqué a
cet effet (cylindre de cuivre de 5 mm d’épaisseur, de diametre 5 cm et de longueur 30 cm évitant
I’introduction de parasites RF). Notons que le délai total entre I’envoi de la commande numérique et
I’ouverture effective de la vanne d’administration était environ de 150 ms.

3.2.3.2. Dispositif de commande pneumatique

Le dispositif de commande pneumatique permettait de contréler, par un signal de commande de type
TTL, d’une part, les pistons pneumatiques, et d’autre part, le passage d’un gaz (azote ou air) et
I’ouverture du vide, a 1’aide d’électrovannes (Figure 3-11). Il était placé dans le local technique (a
environ 6 m de I’imageur, hors de la cage de Faraday) et subissait donc trés peu I’influence du champ
magnétique de I’imageur.

nes

Electrovan

Reégulateurs de debitjArrivee air, N, vide

Distribution

TTL Séquer?ce

o

e Commande manuellel

Figure 3-11 Photos du dispositif de commande pneumatique. A gauche, vue de ’intérieur. A droite, en haut, vue

de la face arriére, en bas, vue de la face avant.

La face arriere était dédiée au réglage du systeme. Le réglage de la pression d’air comprimé dans le
systéme (a 3 bars) était réalisé a I’aide d’un manodétendeur. Ce manométre intégrait une mesure de
pression sur le dessus du boitier. Trois connecteurs étaient disposés pour I’arrivée du gaz comprimé,
d’un autre gaz (éventuellement d’azote pour nettoyer le systeme) et pour le vide. Une prise
pneumatique permettait la connexion d’une série de tubes en direction de I’imageur. Le dispositif,
surdimensionné pour I’utilisation décrite ici, permettait de contréler trois pistons pneumatiques,

I’injection d’un gaz sur deux voies et ’arrivée du vide, dont on pouvait régler le débit a I’aide de
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régulateurs. Les schémas présentés Figure 3-6 et Figure 3-8 ont été simplifiés pour ne décrire que les
parties utiles dans le cadre de ce travail.
Le contréle manuel du systéme, utile lors des réglages préliminaires, était possible par des
interrupteurs placés sur la face avant du dispositif. Un connecteur (sub-D 25) placé a 1’arriére
permettait d’envoyer une commande numérique aux relais pour I’ouverture des vannes. La derniere
voie de commande était relayée sur la face avant (BNC a droite) en vue de synchroniser I’acquisition
IRM.
Dans ce travail, nous avons principalement utilisé les parties suivantes :

- la voie de commande pneumatique pour la vanne d’administration,

- la voie de commande de I’électrovanne permettant le passage a débit régulé du gaz imposé en

entrée,
- la voie de commande déclenchant 1’acquisition IRM.

Les fonctions supplémentaires ont eu un role dans une version précédente du systéme non décrite ici.

3.2.3.3. Boite de capteurs

Un dispositif générique permettant I’alimentation d’une série de capteurs et la récupération de leurs
signaux de sortie a ¢té réalisé. Les références de ces capteurs sont détaillées en Annexe C. Une série
de capteurs de pression différentielle a été intégrée dans un dispositif compact, en aluminium
(écrantage aux ondes RF), destiné a étre placé prés du patient. Des batteries amagnétiques (12V) ont
été utilisées pour 1’alimentation in situ.

Connecteurs Prises de pression

vers débitmétres et
sighaux de sortie

Batteries Plagque de

capteurs

Figure 3-12 Vue intérieure de la boite des capteurs.
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Sortie des capteurs

Prises de pression
Alimentation/Recharge

Figure 3-13 Vues extérieures de la boite des capteurs.

Les signaux de sortie des capteurs étaient acheminés dans 2 cables blindés de 8 fils torsadés peu
sensibles aux perturbations RF. Ils ont été¢ soudés a des connecteurs amagnétiques. Le passage des
signaux vers |’extérieur de la cage de Faraday se faisait a travers des filtres passe-bas (signal BF)
intégrés sur chaque conducteur au passage de la cage de Faraday. Un troisiéme connecteur servait a
I’alimentation des deux débitmétres utilisés (AMW?700, Honeywell International Inc., Morristown,
NJ, USA), et la récupération de leurs signaux de sortie.

Entrée de gaz y oo
9 Boite en aluminium

Arrivée de la

Relais vers le boite de capteurs

deuxieme débimeétre

Figure 3-14 Montage des débitmétres utilisés.

Les deux débitmétres utilisés en inspiration et en expiration étaient capables de mesurer des débits
d’air entre 0 et 3,3 L-s™, ce qui est largement suffisant pour suivre une respiration au repos. Le capteur
de pression a la bouche mesurait des pressions différentielles de 0 a 50 mbar ; les valeurs maximales
des pressions rencontrées ne dépassaient pas cette derniére valeur. Son utilisation avait principalement
pour but d’assurer la sécurité du patient en cas de pression a la bouche inférieure a une valeur seuil.
Ce cas était rencontré lorsque le sac de gaz était vide et que le patient cherchait a inspirer sur une
impédance infinie (voir les protocoles d’administration). Les capteurs supplémentaires ont servi dans
une version précédente plus complexe de I’administrateur.

3.2.34. Carte et logiciel d’acquisition

La carte d’acquisition (DT 9803 8DI, BNC Box, Data Translation, Marlboro, MA, USA), permettait
I’échantillonnage simultané sur 8 voies de signaux analogiques compris entre +10V avec une
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fréquence d’échantillonnage cumulée sur les voies de 100 kHz et une précision de 16 bits. Elle
possédait également une option d’acquisition d’un signal numérique de 8 bits (a la place d’une des 8
voies d’acquisition), ainsi qu’une sortie numérique sur 8 bits. D’autres options (triggers, clock,
compteur) n’ont pas été utilisées. Ce type de carte, portable et compacte, communiquait avec un
ordinateur portable (OS Windows 98) via un port USB 1. Ce passage par port série rendait impossible
un changement de valeur de la sortie numérique pendant une acquisition en continu. La commande
numérique de I’administrateur a donc été réalisée directement avec le port paralléle de 1’ordinateur.
Les sorties des différents capteurs ont été connectées sur les voies de la carte d’acquisition. Compte
tenu des délais entre I’envoi de la commande numérique par le logiciel et le changement effectif des
valeurs sur le port paralléle, pour obtenir la méme base de temps entre les signaux, la sortie du port
paralléle était acquise avec la carte.

La carte était fournie avec le logiciel HP VEE (Hewlett Packard, Loveland, CO, USA) et un module
supplémentaire spécifique pour le contrdle de la carte (DT VPI, Data Translation, Marlboro, MA,
USA). Ce logiciel permet une programmation graphique a 1’aide de boites réalisant des fonctions
déterminées ou programmables avec des traitements effectués sur les entrées et les sorties. C’est un
environnement convivial intégrant un panel de fonctions simples d’acquisition (programmation des
voies, de I’échantillonnage, etc..), de traitement et de calcul sur les données acquises, de
représentation graphique, et enfin de sauvegarde.

Pour ne pas surcharger la mémoire et le traitement par [’ordinateur, les données étaient
¢chantillonnées a 100 Hz en continu, récupérées toutes les 100 ms au mieux (minimum de la carte), et
converties dans la grandeur physique correspondante. Les retards des taches de la version du systéme
d’exploitation empéchaient un controle en «temps réel » du systéme, phénoméne amplifié par
I’utilisation d’un logiciel interprétant les commandes. La résolution du temps réel dans cette
application était donc de 1’ordre de 200 ms répartis en 100 ms pour 1’acquisition, puis 100 ms pour le

traitement et I’envoi de commande.

3.2.4. Calibration des capteurs

Un capteur, de pression ou de débit, était décrit par une structure contenant :

- son nom et sa description

- sa gamme (en mbar ou ml's™)

- son offset nominal (en V)

- son offset mesuré (en V)

- sa limite inférieure nominale (en V)

- salimite supérieure nominale (en V)

- son facteur de conversion nominal (en mbar-V"' ou ml's™-V™")

- son facteur de conversion mesuré (en mbar-V"' ou ml's'-V")
Lors de la déclaration d’un capteur, les données nominales étaient renseignées dans le logiciel. Lors
de la procédure de calibration, les données mesurées y étaient ajoutées. La totalité des informations
¢tait stockée dans une base de données et rappelée lors de chaque utilisation. Si une calibration n’était
pas effectuée, les valeurs nominales étaient utilisées.
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3.24.1. Capteurs de pression

Les capteurs utilisés étaient linéaires sur leur gamme de pression. La pression était donc totalement
décrite par un offset et un facteur de conversion. La premiere calibration était celle de I’offset du
capteur, mesuré¢ par la moyenne du signal acquis pendant environ 30 secondes. L’offset,
principalement dépendant de I’alimentation des capteurs, variait peu d’un jour sur I’autre en raison de
son alimentation par un régulateur de tension. La possibilité de calibrer le facteur de conversion par
comparaison avec une pression donnée était incluse mais en pratique, dans les expériences décrites

dans ce travail, le facteur de conversion nominal a été utilisé.

3.2.4.2. Capteurs de debit

Les débitmetres utilisés fonctionnaient sur le principe de la mesure de transfert de chaleur comme
dans le cas de I’anémométrie a fil chaud. L’¢élément de base est une puce en silicone sur laquelle sont
intégrés deux capteurs de température chauffés a environ 160° C. Le flux d’air induit une différence
de température entre les capteurs et leur réponse était alors liée au débit [152 - van Putten 1996,153 -
Moser 1992]. Pour maintenir un flux laminaire dans la partie efficace du débitmétre, un systéme de
dérivation était intégré pour ne mesurer qu’une faible partie du flux total (environ 1%). Cette
dérivation consistait a créer une perte de charge a travers une impédance (grille en plastique en forme

de nid d’abeille) pour imposer I’écoulement dans la partie efficace (Figure 3-15).
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Figure 3-15 Schéma de la dérivation faite pour imposer une partie du débit total dans la partie efficace du

capteur.

La réponse du capteur n’était pas linéaire. On a donc cherché a linéariser la réponse en gardant une
description avec deux paramétres (offset et facteur de conversion) par simplicité. La réponse nominale
du capteur, pour une alimentation de 10V, de I’air a 293 K et 740 torrs, était donnée par le

constructeur. On a choisi d’ajuster cette réponse sur une fonction de la forme :

S=5,+K, (l—exp(—%l)j <3-3>

ou S, est ’offset du capteur, K, et K, sont des constantes. En inversant cette équation, on obtient :

O=K, xIn _ K5 <3-4>
K,+S,—8

D’apres les spécifications du constructeur, pour un gaz donné, S, S, et K, étaient proportionnels a la

tension d’alimentation. En mesurant I’offset sur environ 30 s, on peut déduire S, puis K, avec la
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relation issu de Dl’ajustement K, =3,941xS,. Le facteur de proportionnalit¢é a été calculé par
ajustement aux caractéristiques du constructeur. Aux valeurs nominales, on avait K, =648 ml/s pour
de I’air a 293 K. Une fois I’offset mesuré, le facteur de conversion était déterminé pour obtenir un
débit volumique.

6
5 _ .
S T
c 3 * eTT
o / » Caractéristique
2]
S 2 — Modeéle
|_
>
0 : : :
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Débit (ml/s)

Figure 3-16 Caractéristique du débitmétre et modéle retenu pour une description simple.

On remarquera que pour les faibles débits (<500 ml-s'), la réponse du capteur était linéaire et s’écrit
de la forme :

S=8,+ &Q <3-5>
1

Une majorité d’expériences se situait dans cette gamme pour lesquelles la relation linéaire a été
utilisée.
L’évaluation du modéle retenu a été faite a 1‘aide d’une seringue de calibration de 3 L (Hans Rudolph,
Inc., Kansas City, MO, USA). Une série de mesures consistant a vider la seringue a travers le capteur
et a mesurer le volume par intégration du débit a donné, pour différents débits, une mesure de volume
reproductible a 0,5%.
D’aprés le constructeur, la réponse du capteur dépend peu de la température, de la pression et du
degré d’humidité, mais fortement de la masse volumique du gaz. En grande majorité, c’est le débit
d’air qui était mesuré, mais on a cherché a estimer 1’erreur obtenue pour des gaz de masse volumique
différente.
Pour cela, aprés une calibration des capteurs sur de 1’air, la seringue a été¢ remplie de différents
mélanges (helium-4 et azote). Les volumes « apparents » mesurés avec cette calibration ont été
comparés pour les différents mélanges. Les mesures présentées Figure 3-17 ont été réalisées avec des
débits inférieurs a 500 ml-s™.
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Figure 3-17 Rapport des volumes mesurés pour des mélanges hélium-4 azote, pour un débitmetre calibré sur de
I’air.
La réponse du capteur était donc fortement dépendante de la masse volumique du gaz. Ce phénomeéne
peut étre expliqué en partie par le fait que la perte de charge créée par I’impédance est de la forme
<2-22> ou le terme linéaire en débit est négligeable, ce qui impose alors un débit laminaire
proportionnel a cette perte de charge dans la dérivation. En premiére approximation, on peut admettre
que la dépendance du signal mesuré est linéaire en fonction de la masse volumique du gaz, pour la
partie linéaire :
K
S-S = p_ZQ <3-6>

0 K3
Il suffit de remplacer dans la formule <3-5> la constante K, par une constante K, telle que
K3 = pairKl = 0’75 g 571 .
Apres une calibration faite sur I’air, le débit mesuré O, sur un gaz de masse volumique p était
donc proportionnel au débit volumique réel Q :

Q)VI@X = LQ <3-7>
p air
En utilisant une calibration faite sur I’air, on considérera que 1’erreur sur le débit due a la composition
du gaz est proportionnelle au rapport des masses volumiques du gaz a la masse volumique de I’air.
Lorsque cela est possible, on compensera cet effet par un facteur correctif prenant en compte la masse

volumique.

3.2.4.3. Compensation ou non ?

Les calibrations des débitmétres ont été effectuées, par simplicité, sur de 1’air. Le gaz hyperpolarisé
contenait de I’hélium-3 qui est un €lément léger, et qui influence donc fortement la masse volumique
du gaz par comparaison aux autres constituants. Lors des expériences, le mélange gazeux pouvait
varier a travers le capteur de débit d’une expérience a l’autre et méme au sein d’une méme
expérience. La Figure 3-18 présente le probléme de la variation du gaz a travers le capteur pendant la

méme expérience.
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Figure 3-18 Mesure du débit d’un mélange gazeux changeant au cours d’une méme expérience. Le débit injecté

O est constant, mais le débit mesuré ()  varie pendant le passage du gaz. Le gaz hyperpolarisé arrive plus

mes

tard au niveau de la zone de sensibilité de 1’antenne.

Au cours de cette injection de gaz sur fantome, le mélange du gaz varie pendant la méme expérience.
Lors du passage du gaz HP, la mesure de débit est faussée. Pour estimer I’erreur induite par cette
modification du mélange, on rappelle d’abord comment calculer les caractéristiques physiques d’un

mélange (masse volumique, viscosité).

3.2.5. Estimation de la masse volumique et de la viscosité des mélanges

On précise ici les éléments nécessaires au calcul de la masse volumique et de la viscosité des

mélanges gazeux utilisés dans ce travail.

3.2.5.1. Calcul de la masse volumique d’un mélange

3.2.5.1.1. Estimation de la masse volumique

Les expériences ayant lieu a température et pression ambiante, on considére que le gaz est parfait. La
loi des gaz parfaits donne le volume molaire de gaz ¥, en fonction de la température 7 et de la
pression F :

Vl = <3-8>

RT
5
R=8,314Jmol"-K™" estla constante des gaz parfaits.
Le calcul de la masse volumique d’un mélange gazeux peut se faire a partir de la connaissance de la
composition de celui-ci. Ainsi pour un gaz contenant n composants de masse molaire M, avec des

fractions molaires a; tel que Za ; =1, la masse volumique p est donnée par la formule :
1
p=;2aij <3-9>
1

La masse molaire des différents composants utilisés dans ce travail est donnée dans le Tableau 3-1.
Les valeurs sont tirées du Handbook of Chemistry and Physics [66 - Lide 2004-2005].
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Atome ou molécule Masse molaire (g-mol-1)
*He 3,016
‘He 4,003
N, 28,013
O, 31,998

Tableau 3-1 Masse molaire des composants utilisés.

La propagation des erreurs, appliquée aux équations <3-8> et <3-9>, a permis d’estimer 1’erreur sur

la masse volumique :

A_'OS%_{_M_F PO

Aa. M, <3-10>
p P() T pRTZ J J

3.2.5.1.2. Variation de la masse volumique en fonction de la concentration

d’helium-3

. . . 3 4
Dans la suite, on notera a,a,,ay,,a,, les fractions molaires d’’He, d’*He, de N, et d’O,

N2>
respectivement.

La masse molaire de 1’’He est petite devant celle de 1’azote, la masse volumique du mélange dépend
donc fortement de la proportion d”*He. Dans les expériences sur fantdme, un mélange d”*He et N,
était injecté, complété a 1’air (38% de mélange, 62% d’air). On assimilera ’air a un mélange 21% O,
et 79% N,. Le gaz injecté contient finalement une fraction molaire a,, =13%, et des fractions
molaires variables d”’He-N, allant de (a, =38%, a,, =49% ) a (a, = 0%, a,,, =87% ). La Figure 3-19
représente la variation de la masse volumique pour ces différents mélanges.
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Figure 3-19 Variation de la masse volumique du mélange en fonction de la fraction molaire d’3He dans les
conditions expérimentales. Cette valeur est donnée ici pour une pression de 1,013 bar et une température de
300 K.

Ainsi dans toute la série d’expériences in vitro présentée dans ce travail, la fraction molaire d”’He
¢tait inférieure & 10%. La masse volumique dans les expériences était comprise entre 1,05 et
1,15 g'mol™ variant linéairement en fonction de la fraction molaire d’*He. Dans chaque expérience
nécessitant une connaissance précise de la masse volumique, elle était estimée, ainsi que son erreur, a

partir des fractions molaires du mélange, de la température et de la pression.

3.2.5.2. Calcul de la viscosité d 'un mélange

3.2.5.2.1. Viscosité de chaque composant

Pour un gaz parfait, la viscosité dynamique ne dépend pas de la pression [114 - Comolet 1982], on
considerera alors les coefficients de viscosité donnés pour des différentes pressions inférieures a 1 bar,
I’erreur pour une pression finale de 1 bar étant inférieure a 1% [66 - Lide 2004-2005].

Le Tableau 3-2 indique les valeurs de la viscosité entre 275 et 325 K correspondant a la gamme de
températures rencontrées dans ce travail. Les valeurs pour 1”’He sont tirées d’un article du NIST [154
- Hurly 2000], et les autres du Handbook [66 - Lide 2004-2005].
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Atome ou molécule Viscosité a 275 K Viscosité a 300 K Viscosité a 325 K
(uPas) (uPa-s) (uPa-s)
*He 16,301 17,296 18,268
Viscosité a 200 K Viscosité a 300 K Viscosité a 400 K
(nPas) (uPas) (uPas)
‘He 15,3 20,0 24,4
N, 12,9 17,9 22,2
0O, 14,6 20,8 26,1

Tableau 3-2 Viscosité des différents composants du mélange.
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Figure 3-20 Viscosité des composants utilisés. Les valeurs de viscosité a pression nulle (cercles) sont interpolées

pour obtenir la viscosité a une température donnée.

A partir de ces valeurs, la viscosité pour une température donnée peut étre déterminée par
interpolation. Pour 1”’He, une interpolation est proposée [154 - Hurly 2000] & partir des valeurs de la

dérivée de la viscosité aux températures considérées, données également fournies. On se contentera

dans ce travail d’une interpolation linéaire fournissant une valeur a environ 1% de la viscosité aux

pressions étudiées.

3.2.5.2.2.

Viscosité des mélanges

Pour une température donnée, la viscosité d’un mélange était estimée a partir de la viscosité de chaque
composant et de leur masse molaire [155 - Wilke 1950,156 - Muller 1981].

Ainsi, la viscosité du mélange était estimée par la formule semi-empirique suivante :

n

u :z aH;

i=1

J

n
;P
=1

<3-11>
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avee !

L 1 1
M, |2 (M
(pi/:L ety B Y (e (—’] <3-12>
G S Hi ) \ M,

Pour le gaz injecté avec a,, =13% d’O,, et des fractions molaires variables d”*He-N, allant de
(a,=15%-ay, =72%) a (a; =0%-a,, =87%), on obtient la variation de la viscosité en fonction de
concentration d”*He présentée Figure 3-21.
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Figure 3-21 Variation de la viscosité du mélange en fonction de la fraction molaire d’hélium-3 dans les
conditions expérimentales. Cette valeur est donnée ici pour une pression de 1,013 bar et une température de
300K

Ainsi dans toute la série d’expériences in vitro présentée dans ce travail, la fraction molaire d’He
¢tait inférieure a 10%. La viscosité dans les expériences était comprise entre 18,25 et 18,6 uPa-s,
variant en fonction de la fraction molaire d”’He. On remarque que la variation relative de viscosité en
fonction de la fraction molaire est négligeable par rapport a la variation relative de masse volumique.
L’hélium-3 intervient donc principalement sur la masse volumique et peu sur la viscosité des

mélanges.

3.2.6. Récapitulatif des erreurs sur la mesure de débit

Trois sources principales d’erreurs ont été considérées pour la mesure du débit : le mélange gazeux, la
variation de I’alimentation des capteurs et la calibration.

Pour I’erreur due au mélange, puisque lors d’'une méme expérience, le gaz qui traversait le débitmetre
changeait de composition, par simplicité on a considéré que I’erreur était proportionnelle a la variation
de la masse volumique.

Lors de I'utilisation prolongée des capteurs au cours d’une journée d’expérience, I’alimentation des
capteurs variait a cause de [’utilisation prolongée des batteries. La réponse du capteur étant
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proportionnelle a 1’alimentation, I’erreur relative a été estimée par la variation relative de 1’offset
85,/5,
Les sources d’erreur dans les différentes expériences sont résumées dans le Tableau 3-3

Calibration Alimentation M¢élange gazeux

0,5% AS, /S, =3,7% (Pur = P)] P =2.8%

Tableau 3-3 Récapitulatif des erreurs de mesure du débit par les débitmétres. Les estimations numériques

correspondent a la moyenne des erreurs pour les expériences in vitro réalisées dans ce travail.

3.2.7. Exemple d’administration chez I’Humain

Dans cette partie, on présente une utilisation de I’administrateur de gaz hyperpolarisé pour 1’imagerie
de ventilation pulmonaire chez I’Humain, ce que permet de préciser les conditions d’utilisation de

I’administrateur.

3.2.7.1. Protocole d’administration

L’administrateur était utilisé en mode patient (voir 3.2.2.1). A partir de la mesure et le traitement en
continu de la respiration du sujet et du contrdle de la vanne d’administration et du démarrage de la
séquence, une dose de gaz hyperpolarisé était administrée (Figure 3-22).
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Figure 3-22 Administration du gaz hyperpolarisé lors d’une acquisition IRM. Le sujet respirait normalement.
Lorsque I’inspiration était détectée, la vanne commutait. Le gaz du sac était alors inspiré. Lorsque le sac était
vide, la pression a la bouche diminuait et la vanne se refermait laissant le patient en respiration libre.
L’inspiration était prolongée jusqu’a une apnée et la séquence était déclenchée. A la fin de la séquence, qui

durait quelques secondes, le sujet respirait normalement.
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Le sujet, allongé sur le dos dans I’imageur, respirait normalement a travers 1’administrateur pendant
environ 30 s a 1 min avant ’administration. Pendant ce temps, des inspirations et expirations forcées
¢taient acquises, ainsi que des cycles respiratoires normaux. Lorsque le sac de gaz hyperpolarisé était
connecté sur la vanne d’administration, le sujet était prévenu qu’au cycle respiratoire suivant le gaz
serait inspiré. L’inspiration était détectée lorsque le débit inspiratoire dépassait 40 ml's™, ce qui
correspondait a un critére dépassant largement le bruit des capteurs et a un débit en général atteint tres
rapidement. La commande d’ouverture de la vanne était alors envoyée. Le délai total entre le début de
I’inspiration et la commutation effective de la vanne était de I’ordre de 300 ms en moyenne, réparti
entre les délais pour récupérer les données acquises, les traitements, 1’envoi de la commande et la
commutation effective de la vanne.

Le sujet inspirait alors le gaz du sac. Celui-ci possédait une impédance importante a cause d’un tube
de 1 mm de diamétre sur une longueur de 15 mm environ utilis€ pour le raccord au systéme de
polarisation du gaz. Cette impédance était responsable de la chute brutale du débit d’un facteur 2
environ (visible sur la Figure 3-22). La pression a la bouche pendant cette inspiration sur le sac était
typiquement de I’ordre de —15 mbar . Un prochain systéme devrait permettre de combiner la nécessité
de raccord sur le polariseur, avec de faibles volumes morts, et le raccord sur 1’administrateur, avec
une faible impédance et un faible volume mort pour limiter les pertes de gaz du sac.

Lorsque tout le gaz du sac était inspiré¢, la pression a la bouche descendait rapidement au dessous du
seuil de —20 mbar, ce qui provoquait le retour a la respiration normale au bout d’un délai d’environ
300 ms. Le sujet inspirait alors un volume d’air supplémentaire pour pousser le gaz hyperpolarisé au
fond des poumons et vider les tubes de gaz hyperpolarisé (Figure 3-22).

L’apnée était ensuite détectée par le passage du débit dans la gamme [-40 mls™', 40 mls™'] pendant
plus de 100 ms. Un signal TTL (durant 200 ms) était ensuite envoyé pour déclencher la séquence (sur
le front montant). Le sujet avait pour instruction de rester en apnée pendant toute la durée de

I’acquisition. Il pouvait ensuite respirer normalement lorsqu’il n’entendait plus le bruit de la séquence.

3.2.7.2. Résultats et traitements des données d’administration

Deux exemples d’images acquises avec ce protocole sont présentées sur la Figure 3-23 et la Figure
3-24.
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Figure 3-23 Série de coupes frontales obtenues sur un sujet sain. FLASH 2D (647), épaisseur de coupe de 2 cm,
a=12°, f=0,25 (écho asymérique), TR/TE=7,1/2,3 ms, BW=16 kHz, codage de phase centré, T,,=4s.
Equivalent de gaz totalement polarisé 19 sccfp. Reconstruction avec zero filling sur une matrice 128%. RSB
moyen 8.

Figure 3-24 Série de coupes frontales obtenues sur un sujet asthmatique avec les mémes paramétres. Des défauts

de ventilation sont clairement indentifiables. Equivalent de gaz totalement polarisé 12 sccfp. RSB moyen 7.

Les données des capteurs étaient sauvegardées dans un fichier Excel, et des paramétres (débits,
volumes) en étaient extraits. A partir de la mesure du débit respiratoire pendant la période précédant
I’administration, le volume courant et la capacité vitale étaient calculés. En connaissant I’age, le
poids, la taille et le type du sujet, on pouvait également estimer [103 - Quanjer 1993], entre autres, le
volume résiduel et obtenir tous les volumes pulmonaires du sujet en référence a ce volume résiduel
(voir 2.1.1).

La ventilation dépendant du débit inspiratoire et de I’état d’inflation [157 - Pedley 1972],
I’administrateur fournissait un contrdle de 1’administration de gaz hyperpolaris€ permettant une
comparaison quantitative de la distribution du gaz dans les poumons obtenue par IRM et des débits
respiratoires et volumes pulmonaires.
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3.3.  Fantbmes de flux gazeux et simulation numérique des écoulements

Différents fantomes ont été utilisés pour évaluer les techniques de mesure de flux par IRM des gaz
hyperpolarisés. Il s’agissait d’objets possédant une géométrie connue dans lesquels était injecté le gaz
hyperpolarisé a 1’aide de I’administrateur. On détaille ici la réalisation de ces géométries tests que
sont le coude, la bifurcation et I’arbre bronchique (voir 2.2.2). Des simulations numériques des
écoulements dans ces géométries, dont on détaille ici les conditions, ont été utilisées pour comparer

avec I’expérience.

3.3.1. Les tubes coudés

Les expériences sur tubes coudés ont été réalisées avec des tubes en plastique, de section circulaire,
coudés a 180° (en forme de U).

() ! ..
/"’ : Extérieur

Intérieur

Injection de gaz

Figure 3-25 Représentation 3D du coude. d est le diamétre du tube, R le rayon de courbure et 6 1’angle a partir

du début de la courbure.

3.3.1.1. Serie flexible

Dans une premiére série, les tubes étaient flexibles (provenant de systémes d’anesthésie) et leur
conception (armature externe) permettait de les couder sans les écraser. Leur section restait donc
circulaire le long de la courbure qui pouvait alors étre modulée simplement. Ces tubes étaient fixés sur
une plaque en plexiglas disposée a plat sur le lit de I’imageur.

3.3.1.2. Serie rigide

Dans une deuxieéme série, les tubes étaient fabriqués a partir de gaines de cables électriques (PVC).
Ces tubes étaient chauffés a 1’eau bouillante puis coudés a la main par aplatissement sur un guide
circulaire. Une fois refroidis, ces tubes étaient rigides et leur géométrie fixée. En revanche, le long de
la courbure, ils s’aplatissaient en partie et la section ne restait pas circulaire.

3.3.2. La bifurcation

La bifurcation a été réalisée dans le cadre de collaborations (projet R-Mod). On spécifie ici la

technique de conception par stéréolithographie.



94  Chapitre 3. Matériel et mode d’administration de gaz hyperpolarisé pour I’IRM des flux gazeux

3.3.2.1 Stéréolithographie

C’est une technique « d’impression en 3D » utilisée depuis une vingtaine d’années pour le
prototypage rapide d’objets de forme quelconque. A partir de la description numérique d’un volume,
la technique est basée sur la solidification par UV d’une résine liquide de polymeéres photosensible. La
construction d’un volume s’effectue progressivement par solidification de couches élémentaires. C’est
une technique rapide et relativement peu colteuse permettant de créer des géométries rigides variées.
Les fantomes ainsi réalisés dans ce travail ont été¢ fabriqués en une nuit pour un coit de I’ordre de
500-1000 euros piéce (prix au poids de la matiére utilisée). La résolution spatiale nominale de ce type
de méthode est de 0,1 mm.

3.3.2.2. Géométrie

La géométrie de la bifurcation utilisée était la méme que dans une précédente étude expérimentale
[119 - Schroter 1969]. La branche mére avait un diametre de 25,4 mm et une longueur de 70 mm et
les branches filles un diamétre de 19,8 mm et une longueur de 85 mm. L’angle d’embranchement était
de 35°. La géométrie a été réalisée a I’aide du logiciel 3DsMax par Redouane Fodil. Le raccord entre
les cylindres correspond a une surface NURBS extrapolée par le logiciel. Les extrémités des cylindres
ont ét¢ adaptées pour obtenir un raccord de 22 mm compatible avec le systéme de tubes de
I’administrateur.

Ces éléments géométriques définissent la surface intérieure de la bifurcation et pour réaliser le
prototype, cette surface a été extrudée jusqu’a atteindre un diametre extérieur de 35,4 mm.

Section 3D
Section 2D
Section 1D

Figure 3-26 Représentation de la surface intérieure de la bifurcation (gauche). Photographie du fantome matériel
(droite).

3.3.3. Fantdme d’arbre bronchique

Le fantdme d’arbre bronchique utilisé dans ce travail a été réalisé dans le cadre de collaborations [158
- Fodil 2005,159 - Fodil 2004] (projet R-Mod). On détaille ici 1’approche originale de ce type de
construction puisqu’il s’agit d’une géométrie réaliste directement extraite de données anatomiques
spécifiques d’un patient.

3.3.3.1 Acquisition et segmentation des images thoraciques

Un volume complet en tomodensitométrie hélicoidale en coupes fines a été obtenu chez un patient
durant une apnée de 8 s sur un appareil clinique (Hopital de la Pitié-Salpétriere). La taille des pixels
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¢tait de 0,6 mm et I’épaisseur de 0,7 mm. Les images, qui se sont révélées, par la suite, étre normales
(sans maladie), ont été segmentées par une méthode développée par Préteux et al. [134 - Preteux
1999,160 - Perchet 2005]. Un maillage de surface triangulaire de la trachée, en passant par les
bronches de gros calibres jusqu’a la génération 5 a 7 a été généré avec AMIRA (ZIB, Berlin,
Allemagne). Le détail de la géométrie (orientation, longueur et diamétre moyen des bronches) est
précisé en annexe (page 187).

3.3.3.2. Construction du fantome

A partir du maillage triangulaire, une épaisseur de 1,5 mm a été donnée aux parois pour matérialiser le
fantdme a taille réelle en résine époxy par stéréolithographie [158 - Fodil 2005,159 - Fodil 2004]. Une
picce d’adaptation a été également fabriquée pour faire la jonction entre I’entrée du modele et la

connectique de I’administrateur. Le tout était fixé horizontalement sur une plaque.

Piece d'adaptation

Fantome

Figure 3-27 Réalisation du fantome d’arbre bronchique. Le volume a été extrudé a partir de la segmentation de
la surface de I’arbre bronchique (gauche). Le fantome (droite) a ensuite été matérialisé par stéréolithographie

ainsi qu’une piece de raccord a I’administrateur.

3.3.4. Conditions expérimentales

3.34.1 Connections des fantomes a l'administrateur

Lorsque cela était possible, un tube droit de méme diamétre que I’entrée du modele était ajouté sur
une longueur suffisante pour établir un profil parabolique a I’entrée (voir 2.2.2.1). Dans les cas ou
I’encombrement du modele ne permettait pas une arrivée directe sur I’entrée avec un tube droit, une
picce de raccord était ajoutée entre les tubes d’injection et ’entrée du modele. Cette picce était
composée d’un filtre antibactérien et d’un tube dans lequel étaient insérés des capillaires de diamétre
~1 mm (géométrie en nid d’abeille) et de longueur ~100 mm. L’objectif était de réduire les effets de
courbure en amont du modele pour obtenir un profil de vitesse plat en entrée du modele. En effet,
insérer une géométrie en nid d’abeille réduit considérablement le nombre de Dean (voir 2.2.2.2). On
estime la réduction de celui-ci d’un facteur 100 grace a la réduction du diamétre du tube principal de
22 mm a une série de capillaire de 1 mm. De plus, les volumes morts ajoutés par cette picce étaient
minimisés, limitant le temps de passage du gaz avant d’arriver au fantome.

3.3.4.2. Autres conditions expérimentales

D’autres conditions expérimentales ont été prises en compte :
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- L’injection du gaz en régime stationnaire était controlée par la mesure du débit avec les
débitmeétres.

- La composition du gaz était connue. La quantit¢é d’hélium-3 dépendait de la durée de
I’accumulation (a débit constant). Le volume final du sac de transport, mesuré par intégration
du débit pendant I’ouverture de la vanne, permettait de déduire la quantité d’azote ajoutée
dans le sac.

- Le mélange de l’air et du gaz hyperpolaris¢ dans ’injecteur était connu (62% et 38%
respectivement).

- Les sorties des fantdmes étaient laissées libres a la pression atmosphérique.

- En vue de comparaisons avec des simulations numériques, la pression et la température
devaient étre connues. On a considéré que la température dans la piece de I’aimant, régulée
par le systétme de climatisation, était de 291 K pour toutes les expériences. La pression
atmosphérique du jour était prise a la borne météorologique la plus proche (borne Météo
France du parc Montsouris).

3.3.5. Simulations numériques

Des simulations numériques des écoulements [161 - Vial 2005] ont été réalisées par Laurence Vial
pour comparer aux mesures expérimentales dans les trois modeles de coude, de bifurcation et d’arbre
bronchique. A partir de la description par le maillage triangulaire de la surface des modé¢les, un
maillage tétraédrique a été obtenu a I’aide d’un logiciel commercial Tgrid (Fluent Inc., Lebanon, NH,
USA). Des simulations numériques des écoulements ont été effectuées en régime stationnaire pour un
fluide incompressible. Un écoulement laminaire a été simulé car les nombres de Reynolds étaient
inférieurs a 1200 dans tous les cas. Un profil de vitesse, soit théorique, soit mesuré par IRM, était
imposé en entrée du modele. Les vitesses étaient imposées nulles sur les parois. Les sorties étaient
libres. L’écoulement a été simulé avec FIDAP (Fluent Inc.) avec un algorithme détaillé dans la thése
de Laurence Vial [161 - Vial 2005] et publié par ailleurs [124 - Vial 2005].

A partir de ces géométries « modeles » des voies aériennes et en utilisant les modalités
d’administration de gaz hyperpolarisés, deux types de mesure de I’écoulement ont été développées.
L’imagerie dynamique de gaz hyperpolarisé utilis¢é comme traceur dans les voies aériennes est
d’abord analysée puis appliquée dans le Chapitre 4. Le Chapitre 5 présente une technique de mesure
de vitesse sur les gaz.



Chapitre 4. Imagerie dynamique de
I'inspiration de gaz hyperpolarisé

Le fort signal disponible sur les gaz hyperpolarisés a permis d’obtenir des images anatomiques et
fonctionnelles des poumons (voir Chapitre 1). Par la mesure de 1’évolution temporelle de ce traceur
dans les poumons (imagerie dynamique), 1’objectif recherché est d’étudier des aspects de la fonction
ventilatoire par des parametres liés a 1’écoulement (la répartition des débits dans les poumons par
exemple).

Dans la plupart des expériences d’imagerie des gaz HP, I’utilisation du moment magnétique total est
faite de manicre répétée a 1’aide d’impulsions de petits angles et I’aimantation tranversale basculée est
completement éliminée a chaque répétition. La dynamique de 1’aimantation est imposée par les effets
combingés de dépolarisation par la relaxation longitudinale intrinséque, dominée in vivo par les effets
paramagnétiques de I’oxygeéne contenu dans 1’air, mais également dans ce cas par la dépolarisation
due aux excitations RF.

Pour I’imagerie statique, lorsqu’un embole de gaz HP est inspiré et que 1’image est ensuite réalisée en
apnée, la dépolarisation induit un filtrage du plan de Fourier dont les effets sont connus et facilement
pris en compte. Pour des séquences FLASH par exemple, avec des ordres de codage réguliers ou
centrés, le filtrage est exponentiel et doit étre adapté pour réduire 1’étalement du signal des voxels
(blurring) dans le sens de la phase [162 - Wild 2002].

En revanche, pour les expériences d’imagerie réalisées pendant le cycle respiratoire avec du gaz HP,
la répartition spatiale de I’aimantation et le moment magnétique total varient au cours du temps :
d’abord en fonction de I’apport de moment magnétique inspiré, et ensuite par les effets de
dépolarisation. En plus des mouvements physiologiques du poumon, dont le volume varie au cours du
cycle, I’aimantation dans les poumons est affectée par le débit respiratoire et par la dépolarisation. Ces
phénomenes rendent 1’imagerie dynamique du cycle respiratoire difficile a réaliser, et rend donc
complexe 1’évolution temporelle de la répartition spatiale de I’aimantation dans les poumons.

Pour I’Humain, les séquences utilisées doivent étre réalisées en « temps réel » (on retiendra que
I’ordre de grandeur du temps de vol moyen dans une bronche lors d’une inspiration au repos est de
17 ms, voir partie 2.1.4). En effet, la respiration nécessite d’étre controlée pour étre reproductible et
autoriser les acquisitions segmentées. De plus, le gaz HP n’étant disponible qu’en quantité limitée
pour chaque expérience, les volumes de gaz HP seraient bien trop importants si on devait administrer
une dose par cycle respiratoire (ce qui est faisable chez le petit animal [93 - Viallon 1999]).

Les travaux précédents montrent I’influence de 1’angle de basculement sur la répartition spatiale du
gaz observée sur les images. La plus marquante est celle de Chen et al. [91 - Chen 1998] qui visualise

sélectivement une profondeur dans ’arbre bronchique en faisant varier I’angle de basculement, et qui,
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plus tard, démontre la capacité des techniques dynamiques a visualiser les défauts de ventilation dans
des modéles pathologiques [98 - Chen 2004], ce qui a été obtenu également chez I’Humain [97 - Wild
2003].

Dans ces études, I’influence du débit, qui améne de 1’aimantation non dépolarisée dans les poumons,
n’a pas été formalisée. On peut espérer, en visualisant la dynamique de 1’aimantation pour différents
débits, sonder I’influence du débit inspiratoire sur la distribution du gaz dans les poumons. L’objectif
de cette partie est de relier entre eux les paramétres dont dépend le signal et d’introduire quelques
applications quantitatives dérivées, notamment de mesure de temps de vol et d’estimation de la

profondeur atteinte par I’aimantation dans I’arbre bronchique.

4.1. Modélisation de la dynamique de I'aimantation

Cette partie a pour but d’introduire un formalisme pour analyser les effets observés lors des séquences
d’imagerie dynamique pendant 1’inspiration de gaz hyperpolarisé. On reprend en partie le formalisme
présenté dans un travail précédent [90 - Moller 1998] en généralisant a un débit quelconque et en
introduisant une approche continue de la perte par la dépolarisation.

4.1.1. Formalisme de I’expérience

Prenons le cas d’une séquence composée d’une excitation RF provoquant dans une région d’excitation
(I’antenne) un basculement de I’aimantation longitudinale d’un angle « , supposé uniforme dans cette
région. Cette excitation est répétée tous les TR . Supposons que chaque aimantation basculée dans le
plan transversal ait totalement disparu a la répétition suivante (en pratique, I’aimantation transversale

est éliminée par diffusion ou par brouillage a I’aide d’un gradient spoiler).

Excitation o, IR

Moment magnétique
total M

Réservoir
(sac)

Région d'excitation
(antenne)

Figure 4-1 Formalisme de I’expérience. Le gaz hyperpolarisé contenu dans le réservoir a une aimantation m,. 11
est inspiré avec un débit Q lors d’une excitation répétée caractérisée par o et TR.

On considére un réservoir (le sac) contenant du gaz hyperpolarisé de polarisation P, a la pression
atmosphérique P, et avec une fraction molaire d’helium-3 a,. On remonte aisément a I’aimantation

m, de ce gaz a partir de la polarisation (relation <1-3>) et de la loi des gaz parfaits :

hPa,P,
mO zm <4_1>
RT
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Le volume du réservoir est noté V.

res

si bien que le moment magnétique total contenu dans le

réservoir est :

M, =myxV <4-2>

res

C’est ce moment magnétique total, contenu au préalable dans le réservoir, qui sera inspiré¢ lors de
I’expérience.

On note Q le débit inspiratoire. On négligera les volumes morts des tubes nécessaires pour arriver a
la région d’imagerie, et on considérera que le gaz n’est excité que dans 1’antenne. En pratique, la
sensibilité de I’antenne B, /I passe par une zone de transition avant de pouvoir étre considérée comme
uniforme et 1’aimantation qui traverse nécessairement cette zone est faiblement basculée avant
d’arriver dans 1’antenne. On considérera néanmoins que le gaz entre dans la région d’excitation non
dépolarisé, avec I’aimantation m,, qui est ensuite basculée de maniére uniforme.

Le moment magnétique entrant dans la zone d’excitation est alors proportionnel au débit inspiratoire.

On définit alors le débit de moment magnétique Q ,, correspondant au moment magnétique entrant

m0 >

dans la région d’excitation par unité de temps.

QmO = Q x mO <4-3>

4.1.2. Dynamique du moment magnétique dans la région d’excitation

Pour modéliser la dynamique du signal dans le cas d’excitations répétées comme décrit ci-dessus, il
faut considérer les effets antagonistes de la dépolarisation et du moment magnétique inspiré.

4.1.2.1. Evolution temporelle du moment magnétique

Si tout le gaz inspiré reste dans le champ de I’antenne, comme c’est le cas s’il est contenu dans les
poumons, le moment magnétique total M, contenu dans le champ de I’antenne a la répétition
s’écrit en fonction du moment magnétique déja présent a la répétition précédente et du moment

magnétique supplémentaire inspiré :

TR

M,=M,, cos(a)exp(—7j+TRmeo <4-4>
1

C’est la somme du moment magnétique provenant du réservoir pendant le temps 7R et du moment

magnétique présent dans la zone d’excitation a la répétition précédente, dépolarisé par les effets de

relaxation longitudinale et de 1’excitation RF.

L’expression ci-dessus peut s’écrire sous la forme :

M, -M,, :_Mj—1+Q <4-5>
TR Ta m0
Avec T, comme temps de dépolarisation :
TR
T, = <4-6>
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Ce temps correspond au temps au bout duquel I’aimantation est dépolarisée d’un facteur e'. En
général, les temps de la relaxation longitudinale sont trés élevés devant TR (1) > TR ), et les effets de
relaxation peuvent étre négligés. On a alors :
TR
I,=—— <4-7>
1-cos(a)

4.1.2.2. Expression continue de I’évolution du moment magnétique

A partir de I’expression <4-5>, en considérant que le temps de répétition est faible devant la durée de
I’inspiration, on peut exprimer 1’évolution du moment magnétique sous la forme suivante :
aM M
T 7%
d T

a

<4-8>

Cette expression est pratique car elle permet de travailler de maniére continue dans le temps et de
relier les paramétres d’excitation «, TR et de relaxation 7] entre eux pour une généralisation plus
simple des effets dynamiques observés en fonction d’un seul paramétre : le temps de dépolarisation
(Figure 4-2).

0.03

0.025

0.02

0.015

TR ()

0.01

0.005

Figure 4-2 Courbe de niveaux représentant le temps de dépolarisation (s) calculé en fonction des paramétres
typiques de la séquence (o, TR ). On a pris ici un temps de relaxation 7; de 15 s classiquement observé in vivo
dans les poumons. Un méme temps de dépolarisation est obtenu pour différentes valeurs de I’angle et de temps
de répétition aboutissant a des effets de dépolarisation identiques.
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[:l T 1 1 1 1
0 ooosy 001 0013 D02 0025 003
TR (3)

Figure 4-3 Variation du temps de dépolarisation calculé en fonction du temps de répétition pour différents
angles de basculement avec un temps de relaxation longitudinale de 15 s.

Un méme temps de dépolarisation est obtenu pour différentes combinaisons de 1’angle de basculement
et du temps de répétition. Pour les faibles valeurs de 7, devant 7;, la relaxation n’intervient
quasiment pas et la relation entre le temps de dépolarisation et le temps de répétition est linéaire
(Figure 4-3 et relation <4-7>). Plus I’angle de basculement est faible, et plus 7, varie rapidement en
fonction de 7R, dans la limite de I’influence de la relaxation longitudinale (voir pour a =2°). On

généralise ainsi les effets de dépolarisation pour les différents parameétres de séquence.

4.1.2.3. Mesure du débit global

L’expression <4-8> montre qu’on peut mesurer le débit volumique Q entrant a partir de la mesure de

I’évolution temporelle du moment magnétique :

Q:L dﬂ.}.% <4-9>
my\ dt T

a

Pour cela, il faut connaitre I’aimantation dans le réservoir m, et le temps de dépolarisation T, . En
pratique, lors d’une inspiration avec un débit stationnaire (,, le moment magnétique atteint un

équilibre dynamique M, dans lequel ona :

Meq = mO QO Ta <4-10>

Le RSB global étant proportionnel a cette valeur, cette derniére est & considérer pour optimiser la
mesure. Le débit O, peut alors étre mesuré :

M,
0= <4-11>
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4.1.3. Dynamique de I’'aimantation localisée

L’évolution du moment magnétique total a été formalisée. On cherche ici a exprimer 1’évolution
locale de I’aimantation dans le champ de I’antenne pour analyser la répartition spatiale de celle-ci lors
des séquences dynamiques. Le formalisme est analogue au cas global (Figure 4-1).

4.1.3.1. Evolution du moment magnétique d 'un volume qui se déplace

Une fois arrivé dans la zone d’excitation, le gaz HP excité voit son aimantation diminuer. Pour un
¢lément de volume dV de gaz qui entre dans cette zone, le moment magnétique élémentaire qu’il
transporte a la répétition j s’écrit m,dV . La dépolarisation de ce volume suit la méme loi que dans le
cas global (relation <4-4>) lors des excitations répétées et peut s’écrire de manicre analogue sans

apport de moment magnétique supplémentaire dans le volume dV :

1

TR
mjdV:deVcos(a)exp(—7) <4-12>

Ainsi, on peut exprimer de maniére continue I’aimantation de dV :

d—m+ﬂ=0 <4-13>
d T

a

C’est la relation classique de dépolarisation géométrique du gaz, exprimée dans la description
lagrangienne du mouvement (voir 2.2.1.1) pour un élément de volume se déplacant dans 1’antenne.

L’évolution temporelle de I’aimantation est donc de la forme:

t

m(t)=myexp| —— <4-14>
T(Z

Ainsi, ’aimantation portée par dV décroit avec un temps caractéristique 7, . On peut noter qu’en

prenant la valeur de cette aimantation tous les 7R avec un angle de basculement «, on retrouve

I’expression discréte classiquement donnée dans les études précédentes. La description continue reste

donc valable de ce point de vue.

4.1.3.2. Description eulérienne de [’aimantation

On considére maintenant, non plus le volume qui se déplace, qui correspond a une description
lagrangienne du mouvement, mais le champ 3D d’aimantation m(x, y,z,t) dans la zone d’excitation
dans sa description eulérienne (voir 2.2.1.1). On suppose ici que le gaz ne se déplace pas par

diffusion. La dérivée en suivant le mouvement pour I’aimantation s’écrit (voir 2.2.1.1) :

dd_r:l(t):aa_,:l(‘x’y’z’t)—'—;'gr—adm(xayazat) <4-15>

On relie ainsi I’aimantation au champ de vitesse du gaz et I’expression <4-13> s’écrit :

o . —
a—m+ﬂ=—v-gradm <4-16>
t

o

Cette expression, valable dans la zone d’excitation, correspond a ce qui est observé en pratique en
imagerie. On ne visualise pas la variation de 1’aimantation qui se déplace mais on se place a un

endroit et on observe la variation de 1’aimantation locale.
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4.1.3.3. Simulation de la répartition spatiale de |’ aimantation

L’objectif de cette approche est de pouvoir prédire la répartition spatiale et 1’évolution temporelle du
moment magnétique dans les poumons a partir du champ de vitesse. Le probléme peut &étre posé
comme suit :

- Larelation <4-16> est respectée dans le champ de I’antenne

- L’aimantation sur la surface d’entrée du gaz est m,

- Le gaz reste confiné a I’intérieur du champ de 1’antenne dans les poumons, aux limites de ce
domaine, I’aimantation est soit totalement dépolarisée, soit n’a pas pu parvenir aux fronticres
du domaine, donc m=0.

On possede une description de I’expérience (Figure 4-4) donnant acces a 1’aimantation en fonction du

champ de vitesse du gaz et du temps de dépolarisation.

/Surface d’entrée m=m,

Champ de vitesse v — <+——Zone d’excitation

<«}—— Surface des poumons
m=0

Figure 4-4 Probléme de la distribution de ’aimantation dans les poumons. L’aimantation en entrée est m,, et

m =0 sur la surface des poumons. Le champ de vitesse est connu.

Dans de récentes études [163 - Lin 2005,164 - Brook 2004], la répartition spatiale et temporelle
d’hélium a été obtenue par simulation dans un arbre bronchique lors d’un cycle respiratoire. Pour
remonter a la distribution de 1’aimantation, il faudrait, de plus, considérer les effets de dépolarisation.

L’approche présentée ici montre qu’il est possible de relier la répartition spatiale de 1’aimantation
avec des paramétres de flux, la vitesse par exemple. En effet, I’expression <4-16> indique que
I’aimantation est liée a la vitesse locale par la valeur de la composante de vitesse colinéaire a gr?l m.
On obtient alors théoriquement des distributions spatiales influencées par des effets locaux de
I’écoulement et il est possible de remonter a une composante de la vitesse a partir du champ

d’aimantation.

4.1.34. Le débit de moment magnétique

On cherche ici a évaluer si I’aimantation qui traverse une surface dépend du débit, comme c’est le cas
en entrée de la région d’excitation (relation <4-3>),

En utilisant la relation vectorielle suivante :
;-gradm:divm;—m div v <4-17>

et en considérant que pour un fluide incompressible diV;=0(Voir 2.2.1.2), on aune deuxi¢me
expression de la relation <4-16> :
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0 .-
" +ﬂ =—divmv <4-18>

o T

a

On peut alors exprimer un débit de moment magnétique a travers n’importe quelle surface. On le
définit comme le flux de m a travers une surface S'.

Q, = [mv-nds <4-19>
S

Pour une surface fermée définissant un volume 7, le flux entrant dans le volume est donné par :

Q, ==mv-nds=-[divmvdy <4-20>
S 4

Donc, en combinant les relations <4-18> et <4-20>, le débit de moment magnétique entrant a travers

une surface fermée dans les poumons (Figure 4-5) est déterminé par :

Qm=j om, m gy M, M, <4-21>
Woa ', o T

a

Ou M, estle moment magnétique total dans le volume V.

On remarque que, sur une surface définissant les limites des poumons, en dehors de la surface
d’entrée ou m=m,, on a m=0 sur le reste de cette surface. En appliquant la relation <4-21> on
retrouve le résultat global <4-9> reliant le débit a I’évolution du moment magnétique total dans les

poumons.

PAEEN
’

Surface S \L

Volume V

-’

Figure 4-5 Mesure du débit de moment magnétique par intégration du signal dans un volume V, défini par la

surface S.

Si on considére une surface fermée quelconque dans les poumons, qui coupe une bronche par
exemple, le débit de moment magnétique est proportionnel au débit volumique uniquement dans le
cas ou I’aimantation est uniforme sur la section (relation <4-19>). En réalité, cette condition n’est pas
respectée en général et le moment magnétique qui traverse une surface n’est alors pas proportionnel
au débit. Le seul endroit ou le débit peut étre mesuré simplement a partir de I’évolution de moment

magnétique est la surface d’entrée ou I’aimantation est considérée comme uniforme (m, ).
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4.1.4. Cas stationnaire

4.1.4.1. Etat stationnaire de la répartition d’aimantation

Un état stationnaire de la répartition spatiale de I’aimantation dans les poumons est observé lors
d’inspirations de gaz HP en régime stationnaire. Il s’agit d’un équilibre atteint entre le
rafraichissement du gaz et les effets de dépolarisation. A [’état stationnaire, 1’aimantation en

description eulérienne s’écrit :
m=—Tadiv(m;)=—Ta;-grad(m) <4-22>

La répartition de I’aimantation dépend donc de la vitesse locale. Ainsi, a partir de la répartition
spatiale 3D de I’aimantation a 1’équilibre, on peut théoriquement calculer son gradient et en déduire la
composante de vitesse dans la direction du gradient. Cette approche nécessite des données 3D
possédant un trés bon RSB pour pouvoir effectuer la dérivation spatiale, ce qui rend donc cette
technique difficile a mettre en ceuvre.

4.1.4.2. Meéthode de mesure du temps de vol

Cette partie vise a présenter deux méthodes de mesure de temps de vol a partir d’acquisitions
dynamiques.

Considérons une inspiration en régime stationnaire et la trajectoire d’une particule dans I’écoulement
(Figure 4-6). On se place ici en un point sur cette trajectoire et on suit I’évolution de I’aimantation au
cours du temps (description lagrangienne). Avant I’inspiration de gaz hyperpolarisé, le moment
magnétique dans les poumons est nul. Le gaz qui s’écoule dans les tubes avant d’étre inspiré n’arrive
pas dans la zone d’excitation sous la forme d’un profil plat, instantané, mais plutdt d’un front dispersé
résultant de la dispersion dans les tubes. On prendra néanmoins pour référence (temps 0) 1’arrivée,
mal définie, de ce front de moment magnétique dans la région d’excitation. Au temps 0, I’aimantation
est donc nulle partout dans les poumons. Le temps d’arrivée de 1’aimantation au point considéré sera
appelé le temps de vol du gaz (7, ). En possédant une résolution temporelle suffisante représentant
bien la répartition spatiale de I’aimantation, on peut mesurer le temps de vol a partir du délai entre
I’arrivée du front et le passage au point considéré. C’est ’approche utilisée par Dupuich et al. [100 -
Dupuich 2003] et Gast et al.[101 - Gast 2002] pour mesurer les temps de vol dans la zone distale des

poumons (appelé « temps d’arrivée » ou « intervalle trachée-alvéoles »).

Trajectoire —|

Point considéré —_|

Figure 4-6 Trajectoire des particules pour arriver au point considéré. Deux méthodes permettent de déterminer
le temps de vol : le temps d’arrivée du front d’aimantation et la dépolarisation de 1’aimantation.
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Lorsque le gaz hyperpolarisé est inspiré avec un débit stationnaire et entre dans les poumons, au bout
d’un temps supérieur au temps de vol, d’aprés <4-14>, ’aimantation au point considéré sur la

trajectoire atteint une valeur stationnaire m,, :

T
m,, =m(T,,)=m, exp(—%—"”} <4-23>
Ainsi, en mesurant I’atténuation par les effets de dépolarisation entre 1’entrée (m,) et le point
considéré lorsque 1’aimantation est en régime stationnaire « établi » dans 1’écoulement stationnaire,

on a une deuxi¢éme mesure du temps de vol :

meq

T,=T,In [ﬂ] <4-24>

Il s’agit de ’observation d’une répartition spatiale de 1’aimantation stationnaire. Cet état ne variant
pas, il peut étre mesuré tout au long de 1’acquisition et ne nécessite pas une séquence possédant une
résolution temporelle importante, contrairement a 1’approche basée sur les délais. La mesure de la
dépolarisation apparait donc théoriquement comme une mesure peu sensible au changement rapide de
la répartition spatiale du gaz.

4.1.4.3. Profondeur atteinte par I’aimantation dans l’arbre bronchique

On considere le modele géométrique du poumon de Weibel (voir 2.1.2) dans lequel le temps de vol

pour arriver a la génération bronchique de niveau z est la somme des temps de vol ¢, , dans chaque

vol

génération (voir équation <2-8>):

T,(z)= v <4-25>

2o,
Qo

V, estle volume de la génération 0, V, =8 cm’ dans le modéle retenu ici.

Le facteur d’atténuation moyenne dans les bronches <4-23>, résultant de effets de dépolarisation, est

alors de la forme :

T

A=exp| -2+ <4-26>
Trz

On peut fixer un critére de coupure lorsque 1’atténuation atteint ™' et déterminer ainsi les générations

apparentes sur les images dynamiques en fonction du temps de dépolarisation et du débit inspiratoire :

7z = QOTa

c <4-27>
Vo

Le signal est donc visible d’autant plus loin dans ’arbre bronchique que le débit est élevé et que la
séquence est peu dépolarisante. La génération de coupure est un paramétre permettant d’estimer les
générations atteintes par 1’aimantation lors 1’imagerie dynamique d’inspiration de gaz hyperpolarisé.
On pourra également sonder spécifiquement 1’arbre bronchique a la profondeur désirée a partir de ce
parameétre sur lequel on peut jouer a I’aide du temps de dépolarisation.



Chapitre 4. Imagerie dynamique de I’inspiration de gaz hyperpolarisé 107

4.1.5. Conclusions

Les effets de dépolarisation observés lors de la mesure dynamique de I’aimantation peuvent se
généraliser avec un seul parametre : le temps de dépolarisation qui dépend principalement de 1’angle
de basculement et du temps de répétition. Une mesure du débit global est possible en compensant les
effets de la dépolarisation du moment magnétique total. A 1’état stationnaire, on s’attend a des
répartitions d’aimantation sensibles aux valeurs locales du champ de vitesse et donc a observer des
effets d’inertie liés a 1’écoulement. Le temps de vol du gaz pourrait donc étre atteint en utilisant les
effets de dépolarisation. Enfin, on peut définir une « génération de coupure » dans ’arbre bronchique
correspondant a une dépolarisation moyenne de I’aimantation de e et ainsi sélectionner, en fonction
du débit inspiratoire et du temps de dépolarisation, les générations apparentes sur les images a
Iéquilibre. Pour vérifier ces hypotheses, on a choisi d’utiliser des techniques d’imagerie rapide basées
sur la projection-reconstruction et une administration contrélée de gaz hyperpolarisé.

On notera que la dynamique de I’aimantation, vue sous 1’angle de la dépolarisation, est similaire au
cas de I’inspiration d’un traceur radioactif dont le temps de demi-vie est ajustable. Pour les gaz
hyperpolarisés, ce temps de demi-vie est lié au temps de dépolarisation par :

T, =T, In(2) <4-28>

P
Pour I’hélium-3 HP dans les poumons, le temps de dépolarisation est limité par 7, (~15s avec 20%
d’0,). Les études dynamiques avec de I’helium-3 s’approchent donc des études de la ventilation avec
des noyaux radioactifs ayant un temps de demi-vie court, comme le krypton-81m, pour lequel le
temps de demi-vie est de 13 s [165 - Harf 1978].

4.2. Etude de la dynamique du moment magnétique

La dynamique du moment magnétique total dans les poumons a été étudiée par Moller et al. [90 -
Moller 1998] chez le petit animal dans le cas d’une forme définie du cycle respiratoire (respiration
contrdlée par un ventilateur). Dans un premier temps, 1’approche que nous proposons généralise les
expressions en incluant un seul paramétre : le temps de dépolarisation, ce qui rend 1’analyse de la
dépolarisation assez simple (partie 4.1). De plus, I’expression de la dynamique du moment
magnétique est totalement généralisée quelque soit le débit. Notre approche va plus loin : il existe une
inversion possible de 1’évolution du moment magnétique pour obtenir le débit et son expression est
relativement simple (relation <4-9>).

Le suivi dans le temps de la distribution spatiale de I’aimantation a été réalisé¢ dans de nombreuses
études [97 - Wild 2003,100 - Dupuich 2003] avec des caractéristiques variables en terme de
résolutions spatiale et temporelle. On aimerait que la relation globale du moment magnétique soit
applicable localement pour mesurer les débits localisés dans les poumons. Comme on 1’a vu, cette
approche n’est pas faisable simplement (voir partie 4.1.3.4). Une premicre exigence est d’avoir la
résolution temporelle suffisante pour mesurer correctement 1’évolution de 1’aimantation dans les
poumons. On a montré théoriquement que la mesure de temps de vol est possible a partir de la
dépolarisation obtenue a 1’équilibre stationnaire établi de 1’aimantation (voir partie 4.1.4.2). Cette
dépolarisation est mesurée plus facilement puisque la s€quence ne nécessite pas une bonne résolution

temporelle.
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Avant d’étudier plus précisément cet état d’équilibre, nous évaluerons expérimentalement 1’approche
de mesure de débit global. Dans une deuxiéme partie, non originale, sont spécifiées les possibilités
des séquences utilisées, en terme de résolution spatiale et temporelle, dans le but de la mesure de
I’écoulement dans les voies proximales. Enfin, a partir de la dynamique localisée de 1’aimantation, on
montre expérimentalement la formation d’un état stationnaire localisé lors d’une inspiration en régime

stationnaire, ceci permettant de valider I’approche de mesure du temps de vol par la dépolarisation.

4.2.1. Protocole expérimental

Pour évaluer les effets de dépolarisation lors de I’inspiration de gaz HP, une séquence d’imagerie
spécifique, basée sur I’imagerie radiale, capable de visualiser la dynamique du signal aussi bien
globale que locale, a été utilisée couplée a I’administration contrélée de doses de gaz hyperpolarisé.

4.2.1.1. Administration du gaz

Les expériences décrites dans cette partie ont été réalisées sur deux sujets en décubitus dorsal dans
I’imageur. Le gaz était administré a I’aide de I’administrateur (voir 3.2.2.1). Le témoin respirait
normalement jusqu’a ce que la vanne de I’administrateur commute au début de I’inspiration. Le débit
inspiratoire était limité par I’impédance du systéme d’administration, ce qui permettait d’obtenir un
débit relativement stable aprés la commutation de la vanne. L’acquisition IRM était déclenchée

immédiatement et couvrait toute I’inspiration du gaz hyperpolarisé (Figure 4-7).
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Figure 4-7 Mesure du débit pendant I’administration et 1’acquisition IRM en dynamique. Lorsque 1’inspiration
était détectée, la vanne d’administration commutait et la séquence était déclenchée. Le sujet inspirait avec un
débit relativement faible et stable. Dans I’exemple ci-dessus, lorsque le gaz du sac était complétement inspiré, le
sujet restait en apnée pendant le reste de la séquence. Aprés la séquence, le sujet respirait normalement.

4.2.1.2. Spécificité de la sequence radiale

La séquence appliquée était constituée de 1’acquisition de rayons dans le plan de Fourier. Un gradient
de préphasage n’était pas nécessaire et I’acquisition du signal débutait avant les rampes des gradients
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(Figure 4-8). L’avantage principal était de pouvoir réduire 1’atténuation par diffusion dans les
gradients.

Figure 4-8 Acquisition de gradient de lecture (rayons) avec échantillonnage de la rampe. L’acquisition débutait

avant I’application de la rampe. Le temps de montée est noté 7, .

On effectuait un basculement d’un angle « avec une impulsion rectangulaire de courte durée
(<500 ps). Le signal était acquis au plus prés de I’impulsion RF avec un délai court (<100 ps).
Quinze points étaient échantillonnés avant 1’application de la rampe pour estimer le moment
magnétique total. La rampe ¢était fixée avec la pente maximale de 1’appareil. Un gradient « spoiler »
était appliqué a la fin de 1’acquisition pour se débarrasser de 1’aimantation tranversale résiduelle par
diffusion. Ce gradient était fixé a I’amplitude maximale (22 mT m™) pendant plus de 1,5 ms pour
¢éviter les retours de cohérence de I’aimantation. Le facteur d’atténuation total par diffusion résultant
de I’application du gradient de lecture et du spoiler était inférieure a 1% en considérant le coefficient
de diffusion apparente dans les poumons ( ADC ~0,2cm”s™). On était donc dans les conditions
présentées dans la partie 4.1.1.
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Figure 4-9 Visualisation du signal RMN pour une projection. L’acquisition débute un peu avant I’application du
gradient d’imagerie. Pendant cette période, les aimantations se déphasent trés peu entre elles, ce qui permet de
quantifier la totalité du moment magnétique. Lorsque le gradient d’imagerie est appliqué, les aimantations sont

codées spatialement et se déphasent.

L’échantillonnage débutait au plus proche de I’impulsion RF donc les aimantations n’avaient pas le
temps de se déphaser entre elles dans les inhomogénéités de champ ni de subir les effets de la
diffusion dans les gradients résiduels (effet T,"). L’antenne thorax utilisée avait une sensibilité
homogene, 1I’amplitude du signal sur le premier point acquis était donc proportionnelle au moment
magnétique total contenu dans le champ de 1’antenne. Ainsi, & partir de ’intensité initiale, moyennée
sur les premiers points, le moment magnétique dans les poumons était suivi avec une résolution

temporelle égale a TR .
4.2.1.2.1. Ordre d’application des rayons

Pour visualiser la dynamique locale de I’aimantation, on utilise la souplesse des techniques
d’acquisition radiale qui réside en partie sur I’ordre d’application des différentes projections. Les

ordres régulier et entrelacé (voir partie 1.1.2.3.1) ont été appliqués dans cette partie.
4.2.1.2.2. Reconstruction

Du fait de I’acquisition pendant les rampes, les rayons ont d’abord été rééchantillonnés sur une ligne
cartésienne [166 - Schmitt]. Les images ont ensuite été reconstruites par rétro-projection filtrée. Le
détail des algorithmes est précisé en Annexe B (page 181). L’acquisition des rayons se faisait en
continu et la technique de fenétre glissante a été appliquée pour obtenir une reconstruction en
dynamique pour laquelle chaque image était reconstruite avec n, projections régulierement espacées
angulairement. Le temps d’acquisition était donc de » TR par image mais une image était

reconstruite tous les 7R .
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4.2.1.2.3.

Paramétres des expériences

Les parametres de la séquence et de I’administration pour les deux expériences présentées sont donnés

dans le Tableau 4-1

Expérience 1

Expérience 2

Equivalent sccfp (ml) 4,6 25
Débit inspiratoire (ml/s) 208+32 19621
Antenne Thorax Thorax
Orientation Frontale Frontale
FOV (mm) 400 400
Nombre de projections (n;) 100 100
Ordre des projections (n;) | Régulier (n;=4) | Entrelacé (n,=4)
BW (kHz) 31,26 15,62
T,ps (ms) 4,1 8,2
TE (ms) 0,65 1
TR (ms) 6 12
a (°) 7,4 8,7
T, (s) 0,76 1,04
T (8) 6,1 12,2

Tableau 4-1 Paramétres de la séquence d’imagerie radiale appliquée et éléments de 1’administration. Le débit

indiqué correspond a la moyenne du débit mesuré par le débitmetre pendant la phase d’inspiration du gaz HP.

Les paramétres n; et n, correspondent a ceux définis dans la partie 1.1.2.3.1.

4.2.2.

4.2.2.1.

Etude de la dynamique du moment magnétique total

Evolution du moment magnétique pour un débit stationnaire

Dans une approche similaire a celle de Moller et al. [90 - Moller 1998], on analyse I’évolution du

moment magnétique total dans les poumons pour un débit stationnaire. On considére ici I’expérience

1 effectuée lors d’une inspiration avec un débit raisonnablement stationnaire (Figure 4-10). On étudie

I’évolution temporelle du moment magnétique dans les poumons.
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Figure 4-10 Suivi temporel du moment magnétique total dans le champ de 1’antenne pendant toute la durée de
I’acquisition. La vanne a commuté au temps t=0,25 s et le gaz hyperpolarisé s’est alors écoulé dans les tuyaux. Il
a mis environ une seconde pour arriver a la bouche et étre détecté par I’antenne en raison du volume mort du
systéme. Au fur et a mesure que le gaz était inspiré, il était dépolarisé. Une apnée a débuté au temps t=3,5 s. Le
gaz restant dans les poumons a alors été dépolarisé. Les modeles exponentiels de 1’évolution du signal ont été

SUpEerposes.

Dans cette expérience, le débit de moment magnétique Q, , était raisonnablement constant pendant la
premiére phase débutant a I’arrivée du gaz dans 1’antenne (débit volumique de 208+32 mls™).
Pendant la deuxiéme phase, en apnée, le débit était nul. On possede donc deux exemples de la mesure
de débit en régime stationnaire.

Dans le premier cas de I’inspiration a débit stationnaire, d’aprés 1’équation <4-8>, on obtient :

M(t)zTan0 [l—exp(— TLD <4-29>

a

Et pour la fin de I’acquisition en apnée :

t
M (t) =M,, exp(—T—] <4-30>
Dans ces expressions, les temps de référence ont été pris au début de la phase considérée. M,
désigne I’aimantation au début de la phase a débit nul.

En réalisant un ajustement de la courbe sur les modeéles <4-29> et <4-30> dans ces deux zones
(Figure 4-10), une mesure du temps de dépolarisation a été obtenue (7, =0,76s). On remarque que

lors de 1’apnée, la courbe suit exactement la tendance observée. En revanche, lors de 1’inspiration, un



Chapitre 4. Imagerie dynamique de I’inspiration de gaz hyperpolarisé 113

¢écart est observé a I’arrivée du gaz : le gaz n’arrive pas sous forme d’un front, mais il se disperse dans
les tubes avant d’accéder a la bouche du sujet ce qui créé une diminution de I’aimantation m, pour
une période initiale transitoire. L’évolution du moment magnétique correspond donc bien
visuellement a une évolution exponentielle dans les deux cas (Figure 4-11).

4.2.2.2. Mesure du deébit par IRM dans des cas stationnaires

On évalue ici la mesure de débit a partir de I’évolution temporelle du moment magnétique exprimée
par la relation <4-9> dans des cas de débits inspiratoires stationnaires. Cette opération nécessite de
dériver numériquement I’évolution du signal par rapport au temps. Cette opération amplifie le bruit de
données bruitées. Pour réduire ces effets, un filtrage temporel du signal a été réalisé (lissage du signal
par filtrage fréquentiel, 20% des fréquences ont été conservées). Cette étape provoque une perte de
résolution temporelle (~5 TR) sur la mesure du débit par la dynamique du moment magnétique.

L’aimantation m, en entrée a été estimée en référence a un point du débit mesuré par le débitmetre
extérieur. La comparaison des débits mesurés par le débitmetre et par IRM (relation <4-9>) est

présentée Figure 4-11.
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Figure 4-11 Méthode de mesure du débit par le suivi dynamique du signal dans I’antenne. Lorsque le gaz est
dans I’antenne, le débit est égal a la somme de la dérivée temporelle du moment magnétique et du moment

magnétique divisé par 7, , normalisés par I’aimantation m,.

Les deux mesures de débit correspondent pendant les deux phases, a débit constant et a débit nul. La
mesure n’est valable que lorsque le gaz a atteint les poumons apres la période transitoire d’arrivée du
front de gaz HP. L’estimation de I’aimantation étant faite par référence au débitmétre extérieur, c’est
une mesure relative, mais la mesure absolue est théoriquement possible en connaissant au préalable la

polarisation du gaz et le gain de la chaine de réception.
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On peut donc mesurer le débit inspiratoire a partir de I’évolution du moment magnétique total dans les
poumons pour des débits stationnaires.

4.2.2.3. Mesure du débit dans un cas non stationnaire

La mesure de débit par IRM est théoriquement réalisable dans le cas de débit variable. On évalue cette
possibilité pour un débit inspiratoire non stationnaire. Dans I’expérience 2, le sujet inspirait de facon
moins réguliére. La comparaison des débits est présentée Figure 4-12.
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Figure 4-12 Mesure du débit a partir de la dynamique du signal dans un cas d’inspiration non stationnaire.

Dans cette expérience, le signal était beaucoup plus élevé que pour I’expérience précédente (plus de
gaz HP) et le filtrage nécessaire de la dérivée était par conséquent moins prononcé (filtrage numérique
du signal, 60% des fréquences ont été conservées). On remarque que, lorsque le gaz était présent dans
les poumons, la mesure du débit dans les poumons par IRM correspondait de maniére tres étroite a la
mesure externe. On peut également observer les variations brusques du débit comme celui qui se
produit a 5 s. C’est la dérivée qui est prépondérante dans ce cas et ’amplitude inférieure du pic sur le
débit mesuré par IRM par rapport au débit mesuré par le débitmetre est une conséquence du filtrage
de la dérivée. Enfin, aprés ce pic, le débit mesuré par IRM ne suit plus le débit inspiratoire car cela
correspond a la fermeture de la vanne de I’administrateur : le témoin respire le gaz hyperpolarisé
restant dans les volumes morts du systéme, poussé par de 1’air. Ainsi, on peut mesurer le débit total
dans les poumons avec une résolution temporelle proche de 7R, dépendant du filtrage effectué¢ pour
calculer la dérivée, et ce pendant toute la période d’inspiration de gaz hyperpolarisé.
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4.2.2.4. Conclusions

L’approche de mesure de débit par IRM dans les poumons repose sur le suivi d’un traceur entrant
dans le champ de I’antenne et dont une partie du moment magnétique est perdue par dépolarisation.
Le principe de la mesure repose sur la correction des pertes par dépolarisation. La précision de cette
mesure dépend de la calibration de la concentration d’aimantation en entrée et de la connaissance du
temps de dépolarisation. Dans la méthode présentée, il s’agit d’une mesure relative calibrée sur un
point du débit mesuré par le débitmeétre extérieur. L incertitude de la mesure dépend principalement
du RSB qui permet d’estimer plus ou moins bien la dérivée temporelle de 1’évolution du moment

magnétique.

4.2.3. Visualisation de la dynamique localisée du moment magnétique

Avec la séquence PR (mais aussi avec d’autres séquences) la visualisation de I’entrée du gaz HP dans
les poumons a été réalisée [97 - Wild 2003,100 - Dupuich 2003,101 - Gast 2002]. Des paramétres
quantitatifs sur les voies distales ont pu étre extraits de certaines de ces études [100 - Dupuich
2003,101 - Gast 2002]. Nous étudions dans ce travail 1’écoulement dans les voies proximales.
Rappelons que le temps de vol moyen dans une bronche est de I’ordre de 17 ms pour une inspiration
au repos dans le poumon de Weibel (500 ml's”, voir partie 2.1.4) et que le temps de vol moyen pour
atteindre les régions distales est de 400 ms (~ 17 x 23 générations ). Si on étudie les temps de vol dans
la région proximale, les résolutions temporelles des séquences actuelles ne suffisent pas pour obtenir
une résolution spatiale « conventionnelle » (le mm ou le cm).

On analyse dans cette partie les artéfacts de mouvement observés lors de 1’application de la séquence
radiale pour une inspiration a débit stationnaire. La mesure de la dynamique du signal local dans les

premicres générations est réalisée.

4.2.3.1. Reconstruction des images dynamiques

Sans traitement supplémentaire des données lors de la reconstruction, la technique de fenétre glissante
correspond a un filtrage passe-bas avec une influence de la stratégie d’acquisition des projections (une
technique récente de reconstruction basée sur les corrélations spatio-temporelle permet de réduire ce
filtrage [167 - Hansen 2006]). La Figure 4-13 présente le suivi dynamique de I’arrivée du gaz HP dans
les poumons lors de I’inspiration du gaz pour I’expérience 1 avec la fenétre glissante.



116 Chapitre 4. Imagerie dynamique de I’inspiration de gaz hyperpolarisé

Figure 4-13 Suivi en dynamique de I’inspiration d’une dose d’hélium-3 hyperpolarisé. Chaque image

correspond a un temps d’acquisition total de 600 ms. La reconstruction par fenétre glissante permet d’avoir une
dynamique de 6 ms par image. On observe ici la phase d’arrivée du gaz HP dans les poumons. Le temps indiqué
correspond au temps entre le début de la séquence et le milieu de la fenétre d’acquisition pour le groupe de

projections utilisé pour la reconstruction.

Sur ces images, on visualise le remplissage progressif de la trachée jusqu’aux générations bronchiques
plus élevées. On observe également un artéfact se matérialisant par des rayons provenant de
I’extérieur, di a la présence de gaz excité en dehors du champ de vue (dans la bouche). Pour se
débarrasser de cet artéfact, il suffirait d’effectuer une impulsion sélective ne basculant que
I’aimantation située dans le champ de vue. Ceci n’a pas été effectué¢ dans les expériences décrites dans
ce travail.

D’apres le critére de Nyquist (équation <1-21>), la résolution spatiale accessible sur ces images, sans
considérer le RSB ni les artéfacts de reconstruction, peut étre estimée. Le signal observé étant contenu
dans une région circulaire de 30 cm de diamétre environ, et le nombre de diamétres acquis dans le
plan de Fourier étant de 50, la résolution spatiale accessible est de I’ordre de Ar ~9 mm .

La résolution temporelle (7, TR ) par image est de 600 ms pour ’expérience 1 et de 1200 ms pour
I’expérience 2 (voir Tableau 4-1). Cette résolution n’est pas suffisante pour observer la dynamique
dans les premiéres générations bronchiques. Les artéfacts résultant de I’entrée trop rapide du gaz dans
les poumons sont présentés sur la Figure 4-14 (ordre régulier, expérience 1) et la Figure 4-15 (ordre

entrelacé, expérience 2).
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Figure 4-14 Zoom temporel et spatial sur la premiére bifurcation bronchique. On étudie a la période de début
d’entrée du gaz dans les poumons dans 1’expérience 1. La trachée apparait déformée (fléche verte), la bronche
droite (fleche jaune) semble se remplir avant la bronche gauche et le gaz semble parvenir a la deuxiéme

génération (fleche rouge) sans avoir traversé la premiére (fléche bleue) qui semble vide.

Figure 4-15 Visualisation de I’entrée du gaz dans D’expérience 2. La trachée (fleche verte) n’est pas
completement remplie lorsque le gaz arrive dans les bronches. La bronche droite (fleche jaune) semble se
remplir apres la bronche gauche (fléche bleue).

Lors de I’entrée du gaz, on observe une évolution temporelle de la répartition du gaz incompatible
avec la réalité de 1I’écoulement. Cette série d’artéfacts est le résultat d’une variation trop rapide de la
répartition spatiale du gaz. Si cette variation a lieu dans une direction privilégiée, elle sera mieux
visualisée si la projection acquise a ce moment la est orientée dans cette direction. Ainsi, les
variations rapides ne peuvent pas étre visualisées correctement par la séquence d’imagerie, et cela
méme en utilisant un ordre entrelacé (expérience 2) dans lequel des projections orthogonales étaient
acquises successivement. La visualisation dynamique par projection-reconstruction dans le cas d’un
mouvement rapide par rapport au temps d’acquisition d’une image est donc évidemment tres sensible
au mouvement. En revanche, au bout d’un certain temps, un régime d’équilibre de la répartition
spatiale de 1’aimantation dans les poumons s’établit.
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4.2.3.2. Etablissement du régime d’équilibre de I’aimantation

L’évolution du signal au cours du temps dans différentes régions d’intérét positionnées dans les
premicres générations bronchiques est mesurée. Les Figure 4-16 et Figure 4-17 montrent le suivi de la

dynamique localisée dans 1’expérience 1 et dans I’expérience 2, respectivement.
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Figure 4-16 Suivi dynamique du signal pendant ’inspiration du gaz dans trois régions d’intérét : la trachée, la

bronche droite et la bronche gauche, pour un ordre régulier (expérience 1).
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Figure 4-17 Suivi dynamique du signal pendant I’inspiration du gaz dans trois régions d’intérét : la trachée, la
bronche droite et la bronche gauche, pour un ordre entrelacé (expérience 2).
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Dans les deux cas, on observe bien une augmentation du signal au cours du temps dans chaque région,
correspondant au remplissage progressif des bronches par le gaz HP.

Pour I’ordre régulier (Figure 4-16), le signal dans la trachée augmente par paliers successifs de durée
constante : 300 ms. C’est le temps d’acquisition nécessaire pour acquérir un demi-tour dans le plan de
Fourier et revenir donc a une projection dans la direction de la trachée (a 180°). Les paliers dans les
différentes zones ont un décalage temporel. Par exemple, de la bronche gauche a la bronche droite, le
délai entre ces paliers est d’environ 200 ms, correspondant au temps pour obtenir une projection avec
un angle de 120° (I’angle entre les deux bronches est proche de 60°). Outre le fait que le délai entre
ces paliers donne une indication des angles entre les bronches principales, il est clair que la
visualisation de la dynamique de I’entrée du gaz est faussée par 1’acquisition de I’image segmentée
dans le temps. On observe néanmoins un ¢état d’équilibre atteint lorsque les bronches se sont
totalement remplies de gaz.

Pour I’ordre entrelacé (Figure 4-17), les paliers semblent disparaitre. Avec cet ordre, les effets de
variations rapides du signal sont moins visibles sur la dynamique du signal. Dans cette expérience, des
projections orthogonales étaient acquises de maniére trés rapprochée dans le temps, avec un intervalle
de TR. Ainsi les changements rapides étaient visualisés dans deux directions orthogonales avec un
faible intervalle de temps, permettant une meilleure localisation des changements. Néanmoins, les
artéfacts sur les images persistent, comme le montre la Figure 4-15.

Dans les deux cas, un équilibre dynamique est obtenu dans chaque région. Il s’agit de 1’état
stationnaire entre les effets locaux de débit de moment magnétique et de dépolarisation (équation
<4-22>). L’équilibre de 1’aimantation est atteint plus tot dans les régions les plus proches de la trachée
(Figure 4-16 et Figure 4-17). Alors que le moment magnétique total n’est pas encore tout a fait stable,
I’équilibre est atteint dans les régions les plus en amont de 1’arbre. Puisque 1’aimantation atteint une

valeur stable, la résolution temporelle actuelle suffit pour mesurer cet équilibre.

4.2.3.3. Conclusions sur la dynamique locale

L’entrelacement des projections de la séquence PR semble réduire les effets de variation rapide de la
distribution spatiale de 1’aimantation comme montré précédemment chez le petit animal [168 -
Dupuich 2003]. Néanmoins, il apparait que dans les conditions expérimentales utilisées ici (temps de
répétition, débit inspiratoire, choix de I’entrelacement) et compte tenu du temps caractéristique du
mouvement, I’entrée du gaz dans les poumons est trop rapide pour étre suivie correctement en
dynamique.

Les conclusions de 1’étude par simulation des effets dynamiques [13 - Lethmate 2003] lors de
I’application des techniques radiales ont montré, dans le cas un peu différent de variation de contraste
dans un fantome fixe, que la résolution temporelle est augmentée d’un facteur n, . Si on applique cette
conclusion pour le cas de I’imagerie dynamique de I’inspiration de gaz hyperpolarisé décrit ici, le gain
en résolution temporelle est de 2 dans le cas entrelacé (expérience 2).

L’évolution temporelle du signal dans les premiéres générations bronchiques ne pouvant pas étre
mesurée correctement par cette technique d’imagerie, on ne peut donc pas s’en servir pour quantifier
les temps de vol avec les méthodes de Dupuich et al. et Gast et al.[100 - Dupuich 2003,101 - Gast
2002]. On se limitera a I’information fournie par la dépolarisation en stationnaire, obtenue de maniére

robuste.
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4.3. Etude de I’état stationnaire

Pour un débit inspiratoire stationnaire, une répartition stationnaire de 1’aimantation dans les poumons
est obtenue. Cette répartition dépend du débit, du temps de dépolarisation et du champ de vitesse. La
profondeur dans I’arbre (i.e. la génération) atteinte par 1’aimantation dans ce cas dépend du débit
inspiratoire et de la dépolarisation. Dans le modéle du poumon de Weibel, on peut estimer la
profondeur atteinte par le gaz en fonction de la dépolarisation et du débit inspiratoire (a I’aide de la
génération de coupure exprimée par la relation <4-27>).

Dans une premicre partie, la génération de coupure est évaluée visuellement sur les images obtenues a
1’état stationnaire lors d’une inspiration de gaz hyperpolarisé. Enfin, une mesure du temps de vol dans
les poumons est effectuée a partir de I’atténuation a 1’équilibre.

4.3.1. Profondeur atteinte par le gaz HP

4.3.1.1. Protocole

Le protocole expérimental utilisé pour observé la profondeur atteinte par le gaz HP était le méme que
celui décrit dans la partie précédente (4.2.1). L’administrateur était utilisé pour délivrer une dose de
gaz hyperpolarisé avec un débit relativement stationnaire et la séquence d’imagerie radiale était
appliquée pendant 1’inspiration.

Les paramétres communs des acquisitions sont donnés dans le Tableau 4-2 et les paramétres variant
entre les expériences décrites dans cette partie sont donnés dans le Tableau 4-3.

Antenne Thorax BW (kHz) 15,62
Orientation Frontale Typs (MS) 8,2
FOV (mm) 400 TE (ms) 1
Nombre de projections (n;) 100 TR (ms) 12
Ordre des projections (n;) | Entrelacé (4) Tyoeqy (S) 12,2

Tableau 4-2 Paramétres d’acquisition communs dans les expériences.

Débit inspiratoire (ml/s) a(°) T, (s) Ze
Expérience 1 146 17,4 0,26 4.8
Expérience 2 151 15,3 0,34 6,4
Expérience 3 212 8,7 1,04 27,5

Tableau 4-3 Parametres variables dans les expériences. z, est la génération de coupure estimée dans le modele
de Weibel.

Pour chaque expérience, une image de I’état stationnaire était extraite (les », projections nécessaires a
la reconstruction ont été prises pendant 1’état stationnaire du moment magnétique total comme indiqué
sur la Figure 4-17). Le débit inspiratoire indiqué dans le Tableau 4-3 correspond a la moyenne

mesurée avec le débitmeétre extérieur sur la période stationnaire utilisée pour la reconstruction.
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4.3.1.2. Profondeur obtenue sur les images stationnaires

La Figure 4-18 présente les images stationnaires obtenues pour les trois expériences.

Expérience 1 Expérience 2 Expérience 3

Figure 4-18 Visualisation in vivo de la génération de coupure sur les images a 1’équilibre stationnaire.

En fonction du débit et du temps de dépolarisation, le moment magnétique atteint des profondeurs
plus importantes dans 1’arbre bronchique, ce qui est caractérisé par une augmentation de la génération
de coupure z, .

Dans les 3 expériences, on visualisait assez bien les bronches jusqu’a la génération 3-4, et on
distinguait a peine les générations d’ordre supérieur. Les générations apparentes dans les expériences
1 et 2 étaient inférieures a la génération de coupure. Cela peut étre di a I’approximation du modéle
simplifié¢ retenu, mais également aux effets de projection dus a la séquence. En effet, plus la
génération augmente, plus 1’épaisseur des bronches diminue. Les bronches de faible épaisseur, qui
intégrent moins de signal en projection, sont donc moins visibles.

Pour I’expérience 3, la résolution spatiale ne suffit pas pour discerner les générations supérieures et
I’information de profondeur est diluée dans le parenchyme. Il est & noter que la loi d’évolution de la
taille des bronches est valable jusqu’a la 14°™ génération environ. Pour cette derniére expérience,
c’est un effet qualitatif qui est observé. On pourrait cependant affiner 1’approximation de Weibel en
incluant une loi différente pour les générations supérieures a 14 [107 - Haefeli-Bleuer 1988]. De plus,
il s’agit d’une description dans un modéle géométrique particulier, qui ne correspond pas a la
géométrie de I’arbre du sujet sur lequel I’expérience a été réalisée.

Il semble donc par ces exemples que la génération de coupure déterminée dans 1’approximation du
modele de Weibel soit un indicateur acceptable pour estimer la profondeur visible sur les images
stationnaires.

On dispose donc d’une base méthodologique pour effectuer une imagerie anatomique et fonctionnelle
des voies supérieures : anatomique par le fait qu’on visualise sélectivement les générations
bronchiques désirées, et fonctionnelle car on peut ainsi espérer visualiser des effets importants en cas
de réduction du débit dans les bronches de gros calibre dii a un état pathologique [98 - Chen 2004].
Dans ce cas, la visualisation d’un passage privilégié indique les zones atteintes par le gaz, et I’absence
de visualisation des bronches de générations plus élevées signifie la présence d’une obstruction en
amont réduisant le débit.
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4.3.2. Visualisation des effets d’inertie

L’approche précédente était basée sur I’approximation d’une dépolarisation moyenne dans les
bronches. On étudie ici la répartition du moment magnétique dans le cas stationnaire au niveau d’une
bifurcation bronchique pour observer localement I’influence de 1’inertie. Dans cette partie,
I’atténuation de 1’aimantation au niveau des bifurcations bronchiques est mesurée permettant une
cartographie de temps de vol (relation <4-23>).

4.3.2.1. Protocole expérimental

Pour quantifier 1’atténuation, on a choisi de travailler d’abord sur le fantdéme d’arbre bronchique de
géométrie connue (voir partie 3.3.3). Le gaz HP était injecté en continu avec un débit stationnaire
(350+20 ml s™) pendant toute la durée de 1’acquisition IRM. L’imagerie radiale était appliquée avec
les mémes parametres que ceux indiqués dans le Tableau 4-2. Les paramétres spécifiques pour chaque
expérience présentée ici sont indiqués dans le Tableau 4-4.

a (%) T, (s)
Expérience 1 14,3 0,39
Expérience 2 11,3 0,62
Expérience 3 7,1 1,57

Tableau 4-4 Paramétres variables dans les expériences.

L’injection du gaz a été faite avec 1’administrateur dans sa configuration en mode fantome spécifiée
sur la Figure 4-19.

Sac _ LT,
gazHp / Air 01 Débit  — >

¢ ib_‘b TTemp,
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Figure 4-19 Représentation schématique de I’administration dans le fantome. La vanne reste ouverte pendant
T, =8s et I’acquisition débute apres un délai T, =5s correspondant au temps nécessaire au gaz pour remplir
les volumes morts jusqu’au fantome.
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Figure 4-20 Administration du gaz dans le fantdme dans I’expérience 1. Visualisation du passage du gaz. Le gaz
est injecté en continu pendant toute 1’acquisition. La variation brusque de débit correspond a la fermeture de la

vanne une fois le sac vide. Le moment magnétique restait stationnaire pendant un temps 7

4.3.2.2. Reconstruction de l’'image stationnaire

L’image a été reconstruite ici avec toutes les projections acquises pendant 1’état stationnaire du
moment magnétique total. Quatre tours complets ont donc ét¢ accumulés pour une durée d’acquisition
totale de I’image de 4,8 s (¢f. T,

acc

sur la Figure 4-20).

La description numérique de la géométrie provenant du fichier ayant permis la construction du
fantdome a été utilisée pour obtenir une carte d’épaisseur des bronches avec la méme taille de pixel
(1,6 mm isotrope) que la reconstruction de I’image IRM (Figure 4-21). L’image a ensuite été
repositionnée par rapport a la géométrie théorique (recalage en translation puis en rotation par
corrélation de I’image avec la géométrie modele). On a estimé le recalage angulaire précis a 0,1° et le

positionnement dans le plan obtenu au pixel pres.
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Figure 4-21 Distribution du gaz dans le fantome d’arbre bronchique pour I’expérience 1 (gauche) et épaisseur de

I’arbre en projection (modéle numérique).
La méthode d’imagerie radiale utilisée permettait d’obtenir une projection frontale du moment
magnétique dans le fantdme. On ne pouvait donc pas, a partir de ces données 2D, obtenir la répartition

3D de I’aimantation.
Le moment magnétique mesuré dans chaque voxel de c6té Ax=1,6 mm et d’épaisseur Az peut étre

exprime par :
M =m Ax* Az <4-31>
Az est I’épaisseur du fantome a 1’endroit considéré et m 1’aimantation moyenne dans le voxel. Ainsi,

connaissant Ax, Az et M , une aimantation moyenne peut étre exprimée pour chaque pixel (Figure
4-22).
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Figure 4-22 Epaisseur du fantdme et signal mesuré sur un profil pris au milieu de la trachée (de gauche a droite),

permettant la mesure de 1’aimantation moyenne dans chaque voxel.
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Le signal mesuré a donc été donc divisé par 1’épaisseur pour obtenir une carte d’aimantation

moyenne.

4.3.2.3. Atténuation par dépolarisation et temps de vol

L’aimantation en entrée du fantbme m, a été estimée par la valeur de I’aimantation moyenne dans
une région proche de I’entrée ou la dépolarisation est faible (Figure 4-23). On note m, cette

almantation.

Figure 4-23 Visualisation de 1’image stationnaire limitée a la région de I’arbre. L’aimantation moyenne dans
I’arbre a été normalisée par I’aimantation moyenne mesurée en entrée du fantome pour obtenir 1’atténuation par

dépolarisation.

A partir du facteur d’atténuation moyen calculé, le temps de vol a pu étre obtenu avec la formule

<4-24>. L’atténuation et le temps de vol calculés sont présentés sur la Figure 4-24.

Facteur d'atténuation

0.9
0.8

10.7

Figure 4-24 Représentation de ’atténuation par dépolarisation dans 1’arbre (gauche) et temps de vol associé
(droite) par des courbes de niveaux (tous les 0,1 pour I’atténuation, toutes les 50 ms pour le temps de vol) pour
I’expérience 1. Des effets d’inertie sont observés au niveau de la premicre génération bronchique. A I’extérieur
de la bifurcation (1 et 2), I’atténuation de 1’aimantation est plus forte et donc le temps de vol plus long. En
revanche, a D'intérieur de la bifurcation (3 et 4), I’atténuation est plus faible et le temps de vol plus court

indiquant un passage plus rapide du gaz le long de ces parois.
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Compte tenu du RSB et de la résolution spatiale, la mesure présentée est valable dans les deux
premieres générations bronchiques et est plus discutable dans les suivantes. On observe au niveau de
la bifurcation une aimantation moins atténuée a I’intérieur qu’a 1’extérieur en accord avec la présence
d’une asymétrie de la vitesse dans une bifurcation (voir partie 2.2.2.3).

La mesure était effectuée en projection et les résultats traduisent un effet moyen sur 1’épaisseur de
I’arbre. Ils permettent néanmoins d’observer des effets d’inertie car la projection est orthogonale a la
direction privilégiée de ces effets. Pour utiliser cette méthode, il faut prendre en compte 1’épaisseur
des bronches et donc la connaitre.

4.3.2.4. Mesure auto calibrée

L’objectif de cette partie est de proposer une méthode qui ne nécessite pas la connaissance de
I’épaisseur des bronches dans le cas ou I’on travaille en projection comme c’est le cas avec la
séquence 2D utilisée.

Si on acquiert la répartition spatiale de I’aimantation dans les mémes conditions d’inspiration, avec
des temps de dépolarisation différents 7, et T, ,, on obtient alors I’aimantation pour I’image 1 :

]—:/nl
m, =m,exp| — T <4-32>

al

et pour I’image 2 :

7—;al
m, = m, exp —T— <4-33>

a2

Le temps de vol peut alors étre calculé a partir du rapport des aimantations :

T, = [ VT 1T, J (sz <4-34>

Les moments magnétiques mesurés dans chaque voxel peuvent étre exprimés, en premiere
approximation, dans une forme similaire & celle exprimée par la relation <4-31>:
M, :;1 Ax* Az et M, :m_2 Ax* Az . En effectuant le rapport des images 1 et 2, on obtient le rapport
des aimantations moyennes du voxel et le temps de vol peut étre estimé a partir de la relation <4-34>.
Ceci a été appliqué pour les expériences 2 et 3 entre lesquelles le fantdme n’a pas été déplacé, ce qui
permettait de ne pas avoir a effectuer de recalage entre les images. Les expériences 2 et 3 ont été
traitées comme 1’expérience 1 pour la normalisation de ’atténuation en entrée. Le rapport des images
a ensuite directement été effectué¢ sans compensation par 1’épaisseur. Les temps de dépolarisation
¢taient respectivement de 0,62 et 1,57 s (voir le Tableau 4-4). Le rapport des images et la carte de

temps de vol sont présentés sur la Figure 4-25.
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Facteur d’atténuation T, ()
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Figure 4-25 Rapport des acquisitions entre les expériences 2 et 3 (gauche) et temps de vol moyen déduit.

Aussi bien sur I’image d’atténuation que sur celle de temps de vol, on visualise les mémes asymétries
entre I’intérieur et I’extérieur au niveau de la premiére bifurcation.

En combinant deux acquisitions en projection, il est donc possible d’observer les effets d’inertie en se
passant de la connaissance a priori de 1’épaisseur des bronches.

Le temps de vol sera d’autant mieux estimé que les temps de dépolarisation choisis seront tres
différents. Si le premier temps est choisi tres éleve, la dépolarisation sera faible et le signal reflétera
principalement ’épaisseur. En revanche, si le deuxiéme temps est choisi court, la dépolarisation sera
importante et reflétera alors fortement le temps de vol. Lors de I’application in vivo chez un sujet, la
géométrie bronchique n’est pas connue a priori, cette méthode permet donc de se passer de cette

information.

4.3.2.5. Application in vivo

Ce méme principe a été appliqué in vivo sur les expériences présentées dans la partie O en utilisant les
images correspondant aux expériences 1 et 3, obtenues pour les temps de dépolarisation de 0,26 et
1,04 s respectivement (voir page 120). Une région d’intérét a été tracée autour des premiéres
générations bronchiques sur la premiére image et utilisée pour repositionner la deuxiéme image. Les

images segmentées obtenues sont présentées sur la Figure 4-26.

Figure 4-26 Images segmentées obtenue in vivo. Une région d’intérét, qui sert de masque, a été tracée a la main

sur I’image 1 autour des bronches, et a servi au recalage de I’arbre bronchique sur la deuxiéme image.



128 Chapitre 4. Imagerie dynamique de I’inspiration de gaz hyperpolarisé

Bien que la trachée et la bronche droite semblent assez bien repositionnées sur la deuxiéme image, on
observe que la bronche gauche n’est pas située au méme endroit entre les deux acquisitions (elle est
décalée de quelques degrés). Une complexité supplémentaire intervient in vivo car la géométrie de
I’arbre qui varie entre les deux expériences empéche de superposer exactement les images.

Le rapport des images et le temps de vol déduit sont présentés sur la Figure 4-27.

Facteur d’atténuation T, (s
0.9 045
0.8 0.4
0.7 035
0.6 0.3
0.5 0.25
0.4 0.2
0.15
0.1
0.05

Figure 4-27 Rapport des acquisitions entre les expériences in vivo 1 et 3 (gauche) et temps de vol moyen déduit.

La mesure de I’atténuation et du temps de vol ne laisse pas apparaitre les effets d’inertie attendus au
niveau de la premiére bifurcation bronchique et observés dans 1’étude sur fantome, méme aux endroits
qui étaient supposés les mieux repositionnés (trachée et bronche droite). Ceci est sans doute
principalement dGi aux changements de la géométrie de 1’arbre, mais également aux débits
inspiratoires 1égérement différents dans les deux cas (146 et 212 mls™) provoquant des champs de
vitesse différents dans les deux cas, et donc des trajectoires et temps de vol différents. La faisabilité
d’une telle technique in vivo nécessiterait de mieux contrdler la respiration du sujet pour espérer avoir

une bonne reproductibilité des mouvements respiratoires.

4.4, Conclusion

On a analysé dans cette partie les différents parametres qui influencent la répartition du signal lors des
expériences d’imagerie dynamique des gaz HP. Il s’agit de 1’angle de basculement, du temps de
répétition, de la relaxation longitudinale et du débit. L’influence des paramétres réglables de la
séquence ( «, TR ) et la relaxation longitudinale peuvent étre généralisés a 1’aide d’un seul parametre :
le temps de dépolarisation 7, qui correspond a la durée de vie effective de I’aimantation dans les
poumons.

La dynamique du moment magnétique total inspiré peut alors étre exprimée simplement en fonction
du débit inspiratoire. On a pu ainsi présenter une mesure de débit in sifu dans les poumons a partir de
1I’évolution temporelle du moment magnétique.

Dans le cas d’un régime stationnaire a 1’inspiration, un état stationnaire de 1’aimantation dans les
poumons est atteint dans lequel la mesure de la dépolarisation constitue une mesure du temps de vol.
Cet état ne nécessite donc pas de séquence particulierement rapide pour étre visualisé.

La répartition spatiale de I’aimantation est complexe et liée a la forme de I’écoulement. On a négligé
ici la diffusion, car on se situe dans la zone conductrice, mais la dispersion du gaz au fur et a mesure

de I’écoulement dans les générations bronchiques peut avoir tendance & homogénéiser I’aimantation.
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On a pu néanmoins, dans les expériences sur fantome, visualiser des effets d’inertie au niveau de la
premiere bifurcation bronchique avec 1’observation d’une asymétrie attendue. La visualisation de ces
effets in vivo se confronte pour I’instant au probléme de la déformation de 1’arbre bronchique entre
deux cycles respiratoires.

Bien que la répartition spatiale de 1’aimantation ne soit pas reliée au débit de maniére simple, on a
introduit le temps de vol moyen, estimé a partir du débit total dans le modele de Weibel. Nous avons
¢tabli une formule donnant la génération de coupure qui permet d’estimer les générations visibles sur

les images obtenues lors d’une inspiration stationnaire de gaz hyperpolarisé.

Dans I’objectif de valider des simulations numériques des écoulements gazeux dans les voies
aériennes proximales, 1’approche d’imagerie dynamique lors de ’inspiration de gaz hyperpolarisé
apparait difficile a mettre en regard de telles simulations. Une premicre approche aurait pu étre celle-
ci : simuler la répartition de 1’aimantation dans I’arbre bronchique a partir du champ de vitesse simulé
pour comparer les résultats avec les expériences. Ce chapitre a donc posé les bases d’une éventuelle
comparaison en analysant ce qui est mesurable et mesuré par IRM dans les expériences d’imagerie
dynamique d’inspiration de gaz hyperpolarisé. Nous n’avons pas poussé plus loin cette voie jusqu’a
appliquer cette démarche mais avons préféré développer une méthode capable de mesurer directement
les vitesses du gaz, paramétre directement comparable a la simulation numérique des écoulements.
C’est I’objet du chapitre suivant.
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De nombreux travaux, théoriques et expérimentaux, ont étudié les motifs de 1’écoulement dans les
voies aériennes (voir le Chapitre 1). Expérimentalement, le champ de vitesse a été mesuré dans des
géométries variées, avec différentes techniques expérimentales, comme I’anémométrie a fil chaud,
I’anémométrie Doppler LASER, ou la vélocimétrie par images de particules [118 - Olson 1971,169 -
Heenan 2003,170 - Corcoran 2002]. Des simulations numériques ont également pu étre obtenues par
CFD [122 - Martonen 2001,123 - Liu 2002,169 - Heenan 2003,171 - Comer 2001]. Ces deux
approches ont permis de mieux comprendre la dynamique du gaz dans les bronches.

In vivo, les explorations fonctionnelles respiratoires ne fournissent qu’une mesure globale du débit a
la bouche. Les techniques invasives consistant a introduire une sonde pour mesurer, par exemple,
localement la pression [172 - West 1960], ou visualiser des paramétres locaux par bronchoscopie [133
- Rafanan 2000], peuvent étre effectuées, mais elles provoquent des perturbations sur 1’écoulement a
cause de I’introduction de la sonde. Aucune mesure non invasive directe de la vitesse n’a été obtenue
jusqu’a présent car aucune des méthodes citées n’est applicable in vivo.

Comme on 1’a vu dans les précédents chapitres, la visualisation de la dynamique respiratoire a I’aide
des gaz hyperpolarisés est possible. Cette visualisation est réalisée avec des séquences d’imagerie
adaptées, qui sont limitées a I’heure actuelle dans leur aspect quantitatif ou par leur résolution
temporelle (voir les contraintes liées a 1’utilisation des gaz HP et les précédentes méthodes de
quantification de I’imagerie dynamique [100 - Dupuich 2003,101 - Gast 2002,168 - Dupuich 2003]
exposées au Chapitre 1 et au Chapitre 4 ). Les effets de la dépolarisation et du débit d’entrée sont
difficiles a isoler, et nous avons tenté de détacher les parametres qui influencent la répartition spatiale
dans les poumons. A cela s’ajoutent les effets de la diffusion dans les gradients et du faible temps de
relaxation apparente a 1,5 T (voir Annexe A) [24 - Callaghan 1988,77 - Chen 1999,85 - Chen 1999]
qui compliquent I’analyse des contrastes observés.

On a présenté au Chapitre 1 le principe de la technique de mesure de vitesse par contraste de phase en
IRM [45 - Moran 1983,173 - Dumoulin 1986]. Cette approche repose sur la mesure de la phase du
signal, et est donc bien moins sensible aux effets qui influencent I’amplitude du signal. De rares
¢tudes de quantification de vitesse ont été réalisées spécifiquement sur des gaz. D’abord sur des gaz
contenant de I’hydrogéne (acétyléne, butane, propane) & polarisation thermique a 7 T, des cartes de
vitesse 2D de la composante axiale ont été obtenues dans une coupe de 15 mm et avec une résolution
dans le plan de 0,4 mm en 20 min [174 - Koptyug 2000]. Avec une approche similaire, sur des
fantdbmes de xénon hyperpolarisé a différentes pressions et températures, des profils 1D de vitesse

avec une résolution spatiale d’environ 0,1 mm et des cartes 2D de la vitesse axiale dans une coupe
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d’une dizaine de millimétres ont été acquises en plusieurs minutes [175 - Brunner 1999,176 - Kaiser
2001,177 - Mair 2000]. Par leur méthodologie, ces sont des techniques exclusivement applicables in
vitro: les mesures étaient effectuées sur des aimants de petite taille empéchant I’acceés pour I’Humain
et les temps de mesure étaient bien trop longs (6 min pour la mesure la plus courte) pour E&tre
applicables in vivo.

Dans ce chapitre, nous proposons une méthode qui combine les avantages de 1’imagerie radiale
dynamique, du contraste de phase et des gaz hyperpolarisés pour permettre la mesure de vitesse sur
gaz in vivo. Cette technique a d’abord été validée sur des fantdmes, appliquée pour valider une
simulation numérique et enfin, appliquée in vivo chez I’Humain.

5.1. Séquence et principe du traitement des données

5.1.1. Séquence de vélocimétrie

Une séquence radiale 2D en écho de gradient « spoilée » avec ajout de gradients bipolaires a été
développée (Figure 5-1).
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Figure 5-1 Séquence de vélocimétrie. Apres la sélection de coupe, un gradient bipolaire est appliqué sur un axe

avant la lecture d’un diamétre avec Iorientation & dans I’espace des k.

Une impulsion RF sélective (sinc 3 lobes filtrée avec une fenétre de Hamming) de durée 1 ms a été
appliquée pour sélectionner une coupe de 1 cm d’épaisseur. L’angle de basculement était compris
entre 10 et 45° (sensibilité inhomogeéne avec les antennes de surfaces).

Le codage de vitesse utilisé était une mesure sur 4 points [49 - Pelc 1991] (voir 1.2.2.3), comportant
d’abord I’acquisition d’une référence sans gradient bipolaire, puis par 1’application d’un gradient
bipolaire dans chacune des trois directions spatiales (dans 1’ordre z, y, x). Le champ de vitesse était de
FOS=6m-s"' (G=22mT-m"',T, =180 s, T,=222ps), centré¢ sur O l'intervalle de vitesse était
[-3,+3]m-s™" pour une différence de phase de [-7,+7]. Les codages de vitesse étaient entrelacés
avec les différentes orientations du gradient de lecture.

L’ordre dichotomique a été utilisé pour I’application des projections (voir 1.1.2.3.1). Chaque lecture a
été réalisée avec un champ de vue FOV =100 mm, une bande passante BW =16 kHz, 64 points
acquis avec un écho centré. La totalité de I’application des gradients permettait d’obtenir
TR/TE =12/6,4ms, avec 1’ajout d’un gradient spoiler fixé au maximum de 1’amplitude disponible
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pendant un peu plus de 1,5 ms. Le nombre total de diameétres acquis par codage de vitesse était de 256
et le temps d’acquisition total était de 12,3 s.

5.1.2. Reconstruction et traitement

Les données ont été reconstruites par rétro projection filtrée (algorithme en Annexe B) pour un groupe
de projections uniformément réparties angulairement. Cette reconstruction était bien évidemment
effectuée sur les données complexes pour pouvoir obtenir I’amplitude et la phase du signal pour
chaque codage de phase. Chaque composante de vitesse était ensuite obtenue en multipliant par le
facteur de conversion FOS/27x la différence des phases obtenue pour le codage de vitesse avec les
phases de référence (voir relation <1-50>).

Une région d’intérét, correspondant a la section considérée, était recalée automatiquement par
maximisation de I’amplitude du signal de I’image de référence avec un masque définissant la ROI.
L’algorithme utilisé était basé¢ sur la convolution de I’image avec le masque et repositionnait la
section avec une précision de I’ordre de grandeur du Y4 de pixel (0,4 mm). L’écart type du bruit o
¢tait estimé sur une région sans signal (voir 1.1.3.5) et pour chaque voxel j I’erreur sur la mesure de
vitesse pouvait tre estimée a partir du signal 7, pris sur I'image de référence (voir relation <1-52>).
Le débit pouvait ensuite étre calculé en sommant les vitesses normales a la coupe, et I’erreur sur le
débit était calculée par propagation des erreurs sur la vitesse. Soit les n pixels sur la surface, o la
surface ¢lémentaire d’un voxel j, v, sa vitesse normale a la coupe et o; I’erreur sur la vitesse. Le
débit s’écrit :

D=5, <5-1>

et I’erreur sur le débit, déduite par propagation des erreurs sur les vitesses :

c,=0 fzdl.z <5-2>
j=1

On notera que pour I’estimation du débit, un critére supplémentaire était imposé : seuls les pixels

possédant une intensité supérieure a /; > 32 o étaient considérés.

5.1.3. Groupement des projections

Lors de la reconstruction des images acquises avec [’ordre dichotomique, une souplesse
supplémentaire apparait par la possibilité de créer des groupes de projections uniformément répartis
dans une approche multi-échelle qui permettait a posteriori de favoriser la résolution temporelle ou

spatiale a partir d’une acquisition unique. Le principe est schématisé ci-dessous.
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Plan de Fourier

Image ' ' ' .

Temps

Figure 5-2 Schéma de la reconstruction en utilisant 1’ordre dichotomique en privilégiant la résolution
temporelle. Des groupes de n projections servent chacun a reconstruire une image dont la résolution temporelle
est n TR . Cela permet de visualiser les mouvements rapides.

Plan de Fourier X

Regroupement >

Image

Figure 5-3 Schéma de la reconstruction en utilisant 1’ordre dichotomique en privilégiant la résolution spatiale. Si
I’objet est fixe, on peut grouper les projections. L’ information contenue dans le plan de Fourier permet d’obtenir
une image plus résolue spatialement.

Cette souplesse supplémentaire permet, a partir d’une série de projections, de réaliser alors a
prosteriori plusieurs groupes d’images : avec une bonne résolution temporelle aux dépends de la
résolution spatiale ou avec une bonne résolution spatiale et un meilleur RSB résultant de

I’accumulation des signaux.

5.2. Validation in vitro

Pour les expériences décrites dans ce chapitre, le protocole d’administration de gaz hyperpolarisé était
le méme que celui présenté pour 1’administration dans des fantomes (partie 4.3.2.1).
5.2.1. Reconstruction type d’une acquisition

5.2.1.1 Suivi de ’amplitude de [’écho

L’expérience présentée ici a été effectuée sur un tube de 25,4 mm de diamétre avec un débit

stationnaire de 350 mls”'. L’injection d’hélium-3 a duré 8s. L’antenne de surface de 8 cm de
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diametre a été utilisée. La Figure 5-4 présente I’évolution de 1’écho au cours de ’application de la
séquence dans une coupe axiale du tube.

Amplitude de I'écho (RSB)
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Figure 5-4 Evolution du signal au cours d’une acquisition compléte. Pour chaque diameétre acquis, le centre du
plan de Fourier est acquis. Cette évolution correspond a la ligne « passage du gaz » schématisée sur la Figure
4-19. L’amplitude de I’écho a été¢ normalisée par le bruit calculé sur un diamétre sans signal au début de
I’acquisition. Le temps 0 correspond au début de la séquence. Le gaz s’est écoulé jusqu’a 1’endroit de la mesure
avec un débit constant pendant les 8 s de I’ouverture de la vanne. Un plateau était obtenu autour d’une valeur de

100 entre les temps 3 s et 8 s.

En raison de la dispersion du gaz hyperpolarisé dans le tube avant d’arriver dans la coupe d’imagerie,
le gaz hyperpolarisé arrivait dans la coupe progressivement jusqu’a atteindre un plateau. Le suivi
temporel de ’amplitude de I’écho permettait d’obtenir la quantité de signal dans la coupe pendant
toute la durée de I’expérience avec une résolution temporelle de 7R . Par ce biais, on contrdlait la
stabilité¢ du débit injecté tout au long de 1’administration.

L’amplitude du plateau dans toutes les expériences présentées était comprise entre 80 et 800. Cette
amplitude dépend de la sensibilité de ’antenne, de I’angle de basculement, de 1’aimantation du gaz
injecté et du débit, ce qui explique les variations importantes de cette valeur d’équilibre dynamique

(voir Chapitre 4), équilibre obtenu cette fois dans une coupe.

5.2.1.2. Choix de la reconstruction

Les diamétres obtenus dans le plan de Fourier avec 1’ordre dichotomique pouvaient étre regroupés
pour obtenir plusieurs séries d’images avec des résolutions spatiales et temporelles variables
(dépendant de la taille de 1’objet et du nombre de projections utilisées). Compte tenu du RSB élevé
dans le domaine temps, nous avons choisi de reconstruire les images par rétro-projection filtrée sans
ajouter de filtre passe-bas autre que le filtre rampe. Ce choix privilégie la résolution spatiale au
détriment du RSB sur les images [178 - Brooks 1976,179 - Rowland 1979], mais a permis, en
pratique, d’obtenir un RSB suffisant pour la mesure de la phase. La Figure 5-5 présente un exemple

de reconstruction de I’image de référence (codage de vitesse nul) issu du groupement de 32 diameétres.
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3,840 s

11,520 s

Figure 5-5 Reconstruction de 8 images correspondant chacune a un groupe indépendant de 32 diametres. La
résolution temporelle est dans ce cas de 1,54 s par image. Le rapport signal sur bruit moyen pendant le plateau

est de I’ordre de 27. L antenne de surface était placée au dessus du tube

L’application du critére de Nyquist pour cet objet contenu dans un champ de vue réduit de 25,4 mm
(Yadu FOV') impose 25 diamétres nécessaires a la reconstruction sans sous-échantillonnage angulaire
(relation <1-19>). En effectuant une reconstruction avec 32 diamétres, il n’y avait donc pas de sous-
¢échantillonnage angulaire et une résolution temporelle de 1,54 s était obtenue (32x4x TR pour les 4
pas de codage de vitesse) pour une résolution spatiale théorique (en négligeant le bruit et les artéfacts
de reconstruction) de 1,56 mm dans le plan. On notera qu’en ne prenant que 16 diameétres, la
résolution spatiale n’est que faiblement affectée. Dans certains cas 1’objet est contenu dans un champ
de vue réduit plus petit et la condition de Nyquist est alors applicable. Puisque sur fantome les
expériences ont été réalisées avec un débit stationnaire, on a choisi, dans la mesure du possible,
d’accumuler les signaux pendant toute la durée ou le gaz traversait la coupe de maniere a obtenir un
RSB plus élevé.

5.2.2. Validation locale de la mesure

La validation quantitative de la mesure de vitesse a été effectuée par comparaison a des modeles

d’écoulement connus.

5.2.2.1. Expérience dans un tube droit

L’expérience a été menée sur un tube droit de 22 mm de diamétre avec 1’antenne de surface de 13 cm
de diameétre. Un nombre de Reynolds de 750, bien inférieur a la valeur critique de 2000, a été imposé
pour obtenir un écoulement laminaire. Le gaz s’écoulait en régime stationnaire (207 ml-s™) sur plus de
2 m dans le tube droit avant d’arriver sur le lieu de la mesure, ce qui permettait I’établissement du
profil parabolique (voir partie 2.2.2.1). Lors du passage du gaz, injecté¢ durant 4 s, la densité était de
1,12 kg'm™ et la viscosité de 17,9 uPa-s. Ces valeurs ont été calculées a partir de la composition du
mélange (4,7% *He, 82,3% N, 13% O,) a la température (291 K) et la pression (988 hPa) du jour
(voir partie 3.2.5).

Le profil de vitesse axiale obtenu dans une coupe axiale en 1,54 s (32 diamétres) a été comparé avec
le profil parabolique théorique obtenu avec le méme débit (Figure 5-6).
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Figure 5-6 Mesure de la vitesse axiale pour un écoulement parabolique. (a) Carte des contours iso vitesses. (b)
Comparaison avec le profil théorique le long d’un diametre. Les points de mesure sont associés a leur barre

d’erreur o, calculée a partir de la relation <1-52>. La ligne grise correspond au profil théorique.

Le profil de vitesse mesuré présente bien une symétrie de révolution autour de 1’axe du tube et le
profil est parabolique le long d’un diamétre. La vitesse maximale mesurée, 1,085+0,055m-s™', était
environ le double de la vitesse moyenne, comme dans un écoulement de Poiseuille.

La précision de la mesure a été estimée a I’aide d’une étude de la différence pixel a pixel en fonction
du RSB. L’écart type de la différence (not¢ SD) a été calculé pour plusieurs séries de points sur la
section dont le signal dépassait une valeur seuil. Le Tableau 5-1 résume les résultats obtenus.

Valeur du seuil (m-s™) N, RSB SD (ms™)
Absence de seuil 153 17,5 0,091
0,1 ms” (1,>13,5x0) 116 20 0,044
0,06 ms™" (I, >22,6x0) 32 24,5 0,020

Tableau 5-1 Comparaison entre vitesses mesurées et théoriques dans le tube droit. L’écart type des différences
(SD) dans une comparaison pixel a pixel est donné. Seules les vitesses ayant une erreur o, inférieure au seuil
indiqué ont été considérées (ce qui correspond donc aux voxels possédant un signal ¢élevé). Une absence de seuil
correspond a la prise en compte de tous les voxels sur la section. N, est le nombre de voxels qui répondaient a ce

critére et pour lesquels le RSB moyen a été calculé.

La Figure 5-7 présente la comparaison entre vitesse mesurée et vitesse théorique pour tous les pixels
de la section du tube.
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Figure 5-7 Comparaison entre la vitesse mesurée et de la vitesse théorique pour chaque pixel de la section du
tube (voir la Figure 5-6). La droite d’identité est tracée, ainsi que I’intervalle de confiance a 95%

=V, +1,965D).

( mesurée théorique

La précision globale de la mesure entre 0 et 1,1 m's™ est de 0,091 m's™ si tous les pixels de la section
sont considérés, mais elle est réduite & 0,02 m's™ si on ne considére que les pixels qui possédent une
intensité élevée. Les pixels qui possédent une intensité faible générent une forte incertitude sur la
mesure de phase et donc de vitesse. L’intensité du signal sur la section dépend de 1’aimantation, de la
sensibilit¢ de DI’antenne, de la diffusion dans les gradients, de 1’angle de basculement, mais
principalement dans ce cas des effets d’entrée de coupe, relatifs a la vitesse du gaz et a la
dépolarisation RF. Le gaz transporté¢ avec les vitesses les plus lentes est plus dépolarisé et moins
rafraichi. C’est ce qui est observé sur la Figure 5-7 : ’incertitude sur la mesure des vitesses faibles est
plus importante, les valeurs mesurées fluctuent plus autour de la droite identité. En revanche, les
vitesses élevées sont bien moins dispersées autour des valeurs attendues. Cet effet rend moins précise
la mesure des vitesses faibles, notamment prés des parois, au niveau desquelles s’ajoute un effet de
volume partiel (les voxels ne sont pas complétement remplis de gaz).

Puisqu’on mesure la phase du signal, une intensité plus faible n’introduit pas de biais sur la mesure de
vitesse mais, en revanche, augmente 1’incertitude de celle-ci. L’écart observé entre les vitesses
théoriques et mesurées vient donc principalement du RSB limité, mais peut également provenir d’un
défaut de recalage du tube.

5.2.2.2. Expérience dans un coude a 90°

L’expérience sur le tube droit a permis de valider la mesure de la composante axiale des vitesses pour
un écoulement simple. Pour valider les composantes mesurées dans le plan de coupe, on a utilisé un

fantome possédant un écoulement tridimensionnel : un tube coudé (voir partie 2.2.2.2).
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L’écoulement a été mesuré au milieu du U (2 90°) d’un tube de section circulaire de diamétre 25 mm
coudé avec un rayon de courbure de 200 mm (tube flexible, voir 3.3.1.1). Le tube était droit sur une
longueur de plus de 20 diameétres avant la courbure ce qui permettait d’établir un profil
raisonnablement parabolique en entrée. Le gaz (5,8% “He, 81,2% N,, 13,0% O,), injecté pendant 4 s,
avait une densité de 1,123+0,01g-1" et une viscosité de 17,96+ 0,1 uPa-s, calculée pour 291 K et
998 hPa. Le débit d’entrée, 300+20ml-s™', imposait un nombre de Reynolds Re=956+62 et un
nombre de Dean De=240+15 (voir relation <2-24>). La mesure a été effectuée avec 1’antenne de
surface de 13 cm de diamétre.

Les résultats obtenus sur une durée de 1,54 s (correspondant a I’acquisition de 32 diamétres par pas de
codage de vitesse) ont été comparés avec une simulation numérique obtenue dans les mémes
conditions (voir la partie 3.3.5).

A partir du résultat de la simulation, la vitesse simulée a été interpolée (interpolation bilinéaire) au
centre des voxels et a été comparée, composante par composante, a la vitesse mesurée. Les positions
du maximum de la vitesse axiale et des centres des vortex ont été déterminées indépendamment sur

les cartes de vitesse simulée et mesurée (Figure 5-8).
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Figure 5-8 Profil de vitesse dans le tube en U. a : Vitesse mesurée (a gauche) et vitesse simulée (a droite) au
milieu du coude. La vitesse axiale est représentée par I’échelle de couleur et les vitesses dans le plan sont
représentées par les fléches. Le triangle est placé au maximum de la vitesse axiale, le cercle et la croix, sont les
centres des vortex. b : Profils de la composante selon x le long du diamétre BB’ par CFD (ligne pleine) et par

IRM (points de mesure avec les barres d’erreurs * oy, ).

L’allure des vitesses axiales mesurées et simulées a 90° dans le coude était la méme. Dans les deux
cas, on observe un minimum vers ’intérieur et un maximum vers I’extérieur. La position de points
significatifs, comme le maximum de la vitesse axiale et les centres de vortex se superposaient avec
une précision plus fine que la taille du pixel (1,56 mm). Deux tourbillons symétriques, qui se
développent dans le plan de chaque coté du diamétre AA’, sont visualisés.

Le Tableau 5-2 récapitule les résultats de 1’analyse pixel a pixel sur chaque composante. Le biais

indiqué correspond a la moyenne des différences entre les vitesses mesurées et simulées.
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Valeur du seuil (m-s™) N, RSB SD (m-s™?) Biais (m-s™)
Absence de seuil 193 22
X 0,094 -0,011+0,007
y 0,069 0,010+0,005
z 0,148 0+0,010
0,1ms™*(S>13,5x0) 152 27
X 0,047 0,022+0,004
y 0,040 0,005+0,003
z 0,099 -0,021+0,008
0,06 ms™*(S>27x0) 89 32
x 0,025 -0,025+0,003
y 0,022 0,007+0,002
z 0,053 -0,027+0,006

Tableau 5-2 Comparaison entre les vitesses mesurées et théoriques dans le coude pour les 3 composantes. Pour

cette comparaison, le biais, significatif dans ce cas, a été précisé.

De faibles biais ont été observés sur les composantes x et y : 0,02 et 0,005 m's”, respectivement. Pour
les pixels qui possédent un RSB suffisant, les vitesses expérimentales et simulées concordaient ; des
écarts type de 0,053 pour la composante axiale et 0,025 m's” pour les composantes dans le plan ont
été calculés. Quand tous les pixels étaient pris en compte sur la section, I’écart type SD augmentait
jusqu’a 0,148 ms”. Un bon accord entre les vitesses est illustré sur le profil de vitesse de la
composante selon x pris sur un diametre (Figure 5-8 b) pour lequel les vitesses suivent la méme
tendance entre —0,05¢et 0,1 ms~' (positive sur les bords et négative au centre). Dans ce cas également,
les vitesses axiales les plus faibles (prés des parois), qui souffrent du faible effet d’entrée de coupe,
¢taient plus incertaines.

L’incertitude (SD) est plus importante pour le coude que pour le tube droit, probablement parce que,
dans I’expérience, le coude n’était pas exactement conforme a la géométrie théorique (utilisation d’un
tube flexible). De plus, le profil d’entrée a pu étre légérement différent d’un profil parabolique établi
et le nombre de Reynolds n’était connu qu’a 6,4% (voir I’imprécision sur la mesure par le débitmetre
dans la partie 3.2.6).

Bien que les vitesses mesurées fussent le résultat de 1’intégration sur 1’épaisseur de la coupe (voxels
de 10 mm d’épaisseur sur 1,56 mm de coté, voir la Figure 5-9), les vitesses étaient correctement
mesurées par IRM. Les effets de la dispersion de phase avaient un effet limité compte tenu du FOS
utilisé (voir annexe A.2), c’est donc bien la vitesse moyenne qui était mesurée dans ce cas. Pour les
géométries utilisées ici, qui avaient une faible variation de la section sur 1’épaisseur de la coupe, la
dispersion de phase dans les voxels n’avait qu’un effet limité sur la mesure de vitesse. On a vérifié a
’aide de la simulation que la vitesse moyenne était trés proche de la vitesse prise au centre du voxel.
L’erreur ajoutée par la dispersion de phase intra-voxel a été estimée inférieure a 4 mm's”, ce qui est
bien plus faible que les barres d’erreur expérimentales o, et que I’écart observé SD. Nous avons donc
choisi, par simplicité, de comparer la vitesse mesurée directement a la vitesse simulée prise au centre

du voxel.
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Vitesses numériques interpolées

centre du voxel

1.56 mm
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Coupe 10 mm

Figure 5-9 Représentation schématique d’un voxel cubique. La mesure par IRM donne une valeur unique de
vitesse au centre du voxel (croix noire). Cette vitesse correspond, en premiére approximation, a la vitesse
moyenne dans le voxel (voir annexe A.2). Les vitesses simulées ont été interpolées uniformément dans ce voxel
et on a vérifié que la vitesse moyenne simulée différait peu de la vitesse simulée au centre du voxel (I’erreur

ajoutée était inférieure a I’erreur expérimentale).

Dans ces mesures, le débit imposé correspondait au débit mesuré en IRM, le biais sur la vitesse axiale
¢tait donc artificiellement nul lorsque tous les pixels de la section ont été considérés. Lorsqu’on a
¢liminé les pixels possédant un signal trop faible, un biais sur la vitesse axiale était alors observé
(0,027 ms™", 0,9% de FOS). Ce qui correspond a une différence de distribution spatiale des vitesses.
Les vitesses dans le plan ont montré un biais de 0,025 ms” sur la composante selon x, et 0,007 ms’”
pour la composante selon y. Une trés faible inclinaison du coude par rapport aux axes des gradients,
qui a pour conséquence la projection d’une partie importante de la vitesse axiale dans le plan, est une
explication plausible de ce biais. Une imprécision angulaire de 1° lors du positionnement dans
I’imageur suffirait a lui seul pour obtenir 1’ordre de grandeur de ce biais.

Malgré ces biais, la technique permet de visualiser et de quantifier les mouvements hélicoidaux,

typiquement 3D, responsables du mélange gazeux dans les voies aériennes.

5.2.2.3. Etablissement du profil dans un coude

Le profil des vitesses axiales a été mesuré pour différents angles dans le coude (Figure 5-10). Pour ces
expériences, le débit était compris entre 350 et 420 ml s'etle gaz injecté (4,5% *He, 82,5% Na, 13%
0,) avait une densité de 1,15 kg'm™ et une viscosité de 17,9 uPa-s (a 1 atm et 291 K). Le nombre de
Reynolds était donc compris entre 1140 et 1370 et le nombre de Dean entre 285 et 342. Pour chaque
expérience, le coude a été déplacé pour effectuer la mesure au centre de 1’aimant et la coupe était
réalisée en sagittal (relatif au tunnel de gradient). Le profil d’entrée n’était donc pas parabolique, la
piece d’adaptation composée de filtres réduisant les effets de la courbure a donc été ajoutée en entrée
(voir 3.3.4.1). Les données ont été reconstruites avec 32 projections pour chaque codage de vitesse.
Le récapitulatif des débits mesurés et des RSB moyens pour ces expériences est donné dans le
Tableau 5-3.



142 Chapitre 5. Vélocimétrie IRM des gaz hyperpolarisés
Position | Débit (mls™) Re RSB o 90°
\ I Extérieur

0° 351 1143 | 24,5

30° 418 1361 | 12,7

60° 364 1185 | 143 0 180°
90° 415 1351 | 138 _

Intérieur

180° 354 1153 | 11,6

Tableau 5-3 Débits, Re et RSB pour les différentes

mesures dans le coude.

Entrée

f

Figure 5-10 Rappel des positions dans le coude.

Les vitesses axiales issues de ces mesures sont présentées sur la Figure 5-11 et la Figure 5-12.

0.015

0.01

o
=1
S
Lh

Position (m)
o

-0.005

-0.01

-0.015

-0.01

0.01

30°

60°

-0.01

-0.01 0 0.01
Vitesse (m s'l)

0.015

0.01

o
o
=]
G

Position (m)
o

-0.005

-0.01

-0.015

180°

1.2

1

08

0.6

0.4

0.2

-0.01

0

Position ()

0.01

-0.01

Position (m)

0.01

Figure 5-11 Cartes de la vitesse axiale dans le coude en fonction de I’angle. Les courbes de niveaux ont été

tracées tous les 0,05 m's™. L’échelle de couleur est la méme pour toutes les cartes. La position est précisée en

haut a gauche, ainsi que I’orientation (intérieur, extérieur) en bas.
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Figure 5-12 Etablissement du profil de vitesse dans le coude. Profil de la vitesse axiale prise sur un diamétre
orienté de I’extérieur a I’intérieur du coude. Pour plus de lisibilité, les profils ont ét¢ décalés en fonction de la

position dans le coude (d’un multiple de 0,5 m-s™).

Bien que la mesure a 0° en entrée du coude ait été effectuée avec une forte courbure amont (1’arrivée
du gaz est environ a 90° a cause du positionnement du coude dans 1’aimant), le profil de vitesse était
relativement plat grice a 1’ajout de la piece d’adaptation. Cette adaptation, composée de filtres,
réduisait donc fortement les effets de courbure. Il était alors possible de positionner le fantdme en
centrant la zone d’intérét dans I’aimant et ainsi réduire les éventuels biais sur la mesure de phase
introduits par les termes de Maxwell [60 - Norris 1990] tout en obtenant un profil d’entrée
relativement plat pour les mesures a 30, 60, 90 et 180°.

Bien que les différentes expériences aient ét¢ menées avec des débits légerement différents
(380+33mls™), I’établissement progressif du profil de vitesse dans le coude en fonction de I’angle
(entre 0° et 90°) est observable. Dés 30°, les effets de la courbure apparaissent et s’intensifient jusqu’a
90°. A 90° le profil de vitesse semble déja établi : peu de différences avec le profil a 180° sont
observées (asymétrie entre I’extérieur et I’intérieur et asymétrie des vitesses axiales).

5.2.24. Inspiration dans la bifurcation

L’écoulement a été mesuré dans une branche fille de la bifurcation a plusieurs profondeurs (voir le
Tableau 5-4 et la Figure 5-13) avec 1’antenne de surface de 8 cm de diamétre. Pour ces expériences, le
débit était 230 ml s et le gaz injecté (4,5% *He, 82,5% N, 13% 0,) avait une densité de 1,15 kg-m'3
et une viscosité de 17,9 uPa's (a 1 atm et 291 K). Le nombre de Reynolds dans la branche mére était
740. La piece d’adaptation était connectée a 1’entrée, si bien que le profil d’entrée était relativement
plat, compris entre un profil plat et parabolique. Les mesures ont donc été comparées a deux
simulations réalisées avec un profil d’entrée plat et parabolique dans des conditions proches
(p=1,18kg-m™ et £ =18,0 uPa-s) avec un débit d’entrée de 230 mls™.
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S 4 i’
Y
Position Profondeur RSB
P
1D 20 mm 23 D7
2D
2D 40 mm 23
Extérieur
3D 60 mm 45

Tableau 5-4 Position et RSB pour les différentes
mesures dans la bifurcation. La profondeur désigne
la distance par rapport a la caréne. L’expérience a
3D a été réalisée avant les autres avec une

polarisation double.

Figure 5-13 Rappel

bifurcation.
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Les trois composantes de la vitesse sont comparées entre les deux simulations et 1’expérience pour les

trois positions, 1D sur la Figure 5-14, 2D sur la Figure 5-15 et 3D sur la Figure 5-16.
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Figure 5-14 Cartographie de vitesse 1 diamétre aprés la bifurcation (1D). Comparaison de la mesure par IRM

avec les simulations pour deux profils d’entrée (parabolique et plat). Les trois composantes (v, , axiale, v,

«horizontale » et v, «verticale ») sont représentées (courbes de niveaux tous les 0,05 ms” pour la vitesse

axiale, tous les 0,025 m:s™ pour les vitesses dans le plan de coupe).
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Figure 5-15 Cartographie de vitesse 2 diamétres aprés la bifurcation (2D). Comparaison de la mesure par IRM

avec les simulations pour deux profils d’entrée (parabolique et plat). Les trois composantes (v, , axiale, v,

«horizontale » et v, «verticale ») sont représentées (courbes de niveaux tous les 0,05 ms” pour la vitesse

axiale, tous les 0,025 m's™ pour les vitesses dans le plan de coupe).
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Figure 5-16 Cartographie de vitesse 3 diamétres apres la bifurcation (3D). Comparaison de la mesure par IRM
avec les simulations pour deux profils d’entrée (parabolique et plat). Les trois composantes (v, , axiale, v,
« horizontale » et v, «verticale ») sont représentées (courbes de niveaux tous les 0,05 m's” pour la vitesse
axiale, tous les 0,025 m's™ pour les vitesses dans le plan de coupe).

Les résultats présentés montrent que le profil de vitesse mesuré ne correspondait ni parfaitement a
celui d’une entrée parabolique, ni parfaitement a celui d’une entrée plate. Néanmoins, 1’allure des
vitesses était & chaque fois comprise entre les deux cas, ce qui est compatible avec un profil d’entrée
intermédiaire imposé par le filtre en entrée. Dans tous les cas, la forme caractéristique de 1’écoulement
dans une bifurcation était observée. Le profil axial était fortement asymétrique, avec les intensités de
vitesse maximale sur la paroi intérieure de la bifurcation, et un minimum sur la paroi extérieure avec
une répartition en U longeant les parois. Les écoulements secondaires ¢étaient similaires entre la
simulation et 1’expérience, attestant de la présence des tourbillons (voir partie 2.2.2.3). En fonction de
la profondeur, le profil axial s’homogénéisait et 1’intensité des écoulements secondaires diminuait,

comme attendu.

5.2.2.5. Expiration dans la bifurcation

Contrairement a « I’inspiration », 1’expérience « d’expiration » correspond a I’inversion du sens de
I’écoulement dans la bifurcation. Il y a donc deux entrées (les branches filles) et une sortie (la branche
mére).

Pour cette expérience, une bifurcation en amont a été ajoutée entre I’administrateur et la bifurcation
pour diviser le débit d’entrée en 2 parties qui étaient injectées dans chaque branche fille. Compte tenu
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de I’encombrement dans I’aimant le débit ne devait pas étre totalement symétrique et les profils
d’entrée dans les branches filles n’ont pas été controlés.

Une expérience a 25 mm de la caréne (0D) a été effectuée avec un débit d’entrée de 300 mls™
(Re=965) et une expérience a 70 mm de la caréne (un peu moins de 2 diamétre, 2D) avec un débit
de 230 mls' (Re=740). Pour ces deux expériences, le gaz avait des propriétés similaires &
I’expérience en inspiration. Les résultats sont présentés sur la Figure 5-17 (OD) et Figure 5-18 (2D).
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Figure 5-17 Profil de vitesse dans la branche mére a I’expiration juste aprés 1’embranchement (0D) pour un
débit de 300 ml's™. Les vitesses axiales sont représentées en couleur et les vitesses secondaires a ’aide des
fleches (a gauche). Deux profils pris sur des diamétres normaux au plan et dans le plan de la bifurcation sont
tracés (au milieu).
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Figure 5-18 Profil de vitesse dans la branche mére a I’expiration a environ 2 diameétres apres 1’embranchement
(2D) pour un débit de 230 ml's™. Les vitesses axiales sont représentées en couleur et les vitesses secondaires a
I’aide des fleches (en haut a gauche). Deux profils pris sur des diamétres normaux au plan et dans le plan de la
bifurcation sont tracés (en haut, au milieu). Les vitesses dans le plan sont également représentées en échelle de

couleur (en bas).

Comme montré par Schroter et al [108 - Pedley 1977,119 - Schroter 1969], qui a mesuré les profils de
vitesse axiale (par anémométrie a fil chaud) et visualisé les écoulement secondaires a ’aide de fumée,
la nature de 1’écoulement expiratoire dans une simple bifurcation est assez différente de celle de
I’écoulement inspiratoire. Les profils de vitesse provenant des branches filles se combinent pour
former un profil de vitesse symétrique selon les axes orthogonaux dans le plan de la bifurcation et
dans le plan normal a la bifurcation. En raison de la courbure, deux paires de tourbillons sont
observées chacune provenant d’une branche fille. Le profil axial juste aprés I’embranchement (0D),
montre I’influence des couches limites présentes sur les parois intérieures des branches filles avec
deux pics de vitesse séparés par un minimum (Figure 5-17, profil normal au plan de la bifurcation).
Deux diametres apres ’embranchement (2D), le profil axial est plus homogéne et est quasiment plat
le long du diamétre normal au plan de la bifurcation (Figure 5-18, profil normal au plan de la
bifurcation). Le gradient de pression résultant entraine la naissance de quatre tourbillons a peu pres
symétriques alimentant le pic de vitesse. A 2D dans le cas présenté, I’ordre de grandeur de ces

écoulements est de 0,1-0,15 ms™, soit 20 & 30% de la vitesse moyenne axiale.
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5.2.3. Validation globale par la mesure de débit

Une série de mesures de débit a été acquise sur des tubes circulaires de diametres variables (de 10 a
25 mm) avec différentes antennes. Un débit stationnaire, réglé a 1’aide du débitmétre extérieur entre
200 et 350 ml s, était imposé dans le tube. Des coupes axiales aux tubes ont été effectuées pendant le
passage du gaz. Pour chaque acquisition, 8 images ont été reconstruites, chacune acquise en 1,54 s.
Les images avec un RSB moyen sur la section RSB >10 ont été conservées et une mesure du débit
par intégration des vitesses axiales a été faite (voir 5.1.2). On appellera « débit imagé » le débit
mesuré par IRM par opposition aux « débit d’entrée » mesuré par le débitmetre. Le débit d’entrée a
ensuite ¢t€ moyenné sur la période d’acquisition de 1’image pour étre comparé, a 1’aide d’une analyse
de Bland-Altman [180 - Bland 1986], au débit imagé pendant la méme période.

Les résultats obtenus pour 17 expériences dans lesquelles 48 images possédant un RSB >10 ont été
extraites, sont présentés sur la Figure 5-19.
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Figure 5-19 Analyse de la mesure de débit. La différence entre le débit imagé et le débit d’entrée est représentée
en fonction de la moyenne des deux débits. Les barres d’erreurs ont été calculées en ajoutant les variances des
deux débits. Le biais (ligne pointillée) ainsi que ’intervalle de confiance & 95% (lignes pleines) sont également

représentés.

L’écart type de la différence (17,8 ml's™), qui représente 6,4% du débit moyen, donne la fluctuation
globale entre les deux mesures de débit. Cette erreur est principalement dominée par I’erreur sur la
mesure par le débitmétre (6,5%, voir partie 3.2.6) ce qui suggere que la précision de la mesure par
IRM est bien meilleure. Si on considére, par exemple, la mesure de la vitesse sur le tube droit, I’écart
type observé sur la section est 0,091 m's”, ce qui donne par intégration une erreur de 1,3% sur le débit
(formule <5-2>). La moyenne de la différence (1,6 2,6 ml-s™") indique que la mesure de débit par
IRM n’est pas significativement biaisée, et I’absence de tendance de la fluctuation autour de la
moyenne sur la Figure 5-19 indique qu’il n’y a pas ou peu d’effet relatif a la valeur du débit, du moins
dans la gamme 200 a 350 ml-s™.
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5.2.4. Discussion d’aspects méthodologiques

On présente ici différents aspects méthodologiques sur le choix des paramétres de séquence pour
améliorer la technique de mesure de vitesse sur les gaz hyperpolarisés.

5.24.1 Choix de la bande passante et du TE

Le choix de la bande passante d’acquisition constitue un choix de premiére importance pour optimiser
le RSB et donc la mesure de phase. Deux phénomeénes antagonistes interviennent dans ce choix :

- La diminution de la bande passante entraine la réduction du bruit.

- L’augmentation de la bande passante réduit les artéfacts de mouvement
Pour I’imagerie dynamique, ce n’est pas le temps de relaxation tranversale qui limite les bandes
passantes accessibles, mais le mouvement.
On peut fixer le critére suivant : le déplacement pendant le temps d’observation et pendant le temps
d’écho doit étre inférieur a la taille des pixels Ax . Avec une vitesse caractéristique v, , on obtient :

T, <2 rE< A <5.3>
v v

c c

Le temps d’observation et le temps d’écho doivent étre fixés dans la limite de 7, . Ainsi, dans les cas
¢tudiés dans ce travail, les vitesses dans le plan de I’image étaient de 1’ordre de 20-30% de la vitesse
moyenne axiale (inférieure & 0,75 m's™). Un temps d’observation de 6,4 ms et un temps d’écho de
6,4 ms, inférieurs a Tz* a 1,5 T, respecte ce critére pour une taille de pixel de 1,56 mm.

De plus, la distance parcourue par diffusion pendant ces temps doit étre inférieure a la taille des
voxels, sinon la résolution spatiale est moins bonne que celle prévue. Compte tenu de la taille
caractéristique des fantomes utilisés, on peut considérer que le gaz diffuse librement dans ceux-ci.
Avec un coefficient de diffusion de I’hélium-3 dans I’azote de I’ordre de 0,8 cm?s™, la distance
parcourue par diffusion libre est de ’ordre de [, =,/2DT, ~1mm (trés inférieure a la taille des
objets). La diffusion ne limitait donc pas la résolution spatiale dans les expériences présentées. Il est
possible d’améliorer la résolution spatiale de la technique en réduisant 7,, et TE , mais au prix, a
priori, d’une réduction du RSB.

L’atténuation par diffusion dans les gradients d’imagerie a été étudiée par Frank Kober [181 - Kober
1998] avec une approche analytique pour des gradients rectangulaires. Dans une approche similaire,
nous avons estimé les atténuations par diffusion dans les différents gradients de la séquence avec une
méthode numérique prenant en compte la forme réelle des gradients appliqués (application de la
formule <1-25>).

Une atténuation de 59% était obtenue au temps d’écho (95% dans la sélection de coupe, 88% dans le
gradient bipolaire et 71% dans le préphasage et la lecture). Il apparait que les pertes majoritaires du
gradient de lecture pourraient étre réduites en utilisant un écho asymétrique, mais il n’est pas sir
qu’on dispose alors d’assez d’information pour compenser des défauts d’inhomogénéité. Pour cette

raison, nous avons privilégié 1’acquisition d’un écho complet.

5.2.4.2. Choix de [’épaisseur de coupe

Pour utiliser le maximum du moment magnétique qui est rafraichi & chaque 7R, la relation entre
I’épaisseur de coupe et TR peut étre fixée a I’aide du critére suivant :

Az=v TR <5-4>
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Ainsi, on a choisi une épaisseur de coupe de 10 mm pour TR =12 ms, ce qui correspond a 1’ordre de
grandeur donné par la relation <5-4> pour des vitesses de 1’ordre de 1 m's™.

5.2.4.3. Gaz vecteur

Les expériences présentées dans ce travail ont ét¢ effectuées a 1’aide d’un gaz contenant de 1’oxygene,
agent paramagnétique fortement dépolarisant (voir partie 1.3.3.3). La fraction molaire d’oxygéne était
environ de 13% et le temps de contact entre le gaz hyperpolarisé et I’oxygeéne avant d’arriver sur le
lieu de la mesure était de 1’ordre de 4 s. La dépolarisation résultante était donc faible de 1’ordre de
15% (85% de I’aimantation conservée). Pour réduire les pertes par relaxation tranversale dans les
¢tudes in vitro sur des fantomes, il aurait fallu soit réduire le temps d’arrivée sur le lieu de la mesure,
soit remplacer I’oxygéne par un gaz neutre.

L’ajout d’une fraction traceuse d’hélium-3 (<10%) modifie de maniére limitée et quantifiable les
caractéristiques du gaz vecteur (masse volumique principalement, voir partie 3.2.5). Ces effets étant
limités, on peut utiliser n’importe quel gaz dans lequel est introduite une faible proportion de gaz

hyperpolarisé, ce qui rend la technique souple de ce point de vue.

5.2.44. Taille de I’antenne et champ magnétique

La dépendance du RSB dans le cas d’un bruit de I’antenne dominant, comme c’est le cas pour les
expériences in vitro, est de la forme (voir partie 1.1.3.4) :

3 3

RSBoc Byt a 2V BW™ <5-5>

De maniére générale, le fait de travailler avec des antennes de plus petite taille pourrait permettre un
gain notable de la technique, soit en RSB, soit en résolution spatiale. In vitro, puisque le gaz et les
fantdmes sont non-conducteurs, on pourrait espérer gagner avec un champ magnétique plus élevé a
condition d’étre capable de construire des antennes aussi efficaces. La bande passante étant imposée
par le mouvement, c’est a priori la méme qui est utilisable pour n’importe quel champ, dans la limite

de la relaxation tranversale.

5.2.5. Conclusion

Nous avons validé une technique de mesure de vitesse sur les gaz hyperpolarisés sur des modeles
d’écoulements variés. La technique est capable de mesurer les trois composantes de la vitesse sur des
voxels ayant une taille de 1’ordre de 1 millimétre en environ 1 s, et avec une erreur typique sur la
vitesse de ’ordre de 5 cm's™. Nous avons démontré la possibilité de caractériser I’écoulement sur des
géométries modeles des voies aériennes de gros calibre, et d’y mesurer le débit.

La partie suivante présente une application de la méthode sur la géométrie réaliste de 1’arbre
bronchique.

5.3.  Comparaison avec I'’écoulement simulé dans I'arbre bronchique

Le coude et la bifurcation constituent des modé¢les idéalisés de la géométrie de I’arbre bronchique. La
réalité est plus complexe. Dans les années 1970, Olson et al. [182 - Olson 1973] a mesuré les vitesses
axiales par anémométrie a fil chaud dans un modele d’arbre bronchique reconstruit a partir d’un

moulage de I’arbre d’un cadavre. Dix ans plus tard, dans un modéle d’arbre basé sur la géométrie
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d’Horsfield [105 - Horsfield 1971] composé de tubes lisses et droits, les écoulements axiaux [126 -
Chang 1982] et secondaires [127 - Isabey 1982] ont été mesurés a 1’aide d’anémométrie a fil chaud.
Plus récemment, en combinant 1’imagerie anatomique et la simulation numérique, 1’écoulement a pu
&tre caractérisé dans des géométries réalistes [ 183 - Nowak 2003,184 - Summers 2001,185 - Martonen
2000,186 - Tawhai 2004]. Dans ces études, 1’absence de géométrie de référence empéche une
comparaison directe des résultats et la validation des méthodes.

Depuis I’émergence des techniques de prototypage rapide, des géométries réalistes d’arbres
bronchiques ont été construites a partir de données issues de 1’imagerie médicale anatomique.
Clinkenbeard et al. on construit un arbre de 5 & 8 générations en résine avec 78 branches de sortie
[187 - Clinkenbeard 2002] dans lequel des mesures de pression ont été réalisées [188 - Tan 2003],
bien que ce modele présente certaines imperfections (la plupart des branches de générations
supérieures a 4 étaient bouchées).

Dans le cadre du projet R-Mod, a partir de données anatomiques acquises sur patient par tomographie
par rayons X et de la segmentation de I’arbre bronchique [134 - Preteux 1999,160 - Perchet 2005], des
simulations numériques on été menées [124 - Vial 2005,161 - Vial 2005]. Pour valider ce protocole,
I’arbre a donc été matérialisé (voir partie 3.3.3) et les vitesses mesurées dans celui-ci pour étre

comparées a la simulation faite dans les mémes conditions.

5.3.1. Méthode

5.3.1.1 Conditions de |’expérience et simulation

Les expériences ont été menées dans le fantome d’arbre bronchique (décrit dans la partie 3.3.3). La
piece d’adaptation a été ajoutée pour rendre le profil d’entrée relativement plat. Du gaz hyperpolarisé
(3,7% d’hélium-3, 83,3% d’azote, 13% d’oxygene) a été injecté avec un débit stationnaire
(277+25 ml's™). Une masse volumique de 1,164 g-1" et une viscosité de 17,9 pPa-s a été déduite pour
une température de 291 K et une pression de 1020 hPa. Le nombre de Reynolds était de 792475 en
entrée de la trachée (I’incertitude la plus importante provenant du débit d’entrée, voir 3.2.6), il s’agit
d’une valeur moyenne sur la série d’expériences réalisées.

Une simulation en régime stationnaire, laminaire, incompressible a été faite (voir 3.3.5). Le profil de
vitesse mesuré en entrée du modele a €té imposé en entrée de la simulation moyennant une
interpolation sur la surface d’entrée du maillage. Les vitesses d’entrée mesurées ont, de plus, été
multipliées par 1,03 pour avoir un débit d’entrée de 277 mls™, plus proche de la valeur moyenne des
débits injectés lors de la série d’expériences. Les vitesses simulées ont ensuite été interpolées sur une
grille cartésienne sur les sections correspondantes.

Pour les deux méthodes, les débits ont été calculés par intégration des vitesses axiales. Des points
d’intérét, comme le maximum de la vitesse axiale ou les centres de vortex, ont été localisés
indépendamment sur chaque carte de vitesse pour une comparaison entre la simulation et

I’expérience.

5.3.1.2. Position des plans de mesure

Les plans d’intérét, numérotés de 1 a 10, sont présentés sur la Figure 5-20.
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Figure 5-20 Localisation des plans d’intérét dans 1’arbre.
Senération | licur ey | POSION Gy | “iGin” | Diamitr
& s yen (cm)

Plan 1 0 0 210 ;140 ;252 6,52 2,9
Plan 2 0 0 196,2 ;156,2 ;146,0 8,27 3,2
Plan 3 1 -38,8 212,3;162,6 ;130,9 3,31 2,1
Plan 4 1 -62,31 241,7 ;162,6 ;107,1 2,49 1,8
Plan 5 1 47,1 183,8 ;154,4 ;134,9 5,08 2,5
Plan 6 1 554 173,7 ;154,9 ;126,8 5,33 2,6
Plan 7 2 37,4 168,3 ;156,9 ;110,7 2,94 1,9
Plan 8 2 37,4 156,7 ;155,1 ;94,1 2,86 1,9
Plan 9 2 92,5 157,3;150,7 ;132,7 1,73 1,5
Plan 10 4 47,1 126,7 ;165,0 ;62,1 1,55 1,4

Tableau 5-5 Dénomination des plans. L’orientation correspond a I’angle de rotation autour de y. La position

d’un point du plan a peu prés centré sur la section est donnée.

Le plan 1 correspond a I’entrée de la trachée et le plan 2 a une mesure avant la premiére bifurcation

bronchique. Les plans 3 et 4 étaient situés dans la bronche souche gauche respectivement a environ 1

diamétre et 3 diamétres. Les plans 5 et 6 étaient situés dans la bronche souche droite. Le plan 6 était

situé juste avant la deuxiéme génération bronchique. Les plans 7 et 8 étaient situés dans la bronche

intermédiaire, juste apres la bifurcation supérieure pour le plan 7, et juste avant la bifurcation

moyenne pour le plan 8. Le plan 9 était situé en entrée de la bronche supérieure droite et le plan 10

dans la continuité de la bronche inférieure droite a la

4iéme

génération (voir Figure 2-5).
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5.3.2. Résultats

5.3.2.1. Comparaison des débits

Le Tableau 5-6 récapitule les débits et vitesses moyennes mesurées pour chaque plan.

Débit Vitesse axiale Vitesse secondaire
st moyenne moyenne Re
(ml-s7) (mm-s™) (mm-s™)
277 421 71 792
Plan 1
269425 410 114 770
277 299 90 668
Plan 2
267+23 288 138 644
123 368 170 493
Plan 3
119+8 356 156 477
123 488 113 569
Plan 4
109+9 432 110 503
154 302 93 500
Plan 5
14011 275 150 456
154 287 92 488
Plan 6
157+13 292 140 497
112 377 62 477
Plan 7
109+8 367 71 464
112 388 82 484
Plan 8
109+9 378 118 472
42 238 108 232
Plan 9
42+4 248 91 234
63 403 178 371
Plan 10
80+12 511 233 470

Tableau 5-6 Débits et vitesses moyennes dans I’arbre. Valeurs simulées (en italique, 17 ligne) et mesurées (2™

ligne). L’erreur expérimentale sur le débit est donnée.

Les débits simulés et expérimentaux concordent globalement et les débits simulés sont compris dans
les barres d’erreurs expérimentales (Tableau 5-6, 2™ colonne). Comme attendu, 1’écoulement se
divise de maniére asymétrique entre les bronches souches droite et gauche, on a 55,6%-44,4% pour la
simulation et 56,6%-43,4% pour I’expérience (moyenne des plans 3-4 et 5-6). Une faible proportion
du débit total s’écoule dans la bronche souche droite (plan 9) avec 15,2% du débit total alors que
40,4% du gaz continue dans la bronche intermédiaire. Une fraction du débit de 22,7% passe par le
plan 10 dans la bronche inférieure a la 4™ génération (28,9% d’aprés I’expérience, ce qui est

surestimé mais traduit une proportion importante).
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5.3.2.2. Comparaison des cartes de vitesse

La Figure 5-21 présente un récapitulatif des résultats obtenus pour la simulation et pour I’expérience.
Le détail de chaque plan est donné en Annexe E. Le RSB moyen sur les sections était en moyenne de

\ . -1
36 correspondant a une erreur moyenne sur la vitesse de 3,5 cm's™.
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Figure 5-21 Comparaison entre la simulation et I’expérience sur I’arbre pour les 10 plans.
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5.3.2.2.1. Ecoulement dans la trachée

Le profil d’entrée utilisé pour la simulation était imposé par la mesure majorée de 3%. Les vitesses
sont donc un peu plus élevées pour la simulation sur cette section. Ce profil est relativement plat,
conséquence de la piece d’adaptation connectée en amont, mais possede, a I’entrée de la trachée, une
petite zone ou la vitesse axiale est négative dans la région antérieure.

Pour le plan 2, la section droite étant plus importante que pour le plan 1, les vitesses sont plus faibles,
ce qui est observé pour la simulation et I’expérience. Une zone de vitesse axiale négative est observée
dans la région antérieure en simulation, mais n’est pas visible par I’expérience. Dans les deux cas, le
profil de vitesse commence a se dissocier ce qui annonce la bifurcation en aval. D’autre part, on note
la présence de 2 zones ou les vitesses secondaires, qui sont orientées dans le méme sens, présentent

des maxima de I’ordre de 0,2 m's™ (voir annexe E.2 page 193).
5.3.2.2.2. Ecoulement dans la bronche souche gauche

Pour le plan 3, situé juste apres la premiere bifurcation bronchique dans la bronche souche gauche, le
profil de vitesse est fortement asymétrique avec un maximum a l’intérieur de la bifurcation et un
minimum a I’extérieur. Bien que les vitesses simulées soient 1€gérement surestimées, la simulation et
la mesure sont en accord et indiquent cette asymétrie. La simulation et la mesure montrent que les
¢coulements secondaires présentent une allure et des ordres de grandeur similaires, avec deux vortex
(cellules de Dean) dont la circulation est orientée du minimum vers le maximum de la vitesse axiale et
qui longent la paroi. En raison de 1’asymétrie de la section, les vortex sont asymétriques : le vortex
situ¢ dans la région postérieure possede une intensité beaucoup plus importante que le vortex situé
dans la région antérieure qui est quasiment masqué par le premier.

Le plan 4 est situé a 3,8 cm du plan 3 vers 1’aval (soit environ 2 diamétres) avec un angle de 30° entre
les sections droites ce qui conduit & un rayon de courbure entre les plans de I’ordre de 7,2 cm et un
nombre de Dean de 1’ordre de 185. Cette courbure influence le profil de vitesse axiale en intensifiant
I’asymétrie déja présente au niveau du plan 3. Les vitesses axiales sont par conséquent encore plus
asymétriques avec un maximum de la vitesse vers I’extérieur de la courbure et un minimum vers
I’intérieur. On observe également deux tourbillons pour lesquels le tourbillon postérieur a, comme
pour le plan 3, une étendue prépondérante. On notera que les vitesses simulées et mesurées différent
sur cette section en raison d’un défaut de localisation du fantobme pour cette mesure, comme montré
sur I’image de I’intensité du signal (annexe E.4, page 195), la section imagée ne correspond pas
exactement a la section attendue. Dans ce cas, seule une comparaison qualitative de 1’effet de la

courbure est validée.
5.3.2.2.3. Ecoulement dans la bronche souche droite

Pour le plan 5, situé juste apres la premiére bifurcation bronchique, le profil de vitesse est fortement
asymétrique avec un maximum vers 1’intérieur de la bifurcation et un minimum vers I’extérieur. Cette
fois encore, la simulation surestime les vitesses axiales : le profil de vitesse axiale présente des valeurs
maximales plus grandes mais plus localisées vers I’intérieur de la bifurcation. Il se forme deux
tourbillons dont la circulation est orientée du minimum vers le maximum de la vitesse axiale comme
pour une bifurcation classique, et qui longent les parois. Les intensités des écoulements secondaires et
les positions des centres des vortex présentent une bonne correspondance entre la simulation et la

mesure.
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Le plan 6, situé a environ 1 diamétre du plan 5 et juste avant la deuxiéme bifurcation bronchique
montre un profil de vitesse dans la continuité du plan 5 avec un maximum de vitesse situé vers
I’intérieur de la premiére bifurcation bronchique. Ce profil annonce également la deuxiéme
bifurcation : le minimum des vitesses axiales est cette fois au centre et un deuxiéme pic de vitesse
apparait a I’extérieur (voir profil droite-gauche dans I’annexe E.6 page 197). Les vortex présents a ce
niveaux ont tendance a revenir en longeant les parois et donc a alimenter les bords plus que le centre
en renforgant la tendance a présenter un minimum au centre avec un anneau de vitesses axiales
d’intensité plus importante sur les bords. Ceci est un effet observé pour la simulation a une distance
de 3 diamétres pour le cas du modéle de bifurcation avec le profil parabolique (Figure 5-16) et qui
traduit I’influence importante des écoulements secondaires sur le profil de vitesse axiale. Dans ce type
de géométrie, les écoulements secondaires ne peuvent pas étre négligés : ils atteignent des valeurs
moyennes de 1’ordre de 30% de la vitesse moyenne axiale.

5.3.2.2.4. Ecoulement dans la bronche supérieure droite

Le plan 9 est situé a I’entrée de la bronche supérieure droite aprés un angle d’embranchement de 45°
(angle entre le plan 5 et le plan 9). Les intensités des vitesses calculées et mesurée sont du méme
ordre de grandeur. Elles sont, néanmoins, plus faibles que pour les sections situées en amont. La
mesure confirme pour ce plan le résultat simulé : le profil de vitesse est 1égerement asymétrique avec
un maximum de vitesse axiale situé a I’extérieur de la deuxiéme bifurcation. Ce résultat est inattendu :
pour une pareille configuration, on s’attendrait a trouver le maximum plutét vers 1’intérieur comme
I’ont montré de précédents travaux [126 - Chang 1982]. Ceci s’explique par le fait que cette section
est apparemment alimentée pour une part non négligeable par les écoulements secondaires de la
section 6.

5.3.2.2.5. Ecoulement dans la bronche intermédiaire

La bronche intermédiaire s’inscrit dans la continuité de la bronche souche droite. Le profil de vitesse
dans le plan 7 est par conséquent dans la continuité du profil du plan 6. Le profil de vitesse est
fortement asymétrique avec un maximum de vitesse a ’extérieur de la bifurcation, contrairement a ce
qui est attendu dans une telle configuration. Ce profil fortement asymétrique est accompagné de deux
tourbillons naissant du gradient de pression impos¢€ par cette asymétrie ; leur circulation est orientée
du minimum vers le maximum de la vitesse axiale. Ces deux tourbillons, d’intensité comparable pour
la simulation et I’expérience sont localisés aux mémes endroits et ne sont pas symétriques. L’intensité
et I’étendue du tourbillon postérieur sont, 1a encore, supérieures a celles du tourbillon antérieur.

Le plan 8, situé en aval du plan 7 & une distance d’environ 1 diameétre montre 1’établissement du profil
des vitesses avec une répartition plus homogene de celles-ci, aussi bien pour I’expérience que pour la
simulation. Le plan 8 posséde un profil de vitesse asymétrique avec les deux tourbillons associés. 1l
est intéressant de noter que la localisation du maximum de vitesse axiale a dévié dans le sens du
tourbillon postérieur du plan 7. Il s’est donc décalé en postérieur entre le plan 7 et le plan 8. C’est
encore un des effets résultants de la présence des écoulements secondaires.

5.3.2.2.6. Ecoulement dans la bronche inférieure droite

Le plan 10, situé a la 4™ génération juste avant une bifurcation bronchique d’ordre 5, présente, pour

la simulation et la mesure, un profil avec deux pics de vitesse de ’ordre de 0,95m-s" qui
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correspondent a la division en aval. Dans les deux cas, I’intensité des vitesses axiales est plus

importante que pour le plan 8.

5.3.3. Discussion

5.3.3.1. Choix du modele

Le gaz était considéré incompressible car les vitesses étudiées étaient de I’ordre de 1 m's™ et les
nombres de Reynolds inférieurs & 1000. La simulation correspond a une situation d’inspiration au
repos, ceci justifie le régime stationnaire laminaire retenu pour la simulation.

Les conditions aux limites en sortie de 1’arbre ont été choisies « libres » par défaut, en effet, il est
difficile de connaitre de fagon précise ces conditions in vivo. On notera ¢galement que la résistance
des voies aériennes est maximale dans les premieres générations bronchiques [102 - Grippi 1996]
(résistance maximale vers la cinquiéme génération). Les branches terminales du modéle étaient
comprises entre les générations 5 et 7, I’étude prend donc a priori en compte les zones les plus
résistantes.

Comme dans la plupart des précédentes études, le cas traité correspond a I’écoulement dans une
géométrie rigide dont la surface est séche. Le cas réel est évidemment plus complexe puisque 1’arbre
bronchique est légérement déformable en terme d’orientation des branches (voir partie 4.3.2.5) et les
diameétres bronchiques dépendent de I’inflation pulmonaire. Les variations de diamétre sont plus
faibles pour les premiéres générations bronchiques que pour les derniéres, donc de ce point de vue
I’approximation rigide est tolérable pour le cas étudié. Enfin, en réalité les parois de 1’arbre
bronchique sont recouvertes de mucus, ce qui réduit la lumicre efficace, et a une influence sur le gaz
en termes d’humidification.

Le modele utilisé peut néanmoins étre considéré comme réaliste dans 1’état actuel des méthodes
disponibles pour obtenir la géométrie de 1’arbre. Il a été reconstruit a partir de données anatomiques
d’imagerie tomographique a rayon X, qui ont leurs limitations (mouvement, volume pulmonaire,
résolution) et qui correspondent donc & un état donné de la géométrie. Un algorithme constitué d’une
étape de segmentation des images et ensuite une reconstruction 3D suivi par une étape de lissage a
conduit a la géométrie tridimensionnelle de 1’arbre bronchique, donné par conséquent avec des détails
de la taille des voxels d’imagerie (~0,5 mm). Par conséquent, ce modele prend en compte les
embranchements tridimensionnels, les courbures et longueurs des bronches, les variations des sections
de chaque bronche et enfin ’asymétrie de I’arbre pour un patient donné avec ces limitations. Il est a
noter également que les diametres bronchiques chez ce patient, pourtant considéré comme normal,
sont plus importants que dans les descriptions anatomiques disponibles dans la littérature [104 -
Weibel 1977,105 - Horsfield 1971]. Par exemple, le diamétre moyen de la trachée est de 3,2 cm, soit

environ 2 fois plus important que les valeurs rapportées dans ces études.

5.3.3.2. Eléments de la comparaison

Pour matérialiser I’arbre, une technique classique de prototypage rapide par stéréolithographie a été
utilisée. Cette technique posseéde une résolution standard de 1’ordre de 0,1 mm et on a considéré que la
géométrie reconstruite correspondait bien au fichier numérique fourni, bien que cela n’ait pas été
spécifiquement vérifié (en imageant la géométrie par tomographie a rayon X par exemple). En raison
de la surface irréguliére du modéle et de son manque de transparence, 1’utilisation de techniques
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optiques de mesure de vitesse serait quasiment impossible [189 - de Zelicourt 2005]. On aurait pu
utiliser des mesures de vélocimétrie IRM avec de I’eau, moyennant la mise en place d’un systéme
adapté pour collecter I’eau en sortie de chaque bronche (58 sorties) et I'utilisation de lois de similitude
pour se placer dans des conditions comparables a 1’inspiration (conservation du nombre de Reynolds).
La mesure sur du gaz, plus proche de la réalité, apparait comme une technique réalisable ne
nécessitant pas une transparence du modéele et sans la complexité d’un protocole utilisant de 1’eau.

La séquence utilisée ne permettait pas d’effectuer des mesures dans des plans obliques, bien que cela
soit évidemment possible avec ’IRM. Pour prendre en compte cette limitation pratique, 1’arbre a été
fixé horizontalement sur une plaque qui était posée a plat sur le lit de I’imageur et, pour chaque plan,
la zone étudiée a été placée au centre de I’aimant avec 1’orientation désirée, limitant les éventuels
artéfacts des termes de Maxwell [60 - Norris 1990]. On estime a environ 1 mm la précision de ce
positionnement. Puisqu’on déplacait le fantome pour chaque plan, le profil d’entrée n’était pas
forcément le méme pour tous les plans, introduisant un biais supplémentaire. Cet inconvénient avait
des conséquences limitées grace a 1’ajout du filtre en entrée. Ce filtre réduisait les effets d’éventuelles
courbures amont et rendait le profil d’entrée relativement plat. En effet, ’entrée mesurée avait une
courbure amont de 90° et ne montre pas clairement d’influence de la courbure. Le débit d’entrée
mesuré a I’aide du débitmetre avait les limitations exposées dans la partie 3.2.6, résultant en une
incertitude élevée sur le débit total injecté (7,5% pour ces expériences sur I’arbre). Pour prendre en
compte ce biais et tenter d’en compenser une partie, le profil des vitesses a 1’entrée a été augmenté de
3% pour la simulation. Cette opération a, en fin de compte, joué¢ en défaveur de la simulation qui, de
maniere générale, surestime les vitesses dans I’arbre par rapport aux mesures. De plus, la quantité
d’hélium-3 ajoutée, qui posséde une influence prépondérante sur la masse volumique (voir partie
3.2.5), variait de quelques pourcents pour les différentes expériences résultant en une incertitude
importante sur le nombre de Reynolds. En résumé, la simulation correspond a un cas moyen estimé
pour les différentes expériences et est valable a environ 10%.

Enfin, pour les mesures effectuées, les débits en sortie étaient inconnus, ce qui justifie I’utilisation par
défaut de sorties libres pour la simulation.

5.3.3.3. Principales conclusions sur I’écoulement inspiratoire au repos dans les voies

proximales

La répartition des débits simulés correspond a I’expérience pour les premiéres générations
bronchiques explorées. Conformément aux résultats de précédentes études dans des gé€ométries
similaires basées sur le modele d’Horsfield [105 - Horsfield 1971,126 - Chang 1982] (voir Tableau
5-7) et comme attendu dans un poumon normal, la répartition des débits est asymétrique en faveur du
poumon droit (~55%). Au niveau de la deuxiéme bifurcation bronchique dans le poumon droit,
I’asymétrie est également observée avec une répartition de ~15% dans le lobe supérieur droit et ~40%
qui alimentent les lobes moyen et inférieur droits. La répartition observée par Horsfield [105 -
Horsfield 1971] était plutét de 1’ordre de 22%-33% au niveau de cette division bronchique. Une
proportion importante du gaz s’écoule dans la bronche inférieure droite & la 4™ génération (~23%)
qui alimente la base du poumon droit. Une valeur proche (16%) a été obtenue par Horsfield a cet
endroit [105 - Horsfield 1971]. La valeur observée ici dépend également de la proportion de gaz plus
importante qui alimente les lobes moyen et inférieurs droits. Cette valeur, qui peut paraitre élevée, est

explicable par la continuité géométrique de la bronche inférieure droite avec la bronche intermédiaire.
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Etude Poumon droit Lobe sup. droit Partie basale
[105 - Horsfield 1971] 55% 22% 16%
[126 - Chang 1982] 55% 20% -
Travail présenté 55% 15% 23%

Tableau 5-7 Récapitulatif de la répartition des débits pour différentes études. Les débits d’entrée dans ces études

étaient plus importants mais ne changeaient pas significativement la répartition pour les sections étudiées.

De maniére générale, les profils de vitesse simulés présentent des pics de vitesse plus localisés et des
asymétries plus prononcées. Les conditions expérimentales décrites précédemment peuvent expliquer
ces différences (profil d’entrée, débit d’entrée, masse volumique). Pour tous les plans comparés, les
profils axiaux ont la méme forme avec les mémes tendances asymétriques. De plus, les zones
caractéristiques (centres de vortex, minima et maxima de la vitesse) sont quasiment situées aux
mémes endroits sur les sections droites étudiées. Les écoulements secondaires, attestant de la présence
de tourbillons, sont similaires en termes d’ordre de grandeur, de sens et de position. La simulation et
I’expérience sont donc capables de quantifier ces phénoménes et d’observer correctement la forme de
I’écoulement dans une géométrie complexe, au moins jusqu’a la deuxiéme génération, et jusqu’a la
4*me hour ce qui concerne les ordres de grandeur des vitesses.

L’investigation par deux méthodes complémentaires, la simulation et I’expérience, de la forme de
I’écoulement dans 1’arbre bronchique a permis de mettre en évidence des aspects mécaniques
importants. Leurs influences sur la résistance des voies aériennes proximales, sur le dépot de
particules et sur le mélange gazeux dans les poumons restent a évaluer.

Dans les bronches principales, la vitesse est maximale vers la paroi intérieure de la premicre
bifurcation bronchique ce qui induit la formation de vortex (Plans 3 et 5). Ce résultat, précédemment
observé [126 - Chang 1982,127 - Isabey 1982], correspond a la forme classique de 1’écoulement dans
une bifurcation. D’aprés les résultats obtenus ici, I’intensité des écoulements secondaires est
supérieure dans une géométrie qui posséde une section non circulaire et des courbures locales qui
viennent s’ajouter a la complexité, ce qui suggére que le mélange gazeux est facilité par ces aspects
anatomiques locaux.

Les résultats au niveau de la deuxiéme génération bronchique dans le poumon droit sont plus
originaux (Plans 7 et 9). Comme dans les études de Chang et al. et Isabey et al., le nombre de
Reynolds dans la bronche supérieure droite (Plan 9) a une valeur diminuée d’environ 50% par rapport
a la deuxiéme bronche issue de la division (68% pour Chang et al.) (Plan 7). Cette diminution, bien
plus prononcée dans notre cas que pour les études précédentes, s’explique en partie par les différentes
orientations de la bronche dans les modéles utilisés. D’autre part, contrairement a ces études [126 -
Chang 1982], les profils de vitesse ne sont pas déterminés par la bifurcation amont la plus proche.
Pour les deux bronches filles de cette deuxiéme bifurcation (Plans 7 et 9), les vitesses sont maximales
vers la paroi extérieure de la bifurcation amont. Dans la continuité de la bronche principale droite
(Plan 7), on peut comprendre que les effets d’inertie imposent un maximum vers 1’extérieur indiquant
I’influence prépondérante de la premicre génération bronchique. En effet, on peut supposer que la
distance entre les bifurcations (la longueur de la bronche souche droite) n’est pas suffisante pour
homogénéiser I’écoulement. En revanche, 1’observation d’un maximum de vitesse vers la paroi

extérieure de la bronche supérieure droite est plus étonnante (Plan 9). Elle souligne 1’influence des
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écoulements secondaires non-négligeables dans cette configuration. Les vortex ont tendance a
alimenter les bords provoquant I’asymétrie du profil de vitesse avec un minimum au centre avec un
anneau de vitesses d’intensité plus importante sur les bords (Plan 6) (formation d’un profil en M ou
U).

Les effets des tourbillons dans la bronche intermédiaire sont également intéressants (Plan 7 et 8). Le
profil est similaire pour ces deux plans et plus homogéne pour le plan 8 situé¢ en aval dans la bronche.
L’asymétrie des tourbillons, avec des intensités et une ¢tendue plus importantes du tourbillon
postérieur (Plan 7), a pour effet de déplacer le maximum des vitesses axiales (Plan 8) dans le sens de
ce tourbillon en postérieur.

Enfin, contrairement au mod¢le simple de Weibel dans lequel les vitesses diminuent en fonction de la
génération bronchique, on observe au niveau de la 4™ génération bronchique, dans la continuité de la
bronche principale droite, une augmentation importante des vitesses locales jusqu’a des valeurs de
I’ordre de 0,95 m's™. Cela peut étre dii au fait que ’on arrive prés de la sortie qui est libre de toute

impédance, ou simplement a cause de la configuration de la bronche.

5.3.4. Conclusions

La vélocimétrie IRM des gaz hyperpolarisés a permis de valider expérimentalement la simulation
numérique des écoulements dans une géométrie d’arbre bronchique reconstruite a partir de données
d’un patient issues d’imagerie médicale anatomique (tomographie par rayon X) dans les premicres
générations bronchiques. La mesure des écoulements sur la méme géométrie dans des conditions
proches a permis de valider les motifs d’écoulement simulés dans 1’arbre. Les motifs observés dans
cette géométrie, plus réalistes que dans les précédentes études sont relativement standards au niveau
de la premiére bifurcation bronchique. En revanche, des phénoménes non attendus ont été observés
plus bas dans 1’arbre, notamment au niveau de la bronche supérieure droite, confirmant la complexité
de I’écoulement dans les voies aériennes conductrices, écoulement basé sur des effets convectifs et
inertiels importants.

En résumé, cette approche montre que I’écoulement dans des géométries réalistes est complexe. Il est
difficile de généraliser les comportements observés dans cette étude compte tenu du fait qu’il s’agit
d’une géométrie spécifique. Cela justifie I’approche qui consiste a étudier la géométrie spécifique du
malade pour y déterminer les écoulements qui lui sont propres et les impacts qu’ils peuvent avoir sur
la maladie. Enfin, seule une étude sur cohorte pourrait permettre de détacher des comportements
généralisables.

Une limitation de la simulation réside sur les aspects discutables des conditions aux limites in vivo. Le
profil de vitesse d’entrée dans la trachée a peu de chance d’étre plat en pratique car le larynx en amont
posséde une géométrie complexe et déformable, on apporte un élément de réponse a ce point dans la
partie suivante. Le probléme des conditions de sortie est plus complexe et on renverra le lecteur a la
thése de Laurence Vial [161 - Vial 2005] pour obtenir les différentes références sur ce point. Imposer
le débit au niveau de chaque bronche de sortie serait plus réaliste, mais il semble qu’aucune technique

de mesure ne puisse fournir ce type d’information a I’heure actuelle.
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5.4. Faisabilité in vivo dans la trachée

L’objectif de cette partie est de démontrer la faisabilité de la mesure de vitesse in vivo dans les voies
aériennes pulmonaires. La région accessible le plus facilement étant la trachée, c’est dans cette zone
que la faisabilité est réalisée. Par rapport a la mesure in vitro, cela demande une 1égére adaptation du

protocole d’administration.

5.4.1. Protocole d’imagerie

Des mesures in vivo ont été effectuées sur un sujet sain, allongé sur le ventre et entrainé au préalable a
inspirer lentement par la bouche pour établir un débit inspiratoire relativement stationnaire. L’antenne
de surface de 13 cm de diamétre a été placée juste en dessous de la trachée. Apres une localisation par
une série d’images proton, une dose de gaz hyperpolarisé, plus concentrée que pour les expériences in
vitro (52£10% d’hélium-3, 48+10% d’azote), a été administrée a I’aide de 1’administrateur dans sa
configuration en mode « patient ». La dose de gaz (800 ml) a été inspirée complétement puis le
témoin a respiré normalement I’air de la piece. La mesure a été faite pendant le passage du gaz dans
une coupe axiale de la trachée, environ 4 cm en dessous des cordes vocales (Figure 5-22 a). Les
données ont ensuite été reconstruites avec le méme protocole que les acquisitions in vitro et une

région d’intérét a été tracée a la main sur les images de module pour chaque image.

5.4.2. Résultats

Pendant I’acquisition du signal, la tendance du débit imagé dans la trachée est la méme que celle du
débit d’entrée, bien que celui-ci soit surestimé d’environ 25% (Figure 5-22 b). Un débit relativement
stationnaire était établi entre les temps 3 et 6 s apres le début de 1’acquisition. Pendant cette période,
le RSB dans le domaine temps était stable autour d’une valeur de 160, et la trachée ne se déformait
que trés légerement, les déplacements et déformations observés sur les images étaient inféricurs a
I mm (Figure 5-23). Le profil de vitesse axiale obtenu entre 3 et 4,5 s pour un débit d’entrée de
125 ml s™" est présenté sur la Figure 5-22 c. Le diamétre moyen de la trachée était de 1,6 mm et le
nombre de Reynolds estimé était 380. Pendant toute la durée de 1’inspiration, le profil de vitesse axial
avait une forme en M selon I’axe droite-gauche et ¢était fortement asymétrique selon I’axe

antéropostérieur avec un pic de vitesse vers la partie antérieure de la trachée.
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Figure 5-22 Mesure in vivo. a: Localisation de la mesure. La carte de vitesse axiale a été superposée sur les

images sagittale et axiale acquises en proton. b : Débit pendant I’inspiration. Le débit d’entrée (courbe rouge) a

ét¢ moyenné pendant la durée de ’acquisition de chaque image (carrés). Le débit imagé (losanges bleus) est

représenté avec ses barres d’erreur associées. C: Mesure in vivo de la vitesse axiale pendant I’inspiration. La

carte a été acquise en 1,54 s pour un débit de 125 ml's”'. Le RSB moyen sur ’image en module était de 20, ce

qui correspond & une erreur typique de 0,05 m's” environ. d : Profils de vitesse le long de deux diamétres

orthogonaux dans la trachée. Profil de droite a gauche (ligne bleue, losanges) correspondant a AA’ sur la figure

¢, profil antéropostérieur (ligne rouge, carrés) correspondant a BB’.
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Figure 5-23 Suivi en dynamique du profil de vitesse axiale pendant I’inspiration de la dose de gaz hyperpolarisé.

5.4.3. Discussion et conclusion

Bien que I’évolution temporelle des débits suive la méme tendance (1égeére augmentation du débit de 0
a 7s), le débit imagé est supérieur au débit d’entrée. Cela peut étre dii & un débit supplémentaire non
mesuré par le débitmeétre et passant par le nez du sujet, ou bien résultant de 1’incertitude sur la mesure
du débit d’entrée compte tenu de la forte concentration d’hélium-3. De plus, le gaz inspiré passe de la
température ambiante a la température corporelle et est humidifié lors de son passage dans les voies
supérieures, ce qui peut expliquer une augmentation de 5%. La carte de vitesse in vivo est en accord
avec les données publi¢es correspondant & des mesures in vitro et des simulations dans des mod¢les
de larynx et trachée [118 - Olson 1971,169 - Heenan 2003,170 - Corcoran 2002,182 - Olson 1973]
avec une vitesse plus forte vers la partie antérieure de la trachée et un profil en M dans la direction
transversale (Figure 5-24).
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Figure 5-24 Photos du modéle utilisé par Olson [182 - Olson 1973], reconstruit a partir d’un cadavre et dans
lequel des mesures par anémométrie a fil chaud ont été effectuées. La carte des iso contours de vitesse
normalisée (tous les 0,2) pour une mesure avec un débit de 500 mls™ a 4,7 cm en aval du larynx (position
proche de la mesure par IRM). La ligne en pointillée indique la vitesse moyenne.

Pour améliorer les performances des simulations numériques, une validation des résultats qu’elles
fournissent est nécessaire. Pour comparer ces résultats, la mesure précise de la structure des
¢coulements, habituellement obtenue in vitro, est requise. Les simulations prennent en compte des
modeles simplifiés, avec des parois rigides et des régimes stationnaires pour lesquelles le probléme est
déja relativement complexe. De plus, les conditions aux limites, qui sont en général inconnues (pour
les poumons), sont remplacées par exemple, par des profils plats ou paraboliques et des sorties libres.
Ces résultats obtenus in vivo valident les précédents travaux réalisés in vitro ou par simulation qui
proposait un profil de cette forme dans la trachée : c’est effectivement le cas in vivo. De plus, cela
fournit une base solide pour la condition a imposer a I’entrée de la trachée.

La technique pourrait permettre non seulement la validation in vivo des simulations numériques plus
loin dans I’arbre bronchique, mais également permettre de caractériser les motifs de I’écoulement du
gaz dans les voies aériennes pour une meilleure compréhension de la distribution des débits, du

mélange gazeux et des dépots de particules dans les poumons.

5.5. Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre une technique originale de mesure de vitesse sur les gaz basée
sur la vélocimétrie par contraste de phase par IRM avec des gaz hyperpolarisés. Le développement
d’une séquence d’imagerie spécifique basée sur les séquences radiales a permis de mesurer les trois
composantes de la vitesse dans des éléments de volume de 25 mm’ avec une résolution temporelle de
I’ordre de la seconde, et une précision sur les vitesses de I’ordre de 5 cm's™. C’est une technique
souple qui permet de caractériser 1’écoulement dans des géométries variées, éventuellement opaques,
et qui peut servir a valider expérimentalement des simulations numériques des écoulements dans des
géométries complexes ou a caractériser les écoulements gazeux in vivo dans les voies aériennes. Cela
ouvre de nouvelles possibilités pour I’étude des écoulements gazeux par des mesures non-invasives
dans les voies aériennes humaines et pour améliorer la connaissance en mécanique des fluides in vitro

et in vivo.



Conclusions et perspectives

Ce travail de thése était inscrit dans un projet consistant au développement d’un simulateur morpho-
fonctionnel des voies aériennes chez I’Humain (RNTS R-Mod). La tache de ’'U2R2M dans ce projet,
au travers de cette thése, consistait au développement de méthodes de validation des résultats donnés
par le simulateur a 1’aide de I’'IRM des gaz hyperpolarisés.

La base de toute quantification reposait au préalable sur la conception d’un systéme d’administration
de gaz hyperpolarisé. En effet, contrairement a I’[RM classique, cette technique d’imagerie
relativement nouvelle est basée sur la visualisation sélective d’hélium-3. Ce gaz est hyperpolarisé¢ en
dehors de I’imageur et transporté ensuite pour administration. Le controle et la mesure du débit
inspiratoire €taient donc nécessaires pour quantifier ensuite les acquisitions. Malgré les délais de
controle des différents éléments, les erreurs limitées de mesures sur le débit influencées par la
présence de I’hélium et les impédances ajoutées, le systéme dans sa version actuelle est compatible
avec I’environnement magnétique et RF de ’'IRM. Il permet d’administrer de manicre contrdlée une
dose de gaz chez I’Humain et dans des fantdmes. Ce dispositif a permis de mettre en regard les
volumes inspirés et les temps de relaxation de 1’aimantation tranversale in vivo chez I’Humain. Il a
servi également dans le cadre d’un protocole d’essai clinique sur des patients asthmatiques qui a
débuté en parallele de cette thése dans le laboratoire, justifiant son utilité chez des sujets non

familiarisés avec 1’appareil d’IRM.
Deux approches d’imagerie étaient envisageables pour réaliser la validation de la simulation.

Une premicre approche s’inscrivait dans la lignée des précédents travaux d’imagerie dynamique sur
les gaz hyperpolarisés lors de I’inspiration. Nous avons proposé¢ une analyse des phénomenes de
dépolarisation du gaz dans les séquences « spoilées » comprenant des excitations répétitives dans une
antenne d’émission homogene. Par I’introduction du concept de temps de dépolarisation, paramétrable
avec I’angle de basculement et le temps de répétition, on a généralis€ le comportement de
I’aimantation dans les poumons. Il est possible ainsi d’ajuster la durée de vie effective de
I’aimantation. Une analogie peut étre faite entre cette description et des techniques d’imagerie
scintigraphique dans lesquelles un traceur ayant une demi-vie fixée est utilisé. Dans cette analogie,
compte tenu de la relaxation longitudinale de 1’aimantation in vivo imposée par la présence de
I’oxygene, I’imagerie dynamique des gaz hyperpolarisés se rapproche de la visualisation de la
ventilation a I’aide du Krypton 81-m. Ce paralléle constitue une piste a suivre pour appliquer au cas

des gaz hyperpolarisés les analyses déja développées pour ces méthodes plus anciennes.
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Le fait que la dépolarisation soit controlable nous a amenés a introduire la notion de génération de
coupure qui permet d’estimer la profondeur atteinte par I’aimantation lors d’une inspiration a débit
stationnaire. Pour un débit stationnaire, la répartition spatiale de I’aimantation est stationnaire in vivo.
Ce résultat n’est pas nouveau et de nombreuses études s’y rapportent. La validation qualitative de la
génération de coupure a été effectuée a I’aide d’une séquence dynamique basée sur 1’imagerie radiale,
mais, puisqu’il s’agit d’un état stationnaire, des séquences plus classiques suffisent & observer la
répartition du signal, comme proposé dans la littérature. De ’analyse présentée ici, il ressort que la
profondeur atteinte par le gaz dépend directement du débit et du temps de dépolarisation. Ce
parameétre reste un estimateur dans un modeéle d’arbre bronchique symétrique et les générations
bronchiques apparentes pour des conditions similaires doivent varier d’un individu a 1’autre suggérant
que cette technique peut servir a sonder les spécificités anatomiques individuelles. De plus, I’aspect
fonctionnel de ce type d’imagerie a été montré dans la littérature par la visualisation des bronches
ventilées, et par opposition, I’absence de visualisation de la ventilation de bronches obstruées.

Enfin, dans la lignée de la quantification de ce type d’acquisition, on a pu introduire la possibilité
d’accéder au temps de vol a partir de la mesure de la dépolarisation a I’état stationnaire. Cette
technique permet de visualiser les effets d’inertie au niveau de la premiére bifurcation bronchique sur
des fantdmes mais est encore limitée dans son application in vivo a cause des mouvements
respiratoires.

D’une maniére générale, cette technique d’imagerie est relativement simple a mettre en ceuvre mais la
mise en relation avec des parametres dynamiques sur 1’écoulement est plus ardue. La validation de la
simulation numérique a partir des temps de vol est imaginable, mais n’a pas permis la validation dans
le cadre de ce travail. C’est également une piste d’étude en prolongation de ce travail.

La deuxiéme approche a bénéficié de la forte expérience du laboratoire en quantification des flux
sanguins par vélocimétrie par contraste de phase. Par rapport a I’application sur le sang dans le réseau
cardio-vasculaire, 1’utilisation de gaz hyperpolarisé possédait une complexité supplémentaire résultant
de I’aimantation non renouvelable du gaz et de 1’aspect peu reproductible de la respiration chez
I’Humain limitant 1’utilisation des techniques de synchronisation classiquement utilisées dans ce cas
(I’imagerie en temps réel n’est pas encore faisable pour les applications cardiaques en IRM). La
nécessité de développer des séquences d’imagerie dynamique spécifiques apparaissait donc
clairement. Les techniques radiales, récemment réintroduites en IRM, possédent des aspects
dynamiques séduisants. L’approche retenue pour la vélocimétrie sur les gaz, basée sur ’ordre
dichotomique pour I’application des diameétres dans le plan de Fourier, est particuliérement
intéressante pour réaliser de 1’imagerie en temps réel. Elle combine une plus faible sensibilité au
mouvement et ’aspect dynamique de la fenétre glissante avec une analyse multi-échelle qui permet, a
prosteriori, de reconstruire des séries d’images de résolution temporelle et spatiale variables en
fonction du mouvement. Elle permet une souplesse de 1’expérience dans le sens ou 1’acquisition est
réalisée en continu pendant le passage du gaz. Le débit peut varier, la quantité de gaz hyperpolarisé
aussi : on pourra, lors de la reconstruction, s’assurer qu’une période stable existe et choisir les
diamétres correspondants pour obtenir I’image. Les possibilités dynamiques de ce type de séquences
n’ont pas été complétement évaluées et il est possible qu’un traitement multi-échelle plus poussé
permettrait d’obtenir la résolution spatiale et la résolution temporelle. La poursuite de ce travail est en



Conclusion 169

cours, ainsi que le projet d’évaluation des possibilités de ce type de séquence pour la quantification
des flux sanguins.

L’utilisation de la séquence dynamique avec la vélocimétrie par contraste de phase sur les gaz
hyperpolarisés a permis d’obtenir des cartes 2D des trois composantes de la vitesse avec une
résolution spatiale millimétrique en environ 1 s avec une précision de 1’ordre du cm-s™'. Par rapport
aux précédents travaux de mesure de vitesse sur les gaz, il s’agit d’une réduction considérable du
temps d’acquisition (d’un facteur 100 a 1000). La bonne sensibilité observée repose sur les avantages
du fort signal disponible de I’hyperpolarisation et d’antennes dédiées. De plus, conceptuellement lors
de I’'imagerie de flux, le rafraichissement par effet d’entrée de coupe autorise 1’accumulation des
signaux et limite 1’étendue du volume sondé soulignant la nette différence entre I’imagerie statique
dans laquelle le moment magnétique disponible est dilué dans le volume des poumons.

La technique a été validée in vitro sur des géométries modeles variées telles que le tube droit, le coude
et la bifurcation. Elle permet de mesurer précisément la forme des écoulements laminaires et
stationnaires a 1’échelle de la seconde. C’est un outil souple au sens ou une faible quantité de gaz
hyperpolarisé est ajoutée a un gaz vecteur qu’on peut faire varier et qu’elle peut étre réalisée dans des
géométries opaques. Cela constitue donc un outil puissant pour la rhéologie des gaz.

L’application de la technique dans la géométrie complexe de I’arbre bronchique réaliste a permis de
confirmer, qualitativement et quantitativement a diverses positions, la forme des écoulements, I’ordre
de grandeur des composantes de la vitesse et la répartition des débits donnés par la simulation
numérique. Cette premieére application pratique in vitro démontre une fois de plus que I’écoulement
dans les voies aériennes conductrices est complexe et dominé par les effets inertiels et convectifs. Les
résultats obtenus pour une inspiration stationnaire au repos suggerent que la géométrie réaliste de
I’arbre bronchique, par ses aspects anatomiques locaux, facilite les mélanges gazeux et que les
écoulements hélicoidaux tridimensionnels qui apparaissent participent également a la répartition des
débits dans ’arbre.

Le simulateur morpho fonctionnel des voies aériennes développé dans le cadre du projet R-Mod
permet donc de caractériser 1’écoulement dans les voies aériennes proximales d’un patient et fournit
un nouvel outil d’étude des maladies respiratoires. Une des perspectives concerne la validation de
I’écoulement dans les voies aériennes supérieures avec un protocole expérimental similaire qui
permettrait d’avoir un outil validé pour ces deux zones.

Enfin, la faisabilité in vivo de la mesure de vitesse sur les gaz lors d’une inspiration constitue
I’avantage majeur de cette technique. C’est a I’heure actuelle la seule méthode capable de fournir
cette information. La forme de 1’écoulement dans la trachée correspond a celle observée dans des
¢tudes in vitro, et I'application a des générations d’ordre plus élevé dans 1’arbre bronchique
permettrait de statuer sur la forme des écoulements respiratoires in vivo.

Comme cela a été réalisé sur des flux sanguins, on peut imaginer mesurer les accélérations du gaz et
ainsi remonter a la pression dans le gaz, information d’intérét autant pour la mécanique des fluides
que pour la mécanique ventilatoire.

Le développement de cet outil de caractérisation des écoulements a [’aide de I'IRM des gaz
hyperpolarisés ouvre des voies prometteuses aussi bien pour la physique des écoulements que pour les

applications médicales.
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Annexe A Optimisation de la mesure de vitesse par un
gradient bipolaire

La quantification de vitesse par contraste de phase est basée sur ’application d’un gradient bipolaire.
Ce gradient bipolaire provoque également une atténuation par diffusion. Vu les champs de vitesse
explorés et les échelles de temps, pour ’'IRM classique du proton, les effets de diffusion sont
négligeables. En revanche, pour les gaz qui possédent un coefficient de diffusion d’environ 4 ordres
de grandeur plus élevé, ce n’est pas le cas. Par exemple, pour un champ de vitesse de 1 m's™, réalisé
avec un gradient bipolaire avec deux lobes rectangulaires d’amplitude 20 mT-m™, la perte par
diffusion dans le cas de diffusion libre est proche de 0,006% sur I’eau et de 98% sur I’hélium-3.

Une contrainte nouvelle apparait par rapport aux études précédentes sur les liquides. Il s’agit de
prendre en compte cette diffusion pour en limiter les effets lors du codage de vitesse et obtenir une
mesure optimisée.

Dans le cas de I’application d’un gradient bipolaire, deux phénomenes entrent en concurrence dans le
codage du mouvement : les mouvements cohérents qui sont ceux que [’on veut coder, et les
mouvements incohérents résultant de la diffusion moléculaire. Si I’on part de la formule <1-52> (sans
prendre en compte, pour simplifier, le facteur V2 provenant de la mesure sur 2 points) pour

considérer I’erreur sur la mesure de la vitesse [57 - Conturo 1990] :

_OoFOS o FOS

o, = = <A-1>
I 27 271, A

Ou o est I’écart type du bruit et /, Dl’intensité initiale du signal. L’erreur sur la vitesse est
inversement proportionnelle a A4, I’atténuation totale du signal, et est proportionnelle a FOS .

On considérera dans un premier temps que le signal est atténué par diffusion et par la relaxation
tranversale. On déterminera ensuite 1’atténuation résultant de la dispersion des vitesses contribuant au
signal total.

A.1. Optimisation de la diffusion dans le gradient bipolaire

On considérera dans cette partie que la diffusion est libre. C’est une approximation valable loin des
parois si la distance moyenne parcourue par diffusion pendant le temps de codage est petite devant la
taille caractéristique du contenant. La viscosité des fluides imposant une vitesse nulle sur les parois, la
mesure sera de toute fagon plus difficile a ces endroits. Il s’agit donc d’une optimisation valable loin
des parois. On considérera également que le volume mesuré ne contient qu’une seule vitesse.

On part du cas simplificateur d’un gradient idéalisé de forme rectangulaire ou I’aire de chaque lobe
est notée A, et ou I’espacement entre les lobes dure 7 (Figure A-1).



174

Figure A-1 Forme du gradient idéalisé par lobe.

[ERYY 2

temps

Cette forme correspond a une approximation dans le cas ou les lobes peuvent étre appliqués

suffisamment rapidement devant 7.

Le codage de vitesse, déterminé par le moment d’ordre 1 du gradient, impose la relation :

yA;T FOS =2r

<A-2>

En calculant le coefficient d’atténuation » avec ’équation <1-25>, les effets de la diffusion libre

s’écrivent comme une atténuation du signal de la forme (voir relation <1-25>):

A= exp(—D}/ZAéT)

<A-3>

On dispose de deux parametres, 4, et T, pour obtenir un codage de vitesse et qui induit une

atténuation par diffusion (Figure A-2).

FO5

Aire A, (mTms/m)

Temps T (ms)

Adre 4, (mTms/m;

20

15

A

x\%&*\}

2 3 4 5
Temps T (ms)

Figure A-2 (a) Représentation du FOS en fonction de 1’aire des lobes et du temps entre les lobes. (b) Facteur
d’atténuation par diffusion dans les mémes conditions pour un mélange *He-N, (10%-90%) & température et

pression ambiante (293 K, 1 atm). Le coefficient de diffusion est alors de 0,91 cm”s™.

Un méme codage de vitesse est obtenu pour différentes combinaisons A4;-7 . En augmentant la

valeur de 4. ou T, on diminue le champ de vitesse et I’atténuation augmente.
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Si on fixe un codage de vitesse, on peut étudier 1’atténuation obtenue pour différentes combinaisons
des gradients. Pour cela, on introduit la variable FOS dans ’expression de D’atténuation par

diffusion :
2
A=exp —2 2—” <A-4>
T\ FOS

Il reste dans cette expression le temps entre les lobes qui sert de paramétre variable et qui montre que
pour un champ de vitesse donné, il est possible de moduler D’atténuation par diffusion

indépendamment.

10"

'
—_

— Dnffusion

Atténuation
=

Felaxzation
Produit

0 0.002 0.004 0.00& 0.00g 0.01
Ternps T(s)

Figure A-3 Atténuation obtenue pour un codage de vitesse fixé de 1 m's™ pour un mélange *He-N, (10%-90%) &
température et pression ambiante. La diffusion diminue pour un temps entre les lobes plus long mais la

relaxation augmente (7' L de 10 ms).

Pour un codage donné, I’atténuation par diffusion est réduite lorsque le temps entre les lobes est
grand. Il apparait donc qu’il faut éloigner les lobes au maximum pour réduire les effets d’atténuation,
dans la limite de la durée de vie du signal ou d’un temps caractéristique du phénoméne observé. Tout
ceci est vrai s’il n’y avait aucune limitation en amplitude de gradient atteignable et en temps de
montée, mais 1’¢éloignement des lobes réduit de manic¢re importante 1’aire a appliquer pour réaliser un
codage de vitesse donné (voir Figure A-2, a), et rend donc I’approximation valable.

L’erreur sur la vitesse, proportionnelle au rapport du codage a 1’atténuation, s’écrit, en prenant en

compte la durée de vie du signal (ou un temps caractéristique du mouvement) :

2
o, = 9 _Fros exp Df 2z exp T <A-5>
2r 1, T\ FOS T,

Dans cette expression, la durée de vie du signal intervient dans le sens contraire a 1’atténuation par

diffusion. Pour un codage donné (Figure A-3), ’erreur sera minimum lorsque :

T, -—=_\[pT; <A-6>
"~ FOs
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Le temps optimal dépend du codage et de la diffusion. Il correspond a un facteur prés au temps
nécessaire pour se déplacer de la distance quadratique moyenne dans une direction pendant 7, ,
\J2DT, a une vitesse de FOS. Dans une zone intermédiaire autour de cette valeur, 1’atténuation

totale varie peu. Pour cette valeur, I’erreur sur la mesure de vitesse est minimale et vaut :

Oy = 9 _Fos exp A D* <A-7>
271, FOS\|T,
10 T T

gl ___________ R . S O i
o< i i

S S5 TTVITYE s e EeL e e Hocacacasen .
% opt, . i
= ' : :
g 4 ---------- S : ---------------------- ]I. ---------- N
= ; | —Ayac atténuation
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0 : ! ! :

o 2 4 & 2 10

FOS (mis)

Figure A-4 Erreur sur la mesure de vitesse en fonction du codage choisi pour un temps entre les lobes optimal
(on a pris 0/27[ I, =1).
L’erreur en fonction du codage de vitesse admet un minimum (Figure A-4) qui est obtenu pour :

D

FOS, , =4r |— <A-8>
’ T

qui correspond a un coefficient prés a la vitesse moyenne pour parcourir la distance quadratique
moyenne pendant le temps de relaxation. Le temps optimal est alors 7, / 2 (obtenu en remplagant
<A-8>dans <A-6>).

Ainsi, tous les parametres sont fixés. Tout d’abord le temps entre les lobes doit étre un compromis
pour limiter les effets de diffusion et de relaxation. Le codage de vitesse optimal est de 1,26 m's™ et le
temps optimal de 5 ms pour un coefficient de diffusion de 10 m*s™ et un temps caractéristique
(relaxation ou mouvement) de 10 ms. Le temps entre les lobes est suffisamment grand devant la durée
des lobes en pratique, ainsi que devant les temps de montée des gradients, ce qui justifie
I’approximation retenue pour la forme du gradient bipolaire. La forme idéalisée retenue est une
approximation des formes trapézoidales réelles avec lesquelles les mémes tendances sont observées.
Ainsi, il existe un codage de vitesse optimal fixé par la diffusion et la relaxation pour les gaz. Dans
notre application, le gradient bipolaire n’a pas été optimisé de cette sorte (on a pris FOS =6m-s™").

Dans de futures applications, il y a un gain possible a ce niveau.
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A.2. Dispersion de vitesse dans un volume

Le raisonnement précédent est valable lorsqu’on considére qu’une seule vitesse est mesurée. En
pratique la mesure est effectuée sur un volume élémentaire qui contient une distribution de vitesse ne
se réduisant pas a une distribution de Dirac.

Soit un champ de vitesse ;(x, y,z). La mesure de vitesse par contraste de phase s’effectue sur une
composante a la fois. Pour une mesure réalisée a I’aide d’un gradient bipolaire sur I’axe s provoquant
un déphasage de 27 pour une vitesse de FOS, on considére un volume normalisé contenant une

distribution de vitesse f(v) avec v=v-s :
If(v)dv =1 <A-9>

On étudie ici I’influence de la dispersion de vitesse sur la mesure par contraste de phase. On note v la

vitesse moyenne et o, la dispersion de vitesse dans le volume :

;sz(v)vdv <A-10>

o’ =jf(v)(v—;)2 dv <A-11>

v

Lors de I’expérience de mesure de vitesse par contraste de phase, le signal / codé a I’aide du gradient
bipolaire a la forme suivante :

]z_[f(v)exp[igo(v)]dv <A-12>

Avec une phase ¢ =27v/FOS. On peut réécrire le signal en introduisant la phase moyenne

0, = 27[1_// FOS etenposant ¢'=¢—¢, pour simplifier les expressions:
I =exp(igp, )If(v)exp[zkp'(v)]dv <A-13>

Un développement limité au troisiéme ordre de la fonction exponentielle complexe donne :

exp(iga')=1+i(0'—%(0'2—é(0'3+0((p')3 <A-14>

Le signal se développe alors en :
. . 1 ]
I= exp(z(pm)Df(v)dv+zjf(v)¢'(v)dv—5jf(v)¢'2 (v)dv—éj‘f(v)(o'3 (v)dv+..} <A-15>
Le terme d’ordre 1 s’annule puisqu’il s’agit de la phase moyenne :
[7()e'(v)dv=[f()o(v)dv-p, =0 <A-16>
Le terme d’ordre 2 correspond a la dispersion de phase, avec o, =270, /FOS :
If(v)go'z (v)dv=0'¢,2 <A-17>

L’expression <A-15> devient :

2 .
1=exp(ip, )| 1- =2 [ £(v)p" (vhiv+. <A-18>
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Le signal total subit une perte d’intensité proche de G(pz / 2 a cause de la dispersion de phase. Si le
terme d’ordre 3 n’est pas nul, la phase s’écarte de la valeur de moyenne. En considérant que toutes les
phases sont dispersées de la phase moyenne de moins de 278 avec f<1:

Q—@, <2xp <A-19>

et que le terme du troisiéme ordre est borné par :

Uf (p-o0, dv‘ <27zp 0' <A-20>
Le signal peut s’approximer par :
. o 2
1, =exp 2y ) e <A-21>
‘ FOS 2
L’erreur sur le module donné par cette expression est bornée par :
27fo .’ ’
Al < T"’ <A-22>

La phase donne une mesure de la vitesse et s’écarte de la vitesse moyenne d’une valeur :

27rﬂ0'¢2

Ap < ——— <A-23>

6

Avec la relation o, <2743, on peut tirer I’expression suivante valable si f <1 :
1
Al1| <£(27rﬂ)6 <A-24>

et

Ainsi I’erreur sur la mesure de vitesse est bornée par :

278Y 2
Av<—FOS—( ) :FOSﬂ32L

2r 6 3

Pour effectuer une mesure non biaisée par contraste de phase de la vitesse moyenne dans le volume, il
faut s’assurer que la gamme de vitesse soit faible par rapport a FOS a partir de la relation <A-26>.
La perte de signal est liée a la dispersion de vitesse dans le volume <A-21>. Si la dispersion de vitesse
est le facteur prépondérant de perte de signal, dans le cas ou la diffusion est négligeable comme pour
le cas des liquides par exemple, la mesure de la variation d’amplitude entre deux point de mesure
(sans et avec codage de vitesse) peut permettre de mesurer la dispersion de vitesse dans le volume.

Avec les paramétres expérimentaux utilisés dans ce travail, FOS=6ms™', et en estimant que la
gamme de vitesse contenue dans chaque voxel imagé est comprise dans un intervalle de largeur
0,5m-s”, la valeur de vitesse donnée par IRM est biaisée par la dispersion de vitesse mais ’erreur
résultant de la dispersion de phase intra voxel est inférieure a 0,023 cm-s™. En réalité, cette erreur est
sans doute plus faible, mais cette expression permet de généraliser les effets de dispersion intra voxels

et de vérifier que I’erreur résultante est bornée par cette faible valeur.

<A-25>

<A-26>
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A.3. Conclusions

Pour optimiser la mesure de vitesse d’un gaz fortement diffusif avec un gradient bipolaire en IRM, il
est nécessaire de considérer la diffusion. On peut considérer que la loi de diffusion libre est respectée
loin des parois et que, pour réduire ses effets a cet endroit, il faille utiliser des lobes ¢loignés dans la
limite de la relaxation transversale.

La dispersion de phase intra-voxel, pour sa part, peut donner une mesure erronée de la vitesse
moyenne. Pour réduire ces effets, il faut, au contraire, augmenter FOS.






Annexe B Détails sur lareconstruction PR

B.1. rétro projection filtrée

L’algorithme utilisé pour la reconstruction des images a partir des données radiales est basé sur la
rétro projection filtrée [178 - Brooks 1976]. On considére une distribution spatiale 2D de
I’aimantation f (x, y) . Un diamétre dans le plan de Fourier est noté P (k,6’) en coordonnées radiales

(Figure B-1). C’est cette série de diameétres qui est acquise pour différentes orientations d’angle 6.

A
ky

Ne

k

X

Figure B-1 Positions dans le plan de Fourier en coordonnées radiales.

La premiére étape est le filtrage par une rampe de chaque diametre acquis dans le plan de Fourier pour

compenser le suréchantillonnage central intrinséque a 1’acquisition radiale :
P, (k,0)=k|P(k.0) <B-1>

La deuxieme étape consiste a effectuer la transformée de Fourier de ce diametre filtré pour obtenir la
projection filtrée :

P, (r.0)= [ P, (k.0)exp(i k r)dk <B-2>

Enfin, on effectue la rétro-projection :

a

f(x.9) = p,(xcos(6)+ ysin(6),60) do <B-3>
0
En pratique, la transformée de Fourier <B-2> est discréte et un filtre supplémentaire peut étre ajouté
pour réduire les effets de troncature. De plus, le nombre de diamétres acquis est fini. Pour une série de
n diametres réguliérement espacés, 0, = jz /n , la derniére étape s’écrit :

n-1

pr(xcos(ﬁj)+ysin(0j),e9j) <B-4>

J=0

f(xy)=

T
n
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Matlab peut étre utilisé pour réaliser ces opérations. L’algorithme est détaillé ci-apres.

function [f]=PR(F,a,filtrage,diam)

%
%
%
%
%
%
%
%
%
%
%
%

fonction de rétro-projection Ffiltrée

les données acquises sont stockées dans la matrice F de taille [Nr,Na]
le centre du plan de Fourier est considéré situé au point floor(Nr/2)+1,
soit au point 33 pour une acquisition sur 64 points

Nr est le nombre de points sur le diamétre, Na le nombre de diamétres
acquis

a est un vecteur de taille Na qui donne l"orientation de la série de
diametres (angles en degré)

Ffiltrage est un booléen qui vaut O pour qu“aucun filtrage supplémentaire
soit effectué

diam=0 indique que ce sont des rayons, diam=1, des diametres

T est I"image reconstruite

Nr=size(F,1);

Na=size(F,2);

if nargin<2 %par défaut, les angles sont initialisés pour un ordre
régulier

a=(0:1:Na-1)*180/Na;

end

if nargin<3 % par défaut, aucun filtrage n"est effectué

filtrage=0;

end
if nargin<4 % par défaut, ce sont des diaméetres

diam=1;

end

if diam==0 % dans le cas de rayons, on ajoute des zéros pour centrer

%

1"écho

F=[0*F;F]1;
Nr=2*Nr;

End

f=zeros(Nr,Nr); % initialisation de la sortie

Mone=ones(1,Nr); % quelques vecteurs utiles
Mone2=ones(1,Na);

FiltrelD=abs((1:Nr)-floor(Nr/2)-1)/Nr*2; % Tiltre rampe
it filtrage==

Filtre2D=FiltrelD"*Mone2;

else

Filtre2D=(FiltrelD.*hann(Nr)) "*Mone2;

end

Fs=F.*Filtre2D; % filtrage des données

ps=fftshift(Frrt(ffeshift(Fs,1),[1,.1),1); % transformée de Fourier

for j=1:Na % somme sur les différentes orientations

MIine=permute(ps(:,j)*Mone,[2 1]);
f=F+imrotate(Mline,a(J),"bilinear®, “crop”)*pi/Na;

end
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On note que pour I’acquisition de rayons, I’algorithme est le méme mais une modification au
préalable des rayons est effectuée pour les repositionner sur des diametres. Si N, désigne le nombre
de points sur le rayon, on ajoute N, zéros pour repositionner le centre du plan de Fourier au point
N, +1.

On utilisait ’algorithme de FFT standard du logiciel et des interpolations bilinéaires.

Cet algorithme n’est pas optimisé en temps de calcul, mais celui-ci reste raisonnable. Il fallait environ
1 s pour reconstruire une image avec N, =64, N,=64, et 6 s pour une image avec N, =128,
N, =128, sur un ordinateur de bureau. Etant donné que cette reconstruction est linéaire, pour les
reconstructions utilisant la technique de fenétre glissante, on combinait les calculs pour ne pas

effectuer plusieurs fois la rétro-projection d’un méme diamétre.

B.2. Rééchantillonage des rayons

Lors de I’échantillonnage du signal sur les rampes des gradients, les rayons ne sont pas acquis sur une
grille cartésienne. Les points désirés dans le plan de Fourier ne peuvent pas é&tre interpolés
linéairement a partir des points acquis. Pour rééchantilloner les points de maniére uniforme, un
algorithme utilisant une convolution par une fonction sinc [166 - Schmitt] a été appliqué avant la
rétro-projection filtrée. Dans un premier temps, il faut déterminer les instants (m ¢,) ou il aurait fallu
acquérir un échantillon du signal pour avoir un déphasage correspondant a un déplacement régulier

dans le plan de Fourier.

Position ()

: i i a i i i i i i
0 1 2 3 4 5 o 7 0 1 2 3ma4 h) 6 7
Temps (7) Temps (7))

Figure B-2 Représentation de la forme du gradient (a). La rampe dure T, = ¢, . L’aire du gradient augmente
progressivement (b). Les déphasages permettant un échantillonnage régulier du plan de Fourier sont obtenu & un

temps ¢ =mt,. Suc ces graphiques, le gradient et le temps d’échantillonnage sont normalisés a 1.

Le signal interpolé en m s’écrit a partir des signaux F, acquis aux temps j I’interpolation s’écrit :

F(m)= Zﬂsinc[(k - m);r] <B-5>
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function [Fs] = Reechantillonnage_rampe(F,b)

% fonction effectuant le rééchantillonnage du signal acquis sur une rampe
% beta est le nombre de "points” sur la rampe, donc le rapport de la durée
% de la rampe sur le temps d"observation

% F la matrice des données a rééchantillonner (selon la premiére

% dimension)

if nargin<2 % par défaut, durée de la rampe nulle
b=0;
end

tobs=size(F,1);

% calcul des positions a rééchantillonner
if b~=0

t=0:tobs-1;

traj_rampe=sqrt(2*alpha*t) .*(t<=b/2);
traj plateau=((alpha/2)+t) . *(t>b/2);
traj=traj_rampe+traj plateau;

end

ifb

% initialisation de la sortie
Fs=zeros(size(F));

for n=1:tobs

Fs = Fs + sinc((traj-n+1))*F(n,:);
end
else

Fs=F;
end




Annexe C Eléments de I'administrateur
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Dénomination

Role

Référence

Pistons

Assure la translation de la vanne
d’administration

Cylindre pneumatique compact FESTO
ADV-25-15-A 19303 L0OS8

Tubes pneumatiques

Transport de I’air comprimé

Tuyaux plastiques rigides, FESTO PU-
4-DUO.

Terminal pneumatique

Support des commandes

FESTO PRS 1/8 6B 11902 LN13

pneumatiques
Bobines Elément des électrovannes FESTO MSF 230 50/60
Electrodistributeur Commande Pouverture d’une FESTO MFH 5 1/8 ¢t MFH 3 1/8
volie pneumatique
Dlstrlbu‘Feur Commar'lde 1 ouver‘Fure d’une FESTO VL/0-3-1 1/8 B
pneumatique voie pneumatique
Connecteur 16 tubes Elément de rallonge de tubes FESTO
pneumatiques pneumatiques
Manodétendeur Contro6le de la pression FESTO LFR 1/8 FB

Régulateur de débit

Régulation de I’injection

ART 8850 1/8

Clapet anti-retour Sécurité HGL 1/8
Relais Conversion TTL-électrovanne SKA 20420, Celduc (input 4 a 30 Vdc),
(output 230 Vac)

Filtres Arcotronics

Filtre BF sur la cage de Faraday

AFPI100410HHTI1S, 2*0.5uF, 20Vdc,
25A, 25/085/21, 022202

Carte d’acquisition

Acquisition de signaux,
Pressions, débits

DTVPI 9803 8DI, BNC Box,
SN 0023-0322A, 0003117 Rev B.

Seringue de calibration

Seringue de 3 L pour calibration
des débitmeéres

Hans Rudolph, Serie 5530, P/N 955035

Connecteurs

Connectique amagnétique

Lémo (FGG2B)

Capteur de pression

Gamme 350 mBar

185PC05DT, Honeywell

Capteur de pression

Gamme 75 mBar

DC075BDC4, Honeywell

Capteur de pression
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Annexe D

Caractérisation géomeétrique du fantdme

La description détaillée de 1’arbre bronchique est disponible dans les manuscrits de thése de Diane
Perchet [160 - Perchet 2005] qui a travaillé sur la segmentation et de Laurence Vial [161 - Vial 2005]

qui a effectué les simulations des écoulements. On reporte ici une partie de la caractérisation

anatomique [190 - Sauret 2002] par I’orientation, la longueur et le diamétre moyen des branches, ce

qui correspond a la géométrie globale des embranchements (Figure D-1).

On se place dans un repére (x, y, z) avec x orienté¢ de gauche a droite, y antéropostérieur et z du

haut vers le bas en référence au patient. Les angles d’orientation des branches sont indiqués en

référence a ce repére. L’angle d’embranchement correspond a I’angle avec la branche meére a chaque

bifurcation. A la bifurcation, les branches sont nommées 1 et 2 en fonction de I’orientation.

droite

Angle de
gravité

bas

arriére

Angle

sagittal
gauche

i - branche

Angle
frontal

Figure D-1 Définition des angles d’orientation des branches de 1’arbre bronchique (gauche) et nomination des

branches et visualisation de I’axe central (droite). Schéma emprunté a Laurence Vial [161 - Vial 2005].

Un récapitulatif de la géométrie des embranchements est donné dans le tableau suivant.

Nom de la| Longueur | Angle de Angle |angle sagittal g Angle diameétre
e o R embranchement|, moyen
branche (m) gravité (°) | frontal (°) °) ©) (m)
1. 0,09503 12,23 96,74 79,83 - 0,032157
1.1 0,02286 46,65 136,47 93,2 41,75 0,032073
1.1.1 0,0305 91,57 168,04 101,85 45,41 0,02604
1.1.1.1 0,00632 144,62 125,37 89,47 54,06 0,0159
1.1.1.1.1 0,01618 156,51 99,17 111,42 33,2 0,011053
1.1.1.1.1.1 0,00355 164,65 77,43 81,33 37,36 0,0063
1.1.1.1.1.2 0,00305 127,9 116,64 130,48 29,29 0,0063
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1.1.1.1.2 0,01293 123,7 128,75 56,78 34,92 0,009975
1.1.1.1.2.1 0,00216 124,98 97,3 35,96 32,73 0,0091
1.1.1.1.2.2 0,00342 101,64 162,57 77,22 33,85 0,009975
1.1.1.2 0,02303 75,84 116,53 149,38 52,62 0,0147
1.1.1.2.1 0,024 81,73 96,55 169,42 21,23 0,011308
1.1.1.2.1.1 0,00316 53,33 104,3 139,74 30,2 0,007875
1.1.1.2.1.2 0,00199 126,11 78,77 141,63 48,41 0,0063
1.1.1.2.2 0,01943 96,06 154,85 114,3 42,88 0,0084
1.1.1.2.2.1 0,00118 94,33 132,16 137,5 23,19 0,0063
1.1.1.2.2.2 0,00196 105,29 160,66 78,45 36,9 0,0063
1.1.2 0,04752 32,54 122,52 88,85 14,69 0,02688
1.1.2.1 0,00518 74,35 140,95 55,29 48,98 0,0203
1.1.2.1.1 0,01336 92,45 136,3 46,41 19,51 0,01395
1.1.2.1.1.1 0,00369 135,17 124,49 65,17 43,17 0,00735
1.1.2.1.1.2 0,00316 70,22 55,19 41,56 84,91 0,0105
1.1.2.1.1.3 0,0047 78,25 158,09 71,78 28,63 0,0105
1.1.2.1.2 0,01378 34,8 124,75 88,26 47,05 0,017456
1.1.2.1.2.1 0,00653 49,62 137,64 79,31 16,52 0,01295
1.1.2.1.2.2 0,00641 13,77 80,04 99,42 46,05 0,013067
1.1.2.2 0,03117 64,01 126,53 132,34 47,47 0,014781
1.1.2.2.1 0,01723 64,39 105,48 149,46 21,8 0,010129
1.1.2.2.1.1 0,00602 74,41 109.,9 154,29 10,53 0,00805
1.1.2.2.1.2 0,00562 28,53 97,66 117,3 35,86 0,0078
1.1.2.2.2 0,01833 83,4 151,73 117,34 27,86 0,010376
1.1.2.2.2.1 0,00211 91,6 177,8 88,49 30,12 0,0084
1.1.2.2.22 0,00247 79,86 127,61 140,56 24,13 0,0084
1.2 0,07268 47,42 42,87 85,8 53,98 0,026572
1.2.1 0,00578 40,01 60,27 65,84 24,28 0,02415
1.2.1.1 0,0197 85,21 68,13 22,43 51,18 0,01575
1.2.1.1.1 0,00116 82,56 76,56 15,42 8,75 0,0105
1.2.1.1.1.1 0,00268 107,39 50,24 44,9 37,55 0,0091
1.2.1.1.1.2 0,00393 55,21 107,02 39,88 41,79 0,0105
1.2.1.1.2 0,00941 147,05 94,85 57,5 66,73 0,008973
1.2.1.1.2.1 0,00116 127,61 75,25 41,39 26,66 0,0105
1.2.1.1.2.2 0,00207 129,66 138,12 78,73 45,28 0,007
1.2.1.2 0,03111 31,96 63,5 73,43 9,01 0,016553
1.2.1.2.1 0,00659 38,04 80,77 53,48 24,6 0,0129
1.2.1.2.1.1 0,00886 35,74 99,17 55,81 18,55 0,01218
1.2.1.2.1.2 0,00853 29,48 60,83 86,05 36,43 0,01218
1.2.1.2.2 0,0162 45,19 48,96 105,62 35,52 0,012229
1.2.1.2.2.1 0,00428 62,5 27,54 91,5 23,86 0,01092
1.2.1.2.2.2 0,00539 16,84 83,51 105,47 34,87 0,0099
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1.2.2 0,02424 105,82 34,46 119,73 67,46 0,0182
1.2.2.1 0,00385 76,71 39,81 126,7 29,89 0,01806
1.2.2.1.1 0,0249 52,71 52,85 121,2 24,12 0,012886
1.2.2.1.1.1 0,00834 79,99 39,8 128,03 27,33 0,009333
1.2.2.1.1.2 0,00538 33,53 64,73 110,53 19,2 0,0105
1.2.2.1.2 0,01202 104,19 37,4 123,76 27,62 0,014875
1.2.2.1.2.1 0,00234 115,49 66,72 144,24 29,49 0,0133
1.2.2.1.2.2 0,00415 90,76 7,51 82,52 44,06 0,01386
1.2.2.2 0,01998 155,41 67,74 80,07 61,65 0,012691
1.2.2.2.1 0,00488 174,08 93,58 85,29 26,49 0,0105
1.22.2.1.1 0,00449 167,5 87,8 102,29 17,96 0,0084
1.222.1.2 0,00462 127,34 78,9 39,52 49,11 0,0105
1.2.22.2 0,01114 112,6 38,21 61,01 43,06 0,008018

Tableau D-1 Caractérisation géométrique de I’arbre bronchique provenant de la description numérique.







Annexe E Résultats détaillés sur I'arbre bronchique

Dans cette annexe sont présentées les mesures de vitesse sur 1’arbre bronchique en complétant, plan

par plan, la comparaison entre la simulation et 1’expérience présentée sur la Figure 5-21.

E.1. Mise en forme des résultats

La Figure E-1 détaille la représentation graphique des résultats qui sont présentés dans les sous-parties

suivantes.
s
" Ecoulements
secondaires
Simulation

[

~

. \
Expérience

Profil Profil Carte de Informations et
antéropostérieur droite-gauche  signal RMN  positionnement

Figure E-1 Présentations des résultats sur 1’arbre bronchique.

E.1.1. Cartes de vitesse V,, Vy, V, et écoulements secondaires

Les vitesses axiale (V) et dans le plan (V, V), sont représentées avec une échelle de couleur pour la
simulation (1°° ligne) et pour I’expérience (2™ ligne). Les écoulements dans le plan sont également
représentés avec des fléches sur la carte de vitesse axiale. Enfin, I’intensit¢ des écoulements

secondaires (V. +7,” ) est donnée.
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E.1.2. Profils de vitesse

Deux profils de la vitesse axiale sont tracés pour la simulation (rouge) et pour 1’expérience (bleu). Les
profils antéropostérieur et droite-gauche sont pris au mileu de la section (« diamétre » x=0 et
« diamétre » y =0, respectivement). Pour les profil expérimentaux, les barres d’erreur expérimentales

(zo, ) ont été représentées.

E.1.3. Carte de signal RMN

La carte de module du signal RMN est représentée. Elle correspond a ’acquisition de référence
acquise sans codage de vitesse. Elle a été normalisée par 1’écart-type du bruit calculé sur une zone
sans signal hors de la section de la bronche et elle correspond donc a une cartographie de RSB. On a
ajouté (en bleu) le contour de la section « numérique » ayant servi au recalage de la section sur

I’image expérimentale.

E.1.4. Informations et positionnement

Des informations telles que 1’aire de la section et le RSB moyen sur la section, ainsi que les débits et
vitesses moyennes simulés et mesurés, sont données.

Le repere (0, x, y, z) est également positionné sur la section considérée en référence a ’arbre
bronchique.
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Annexe F Sensibilité du T, a 1.5T au gonflement
alvéolaire

La plupart des images réalisées sur des gaz hyperpolarisés sont acquises avec des séquences en écho
de gradient (FLASH, EPI, radiale, spirale) dans lesquelles la durée de vie du signal dépend de la
relaxation tranversale apparente caractérisée par 7, . La connaissance de 7,” est donc utile pour

optimiser les parameétres des séquences, en particulier le temps d’observation T

obs >

mais également
pour comprendre le contraste observé sur les images.

Tout comme pour le proton, 1’imagerie de 7,” pour les gaz hyperpolarisés peut fournir un outil
diagnostique. Pour les gaz hyperpolarisés, la relaxation apparente augmente (7,” diminue) avec la
taille des voxels [191 - Olsson 2002]. En effet, dans des voxels de grande taille, la relaxation
apparente est principalement influencée par les défauts de champ magnétique a grande échelle (les
déphasages intra-voxel sont plus importants). Pour obtenir les caractéristiques spécifiques des tissus,
il faut donc mesurer 7,” dans des petits éléments de volume. De plus, 7," dépend de I’intensité du
champ magnétique, de manicre environ proportionnelle a B, [192 - Salerno 2002,193 - Vignaud
2002]. Un autre paramétre, intrins€que aux poumons est la dépendance en fonction de la taille
alvéolaire.

L’objectif de cette étude était de déterminer I’influence de I’inflation pulmonaire sur la relaxation
apparente de 1’hélium-3 dans les poumons humains a 1,5 T.

F.1. Protocole expérimental

F.1.1. Administration

Les mesures ont ét¢ effectuées sur un sujet sain, non fumeur, allongé en décubitus dorsal dans
I’imageur et placé dans I’antenne thorax. Pour chaque expérience, I’hélium-3 était polarisé pendant
environ une heure, pour atteindre une série de doses d’hélium-3 de 120 ml polarisés a 10% (~12
sccfp). Ces doses étaient ensuite diluées dans 1’azote et transférées dans le sac de transport (400 ml de
volume total).

L’administration des doses était effectuée a I’aide de 1’administrateur de maniére analogue a
I’exemple présenté page 90. Avant I’inspiration de 1’hélium-3, le sujet était naturellement a sa
capacité résiduelle fonctionnelle (CRF). Le gaz était inspiré jusqu’a un volume pulmonaire variable,
compris entre la CRF et la capacité pulmonaire totale (CPT). Pour les mesures en volume résiduel
(VR), le gaz du sac était inspiré jusqu’a la CPT puis expiré jusqu’a VR avant le déclenchement de la
séquence lors de I’apnée qui suivait. Le volume des poumons dans chaque expérience a été déterminé

a partir de la mesure des débits et en estimant [103 - Quanjer 1993] la CRF du sujet.
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F.1.2. Séquence

Des coupes frontales ont été obtenues avec une séquence FLASH 2D dans laquelle deux images
entrelacées, avec des temps d’écho différents (7E, et TE,), étaient acquises (Figure F-1).

—— TR,

.ﬂ‘ TE,

temps

Figure F-1 Séquence FLASH modifiée pour I’imagerie de Tz* . Chaque ligne du plan de Fourier est acquise avec
deux temps d’écho différents a la suite. Toutes les lignes d’une coupe sont acquises avant de passer a la coupe

suivante. Le codage de phase est centré.

Neuf coupes frontales d’épaisseur Az =2cm, avec un champ de vue FOJV =40cm, une bande
passante BW =16 kHz et une matrice 64x32 ont été acquises pour chaque administration. La taille
des voxels était donc de 1560 mm’. L’angle de basculement était o =10°, et les temps d’écho et de
répétition TE,=3 ms, TE,=8 ms, TR,=7,1 ms, TR,=12,1 ms. Le temps total d’acquisition était de 5,5 s.

De plus, avant et aprés I’application de cette séquence, une FID sur tout le volume des poumons,
réalisée avec un angle de 5°, était acquise sur 256 points pendant 8 ms. Ces FID étaient intégrées a la

séquence : la premiére était mesurée 20 ms avant le début de la séquence.

F.1.3. Traitement des données

Les images ont été traitées selon une procédure détaillée dans la thése d’Alexandre Vignaud [32 -
Vignaud 2003]. Pour chaque volume d’image, une région d’intérét était tracée dans une zone de bruit
pour estimer celui-ci. Un masque était déterminé a partir des amplitudes supérieures a 3 fois le bruit
(Figure F-2).
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S>30

v

Figure F-2 Détermination du masque. Le bruit o est estimé dans une région d’intérét ne contenant pas de
signal. Le masque correspond aux pixels dont I’amplitude est supérieure a 3 fois le bruit sur I’'image obtenu avec
le temps d’écho le plus court.

Pour chaque image, le RSB était déterminé par sommation des amplitudes des signaux sur les images

masquées :

1 N
RSB=——=>» §. <F-1>
0'\/N,-Z:1: '

N est le nombre de points du masque.

Dans cette séquence, le signal était influencé uniquement par la relaxation tranversale apparente entre
les deux temps d’écho, et par une excitation RF supplémentaire sur la deuxiéme image. La relation
entre les RSB des deux images peut étre exprimé de la forme :

TE, -TE
RSB, = RSB, cos(a) exp (—%} <F-2>
2m
T," , qui désigne le temps de relaxation tranversale apparente moyen, est déterminé par :

T - TE, - TE, .

| RSB, cos(a)

n -  ~ 7

RSB,

En appliquant la formule <F-3>, non plus sur les RSB, mais directement sur I’amplitude des signaux,
on a pu également obtenir des cartes de T, .

F.2. Reésultats

Les FID initiales obtenues pour VR et CPT sont présentées sur la Figure F-3.
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Figure F-3 Décroissance du signal lors de la FID initiale globale sur les poumons pour deux volumes

pulmonaires.

La décroissance du signal lors des FID globales n’est pas mono exponentielle. Cela est dii a la
présence de gradients résiduels a grande échelle qui déphasent le signal. La forme change 1égérement
en fin d’acquisition entre les deux conditions respiratoires car I’occupation des poumons n’est pas la
méme. Le temps de relaxation apparente 7, , si cela a un sens dans ce cas, était de I’ordre de 3,2 ms.

La Figure F-4 présente les résultats de 8 mesures de 7," effectuées pour différents volumes

2m

pulmonaires. Le RSB était compris entre 7 et 20 pour cette série de mesure.

*
T,%,,(ms) _
20 4 CFR T, =19 ms -
18 A
e
16
14 4
12 4 e
- - el inear FitofDatal _C
).‘” F---- Upper85% Confidence Lim it
;—rR * 4 F--—-- L 95% Confid Lim it
10 t" T2 m-12 ms u:av;;fz:as% on:d:cli:rfe\_m:"i\tl
e -~ - Lower 95% Prediction Lim it

’QOIOO I 3OIOO I 4OIOO I SOIOO I SOIOO I 7OI00
Volume pulmoenaire (ml)

Figure F-4 Comparaison du temps de relaxation tranversale apparente en fonction du volume pulmonaire.

En utilisant I’imagerie, les éléments de volume sont bien plus petits que la taille des poumons et le
signal n’est influencé que par les défauts de champ dans chaque voxel. On obtenait donc des temps de
relaxation bien plus élevés que dans le cas global car on compense les défauts de champ a grande
échelle.

Le temps de relaxation 7," est fortement corrélé au volume pulmonaire (p<0.001). Le temps de

relaxation 7, , augmente avec le volume pulmonaire, avec des valeurs qui varient entre ~12 ms pour



209

VR et ~19 ms pour CPT. Ces résultats sont en accord avec de précédentes expériences menées sur des
petits animaux [85 - Chen 1999].

En se débarrassant des effets a grande échelle, ce sont les défauts locaux de champ magnétique qui
sont sondés. Ces défauts diminuent quand I’inflation pulmonaire augmente.

L’évolution de 7,", dans chaque coupe n’a pas montré de dépendance significative dans la direction
antéropostérieure, seulement une tendance pour VR, avec des temps plus élevés en antérieure (partie
la plus haute, ou les alvéoles sont plus gonflées).

La Figure F-5 présente des cartes de T, pour différents volumes pulmonaires.

T*, (ms) T, (ms)
25

0

Figure F-5 Cartes de TZ* obtenue pour 3 volumes pulmonaires différents. Les coupes sont situées

approximativement au méme niveau.

La distribution spatiale de 7, est relativement hétérogéne, mais 7,” augmente clairement en fonction

du volume pulmonaire.

F.3. Conclusion

Les différences de susceptibilité magnétique entre les tissus et I’air entrainent la naissance de
gradients locaux intrinséques dans les poumons, dont I’intensité dépend du champ magnétique. En se
débarrassant des défauts de champ magnétique a grande échelle, on peut sonder ces défauts locaux
avec T, .

Les variations géométriques des alvéoles dans différents états d’inflation influencent ces défauts. Les
résultats obtenus montrent que les défauts diminuent lorsque le volume alvéolaire augmente.

Avec 'imagerie 7,” de I’hélium-3 hyperpolarisé, on dispose donc d’une méthode sensible a la taille
alvéolaire. On peut espérer ainsi diagnostiquer des maladies pulmonaires influencant la taille des

alvéoles comme pour I’emphyséme.






Annexe G Geénéralisation de la localisation du signal IRM
aladimension de vitesse

En IRM, le flux peut étre quantifié par I’application d’un gradient bipolaire qui code la vitesse sur la
phase [45 - Moran 1983] (voir partie 1.2.2). L’utilisation pratique de ce type de codage a suivi deux
approches en imagerie. Dans la premiére, un codage de Fourier de la vitesse (Fourier velocity
encoding FVE) est appliqué pour obtenir de multiple pas de codage, ce qui permet d’avoir acces a un
spectre de vitesse calculé par transformée de Fourier [48 - Feinberg 1985]. La deuxiéme approche,
I’imagerie par contraste de phase (PC) [49 - Pelc 1991,194 - Dumoulin 1991], considére qu’une seule
vitesse est contenue dans le voxel et, par conséquent, seulement deux pas de codage sont nécessaires
pour extraire la vitesse du voxel. Un des inconvénients majeurs est que la dispersion de vitesse dans le
voxel méne a des résultas erronés, comme dans le cas de volume partiel. La dispersion de vitesse peut
étre limitée en réduisant la taille des voxels, mais cela requiert d’augmenter le nombre de codage de
phase spatial [195 - Tang 1993] et d’accumuler les signaux plus longtemps pour obtenir un RSB
comparable dans les voxels. Le temps total d’acquisition est alors fortement augmenté.

L’analogie qui existe entre le codage de phase de la position réalisé pour obtenir des images 2D ou 3D
(voir partie 1.1.2.2.3) et le codage de phase de la vitesse permet de considérer les composantes de la
vitesse v, v,,V, comme des dimensions a part entiére. Ainsi, ’aimantation, distribuée spatialement et
sur les dimensions de vitesse, peut étre exprimée de la forme M (x, y,z,vx,vy,vz) .

Pour obtenir des temps d’acquisition réalisables en pratique et un RSB suffisant, I’approche classique
en IRM consiste a projeter 1’aimantation dans certaines dimensions, par exemple :

- Pour s’affranchir d’une dimension spatiale, il existe la sélection de coupe.

- Pour la vélocimétrie par contraste de phase, si la taille des voxels le permet, on peut
considérer qu’ils ne contiennent qu’une seule vitesse et le nombre de codage de phase a
effectuer dans les directions de vitesse est alors réduit.

On propose, dans cette partie, d’appliquer les concepts de codage des dimensions spatiales aux
dimensions de vitesse, dans cette méme approche de réduction du temps d’acquisition par projection
dans certaines dimensions :

- Pour s’affranchir d’une dimension de vitesse, on peut effectuer un basculement sélectif de
spins en fonction de leur vitesse.

- Dans un volume, un spectre des vitesses peut &tre obtenu par un gradient de lecture dans une

dimension de vitesse.
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G.1. Sélection de vitesse

Pour réduire I’information a acquérir dans les dimensions de vitesse, une approche consiste a
sélectionner spécifiquement ce qui bouge, ou au contraire, ce qui est fixe. Une combinaison
d’impulsions RF et de gradients bipolaires peut étre utilisée pour basculer sélectivement des spins
fixes ou mobiles [196 - Norris 1999,197 - Pope 1993]. Ces approches sont inspirées des excitations
spectrales utilisant le décalage chimique dans lesquelles le déphasage n’est pas créé par le décalage
chimique, mais par le déphasage créé par le gradient bipolaire. On propose une approche théorique
basée sur ’espace des k, (espace des fréquences duales de la vitesse), utilisé a I’excitation pour
¢tendre la sélection de vitesse a n’importe quel profil. Cette approche est testée expérimentalement
par ’excitation sélective de spins contenus dans une classe donnée de vitesse (c’est-a-dire une

sélection de coupe de vitesse, centrée sur une vitesse donnée).

G.1.1. Théorie

L’espace des k, utilisé en général pour I’imagerie, a été également employé pour la conception
d’impulsions RF spatialement sélectives [198 - Pauly 1989]. Le déplacement dans ’espace des &
peut se faire en continu par ’application d’un gradient constant. En revanche, un déplacement dans
I’espace des k,, résultat de I’application d’un gradient bipolaire [45 - Moran 1983], est forcément
effectué de maniére discrétisée. Donc, pour appliquer les méthodes de conception d’impulsions
sélectives de vitesse, 1’approche continue doit étre discrétisée. La forme de I’impulsion présentée ici
est constituée d’une succession alternée d’impulsions RF rectangulaires suivies de gradients bipolaires
(Figure G-1).

Ak,

| ||.I

|
1"
G. UL
z T

vy U Temps

Figure G-1 Impulsion sélective de vitesse. Chaque élément i est composé d’une impulsion RF rectangulaire
suivie d’un gradient bipolaire, et est adaptée pour obtenir I’impulsion sélective de vitesse. Dans le formalisme
d’excitation dans I’espace des k , la série des coefficients ¢, est déterminée par la transformée de Fourier de la
forme désirée, et les valeurs des gradients bipolaires définissent ou appliquer ¢, . Une « coupe » de vitesse est
donc obtenue par une série d’impulsions en forme de sinus cardinal. Le dernier gradient bipolaire est utilisé pour
refocaliser les spins dans la coupe. Dans I’expérience, la sélection de coupe de vitesse est appliquée a la place
d’une sélection de coupe spatiale dans une séquence FLASH 2D, pour obtenir une image 2D dans une coupe de

vitesse.
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Si on considére un systéme de spins mobiles, le moment magnétique total est distribué en fonction de
la vitesse des spins, et la densité correspondante peut étre exprimée en fonction de la classe de vitesse
v, M(;) (isochromats). Dans ce cas, M(;) subit la succession des impulsions élémentaires (voir
Figure G-1). Lors de I’excitation i, il est basculé d’un angle «, . Pour simplifier les expressions, on
considérera que ¢; est un nombre complexe pour lequel |al.|e[0,7z] est la valeur de I’angle de
basculement et & =arg(e;) est la phase de I'impulsion RF rectangulaire i dans le repére tournant.
Soit Kkj , le déplacement i dans 1’espace des k,, induit par le gradient bipolaire. Sa longueur est
proportionnelle au moment d’ordre 1 du gradient. S’il est appliqué selon I’axe ;l ,ona:

A—ki:;/UtG(t)dt]; <G-1>

ou G(t) désigne la forme du gradient bipolaire, et ou la référence de temps est prise au centre de
celui-ci. Définissons également E , la position dans 1’espace des k, que les spins basculés a I’étape i

ont accumulé a la fin du dernier gradient bipolaire (#) a la fin de I’impulsion :

E:ZA—ICZ <G-2>
=i

Enfin, M! (\7) désigne I’aimantation restante selon EO aprés 1’excitation i, avec M (\7) la valeur a
I’équilibre. M iy (\7) est I’expression complexe de I’aimantation tranversale décrite dans le repére

tournant apres 1’application du gradient bipolaire i .

G.1.2. Profil d’excitation

Pour concevoir I’'impulsion sélective de vitesse présentée sur la Figure G-1 a partir des excitations
¢lémentaires, on peut utiliser I’approximation des petits angles permettant de linéariser 1’équation de
Bloch, et d’utiliser le formalisme des excitations RF dans le plan de Fourier introduit par Pauly et al.
[198 - Pauly 1989,199 - Pauly 1989]. Sersa et Macura ont étendu ce dernier pour des excitations
discrétes comme c’est le cas ici [200 - Sersa 1996,201 - Sersa 1997]. Ils ont montré comment adapter
une impulsion RF pour exciter n’importe quelle forme dans le domaine spatial. Cette approche peut
étre appliquée pour n’importe quel type de codage de phase. En utilisant I’approximation des petits
angles, on considére que la somme des angles appliqués est petite :

§|O‘f| < % <G-3>

i=1

Par conséquent, quel que soit 7, cos(|al.|)zl et sin(|al.|)z|a,.|. La linéarisation de I’équation de

Bloch permet d’approximer la valeur de I’aimantation a I’étape i :
M (v) = M (v)+ o M () |exp(/ AK )

Mi(v)= M (v)

<G-4>

M ;;1(\7) est laimantation tranversale apreés D’étape i—1, et a, M!'(V) est l’aimantation
longitudinale basculée a I’étape i, j*= —1, et exp( j A—k,\:) est le déphasage induit par le gradient
bipolaire. Tant que I’approximation <G-3> est valide, il est possible d’obtenir par récurrence
I’aimantation résultante a la fin de I’impulsion totale, a la derniére étape 7 :

M, (\7) ~a(V)M! (\7) <G-5>
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avec a(;) , le profil d’excitation :

a(;)ziai exp(j?i-;) <G-6>

i=1

L’aimantation transversale finale M, (\7) est proportionnelle a a(;) et a ’aimantation a 1’équilibre

M? (;) Dans le cadre de I’approximation <G-3>,

a(\7 )‘ est assez petit pour étre approximé par son
sinus, |a(\7)‘ ~ sin|a(\7)‘. Donc, dans I’équation <G-5>,

a(ﬁ)‘ est ’angle de basculement final et
arg(a(ﬁ )) , la phase finale dans le repére tournant d’une impulsion RF équivalente. Si on introduit la
distribution :

A(/;)ZZ:OQ. 5(?{—2) <G-7>

ou ¢ est la distribution de Dirac dans un espace 3D, le profil de I’angle de basculement peut étre

exprimé de maniere continue par :
a(;):J.A(l;) exp(jl;-;) dk <G-8>

L’introduction de A(l;) permet d’exprimer a(\:) comme la transformée de Fourier de A(l;)
L’inversion de I’équation <G-6> donne :

A(7)=( ) fali)ow(-sE3)ov <G>

Cette équation montre que la série d’angles a appliquer A(l;) est proportionnelle a la transformée de

Fourier du profil d’excitation désiré a(v) . En partant de ce profil, la série d’angles «, et la série de

gradients bipolaires qui définissent les positions dans 1’espace des k, peuvent étre déterminées.

G.1.3. Sélection de coupe de vitesse

La théorie est valable en 3D. Pour I’illustrer, on peut considérer le cas particulier monodimensionnel
ou des spins contenus dans une classe de vitesse donnée sont sélectionnés par un profil d’excitation
ID a(v) : [vo—Av,/2;v, +Av, /2], ¢’est-a-dire une sélection de coupe de vitesse, centrée sur v, et
avec une épaisseur de coupe de vitesse Av, . En 1D, I’équation <G-9> devient :

A(k) = (i) [a(v) exp(—j k v)dv G10-

D’apres I’équation <G-10>, pour sélectionner une coupe de vitesse, la série d’angles doit suivre la

transformée de Fourier de cette fonction rectangulaire :

k Av, “Goll>
2

1 . .
A(k)=a,, py. Av, exp(j k v,) s1nc(

ou «,, est’angle total résultant dans la coupe. L’amplitude, de la forme d’un sinus cardinal, permet
la sélection d’un rectangle, et la phase permet le centrage sur v,. Si les vitesses des spins sont
comprises dans le champ de vue de vitesse FOS, ’espace des k, peut €tre échantillonné selon le
critére de Nyquist au moins tous les Ak =27/ FOS . Pour obtenir un nombre fini d’angles a appliquer,
I’impulsion est tronquée a I’aide d’une fenétre de filtrage W (k).
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Ay,

A(k)=a,, %Avo exp(J k, vo)sinc(ki 5 OjW(ki) <G-12>
r

Bien que les trajectoires et la taille des pas effectués dans 1’espace des k, puissent étre optimisées
difféeremment, en choisissant la limite de Nyquist pour définir les pas ¢élémentaires
Ak, = Ak =27/ FOS pour i€[1,n—1], le nombre total de pas est minimum, et la durée d’application
totale de I'impulsion sélective est également minimisée. Le dernier gradient bipolaire refocalise
I’aimantation dans la coupe au centre de ’espace des k,. Dans le cas d’une fenétre symétrique W (k),
I’aimantation est refocalisée a la fin de I’impulsion avec Ak, = Ak [—(n—l)/2]. La largeur de la
fenétre fixe le nombre d’éléments a appliquer pour une bande passante déterminée du sinc. Par
exemple, pour une impulsion réalisée avec un sinc contenant 3 lobes au total (un lobe principal et
deux lobes secondaires), ce nombre est: n = 4/ (Ak Avy)=4 FOS/Av, , ce qui méne a I'impulsion de

sélection de coupe de vitesse illustrée sur la Figure G-1.

G.2. Matériel et méthodes

G.2.1. Simulation

Dans un premier temps, les équations de Bloch ont été utilisées pour simuler numériquement pour
obtenir le profil de I’aimantation obtenu aprés 1’application de 1’impulsion de sélection de coupe de
vitesse. Pour cela, les effets de relaxation par 7] et 7, on été négligés et on a considéré uniquement
les effets en résonance. Ensuite, la série d’angles nécessaire a I’obtention de 1’impulsion sélective a
été calculée a partir de I’équation <G-12> et pour une fenétre W(k) de Hamming, dont on a fait
varier la largeur. Le profil simulé déduit de 1’équation <G-12> a donc pu étre comparé au profil
simulé pour différents rapports Av,/FOS et pour des angles totaux «,, de 0 a 90°. Pour estimer la
validité de 1’approximation, le maximum de la différence entre le profil approximé et le profil simulé,
normalis¢ par le sinus le ’angle total, a été calculé pour déterminer I’erreur relative en fonction de

I’angle et de la largeur de la fenétre.

G.2.2. Acquisitions des images

Les expériences ont été menées sur I’imageur 1,5 T du CIERM. L’onde RF a été émise a I’aide de
I’antenne corps entier et une antenne de surface de 13 cm de diameétre était utilisée en réception.
L’impulsion de sélection de coupe de vitesse (avec un sinc 3 lobes et une fenétre de Hamming) a été
implémentée a la place de la sélection de coupe spatiale dans une séquence en écho de gradient
« spoilée » standard (voir la Figure G-1). Cette impulsion n’était pas spatialement sélective, mais
I’antenne utilisée en réception fournissait une sensibilité spatiale limitée. Le champ de vitesse FOS a

' La durée de chacune des 20

été fixé 2 2m-s™' et ’épaisseur de coupe de vitesse & 0,4m-s”
impulsions rectangulaires était fixée a 100 us. Leur amplitude et leur phase a été calculée en fonction
de ces paramétres. L’angle total de basculement était de 10°, le champ de vue était de 8 cm pour une
matrice de 1282, TR/TE = 100 ms/20 ms, la bande passante était de 32 kHz avec un écho symétrique.
Le temps d’écho correspond au temps entre le centre de 1I’impulsion et 1’écho. L’impulsion durait un

total de 36 ms. Le temps d’acquisition par coupe de vitesse était de 12,8 s.
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G.2.3. Fantome

Les expériences ont ét¢é menées sur deux tubes, entrant (diametre de 11 mm) et sortant (diamétre,

19 mm) reliés par un tube coudé (voir la Figure G-2).

.........‘....Antenne RF

...................... Echantillon fixe

\

Projection
spatiale

Figure G-2 Présentation de ’expérience. Deux tubes et un échantillon de gel fixe étaient placés dans I’aimant.
Un débit d’eau était imposé dans les deux directions opposées. L’image était réalisée dans un plan normal a
I’axe des tubes, et une projection spatiale est effectuée dans la troisieme direction. La sélection de coupe de
vitesse était normale au plan d’imagerie. L’image présentée a été obtenue pour une coupe centrée sur les

vitesses nulles, pour un débit nul.

L’eau s’écoulait dans un tube droit sur plus de 1 m avant d’atteindre la zone de sensibilit¢ de
I’antenne de réception, et ressortait de 1’aimant dans un tube coudé avant de revenir vers ’antenne
dans le tube de sortie dans lequel le profil de vitesse devait refléter la courbure amont. Le débit a été
mesuré par détermination du volume d’eau écoulé en 30 s, et était régulé par un systeme de régulation
de la pression entre les extrémités du fantdme a 1’aide d’une colonne d’eau de hauteur fixe. Les
expériences ont été menées pour un débit nul et de 30 mls™' (donc une vitesse moyenne de
0,32 ms™ et0,11 ms™ et de nombre de Reynolds de 3500 et 2050 pour les tubes de 11 et 19 mm de
diamétre respectivement).

G.3. Résultats

Les simulations ont montré que ’erreur relative augmente avec I’angle, ce & quoi on pouvait
s’attendre car 1’approximation <G-3> devient alors moins valable. Jusqu’a 7 lobes, 1’erreur ne dépasse
pas 3% pour des angles inférieurs a 30°, 10% pour des angles de moins de 60% et I’erreur atteint 30%
a90°.
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Figure G-3 Profil simulé pour des angles de basculement de 30° (a) et 90° (b), pour une impulsion sinc de 3

lobes, filtrée par une fenétre de Hamming. L’épaisseur de « coupe» est FOS/5. Les parties réelle et

imaginaire du profil simulé sont présentées ainsi que 1’aimantation longitudinale. La partie imaginaire est
g p p q g p g

explicite quant a I’erreur résultant de I’approximation.

Pour des petits angles (Figure G-3 a, 30°), le profil de I’aimantation tranversale est trés bien approché

par la transformée de Fourier de la série d’angles, la partie réelle se superpose exactement au profil

désiré et la partie imaginaire est quasiment nulle. Bien que I’approximation soit moins valable pour

des angles importants, elle reste assez correcte a 90° (Figure G-3 b). Augmenter le nombre de lobes

de la fonction sinc donne des profils de coupe plus sélectifs mais au prix d’une plus grande erreur

relative entre la simulation et I’approximation.

Des coupes de vitesse obtenues sur le fantdme sont présentées sur la Figure G-4.

Figure G-4 Différentes coupes de vitesse obtenues sur le fantome pour un débit de 30 mls™. Les centres des

. . . r 2 -1 2 -1 : ’ -
coupes de vitesse est indiqué en bas a gauche en ms™ ,de —0,6 4 0,8 ms™ par incréments de 0,1 ms™ .

L’épaisseur de coupe de vitesse était de 0,4 ms™" .

1
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Pour la coupe de vitesse centrée sur les vitesses nulles, un anneau est observé sur les parois des tubes,
ce qui est attendu pour respecter la condition d’adhérence. L’échantillon statique est visible sur les 4
coupes successives centrées sur des vitesses de —0,2 a 0,Ims”', soit sur 0,4ms™', ce qui
correspond a 1’épaisseur de coupe. L’écoulement est trés bien sélectionné en fonction de sa direction :
aucun signal provenant du tube de sortie n’est observé pour des coupes centrées sur les vitesses
positives.

L’évolution du signal d’un voxel pris au centre du tube d’entrée est présentée sur la Figure G-5 en
fonction du centre de la coupe de vitesse.

—
N
)

100. Vitesse du voxel
80 {
Epaisseur
60 1 de coupe >

Intensité du signal (UA)

5 = = 0 - - - 1 L &
~0.,8 0,4 0 0,4 0,8
Centre de la coupe de vitesse (ms™)

Figure G-5 Profil de vitesse obtenu expérimentalement. L’ intensité d’un voxel pris au centre du tube d’entrée est
représentée en fonction du centre de la coupe de vitesse pour un débit constant. Un ajustement par inter
corrélation entre le profil expérimental (ligne pointillée) et le profil théorique (trait plein) estime la vitesse du
voxel 4 0,46 m-s™

bruit.

. Les barres d’erreurs correspondent a trois fois 1’écart type du bruit calculé sur une zone de

La dispersion de vitesse dans le voxel considéré au centre du tube était bien plus faible que 1’épaisseur
de coupe (la dispersion intra voxel pour un profil de vitesse parabolique a été estimée a 10~ ms™).
Le suivi du signal en fonction du centre de la coupe permet de déterminer expérimentalement le profil
de coupe qui est centré sur la vitesse du voxel. On peut également vérifier I’épaisseur implémentée de
0,4ms™".

Enfin, les vitesses estimées pour tous les voxels du tube d’entrée est représentée sur la Figure G-6.
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Figure G-6 Carte de vitesse 3D dans le tube. La vitesse est nulle sur les bords, et maximale au centre, avec un

profile de vitesse entre plat et parabolique.

Le profil de vitesse était compris entre un profil plat et un profil parabolique, ce qui correspond au
profil typique d’un écoulement turbulent et ce qui est cohérent avec le nombre de Reynolds de 3500.
Le débit total de 29,6 mls™', calculé par intégration des vitesses sur le tube, était en accord avec le
débit attendu (30 mls™). La vitesse maximale était de 0,46 ms™".

G.3.1. Discussion

La sélection de spins compris dans une classe de vitesse déterminée a été décrite théoriquement et
appliquée pour la sélection de coupe de vitesse sur un appareil d’IRM clinique sans modification
spécifique du matériel d’imagerie. L’approximation des petits angles utilisée ici pour la conception
d’impulsions sélectives de vitesse permet théoriquement la sélection de n’importe quelle forme dans
les dimensions de vitesse. Des résultants similaires ont été obtenus dans les dimensions spatiales [201
- Sersa 1997] et cette approche peut étre généralisée a n’importe quelle dimension pour lesquelles il
est possible d’obtenir un déphasage contrdlé : spatiales et fréquentielle (décalage chimique), vitesse
ou accélération [S0 - Tasu 1997], ou méme les ordres supérieurs du mouvement. Les techniques
précédentes réalisant des impulsions sélectives de vitesse [196 - Norris 1999,197 - Pope 1993] étaient
basées sur 1’analogie avec les excitations de décalage chimique pour sélectionner ou saturer des spins
mobiles ou statiques. Ici, avec I’approche dans ’espace des &, des impulsions multidimensionnelles
peuvent étre congues efficacement et n’importe quelle gamme de vitesse peut étre sélectionnée. La
série d’angles a appliquer est simplement déterminée par la transformée de Fourier de la forme a
exciter. Une deuxiéme étape pour terminer la conception est la détermination de I’ordre d’application
des angles ¢lémentaires, c’est-a-dire le détermination du chemin suivi dans 1’espace des & . Tous les
réarrangements fonctionnent, mais une optimisation est nécessaire pour réduire le temps d’application

total de I’impulsion. On trouve dans la littérature sur le sujet le méme formalisme que celui utilisé
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pour les séquences d’imagerie. Ainsi, des ordres inspirés de I’EPI et des séquences spirale ou radiale
peuvent étre appliqués [198 - Pauly 1989,202 - Hardy 1990]. Des algorithmes d’optimisation ont
¢galement été proposés pour réduire le chemin total parcouru et donc la durée de I’impulsion [203 -
Sabat 2003].

L’approximation initiale repose sur un angle de basculement total petit, mais les résultats restent
raisonnablement valables pour des profils 1D, méme pour des angles de 90°, comme il a été observé
auparavant [199 - Pauly 1989]. Pour des angles inférieurs a 30°, cette approche donne une trés bonne
estimation du profil d’aimantation obtenu. La succession d’impulsions rectangulaires et des
déphasages introduits par le gradient bipolaire correspond exactement a 1’approche des spinors
utilisée pour la conception des impulsions de Shinnar-Leroux qui peut étre appliquée sans
I’approximation initiale dans le cas 1D pour obtenir des impulsions sélectives avec des angles plus
importants [204 - Shinnar 1989,205 - Pauly 1991].

Dans ce travail, la relaxation a été négligée. Sur de 1’eau, les temps de relaxation sont bien supérieurs
a la durée totale de I'impulsion (36 ms). Cela n’est pas forcément toujours le cas. L’effet 7, a
tendance a maintenir la composante longitudinale plus proche de sa valeur initiale M, ce qui va dans
le sens de I’approximation des petits angles. L’influence de la relaxation transversale peut étre ajoutée
a I’approche dans I’espace des &, le décroissance en 7, induit un filtrage du plan de Fourier inversé
(plus fort sur les premier points et moins fort sur les derniers). Des impulsions prenant en compte ces
effets ont ét¢ précédemment décrites [206 - Raddi 2000,207 - Pearlman 1994]. Les 7, courts
devraient induire un étalement (blurring) du profil de coupe car le signal est filtré par une
décroissance exponentielle (inversée). Pour limiter ce filtrage, la durée de I’impulsion peut étre
réduite en utilisant des gradients plus performants.

Dans cette étude, aucun artéfact de courants de Foucault ni des termes de Maxwell [60 - Norris 1990]
n’a été¢ observés et des études supplémentaires seraient nécessaires pour analyser leur éventuelle
influence. De plus, I’inhomogénéité du champ statique By n’a pas induit d’artéfact notable, mais les
conséquences de ces effets pourraient étre analysés. Les effets hors résonance pendant 1’application
des impulsions élémentaires peuvent étre négligés compte tenu de ’amplitude et de la durée des
impulsions (100 ps). En revanche, une inhomogénéité AB, provoque un déphasage y AB, ot pendant
le temps Ot séparant deux impulsions RF ¢élémentaires. Ce déphasage augmente celui induit par les
gradients bipolaires, et provoque donc un centrage erroné de la coupe de vitesse de manicre similaire
a un décalage spatial des coupes dans le cas de décalage chimique. Avec une inhomogénéité de 1 ppm
et un intervalle de temps entre les impulsions de 1,5ms, ce décalage est de l'ordre de
0,1 FOS ~0.2ms™", approximativement 50% de 1’épaisseur de coupe. Puisque les coupes ont été
obtenues tous les 0,Ims™", un décalage des coupes aurait pu étre observé avec une précision de
0,1ms~", mais aucun décalage significatif n’a pu étre observé, peut-étre parce que le volume de
sensibilité¢ de 1’antenne était réduit et donc 1’homogénéité meilleure sur ce volume. La somme des
effets d’inhomogénéité devrait provoquer un étalement (blurring) de la coupe de vitesse, sauf si les
effets se moyennent lors du déplacement de I’eau dans les inhomogénéités.

De maniére analogue a la sélection de coupe spatiale, les paramétres de la coupe de vitesse peuvent
étre contr6lés : son centre, son épaisseur, et 1’angle total de basculement. La faisabilité de ce type
d’impulsion sélective a été démontrée en remplagant la sélection de coupe classique dans une
séquence standard en écho de gradient dans laquelle était réalisée de 1’imagerie 2D, la sélectivité dans

la troisieme dimension était obtenue par la zone de sensibilité de 1’antenne de réception. Pour réaliser
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simultanément une coupe de vitesse dans une coupe spatiale, il serait possible d’ajouter a la fin de
I’impulsion sélective en vitesse, une impulsion de 180° sélective spatialement pour produire un écho
de spin uniquement dans la coupe spatiale, comme ce qui a été proposé par Pope et al. [197 - Pope
1993].

Ce type d’impulsion sélective en vitesse pourrait étre appliqué pour étudier des mouvements
spécifiques. En I’incorporant aux séquences de vélocimétrie par contraste de phase, on pourrait limiter
la gamme des vitesses et réduire ainsi les déphasages intra-voxels dus a la dispersion de vitesse, et
obtenir ainsi un signal plus cohérent. Cette technique, en limitant la dispersion de phase intra-voxel
résultant de la dispersion de vitesse permettrait d’éviter d’avoir recours a une augmentation de la
résolution spatiale pour se débarrasser des effets de volume partiel [195 - Tang 1993], ce qui réduit
potentiellement le temps d’acquisition. Fondamentalement, sélectionner un mouvement spécifique
permet de réduire le FOV effectif. Si ’on prend 1’exemple de 1’aorte ascendante, il est possible de
sélectionner une coupe centrée sur les vitesses positives entre 0,2 et 2,2 ms™' pour couvrir toute la
gamme des vitesses. Dans ces conditions, uniquement le sang de ’aorte serait basculé ayant pour
conséquence une étendue spatiale du signal limitée. Cette approche peut également étre utilisée avec
synchronisation cardiaque pour obtenir de multiples phases du cycle. Sans imagerie, une simple coupe
de vitesse informe quantitativement sur la quantité de spins se déplagant dans une gamme de vitesse.
Par exemple, en sélectionnant une gamme de vitesse appropriée [208 - Kilner 1991], il serait possible
de quantifier les jets cardiaques avec une résolution temporelle de 7R .

G.4. Gradient de lecture de vitesse

Dans le cadre de 1’analogie entre dimensions de vitesse et dimensions spatiales, on a montré que le
concept de sélection de coupe pouvait s’appliquer a la vitesse. Ici, on applique a la vitesse le gradient
de lecture classiquement utilisé pour la localisation spatiale 1D.

G.4.1. Gradient de lecture de vitesse

Le codage de phase des vitesses est nécessairement discret. Pour appliquer le concept de lecture a la
dimension de vitesse, le déphasage continu obtenu dans un gradient de lecture spatial doit étre
discrétisé. Le gradient de lecture de vitesse présenté est donc composé¢ d’une succession de N,
gradients bipolaires (Figure G-7) appliqués selon le méme axe s et dont chaque ¢élément provoque un
déplacement dans I’espace des k, de Ak s . La valeur du pas effectué dans le plan de Fourier est

donnée par :

Ak = 2z <G-13>
FOS
ou FOS est le champ de vitesse. Cette série est précédée d’un gradient bipolaire de préphasage
induisant un déplacement Ak, s. La valeur du préphasage compense une fraction f du déplacement

total résultant de la série de gradients bipolaires élémentaires :

Ak,=—f N, Ak <G-14>
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Figure G-7 Forme du gradient de lecture de vitesse. Un gradient bipolaire initial est appliqué pour préphaser
I’aimantation dans 1’espace des k. Une série de gradients bipolaires est ensuite appliquée pour se déplacer de
maniére réguliére. Dans 1’expérience, ce gradient de lecture de vitesse est appliqué sur I’axe z aprés une
sélection de coupe. Le signal est acquis en continu pendant 1’application du gradient de lecture (apres le
préphasage, voir la voie « Acq »).

Si on considére un systéme de spins mobiles, on peut exprimer le moment magnétique total distribué
en fonction de la vitesse v, M(\j) Pour simplifier, on considérera la composante de la vitesse selon
I’axe d’application du gradient v=v-s et que les valeurs de la vitesse appartiennent a I’intervalle
[—F 0S/2, FOS/ 2] . On suppose que 1’aimantation est basculée a 1’aide d’une impulsion RF, sélective
ou non, pour ne considérer que 1’aimantation tranversale basculée M o (v) . Dans ce cas, M, (v) subit
les effets des gradients bipolaires. Apres le gradient bipolaire de préphasage, le signal total est de la
forme :

v=F0S/2
S(0)= [ M, (v)exp(jAk, v)dv <G-15>

v=—FO0S/2

.ieme

Puis, lors de I’application du i gradient bipolaire, le signal est de la forme :
v=FOS/2
S(i)z J. Miy (v)exp(j(i—f NV)Akv)dv <G-16>
v=—FO0S/2
Ainsi, a partir des échantillons du signal obtenu aprés chaque gradient bipolaire pour i €[0, N, ], on

peut obtenir la distribution de 1’aimantation en fonction de la vitesse v par transformation de Fourier.

G.4.2. Matériel et méthodes

Les expériences ont ¢t¢ menées avec le méme dispositif expérimental que celui utilisé pour la
sélection de coupe de vitesse, avec uniquement le tube d’entrée de 11 mm. La séquence utilisée pour
évaluer le gradient de lecture de vitesse comprenait une sélection de coupe spatiale et le gradient de
lecture sur le méme axe (Figure G-7), dans I’axe du tube. L’épaisseur de coupe était de 10 mm et le
champ de vitesse de 1 m's™. Les expériences ont été effectuées avec N, =32, pour une fraction f de
préphasage de 0 (pas de préphasage) et 0,5 (écho de vitesse centré), pour différents débits de 0 a
30 ml's™. Le signal était échantillonné pendant toute la durée du gradient de lecture avec une bande
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passante de 7,8 kHz et un temps d’observation de 81,9 ms. Le délai entre deux gradients bipolaires
était fixé a 27, pour obtenir les échantillons du signal S(i).

G.4.3. Résultats

La Figure G-8 présente I’évolution du signal pendant 1’application du gradient de lecture de vitesse
pour un débit nul dans le tube. Le signal subit principalement les effets de la relaxation transversale
apparente dans les défauts de champ du volume sélectionné.
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Figure G-8 Amplitude du signal lors de I’application du gradient de lecture de vitesse pour f =0,5 et un débit
nul. L’aimantation est successivement déphasée et rephasée par les gradients bipolaires élémentaires. Le signal

subit peu l’influence de la diffusion, négligeable sur 1’eau. La décroissance globale en T; est due a
I’inhomogénéité du champ statique.

Le temps de relaxation apparente du signal était de 1’ordre de 100 ms. Pendant le temps d’observation,
le signal au sein du volume sélectionné subit un codage négligeable dans les gradients résiduels.

La Figure G-9 présente ’évolution du signal pour un débit de 8 mls™ sans préphasage. Le signal,
codé par la vitesse, présente une décroissance en forme de sinc en passant plusieurs fois par 0 et en
formant des lobes. Le maximum du signal est obtenu au début de la fenétre d’acquisition ou les

aimantations ne sont pas dispersé€es en fonction de leur vitesse.
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Figure G-9 Amplitude du signal lors de I’application du gradient de lecture de vitesse pour f =0 et un débit de
8 mls™. Le signal, qui subit I’influence du flux, est codé par la vitesse.

La Figure G-10 présente ’évolution du signal pour un débit de 9,5 ml s™ et avec f =0,5. Cette fois,
I’aimantation est dispersée au préalable avec le préphasage et il se produit un écho de vitesse au

milieu de la fenétre d’acquisition.
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Figure G-10 Amplitude du signal lors de ’application du gradient de lecture de vitesse pour f =0,5 et un débit
de 9,5 ml s™". Le signal, qui subit I’influence du flux, est codé par la vitesse. Il se produit un écho de gradient de

vitesse.

En ne gardant que les points échantillonnés entre les gradients bipolaires élémentaires, et en effectuant
une transformée de Fourier, on obtient la distribution de I’aimantation en fonction de la vitesse

(Figure G-11). Cette distribution est obtenue avec une taille d’élément de vitesse de 31,3 mm-s™.
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Figure G-11 Distribution de vitesse dans le tube pour un débit nul et de 9,3 mls™. La distribution pour le débit
nul est centrée sur les vitesse nulles et légérement dispersée a cause du Tz*. La distribution de vitesse pour

1’écoulement de Poiseuille est relativement constante pour les vitesses comprises entre 0 et 0,2 m-s™.

Pour un débit nul, toutes les vitesses sont nulles et la distribution est alors centrée sur 0. La relaxation
transversale avait pour effet d’étaler 1égérement le pic de vitesse. La largeur a mi-hauteur est de
I’ordre de grandeur de la taille des éléments de vitesse, soit 31,3 mm-s™. Lorsqu’un débit est imposé,
I’aimantation totale dans le volume est répartie en fonction de la vitesse. Pour un profil de vitesse
parabolique, comme c’est le cas ici compte tenu du nombre de Reynolds (1200), on obtient une
distribution a peu prés constante entre 0 et 0,2 m's’' (voir partie 2.2.2.1). La vitesse maximale
correspond a celle attendue (0,2 m's™). On observe des effets de volume partiel aux extrémités de
cette région constante (I’amplitude associée aux vitesses nulles est environ la moitié du plateau atteint

par la suite).

G.4.4. Discussion

La possibilité d’obtenir la distribution de vitesse d’une population de spins mobiles dans un volume a
partir d’une seule acquisition lors de 1’application du gradient de lecture de vitesse a été démontrée.
Comme pour le gradient de lecture spatiale, cette technique est sensible a I’inhomogénéité du champ
statique et nécessite la formation d’un écho de vitesse. Les éléments de champ de vitesse et de taille
des ¢léments de vitesse sont introduits de maniére similaire a la lecture spatiale. La bande passante par
¢lément de vitesse peut étre définie comme I’inverse du temps nécessaire a 1’acquisition d’un
¢chantillon, limité par I’intervalle de temps entre les gradients bipolaires élémentaires.

Le temps d’application de ce gradient s’avére relativement long (82 ms dans 1’expérience), et pourrait
étre réduit avec des performances de gradients supérieures. Ce type d’expérience doit également subir
les effets de la diffusion et de I’accélération qui n’ont pas été évalués.



226

G.5. Conclusions

Deux approches ont été décrites qui appliquent aux dimensions de vitesse les principes de sélection de
coupe et de lecture. La sélection de coupe de vitesse autorise le basculement sélectif de spins se
déplagant dans une gamme de vitesse prédéfinie. Le gradient de lecture permet en une seule excitation
d’obtenir la distribution de vitesse dans un volume. Ces approches fournissent des outils originaux de
quantification de flux en IRM.
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ADC

Fov
Fov,
FOS

Jos @,

G,G

G,.G,G,

G,G,,G,

lect

Angle de basculement de I’aimantation
Atténuation

Fraction massique de ?

Rayon d’une antenne de surface
Coefficient de diffusion apparente
Champ magnétique

Champ magnétique statique et son intensité

Inhomogénéité du champ statique

Champ radiofréquence et son intensité

Facteur de forme pour I’atténuation par diffusion libre
Bande passante

Epaisseur de peau

Quantum d’énergie

Taille des voxels dans le plan, épaisseur de coupe
Perte de charge

Coefficient de diffusion

Diametre

Nombre de Dean

Phase accumulée lors d’un codage

Champ de vue

Champ de vue réduit

Champ de vitesse

Fréquence et pulsation de résonance

Moment gyromagnétique

Gradient de la composante longitudinale du champ magnétique statique
et son intensité

Composantes du gradient dans le repére de I’imageur
Composantes du gradient dans le repére d’imagerie
Intensité du gradient de lecture

Intensité du gradient spoiler ou (crusher)

Constante de Planck, constante de Planck normalisée
Nombre quantique de spin

Nombre imaginaire

Courant
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1, Module du signal

J Moment cinétique intrinséque du noyau

K Constante

k, Moment d’ordre 0 des gradients

k Moment d’ordre 1 des gradients

k Position dans le plan de Fourier

“v Position dans le plan de Fourier dual de la vitesse

k, Constante de Boltzmann

1 Longueur

1 Longueur parcourue par diffusion

L, Inductance de I’antenne

u Viscosité

u Moment magnétique intrinséque du noyau

M, Masse molaire de ?

m Aimantation
Moment magnétique

m., Moyenne du bruit ricien

n,n, Nombre de rayons en imagerie radiale

N, Nombre d’orientation a effectuer au minimum pour respecter le critére
de Nyquist angulairement.

N, N, Nombre de points en lecture et en phase

n.,n,N,n Populations paralléle et antiparalléle, nombre de noyaux et densité

P Polarisation nucléaire

P, Pression atmosphérique

0. Facteur de qualité de I’antenne

0 Débit

0, Débit de moment magnétique

P Masse volumique

P Vecteur position spatiale

Re Nombre de Reynolds

R, Résistance fluide

R Résistance de I’antenne

R Résistance induite par 1’échantillon
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Résistance totale
Rapport signal a bruit
Erreur sur la phase
Erreur sur la vitesse

Ecart type du bruit
Ecart type du bruit ricien

Signal RMN
Surface

Angle d’embranchement d’une bifurcation

Orientation du gradient de lecture en imagerie radiale

Temps de dépolarisation
Temps de vol dans les poumons

Temps de demi-vie

Temps de vol dans chaque bronche

Variable de temps

Temps d’échantillonnage
Temps d’observation

Temps d’écho

Temps de répétition

Temps d’acquisition

Temps de montée et de plateau

Température

Temps de relaxation longitudinale et tranversale
Temps de relaxation tranversale apparente

Génération bronchique

Génération de coupure
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ADC
BW

Cl
CPT
CRF
Ccv
CPMG
EFR
EPI
FFT
FID
FLASH
FOV
FOS
HP
IRM
LDA
PC
PIV
PR

RLC
RMN
RSB
sccip
SSFP
TR
TF
VRE
VRI
VR
VT

Apparent diffusion coefficient

bande passante

Capacité inspiratoire

Cpacité pulmonaire totale

Capacité résiduelle fonctionnelle
Capacité vitale
Carr-Purcell-Meiboom-Gill
Explorations fonctionnelles respiratoires
Echo planar imaging

Fast fourier transform, transformée de fourier rapide
Free induction decay, signal d’induction libre
Fast low angle shot

Field of view, champ de vue

Field of speed, champ de vitesse
Hyperpolarisé

Imagerie par résonance magnétique
Laser Doppler anemometry

Phase contrast

Particle image velocimetry

Projection reconstruction
Radiofréquence

Résistance, inductance, capacité
Résonance magnétique nucléaire
Rapport signal a bruit

Standard cubic centimeter fully polarized
Steady state free precession

Temps de répétition

Transformée de Fourier

Volume de réserve expiratoire

Volume de réserve inspiratoire

Volume résiduel

Volume courant
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Résumé : Ce travail s’inscrit dans le cadre du projet RNTS R-MOD qui visait le développement d’un
simulateur morpho-fonctionnel des voies respiratoires. Des méthodes de visualisation et de
quantification de flux gazeux pulmonaires par IRM des gaz hyperpolarisés (GHP) ont été développées
pour pouvoir valider les résultats du simulateur.

Pour atteindre cet objectif, un systéme adapté a 1’environnement spécifique de I’IRM a été développé
pour permettre 1’administration de GHP de maniére contrdlée, et différentes approches d’imagerie du
flux de GHP ont été explorées.

La 1% approche est basée sur de I’imagerie dynamique de ’inspiration de GHP. Ce type d’expérience
est analysé. L’évolution du phénoméne est trop rapide pour étre observée correctement avec les
techniques actuelles. Néanmoins, un état d’équilibre dynamique de la répartition spatiale de
I’aimantation dans les poumons lors d’inspirations en régime stationnaire est observable. Les
paramétres dont dépend cet équilibre et une partie de ce qui peut étre quantifié par le biais de ce type
d’expérience ont été formalisés et les concepts introduits ont été validés par différentes expériences
d’imagerie dynamique.

La 2™ approche, quantitative, est basée sur la vélocimétrie par contraste de phase combinée a
I’imagerie radiale rapide. D’abord validée quantitativement sur des fantdmes d’écoulement
connus (tube droit, coude, bifurcation), la technique a ensuite été appliquée sur un modele réaliste
d’arbre bronchique et comparée a une simulation numérique des écoulements. Les 3 composantes de
la vitesse ont ét¢ mesurées en environ 1 s avec une résolution spatiale du mm et une précision du
cm-s™. Enfin, la faisabilité in vivo de la mesure de vitesse dans les voies aériennes pulmonaires a été
démontrée dans la trachée lors d’une inspiration.

Cet outil de caractérisation des écoulements a 1’aide de I’IRM des GHP ouvre des voies prometteuses
aussi bien pour la physique des écoulements que pour les applications médicales.

Mots Clés: IRM, hélium-3 hyperpolarisé, gaz, poumons, Humain, imagerie dynamique,
vélocimétrie, contraste de phase.

Title: Dynamic imaging and velocimetry with hyperpolarized gas MRI

Summary: This work is part of a French project called R-MOD that aims at the development of a
morpho-functional simulator of the upper and central airways. Here, hyperpolarized gas (HPG) MRI
methods to visualize and quantify gas flows were developed to test the predictions of the simulator.
To reach this goal, a dedicated MR-compatible device was built to administrate HPG in a controlled
way and different imaging strategies were evaluated.

A first qualitative approach was based on dynamic imaging of a HPG inspiration. An analysis of this
type of experiment was achieved. The temporal evolution of the phenomenon is too high to be
correctly imaged with the state-of-the-art techniques. Nevertheless, spatial distribution of the
magnetization within the lung reaches an equilibrium state during a stationary inspiration. This
equilibrium state depends on parameters that were explored both theoretically and experimentally
through several dynamic imaging techniques.

A second approach, more quantitative, is based on phase-contrast velocimetry combined with rapid
radial imaging. The technique was first validated on known flow patterns (straight, curved and
bifurcating pipes) and then applied on a realistic bronchial tree reconstructed from medical images
and compared to computational fluid dynamics simulations. The 3 velocity components were
measured within about 1 s, with 1-mm spatial resolution, and a precision of lcm-s™. Finally, in vivo
feasibility was shown on a human trachea during an inhalation.

This flow characterization technique based on HPG MRI is a promising tool for fluid dynamics
studies and for related medical applications.

Keywords: MRI, hyperpolarized helium-3, gas, lungs, Human, dynamic imaging, velocimetry,
phase contrast.
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