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RESUME

Les applications biomédicales de la R.M.N. connais-
sent un développement spectaculaire par 1'apport
diagnostic considérable de 1'imagerie proton et des
études métaboliques par spectrométrie. Dans cette
conférence, nous présentons un bref historique des
champs d'application de la R.M.N. Nous situons
1'effort de recherche de développement des princi-
paux constructeurs dans le contexte du marché mon-
dial de 1'équipement médical. Nous donnons un bref
rappel du phénomgne de résonance magnétique nuclé-
aire, en insistant sur les deux paramdtres fonda-
mentaux, les temps de relaxation T1 et T2. Nous
décrivons ensuite le champ de 1'imagerie proton, en
précisant d'abord les méthodes de mesure locales de
la densité de spin et des temps de relaxation, puis
en donnant le principe des deux grandes techniques
d'acquisition et de reconstruction d'image, méthode
de projection reconstruction et méthode par trans-
formée de Fourier. Les problemes techniques et
technologiques posés par 1'instrumentation R.M.N.
sont ensuite analysés. Nous présentons ensuite les
grands domaines d'application du diagnostic par
imagerie prdton, en comparant cette technique & la
tomodensitométrie. Le probleme des risques poten-
tiels de la R.M.N. in vivo est posé. Nous décrivons
ensuite le champ des études spectrométriques en
instant particulidrement sur les études métaboli-
ques par spectrométrie phosphore. Nous concluons
par des considérations sur 1l'évolution vers une
technique, l'imagerie chimique, qui permettrait de
réaliser sur une seule machine & la fois 1l'imagerie
du proton et la spectrométrie.

SUMMARY

We present in this conference a survey of the bio-
medical applications of Nuclear Magnetic Resonance.
We first recall the main fields of N.M.R applica-
tions. Then, the Research and Development funding
of the main manufactures of diagnostic medical
equipment is replaced in the world market competi-
tion. A brief recall of N.M.R phenomenon is given.
We then describe the proton imaging technique, the
measurement methods of spin density and relaxation
times and the principle of picture acquisition and
reconstruction by two main techniques, projection-
reconstruction and Fourier Transform method. The
technology of N.M.R instrumentation is analysed. We
then present the main fields of diagnostic by pro-
ton imaging and give & comparison with X-rays
computerized tomography. We briefly discuss the
potential hazards of in vivo N.M.R. The field of
metabolic studies by spectrometry is then descri-
bed. We conclude by some considerations on future
technical progress, which may allow, by combination
of proton imaging and phosphorus spectrometry, to
obtain chemical imaging.
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INTRODUCTION

LA TECHNIQUE RMN DANS L'IMAGERIE MEDICALE
DES ANNEES 80

Le champ de 1'imagerie médicale a été profondément
bouleversé pendant la dernidre décennie par les
progrés considérables du diagnostic permis par la
tomodensitométrie (Scanner X), succgs dus & 1'uti-
lisation intensive des techniques de traitement
numérique des signaux. Ce succes ouvre la voie a
la numérisation globale de toute 1'imagerie diag-
nostique pendant les années 80.

Les équipements de radiologie conventionnelle
deviennent entitrement numériques, avec la dispa-
rition progressive du film radiologique. Une nou-
velle génération d'appareils ultrasonores, faisant
une part de plus en plus grande aux techniques
numériques ultra-rapides, permettra bientét
l'accés & une meilleure résolution spatiale, 2
1'imagerie Doppler et & 1'analyse tissulaire.
Enfin, les applications biomédicales de la réso-
nance magnétique nucléaire (RMN) connaissent un
développement spectaculaire et on estime que cette
technique représentera 2 la fin des années 80 de
25 & 30 % du marché de 1'équipement diagnostic. Le
seul marché U.S. est estimé 3 un montant de 300 a
500 M$ (fig.l). Dans cette conférence, nous nous
proposons de brosser un tableau de cette nouvelle
technique diagnostique en présentant un bref his-
torique de ses champs d'application, ses aspects
économiques et concurrentiels, techniques et tech-
nologiques, son apport diagnostic en imagerie
proton et en discutant 1'apport des études métabo-
liques par spectrométrie.

Figure 1
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I. HISTORIQUE DES CHAMPS D'APPLICATION DE LA RMN

Découverte en 1946 par les groupes de recherche de
F. Bloch [1] a Stanford et E. Purcell [2] a
Harvard, la résonance magnétique nucléaire s'est
révélée un outil extrémement puissant, non pas
tant du noyau lui-méme mais que de son environne-
ment électronique. Les travaux de ces équipes
furent couronnés par 1'attribution du Prix Nobel
de Physique en 1953. Notons le rayonnement de
1'école frangaise de RMN autour de A. Abragam [3].

Débordant du champ de la physique (études de dif-
fusion, études de transition de phase) et de la
chimie (analyse de structure de substances organi-
ques), la RMN depuis le début des années 70 joue
un rtbdle considérable en biologie moléculaire
(6tudes des structures des protéines, etc...).
Seules les techniques de traitement digital du
signal ont permis d'atteindre le gain important en
rapport signal/bruit nécessaire pour aborder ce
nouveau champ (Spectroscopie par transformée de
Fourier, accumulation, filtrage) [4].

D&s lors, l'extension au champ des applications
biomédicales était acquise, avec 1'étude de cellu-
les, de tissus, d'organes et d'étres vivents.

D&s 1971, Damadian [5] observait que les proprié-
tés RMN des tissus tumoraux de rat différaient de
celles des tissus sains et, dés 1973, le Pr.
Lauterbur [6] obtenait les premidres images RMN de
proton, noyau d'hydroggne (fantbme constitué de
deux tubes & essais). Cependant, il fallut
attendre les années 78-80 pour que des premikres
images de qualité acceptable soient obtenues sur
gtres humains par des équipes anglaises de Nottin-
gham [Andrew [7], Mansfield [B], Moore [9]]. Le
champ largement ouvert aujourd'hui est le champ
des études anatomiques et fonctionnelles, sur
étres humains, par imagerie proton. Dans un
deuxitme temps, s'ouvrira le marché de 1'imagerie
chimique par combinaison sur une seule machine, et
de 1'imagerie proton et des études métaboliques
par spectrométrie du phosphore.

La lente maturation des années 70 s'explique d'une
part, par des difficultés technigues majeures &
résoudre, d'autre part par l'ampleur des investis-
sements nécessaires. Les grands constructeurs
d'équipements, seuls a méme de réunir ces ressour-
ces, consacraient, & cette période, leurs inves-
tissements aux développements du tomodensitomZtre
X.

II. L'EFFORT DE R.& D.-LE MARCHE DES APPLICATIONS

BIOMEDICALES

Les principaux constructeurs d'équipements médi-
caux ont engagé, depuis 1977 pour certains, plus
tardivement en 1980 pour d'autres, le développe-
ment de ces systémes. Les principales compagnies
engagées sont Siemens, Philips et CGR en Europe,
G.E., Technicare, Picker, Diasonics aux FEtats-
Unis,Toshiba, Shimadzu, Hitachi au Japon. Le
leadership technique et industriel est aujourd'hui
détenu par Technicare, avec toutefois une compéti-
tion tres serrée sur le plan purement technique
avec Diasonics. L'effort annuel de R.& D. varie de
30 & 100 MF suivant les compagnies ; G.E. déplo-
yant aujourd'hui 1'effort le plus considérable.

En ce qui concerne la branche médicale de THOMSON-
CSF, 1'effort de R.& D. sur la période 82-85 tota-
lisera 150 MF, _non compris la construction d'une
usine de 3000m~ équipge d'installations spécifi-
ques RMN, dont le colt total est de 20 MF. Cette
usine s'est ouverte fin Avril 83.




LA RESONANCE MAGNETIQUE NUCLEAIRE APPLIQUEE AU DOMAINE BIOMEDICAL

Sur le plan mondial, on comptait trois machines en
évaluation clinique en fin 81 (Boston par
Technicare, Londres par Picker, San Francisco par
Diasonics), une dizaine en fin 82, .,et on estime
aujourd'hui que pr2s de cinquante machines seront
en exploitation clinique en fin 83. Le marché mon-
disl devrait monter & quatre ou cing cents machi-
nes dés 86 et, suivant notre analyse, plafonner 2a
ce niveau. (Prix unitaire de 1 a 1,5 M$ suivant
1'aimant utilisé).

En ce qui concerne CGR, il est prévu de livrer
trois machines pour évaluation clinique de fin 83
a mi 84, d'enchainer en 85 sur une pré-série de
production et d'arriver en 86 & une production
couvrant 10% du marché mondial, soit une quaran-
taine de machines par an. Le droit d'acc®s a ce
marché, dont le chiffre d'affaires potentiel en
1990 en francs constants est estimé de 3 & 5
milliards de francs, est élevé et il est extré-
mement probable que 1'on assistera & un regrou-
pement des efforts de certains constructeurs dans
quelques années.

III. LA RESONANCE MAGNETIQUE NUCLEAIRE

A) Le Magnétisme Nucléaire

Electron, Proton et Neutron, les particules élé-
mentaires de 1'atome, possédeht’ un moment angu-~
laire intrinstque, ou spin [Il = h/2. Il en
découle un moment magnétique intrinstque, 7 =71,
ou},le rapport gyromagnétique est proportionnel au
rapport de la charge é&lectrique élémentaire e
divisé par la masse de la particule m. La masse du
proton étant environ deux mille fois plus forte

que celle de 1'électron, le moment magnétique du

proton est donc deux mille fois plus faible envi-
ron. En tant qu'assemblage de protons et de neu-
trons, de nombreux noyaux possédent donc un moment
magnétique intrinséque (nombre total de neutrons
et protons impair, ou nombre total pair, avec
nombre impair de protons et de neutrons). Citons
en ici un certain nombre d'intérét biologique :

lH, lBC’ lSN, 170, 19F, 23Na, 31P.

Plongés dans un champ magnétique statique Ho, ces
"petits aimants" ont des niveaux d'énergie quanti-
fiés. Dans le cas d'un spin de moment magnétique
1/2, on distingue deux é&tats d'énergie correspon-
dant & 1l'alignement du moment suivant le champ,
parallélement et antiparalltlement. La différence
d'énergie 2 ,uHo, proportionnelle au champ magnéti-
que, reste,” méme dans les champs élevés atteints
en laboratoire (10 T), excessivement faible pa

rappgrt aux énergies de liaisons moléculaires (10

4 10" fois plus faible). Etant donné que sur le
plan microscopique, le phénom2ne de résonance est
1i¢ & 1'absorption d'un quantum d'énergie d'un
champ magnétique alternatif de frégquence p telle
que 1'énergie du quantum du chemp électromagnéti-
que, hW soit égsle a la différence d'énergie
2 ,uHo, nous pouvons en déduire que le phénomene de
résonance magnétique nucléaire ne provoque aucune
destruction & 1'échelon moléculaire, contrairement
aux techniques utilisant le rayonneqpnt X &u ¥
dont le quantum d'énergie est de 107 & 10 supé-
rieur aux énergies de liaisons moléculaires. Il
n'y a pas de risques d'altérations du patrimoine
génétique, pas de risques de déclenchement de
processus tumoraux ou cancéreux par altération
locale des molécules porteuses du programme de
travail cellulaire.

B) Le magnétisme macroscopique

Pour un systéme macroscopique & l'équilibre ther-~
modynamique, 1'énergie d'agitation thermique 3a
température ordinaire est tre2s largement supé-
rieure & cette énergie d'interaction magnétique,
si bien que le nombre de spins dans l'état de plus
basse énergie n'excdde que tres faiblement le
nombre de spins dans 1'état de plus haute énergie.
Pour une collection de spins 1/2,

nl/nl = exp -femm- =1 + e

Si N est le nombre total de spins par unité de
volume, _E? moment magnétique local [Mol aligné
suivant Ho, s'écrit donc :

uHo Ho
Mo = N/u -l——-— = N/uo2 -———

kT kT

11 s'ensuit que le paramagnétisme du proton est

m électron\ 2

---------- plus faible que le baramggnétisme
électronique, soit 2.107' plus

faible environ.

Cette simple constatation explique 1'observation

tardive directe de ce magnétisme nucléaire (1936)

et le recours aux méthodes de résonance.

m noyau

C) La rotation de Larmor

Soit un systéme macroscopique de spins plongés
dans un champ magnétique statique Ho. Soit M le
moment magnétique local. Sous l'action du champ
magnétique Ho, s'exerce un couple qui tend & faire
précesser le moment autour de 1'axe du champ,
exactement comme un gyroscope précesse autour d'un
champ de pesanteur. Ce mouvement est décrit par
1'équation dynamique de Bloch :

——— = UW/\]‘TE
dt
La fréquence de précession est proportionnelle au
champ et au rapport gyromagnétique :
wo = JHo

Le tableau 1 donne les propriétés des principaux
noyaux d'intérét biologique et leur fréquence de
résonance dans un champ de 0.35T, valeur de champ

-utilisé & ce jour dans les machines d'imagerie RMN

équipées d'aimant supraconducteur.

Jableau 1
¥*% *
| Spin | Abondancel|Fréquence | Sensibilité
| | naturellel de Larmor | relative
| | | |
1%” | 1/2] 100% | 15.00 Maz | 1,00,
17C 1 /21 11% | 3.77 MHz | 1187 ¢
199 ] -5/2 1 0.08% | 2.34 MHz | 1.1 10
23F | 1/2 1 100% | 14,12 MHz | 0.83
sNel 3/2 1 100% | 3,97 Mz | 9.3 107,
Pl 1/21 100% | 6,07 Mz | 6.6 10

*  compte-tenu de 1'abondance naturelle de
1'isotope.
**  pour un champ de 0.35T.

Si on prend en compte que les concentrations
moyennes des tissus en sodium et phosphore, par
exemple sont environ respectivement 1000 et 50000
fois plus faibles que la concentration en proton,
étant donné que leur sensibilité relative est
environ 10 fois plus faible que celle de proton,
nous en déduisons que le moment magnétique associé
est 10000 & 500000 fois plus faible, d'ol la
difficulté d'observation de ces noyaux.
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D) La résonance magnétique nucléaire

Passons du repere fixe du laboratoire (Oxyz, Ho
suivant 0z) dans un repere (Ox'y'z) tournant & la
fréquence de précession de Larmor & et appliquons

un champ Hl tournant suivant Ox', sc¢héma 1.
z z

X

Dans ce repére, le moment M voit un champ fixe HI
et se met donc & précesser avec une fréquence
w,=yH1 autour de ce champ. En fonction de la durée
dé 1'impulsion t, du champ Hl, on peut par
exemple basculer 1&"Roment de T/2 (impulsion T/2),
annulant ainsi la composante suivant Ho du moment
magnétique local. On dit qu'il y a saturation
puisque l'impulsion a fourni suffisamment d'éner-
gie pour rétablir 1'équilibre des populations. Une
impulsion deux fois plus longue (impulsion )
inversera le moment magnétique local, c'est & dire
inversera les populations, d'ol le nom de techni-
que d'inversion. Il y a absorption d'énergie par
résonance.

Par contre, dés que la fréquence centrale de 1'im-
pulsion Hl difftre sensiblement de la fréquence
w , il n'y a plus qu'une faible modulation du
mouvement de précession, sans absorption moyenne
d'énergie.

Pour donner quelques chiffres typiques, si Hl =
0.1G, alors la durée d'une impulsion 7/2 est de :
tﬂ/2 = T/2%H1 = 620 /us.

Pour observer la résonance, on applique en général
une impulsion 7/2. A la fin de 1'impulsion, le
moment précesse & la fréquence w_ dans le plan
Oxy. S5i 1l'échantillon est placé dans une bobine de
réception (quelques spires de cuivre), le moment
magnétique transverse induit aux bornes de la
bobine une force é&lectromotrice e = ~d¥/dt. Le
signal mesuré est donc proportionnel & la fréquen-
ce de Larmor wo et & 1'amplitude du moment (cf.
1v.C) : s(t) aw M cosw t.

Ce signal s'appelle le signal d'induction libre,
noté classiquement F.I.D. (Free Induction Decay en
anglais).

M et w_étant proportionnels au champ magnétique
Ho, le signal de F.I.D est donc proportionnel au
carré du champ statique. Ce résultat est fondamen-
tal et explique 1'intér&t du travail a champ aussi
élevé que possible en RMN. (cf. paragraphe IV).

F) Les mécanismes de relaxation

Apres une impulsion R.F & la fréquence de résonan-
ce, le systéme se trouve hors de 1'équilibre ther-
modynamique et revient & 1'équilibre en cédant de
l1'énergie au réseau. Pour éclairer la physique de
ce processus, considérons des noyaux voisins,
enveloppés de leurs nuages é€lectroniques. Le
moment magnétique du noyau se couple non seulement
aux champs magnétiques extérieurs mais aussi aux
champs magnétiques locaux créés par les noyaux
magnétiques voisins et éventuellement au magnétis-
me orbital ou intrinsdque des nuages électroniques
environnants. Comme 1l'agitation thermique crée un
mouvement permanent, brownien dans un liquide, de
vibration dans un solide, le champ magnétique
local vu par un noyau fluctue temporellement.

1) Le temps de relaxation spin-réseau Tl

Si le spectre de frégquence du champ local perpen-
diculaire au champ statique comporte une composan-
te au voisinage de la fréquence de résonance W _,
il y aura transition d'un niveau d'énergie &
1'autre et l'équilibre des populations se rétabli-
ra progressivement. Ce retour & 1l'équilibre est
décrit par l'équation :
dMz Mz - Mo

ot T1 est le temps de relaxation longitudinal, ou
encore spin-réseau puisque le transfert d'énergie
se fait globalement vers le réseau.

La largeur du spectre de fréquence du champ local,
ou plus correctement de la fonction d'auto-corré-
lation a(T) = fh{t) h {(t+0)dt, décrit la dynamique
des molécules ou des atomes de la matitre. Cette
largeur est inversement proportionnelle au temps
de corrélation Tc, qui caractérise le temps moyen
de translation ou de rotation relatif des noyaux.
Si le temps de corrélation Tc est trgs court, la
largeur de §(®), transformée de Fourier, sera tres
large, environ 1/Tc - et inversement, figure 2.

Figure 2
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Cette figure nous permet de comprendre simplement
1'évolution du temps de relaxation Tl de 1'eau en
fonction de la température, Figure 3. (w,= 10MHz)

Figure 3 10"

Ti

/T

A température ordinaire, les mouvements sont rapi-
des, avec des temps de corrélation typique de
10" s. Le spectre est donc trés large et 1'ampli-
tude du spectre & la fréquence de Larmor est fai-
ble. Au fur et & mesure que la température baisse,
le temps de corrélation augmente, la largeur du
spectre diminue et son amplitude & la fréquence de
résonance augmente. Le temps de relaxation diminue
donc.

A température plus basse, le temps de corrélation
devient de l'ordre de 1/W , et si 1'on diminue
encore la température, le spectre devient si
étroit que la composante & la fréquence W devient
de nouveau tres faible et le temps de rélaxation
augmente treés fortement.
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, .

2) Le temps de relaxation transverse T2

Le mouvement dans le plan transverse est essen-
tiellement affecté par la partie basse fréquence
du champ local suivant le champ statique : tout se
passe comme si localement le noyau, en plus de Ho,
voyait un champ Hlo , d'olt une fréquence locale de
précession Y(H “+ H ). Pour un échantillon
macroscopique, il y a“une distribution gaussienne
de la valeur de Hl autour de 0. Si nous bascu-
lons de T/2 & t=0 PPensemble des spins, les spins
initialement en phase se déphasent progressivement
et le magnétisme dans le plan transverse décroit
avec un temps caractéristique T2 de 1'ordre de
(4/ JH ).

loc-moyen
Cette décroissance est simplement décrite par les
équations (repere tournant & la résonance) .

dMx! Mx' dMy' My!

dt T2 dt T2
La largeur des raies de résonance est directement
lide & ce phénomeéne. Dans ce processus, le
transfert d'énergie s'effectue de spin 2 spin,
d'oll le nom de relaxation spin-spin aussi donné 2
ce mécanisme.

Si nous reprenons l'exemple de l'eau, & températu-
re ordinaire, la composante & fréquence nulle a
une amplitude comparable & celle & fréaquence w_,
d'olt il s'ensuit que T2 =Tl. Par contre, plus la
température décroit, plus la composante §(o) sug-
mente et plus le mécanisme de relaxation trans-
verse devient efficace. T2 devient inférieur & T1
dans le domaine de température ot T_ =~ 1/w . Au
voisinage de 0°, t_ devient tr2s long et le temps
de relaxation T2 tres faible (environ 10/us) et T1
treés long (environ 10').

De manidre générale, dans les solides, le temps de
corrélation est trds long, si bien que le temps de
relaxation Tl est long et le temps de relaxation
T2 treés faible, élargissant donc fortement les
raies et rendant difficile 1'observation de la
résonance. C'est ainsi qu'en RMN médicale, les
structures osseuses, les calcifications ne contri-
buent pas au signal RMN dans les conditions expé-
rimentales utilisées.

De méme, 1'adjonction d'ions paramagnétiques, dont
le magnétisme d'origine électronique est supérieur
au magnétisme nucléaire, perturbe fortement le
champ local et peut diminuer de fagon significati-
ve les temps de relaxation, jouant ainsi le rbdle
de produit de contraste si ces ions se fixent de
manitre spécifique sur certains tissus- (cf. v.C).

Enfin, dans les tissus, l'eau est dans un état dit
1ié, d'ailleurs mal connu, dont les temps de
corrélation sont donc plus longs que ceux de 1l'eau
libre. Les temps de relaxation sont donc plus
faibles que ceux de l'eau pure, Tl étant compris
entre quelques 100 ms et 1 s et T2 variant de 20
ms & 100 ms, (figure 12, par.V).

3) Elargissement des rsies de résonance par

inhomogénéité de champ

Si le champ magnétique statique Ho présente une
inhomogénéité de l'ordre de AHo sur le volume de
1'échantillon, la dispersion en fréguence de pré-
cession est de l'ordre de P AHo.

11 en résulte un déphasage progressif des spins
dans le plan transverse que l'on peut caractériser
par un temps de relaxation 2/| Y AHol.,

Le temps de relaxation observé T2 résulte de
1'inhomogénéité microscopique et de cette inhomo-
généité macroscopique.

Iv. L'IMAGERIE PROTON : TECHNIQUE ET TECHNOLOGIE

Dans ce paragraphe, nous examinerons successive-
ment les méthodes de mesures des paramétres RMN,
densité de spins et temps de relaxation Tl et T2
d'un é&lément de volume supposé homogene, les
méthodes d'imagerie permettant de remonter de la
mesure du signal RMN d'un échantillon macroscopi-
gue aux parametres d'un petit élément de volume,
et enfin nous décrirons brigvement 1'instrumenta-
tion mise en oeuvre et les probleémes technologi-
ques posés.

A) Mesures des paramétres RMN

1/ Méthodes de mesure de P ,T1

Apres une impulsion T/2 (technique de saturation),
1'amplitude du moment transverse décroit rapide-
ment squs l'effet du temps de relaxation transver-
se (T2 <12 et 20ms < T2 < 100ms), et 1'amplitude
du moment longitudinal initialement nulle, relaxe
sous l'effet de Tl vers la valeur M0 d'équilibre :

*
Ml = M e-t/T2 M =M (1 - e—t/Tl )
o zZ, O
Si au bout d'un temps T>12 , on appligue un
nouveau pulse & m/2, l'amplitude initiale du
signal de F.I.D. n'est autre que la valeur de Mz
au temps T1
F.I.D, = Mo 5 FID, = Mo (1 - &” V/Th)
Si on appligue un nouveau pulse T /2 au temps T2,
de méme, l'amplitude initiale de la 3&me F.I.D ne
sera autre que la valeur de Mz au temps T2.
F 1.0 = M -%/m
-1.D5 = Mo (1 -e )
Pour deux valeurs de T , on peut donc en principe
calculer Mo et T1. La figure 4 donne 1'amplitude
de la F.I.D en fonction du rapport <T/T1.
La F.I.D. atteint pr2s de 40% de Mo en T1/2 et 75%
en T1l, la récupération étant pratiquement totale
en 4T1.

Figure 4

5 T/TH
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b) La méthode d'inversion-récupération

Aprés une impulsion 7 (technique d'inversion), le

moment magnétique longitudinal initial (-Mo)
relaxe sous l'effet de T1 vers Mo suivant la loi :
-t/T1
Mz = Mo (1 - 2 e )

Le moment s'annule pour T z .69T1 et la récupéra-
tion est pratiguement totale pour 5T1, Figure 4.
Comme on ne peut mesurer directement la magnétisa-
tion longitudinale, on bascule au bout d'un temps?
le moment dans le plan transverse par un pulse 7/2
et 1l'amplitude initiale du signal de F.I.D

s'écrit : "
F.I.D = Mo (1 - 2e ~ /Tl)

Cependant, au bout d'un temps TZ*, le magnétisme
transverse s'annule, et le magnétisme longitudinal
est pratiquement nul. I1 faut donc attendre un
temps de l'ordre de 3 & 471 avant de pouvoir
recommencer une mesure de F.I.D.

La méthode d'inversion-récupération est donc envi-
ron trois 3 quatre fois plus lente que la méthode
de saturation-récupération. Cette méthode a cepen-
dant un avantage considérable de discrimination
des variations de Tl. Dans les deux méthodes, le
maximum de variation du signal de F.I.D, dS en
fonction d'une variation dTl du temps de relaxa-
tion est obtenu pour T= Tl et la variation rela-
tive du signal dS/S est de 0.6 & 3.3 fois la
variation relative de T1, dT1/Tl, respectivement
en méthode saturation et en méthode d'inversion.
Le choix de 1l'une ou 1l'autre méthode résulte donc
d'un arbitrage entre rapidité d'acquisition et
discrimination en T1.

Ces deux méthodes sont schématisées par les dia-
grammes suivants :

Séquence */2 - T - /2 - T‘len n n J_L__

T/2 TwTLon/2 TETL T2

Ssquence T=T - 7/2 = 4TI =T~ T = m/2 = 4T

__FJ M T Ml 1

7% T1 4T1 T oa=T 2 4T1 ks

2/ Les mesures de T2

APrés un pulse /2, on observe une décroissance dy
signal de F.I.D, avec un temps caractéristique T2

1 1 AHo

—— 2 ——— ———
7 T2 L 2

La mesure de T2 est donc enti2rement faussée par
1'inhomogénéité du champ statique. Cependant, si
le déphasage 1ié aux fluctuations microscopiques
est parfaitement irréversible, 1le déphasage 1ié
aux inhomogénéités du champ est un processus par-
faitement réversible. Des techniques simples
permettent de simuler un renversement du temps et
provoquent le rephasage.

L'amplitude du signal observé est alors uniquement
liée & 72. La technique de Hahn [10] consiste &
appliquer au temps T', aprigs le premier pulse
/2, un pulse T et les spins se rephasent au temps
2% ,Figure 5.

Figure 5

5
v .
X
Hl
by x' Hi
PULSE /2 OEPHASE LIE A PULSE= al REPHASAGE
- A Aa TEMPS © 21’

En appliquant de nouvelles impulsions aux temps
3¢', 5t', 7¢' etc..., on observe alors des repha-
sages appelés échos de spins aux temps 4T', 6T',
8T,

Cette séquence est dite séquence de Carr-Turcell.

. Tl

m/2 ks écho T &cho

, . . -2nt' /T2
L'amplitude des échos varie donc comme e .
Cette méthode permet donc une mesure de T2, si T!'
est suffisamment faible par rapport & T2.

T écho

En fait dans la pratique expérimentale, on utilise
souvent des techniques d'écho dans les méthodes de
saturation-récupération ou inversion. En effet, le
signal de F.I.D doit 2tre lu en réception immédia-
tement aprgés le pulse /2. 0Or, dans la pratique
de 1'imagerie, ces pulses ont upe puissance de
l'ordre du kW, et la puissance réemise par le
systéme de spins est de 1l'ordre du micro-watt. Les
circuits de réception sont donc saturés pendant un
certain temps apras le pulse. Il est donc intelli-
gent de ne commencer la phase de lecture que sur
un écho de spin suivant de 2¢' et t1' respective-
ment les pulses 72 et m . Les circuits de récep-
tion ont pu récupérer pendant le temps T' apris le
pulse Les signaux de F.qu mesurés sont donc
pondérés par un facteur & 2% TZ,

soit en saturation-récupération :T/Tl)e—211/T2

Mo(l-e”
soit en inversion-récupération : ,
Mo(l_ze—T/Tl)e—ZT /T2

avec T'<T2<< T 71
On obtient donc en général une information compo-
sitep ,T1, T2.

B) Principe de 1'imagerie RMN

1/ Introduction

L.'obtention d'images présuppose de pouvoir extrai-
re la contribution au signal RMN des divers points
de 1'objet. Quelles que soient les méthodes
d'acquisition et de reconstruction utilisées, le
principe de base est le méme, le codage espace -
fréquence obtenu en superposant au champ statique
principal un gradient de champ magnétique G.

Ty = 7
u)o( ) _UJO + G.

Nous ne décrirons ici que le principe des méthodes
d'acquisition de données 2.d et 3.d et les techni-
ques de reconstruction 2d en coupes multiples et
3.d qui prévalent dans les dégeloppgments récents.
L'acquisition simultanée de n” ou n” points d'ima-
ge par rapport & 1 ou n dans les méthodes d'acqui-
sition par point ou par ligne am®ne un avantage
fondamental en rapport S/B, puisque le signal est
proportionnel au nombre de points acquis simulta-
nément. lLa contrepartie réside dans la mise en
oeuvre de techniques d'acquisition et de recons-
truction plus complexes.

Nous distinguerons deux grandes techniques, vala-
bles en 2.d comme en 3.d :

a) Les méthodes du type projection-reconstruction,
de méme principe que celles mises en oeuvre dans
les tomodensitometres X [6].

b) Les méthodes permettant 1'acquisition directe
de la transformée de Fourier de 1'objet & recons-
truire [12] qui tendent & s'imposer aujourd'hui
par la qualité de leurs résultats.
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2/ Mode de sélection d'un plan en acquisition
2-d :

Trois grandes méthodes peuvent &tre pises en oeu-
vre pour sélectionner un plan particulier.

a) Géométrie des bobines émettrices et
receptrices H.F. [13]

b) Par gradients alternatifs de champs
magnétiques [14]

c) Par excitation sélective [15]

Nous ne décrirons que cette dernitre méthode dont
les résultats apparaissent supérieurs.

Soit par exemple un gradient suivant 0z d'ampli-
tude G_. La frégquence de résonance varie donc
suivant 0z : wo(z) =0+ UGZZ.

Un pulse Hl de fréquence centrale (w_ + JG_z ) et
de largeur Av = 2o GZ AZ n'excitera dénd les

spins que dans une , coupe centrée en z, et
d'épaisseur Az > ——S—=i-

[

Pour fixer les idées, pour un gradient de 1G/cm,
la dispersion induite en fréquence de résonance
est de 4.2 kHz/cm. Un pulse de largeur de bande
de 2.1 kHz sélectionne donc une coupe d'épaisseur
5 mm.

La qualité de la coupe dépend fondamentalement du
spectre en fréquence de ce pulse H.F. Ce spectre
est déterminé par simulations, relativement
complexes numériquement du fait de la nonlinéarité
de 1'équation de Bloch. Par ailleurs, les
déphasages imposés par le gradient suivant
1'épaisseur de coupe sont compensés par un
gradient de signe opposé appliqué apres la fin du
pulse H.F. La séguence de sélection de coupe est
représentée par le diagramme suivant :

gradient
sélection

\ l rephasage

pulse R.F

.

La figure 6 donne le résultat obtenu par une
impulsion sélective m/2 de spectre en sinus
cardinal pondéré par une gaussienne.

Figure 6

My

=

3/ Méthodes de projection-reconstruction

Nous décrirons le principe de la méthode 2.d,
immédiatement généralisable en 3.d.
Soit par exemple une coupe d'épaisseur dz suivant
0z, soit M(x,y) le magnétisme transverse (M _| Ho)
dans ce plan. Dans ce qui suit, on admet pour
simplifier que la séquence élémentaire de mesure
s'effectue en un intervalle de temps %<<T1,T72, si
bien que le signal de précession libre s'écrit :
s(t) = (fdxdx M(x,y) gitot
Appliquons un gradient d'amplitude Gu suivant Ou.
L'ensemble des spins [iM{u,v) dv] situés dans la
bande centrée en u précesse & la méme fréquence:
wo + KGUU.

Le F.I.D. observé s'écrit alors :
s(t) = expliu_t) {du expi(f6 Ut) [ SM(u,v) ov]

Figure 7
¥

objet —— =

bande de méme

fréquence _

wo+ GuU — 7&-’

Par transformée de Fourier, nous obtenons donc
1'intégrale de ligne § M(u,v)dv, projection notée
P(u,8) sur U de M(u,v) suivent v (fig.7). En ba-
layant sur Wou 27 1l'angle de projection 8, nous
obtenons donc la fonction P(u,8).

Nous retrouvons alors le problzme maintenant clas-
sique du tomodensitom®tre X : connaissant 1'ensem-
ble des projections P{u,8) d'un objet M(x,y),
comment remonter & la connaissance de 1'objet ?

M(x,y) : inconnu  —e—emmmmeemee > P(u,8)
processus expérimental :
acquisition des données

P(u,8) s > Mx,y)
processus de reconstruction
mathématique

Or la transformée de Fourier 1-d P (q,8) de 1la
projection P(u,8) n'est autre que_la transformée
de Fourier 2.d M(q) suivant Ou de M(x,y) :
(Théoréme de la projection)

A - - -
M) = IM(Texp -iq.FdT

A
M(q,8) $Sdudv M(u,v) exp-iqu

;fdu[fde(u,yﬂexp—iqu

ﬁ(q,@) = Jau[P(u,0)]exp-iqu = ﬁ(q,g)

Nous obtenons donc un maillage racial de 1'espace
de Fourier, d'autant plus fin cque le nombre de
directions de projections et le nombre d'échantil-
lons par projections seront plus grands
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8
qu &0 : pas d'échantillonnage
angulaire

Imax
Ix

gmax = T/a
56 a:pas d'échantillonnage
radial

La contrepartie de ce maillage radial est une
moins bonne définition des hautes fréquences, ce
qui entraine, de retour dans 1l'espace réel, une
moins bonne définition des bords d'objets. Fn
pratique, on ne met pas en oeuvre des techniques
de reconstruction Fourier 2.d directes, qui exi-
gent le passage d'un réseau radial & un maillage
cartésien, assez délicat & mettre en oeuvre. On
effectue en fait une premidre phase de déconvo-
lution sur chaque projection, puis une opération
de projection en retour, ou back-projection. Les
difficultés et pitges de ces techniques sont main-
tenant bien connus depuis le treés large dévelop-
pement des tomodensitometres X [16)

4/ Méthodes par Transformée de Fourier

Cette méthode d'acquisition permet d'obtenir
directement & 1l'acquisition la transformée de
Fourier de la densité des spins en maillage carté-
sien. La treés belle qualité d'image obtenue treés
récemment par Technicare en acquisition 3.d en est
1'illustration. En effet, le nombre nécessairement
1limité de projections en technique 3d (8 a 10000
environ) entraine une résolution spatiale limitse,
encore davantage dégradée sur les bords d'objets
si on utilise la technique de projection-recons-
truction.

Le principe de cette méthode est simple :

Soit un plan de coupe (x,y) dont tous les spins
sont en phase, par exemple aprés une impulsion
sélective T/2. Appliquons alors pendant un temps
un gradient d'amplitude Gx suivant Ox, puis appli-
quons ensuite un gradient Gy. Nous mesurons le
signal de F.I.D pendant cette deuxiéme phase.

G_: gradient de

GZ lecture
. Gx
Pulse
H.F —ﬁ
~T 0 t
'pﬁase de
lecture

s(t) = s(cxt,cyt) = expiwt SfdxdyM(x,y) X
exp 1YG4T exp inyt
Le signal échantillonné avec un pas At nous donne

au temps t =nAt la composante de Fourier M(qx,q )
avec qx=6 Gxt , qy:b’nGyAt, y

q
§
I G, T

o—— . S0it une demi-droite de
1'espace de Fourier.

ax

En variant G T lors d'acquisitions sucessives, on
peut génerer d'autres 1/2 lignes de 1'espace de
Fourier. Expérimentalement, il est avantageux de
varier 1'amplitude de -G_max & G_max, & T fixe, ce
qui permet de générer 1/2 espaCe de fourier. Le
maillage sera carré si :

At
YAG = G At d'ou DAG = G -5-
X Y X y ¢
tmax
avec G_max = G§~7E-——, ol tmax est le temps de
lecture.

Le pas d'échantillonnage temporel At est imposé
par le contenu en fréquence temporelle du signal
de F.I.D, imposée par le gradient G_ et 1'exten-
sion spatiale en vy Ly de l'objet.
1
AV p— N
27 yy

soit, suivant le théorgme d'échantillonnage :
A i\

At £ =
v
20V ﬁGyLy

La durée de la phase de lecture tm nous donne la
fréquence spatiale maximale mesurable g max,
elle-méme imposdée par le pas d'échantillo%nage
spatial souhaité, soit :
w
Ly/N =

Q max
M

ol N est le nombre de pixels en linéaire.

G max N
soit tmax = Y =

G G L
! Y yy

soit tmax/BOt = N

Pour pouvoir donner quelques chiffres, il nous
reste maintenant & définir la valeur du gradient
de lecture G . Ce gradient doit étre suffisamment
important pogr résoudre deux pixels voisins, c'est
3 dire pour créer une dispersion en fréquence
angulaire entre deux pixels supérieure a la lar-
geur de la raie de résonance, soit 1/72. Ces temps
de relaxation tramsverse d'intérét biologique
étant supérieurs A 10 ms, le gradient G doit etre
tel que : Y
ﬁcy Ly/N;; 1/12 22100 Hz

Exemple réaliste : L. = 256 mm N = 256
alors)6._ L = 25600H¥, soit 0¥max = 4080Hz et
y oy G. = 0.04G/cm
soit At =~120 /us, soit tmax2230 ms

En pratique, il est souhaitable que l'acquisition
ne soit pas trop ralentie par la phase de lecture,
et on travaille avec des gradients deux & trois
fois supérieurs pour que la durée de cette phase
soit de l'ordre de la durée de la phase de sélec-~
tion de coupe et de déphasage, soit de 10 & 15 ms.
Cette accélération se fait au détriment de la
largeur de bande 0¥max, qui ecroit d'un facteur 2 2
3 et donc d'une détérioration du rapport S/B d'un
facteur V2 a V3.
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5/ Séquences réelles en mé&thode 2DFT

Pour éviter de commuter rapidement le gradient de
lecture au début de la phase d'acquisition, on
commute ce gradient un temps Ty avant la phase
d'acquisition. Pour compenser le déphasage (G_<y)
induit, il suffit de précéder cette phase 'd'un
gradient G' de signe opposé pendant une durée L'y
telle que A 2| = G %y. Mieux encore, ce gra-
dient G' peut &tre dé méme signe, & condition
d'effectder une impulsionTsélective entre G'y et
Gy.

De plus, pour accélérer la phase de préparation,
le gradient déphaseur et le gradient G' peuvent
dtre imposés pendant la phase de rephasage du
gradient de sélection de coupe -Figure 8-

Figure 8
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6/ Contraintes d'homogénéités du champ statique

En technique de back-projection, un pixel est vu
de multiples directions. Il faut que l'erreur de
positionnement 1liée & 1'inhomogénéité du champ
soit inférieure & la dimension d'un pixel, soit,
si |AH] est 1l'inhomogénéité maximale sur tout le
champ et G l'amplitude du gradient :
AHo Go
G2> |0Hoi soit l-——-] < }——=~1|
Ho Ho

Si%= 1 mm, G = 0.16/ecm Ho = 50006

Ho/Ho < 2.1078

La contrainte d'homogénéité est donc extrémement
sévere, d'autant plus sévere que la résolution
spatiale souhaitée et 1le champ statique sont
élevés. On peut assouplir cette contrainte par
augmentation du gradient, donc de la largeur de
bande de réception, mais par conséquent au détri-
ment du rapport signal/bruit.

En méthode de Fourier, 1'inhomogénéité de champ se
traduit par un terme de phase exp i{KHo(x,y)} qui
module la phase de Mo(x,y).

Mo(x,y) doit alors 8tre traitée comme une fonction
de variable complexe, ce qui nécessite de
connaitre tout le plan de Fourier. Des techniques
d'échos spin donnent cette possibilité. En prati-
que, la méthode de Fourier tolére des inhomogénéi-
tés de champ environ cing fois supérieures & lsa
technique de Lauterbur.

7/ Durée d'acquisition et entrelagage des
acquisitions

En saturation-récupération, ‘le temps entre deux
impulsions /2 est de l'ordre de T1/2 & Tl, soit
pour un Tl moyen de 600 ms, de 1'ordre de 300 &
600 ms. En résolution 256X256, il faudra répéter
au moins 256 fois cette opération, soit une durée
d'acquisition de 1 & 2' environ. En technique
d'inversion-récupération, l'intervalle entre deux
impulsions étant de l'ordre de trois & quatre T1,
les durées d'acquisition sont plutdt de 6 & 8'.
Cependant, les opérations de commutation de gra-
dients et de générations de pulses T/2 ou Tet la
phase de lecture ne durant qu'une trentaine de ms,
il est possible d'entrelacer 1'acquisition de
coupes définies par excitation sélective, en pra-
tique de l'ordre de quatre & huit en "saturation-
récupération”, vingt & trente en "inversion-
récupération".

En conclusion, si les temps d'acquisition d'une
coupe sont environ six fois plus rapides en tech-
nique de saturation, le taux d'entrelagage environ
six fois supérieur en technique d'inversion permet
siblement équivalents. Toutefois, & temps d'acqui-
sition égal de 6 & 8', on peut en technique de
saturation, échantillonner beaucoup plus finement
le plan de Fourier et parvenir & une résolution
spatiale largement supérieure. Cfest ainsi que
Diasonics a pu présenter en Novembre 82, au
R.S5.N.A., des images de résolution spatiale compa-
rable & celle des meilleurs scanners X, mais avec
une résolution en contraste des tissus mous large-
ment supérieure.

C) L'instrumentation RMN

Les grands sous-ensembles d'un systeme d'imagerie

RMN sont au nombre de 6 :

a) L'aimant, générateurs du champ statique Ho

b) Les bobines, génératrices des gradients de
champ magnétique, et leurs alimentations.

c) L'ensemble radio-frégquence, comprenant les
bobines d'émission/réception R.F, la chaine
d'émission et la chaine de réception.

d) Le processeur de contrdle de 1'ensemble de la
machine

e) Le processeur de calcul d'images

f) Le sous-ensemble d'archivage et de visualisa-
tion des images.

Les véritables probldmes technologiques (et stra-
tégiques dans le cas de 1l'aimant) se posent au
niveau de l'aimant, des slimentations de puissance
des bobines de gradient, du design des antennes,
principalement de 1'antenne de réception.
Le premier grand probléme auguel est confronté le
designer d'un systeéme d'imagerie est le choix de
la valeur du champ Ho, donc de la fréquence de
travail. Ainsi que nous 1l'avons vu, le signal RMN
croit comme le carré du champ magnétique statique
Ho 3 1'intér2t de monter en champ, donc en fré-
quence, est cependant relativement rapidement
limité par deux phénoménes :

a) L'atténuation et le déphasage de l'onde de
RF dans le corps humain dus & l'effet de peau, 1ié
3 la conductivité intrinsdque des tissus. Les
données expérimentales sont encore peu nombreuses
4 ce jour, chacun se fonde aujourd'hui sur les
résultats de modélisation d'Andrew et Bottomley
[171. Probablement significatif em examen crane au
deld de 30 & 40 MHz, l'effet de peau perturbe tr2s
probablement 1'émission et la réception des 15 &
20 MHz en examen corps entier.
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b) La diminution du rendement des antennes
d'émission et de réception, et surtout 1'augmenta-
tion des pertes magnétiques, voire électrostati-
ques dans le patient, qui ramgnent une résistance
équivalente au niveau de la bobine de réception,
donc augmente son bruit. Le probléme de design
d'antenne 1ié 2 la diminution du rendement ne se
pose cependant qu'au deld de 10MHz, ce qui corres-
pond & un champ magnétique d'environ 2400 G ou
0.24T7. Les machines en évaluation clinique fonc-
tionnent aujourd'hui & des champs compris entre
0.15T7 et 0.35T, ces dernidres machines donnant les
meilleurs résultats. Sont en développement aujour-
d'hui des systeémes fonctionnat & 0.5T, soit 21MHz,
avec quelques premiers résultats de qualité, et le
record est détenu par G.E avec une image obtenue 2
1.57T, soit environ 63MHz, mais de qualité tr2s
médiocre. Nous estimons que 1'optimum, pour une
machine fonctionnant & la fois en examens crane ct
corps entier, se situera vers 0.7 & 0.8T, soit une
fréquence de 1l'ordre de 30MHz, dans 1'hypoth2se
ol les probldmes de design d'antenne et de péné-
trations R.F. auront été résolus.

1~ Les aimants

I1 y a trois grands types de solutions, aimants
résistifs, aimants supraconducteurs et aimant
permanents. Les cgntraintes d'homogénéité (107
sur f 30cm, 5.107° sur @ 50cm) et de diamdtre
intérieur utile, de 1l'ordre de lm, sont communes
aux trois solutions.

a) Les aimants résistifs : on utilise une
technique classique, 4, 6 voire 8 bobines, en
cuivre ou aluminium. La puissance dissipée est de
1'ordre de 50kW pour un champ de l'ordre de 0.15T.
Elle varie comme le carré du champ et la création
d'un champ de 0,3T par cette technique entrainera
une dissipation de puissance de 1'ordre de 200kW.
Les problémes de refroidissement et de régulation
en température, déja délicats & résoudre a 0.15T7,
deviennent difficiles.(sans tenir compte du colt
d'exploitation). Donc pratiquement limitée & des
champs au mieux de 0.2T7, cette solution a néan-
moins l'avantage d'un colt environ quatre fois
inférieur & la solution supraconductrice.

b) Les aimants supraconducteurs : Ce type
d'aimant exploite la propriété de certains métaux
d'avoir une résistance électrique nulle a trés
basse température. Les alliages de niobium-titane
sont les plus utilisés. Ce matériau devient supra-
conducteur au dessous de 9K. Il peut supporter des
densités ,de courant considérable de 1l'ordre de
1000A/mm“, et générer des champs de plusieurs
Tesla, et convient parfaitement 2 1'application
médicale. L'enroulement est réalisé sous forme de
plusieurs solénoides et est plongé dans un contai-
ner rempli d'hélium liquide, sous pression atmos-
phérique, & 4.2K. Le probl2me essentiel est de
minimiser le colit d'exploitation en hélium liqui-
de, dont le prix est de 1'ordre de 25F le litre.
On atteint aujourd'hui des consommations de 10
litres par jour environ, ce qui en fonction de la
capacité du container, impose un remplissage
mensuel et correspond & un colt d'exploitation
annuel en hélium de 100.000F environ. Ce trés bon
résultat est obtenu en minimisaent les pertes ra-
diatives par succession d'écran & températures
intermédiaires (20K et 77K) et empilement de
couches de superisolant entre 1les différentes
parois.(voir schéms).

f.—Enceince 3 cempérature ordinaire

S ——y
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axe aimant

Le développement de cryogénérateurs permettant de
maintenir & tr2s basse température le premier
écran, actuellement refroidi par 1'évaporation de
1'hélium, réduira d'un ordre de grandeur 1'évapo-
ration et 1'autonomie sera ainsi de 1'ordre de 6
mois & un an.

Sur un plan purement technique, les aimants supra-
conducteurs représentent une solution pratiquement
parfaite. Cependant, sur le plan stratégique, il
existe aujourd'hui un monopole de production
d'0Oxford Instruments en Angleterre, qui fournit
aujourd'hui 1'ensemble des constructeurs mondiaux
américains, japonais et européens. Le colt d'achat
est élevé, de l'ordre de 2.5MF pour un aimant de
0.5T et de 3.5MF pour un aimant de 1.5T7. Le risque
est grand que des groupes comme G.E., Siemens ou
Toshiba ne développent en interne de tels aimants
et ne bénéficient ainsi d'un avantage de colit de
production important dés 85-86, époque ol la lutte
pour s'emparer des parts du marché sera la plus
vive.

Sur le plan frangais, deux groupes, l'un au C.E.A
Saclay, 1l'autre au Service National des Champs
Intenses de Grenoble, ont le savoir faire pour
développer de tels aimants. 11 reste & trouver
1'industriel.

c) Les aimants permanents

Deux sociétés américeines, 0.M.R et Fonar, ont
développé de tels aimants. Les champs obtenus sont
faibles, de 1l'ordre de 0.1T7. L'emploi de matériaux
ferro-magnétiques modernes comme le Samarium-
Cobalt, permettrait d'atteindre des champs nette-
ment plus élevés, de l'ordre de 3000 & 5000 G. Il
est toutefois difficile d'estimer aujourd'hui le
prix de revient de tels aimants. Par ailleurs, les
problémes de stabilité et d'homogénéité de champ
sont encore mal compris.

2 - Les bobines de gradients et les alimentations

de puissance

Le seul véritable probleme technique réside dans
les alimentations de puissance, d'une part capa-
bles de fournir 1l'énergie de commutation des
gradients, d'autre part capables de garantir la
précision exiqgée des gradients utilisés pendant
les phases de déphasage et d'acquisition. Pendant
la phase d'acquisition, la valeur maximale attein-
te sur le plateau doit &tre stabilisée et repro-
ductible au 1/1000. Pendant la phase de prépara-
tion, le déphasage, c'est & dire 1'intégrale du
gradient, doit &tre garantie au 1/10000. Cette
qualité de champ ne peut clairement etre garantie
que par l'utilisation d'amplificateurs linéaires,
dont le rendement est tres faible, d'olt il en
résulte wune fiabilité faible du dispositif.
Donnons ici les chiffres caractéristiques d'une
alimentation développée par Oxford Instrument,
chargée par une bobine de gradient de 17n/uH et
25m8.
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-~ Nombre de transistors : 444 pour un courant
maximum de 580A et un temps de montée de 0.9ms.

- Puissance absorbée maximum de 20.5 kW et Puis-
sance & évacuer par refroidissement 3 eau de
18kW. *

- MTBF & puissance max. de l'ordre de 300h.

Pour résoudre ces problemes, nous nous appuyons
sur des divisions Thomson.CSF, Division des Radars
de Surface et Division d'Acoustique Sous-marine,
confrontées & des problémes similaires dans leurs
propres développements.

3- Antennes de réception. Chaines d'émission-

réception

a) Antenne de réception : Optimisation du rapport

signal/bruit

i) Le signal : On peut démontrer que la force
électromotrice induite danms une bobine par un
moment magnétique en précession s'écrit :
e(t) = —d|ﬂ;ﬁi|/dt, ot H, est le champ qui serait
créé par la bobine de rébeption parcourue par un
courant unité [18].
En conséquence, par symétrie de construction, H
doit &tre perpendiculaire 3 Ho. De plus, pour que
chaque élément de volume ait une méme pondération,
il est nécessaire que H, soit homogéne, en phase
et amplitude sur tout le volume de 1'échantillon.
L'homogénéité en amplitude impose que les dimen-
sions de la bobine seient suffisamment grandes par
rapport au volume étudié. Cependant, & haute fré-
quence, apparaissent des effets de déphasage du
courant dans 1'antenne, qui, par interférence,
vont diminuer le champ localement et, de plus,
provoguer une inhomogénéité en phase. A 30MHz, la
longueur d'onde est de 10m, ce qui entraine des
déphasages de 7/2 sur une longueur de 2.5m, lon-
gueur atteinte tres facilement puisque 1'antenne
doit entourer le patient examiné. Ces effets sont
faibles pour des fréquences inférieures & 10MHz et
les antennes sont formées en selle de cheval =
Fig.9 - A plus haute fréquence, les designs sont
aujourd'hui tenus confidentiels.

Figure 9

ii) Le bruit : un premier facteur est le bruit
Johnson généré par la résistance propre de la
bobine, R (10 mf est un chiffre typique).

(8V)2 = aRKT &V

Cette résistance varie en (000)1/2 puisque la pro-
fondeur de peau %o du rayonnemﬁgs RF dans cette
gamme de fréquence varie en po (60:30/u dans
le cuivre 2 fﬁmHz). Le signal variant en (0°, le
bryﬁ$ en wo , le signal/bruit croit donc en
o,

En fait, dans une situation réelle, les sources de
bruit principales sont lides & 1'absorption
d'énergie par le patient due 3 1'induction magné-
tique de Courants de Foucault dans le corps du
patient et aux pertes diélectriques associées au
courant électrique créé par la bobine. Ces derniz-
res pertes ne deviennent sensibles que lorsqu'on
arrive dans un régime de propagation, c'est & dire
dans le régime des 30MHz décrit plus haut. La
source principale d'absorption d'énergie est liée
aux courants de Foucault et on peut identifier ce

processus & une résistance Rm en série avec la
bobine.

Rm ouuozBlzb5
ol b est le diam®tre utile de la sphdre d'examen
vue par la bobine. On peut calculer qu'a 6MHz, en
examen créne, cette résistance équivalente est de
1'ordre de la résistance propre de la bobine, mais
lui est largement supérieur en examen corps en-
tier. A fortiori, 2 plus haute fréguence, Rm est
la source principale de bruit. I1 faut par ail-
leurs noter 1'importance du terme b”, qui impose
comme contrainte de minimiser les dimensions de la
bobine, en opposition & la contrainte d'homogénéi-
té décrite plus haut.
En conclusion, ls/arapport signal/bruit croit
initialement en @ pour passer 3 un régime de
croissance linéaire avant d'étre limité sévirement
4 plus haute fréquence par les pertes diélectri-
ques et le mauvais rendement d'antenne.

iii) Conclusion : Cette optimisation du rapport
signal/bruit est le probldme central de 1'imagerie
proton. En effet, tout gain d'un facteur 2 en
rapport signal/bruit ne peut &tre compensé, dans
une machine moins performante, que par accumula-
tion du signal, au détriment d'un allongement 4 du
temps d'acquisition. Cet allongement n'est pas en
général acceptable, car, ainsi que nous l'avons
vu, les temps d'acquisition RMN sont intrinstque-
ment longs.

b) Chaine d'émission

Le bloc diagramme d'une chaine & 6.4MHz est donné
en figure 10. lLes trois points clés d'une chaine
de qualité sont le modulateur complexe, permettant
le contrdle d'amplitude et de phase des pulses HF,
un ampli de puissance (1 & 8 kW) large bande de
qualité, et des circuits de stabilisation de gain
et d'adaptation d'antenne (le facteur de qualité
peut varier d'un facteur 20 d'un examen &
1'autre). Notre développement s'appuie dans ce
domaine sur la Division des Télécommunications de
Thomson-CSF .
FIGURE 10
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c) Chaine de réception

Le bloc diagramme d'une chaine de 4 & 20MHz est
donné en figure 11. Un des points clés est la
protection du préamplificateur d'entrée dont on
demande que le temps de restauration aprés 1'im-
pulsion RF soit de 10,us ; cette protection est
assurée par commutateufs actifs. En cas d'antenne
unique réception-émission, il est nécessaire
d'avoir un commutateur entrée-sortie assurant un
découplage de l'ordre de 150dB. Les sous-ensembles
suivants, ampli mélangeur pour la partie hétérody-
ne, le démodulateur amplitude-phase et les filtres
sont relativement classiques. Néanmoins, cette
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chaine peut 2&tre améliorée en qualité, compacité

et fiabilité par des développements récents des

chaines de réception des radars de surface (cir-

cuits hybrides spécialisés développés par la

Division des Radars de Surface de Thomson-CSf.
FIGURE 11

RECEPTEUR
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4- Processeur de contrdle

I1 s'agit d'un contr8le de séquences classique,
avec, en plus, un contrdle de process temps réel
de 1l'ensemble de la machine.

5- Processeur de calcul d'images

Nous donnerons ici quelques chiffres concernant
1'acquisition et le calcul d'images en 20FT multi-
coupes.

a) Taux d'scquisition : on acquiert typiquement
256 échantillons complexes en 10 & 15 ms environ.
On échantillonne éventuellement dans un rapport 2
pour minimiser le repliement du bruit.

La digitalisation se fait au maximum sur 14 bits.
Le taux d'acquisition meximum est donc de 100kmots
de 16 bits/s, rythme largement inférieur au rythme
d'acquisition des scanners X modernes (500 k &
1000 k mots/s).

b) Charges de calcul : L'idéal est d'obtenir & la
fin de 1'acquisition 1'ensemble des images recons-
truites. Donc, au maximum 32 images 512X512 en 8'
environ. Le calcul de chaque image s'effectue par
une transformée de Fourier bi-dimensionnelle
complexe, soit 2k F.F.T de 1024 points complexes
et une transposition d'une matrice 512X512. Dans
les scanners récents, comme le CE 10000, a été
réalisé un processeur vectoriel réalisant la F.F.T
complexe 1024 pts en 6.6ms, donc la charge de

calcul en F.F.T est de 1l'ordre de 13s par image et
dépasse légérement 8' par 32 coupes. Quant A
1'opération de transposition, elle peut &tre
transparente & condition de disposer d'un adressa-
ge intelligent sur une mémoire de masse de 8 Mmots
complexe. Ces mémoires de masse, en développement
pour les applications de la radiologie numérique,
seront d'un co(it de production acceptable dés
85-86. 11 faut par ailleurs compter sur un ensem-
ble d'opérations de corrections de phase, de cali-
brages, etc..., dont certaines sont encore & défi-
nir dans le régime de frégquence 15 & 30 MHz. 0On
peut par ailleurs imaginer un ensemble d'opéra-
tions de post-processing, comme dans les scanners,
et il est utile de prévoir un canal d'échanges
rapides entre mémoires de masse, mémoires d'images
et array-processeur. En conclusion, les charges de
calcul RMN apparaissent aujoud'hui au plus é&gales
a4 celles des Scanners X modernes.

X

6~ Processeur de visualisation

Ces processeurs seront dérivés des processeurs de
visualisation scanner, avec trés probablement
1'intérét d'une visualisation couleur pour présen-
ter au médecin sur une seule et méme image une
information composite ¢, Tl, T2. De plus, 1l'acqui-
sition d'images étant en général une acquisition
multi-coupes (2d ou 3d), il sera extrémement inté-
ressant de pouvoir présenter les organes et
structures d'intérét diagnostic en visualisation
pseudo-tridimensionnelle.

L'achivage d'images est & traiter dans le contexte
réseau d'imagerie numérique et banque de données
images en développement aujourd'hui, et qui
relieront les différentes sources d'images numéri-
gues (Scanners X, RMN, Radiologie NUmérique, U.S).

V. L'"IMAGERIE PROTON EN MILIEU MEDICAL

INTRODUCTICN

A) Comparaison des examens RMN et TDM

Dans 1l'arsenal des outils d'imagerie diagnostique,
la RMN apparait comme une technique & comparer au
tomodensitomgtre, d'une part par sa qualité d'in-
formation anatomique, d'autre part par 1'importan-
ce de l'investissement et du colt d'exploitation.
Les grands domaines d'application sont aujourd'hui
bien cernés. L'expérience de l'anatomie en tran-
ches, acquise en tomodensitométrie, a facilité le
travail d'évaluation clinique de 1'imagerie pro-
ton. Ce travail est rendu néanmoins particuligre-
ment complexe parce que les images obtenues sont
d'aspect treés différent, pour une méme coupe, en
fonction des séquences d'acquisition et, de plus,
de leurs paramdtres temporels (cf. § IV.A).

La richesse méme de 1'imagerie RMN est cependant
liée a cette complexité, et par acquisitions
multiples, on peut parvenir & une certaine carac-
térisation tissulaire, au détriment toutefois du
temps total d'examen. Le contraste intrinsgque
RMN, 1ié en partie & la variation de densité de
protons, est principalement d& & 1'important
contraste en temps de relaxation T1 et T2 des
différents tissus, comme le montre la figure 12,
tirée de travaux sur le rat [19].

La figure 13 compare les contrastes en masse volu-
mique, densité de protons et Tl des principaux
tissus de 1'organisme. Le contraste TDM, principa-
lement 1ié a la masse volumique, est trés faible
pour les tissus mous, dont la masse volumigue
varie de quelques % par rapport & celle de 1'eau.
Par contre, le contraste en densité de protons,
mais surtout en 71, est treés merqué. Bien plus,
certains états pathologiques, tels que les tumeurs
naissantes, les processus inflammatoires, 1'isché-
mie alterent considérablement les processus bio-
chimiques des tissus concernés, sans modifier la
densité. Détectables en RMN par des variations de
Tl, ces états échappent & l'examen TDM. On a pu
corréler clairement les variations de Tl aux
variations de teneur en eau des tissus [19].

De méme que l'extraordinaire succks de la techni-
que TOM a été 1ié & un gain de prés de deux ordres
de grandeur en résolution en densité par rapport 2
la radiologie conventionnelle, le succiks de la RMN
aujourd'hui est 1ié & un gain de un & deux ordres
de grandeur en résolution de contraste des tissus
mous par rapport & la technique TDM.

Nous conluerons ce paragraphe par un tablesu des
caractéristiques comparées TDM/RMN.
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Tableau des caractéristiques comparées TDM/RMN

C.T. R.M.N.
Acquisition 3.d Non Oui - 20 & 30"
Plans de reconstruction Quelconque
Acquisition 2.d
Plan de coupe axial Quelconque
Temps d'acquisition
par coupe 1a710" 1' & 8
Multicoupes 2 au maximum 4 3 32 suivant la sé-
quence
Temps d'examen 15 a 30' 15 & 20

Résolution spatiale 0,53 1 mm en fonc-
tion du nombre de
détecteurs

0,2 a 0,5 % en den-
sité

Résolution en contraste

0,5 a2 4 mm en fonction
de la durée d'acquisi-
tion et de la séquence
Contraste intrinséque
en p, T1, T2 élevé

Risques patients radiation ionisante

Risques trés faibles, non
identifiables sans enqué-
te épidémiologique appro-
fondie

Contraintes d'implan- peu contraignantes contraignantes
tation

Montant de 1'investis-

sement 6 a8 MF 12 3 15 MF
machines haut de gamme

Coit de possession an-

nuel 282,50 4a5M

(amortissement + main-
tenance + coiit d'ex-
ploitation hors per-
sonnel)

B) Les domaines d'application

Pour situer bridvement les grands domaines d'ap-
plication, nous nous appuierons sur les rapports
du Dr. Gardeur [20] et du Pr. Laval-Jantet [21].

1- Encéphale : L'ensemble des structures anato-
miques est mieux résolu qu'en TDM (Figure 14) ; en
particulier, le contraste matiére grise-matigre
blanche est largement supérieur et permet 1'étude
de pathologies de la substance blanche : sclérose
en plaque, dismyélinisation, etc... impossible &
mener en TDM. La RMN a aussi 1'immense avantage de
pratiquer des coupes dans les différents plans de
l'espace, axial, frontal et sagittal, permettant
une excellente visualisation tridimensionnelle de
1'encéphale. Infarctus, hémorragies cérébrales,
malformations vasculaires, dilatations wventricu-
laires sont clairement observables. Les différents
types de tumeurs sont bien visibles, avec toute-
fois une moins bonne délimitation entre tumeur et
oedeme qu'en TDM apres injection de produit de
contraste. Les espoirs initisux de spécificité
sont cependant dégus car il existe d'importants
recouvrements des valeurs de T1 et 72 entre
tumeurs malignes et bénignes. Les lésions trauma-
tiques sont bien visibles, mais le temps d'examen
beaucoup plus long qu'en TDM est un handicap ma-
jeur en diagnostic d'urgence. De plus, la résolu-
tion spatiale TDM est supérieure et les structures
osseuses ne sont pas visibles en RMN.

Figure 14
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Téte du noyau caudé

Corne frontale du ventricule
Noyau lentieculaire

Ecaille du temporal

Capsule interne

Face supérieure du Thalamus
Corne occipitale

Pariétal

10 Scissure calcarine

11 Occipital

12 Lobe occipital

13 Splenium du corps calleux

14 Pilier postérieur du trigone
15 Lobe temporal

16 Insula

18 Bec du corps calleux

19 Lobe frontal

* Document tiré du rapport du Pr.Laval-Jantet [21]
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2- Les rachis : les résultats par coupe sagit-
tale ou frontale sont impressionnants, et placent
d'emblée la RMN comme la technique de choix d'é&tu-
de du canal rachidien. La moelle et les racines
nerveuses sont parfaitement visibles. lLes myélo-
graphies, gazeuses ou iodées, traumatisantes,
co(teuses puisqu'elles nécessitent une hospitali-
sation, disparaitront au profit de 1'examen RMN.
Par contre, dans l'ensemble des études nécessitant
une étude correcte des structures osseuses, 1'exa-
men TDM s'impose. Les deux techniques semblent
donc parfaitement complémentaires dans 1'étude du
canal rachidien.

3- Etude des pelvis : La RMN devrait se substi-
tuer au TDM du fait de l'absence d'irradiation des
gonades. Les tumeurs de 1'utérus et de la prostate
peuvent @&tre étudiées. Cependant, les examens
échotomographiques sont de haute qualité au niveau
du pelvis.

4- Ftude des reins, du foie, pancréas, rate

Les tres grandes techniques d'imagerie, TDM, US et
RMN apparaissent complémentaires ou concurrentes,
avec peut-2tre toutefois un avantage de la RMN
dans les études du rein et de la rate. Certains
troubles du métabolisme hépatique se traduisent
par une augmentation notable de la concentration
intra-hépatique d'ions paramagnétiques, cuivre ou
fer, qui diminuent donc fortement les temps de
relaxation et sont donc particulitrement bien
visibles en RMN.

5- Etude des vaisseaux : la circulation sangui-
ne emm2ne au dehors de la coupe les noyaux ayant
subi 1'impulsion RF, si bien que les vaisseaux
apparaissent avoir une densité de proton nulle. Le
contraste avec les parois est donc excellent et
permet dans certains cas d'identifier 1'artério-
sclérose des parois. Toutefois, les études Doppler
et 1'angiographie digitalisée sont des techniques
extrémement performantes de l'étude des vaisseaux
et beaucoup plus économiques.

6~ Etudes cardiagques : le couplage de 1'acqui-
sition & 1'ECG permet de visualiser les cavités
cardiaques, d'apprécier l'épaisseur du myocarde,
de voir les valves aortiques et de visualiser
certains infarctus du myocarde. Néanmoins, 1'écho-
tomographie trés économique, permet 1'observation
dynamique des valves cardiaques, l'angiographie
digitalisée en plein développement permet une
étude plus précise de la cinétique cardiaque, et
enfin, la tomographie par émission au thallium 201
permet une meilleure exploration des zones isché-
miées. Le développement de produits de contraste
permettra peut &tre cependant des études de perfu-
sion myocardique. Les apports de 1'imagerie proton
apparaissent limités. En fait, seules les é&tudes
par spectrométrie du phosphore 31 (cf. § VI) pour-
ront avoir un impact considérable par leur valeur
pronostique.

C) "Produits de contraste en RMN"

Bien que le contraste RMN entre tissus soit
intrinstquement élevé, les résultats préliminaires
des recherches en produits de contraste gpparais-
sent prometteurs [22]. Les recherches sont condui-
tes dans trois directions :

a) Développement de composés fluorés (perfluo-
rocarbige, fréon, dérivés du trifluométhyl). Le
noyau “°F, de spin 1/2, a une abondance naturelle
de 100%. Expérimentalement, on recherche la réso-
nance du fluor.

b) Injection de substances qui changent de
densité de protons dans les tissus (alcool, glu-
cose, etc...)

c) Injection de substances paramagnétiques. Il

s'agit de paramagnétisme électronique. Les champs
locaux autour du proton sont alors perturbés et
les temps de relaxstion Tl et T2 considérablement
diminués. De nombreuses substances marquées par
des ions paramagnétiques (métaux de transition
tels que le mangangse, le gadolinium, radicaux
libres de nitroxide) ont été expérimentées sur
animaux. C'est ainsi gque 1les 1ions mangangse
permettent de renforcer le contraste entre tissus
ischémiques et normaux d'un coeur de chien [23].
Les radicaux libres de nitroxide peuvent atre liés
4 un grand nombre de biomolécules pouvant avoir
pour cibles des organes spécifiques. C'est ainsi
que, utilisés en tant qu'agents de contraste uro-
graphique, ces composés permettent d'évaluer 1la
fonctionnalité différentielle des reins {24].
Ce troisitme axe de recherche apparait le plus
prometteur. Néanmoins, il faudra le résultat
d'études de toxicité avant de pouvoir utiliser ces
produits sur des &tres humains.

D) Les risgues biologigues potentiels de la RMN in
viva.

La trés faible énergie du quantum du champ de
radio-fréquence, au niveau moléculaire, n'induit
aucun phénomene d'ionisation, donc ne peut provo-
quer en aucun cas une altération du phénomene
génétique ou le déclenchement de processus tumo-
raux. Cependant, au niveau macroscopique, les
risques de 1'utilisation de champs magnétiques
statiques, de la commutation rapide de champs
magnétiques et de pulses de champs de radio-
fréquence doivent 8tre évalués. En vue d'imposer
un certain contrdle & 1'expérimentation humaine de
la RMN, 1le "National Radiological Protection
Board" en Angleterre [25] (le Bureau of Radiologi-
cal Health [26] aux Etats-Unis) ont publié en 80
et 81 des normes provisoires .

?) ;hamp magnétique statique inférieur & 2.57
27
b) Gradient de champ commuté tel que la dérivée
temporelle soit inférieure & 207/s (371/s)
c) i- Augmentation de témpérature moyenne du
corps < 1°C
ii- Champ de radio-fréquence tel que la
puissance absorbée soit inférieure & 0.4W/kg
en moyenne sur la région d'examen, ou infé-
rieure & 2W/kg dans les tissus les plus
exposés.
Nous citerons les conclusions d'une compilation
extensive des effets biologiques de ces champs par
Thomson F. Budinger [27], reprises par le B.R.H.
pour 1l'établissement des normes américaines provi-
soires.

1) Effet d'un champ magnétique statique :

Quatre mécanismes par lesquels les champs stati-
ques pourraient modifier les processus biologiques
ont été proposés & ce jour:

a) Changement d'orientation de macromolécules,
pouvant réagir sur la cinétique chimique ou la
perméabilité de membrane

b) Modification de la cinétique enzymatique par
quenching de la supraconductivité (processus hypo-
thétique).
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¢) Diminution de la vitesse de 1'influx nerveux

d) Potentiels induits, se superposant aux po-
tentiels biologiques lorsque le flux sanguin, de
haute vitesse, coupe perpendiculairement les
lignes de champ.
Le seuil est de 1l'ordre de 2T pour le premier
mécanisme, de 20T environ pour les mécanismes b et
c. En ce qui concerne le mécanisme d, des poten-
tiels de 10 mV ont été observés par des champs de
1T, mais sans aucun effet physiologique.
En conclusion, les champs utilisés en RMN in vivo
(< 1T en imagerie, < 2T en T.M.R.) sont en dega de
ces seuils.

2) Effets des commutations rapides de gradient de
champ magnétique.
Une veariation de champ magnétique provoque, dans
un milieu conducteur, l'apparition de forces élec-
tromotrices, et donc de courant. On peut estimer
qu'une variation de 1T/s crée dans 1'organisme
humain des courants éleciriques de densité maxima-
le de 1'ordre de 1 ,uA/cm” [27]).
I1 existe une vaste 1littérature sur les effets
bioclogiques de courants induits alternatifs,
depuis les flashs visuels ou phosphtnes magnéti-
ques découverts par d'Arsonval, les mécanismes
d'accélération de réparation du tissu osseux, et
les déclenchements de fibrillation cardiaque, dont
les seuils d'observation en densité de courant
varienf respectivement de quelgues .,dizaines de
uA/cm” & quelques centaine de ,uA/cm”. Ces seuils
éépendent de manigre complexe dé la forme d'onde,
de 1'amplitude, de la durée et du taux de répéti-
tion. En RMN, la norme de 3T/s correspond donc &
des dengités de courants induits de 1l'ordre de
3 uA/em”, inférieures au seuil d'observation des
iéoffensifs de phospheénes de d'Arsonval, et tres
largement inférieures au seuil de déclenchement de
fibrillation cardiaque.

3) Effets du champ de radic-fréquence

Les effets thermiques sont aujourd'hui 2 peu pres
correctement compris. Ainsi utilise-t-on des
rayonnements entre 13 et 27 MHz pour certains
traitements du cancer par diathermie. Il n'en est
pas de méme pour les effets non thermiques, qui
donnennt lieu & une vaste contreverse entre cher-
cheurs américains et soviétiques. Les normes
américaines sont basées aujourd'hui uniquement sur
les egfets thermiques (exposition de l'ordre de
ImW/cm”™) ; elles imposent que la puissance maxima-
le asbsorbée soit de 1 & 4 W/kg suivant la fréque-
nce et la zone exposée. Elles reposent sur le fait
que le métabolisme énergétique de 1'2tre humain
est de 1.5 W/kg pendant le sommeil et peut monter
a4 15W/kg pendant des phases d'exercice intense.
Les normes soviétiques sont cent Fo%f plus séveres
(exposition maximale de 10 ,uW/cm®) car elles
prennent en compte d'éventuels effets non thermi-
ques. Nous ne décrirons pas ces éventuels effets,
tant le domaine est mal compris aujourd'hui.

Pour conclure sur ces effets biologiques des di-
vers champs magnétiques utilisés en imagerie RMN,
remarquons que nous disposons & ce jour d'un
ensemble d'observations considérables sur une
période de plus de trente ans d'une part sur les
personnels de laboratoires de physique exposés 2
des champs magnétiques intenses et d'autre part
sur les personnels des installations militaires ou
civiles exposés & des niveaux élevds de champs de

radio-fréquence. Les normes imposées dans le
domaine médical apparaissent &tre largement en
de¢d du seuil de risque. Cependant, seules des
enqudtes épidémiologiques sur des collections de
patients ayant &été soumis & un examen RMN dans des
conditions précises permettront & 1'avenir de
répondre & cette importante question du risque de
1'examen RMN. .

F) Les risques "triviaux" de 1'examen RMN

Le risque le plus grand de l'examen RMN est tres
probablement celui de la projection & l'intérieur
du tunnel d'examen d'objets ferromagnétiques aspi-
rés par les lignes de champ magnétique. Si le
phénomene est trivial en lui-méme, les contraintes
de contrdle d'accts & la salle d'examen, par
contre, devront &tre sévdres.

Par eilleurs, tous les patients munis de pace-
makers ou d'implants ferromagnétiques, ou d'im-
plants métalliques devront &tre exclus de 1'examen
RMN tant que les risques n'auront pas été claire-
ment évalués.

VI - ETUDES SPECTROMETRIQUES R.M.N IN-VITRO ET IN-VIVO

I1 s'agit aujourd'hui d'un domaine de recherche
trés actif en bio-chimie des cellules, tissus, orga-
nes des &tres. vivants, dont les retombées dans le’
domaine clinique sont potentiellement trés importan-—
tes.

A ~ LE PHENOMENE PHYSIQUE : le déplacement chimique

L'environnement électronique de chaque noyau
tend 3 écranter le champ statique Ho, si bien que le
champ réel vu par le noyau et sa fréquence de réso-
nance s'écrivent respectivement :

Ho(1-6) et wi,(1-6)
ou 6 est la constante d'écran, indépendante de Ho.
Le déplacement de la résonance est mesuré par rapport
3 une résonance étalon du m@me noyau, caractérisée
par une constante d'écran étalon thalon'

L'écart relatif des deux résonances est alors
caractérisé par le paramétre § appelé déplacement
chimique : 5 dwg,

= [ =6- Gétalon

Les déplacements chimiques sont faibles, de O
4 100 ou 200 p.p.m suivant 1'environnement électro-
nique. C'est cet effet de déplacement chimique qui
confert 3 la R.M.N. une extraordinaire puissance
dans 1'analyse de structure des molécules organiques.

La fig. 15. donne le spectre proton d'une pro-
téine, la peptidolipidine, dont la structure est
donnée fig. 16. Le Dr PTACK, d'Orléans, a pu identi~
fier les raies de résonance des sites protons de
tous les acides aminés de la protéine (28], L'utili-
sation d'un champ élevé (~/ 4T pour une fréquence de
400 MHz) est fondamentale pour résoudre ce spectre
qui s'étend sur moins de 10 p.p.m de déplacement
chimique, soit 4 kHz. La largeur de certaines raies
n'excéde pas 0,2 Hz, soit une résolution de 1'ordre

de 5 10_10. I1 n'est pas nécessaire d'insister sur

la perfection expérimentale de tels spectrométres

-10 s
(homogénéité de Ho de 1'ordre de 10 , asservisse-~
ment du champ Ho et de la fréquence R.F, etc...)
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Expérimentalement, on obtient un tel spectre
par transformé:de Fourier du signal observé apres
une séquence d'impulsions plus ou moins complexes.
En effet, le signal observé est la somme des F.I.D
de chaque type de noyau, densité de moment magnéti-
que Mi, précessant 3 sa fréquence propre wy ok
s(t) OLZ. W Mi expiw to w expiw t Z Mi exp_lwodit

i i
Par transformée de Fourier, on obtient donc 1'ampli-
tude Mi de chaque composante spectrale.

Par rapport aux techniques d'observation indivi-
duelle de chaque résonance, les techniques d'impul-
sion permettent un gain important en rapport S/N
puisqu'une seule impulsion, de durée t, , permet
d'exciter toute une gamme de noyaux dafis‘une bande
spectrale Av=l . Les techniques modernes d'accumu-

timp

lation de signal permettent, si nécessaire, d'amélio-
rer encore davantage le rapport S/N.

B — LA SPECTROMETRIE DU 31P

dicales

: les applications biomé-

L'importance de ces études est lide & la possibi-
1lité d'observation des sites phosphore des principaux
métabolites cellulaires, 1'adénosine tri-phosphate,
(A.T.p) la phospho-créatine (PCr) et les phosphates
inorganiques (Pi).L'adénosine di-phosphate (A.D.P)
n'est en général pas observée du fait de sa faible
concentration et du recouvrement avec les raies de
1'A.T.P. (pour un article de revue, [p).

La fig. 17. présente le spectre du 31P d'un avant-
bras humain [30]. On y observe les trois sites ©,8,7%
des phosphates de 1'A.T.P, le site phosphore de la
PCr et la résonance du Pi. Ces déplacements chimiques
sont faibles, de 1'ordre de 10 p.p.m. Le champ stati-
que doit &tre suffisamment élevé (1.89T dans ce spec—
tre) pour séparer les différentes raies de résonance
et suffisamment homogéne pour ne pas les élargir (qqs

-7 T
10 * d'homogénéité sur le volume d'examen).

Ciemica) Shift
L 3 }
SATP
Meusbotite i
< [PCe} is propomontl to moiecuter confoemanen.
incegraed area of peak 1
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N AT? N
—_— po ot
o o o w0
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|

Cheaucal shift of P. pesk
sensxive to pH

()
H = pKas + & v
P p D!(Wl’ )
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* Document Oxford Research Systems

FIG. 17

C'est en 1941. que F. LIPMANN a démontré que ces
métabolites sont les acteurs principaux des processus
énergétiques intra-cellulaires, dont le cycle est
schématisé sur la fig. 18.

LE CYCLE DES METABOLITES DU PHOSPIIORE

!

BIQOSYNTHESE TRANSPORT

OSHOTIQUE

TRAVAIL

RESFRVOIR DE MUSCULAIRE

P Cr

NS

ADP + P,
i

FIG.18

C'est a%nsi que l'énergie nécessaire i la contraction
musculaire est fournie par la dissociation de 1'A.T.P
en A.D.T et Pi. En cas de travail musculaire intense,

la synthése normale d'A.T.P 3 partir d'A.D.P et de Pi

n'est pas suffisamment rapide, et 1'A.T.P est formée

a partir de la PCr, véritable réservoir d'énergie, qui
permet de maintenir constante la concentration d'A.T.P
C'est ainsi que dans un muscle sain, la concentration

de PCr est importante. Nous décrivons maintenant deux

applications importantes de la spectrométrie du 2 'P.

1) Les études de protection cardiaque :

En chirurgie cardiaque, le myocarde est sous cir-
culation extra-corporelle pendant la phase opératoire.
De grands progrés ont été acquis récemment dans la
minimisation des dommages tissulaires pendant cette



17LJ

LA RESONANCE MAGNETIQUE NUCLEAIRE APPLIQUEE AU DOMAINE BIGMEDICAL

phase par association d'hypothermie et de cardioplégie
chimique. Néanmoins, toutes les complications isché-
miques post-opératoires n'ont pas été éliminées et les

travaux de recherche visent & améliorer la qualité des

solutions perfusées. Jusqu'a une date récente, on ne
disposait, pour évaluer les résultats, que de mesures
trés globales, comme les mesures de fraction d'éjec—
tion du ventricule gauche. Des progrés importants ont
été réalisés ces derniéres années par 1l'étude sur
coeur de rat, isolé, perfusé et travaillant de 1'évo-
lution des concentrations des métabolites énergétiques
(A.T.P, PCr, P.) au cours des phases d'ischémie et de
reperfusion, et d'apprécier la récupération tissulaire
en fonction des solutions utilisées.

En dehors des travaux d'équipes anglaises et amé-
ricaines, il convient ici de citer les travaux de
P. COZZONE, de 1'Université d'Aix-Marseille

2) Les sélections d'organes pour greffes :

La R.M.N du P est utilisée pour évaluer 1'état
métabolique des reins humains avant tramsplantation.
L'équipe de G. RADDA (311 & Oxford a pu établir, sur
un nombre limité de cas, une certaine corrélation en-
tre 1'état in-vitro du rein et le succés de la greffe.

C - SPECTROMETRIE DU 13C

Malgré sa trés faible sensibilité et la faible

abondance du 13C (1 % de 13C pour 99 7 de 120 non
magnétique), le r8le primordial du carbome justifie
1'étude de son spectre. La procédure qui apparait la
plus prometteuse consiste & injecter des molécules
marquées au carbone 13 et d'étudier le métabolisme
d'organes cibles de ces molécules (pour un article

de revue, [32 1 ). C'est ainsi que le processus
d'incorporation du glucose marqué au '°C dans le gly-
cogéne du foie d'un rat a pu &tre entiérement suivi

831

D - SPECTROMETRIE DU SODIUM -23~ (23Na\

Les flux d'ion Na© & travers les membranes cellu-
laires joue un r8le fondamental dans de nombreux pro-
cessus associés & 1'activité cellulaire. C'est ainsi
que des concentrations élevées de Nao* intracellulai-
re semblent associés, aussi bien in-vivo que in-vitro
4 la mitogengse et a l'oncogentse(34]. Malheureusement
les résonances des sodium intra et extra-cellulaires
ne sont pas résolus. Cependant, en 1981, wumne tech-
nique de déplacement de raie du sodium extra-cellu-
laire par un réactif paramagnétique ne pénétrant pas
dans la cellule a permis la séparation de ces raies
{35] et autorise aujourd'hui de monitorer la concen-
tration du sodium intra-cellulaire. C'est donc un
nouveau champ de recherches qui s'ouvre.

E~ L'"INSTRUMENTATION EN SPECTROMETRIE R.M.N IN-VIVO:
in-vitro

Les études de cellules, tissus, organes de peti-
tes dimensions peuvent &tre conduites dans des spec-
trométres haute résolution conventionnels. Par contre,
les études in-vivo sur &tres humains ont nécessité,
non seulement la construction d'aimants supra-conduc-
teurs de diamétre suffisamment grand pour recevoir
un &tre humain, mais aussi le développement de bobi-
nes de profilage de champ créant un champ extr@mement
homogéne (~ 10~') dans une sphére de quelques cms de
diametre et un champ rapidement variable 2 1'exté-~
rieur de cette-sphére. On ne recueille ainsi le si-
gnal de résonance que dans une région choisie du su-
jet examiné. Pour améliorer la sensibilité, on tra-
vaille 3 champ magnétique aussi élevé que possible,

compatible avec la pénétration R.F dans le corps hu-—
main (1.9T-332 MHz pour 31p, _, 20 MHz pour le 3¢) en
utilisant les techniques de spectrométrie par trans-
forméede Fourier et d'accumulation de signal des spec-
trométres haute résolution.

Cette technique, développée par Oxford Research
Systems qui en détient tous les brevets, connue sous
le nom de Topical Magnetic Resomance (T.M.R), a été
reprise récemment par la société Brucker, leader mon-
dial de 1'instrumentation scientifique R.M.N.

F - DOMAINES D'APPLICATION ET EVOLUTION DE LA SPEC;
TROMETRIE R.M.N IN-VITRO ET IN-VIVO

Aujourd'hui encore essentiellement outil de re-
cherche, on peut penser que la spectrométrie R.M.N
aura des applications cliniques in-vivo importantes
dans les domaines suivants { 30]

~ Etudes du métabolisme d'organes

- Etude d'états pathologiques d'organes spéecifi-
ques

—- Identification et estimation de :
. 1'extension de la zone d'ischémie
. 1'état du réseau vasculaire périphérique
de 1'infarctus du myocarde

. de l'infarctus cérébral

- Estimation de 1'efficacité thérapeutique de mé-
dicaments

- Etude de la viabilité d'organes transplantés.

Le but ultime est de faire une véritable imagerie
chimique, en combinant 1'imagerie proton et les étu-
des spectrométriques. L'imagerie proton permettrait
de localiser les zones d'intér€t, et la spectrométrie
limitée & cette zone apporterait une information bio-
chimique complémentaire, permettant un diagnostic
plus précis. Les difficultés expérimentales sont néan-
moins considérables : en effet, il apparait difficile
d'obtenir une imagerie proton de qualité au—de%é de
1T (§ IV.C) par contre la spectrométrie 1P, 3¢ ou
21Na demande des champs de 1'ordre ou supérieur & 2T

Néapnmoins, General Electric a montré récem—
ment (déc.82 R.S.N.A) quelques images protons du cer-—
veau obtenues a 1.5T et quelques spectres 2. Peut-
&tre existe-t-il une fendtre de champ magnétique vers
1.5T permettant la réalisation de cette imagerie chi-
mique,

CONCLUSTON

Les résultats des premitres évaluations cliniques
permettent de conclure dés aujourd'hui que 1'image~
rie R.M.N. du proton et les études métaboliques par
spectrométrie feront partie & la fin des années 80
des techniques majeures d'investigation non invasi-
ve du diagnostic médical. Cette technique sera
supérieure & la tomodensitométrie dans de nombreux
domaines, et il est aujourd'hui certain que le
marché du tomodensitomdtre en sera significative-
ment affecté. Le coGt et les contraintes assez
séveres d'implantation seront cependant un facteur
limitant de 1l'utilisation de la R.M.N. en dehors
des grandes institutions médicales. Il reste 2
souhaiter que notre pays ne prenne pas dans ce
nouveau domaine un retard d'équipement aussi consi-
dérable qu'en tomodensitométrie.
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