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LISTE DES SIGLES ET ABREVIATIONS 
 

ØGD : série de fantômes ne contenant pas de gadolinium  

BGDC : série de fantômes avec basse concentration de gadolinium diluée dans l’eau 

EG : écho de gradient (technique d’acquisition du signal pour l’imagerie) 

HGDC : série de fantômes avec haute concentration de gadolinium diluée dans l’eau 

HISTO : high speed multiple echo acquisition (méthode utilisée de spectroscopie composée de 

plusieurs échos issus de séquences STEAM) 

IRM : imagerie par résonance magnétique 

�⃗⃗� i : vecteur d’aimantation macroscopique (somme des vecteurs d’aimantation microscopiques 

�⃗⃗� i=∑µ⃗ ) 

�⃗⃗� z : vecteur d’aimantation macroscopique longitudinale 

�⃗⃗� xy : vecteur d’aimantation macroscopique transversale 

PGDP : pourcentage de graisse en densité protonique 

PRESS : point resolved spectroscopy (séquence de spectroscopie) 

S0 : signal calculé pour un temps d’écho de 0 ms (S0-W pour l’eau, S0-F pour la graisse) 

SE : écho de spin (technique d’acquisition du signal pour l’imagerie) 

SF  : signal des protons de la graisse 

SIP : signal des protons de l’eau et de la graisse lorsqu’ils sont en phase  

SOP : signal des protons de l’eau et de la graisse lorsqu’ils sont en opposition de phase 

STEAM : stimulated echo acquisition mode (séquence de spectroscopie) 

SW : signal des protons de l’eau 

RF : onde/impulsion de radiofréquence 

T1 : constante de temps de relaxation longitudinale T1/pondération d’une image selon cette constante 

T2 : constante de temps de relaxation transversale T2/pondération d’une image selon cette constante 

T2*: constante de temps de relaxation transversale T2*/pondération d’une image selon cette 

constante 

TE : temps d’écho 

TR : temps de répétition 

µ⃗  : vecteur d’aimantation microscopique 

U.A. : unités arbitraires 
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Introduction 

 

Ce travail sur la comparaison des techniques de quantification de la graisse par résonance 

magnétique s’articulera en trois parties. Dans un premier chapitre, nous aborderons les différents 

moyens disponibles aujourd’hui pour imager le tissu graisseux. Nous traiterons des principes physiques 

de chacun permettant de comprendre la formation des images et nous aborderons quelques 

applications principales pour chaque modalité d’imagerie. Cela permettra d’introduire l’imagerie par 

résonance magnétique nucléaire et d’expliquer son rôle privilégié pour quantifier la graisse. Nous 

développerons la ensuite la problématique de la diversité des techniques de résonance magnétique et 

de leur reproductibilité à travers l’exemple du myélome multiple. 

Dans un second temps nous présenterons les principes physiques de la résonance magnétique 

nucléaire du proton appliqués à la quantification de la graisse, par spectroscopie puis par imagerie 

avec les séquences Dixon.  

Enfin, nous présenterons une étude réalisée sur fantômes comparant ces différentes 

techniques de résonance magnétique pour quantifier la graisse, et évaluant l’influence du gadolinium 

sur ces dernières. 
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Chapitre 1 : Présentation des moyens d’imagerie la graisse et de leurs principes physiques  

I. Définitions et place de l’imagerie de la graisse 

 

La graisse est un terme générique qu’il est avant tout important de définir. En biologie animale, 

elle est synonyme de « tissu adipeux » qui est considéré comme une structure anatomique spécifique 

constituée de cellules spécialisées appelées adipocytes. Ce dernier renferme des triglycérides qui sont 

un des principaux supports de la réserve énergétique. Le tissu adipeux se réparti en grande partie sous 

la peau et en périphérie des organes dans le but d’assurer leurs protections thermique et mécanique. 

Ce tissu est nécessaire à la survie des espèces en leur permettant d’assurer de longues périodes de 

jeûnes, de migration ou d’hibernation. Chez l’homme, l’accumulation de tissus adipeux dans 

l’organisme, ou obésité, est à l’origine de problèmes majeurs de santé publique dans les pays 

industrialisés, liée aux modifications du mode de vie et des comportements alimentaires.  

En chimie, la graisse fait référence à un corps gras qui se présente à l’état solide à température 

ambiante par opposition aux huiles qui sont sous forme liquide (les cires ayant une composition 

similaire avec un point de fusion supérieur à 45°C). Ces derniers sont regroupés sous le terme de 

« lipides » et sont des molécules hydrophobes ou amphipathiques (synonyme de amphiphile, c’est à 

dire qui comportent à la fois un domaine hydrophobe et un domaine hydrophile) dont la nomenclature 

est codifiée (1). En milieu aqueux, cette dernière particularité leur confère une organisation en 

liposomes, micelles ou bicouches lipidiques. Dans le corps humain, les triglycérides ou triacylglycérols 

sont les plus abondants. Leur squelette commun repose sur une molécule de glycérol dont les trois 

groupes alcools sont estérifiés par des acides gras (acides carboxyliques à chaines aliphatiques). Ils sont 

la principale forme de stockage de l’énergie dont la dégradation s’opère essentiellement par la voie de 

la β-oxydation, fournissant de l’ATP via l’acétyl-CoA dans les mitochondries. Les lipides regroupés sous 

le terme de phospholipides ont quant à eux un rôle structurel grâce à leur organisation en bicouche 

lipidique qui forme le support des membranes des cellules et de leur différents organites. D’autres 

lipides agissent comme médiateurs de la signalisation cellulaire sous formes d’hormones ou de 

cytokines. Ces derniers interviennent dans la régulation de multiples processus biologiques tels que 

l’inflammation et la coagulation (prostaglandines et dérivés de l’acide arachidonique), le métabolisme 

énergétique et les fonctions de reproduction (hormones stéroïdes).  

Les adipocytes ont pendant longtemps été considérés comme faisant partie d’un simple tissu 

de comblement impliqué dans le métabolisme énergétique. De récentes études ont révélé leurs 

implications systémiques par la sécrétion d’hormones telles que la leptine et l’adiponectine qui 

régulent la prise alimentaire, la sensibilité à l’insuline, les processus inflammatoires et l’oncogenèse. 

Dans la moelle osseuse, ils participent à l’homéostasie du turnover osseux (2–6). 
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Le tissu adipeux peut être quantifié et individualisé en tissu adipeux sous cutané et en tissu 

adipeux viscéral. Ce dernier est associé au risque cardiovasculaire et cette approche reste 

expérimentale dans le cadre des maladies métaboliques.  

La graisse étant un composant présent en proportion variable dans de nombreux tissus, son 

taux peut être un biomarqueur de nombreuses pathologies d’organes comme la stéatose hépatique 

(7), l’ostéoporose (8), les hémopathies (9) ou les métastases (10) dans la moelle osseuse, le muscle 

cardiaque (11) ou les muscles périphériques (12), les articulations (13) ou les intestins (14) en 

témoignant de la cicatrisation de phénomènes inflammatoires. La graisse sert également pour la 

caractérisation lésionnelle lorsqu’elle est présente On peut citer par exemple les tumeurs 

lipomateuses (15), les kystes dermoïdes (16), les tératomes ovariens (17), les angiomyolipomes rénaux 

(18), les adénomes surrénaliens (19). Ces éléments font de la quantification du tissu graisseux un 

élément déterminant du diagnostic et/ou de suivi. 
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II. Différentes modalités d’imagerie de la graisse 

A. Echographie 

1. Bases physiques (20) (21) 

 

Les ultrasons sont des ondes acoustiques (ou ondes de pression) dont la fréquence est 

comprise entre 20kHz (limite supérieure des fréquences audibles) et 200 MHz. Pour l’imagerie 

médicale, la gamme de fréquence s’échelonne entre 1 et 20 MHz en raison d’un compromis entre 

l’augmentation de la qualité de l’image (résolution spatiale) et la diminution de la pénétration des 

ondes (profondeur d’exploration) avec l’augmentation de la fréquence. 

Ces ondes mécaniques provoquent des variations périodiques de pression et de minimes 

vibrations de la matière qui se déplacent de proche en proche en donnant naissance à une onde 

élastique. Cette onde peut se représenter sous forme de déformations sinusoïdales de l’espace 

nécessitant un support matériel, mais sans transport de matière. La période (t) et la longueur d’onde 

(λ) représentent respectivement le temps et la distance séparant deux oscillations selon la relation : 

𝜆 = 𝑐𝑡 =
𝑐

𝑓
 car la période est l’inverse de la fréquence (𝑓 =

1

𝑡
) 

La vitesse de propagation de l’onde, ou célérité (c en m/s), est caractéristique d’un milieu et 

dépend de ses propriétés mécaniques à savoir sa masse volumique (µ) et son élasticité (E) selon la 

relation :  

c =  √E/µ 

Ainsi, pour une fréquence ultrasonore donnée, la longueur d’onde dépend du milieu de 

propagation au travers de la célérité. La célérité, et donc la longueur d’onde ne sont pas constantes 

selon les milieux traversés (Figure 1).  

 

 
Figure 1 : Vitesse de propagation des ondes ultrasonores dans différents tissus biologiques mous (21). 

 

L’impédance acoustique (Z) permet de caractériser la propagation de l’onde ultrasonore dans 

son milieu (Tableau 1). Elle se définit comme le rapport entre la pression acoustique (p) s’exerçant sur 

un tissu par la vitesse de propagation (u) des molécules qui le compose selon la relation : 

𝑍 =  
𝑝

𝑢
 

Dans un milieu de densité µ dans lequel une onde de propage à une célérité c, elle a pour 

expression  

𝑍 =  µ𝑐 
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Tableau 1 : Valeurs impédances acoustiques pour différents tissus biologiques et pour l’air 

Tissus Impédances acoustiques (km/m²/s) 

Sang 1,62 
Squelette 3,75-7,38 
Cerveau 1,55-1,66 
Tissu adipeux 1,35 
Rein 1,62 
Foie 1,64-1,68 
Poumon 0,25 
Muscle 1,65-1,74 
Rate 1,65-1,67 
Eau 1,52 
Air 0,3x10−3 

Tableau 1 : Valeurs impédances acoustiques de différents tissus biologiques et de l’air (21). 

 

L’intensité acoustique (I) représente la puissance acoustique par unité de surface d’une onde 

d’amplitude de pression p, se propageant dans un milieu de célérité c et de masse volumique µ selon 

la relation : 

𝐼 =
𝑝²

2µ𝑐
 

Une fois émise, l’onde ultrasonore qui possède une intensité acoustique incidente I0, interagit 

avec un tissu homogène d’épaisseur x et transmet son énergie selon une loi exponentielle :  

𝐼𝑥 = 𝐼0𝑒
−𝜌𝑥 

ρ est appelé coefficient linéaire d’atténuation. Il dépend de l’élasticité, de la densité et de la viscosité 

du tissu. Il résulte des interactions entre l’onde et les tissus biologiques par les mécanismes de 

réflexion, de diffusion, et d’absorption. La formation de l’image échographique repose sur la réception 

des ondes ultrasonores renvoyées au récepteur par les propriétés mécaniques des tissus. 

 

La réflexion s’observe lorsqu’une onde rencontre une interface entre deux milieux 

d’impédance acoustique différentes Z1 et Z2. Une partie de l’onde incidente est réfléchie par l’interface 

avec un angle identique à l’angle d’incidence et participe à la formation de l’image échographique. Une 

autre partie de l’onde est transmise avec un angle dévié s’il n’est pas perpendiculaire à l’interface selon 

le phénomène de réfraction (loi de Snell-Descartes) (Figure 2). La réflexion des ondes ultrasonores 

entre les milieux biologiques permet de délimiter les contours des organes représentés par des milieux 

d’impédances acoustiques différentes. Cette différence entraine une réflexion trop importante des 

ondes aux interfaces entre les tissus mous d’une part et l’os ou les structures digestives (air) d’autre 

part. En revanche, les impédances voisines entre les tissus mous permettent la formation de l’image 

échographique avec une partie des ondes réfléchies au récepteur et une partie transmise interagissant 

avec les structures plus en profondeur. 
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Figure 2 : Mécanismes de réflexion et de réfraction de l’onde incidente à l’interface entre deux milieux 
d’impédances acoustiques différentes (20). 
 

La diffusion apparait lorsque l’onde interagit avec des éléments de petites dimensions (a) 

inférieures à sa longueur d’onde (λ). Une partie de l’onde incidente est alors réémise dans toutes les 

directions. Le rapport entre l’intensité diffusée Id sur l’intensité incidente I0 dépend de la loi de Rayleigh 

(Id/I0 = ka6f4 où k est un coefficient qui dépend à la fois des propriétés mécaniques et l’élément et du 

milieu environnant). L’intensité de l’onde diffusée est renvoyée à la sonde pour participer à la 

formation de l’image et est donc d’autant plus importante que la fréquence est élevée et que les 

dimensions de l’objet sont grandes (tout en restant inférieures à λ). La diffusion des ultrasons par les 

petites structures comme les capillaires, le réseau conjonctif ou les ilots cellulaires est à l’origine de 

l’échostructure des parenchymes permettant d’individualiser les lésions solides entres elles et de les 

différencier des lésions liquidiennes qui sont vides d’écho. 

L’absorption correspond à la dissipation de l’énergie de l’onde ultrasonore sous forme de 

chaleur. Elle ne participe pas à la formation de l’image échographique et contribue au contraire à sa 

dégradation en limitant le retour des ultrasons au récepteur. 

 

2. Applications 

 

Le tissu adipeux, qu’il soit sous cutané ou viscéral, présente une échostructure caractéristique 

grâce à son organisation macroscopique en lobules dont la réflexion sur les contours forme des 

interfaces délimitant des travées échogènes. Cet aspect permet d’individualiser le tissu adipeux des 

structures adjacentes. En revanche, le contenu des lobules peut avoir une échogénicité très variable 

au sein d’un même tissu ou entre les tissus (22). En présence d’œdème, l’infiltration liquidienne se 

manifeste alors par des épaisses travées séparant les lobules graisseux qui sont moins échogènes que 

ces derniers.  

En médecine, la caractérisation du tissu graisseux par échographie est un moyen d’apprécier 

la composition corporelle à visée biométrique de manière simple et non irradiante. Ces méthodes de 

mesure manquent cependant de standardisation et restent opérateur-dépendante (23). En pathologie, 

l’échographie est un moyen d’exploration simple des tumeurs lipomateuse des parties molles dont 

l’échostructure se rapproche, voire est identique de celle de la graisse sous cutanée (Figure 3a). Elle 
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permet également de reconnaitre les diagnostics différentiels que sont les hernies de la paroi 

abdominale à contenu graisseux (épiploon) dont la structure se rapproche également de celle de la 

graisse sous cutanée (Figure 3b). 

L’involution adipeuse d’un tissu ou l’atrophie d’un parenchyme qui est remplacé par de la 

graisse se traduit par une augmentation de son échogénicité car l’accumulation d’inclusions 

graisseuses intracellulaires majore le phénomène de diffusion des ondes ultrasonores (24). Cela peut 

s’observer dans la stéatose hépatique et d’autres organes tels que les glandes salivaires, le pancréas, 

les muscles (Figure 3c) (25). Cette approche non invasive permet une analyse visuelle semi-

quantitative par rapport à un tissu adjacent de référence. Dans le cadre du foie, la stéatose est évoquée 

lorsque le parenchyme hépatique est plus échogène que celui du rein avec une diminution de la 

visibilité des interfaces avec les vaisseaux portes (Figure 3d) (24). Cette méthode est cependant peu 

reproductible et est prise en défaut lorsque les organes comportent des phénomènes de fibrose dont 

la diffusion au sein des structures conjonctives augmente également leur échogénicité (24).  

 

a)  b)   

c)  d)  
Figure 3 : Exemples d’application de l’imagerie de la graisse en échographie : (a) tumeur lipomateuse 
sous cutanée délimitée en jaune dont la structure est identique à celle de la graisse avoisinante, (b) 
paroi abdominale normale à gauche et avec hernie de la ligne blanche à droite où visualise la 
ressemblance entre la graisse sous cutanée (flèche rouge) et la graisse du grand omentum (flèche 
bleue), (c) involution adipeuse du corps musculaire du supra-épineux (vert) par rapport à l’infra-
épineux (jaune), (d) stéatose hépatique dont l’échogénicité du foie est plus marquée que celle du 
cortex rénal. 
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B. Imagerie à rayon X 

1. Bases physiques (26) (27) 

 

L’image radiante obtenue en radiographie et au scanner résulte du contraste entre 

l’atténuation des rayons X par les différents constituants biologiques. Chaque organe traversé va 

intervenir sur le faisceau de rayon X selon sa composition chimique, son état physique et son épaisseur. 

L’atténuation augmente avec l’épaisseur du tissu, avec sa densité (numéro atomique Z) et avec la 

diminution de l’énergie du rayonnement. Lorsque les rayons X traversent un tissu, leur atténuation 

résulte de plusieurs phénomènes :  

- L’effet photoélectrique 

- L’effet Compton 

- La création de paires 

 

En imagerie médicale, l’énergie des rayons X s’échelonne entre 20keV et 150 keV et les 

interactions qui prédominent sont l’effet photoélectrique et l’effet Compton (26). Pour un tissu donné, 

l’atténuation du rayonnement 𝐼𝑥 (monochromatique) résultant de ces phénomènes dépend de 

l’épaisseur traversée (x en cm) de l’objet selon la loi de Beer-Lambert :  

𝐼𝑥 = 𝐼0𝑒
−µ𝑥 

où µ représente alors le coefficient linéique d’atténuation en cm-1. L’atténuation peut également être 

rapportée à la masse de tissu traversé (permettant de s’affranchir de l’état du corps considéré) en 

définissant un coefficient massique d’atténuation (µ/ρ en g-1.cm2) qui est le rapport entre le coefficient 

linéique d’atténuation (µ en cm-1) et la masse volumique du tissu (ρ en g.cm-3). On obtient alors : 

𝐼𝑥 = 𝐼0𝑒
−

µ
𝜌
𝑥

 

Pour les structures complexes, l’équation prend en compte chaque tissu (i) indépendamment 

avec ses propres coefficients d’atténuation massiques, masses volumiques et épaisseurs selon la 

relation : 

𝐼𝑥 = 𝐼0𝑒
−(∑

𝜇𝑖
𝜌𝑖

𝑥𝑖 )
 

Avec des proportions variables selon les niveaux d’énergie des rayons X, le coefficient 

d’atténuation massique de la graisse est inférieur à celui des tissus mous (notamment à faible énergie) 

et à celui de l’os. Ces différences sont à l’origine du contraste de l’image radiante. 
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2. La graisse en imagerie planaire 

a. Radiographie  

 

Le contraste en radiographie qui représente la différence d’opacité entre deux points sur 

l’image résulte : 

- Soit d’une différence de forme des objets (d’épaisseur) s’ils ont des atténuations proches. 

- Soit d’un contraste naturel (différence d’atténuation) s’ils ont des épaisseurs voisines. 

La graisse faisant partie de l’arrière-plan de l’image, son contraste ne permet pas de l’identifier 

lorsqu’elle est superposée à l’os ou aux tissus mous. Elle s’individualise par une opacité moins 

importante que les autres tissus mous, située dans les régions sous cutanée lorsqu’elle est le seul 

élément traversé par les rayons X. Les liserés graisseux périarticulaires permettent de localiser des 

épanchements intra-articulaires lorsqu’ils sont décollés de l’os adjacent, apparaissant plus transparent 

que le liquide articulaire. De même, un niveau radiotransparent au sein d’un épanchement articulaire 

en contexte traumatique témoigne d’une lipohémarthrose (Figure 4). 

En radiographie, et notamment en mammographie, l’utilisation de rayons de faible énergie 

(25keV) permet d’augmenter le contraste naturel entre la graisse et le tissu glandulaire d’une part, et 

les calcifications d’autre part. 

 

 
Figure 4 : Exemple d’application de l’imagerie de la graisse en radiographie : radiographie d’une 
fracture du plateau tibial chez un patient en décubitus dorsal dont les espaces radiotranparents 
permettent de reconnaitre la graisse sous cutanée (flèche jaune), une lipohémarthrose avec un niveau 
dans l’épanchement du récessus sous quadricipital (flèche rouge), la graisse infra-patellaire (flèche 
bleue). 
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b. Absorptiométrie biphotonique à rayons X (27) (28) 

 

S’agissant d’imagerie planaire, l’atténuation du faisceau de rayon X d’un objet répond à la 

relation : 

𝐼𝑚 = 𝐼0𝑒
−(

𝜇m
𝜌

)
 

où µ/ρ représente le coefficient d’atténuation massique en g-1.cm2 et m la masse surfacique du tissu 

en g.cm-2. 

Le principe de l’absorptiométrie biphotonique à rayon X repose sur un modèle multi-

compartimental dont chaque élément est caractérisé par un coefficient d’atténuation propre. 

L’utilisation la plus répandue sert à la mesure de la densité minérale osseuse où on considère que 

l’atténuation totale dépend de celle de l’os et de celle des tissus mous selon l’équation :  

𝐼 = 𝐼0𝑒
−(

µ𝑜𝑠𝑚𝑜𝑠
𝜌𝑜𝑠

+
µ𝑡𝑖𝑠𝑠𝑢𝑠 𝑚𝑜𝑢𝑠𝑚𝑡𝑖𝑠𝑠𝑢𝑠 𝑚𝑜𝑢𝑠

𝜌𝑡𝑖𝑠𝑠𝑢𝑠 𝑚𝑜𝑢𝑠
)
 

Les coefficients d’atténuation massiques de l’os et des tissus mous peuvent être déterminés 

pour un rayon X d’énergie connue par des facteurs de pondérations en fonction de leur composition 

(28). L’utilisation de deux rayons X d’énergies différentes de 40 et 70 keV permet de déterminer les 

masses surfaciques de l’os et des tissus mous. 

Dans les zones ne contenant pas d’os, on peut compartimenter les tissus mous en masse 

maigre et en masse grasse. En apportant des facteurs de pondération aux coefficients massiques 

d’atténuation, on obtient la formule suivante dont le rapport des masses surfaciques peut déterminer 

le rapport masse grasse/masse maigre (27) : 

𝐼 = 𝐼0𝑒
−(

µ𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑚𝑎𝑖𝑔𝑟𝑒𝑚𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑚𝑎𝑖𝑔𝑟𝑒

𝜌𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑚𝑎𝑖𝑔𝑟𝑒
+
µ𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑔𝑟𝑎𝑠𝑠𝑒𝑚𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑔𝑟𝑎𝑠𝑠𝑒

𝜌𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑔𝑟𝑎𝑠𝑠𝑒
)
 

Cette méthode est irradiante, mais permet une évaluation de la composition corporelle à la 

fois totale et régionale. Les mesures sont variables selon les constructeurs et sont donc ainsi difficiles 

à valider et à généraliser (29). 
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3. Tomodensitométrie  

1. Bases physiques (26) 

 

L’acquisition héliocoïdale du scanner permet la formation d’une image en coupe dont les 

valeurs des pixels (voxels) de la matrice représentent les coefficients d’atténuation des tissus. Les 

valeurs de ces coefficients sont normalisées en unités Hounsfield en prenant l’eau comme référence 

de telle sorte que : 

Intensité (UH) = 1000
µ−µ𝑒𝑎𝑢

µ𝑒𝑎𝑢
 

On parle habituellement de « densité » pour exprimer la valeur en UH de l’atténuation. L’eau 

a par définition une densité de 0UH. L’atténuation de l’air est considérée comme nulle à -1000UH. 

Celle de la graisse est négative entre -80 et -100UH (Figure 5) (26). 

 

 
Figure 5 : Valeurs des unités Hounsfield selon les tissus (26). 

 

2. Applications 

 

Le tissu adipeux et les tissus à composante graisseuse apparaissent avec des densités 

négatives, plus basses que celle de l’eau, ce qui permet de les identifier aisément. Cette propriété 

permet une segmentation automatique du tissu adipeux sous cutané comme viscéral sur des scanners 

opportunistes, l’importance du tissus adipeux viscéral étant liée aux complications métaboliques et 

cardiovasculaires (30). 

La graisse, lorsqu’elle est identifiée au sein d’une lésion de densité négative, permet de la 

caractériser dans sa gamme diagnostique. D’autre part, l’infiltration ou l’involution graisseuse d’un 

organe se manifeste par une diminution de sa densité. L’exemple le plus représenté qui peut être 

généralisé aux autres organes est toujours celui de la stéatose hépatique (Figure 6). Dans ce cas, la 

surcharge graisseuse est négativement corrélée à la mesure de la densité du foie (24,31).  
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a)  b)

c)  d)   
Figure 6 : Exemples d’application de l’imagerie de la graisse au scanner : (a) Stéatose hépatique avec 
densité spontanée du foie inférieure à celle de la rate, (b) involution adipeuse complète du pancréas 
(flèche jaune) chez un patient suivi pour une mucoviscidose, (b) lésion ovarienne (flèche rouge) dont 
la densité graisseuse est en faveur d’un tératome, (c) atrophie avec involution adipeuse du grand droit 
gauche (flèche verte) dans les suites d’une chirurgie de paroi abdominale. 
 

Les techniques d’acquisition scanographique en double énergie sont moins performantes pour 

quantifier la graisse que la mesure de la densité (31). Les niveaux d’énergie des rayons X utilisés sont 

élevés, entre 80 et 140 keV. A ces valeurs, les coefficients d’atténuation des tissus et de la graisse sont 

proches et le contraste insuffisant pour permettre une cartographie adaptée aux besoins de l’imagerie. 

 

C.               Résonance magnétique nucléaire protonique 

 

Les principes physiques de l’imagerie médicale par résonance magnétique nucléaire de 

l’hydrogène seront développés dans un chapitre spécifique. Cette technique repose sur les propriétés 

magnétiques des noyaux d’hydrogène (protons). Cet élément est le troisième constituant du corps 

humain et représente environ 10% de la masse corporelle après l’oxygène (65%) et le carbone (18%). 

Du fait de sa très faible masse atomique, ces 10% en masse d’hydrogène correspondent à 62% des 

atomes du corps humain, contre 24% pour l’oxygène et 12% pour le carbone. L’azote arrive en 

quatrième position avec 3% de la masse et 1,1% des atomes du corps humain. A l’échelle moléculaire, 

ces éléments forme l’eau (60% de la masse corporelle), les protéines (17%), et les lipides (14%). Les 

pourcentages restants se résumant aux sels minéraux (calcium, phosphore, potassium, sodium, chlore, 

magnésium, fer…). 
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L’abondance des atomes d’hydrogènes dans le corps humain, et le fait qu’ils soient répartis 

entre l’eau, les lipides et les protéines, expliquent la place privilégiée de la résonance magnétique 

protonique par rapport aux autres modalités d’imagerie pour la quantification de ces trois composants. 

Leurs proportions dans un volume d’intérêt vont déterminer ses propriétés magnétiques et donc le 

signal recueilli par l’appareil. Les deux principaux paramètres étudiés sont les temps de relaxation 

longitudinale et transversale. Les images provenant des diverses séquences morphologiques basées 

sur ces propriétés magnétiques sont des cartographies qui sont dites pondérées en T1 ou en T2 selon 

qu’elles s’intéressent respectivement aux phénomènes de relaxation longitudinale ou de relaxation 

transversale. De manière générale, les temps de relaxation T1 et T2 sont longs pour l’eau, court en T1 

et intermédiaire en T2 pour les lipides, et variables pour les protéines. Les images obtenues ont pour 

caractéristiques communes d’avoir des pixels de valeurs élevées à la fois pour les pondérations T1 et 

le T2 pour la graisse, seulement en pondération T2 pour l’eau, et variables pour les protéines. A cela 

s’ajoutent des techniques permettant (32) :  

- De supprimer le signal de la graisse (saturation sélective de la graisse – Fat Sat) 

- D’exciter sélectivement l’eau  

- Dites « d’inversion récupération » dont la formation de l’image est recueillie à un temps 

spécifique où les signaux des protons de l’eau (FLuid Attenuation Inversion Recovery - FLAIR) 

ou de la graisse (Short Tau Inversion Recovery - STIR) sont absents 

La comparaison de l’intensité des pixels sur les images obtenues selon les paramètres 

appliqués permet une appréciation qualitative de la présence d’eau et/ou de graisse dans les tissus 

(Figure 7). D’autres techniques spécifiques, basées sur le déplacement chimique des noyaux 

d’hydrogène de l’eau et de la graisse (appelées Dixon) autorisent la formation de plusieurs images au 

cours d’une même acquisition dont chacune cartographie le signal provenant de l’eau ou de la graisse, 

de la somme et de la différence des deux. Par rapport aux autres techniques citées plus haut, elles ont 

pour particularité de séparer le signal des constituants lors de son traitement et non à l’acquisition. Le 

pourcentage de graisse dit « en densité protonique » (PGDP) peut alors être mesuré de manière fiable 

et reproductible. 

La spectroscopie par résonance magnétique protonique permet également de quantifier le 

contenu en graisse d’un organe. Le signal recueilli est analysé sous forme de spectre, délimitant des 

pics d’intensités mesurables dont chacun provient de noyaux d’hydrogènes situés dans des 

environnements chimiques spécifiques (un pic pour les protons de l’eau liés à l’oxygène, plusieurs pics 

pour les protons des différents groupements chimiques des lipides dont le principal et commun est le 

méthylène). En rapportant les amplitudes du pic de l’eau avec ceux des lipides (en particulier du 

méthylène) on peut calculer un pourcentage de graisse en densité protonique (PGDP). Cette méthode 

est la seule qui permette une exploration qualitative non invasive des lipides biologiques car les noyaux 

d’hydrogènes impliqués dans les autres liaisons que le méthylène peuvent être identifiés. 
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L’imagerie par résonance magnétique est la méthode d’imagerie ainsi la plus adaptée à la 

quantification de la graisse. Les différentes techniques peuvent s’appliquer de la même manière à tous 

les organes avec leurs propres avantages et inconvénients. 

 

a)  b)  c)   
Figure 7 : Exemple d’application de l’imagerie de la graisse en IRM : lésion vertébrale de signal élevé 
en pondération (a) T1 et (b) T2, avec une chute de l’intensité du signal après suppression du signal de 
la graisse par (c) une séquence STIR. Cette sémiologie confirme la nature graisseuse et fait évoquer un 
angiome vertébral. 
 

III. Problématique de la quantification de la graisse par résonance magnétique nucléaire 

protonique appliquée au cas du myélome 

 

La nécessité de comparer les différentes techniques de quantification de la graisse par 

résonance magnétique s’est imposée au préalable d’une étude visant à évaluer le lien entre le 

pourcentage de graisse médullaire vertébrale et la fragilité osseuse chez les patients atteints de 

myélomes. Il s’agit d’une hémopathie B dans laquelle les plasmocytes tumoraux prolifèrent dans la 

moelle osseuse. Le spectre de cette pathologie s’étend d’un stade précancéreux (gammapathie 

monoclonale de signification indéterminée) avec un risque d’évolution à un stade intermédiaire 

(myélome indolent) puis au stade symptomatique de myélome multiple qui se traduit par une atteinte 

d’organe (33). Chez ces patients, les plasmocytes tumoraux perturbent l’homéostasie entre les cellules 

du tissu osseux, les cellules hématopoïétiques, et les adipocytes médullaires. Ils favorisent la 

résorption osseuse dont résulte progressivement une déminéralisation de l’os qui se fragilise. Un mode 

classique de révélation du myélome est l’apparition d’une fracture vertébrale spontanée ou secondaire 

à un traumatisme mineur.  

Dans le cas du myélome, la prolifération des plasmocytes entraine une augmentation de la 

cellularité de la moelle et donc son contenu relatif en graisse diminue. Ces adipocytes ont un rôle actif, 

à la fois permissif sur l’invasion plasmocytaire et sur la modification du turnover osseux (2,3,34,35). 

La place de l’imagerie en dehors du contexte de fracture vertébrale, consiste à rechercher une 

atteinte osseuse dont la présence classifie le myélome en forme symptomatique et se définit comme 

au moins une lésion ostéolytique ≥5 mm (au scanner ou à la TEP) (33).  

Avant d’entrainer une destruction osseuse (ostéolyse), les plasmocytes comme les métastases 

osseuses, prolifèrent en remplaçant la moelle osseuse normale de manière focale ou diffuse. Pour la 
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recherche de lésion osseuse, le scanner a donc une sensibilité inférieure à l’IRM (74% vs 95%) ; celle 

des examens d’imagerie fonctionnelle étant variable selon la modalité (de 78% pour la scintigraphie à 

100% pour la TEP-18F-Na) (36).  

L’imagerie de la moelle osseuse dont la composante graisseuse peut être appréciée à l’IRM, 

permet ainsi d’évaluer l’atteinte médullaire avant que l’os ne soit détruit. Le remplacement de cette 

graisse médullaire est un facteur pronostique à part entière du myélome qui est corrélé au degré 

d’infiltration plasmocytaire. Ces aspects sont pris en compte dans la classification de Salmon et Durie 

Plus (37,38). Elle définit la présence de lésions focales selon leur nombre, et le degré d’infiltration 

médullaire qui est d’autant plus importante que le signal graisseux de la moelle diminue et se 

rapproche de celui des disques intervertébraux (39). Elle est la mieux appréciée sur les séquences IRM 

en pondération T1 où l’intensité du signal de la moelle normale graisseuse est remplacée par le signal 

peu intense des zones cellulaires (et le contraire sur les séquences en pondération T2 avec suppression 

du signal de la graisse) (39,40). D’autres paramètres peuvent être également utilisés pour le diagnostic 

et/ou le suivi tels que le coefficient de diffusion (ADC) ou la perfusion (40). La réponse thérapeutique 

se manifeste par un retour à la normale du signal de la moelle, à savoir l’augmentation de la 

composante graisseuse et donc de l’intensité du signal sur les séquences en pondération T1 (40) 

(Tableau 2). 

 

Signal Eau libre Graisse Sujet jeune 

normal 

Myélome 

indolent 

Myélome 

symptomatique 

Lésion focale 

myélomateuse 

Réponse 

thérapeutique 

T1 

       

T2 avec 

suppression 

de graisse        

Pourcentag

e de graisse 

vertébrale 

0 +++++ ++ +++ + 0 ++++ 

Tableau 2 : Tableau synthétique illustrant l’intensité du signal de la moelle osseuse vertébrale chez des 
patients sains et atteints de différentes formes de myélome (40). 
 

Les séquences IRM recommandées dans le cadre du bilan de myélome doivent comporter des 

pondérations T1, et T2 avec suppression du signal de la graisse (38). Elles peuvent être implémentées 

selon la méthode Dixon basée sur le déplacement chimique entre l’eau et la graisse et ainsi permettre 

une quantification du pourcentage de graisse médullaire vertébrale. Ces dernières ont, d’une part une 

meilleur sensibilité pour la détection des lésions osseuses (41,42), et permettent d’autre part la 

mesure du pourcentage de graisse au sein des lésions dont l’augmentation témoigne d’une réponse 

thérapeutique (9,43). 
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Nous avons constaté que les mesures des pourcentages de graisse médullaire en densité 

protonique chez les patients atteints de myélome étaient variables selon la pondération utilisée et 

influencées par l’utilisation de produit de contraste à base de gadolinium (Figure 8). A l’heure actuelle, 

aucune autre ne compare entre elles les différentes séquences IRM disponibles pour quantifier la 

graisse, ni l’influence de la modification de leurs paramètres ou de la présence de produit de contraste 

à base de gadolinium. 

 

a)  b)  c)  
Figure 8 : Exemple de la variabilité des pourcentages de graisse en densité protonique avec des 
mesures dans la vertèbre L4 chez un même patient à partir de séquences Dixon en écho de spin (a) en 
pondération T1 (TR/TE : 688/11 ms, 87,9%) (b) en pondération T2 (TR/TE : 3060/88 ms, 81,7%), (c) en 
pondération T1 après injection de Gadolinium (TR/TE : 688/11 ms, 80,9%). Les trois séquences 
pratiquées montrent des différences de l’ordre de 7% pour la même région d’intérêt. 
  



 

30 
 

Chapitre 2 : Résonance magnétique nucléaire protonique appliquée à la quantification de la graisse 

I. Principes généraux  

A. Concept de résonance magnétique nucléaire protonique (44) 

 

La résonance magnétique nucléaire s’intéresse au comportement des noyaux des atomes 

ayant la propriété quantique de disposer d’un moment magnétique ou « spin ». En biologie, son champ 

s’applique à l’imagerie et à la spectroscopie par résonance magnétique. Les principaux noyaux 

concernés sont le 1H, 31P, 13C, 19F, et le 23Na. Du fait de sa plus grande abondance dans le corps humain, 

le noyau d’hydrogène est celui qui a le plus d’intérêt en pratique clinique. 

Les nucléons formant les atomes sont composés de quarks dont la répartition des charges 

électriques est inégale dans l’espace. Lorsque les nucléons sont en nombre impair, la résultante de la 

répartition de ces charges confère au noyau en question un moment magnétique intrinsèque µ⃗  qui est 

lié à un moment cinétique (ou spin). Ceux-ci peuvent alors se comporter comme des dipôles 

magnétiques. Le nombre quantique de spin nucléaire du proton étant de 1/2, les moments 

magnétiques et cinétiques peuvent prendre deux valeurs d’orientations opposées correspondant à des 

états de haute énergie (antiparallèle E2) et de basse énergie (parallèle E1). 

Pour comprendre le principe de la résonance magnétique, on considère un repère orthonormé 

(O;x;y;z) dans lequel le vecteur d’aimantation macroscopique �⃗⃗� i représente la somme des vecteurs 

microscopiques µ⃗ i (�⃗⃗� i=∑µ⃗ i). On distingue la composante longitudinale �⃗⃗� z sur l’axe Oz et la composante 

transversale �⃗⃗� xy dans le plan xOy.  

En l’absence de champ magnétique externe, les noyaux d’intérêt ont des moments 

magnétiques aléatoires dont la résultante et ses projections dans tous les axes du repère sont nulles 

(Figure 9) :  

∑µ⃗ i=�⃗⃗� i=�⃗⃗� z=�⃗⃗� xy=0⃗  

 
Figure 9 : Schéma représentant les moments magnétiques des protons dans un voxel en l’absence de 
champ magnétique externe. Ceux-ci étant aléatoires, leur résultante qui correspondent au vecteur 

d’aimantation macroscopique �⃗⃗� i est nulle sur l’axe Oz et dans le plan xOy (44). 
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Lorsque les protons du volume d’intérêt sont soumis à un champ magnétique externe �⃗� 0 aligné 

sur l’axe Oz, on observe différents phénomènes : 

- Sur l’axe Oz, les noyaux se répartissent de manière parallèle (E1) et antiparallèle (E2) à �⃗� 0 tel 

que ΔE=E2-E1=γħ�⃗� 0 (où ħ=h/2π et h représente la constante de Plank et γ le rapport 

gyromagnétique spécifique du proton). A titre d’exemple, sur un échantillon de 2 millions de 

protons, ΔE correspond à un excès de 4 protons parallèles. Sur l’axe Oz, la résultante donne 

naissance à l’apparition d’un vecteur d’aimantation longitudinal macroscopique �⃗⃗� z≠0⃗  (Figure 

10). Sa norme croit avec celle de l’intensité de �⃗� 0 avec la densité en protons (concentration en 

protons par unité de volume). La norme de �⃗⃗� z étant largement inférieure à celle de �⃗� 0, celui-

ci ne peut être donc pas mesuré le long de cet axe.  

- Dans le plan xOy, les vecteurs d’aimantation microscopique µ⃗ i ont une fréquence angulaire ω0 

répondant à l’équation de Larmor (ω0=γB0). Ces vecteurs ne sont pas en phase ainsi leur 

résultante qui correspond au vecteur macroscopique d’aimantation transversale est nulle : 

�⃗⃗� xy=0⃗  (Figure 10). 

 

 
Figure 10 : Schéma représentant les moments magnétiques des protons d’un voxel en présence d’un 

champ magnétique externe �⃗� 0 aligné sur l’axe Oz. Présence d’un vecteur d’aimantation 

macroscopique longitudinal �⃗⃗� z. Absence de vecteur d’aimantation macroscopique transversale car les 
moments magnétiques des protons ne sont pas en phase dans le plan xOy (44). 
 

Le phénomène de résonance magnétique s’observe à la suite de l’application d’un champ 

magnétique �⃗� 1 tournant dans le plan xOy selon Ox, dont la fréquence correspond à la fréquence de 

Larmor ω0. Pour les protons à 1,5T, ce champ magnétique correspond à une onde de radiofréquence 

(RF) (de l’ordre de 63,8 MHz) et d’énergie E = hυ où υ représente sa fréquence. Ainsi pour ΔE = E2-E1, 

la condition de résonance permettant aux protons de passer du niveau de basse énergie au niveau de 

haute énergie est hυ=γħB0. Comme ħ=h/2π et γB0= ω0, υ= ω0. On observe alors : 
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- Sur l’axe Oz, une oscillation du vecteur d’aimantation macroscopique �⃗⃗� i autour de l’axe de �⃗� 0 

à la fréquence angulaire ω0=γB0. 

- Dans le plan xOy, la mise en phase des protons entraine l’apparition d’une oscillation du 

vecteur d’aimantation macroscopique �⃗⃗� i autour de l’axe Ox à la fréquence angulaire ω1=γB1. 

Dans un repère mobile (O;x’;y’;z) dont le plan x’Oy’ tourne sur le plan xOy à la fréquence ω0, 

on peut s’affranchir des oscillations de �⃗⃗� i autour de �⃗� 0 dans l’axe Oz et définir un vecteur 

d’aimantation longitudinale �⃗⃗� z (qui reste inchangé) et un nouveau vecteur d’aimantation 

transversale �⃗⃗� xy (en fait �⃗⃗� x’y’). 

 

Les propriétés de l’onde radiofréquence vont pouvoir déterminer l’orientation de �⃗⃗� i. Elle est 

caractérisée par sa fréquence angulaire ω1=γB1 et sa période (t=1/ ω1). On va pouvoir agir sur son 

temps d’application appelé impulsion (t). Ainsi : 

- On parle d’impulsion de 90° (=π/2 rad) quand �⃗⃗� i est orienté sur l’axe Ox’ du plan x’Oy’ de telle 

sorte que �⃗⃗� i =�⃗⃗� x’y’ et �⃗⃗� z=0⃗  (Figure 11). 

- On parle d’impulsion de 180° (=π rad) quand �⃗⃗� i est orienté sur l’axe Oz de telle sorte que �⃗⃗� i 

=-�⃗⃗� z et �⃗⃗� x’y’=0⃗  (Figure 12). 

- Comme ω1=γB1=1/t1 il existe une relation inverse entre la durée d’application de l’onde 

radiofréquence et l’intensité de �⃗� 1. 

 

 
Figure 11 : Schéma illustrant de phénomène de résonance magnétique après application d’une 
impulsion radiofréquence de 90°. Les moments magnétiques des protons sont représentés dans un 

voxel en présence d’un champ magnétique externe �⃗� 0 aligné sur l’axe Oz avec mise en place d’un 

champ magnétique �⃗� 1 tournant dans le plan xOy à la fréquence ω0=γB0 (correspondant à une onde de 
radiofréquence dite de 90°). Bascule du vecteur macroscopique dans le plan transversal x’Oy’ par mise 
en phase des moments magnétiques des protons dans le plan transversal. Disparition de l’aimantation 

longitudinale avec apparition d’un vecteur d’aimantation transversal tel que �⃗⃗� i =�⃗⃗� x’y’≠ 0⃗  et �⃗⃗� z= 0⃗ . 
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Figure 12 : Schéma illustrant de phénomène de résonance magnétique après application d’une 
impulsion radiofréquence de 180°. Les moments magnétiques des protons sont représentés dans voxel 

en présence d’un champ magnétique externe �⃗� 0 aligné sur l’axe Oz avec mise en place d’un champ 

magnétique �⃗� 1 tournant dans le plan xOy à la fréquence ω0=γB0 (correspondant à une onde de 
radiofréquence dite de 180°). Bascule du vecteur macroscopique dans l’axe longitudinal Oz. Les 
moments magnétiques des protons sont en phase dans le plan transversal mais leur résultante est 

nulle de telle sorte que �⃗⃗� i=-�⃗⃗� z et �⃗⃗� x’y’=0⃗ . 
 

A la fin de l’application de l’onde de radiofréquence, le vecteur macroscopique �⃗⃗� i retourne à 

l’état d’équilibre initial avec disparition de la composante transversale �⃗⃗� x’y’ et répartition de la 

composante longitudinale �⃗⃗� z. On parle de relaxation respectivement transversale et longitudinale. La 

disparition de la composante transversale génère un champ magnétique sous forme d’une onde de 

radiofréquence appelé signal d’induction libre (ou FID pour free induction decay). Il se présente sous 

la forme d’une sinusoïde dont l’intensité diminue de manière exponentielle selon une constante de 

temps T2 ou plus exactement T2*. 

 

B. Phénomène de relaxation (44) 

 

La relaxation longitudinale correspond à un retour à l’équilibre de l’aimantation longitudinale 

dans le temps après arrêt de l’impulsion radiofréquence. Elle suit une loi exponentielle croissante 

permettant de déterminer une constante de temps dite « T1 ». Elle traduit le retour des protons de 

haute énergie (antiparallèle) vers leur état de basse énergie (parallèle) par la dissipation d’énergie au 

milieu (spin-réseau). Elle est influencée par la fréquence des collisions moléculaires.  

La relaxation transversale correspond quant à elle au déphasage des vecteurs d’aimantation 

microscopiques dans le plan transversal. Elle s’effectue selon une loi exponentielle décroissante dont 

la constante de temps est appelée « T2 » et résulte des interactions des protons entre eux (spin-spin). 

Elle est influencée par les inhomogénéités de champ magnétique local d’origine moléculaire. Celles-ci 

peuvent s’associer aux inhomogénéités du champ magnétique de �⃗� 0 qui entrainent un déphasage plus 
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rapide des moments magnétiques des protons dans le plan transversal. On parle alors de relaxation 

en T2* dont la constante de temps est plus courte que celle en T2. Ces phénomènes sont distincts et 

font intervenir des mécanismes différents qui ont des cinétiques propres. Ainsi, les constantes de 

temps T1 et T2 sont caractéristiques de chaque tissu. La graisse ayant un T1 très court et un T2 

intermédiaire alors que l’eau possède des T1 et T2 longs (45).  

 

C.               Principe de l’écho de spin (44) 

 

Les inhomogénéités propres du champ �⃗� 0 (�⃗� 0i) entrainent une décroissance très rapide du 

signal. Un moyen de s’en affranchir passe par l’application d’une impulsion de 180° après une première 

impulsion de 90°. L’impulsion de 90° permet de basculer �⃗⃗� i dans le plan transversal pour recueillir le 

signal sous forme d’une onde électromagnétique. Lors du retour à l’équilibre, les  moments 

magnétiques sont exposés aux inhomogénéités �⃗� 0i et le signal décroit ainsi selon le T2*. Au temps TE/2 

où TE est le temps auquel on souhaite recueillir l’écho (appelé temps d’écho ou TE), l’application d’une 

impulsion de 180° va exposer les moments magnétiques des protons à �⃗� 0i dans le sens opposé 

(équivalent à les exposer à -�⃗� 0i) car celles-ci restent constantes. L’effet des inhomogénéités propres 

de �⃗� 0 se compensent alors et le signal recueilli résulte alors des interactions des spins entre eux 

(interactions spin-spin), autrement dit selon le T2. L’alternance entre une impulsion de 180° et un 

recueil du signal tous les TE/2 permet d’obtenir une succession d’échos dont l’intensité du signal 

décroit selon le T2. 

On appelle temps de répétition (TR) le temps séparant deux impulsions de 90°, ou entre deux 

cycles d’impulsion. Pendant ce temps-là, le vecteur d’aimantation longitudinal réapparait 

progressivement. Les temps d’écho et de répétition vont déterminer la pondération des images selon 

les constantes de temps T1 ou T2. Le temps de répétition conditionne le retour à l’équilibre de 

l’aimantation macroscopique longitudinale et donc le contraste en T1. Le temps d’écho conditionne 

quant à lui la décroissance de l’aimantation transversale et donc le contraste en T2.  

L’obtention d’une image pondérée en T1 repose sur un temps de répétition court (<500 ms) 

pour favoriser le contraste en T1 et un temps d’écho court (<20-30 ms) pour minimiser le contraste en 

T2. A l’opposé, pour obtenir une image pondérée en T2, un temps d’écho long (>80-100 ms) va 

permettre de favoriser le contraste en T2 et un temps de répétition long (>2000ms) va diminuer le 

contraste en T1. 
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II. Spectroscopie par résonance magnétique nucléaire protonique 

A.           Bases physiques 

 

La spectroscopie protonique par résonance magnétique repose sur le déplacement chimique 

entre les différents protons du volume étudié. Selon les liaisons chimiques dans lesquelles ils sont 

engagés et les mouvements des électrons associés, des phénomènes de couplage J et d’interactions 

spin-spin modifient localement leurs propres fréquences de résonance. 

Des gradients magnétiques dans les trois plans de l’espace permettent de mettre en résonance 

les protons d’un volume d’intérêt par l’application d’ondes radiofréquences. Après acquisition du 

signal et transposition dans le domaine fréquentiel par la transformation de Fourrier, on obtient un 

spectre de fréquences traduisant les amplitudes de chaque ensemble de protons partageant le même 

environnement chimique en fonction de leurs fréquences de résonance. Le signal est également ajusté 

pour corriger la ligne de base, supprimer le signal de l’eau ou de la graisse, corriger la phase…. On parle 

de déplacement chimique (chemical shift) pour qualifier ces différences de fréquences de résonance 

entre les noyaux des protons impliqués dans les différentes liaisons chimiques.  

Cette fréquence de résonance propre des protons, exprimée en Hertz, dépend du champ 

magnétique �⃗� 0. Par convention et pour s’affranchir de cette variation, le déplacement chimique se 

définit en ppm (parties par million) qui est une unité sans dimension. Il s’agit d’un rapport entre les 

fréquences de résonance propres des protons et avec celui d’une substance de référence qui est le 

tétraméthylsilane (TMS). En connaissant de l’intensité du champ magnétique �⃗� 0, on peut effectuer 

une conversion entre Hertz et ppm (Figure 13). 

 

 
Figure 13 : Schéma représentant le déplacement chimique entre les protons de l’eau et de ceux d’une 
chaine carbonée lipidique (composée de méthyl (-CH3) et de méthylène (-(CH2)n)). Les couleurs 
représentent les protons engagés dans chacune des différentes liaisons chimiques qui leur confèrent 
des fréquences de résonance différentes et qui permettent de les identifier au sein du spectre.   
 

Certaines liaisons chimiques sont spécifiques de toute ou partie d’une molécule. Cette 

dernière peut être alors identifiée par la présence d’un ou plusieurs pics caractéristiques au sein du 

spectre (doublet, triplet, multiplet). L’amplitude du ou des pics est proportionnelle à la concentration 
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du métabolite en question dans le volume d’intérêt. En pratique, on étudie le ratio entre un métabolite 

d’intérêt et un autre dont la concentration est stable dans le tissu étudié (par exemple la créatine). 

L’amplitude des pics dépend du type de séquence utilisée, du temps de répétition et du temps d’écho 

(46). 

Les spectres peuvent être acquis au sein d’un seul volume (spectroscopie monovoxel ou SVS  

pour single voxel spectroctopy) ou de plusieurs volumes d’un même ensemble (spectroscopie 

multivoxel ou CSI pour chemical shift imaging à ne pas confondre avec le concept des séquences 

Dixon). Les principales séquences que l’on retrouve en clinique sont appelées PRESS (point resolved 

spectroscopy) et STEAM (stimulated echo acquisition mode).  

La séquence STEAM repose sur l’application de trois impulsions radiofréquence de 90° qui 

génèrent un signal provenant d’un écho stimulé. La séquence PRESS recueil un écho de spin à la suite 

de l’application de trois impulsions radiofréquence de 90°, 180° et 180°. Du fait de la réception d’un 

écho de spin, la séquence PRESS dispose d’un meilleur rapport signal sur bruit. 

En clinique, les temps d’écho longs sont préférés (140-270 ms) car ils génèrent des spectres 

reflétant peu de métabolites avec une ligne de base stable. Pour des temps d’écho plus courts (20-30 

ms), les signaux de métabolites ayant des temps de relaxation T2 plus courts et des effets de couplage 

J se superposent. Il en résulte des spectres avec des lignes de base irrégulières rendant l’évaluation 

quantitative plus délicate. La séquence la plus utilisée, notamment en neuroradiologie, est la PRESS 

avec des temps d’écho longs. La séquence STEAM autorise des temps d’écho plus courts (15-20 ms) 

que la séquence PRESS (30 ms) mais avec un rapport signal sur bruit plus faible (46,47). 

 

B.            Quantification de la graisse par spectroscopie par résonance 

magnétique protonique 

1. Avec un seul temps d’écho 

 

Une fois les spectres obtenus par les séquences spécifiques, plusieurs logiciels sont disponibles 

pour quantifier la graisse (LCM model, jMRUI, Matlab…). Le principe repose sur l’identification du pic 

de l’eau et des pics de la graisse et les rapports de leurs amplitudes/aires sous les courbes.  

Le pic de l’eau est toujours situé à 4,7 ppm. En revanche, on parle de complexité spectrale de 

la graisse car elle comporte plusieurs pics en rapport avec la présence de protons engagés dans 

différentes liaisons chimiques, le principal correspondant au méthylène (-(CH2)n-) situé à 1,3 ppm 

(48,49). Au moins 8 pics peuvent être identifiés dans le spectre de la graisse avec chacun des temps de 

relaxation T1 et T2 différents (49–51). L’intérêt de la spectroscopie par rapport à l’imagerie en coupe 

du déplacement chimique est qu’elle prend en compte cette complexité spectrale et permet une 

analyse qualitative du contenu lipidique en individualisant ces différents groupes de protons (Figure 

14). 
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En rapportant les amplitudes entre le pic de l’eau et les pics des lipides, on calcule le 

pourcentage de graisse en densité protonique (PGDP). Les résultats peuvent être très variables selon 

le volume exploré (homogénéité, susceptibilité magnétique), la séquence d’acquisition et ses 

paramètres, l’algorithme pour traiter les données, et la façon dont sont considérés les lipides (nombre 

de pics, amplitude ou aire…). 

a) b)  
Figure 14 : Complexité spectrale de la graisse et mesure du pourcentage de graisse en densité 
protonique en spectroscopie avec temps d’écho unique : (a) Spectre d’un fantôme contenant 50% de 
graisse obtenu avec une séquence PRESS (temps d’écho de 30 ms). (b) Tableau de correspondance 
entre les valeurs des déplacements chimiques des protons et des groupements chimiques auxquels ils 
appartiennent. On met en évidence la complexité spectrale de la graisse avec quatre pics identifiables. 
Le rapport entre les amplitudes des pics de l’eau et des lipides permet un calcul du pourcentage de 
graisse en densité protonique de 41,3%. 
 

2. Avec plusieurs temps d’écho permettant une correction selon les T2 

de l’eau et de la graisse 

 

Le développement de la quantification de la graisse par résonance magnétique a été initié pour 

l’étude de la stéatose hépatique. Dans les maladies métaboliques, une surcharge en fer est 

fréquemment associée à la stéatose. L’effet paramagnétique du fer majore les interactions spin-spin, 

et induit une chute du signal en T2 (et donc T2*) qui interfère avec les techniques de mesure de la 

graisse. Pour évaluer cela, une séquence HISTO (High speed multiple echo acquisition) a été 

développée en spectroscopie monovoxel basée sur des acquisitions répétées au sein d’un même 

volume d’intérêt à des temps d’écho (TE) différents. Ces acquisitions peuvent résulter de séquences 

type STEAM ou PRESS. Le premier temps d’écho est le plus court puis d’autres échos sont réceptionnés 

à des temps définis (52,53). 

Les amplitudes du pic de l’eau à 4,7 ppm et du pic du méthylène à 1,3 ppm sont mesurées sur 

chaque spectre des différents temps d’écho (Figure 15-a). On peut mettre en équation la décroissance 

des signaux de l’eau et du méthylène selon un modèle mono-exponentiel de type : 

𝑆𝑇𝐸 = 𝑆0𝑒
(−𝑅2𝑇𝐸) 

Groupements chimiques Déplacement chimique 
(ppm) 

Méthyl -CH3 0,90 

Méthylène -(CH2)n 1,30 

Méthylène β au COO -CH2-COO 2,25 

Eau H2O 4,70 

Double liaison -CH=CH- 5,2-5,3 
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A partir de ce modèle, on calcule les amplitudes à TE = 0 ms du signal de l’eau (S0-W) et de celui 

du méthylène (S0-F) dont le rapport correspond au pourcentage de graisse en densité protonique 

corrigé par les T2 de l’eau et de la graisse (Figure 15-b) : 

𝑃𝐺𝐷𝑃(%) = 100
S0−𝐹

𝑆0−𝐹 +  S0−𝑊
 

a)  

b)            

Figure 15 : Mesure du pourcentage de graisse en densité protonique en spectroscopie avec correction 

selon les T2 de l’eau et du méthylène : (a) Spectres d’un fantôme contenant 90% de graisse obtenus 

aux différents temps d’écho (12, 24, 36, 48, 72 ms). (b) Modélisation de la décroissance en T2 des pics 

de l’eau et du méthylène avec le calcul du pourcentage de graisse en densité protonique corrigé à 

88,7%. 

 

La mesure de la décroissance en T2 de l’eau et de la graisse permet de calculer le R2 de l’eau 

(=1/T2) qui est fortement corrélé à la concentration en fer du milieu (52,53). En tenant compte 

uniquement compte du méthylène pour représenter les lipides, cette méthode d’intègre pas la 

complexité spectrale de la graisse dans la mesure pourcentage de graisse en densité protonique 

corrigé.  
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III. Imagerie en coupe par résonance magnétique du déplacement chimique 

A. Concept de déplacement chimique et séquences Dixon 

 

Les techniques d’imagerie en coupe basées sur le déplacement chimique entre les fréquences 

de résonance des protons de l’eau et de la graisse, aussi appelées Dixon, sont largement répandues en 

pratique courante car elles permettent la pondération d’images selon le signal de la graisse et/ou de 

l’eau (suppression robuste du signal de la graisse).  

Etant largement majoritaire, on considèrera dans ce chapitre le méthylène comme étant le 

seul représentant des lipides. Ce postulat constitue un biais dans la mesure où la complexité spectrale 

de la graisse n’est pas prise en compte. 

Le déplacement chimique entre l’eau à 4,7 ppm et le méthylène à 1,3 ppm correspond à une 

différence de fréquence de environ 210 Hz à 1,5 Tesla (et 420 Hz à 3 Tesla) (Figure 16-a). Cela signifie 

que pendant la période correspondante (τ=1/210=4,8ms), les protons de l’eau « effectuent une 

rotation » de plus que les protons du méthylène. Toutes les demi-périodes (2,4ms), ils alternent entre 

états de phase (« in phase », IP) et d’opposition de phase (« out of phase », OP) (Figure 16-b). 

 

a)  b)  
Figure 16 : Déplacement chimique appliqué aux séquences Dixon : (a) Schéma d’un spectre 
représentant le pic de l’eau et le pic méthylène pour la graisse dans lequel le déplacement chimique 
de 3,4 ppm correspond à 210 Hz à 1,5 Tesla. (b) Schéma illustrant l’alternance entre états de phase et 
d’opposition de phase des moments magnétiques des protons toutes les 2,4ms (44). 
 

En acquérant le signal à des temps d’écho spécifiques, on peut obtenir des images pondérées 

selon la somme des signaux des protons de l’eau (SW) et de la graisse (SF) lorsqu’ils sont en phase (SIP = 

SW + SF), ou de leur différence lorsqu’ils sont en opposition de phase (SOP = SW - SF). Par traitement 

informatique, en les additionnant ou en les soustrayant, on réalise d’autres images pondérées selon 

l’intensité du signal de l’eau (SW= (SIP+SOP)/2) et selon celle du signal de la graisse (SF = (SIP-SOP)/2). En 

rapportant le signal de la graisse à celui de l’eau, on peut générer une cartographie dans laquelle la 

valeur des pixels représente le pourcentage du signal de la graisse en densité protonique (PGDP) : 

𝑃𝐺𝐷𝑃(%) = 100
S𝐹

𝑆𝐹 +  S𝑊
= 100

S𝐹

𝑆𝐼𝑃
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En IRM, ce principe peut être appliqué en écho de spin (SE) et en écho de gradient (EG) (32,54). 

Plusieurs temps d’écho peuvent être ajoutés pour compenser les inhomogénéités du champ 

magnétique auxquels cette technique est sensible, et qui peuvent altérer la suppression de graisse. 

Par exemple, on parle de Dixon trois points lorsqu’il y a trois temps d’écho. La réception de plusieurs 

échos rallonge le temps d’acquisition, particulièrement en écho de spin (55–57). 

La complexité du spectre lipidique fait que la proportion de méthylène dans la graisse étudiée 

influence particulièrement ces mesures. Cet effet peut être compensé en utilisant le temps τ le plus 

adapté aux tissus étudié à l’aide de facteurs de pondération selon les rapports entre les protons du 

méthylène et ceux des autres groupements chimiques (58).  

L’encodage spatial du signal va permettre la formation de l’image par transformée de Fourrier. 

Il est permis par l’application de gradients magnétiques secondaires pendant la séquence d’impulsions 

d’ondes électromagnétiques. Se succèderont des gradients de sélection de coupe (Gss) (en même 

temps que les ondes de radiofréquence), un gradient permettant un codage en phase (Gφ) et un 

gradient permettant de codage en fréquence (dit de lecture car il s’applique pendant la réception du 

signal) (Gω). Un décalage correspondant au temps τ/2 et à ses multiples dans le déroulement de la 

séquence va permettre d’obtenir des images lorsque les moments magnétiques des protons sont dans 

les différents états de phase. 

 

B. Séquences Dixon en écho de spin 

 

L’imagerie du déplacement chimique en écho de spin (SE) est composée d’une série de deux 

séquences au cours d’une même acquisition. La première est une séquence classique dans laquelle les 

protons de l’eau et de la graisse sont en phase. Pour la deuxième séquence, l’impulsion de 180° et le 

gradient de lecture sont décalés d’un temps τ/2 de telle sorte que les protons de l’eau et de la graisse 

soient en opposition de phase lors de la réception du signal. Ce temps dépend de la force du champ 

magnétique �⃗� 0 et du déplacement chimique entre l’eau et le méthylène (44,55,56,59–61) (Figure 17).  

Les acquisitions se font en 2 dimensions et sont utilisées en clinique car elle permettent une 

suppression du signal de la graisse robuste notamment après utilisation de produit de contraste à base 

de gadolinium (55,56). Elles ont une meilleure résolution spatiale que les séquences en écho de 

gradient, mais au prix d’un temps d’acquisition plus long. 
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Figure 17 : Chronogramme simplifié d’une séquence Dixon en écho de spin dans laquelle deux 
impulsions de 180° sont espacées de τ/2 (2,4ms à 1,5T) pour permettre de recueillir un signal lorsque 
les moments magnétiques des protons de l’eau et de la graisse sont en phase et un suivant lorsqu’ils 
sont en opposition de phase (44,60,61). 
 

C.              Séquences Dixon en écho de gradient (44,61) 

 

Comme énoncé plus haut, le temps de répétition conditionne le retour à l’équilibre de 

l’aimantation longitudinale. En écho de spin, tant que le temps de répétition est suffisamment long, 

c’est-à-dire supérieur à la constante de temps T1, la valeur de �⃗⃗� z est la plus grande et un maximum de 

signal peut être recueilli une fois que ce vecteur est basculé dans le plan transversal (�⃗⃗� xy) par 

l’impulsion radiofréquence de 90°. Dans le but de raccourcir le temps d’acquisition, la réduction du 

temps de répétition ne permet pas à l’aimantation longitudinale de retourner à son état d’équilibre 

pour retrouver sa valeur maximale. Pour optimiser la quantité de signal, on peut modifier la valeur de 

l’angle de l’impulsion radiofréquence, appelé angle de bascule θ (ou flip en anglais) en le rapprochant 

de la valeur de l’angle de Ernst. On obtient alors le meilleur compromis entre la quantité de signal que 

l’on peut enregistrer et la diminution du temps de répétition. Un angle bas augmentera le signal des 

tissus à T1 long alors qu’un angle élevé favorisera celui des tissus à T1 court, déterminant la 

pondération T1 de la séquence. 

En écho de gradient (GE), on applique une impulsion radiofréquence correspondant à un angle 

de bascule θ (<90°) associée à un gradient de lecture bipolaire. La décroissance de l’aimantation 

transversale est ainsi soumise aux inhomogénéités propres de �⃗� 0 et s’effectue donc selon le T2*. Alors 

que l’angle de bascule détermine la pondération T1, le temps d’écho va déterminer la pondération 

T2*. Le principe du déplacement chimique entre l’eau et la graisse peut s’appliquer en écho de gradient 

en exerçant des gradients de lectures successifs séparés d’un temps τ/2 (Figure 18). 
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Figure 18 : Chronogramme simplifié d’une séquence Dixon en écho de gradient dans laquelle plusieurs 
gradients de lecture bipolaires (ici quatre) sont espacées de τ/2 (2,4ms à 1,5T) pour réceptionner le 
signal entre les différentes phases des protons de l’eau et de la graisse (44,61). 

 

Le premier temps d’écho est le plus court possible puis d’autres signaux sont réceptionnés à 

des temps spécifiques. L’écho de gradient autorise un temps d’acquisition plus court et la réception 

d’un nombre d’écho plus élevé que l’écho de spin. A partir de cette séquence, on obtient une image 

pour chaque temps d’écho pondérée selon la phase dans laquelle se situent les protons de l’eau et de 

la graisse. Deux images pondérées selon le signal de l’eau et de la graisse sont reconstruites à partir de 

ces dernières. Le traitement informatique permet ensuite d’obtenir des cartographies en pourcentage 

de densité protonique de la graisse et de l’eau ainsi qu’une cartographie du R2* de l’eau (= 1/T2*) 

(58,62,63). Elles peuvent être améliorées par l’augmentation du nombre d’échos (61,64) ou par 

l’utilisation d’échos dits asymétriques comme dans les séquences IDEAL (General Electric) (62).  

En écho de gradient, un angle de bascule bas permet de diminuer l’effet T1 et doit être proche 

de l’angle de Ernst pour augmenter le rapport signal sur bruit (dépendant du temps de répétition et 

des temps de relaxation T1 de la graisse et de l’eau) (65). 

Ces séquences sont acquises en trois dimensions de manière suffisamment rapide pour être 

réalisables au cours d’une apnée (intérêt pour l’imagerie abdomino-pelvienne et pour la réalisation 

d’acquisitions dynamiques après injection de produit de contraste) (58). 

 

D. Intérêt pratique  

 

Les séquences Dixon sont utilisées en pratique pour leur capacité à supprimer le signal de la 

graisse de manière robuste. La présence d’interface ente l’air et les tissus biologiques crée des 

inhomogénéités du champ magnétique principal. Celles-ci ne peuvent être complètement compensées 

par le système de shim avant la réalisation des examens. Même si elles sont infimes, elles modifient 

localement la fréquence de résonance des protons. Lorsqu’on souhaite supprimer le signal de la 

graisse, par exemple en utilisant une impulsion sélective centrée sur la fréquence de résonance des 

protons de la graisse (Fat Sat), celle-ci s’applique alors de manière inégale sur le champ d’exploration. 
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Il en résulte la persistance du signal de la graisse notamment aux interfaces tissu/air (imagerie des 

extrémités) et tissu/métal, ainsi qu’en périphérie des grands champs (rachis). Les séquences Dixon 

sont plus efficaces dans ces conditions en permettant une suppression homogène du signal de la 

graisse. Elles sont dites plus robustes. D’autre part, ce sont les seules séquences dont la suppression 

du signal de l’eau ou de la graisse se fait lors du traitement de l’image et non à l’acquisition (66). 

Nous avons également vu que ces séquences sont disponibles en écho de spin et en écho de 

gradient y compris en écho de gradient rapide avec état d’équilibre (steady state free precession) ou 

avec destruction de l’aimantation transversale résiduelle (spoiled gradient echo) (67). Elles permettent 

d’obtenir des pondérations, T1, T2 et en densité de proton, en faisant varier le temps d’écho et le 

temps de répétition en écho de spin et l’angle de bascule en écho de gradient.  

Les séquences Dixon en écho de spin (Dixon pour Siemens, IDEAL pour General Electric) sont 

acquises et reconstruites en deux dimensions. L’intérêt de la suppression du signal de la graisse porte 

sur les séquences en pondération T1 après injection ou en pondération T2 en contraste spontané. Elles 

disposent d’un excellent rapport signal sur bruit. L’acquisition est plus longue qu’une séquence 

classique mais du même ordre que deux séquences en écho de spin dont une comporte une 

suppression du signal de la graisse. La résolution spatiale est élevée. Ces séquences sont adaptées à 

l’étude du rachis, des membres et des extrémités (55,66) (Figure 19).  

 

a)  b)  c)  d)  

e)  
Figure 19 : Exemple d’une séquence Dixon en écho de spin sur un rachis lombaire avec pondération T2 
(a) en phase, (b) en opposition de phase, (c) selon de signal de l’eau, (d) selon le signal de la graisse, 
(e) cartographie reconstruite en pourcentage de densité protonique de la graisse  
 

Les séquences Dixon en écho de gradient (VIBE pour Siemens, LAVA pour General Electric), 

sont acquises en 3 dimensions, le plus souvent pondérées en T1. Elles ont l’avantage d’être 

suffisamment courtes pour réaliser l’acquisition lors d’une apnée ce qui en fait des séquences 



 

44 
 

privilégiées pour l’imagerie hépatique. Elles peuvent se succéder sur un mode dynamique pour lors 

des différentes phases de rehaussement d’un organe après une injection de produit de contraste. 

L’inconvénient est que le contraste et la résolution spatiale sont inférieurs aux des séquences en écho 

de spin (Figure 20). 

 

a)  b)  c)  d)  
Figure 20 : Exemple d’une séquences Dixon en écho de gradient sur un rachis lombaire en pondération 
T1 (a) en phase, (b) en opposition de phase, (c) selon de signal de l’eau, (d) selon le signal de la graisse. 
 

Un artefact appelé couramment « swapping » est spécifique des séquences Dixon. Le signal 

étant reçu en valeur absolu, il peut y avoir des erreurs de calcul sur le composant dominant (|SIP-

SOP|=|SOP-SIP=|). Sur les reconstructions, les signaux de l’eau et de la graisse peuvent être inversés sur 

tout ou partie de l’image. Ce phénomène est très fréquent en écho de spin malgré la correction par 

des algorithmes basés sur le codage de la phase, l’utilisation de plusieurs échos ou d’échos 

asymétriques. 

 

IV. Produits de contraste à l’IRM 

A. Classification  

 

30% des examens par IRM font recours à une injection de produit de contraste pour les 

sensibiliser et participer à la caractérisation des lésions. Ces substances peuvent être classifiés 

selon (68):  

- La présence et la nature de l’ion métallique leur conférant les propriétés magnétiques (Mn2+, 

Gd3+, Fe2+, Fe3+…) 

- Leurs propriétés magnétiques (paramagnétique, superparamagnétique) 

- Leurs effets sur l’image (contraste positif pour la pondération T1 et contraste négatif pour la 

pondération T2) 

- Leurs structures chimiques (complexe chélateur, polymère macromoléculaire, micelles ou 

liposomes, particules…) et la présence de ligand  

- Leurs biodistributions (liquide extracellulaire, agents vasculaires, agents oraux…) et spécificités 

d’organe (excrétion biliaire, système lymphatique, système réticulo-endothélial…) 



 

45 
 

Les produits de contraste les plus répandus pour leur effet paramagnétique sont des chélates 

de gadolinium. Toxique à l’état ionique, le gadolinium est complexé au sein de molécules qui 

déterminent les propriétés pharmacocinétiques du produit de contraste. Les plus classiques ont une 

distribution extracellulaire et une élimination rénale. Leur intérêt repose sur leur contraste positif sur 

les images en pondération en T1. 

 

B. Notion de relaxivité 

 

L’efficacité des agents de contraste est déterminée à la fois par leurs propriétés 

pharmacocinétiques dans le tissu d’intérêt (distribution et concentration) mais aussi par leurs 

propriétés magnétiques. Les atomes des agents paramagnétiques ont pour caractéristique de disposer 

d’un moment magnétique électronique en rapport avec des électrons périphériques non appariés. Ces 

derniers interagissent avec les moments magnétiques nucléaires des protons de l’eau avoisinante dans 

les tissus. Ils diminuent ainsi les temps de relaxation longitudinale (T1) et transversale (T2) des tissus 

(68). On parle de relaxivité r1 pour caractériser ces propriétés magnétiques sur la relaxation 

longitudinale et r2 sur la relaxation transversale. Le gadolinium est un métal de la famille des 

lanthanides qui comporte 7 électrons périphériques non appariés. Il s’agit de l’élément ayant les 

propriétés de relaxivité les plus élevées. Cette grandeur s’exprime en L.mmol-1.s-1 et est définie par 

l’expression suivante (69,70): 

1

𝑇𝑖
=

1

𝑇𝑖(0)
+ r𝑖[Gd3+]   et  r𝑖 =

(
1

𝑇𝑖
−

1

𝑇𝑖(0)
 )

[Gd3+]
 

 

où Ti=Temps de relaxation (T1/T2) d’une solution contenant une concentration [Gd3+] de produit de 

contraste, et Ti(0) = temps de relaxation (T1/T2) d’une solution sans produit de contraste 

 

La relaxivité va donc dépendre de plusieurs paramètres tels que (68,69): 

- Le type de tissu concerné et ses propres constantes de relaxation (dépendant également de 

l’intensité du champ magnétique). 

- La structure de la molécule de produit de contraste pour laquelle on distingue la relaxivité 

intra-sphère (liée aux interactions directes entre les protons de l’eau et le gadolinium) et la 

relaxivité extra-sphère (liée aux interactions avec les protons de l’eau transmises par le 

gadolinium au travers de la molécule porteuse). 

Le produit de contraste n’est donc pas visualisé directement. Ce sont les modifications des 

propriétés magnétiques des protons induites par le chélate de gadolinium en diminuant les temps de 

relaxation T1 et T2 des tissus qui sont observées sur les images (68).  
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C.              Conséquences sur l’image 

 

Le contraste de l’image entre un organe et une lésion va apparaître s’ils ont une affinité 

particulière pour l’agent de contraste ou si leur vascularisation (concentration locale) est différente. 

On distingue les agents à effet T1 qui diminuent le temps de relaxation longitudinale (T1) des tissus, ce 

qui augmente leur signal sur les images pondérées en T1 (68). Ils s’agit d’agents de contraste 

« positifs » dont font partie les chélates de gadolinium (44). A l’opposé, les agents à effet T2 

raccourcissent le temps de relaxation transversale (T2) des tissus et diminuent leur signal sur les 

images pondérées en T2 (68). On parle dans ce cas d’agents de contraste « négatifs », qui représentent 

la plupart des substances superparamagnétiques (à base d’oxydes de fer) (44).  

Les chélates de gadolinium ont un effet positif (T1) à basse concentration et un effet négatif 

(T2) à haute concentration. Ce phénomène été étudié par Elster et al. qui l’ont observé dans la vessie 

lors d’examens réalisés après injection intra-veineuse de produit de contraste (acide de diéthylène-

triamine-penta acétique de gadolinium, Gd-DTPA) (Figure 21) (71). Trois pseudo-couches se délimitent 

dans la vessie et résultent de l’apparition d’un gradient de concentration antéropostérieur dans l’urine 

secondaire à l’excrétion rénale du gadolinium. Elles sont visibles aussi bien en pondération T1 que T2. 

On individualise ainsi : 

- La couche antérieure correspondant à l’urine pure, de signal normal, c’est à dire bas en T1 et 

élevé en T2. 

- La couche intermédiaire de signal très intense dans les deux pondérations (concentration en 

gadolinium estimée entre 0,5 et 5,0 mmol/L dans l’urine). 

- La couche la plus déclive, en bas signal T1 mais surtout T2 dans laquelle la concentration en 

gadolinium dans l’urine est la plus élevée. 

 

a)  b)  
Figure 21 : Schémas inspirés des travaux de Elster et al. (71) représentant des coupes axiales centrées 
sur la vessie après injection de produit de contraste à base de gadolinium en pondération T1 (a) et T2 
(b). On retrouve les trois niveaux d’intensité de signal de l’urine avec les deux pondérations, ceux-ci 
étant dépendants du gradient antéro-postérieur de concentration en gadolinium résultant de 
l’excrétion rénale. 
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Dans leur étude, Elster et al. démontrent que l’intensité du signal dépend à la fois de la 

concentration en produit de contraste et des paramètres de la séquence (en écho de spin à 1,5T). Le 

maximum de signal correspondant au contraste positif du gadolinium apparait sur une échelle de 

concentration allant de 0,5mmol/L en pondération T2 (avec TR/TE : 2000/60 ms) à 5mmol/L en 

pondération T1 (avec TR/TE : 600/16 ms) (71). L’intensité du signal varie de manière non linéaire avec 

la concentration expliquant les délimitations nettes de ces trois bandes dans la vessie. 

 

Davis et al. ont étudié plus précisément l’influence de la concentration du Gd-DTPA sur 

l’intensité du signal de différents tissus mettant en évidence (70) :  

- Une évolution du signal en trois phases avec l’augmentation de la concentration en 

pondération T1 (TR/TE : 300/10 ms) pour tous les tissus (Figure 22). 

- Une évolution du signal en trois phases avec l’augmentation de la concentration en 

pondération T2 (TR/TE : 3000/60 ms) pour l’eau et le liquide céphalo-rachidien (pour les autres 

tissus le signal ne fait que décroitre avec la concentration) (Figure 22). 

Ces trois phases pour l’eau correspondent à une augmentation progressive de l’intensité du 

signal avec la concentration jusqu’à atteinte un pic (contraste positif), suivi d’une décroissance de 

l’intensité du signal qui devient inférieure à l’intensité du signal de base (apparition d’un contraste 

négatif). Ces éléments concordent avec l’étude de Elster et al. 

 
Figure 22 : Graphique schématisant les résultats des travaux de Davis et al. (70) représentant 
l’intensité du signal IRM en pondération T1 (tirets) et en pondération T2 (pointillés) dans des solutions 
aqueuses contenant des concentrations croissantes de gadolinium. Avec l’augmentation de la 
concentration, on observe une augmentation de l’intensité du signal de l’eau jusqu’à atteindre un pic 
(correspondant à une concentration plus basse en pondération T2 que T1), suivi d’une chute du signal 
jusqu’à ce que son intensité devienne inférieure à celle de la solution sans gadolinium. 
 

Davis et al. ont déterminé dans leur étude que la concentration correspondant à l’intensité 

maximal du signal était d’autant plus élevée que le temps de répétition et/ou le temps d’écho étaient 

courts. Ainsi, pour chaque paramètre définissant la pondération, il existe une concentration pour 

laquelle l’intensité du signal est maximale avant de décroitre. Celle-ci est plus élevée pour les images 

pondérées en T1 que pour celles pondérées en T2. Les chélates de gadolinium peuvent avoir un effet 

négatif en T1 comme en T2 à concentration élevée.  
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Chapitre 3 : Etude sur fantômes avec comparaison des performances des séquences Dixon 

d’imagerie en coupe et de la spectroscopie, et évaluation de l’influence du gadolinium 

I. Construction de fantômes adaptés à la quantification de la graisse 

A. Contraintes imposées par le modèle de fantômes 

 

Pour permettre des mesures adaptées des pourcentages de graisse en densité protonique, le 

modèle de fantômes doit répondre à un certain nombre de critères préétablis : 

- Être homogène entre 0% et 100% de graisse. 

- Être stable, c’est à dire sans séparation des constituants que ce soit à l’échelle macroscopique 

ou microscopique, les molécules ne doivent pas être mises en mouvement lors des 

acquisitions. 

- Pouvoir être étudié à température ambiante pour se rapprocher des conditions physiologiques 

et de pas modifier le déplacement chimique entre l’eau et les lipides (dépendant de la 

température). 

- Ne doit pas contenir d’air car l’oxydation des lipides modifie leur composition et car les 

microbulles d’air génèrent des artefacts lors des acquisitions et des mesures. 

 

Nous choisirons de ne pas contrôler la viscosité des mélanges. Ce paramètre intervient dans 

les mouvements moléculaires des tissus et conditionne une partie de leurs propriétés de relaxation. 

Elle n’est pas constante dans le corps humain en fonction des tissus considérés, et du pourcentage de 

graisse qu’ils contiennent. D’autre part, les tissus biologiques peuvent contenir des éléments 

paramagnétiques tels que le fer, le calcium, dont les effets sur la relaxation transversale ne sont pas 

négligeables et influencent la quantification de la graisse. Ces effets ne seront pas explorés dans cette 

étude car nous avons choisi de nous concentrer sur l’évaluation de l’effet du produit de contraste à 

base de gadolinium. 

 

Différents modèles de fantômes sont proposés dans la littérature (72–77). Les principaux 

constituants sont :  

- Une phase aqueuse à base d’eau pure (distillée) dans laquelle sont additionnés les divers 

composants hydrosolubles. 

- Une phase lipidique dont le spectre de résonance magnétique doit se rapprocher le plus 

possible de celui de la graisse humaine : huile d’arachide, huile de soja, huile de tournesol… 

- Des additifs dont le but est : 

o 1. De facilité la miscibilité des composants avec un effet tensio-actif : dodécylsulfate 

de sodium (SDS, également appelé laurylsulfate de sodium), lécithine de soja… 
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o 2. D’homogénéiser et de figer le mélange en le solidifiant avec un produit gélifiant 

hydrosoluble d’origine animale (gélatine), ou végétale (agar-agar, carraghénane). 

o 3. Si besoin d’ajuster la relaxivité du mélange : avec du gadolinium (74–76) ou du 

sulfate de cuivre (CuSO4)) (73). 

Certains auteurs utilisent des constituants d’origine animale tels que la graisse d’oie et le 

muscle de veau (78). Ceux-ci ont des temps de relaxation propres et ont des compositions chimiques 

ne permettant pas de contrôler précisément les pourcentages d’eau et de graisse.  

 

B. Protocole de construction des fantômes 

 

Trois séries de 11 fantômes ont été construites selon le même protocole avec des 

concentrations de graisse allant de 0% à 100%, tous les 10% (Figure 23). La première série ne contenait 

pas produit de contraste à base de gadolinium (ØGD). La deuxième contenait du produit de contraste 

dilué dans l’eau à une basse concentration (BGDC) équivalente à celle que l’on retrouve dans les tissus 

du corps humain une fois qu’il est dilué dans le liquide extracellulaire à l’état stable (0,4 mmol/L). La 

troisième série en contenait une concentration élevée (HGDC) équivalente à celle que l’on retrouve 

lorsque le produit est dilué uniquement dans le secteur vasculaire après l’injection (1 mmol/L) (voir 

annexe pour les détails sur les estimations des concentrations). 

 

     

a)  

b)  

c)  
Figure 23 : Schéma de cinq des onze fantômes de chacune des trois séries : (a) sans gadolinium, (b) 
contenant du gadolinium à basse concentration, (c) contenant du gadolinium à haute concentration. 
L’eau est représentée en bleu, la graisse en jaune, et le produit de contraste par les points gris. 
 

Les composants étaient de l’eau distillée, du laurylsulfate de sodium comme agent ionique et 

de l’agar-agar comme gélifiant. La graisse a été représentée par de l’huile d’arachide pour la similarité 

de son spectre avec celui de la graisse humaine (79). Le produit de contraste à base de gadolinium était 

de l’acide gadotérique (Dotarem, Gerbet, Villepinte, France). 
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Le protocole de fabrication des fantômes a été modifié et inspiré par (75,77). Premièrement, 

l’eau distillée était versée dans un bécher sur une plaque chauffante avec agitateur magnétique. Puis 

les quantités nécessaires d’agar-agar et de laurylsulfate de sodium ont été ajoutées pour atteindre des 

concentrations de respectivement 2,5 g/L et 43 mmol/L (Sigma-Aldrich, St.Louis, MO). La solution a 

été mélangée et chauffée jusqu’à dissolution complète des produits (homogénéité à l’œil nu 

témoignant de la solution de l’agar-agar dans l’eau). Pour prévenir la concentration de la solution due 

à l’évaporation lors du chauffage, le volume d’eau distillée a été ajusté en dernier. Au dernier moment, 

le volume de produit de contraste a été ajouté dans le bécher avec une micropipette pour obtenir la 

concentration nécessaire. Pendant ce temps, l’huile d’arachide a été chauffée dans un autre bécher. 

Enfin, chaque solution a été versée dans différents flacons pour obtenir les proportions en volume 

définies entre l’eau et la graisse. Il s’agissait de flacons en plastique de 140 mL de contenance dans 

lesquels les volumes de mélange étaient de 100 mL. Les flacons ont été doucement agités pendant leur 

refroidissement pour qu’ils soient homogènes tout en prévenant la formation de bulles d’air. Ils ont 

ensuite été conservés à température ambiante. La conservation avant les acquisitions était limitée à 

24 heures pour garantir la stabilité des fantômes. Avant les acquisitions, une agitation mécanique des 

fantômes était pratiquée afin d’assurer leur homogénéité, en prenant soin de ne pas incorporer d’air. 

Dans chacune des trois séries, un 12ème flacon d’eau distillée a servi de témoin par rapport à 

celui de la solution aqueuse. 

 

C.              Difficultés rencontrées 

 

La principale contrainte à la réalisation des fantômes a été de les maintenir stables à 

température ambiante. Ce paramètre était principalement dépendant de la concentration en gélifiant 

avec des effets différents entre faible et haute concentration de graisse.  

Des concentrations élevées d’agar-agar (>5g/L) produisaient des fantômes stables mais non 

homogènes car la phase aqueuse était solide. A faible taux de graisse, elle surnageait sur la phase 

aqueuse (Figure 24-a). A l’opposé, lorsqu’ils contenaient peu d’eau, la phase aqueuse formait des amas 

qui avaient tendance à sédimenter (Figure 24-b). 

Des concentrations faibles en agar-agar (<2g/L) produisaient des fantômes homogènes et 

stables lorsque le taux de graisse était élevé. En revanche, lorsque les fantômes contenaient peu de 

graisse, les deux phases se séparaient (Figure 24-c). Ce phénomène pouvait apparaitre lors les 

acquisitions et les mouvements moléculaires associés généraient des artéfacts sur les spectres en les 

rendant inexploitables (pics amples). 

Le risque de pratiquer une agitation mécanique était d’incorporer des bulles d’air aux mélanges 

(Figure 24-d). Lorsqu’elles étaient présentes et visibles, elles diminuaient les mesures des pourcentages 
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de graisse en densité protonique sur les séquences IRM et elles élargissaient les pics des lipides en 

spectroscopie. 

 

a)  b)  

c)  d)   
Figure 24 : Exemples de fantômes résumant les difficultés rencontrées : (a) phase aqueuse solide au-
dessus de laquelle la graisse surnage, (b) des amas d’eau gélifiée sédimentés au fond du fantôme, (c) 
séparation des phases aqueuse et graisseuse à faible concentration en agar-agar, (d) fantôme 
contenant de l’air. 
De gauche à droite : schémas dans lesquels la graisse est représentée en jaune, l’eau en bleu et l’air en 
noir. Séquences en écho de spin T2 pondérées en phase, en eau, en graisse, cartographie en densité 
protonique de graisse en noir et blanc puis en couleur. 
 

La solution envisagée a été d’utiliser une concentration intermédiaire en agar-agar. Au dernier 

moment avant acquisition, les fantômes étaient homogénéisés mécaniquement, notamment ceux à 

faible taux de graisse dont les phases avaient tendance à se séparer. On s’assurait de l’absence de 

séparation de ces deux phases en réalisant des séquences IRM dans l’axe de la gravité en début et fin 

d’acquisition. L’absence d’artefact dus aux mouvements moléculaires permettait de confirmer la 

stabilité des mélanges par le contrôle en temps réel de la qualité des spectres.  Les fantômes ne 

pouvaient servir qu’à une seule série de mesures car leur conservation ne permettait pas de garantir 

leur composition pour des acquisitions ultérieures.  

 

II. Acquisition des images et traitement des données 

A. Généralités  

 

Les images ont été acquises sur un appareil 1,5 Tesla (Magnetom Aera, Siemens, Erlangen, 

Allemagne) avec une antenne corps pour la réception du signal. Pendant les acquisitions, les fantômes 

de chaque série ont été disposés dans un bac d’eau à température ambiante pour favoriser 

l’homogénéité du champ magnétique. 

Les images en coupes ont été reconstruites dans le plan coronal. Au début et à la fin des 

acquisitions, des plans sagittaux dans l’axe de la gravité confirmait la stabilité et l’homogénéité des 

fantômes (absence de sédimentation de la phase aqueuse ni de séparation des deux phases). Les 

images en format DICOM ont été extraites puis traitées pour obtenir des cartographies des 

pourcentages de graisse en densité protonique. Elles ont été lues avec le logiciel RadiAnt DICOM 

Viewer 4.6.9 pour réaliser les mesures au sein des régions d’intérêt tracées dans les fantômes. Les 
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coupes coronales à mi-hauteur des flacons ont été sélectionnées. Au sein de chaque fantôme, une 

région d’intérêt de même taille et de forme circulaire (10±1 cm²) a été tracée. Le pourcentage de 

graisse en densité protonique correspondait à la valeur moyenne des pixels de cette région d’intérêt. 

Ce procédé a été répété pour chaque séquence dans chacun des fantômes de chaque série. 

Les séquences de spectroscopie ont consisté en des acquisitions individuelles au sein de 

chacun des fantômes. Les données de la spectroscopie ont été extraites en format DICOM puis traitées 

dans le domaine fréquentiel avec le logiciel jMRUI (version 5.2) (80) et son algorithme AMARES (81). 

 

B. Imagerie en coupe du déplacement chimique 

1. Séquences Dixon en écho de gradient 

 

Une séquence 3D VIBE Dixon a été mise en place avec trois angles de bascule de 4°, 10° et 15°. 

Le temps de répétition était de 15,69 ms et six échos ont été réceptionnés aux temps suivants : 2,38 

ms, 4,76 ms, 7,14 ms, 9,52 ms, 11,9 ms et 14,28 ms. Les paramètres de la séquence sont résumés dans 

le Tableau 3. 

 

Tableau 3 : Protocole des séquences Dixon en écho de gradient 

Type d’acquisition  
(plan de reconstruction) 

3 dimensions  
(coronal) 

Nombre de coupes 60 
Épaisseur de coupe (mm) 4 
Dimensions de la matrice 224 x 224 
Angle de bascule (°) 4, 10, 15 
Temps de répétition (ms) 15,69 
Temps d’écho (ms) 2,38 (TE1); 4,76 (TE2); 7,14 (TE3), 

9,52 (TE4); 11,9 (TE5); 14,28 (TE6) 
Facteur turbo  6 
Moyennage 1 
Suréchantillonnage 0,80 
Bande passante (Hz/pixel) 1175 
Résolution spatiale (mm) 1,5x1,5 
Temps d’acquisition (min:sec) 0:53 
Images reconstruites Graisse 

Eau  
Pourcentage de graisse en densité protonique 

Pourcentage d’eau en densité protonique 
Cartographie du T2*/R2* 

 

Le constructeur générait une image pour chacun des différents temps d’écho avec une 

pondération selon la phase dans laquelle se situaient les protons de la graisse et de l’eau. A partir de 

celles-ci, il construisait deux autres images pondérées selon le signal de l’eau et de celui de la graisse. 

Il calculait ensuite deux cartographies des pourcentages de signaux de l’eau et de la graisse en densité 
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protonique, et une autre pour le R2* de l’eau dans un algorithme intégrant la décroissance en T2* 

(58,62) (Figure 25). 

 

a)  b)  c)  

d)  e)  f)  

g)  h)  

i)  j)  k)  
Figure 25 : Images des fantômes obtenues à partir de la séquence Dixon en écho de gradient selon les 
différents temps d’écho (a) 2,38 ms, (b) 4,76 ms, (c) 7,14 ms, (d) 9,52 ms, (e) 11,9 ms, (f) 14,28 ms, 
images reconstruites pondérées selon le signal (g) de la graisse (h) et de l’eau, cartographies des 
pourcentages en densité protonique (i) de la graisse avec exemple de mesures et (j) de l’eau,  (k) 
cartographie du R2* de l’eau. 
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2. Séquences Dixon en écho de spin 

 

La séquence 2D Turbo Spin Echo Dixon a été mise en place avec des pondérations T1 et T2, 

avec des temps de répétition variables selon les paramètres résumés dans le Tableau 4. 

 

Tableau 4 : Protocole des séquences Dixon en écho de spin 

Séquence  Pondération T1 Pondération T2 

Type d’acquisition  
(plan de reconstruction) 

2 dimensions  
(coronal) 

2 dimensions  
(coronal) 

Nombre de coupe 8 8 
Épaisseur de coupe (mm) 5 5 
Dimensions de la matrice 384 x 384 384 x 384 
Temps de répétition (ms) 300, 350, 400, 450, 

500, 
550, 600, 650 

2050, 2250, 2450, 2650, 2700, 
2850, 3050, 3250, 3450, 4000 

Temps d’écho (ms) 11 88 
Angle de bascule (°) 150 150 
Facteur turbo 3 19 
Moyennage 3 3 
Suréchantillonnage 0,85 0.85 
Bande passante (Hz/pixel) 565 500 
Résolution spatiale (mm) 0,4 x 0,4 0,4 x 0,4 
Temps d’acquisitions (min:sec) 0:54 - 1:58 1:04 - 2:04 
Images reconstruites “phase” 

“opposition de phase” 
Graisse 

Eau  

 

Pour chaque séquence, le constructeur générait deux cartographies représentant le signal des 

protons de l’eau et de la graisse en situation de phase (SIP = SW + SF) et d’opposition de phase (SOP = SW 

- SF). A partir de ces deux cartes, deux autres images pondérées selon le signal des protons de l’eau 

(SW= (SIP+SOP)/2) et de ceux de la graisse (SF = (SIP-SOP)/2) étaient construites (Figure 26). 

 

a)  b)  c)  d)  
Figure 26 : Images obtenues à partir de la séquence Dixon en écho de spin : (a) « en phase » et (b) en 
« opposition de phase » et images reconstruites selon le signal (c) de l’eau et (d) de la graisse. 
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Les cartographies des pourcentages de graisse en densité protonique ont été conçues avec un 

programme développé en langage Matlab 2015a (MathWorks) en rapportant pixel par pixel le signal 

de l’image pondérée selon le signal de la graisse par rapport à celui de l’image pondérée selon le signal 

de l’eau (pourcentage du signal de la graisse = 100 x (SF /(SW+SF)) = 100 x SF/SIP). Les mesures ont été 

déterminées comme décrit plus haut (Figure 24).  

 

a)  
Figure 27 : Cartographie du pourcentage de graisse en densité protonique obtenu à partir de la 
séquence en écho de spin en pondération T2 avec exemple de mesures. 
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C.               Spectroscopie par résonance magnétique protonique 

1. Séquences PRESS avec temps d’écho fixe de 30 ms 

 

La séquences monovoxel PRESS a été mise en place avec un temps d’écho de 30 ms, un temps 

de répétition de 5000 ms, avec 16 excitations, sans technique de suppression de l’eau ni de la graisse. 

Après homogénéisation du champ magnétique, les spectres ont été acquis séparément dans des voxels 

de 12x12x12 mm placés au centre de chaque fantôme. Le temps d’acquisition était de 1 minute et 40 

secondes par voxel.  

Les spectres permettaient de reconnaitre un pic pour l’eau à 4,7 ppm, et entre un et quatre 

pics pour la graisse dans notre cas (le principal étant toujours celui du méthylène à 1,3 ppm). En les 

identifiant et en rapportant les amplitudes des pics de la graisse à celle du pic de l’eau, les 

pourcentages de graisse en densité protonique ont été calculés (Figure 28). Dans les fantômes à faible 

concentration de graisse, seul le pic du méthylène était présent en plus du pic de l’eau, alors que 

jusqu’à quatre pics des lipides étaient identifiables pour les concentrations plus élevées.  

 

a)  b) 

Pics identifiables Fréquences 
(ppm) 

Amplitudes 
(U.A.) 

1 -CH3 0,80 5666 

2 (-CH2)n) 1.22 39750 

3 (-CH2-COO) 2,05 5480 

4 (H2O) 4,70 8148 

5 (-CH=CH-) 5,2 2738 

   

Figure 28 : Mesure du pourcentage de graisse en densité protonique en spectroscopie avec la 
séquence PRESS à temps d’écho unique de 30 ms : (a) Spectre d’un fantôme contenant 90% de graisse 
sans gadolinium dans lequel on identifie le pic de l’eau à 4,7 ppm et quatre pics pour la graisse. (b) 
Tableau rapportant les fréquences de chaque pic en ppm et leurs amplitudes. La mesure du 
pourcentage de graisse en densité protonique dans ce fantôme était de 86,8%. 
 

2. Séquences STEAM multi-écho avec correction par les T2 de l’eau et 

de la graisse 

 

Les spectres ont été acquis séparément dans des voxels de 30x30x30 mm placés au centre de 

chaque fantôme pour un temps d’acquisition total de 15 secondes par séquence HISTO (5 échos à 

partir de séquences STEAM aux temps d’écho suivants : 12, 24, 36, 48 et 72 ms). Les mesures issues 

de la séquence HISTO avec traitement automatisé par le constructeur n’ont pas pu être utilisées car le 

spectre correspondant au temps d’écho le plus court était sujet à des artefacts. Les gradients 

d’encodages plus puissants nécessaires aux temps d’écho courts entrainent des vibrations des flacons 

lors des acquisitions à l’origine d’artéfacts. Les pics de l’eau sur les spectres à 12 ms étaient 
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d’amplitudes inférieures à celles des autres spectres plus tardifs. Cela se traduisait par une majoration 

du calcul des pourcentages de graisse en densité protonique (Figure 29).  

 

a)  

b)  c)  
Figure 29 : Exemple des artefacts sur les temps d’écho courts de la mesure automatisée avec correction 
selon les T2 de l’eau et du méthylène  (a) Spectres obtenus à partir d’un fantôme contenant 50 % de 
graisse dans lequel l’amplitude du pic de l’eau à 12 ms est plus basse que sur les temps d’écho suivants. 
(b) Graphique et (c) tableau des mesures automatisées du constructeur dans lesquels le pourcentage 
de graisse en densité protonique corrigé est surestimé à 62,7% car la courbe de décroissance du signal 
de l’eau est biaisée par le pic de l’eau de 12 ms. 
 

Pour réaliser les mesures corrigées selon les T2 de l’eau et de la graisse, les spectres de 24, 36, 

48 et 72 ms de temps d’écho ont été traités avec jMRUI. Les amplitudes des pics de l’eau et du 

méthylène ont été relevées pour chaque temps d’écho d’une séquence réalisé au sein d’un même 

fantôme. Leurs décroissances ont été modélisées par une équation mono-exponentiel de type : 

STE= S0e(-R2TE) 

A partir de ce modèle, les amplitudes à TE = 0 ms du signal de l’eau (S0-W) et du méthylène (S0-

F) ont été calculées. Le pourcentage de graisse en densité protonique corrigé par les T2 de l’eau et de 

la graisse correspondait à (Figure 30) : 

PGDP(%)=100
S0−𝐹

𝑆0−𝐹+ S0−𝑊
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a)  

b)      

Figure 30 : Mesure du pourcentage de graisse en densité protonique en spectroscopie avec correction 
selon les T2 de l’eau et du méthylène : (a) Spectres obtenus à partir d’un fantôme contenant 50 % de 
graisse dont les amplitudes ont été reportées dans (b) un graphique permettant de modéliser les 
décroissances en T2 de l’eau et du méthylène (courbes en pointillés) et d’effectuer la correction du 
pourcentage de graisse en densité protonique qui est calculé à 49,2%. 
 

III. Analyses statistiques 

 

Les analyses statistiques ont a été réalisées avec XLSTAT (version 2019.3.1, Addinsoft, Paris, 

France). Les concentrations volumiques en graisse ont été considérées comme le gold standard pour 

les mesures et ont servi de références pour les pourcentages de graisse en densité protonique.  

Les corrélations entre les mesures et les références ont été évaluées par régression linaire 

simple avec calcul des coefficients de Pearson. Elles ont été considérées comme fortes pour r > 0,80, 

modérées entre 0,8 et 0,5 et faibles en dessous de  r < 0,5 (82). La significativité a été retenue pour 

des valeurs de p < 0,05. 

Les biais moyens et leurs écarts types ont été calculés par la méthode de Bland-Altman (83). 
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IV. Résultats 

 

À partir de toutes les séquences réalisées, les pourcentages de graisse en densité protonique 

mesurée étaient fortement et significativement corrélés aux valeurs de références (r ≥ 0,89, p < 0,001).  

 

A. Imagerie en coupe du déplacement chimique 

1. Séquences Dixon en écho de gradient 

 

En l’absence de gadolinium, les références ont été surestimées par les mesures avec un biais 

moyen de +8,7±6,5%. Elles étaient sous-estimées dans les séries de fantômes contenant du gadolinium 

à basse (-8,6±7,8%) et à haute concentration (-10,8±10,0%) (Figure 31-a).  

La relation entre les mesures et les valeurs de référence ne répondait pas à une relation 

linéaire ni à une loi polynomiale car les elles étaient d’autant plus proches que la concentration 

volumique en graisse des fantômes se rapprochait de 50%. 

L’augmentation des mesures était corrélée à celle de l’angle de bascule (r ≥ 0,89) mais l’étude 

avec uniquement trois angles n’a pas permis d’atteindre le seuil de significativité (p > 0,05). Dans la 

série de fantômes sans gadolinium, l’effet de l’angle de bascule était majeur, avec des biais moyens 

passant de -8,3±8,1% à +20,9±12,4% entre 4° et 15° d’angle de bascule, et une valeur intermédiaire de 

+13,4±7,8% à 10°. Entre 4° et 15°, la différence entre les biais moyens était moins importante dans la 

série de fantômes contenant du gadolinium à basse concentration (de -10,3±9,9% à -6,6±6,2% 

respectivement). Elle était presque négligeable en présence de gadolinium à haute concentration (de 

-10,9±9,7% à -10,7±10,2% respectivement) (Figure 31-b). Ainsi, les mesures étaient d’une part 

majorées par l’augmentation de l’angle de bascule, et d’autre part diminuées par la présence de 

gadolinium. L’influence de l’angle de bascule était minimisée en présence de gadolinium et ce d’autant 

plus que la concentration était élevée. 
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a)  

b)      
Figure 31 : Pourcentages de graisse en densité protoniques obtenus à partir de la séquence Dixon en 
écho de gradient et effet de l’angle de bascule. (a) Moyennes des mesures déterminées par les trois 
angles de bascule pour chaque série de fantômes. (b) Biais moyens et intervalles de confiance à 95% 
entre les mesures obtenues pour chaque angle de bascule dans chaque série et les valeurs de 
référence.  
  

  4                                                    10                                                15 
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2. Séquences Dixon en écho de spin 

 

En pondération T1, les références ont été surestimées en l’absence de gadolinium avec un biais 

moyen de +16,3±14,7%. Les mesures les plus proches des références étaient obtenues en présence de 

gadolinium à basse concentration (-1,3±2,5%). En présence de gadolinium à haute concentration, les 

pourcentages de graisses en densité protonique sous-estimaient les valeurs (-8,0±3,2%) (Figure 32-a). 

En pondération T2, les mesures des pourcentages de graisse en densité protoniques se 

rapprochaient le plus des valeurs de référence en l’absence de gadolinium avec un biais moyen de -

1,7±1,9%. Elles étaient sous-estimées en présence de gadolinium que la concentration soit basse ou 

élevée (-9,9±5,2% et -8,9±4,2% respectivement) (Figure 32-b). 

 

a)  

b)   
Figure 32 : Pourcentages de graisse en densité protoniques obtenus à partir de la séquence Dixon en  
écho de spin. Moyennes des mesures déterminées pour chaque série de fantômes par (a) les sept 
temps de répétition de la pondération T1 et (b) et les dix temps de répétition pour la pondération T2. 
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Mise à part lorsqu’elles étaient effectuées à partir d’une pondération T2 en présence de 

gadolinium à haute concentration, les mesures étaient fortement, et négativement corrélées au temps 

de répétition de manière significative (r ≤ -0,85, p < 0,05). En d’autres termes, l’allongement du temps 

de répétition induisait une diminution des mesures. Cet effet de prédominait dans les fantômes ne 

contenant pas de gadolinium (Figures 33a-33b). La variation en rapport avec le temps de répétition 

était peu marquée, de l’ordre 6% des biais moyens au maximum entre durées testées au sein d’une 

séquence pour une même série de fantômes. 

 

a)  

 
Figure 33 : Effet du temps de répétition sur les séquences en écho de spin : Biais moyens des mesures 
de pourcentages de graisse en densité protonique obtenus à partir des différents temps de répétition 
de la séquence Dixon en écho de spin (a) pour la pondération T1 et (b) pour la pondération T2. 
  

 300            350              400              450              500                 550              600              650       

Temps de répétition (ms) 
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B. Spectroscopie par résonance magnétique protonique 

1. Séquences PRESS avec temps d’écho fixe de 30 ms 

 

Les pourcentages de graisse en densité protoniques obtenus à partir de la séquence PRESS 

étaient proches des références avec des biais moyens de -6.8±2.1% dans la série de fantômes sans 

gadolinium, -8,7±3,5% en présence de gadolinium à faible concentration, et -7,4±2,1% à haute 

concentration (Figure 34). 

 

  
Figure 34 : Pourcentages de graisse en densité protoniques mesurés à partir de la séquence PRESS 
avec un temps d’écho de 30 ms dans chacune des séries de fantômes. 
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2. Séquences STEAM multi-écho avec correction par les T2 de l’eau et 

de la graisse 

 

Les mesures les plus justes ont été obtenues dans la série sans gadolinium avec un biais moyen 

de -2,1±1,9%. Elles sous estimaient les références en présence de gadolinium dans les séries avec basse 

haute concentrations avec des biais moyens de -7,8% (respectivement ±2,6% et ±2,3%) (Figure 35).  

 

 
Figure 35 : Pourcentages de graisse en densité protonique mesurés à partir des séquences STEAM avec 
correction selon les T2 de la graisse et de l’eau, dans chacune des séries de fantômes.  
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3. Influence du temps d’écho 

 

Les pourcentages de graisse en densité protonique étaient fortement, significativement et 

négativement corrélés au temps d’écho (r = -0,96, p < 0,05). Les mesures se rapprochaient des valeurs 

de référence avec le raccourcissement du temps d’écho (Figure 36). 

 

 
Figure 36 : Influence du temps d’écho sur les pourcentages de graisse en densité protonique mesurés 
pour chaque spectre des séquences STEAM et avec correction du T2, dans un fantôme contenant 50% 
de graisse sans produit de contraste gadoliné. Avec le raccourcissement du temps d’écho les mesures 
se rapprochent de la valeur de référence de 50% du fantome.  

T2-corrigé                24                         36                       48                       72   
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V. Discussion 

 

La résonance magnétique nucléaire du proton est la méthode non invasive la plus adaptée à 

la quantification de la graisse des tissus biologiques. Cependant, le pourcentage de graisse en densité 

protonique obtenu, dépend du type d’acquisition du signal, et est influencé à la fois par les paramètres 

des séquences et par l’utilisation de produit de contraste à base de gadolinium.  

A partir des séquences Dixon en écho de gradient en IRM, nous avons observé d’importantes 

variations avec des biais moyens allant de +21% à -11% entre les mesures et les valeurs de référence. 

La diminution de l’angle de bascule abaissait les mesures du pourcentage de graisse en densité 

protonique, de même que la présence de gadolinium. La réduction des mesures avec celle de l’angle 

de bascule était prépondérante en l’absence de gadolinium alors que les mesures réalisées sur les 

fantômes contenant du gadolinium à basse et haute concentrations étaient peu affectées. Ces 

phénomènes sont bien connus en imagerie hépatique car le biais T1 qui apparait avec les angles de 

bascule élevés surestime la stéatose (84–86). Pour la quantification de la graisse intramusculaire, 

Noble et al. recommandent d’utiliser des angles de bascule bas pour les mêmes raisons (87). 

Les pourcentages de graisse en densité protonique obtenus par les séquences Dixon en écho 

de spin étaient les plus proches des références dans la série de fantômes contenant du gadolinium à 

faible concentration pour la pondération T1 et dans celle sans gadolinium pour la pondération T2. Cet 

aspect est intéressant car ces séquences correspondent aux situations les plus répandues en pratique 

pour leur capacité à supprimer de manière robuste le signal de la graisse. Elles permettent de mettre 

en évidence le rehaussement pour la première et les phénomènes œdémateux ou inflammatoires pour 

la seconde. Ces séquences peuvent ainsi être retraitées à postériori pour permettre la quantification 

de la graisse dans les organes d’intérêt notamment dans le cadre de l’étude de la moelle osseuse et 

du myélome (88). 

L’effet du raccourcissement du temps de répétition en écho de spin au même titre que celui 

de l’augmentation de l’angle de bascule en écho de gradient favorise le signal de la graisse par l’effet 

T1. Le temps de répétition et le temps d’écho sont les paramètres qui définissent la pondération d’une 

séquence en écho de spin. En raccourcissant le temps de répétition, le signal des substances à T1 courts 

comme la graisse est favorisé, ce qui majore les mesures des pourcentages de graisse en densité 

protonique (84,87). Cela s’observe pour les deux pondérations notamment en l’absence de 

gadolinium. 

La spectroscopie par résonance magnétique est considérée comme la référence pour la 

quantification de la graisse, et sert souvent de gold standard dans les études sur le sujet. Elle est la 

seule à permettre de manière non invasive une appréciation du contenu en lipide d’un point de vue 

qualitatif, dont l’intérêt a été démontré dans l’ostéoporose (48,89,90) ou en imagerie cardiaque (7,91). 

En revanche, cette technique ne s’applique qu’au volume d’étude et n’est pas adaptée aux pathologies 
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dans lesquelles la répartition de la graisse est hétérogène. D’après notre étude, la séquence la plus 

adaptée pour la mesure du pourcentage de graisse en densité protonique est celle qui effectue une 

correction selon le T2 avec un biais moyen de -1.9%. Avec la séquence PRESS et un temps d’écho de 

30 ms, les valeurs de références étaient sous estimées avec des biais moyens proches entre les séries 

compris entre -7% à -9%. Les mesures étaient d’autant plus proches des références que le temps 

d’écho était court. Cela s’explique par le fait que les paramètres des séquences utilisées recueillent un 

signal dépendant des T2 des éléments étudiés (temps de répétition >> 2000ms). Le temps de relaxation 

T2 de la graisse étant plus court que celui de l’eau, l’amplitude de son signal décroit plus rapidement 

que celle de l’eau. Les pourcentages de graisse en densité protonique sont donc diminués par 

l’allongement du temps d’écho et cette observation justifie l’utilisation d’une correction selon la 

décroissance en T2 de l’eau et de la graisse. Cette correction est d’autant plus nécessaire dans les tissus 

comme le foie et l’os dans lesquels la présence de fer et de calcium diminuent leurs T2 (51,89), mais 

elle reste influencée par la présence de gadolinium. Il est possible de la mettre en place avec des 

spectres issus à de séquences STEAM ou PRESS, bien que la séquence PRESS donne des mesures plus 

élevées du pourcentage de graisse en densité protonique (92). La séquence STEAM est à privilégier car 

elle est moins susceptible aux effets de couplage J qui affectent les pics de la graisse et qui peuvent 

être à l’origine d’erreurs de mesure (92,93). Elle autorise des temps d’échos plus courts ce qui est 

intéressant lorsque le T2 de l’eau est réduit comme dans l’os ou le foie (93). Nous avons également 

observé que les mesures corrigées automatisées pouvaient être biaisées par des artéfacts que l’on 

peut identifier en vérifiant la qualité des spectres. 

La réduction des temps de relaxation T1 et T2 par les chélates de gadolinium influence 

l’intensité du signal selon une relation non linéaire qui dépend de leur concentration. Nous avons vu 

que l’intensité du signal de l’eau croît dans un premier temps avec la concentration en produit de 

contraste, pour atteindre un pic, puis diminue jusqu’à des valeurs inférieures au seuil initial (cette 

observation n’est pas valable pour tous les tissus). La concentration correspondant à ce pic dépend de 

la molécule en question, de l’intensité du champ magnétique, et est d’autant plus élevées que les 

temps d’écho et/ou de répétition sont courts (69,70). Pour les séquences en écho de gradient et en 

écho de spin pondérées T1, l’augmentation relative du signal de l’eau par rapport à celui de la graisse 

explique la diminution des mesures de pourcentages de graisse en densité protonique avec 

l’augmentation de la concentration en gadolinium entre les trois séries de fantômes. En revanche, en 

écho de spin avec la pondération T2, nous avons obtenu les mesures les plus basses dans la série 

contenant du gadolinium à faible concentration. Cela peut s’expliquer par l’apparition de l’effet négatif 

du gadolinium qui fait décroitre l’intensité du signal de l’eau au-delà d’un certain seuil (situé entre 0,4 

et 1 mmol/L) et induit une ascension des mesures dans la série de fantômes à haute concentration.  

Les études en imagerie hépatique in vivo avec des séquences Dixon en écho de gradient sont 

concordantes avec nos résultats. Elles mettent en évidence une surestimation de la stéatose avec 
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l’utilisation d’angles de bascule élevés, cette dernière étant compensée par l’effet du gadolinium 

(84,85). Cependant, l’influence du gadolinium semble dépendre de l’intensité du champ magnétique. 

En effet, si avec l’utilisation de faibles angles de bascule, la mesure de la stéatose n’est pas modifiée 

par le gadolinium  à 1,5T (84,86), les pourcentages de graisse en densité protonique de fantômes sont 

abaissés à 3T (76). 

Notre modèle de fantômes représente la principale limite à cette étude car ceux-ci ne reflètent 

pas les conditions in vivo. Chaque tissu ayant des temps de relaxation longitudinale et transversale 

propres ainsi qu’une différente réponse au gadolinium, un modèle devrait être développé pour étudier 

la quantification de la graisse dans chacun d’entre eux (70). Nous n’avons pas pu contrôler la viscosité 

des mélanges eau/graisse même si ce paramètre conditionne les propriétés magnétiques des milieux. 

De même, ce modèle n’intègre pas les phénomènes de susceptibilité magnétique que l’on retrouve 

dans le foie avec le fer, ou dans l’os avec le calcium. Ces derniers accélèrent la chute du signal en 

T2/T2* qui est corrélée à la densité minérale osseuse (89), et à la surcharge hépatique en fer (51). La 

comparaison des performances de quantification de la graisse par résonance magnétique pourrait être 

appréciée avec des modèles de fantômes reproduisant ces conditions tels que ceux développés dans 

l’étude de Hines et al. qui contiennent du fer (77), ceux utilisant une structure porteuse d’os 

trabéculaire dans l’étude de Gee et al. (94), ou ceux composés de fragments d’os dans un mélange 

d’eau et de graisse dans l’étude de Bray et al. (88). 

Dans cette étude, les mesures ont été pratiquées sur une échelle de concentrations allant de 

0% à 100%. La plupart des études de la littérature réalisent les mesures des pourcentages de graisse 

dans la fourchette de concentrations qui concerne l’organe auquel elles s’intéressent et cet élément 

est à prendre en compte car cela modifie la valeur de l’erreur systématique. D’autre part, la 

spectroscopie sert souvent de référence avec des séquences dont les paramètres et les modalités de 

traitement des spectres sont variables. Ces éléments limitent les comparaisons entre les études 

notamment en cas d’utilisation de temps d’écho uniques différents, et est une des raison pour laquelle 

peut recommander de pratiquer une correction par les T2 de l’eau et de la graisse pour s’en affranchir. 
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VI. Conclusion 
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CONCLUSIONS 
 
 

Nous avons mené une étude sur des fantômes avec comme objectif principal de comparer les 
performances de la résonance magnétique nucléaire pour la mesure du pourcentage de graisse en 
densité protonique à partir des séquences disponibles d’imagerie en coupe et de spectroscopie. 
L’objectif secondaire était d’évaluer l’effet des paramètres modifiables en routine sur ces séquences 
et l’influence du produit de contraste à base de gadolinium. 

Nous avons observé d’importantes variations entre les mesures issues des différentes 
séquences pratiquées pour un même pourcentage de graisse volumique. Celles-ci étaient toujours 
fortement corrélées avec les valeurs de référence pour une même séquence. Ces éléments indiquent 
que pour pouvoir comparer des pourcentages de graisse en densité protonique issus de différents 
examens, le type de séquence utilisé et ses paramètres doivent être constants. 

En imagerie en coupe, les séquences Dixon réalisées en routine présentent l’avantage de 
pouvoir être traitées à postériori pour quantifier la graisse. En écho de gradient, l’angle de bascule doit 
être le plus bas possible pour minimiser le biais T1 qui peut surestimer les pourcentages de graisse de 
manière importante. En écho de spin, les mesures ont montré les biais moyens les plus faibles dans les 
séries de fantômes à concentration basse en gadolinium pour la pondération T1 et sans gadolinium 
pour la pondération T2. La variation en rapport avec le temps de répétition était peu marquée  et 
prédominait en l’absence de gadolinium. 

En spectroscopie, les mesures étaient plus proches des références avec correction par les T2 
de l’eau et de la graisse. Cette méthode parait plus reproductible que les séquences à temps d’écho 
unique dans lesquelles l’allongement du temps d’écho diminuait les mesures. 

Les produits de contraste à base de gadolinium entrainaient de manière générale une 
diminution des mesures des pourcentages de graisse en densité protonique aux concentrations 
physiologiques. Quelle que soit la technique de résonance magnétique utilisée, la concentration en 
gadolinium d’un tissu et donc son influence sur les mesures dans les pixels/voxels d’intérêts ne peut 
être évaluée. En écho de gradient et en écho de spin pondérée T1 en présence de gadolinium, les 
mesures étaient plus proches des valeurs de référence, cependant l’absence de contrôle de la 
concentration du produit de contraste pose la question de la reproductibilité des mesures dans ces 
conditions. 
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Annexe : détermination des concentrations en produit de contraste gadoliné 

Le corps humain est composé de 60% d’eau dont les deux tiers appartiennent au compartiment intra-

cellulaire. Le compartiment extra-cellulaire représente ainsi 20% du poids du corps humain (95). 

Le plasma compte pour 5% du poids du corps humain. En partant du postulat que l’hématocrite 

correspond à 50% du volume sanguin, le compartiment vasculaire est évalué à 10% du poids du corps 

humain avec 5% relevant du plasma et 5% des éléments figurés (95). Le compartiment extra-cellulaire 

et le compartiment sanguin sont évalués à eux deux à 25% du poids corporel (20% compris dans le 

liquide extra-cellulaire incluant le plasma et 5% pour les éléments figurés du sang) (schéma ci-dessous). 

Le produit de contraste a un volume de distribution équivalent à celui du volume extracellulaire. La 

dose habituellement injectée est de 0,1 mmol/kg. Ainsi sa concentration varie entre 1 mmol/L (= 0,1 

mmol/kg/10% du poids du corps) dans le compartiment vasculaire et 0,4 mmol/L (= 0,1mmol/kg/25% 

du poids du corps) dans les tissus à l’état stable. 

A travers cet approche, l’élimination (rénale) du produit de contraste est négligée. 

 

 

Schéma représentant la répartition des liquides corporels. 
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 TITRE DE LA THESE : Quantification de la graisse par résonance magnétique nucléaire : étude sur 
fantômes avec comparaison des performances des séquences Dixon d’imagerie en coupe et de la 
spectroscopie, et évaluation de l’influence du gadolinium 
 
AUTEUR : ATTANE GREGOIRE 
 
RESUME : 
Introduction  

La résonance magnétique nucléaire est la modalité d’imagerie de référence pour la 
quantification de la graisse mais la diversité des séquences et la présence de produit de contraste à 
base de gadolinium influencent les mesures. 

 
Objectifs 

L’objectif était de comparer les mesures des pourcentages de graisse en densité protonique à 
partir des différentes séquences disponibles d’imagerie et de spectroscopie, et d’évaluer l’influence 
du gadolinium.  
 
Matériels et méthodes  

Des fantômes eau-graisse sans et avec gadolinium ont servi de référence. En imagerie, les 
mesures provenaient de séquences Dixon en écho de gradient en faisant varier les angles de bascule, 
et en écho de spin pondérées en T1 et T2 en faisant varier les temps de répétition. Deux séquences de 
spectroscopie comportaient soit un seul temps d’écho de 30 ms, soit plusieurs échos avec correction 
selon les T2 de l’eau et de la graisse.  
 
Résultats  

Pour toutes les séquences les corrélations étaient fortes entre les mesures et les références (r 
≥ 0,89, p < 0,001).  

En écho de gradient, les mesures étaient dépendantes de l’angle de bascule avec des biais 
moyens de -8,3% à +20,9% entre 4° et 15°. En écho de spin, les mesures surestimaient les références 
en pondération T1 (+16,3%), étaient plus proches en pondération T2 (-1,7%), et l’allongement du 
temps de répétition les faisait baisser (r ≤ -0,84, p < 0,001). En spectroscopie, les mesures étaient plus 
justes avec correction du T2 (-1,9%). Pour chaque séquence, la présence de gadolinium diminuait les 
mesures. 

 
Conclusion 

La quantification de la graisse par résonance magnétique est influencée par le type de 
séquence et ses paramètres, et par la présence de gadolinium.  
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Dixon – Echo de gradient – Echo de spin – Gadolinium – Imagerie par résonance magnétique nucléaire 
– Produit de contraste – Quantification de la graisse – Spectroscopie par résonance magnétique 
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