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I. INTRODUCTION

L’imagerie par résonance magnétique nucléaire (IRM) représente l’une des techniques du “futur”
de la médecine. Via l'interaction de champs magnétiques avec certains noyaux présents dans le
corps humain, on est capables de réaliser des images tridimensionnelles et axiales, anatomiques
et diagnostiques, de grande résolution spatiale et contraste sans utiliser des rayonnements
ionisants. Pourtant, aujourd’hui la résonance magnétique conventionnelle reste utilisée
uniquement pour des images de tissus mous ( riches en eau), car elle présente des fortes
limitations quand on veut imager des tissus plus durs comme les os, dents, ou ligaments, qui sont
plus limités en matière organique[19]. Ces tissus sont actuellement réservés à d’autres techniques
basées sur des Rayons X. Ces limitations sont néanmoins sujet de recherche, et nombreux
laboratoires cherchent à les contourner et avoir finalement un dispositif capable d’imager aussi
ces tissus. Le but de ce projet est de faire un pas vers cette direction, en développant des outils
qui aident au développement de l’IRM dentaire à petit champ.

I.I Une brève histoire de l’IRM

L’histoire débute en 1945[28], quand le phénomène de résonance magnétique est démontré comme
une façon de différencier différentes substances chimiques, restant une méthode de
Spectroscopie. Pourtant, en 1969, Dr. Raymond Damadian[29], un chercheur en médecine, théorise
qu’a priori, les cellules saines pourraient se différencier des cancéreuses en utilisant la résonance
magnétique, vu que ces dernières présentent une quantité d’eau plus importante. Sa théorie fut
prouvée en 1971. Cette année aussi, un autre chercheur, Paul Lauterbur, observe aussi cette
différence entre les tissus sains et cancéreux, et obtient la première image de MR utilisant deux
cuves d’eau, mais regrette le fait que les expériences ne puissent se réaliser que sur des
échantillons ex vivo. Il imagine donc un nouveau système d’imagerie du vivant: un scanner d’IRM
de corps entier. Un troisième chercheur, Sir Peter Mansfield, fait des avancements dans le champ,
et arrive à réaliser une image d’un doigt de l’un de ses élèves en 1974. La course vers le premier
scanner corps entier est donc commencé, et Damadian et Mansfield y participeront.

En Mai 1977, “Indomitable”, le premier scanner de corps entier fut créé par Damadian, qui obtient
des images mieux détaillées et contrastées que par des techniques de RX. Six ans après, la
machine est approuvée par la FDA (Food and Drugs Administration) pour son usage clinique. En
1978, Mansfield développe aussi sa machine. L’IRM devient durant les années postérieures une
technique de plus en plus présente dans les hôpitaux, subissant une grande quantité
d'améliorations et évolutions. Les dispositifs sont dominés par des entreprises comme Siemens,
Philips, et GE, qui offrent des prestations très importantes, mais avec un haut coût économique
associé.
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I.II Le phénomène physique de résonance

La base de l’IRM est l'interaction des protons des noyaux d'éléments avec un accouplement de
moment angulaire demi-entier (on utilise l'hydrogène dans l’eau car il est très abondant dans les
tissus biologiques), avec un champ magnétique externe B0. Quand ces protons sont dans
l’influence d’un tel champ, leurs moments angulaire intrinsèques “tournent” avec une fréquence

égale à la fréquence de Larmor ,où Ɣ est le rapport gyromagnétique de la particule𝑓 =
γ*𝐵

0

2*π

(42.57 MHz/T pour un noyau d’Hydrogène). Tous ces moments angulaires seront alignés suivant
le champ externe avec un petit excès de population de spins dans l’état de plus basse énergie (qui
est parallèle à B0) qui génère une faible aimantation M0

[1]. En appliquant un champ magnétique
oscillant appelé B1 à la fréquence de Larmor, les spins “tourneront” de B0 au plan transversal. Une
fois ce champ B1 est arrêté, les spins retournent suivant la direction de B0, ainsi perdant l’énergie
qu’ils sont accumulée sous l’influence de B1. Durant cette phase, les spins vont précéder à la
même fréquence de Larmor tandis qu’ils perdent cohérence dans le plan transversal suivant une
loi exponentielle avec une constante temporelle T2

[2] qui représente le temps nécessaire pour
diminuer jusqu'à 37% de l’aimantation initial:

(1)𝑀
𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠𝑣𝑒𝑟𝑠𝑎𝑙

= 𝑀
0

* 𝑒
−𝑡/𝑇

2

De plus, durant le processus de désexcitation des spins, on observe une récupération du plan
longitudinal, qui suit aussi une lois exponentielle avec une constante T1:

(2)𝑀
𝑙𝑜𝑛𝑔𝑖𝑡𝑢𝑑𝑖𝑛𝑎𝑙

= 𝑀
0

* (1 − 𝑒
−𝑡/𝑇

1)

Où T1 (temps de relaxation longitudinal) représente le temps nécessaire pour que le signal
augmente de 0% à 63% de M0. Ces temps T1 et T2 sont propres à chaque tissu, et cette propriété
précise donne à l’IRM un grand potentiel pour obtenir un grand contraste entre structures. M0 est
appelée magnétisation à l’état thermique, elle est donnée par la distribution de Boltzmann, est
proportionnelle à B0 et inversement proportionnelle à la température.

Durant tout ce processus, et suivant la loi de Faraday, les spins créent un flux magnétique
variable, qui dans la proximité d’une antenne, induira sur elle un signal électrique mesurable, et
qui pourra être amplifiée et numérisée pour avoir des informations anatomiques de la région du
corps soumise à ces champs.

Pour que le signal reçu soit utilisable, le poids du signal de la résonance de spin elle-même doit
être beaucoup plus important que le bruit thermique induit dans l'antenne par les pertes ohmiques
et les porteurs non chargés. La manière directe mais coûteuse d'augmenter la contribution des
spins au signal brut consiste à générer des différences de population de plus en plus importantes
entre les spins[3] en utilisant des champs magnétiques de plus en plus puissants (>3 T), ce qui
augmente de manière indésirable le coût de cette technologie.
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II. ÉTAT DE L’ART

II.I Les dispositifs d’IRM conventionnels

Ce champ B0, de l’ordre de cent mille fois le champ magnétique naturel terrestre (25-65 μT)[4] est
possible en utilisant des aimants supraconducteurs de grande dimension et très puissants. Cela
augmente non seulement le coût du scanner, mais aussi les complications logistiques dues au
poids et à la taille du scanner et à la nécessité de mettre en place un équipement auxiliaire pour
refroidir le supraconducteur[5]. Le fait d’avoir des champs si puissants implique qu’on doit isoler la
machine dans une cage de Faraday, normalement intégré dans les murs (qui eux mêmes, comme
tout élément impliqué, doivent avoir des caractéristiques précises et réglementées[6]), afin
d'améliorer le rapport signal/bruit et s’isoler des pollutions électromagnétiques, et éviter que ces
radiations magnétiques affectent leur entourage (personnel, dispositifs électroniques, autres
dispositifs médicaux…). En raison de toutes ces contraintes, les machines d’IRM sont
actuellement confrontées à des problèmes de coût élevé (le prix d’une machine neuve de 3 Tesla
peut très facilement coûter 3 million d’euros[7]), de plus elles sont encombrants.ls sont alors
réservés aux centres de recherches, aux grands hôpitaux et grands centres sanitaires. Le reste
des centres sont limités à d’autres systèmes moins exigeants en termes d’infrastructure et coût.
Comme un échographe ou un dispositif RX, qui sont plus limitées que l'IRM (en termes de
résolution, capacité d’imagerie, et simplicité d’utilisation pour un échographe, et d’imagerie des
tissus mous, cytotoxicité et radioprotection dans le cas d’un dispositif de Rayons X).

Fig 1: Disposition d’une salle d’IRM conventionnelle[8]. Pour une seule machine on a besoin d’une salle
de contrôle, une salle protégée des RF avec la machine, une salle de stockage des composants, et
possiblement un mur qui peut être enlevé pour pouvoir faire sortir ou entrer la machine ou des

composantes.
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La complexité de ces machines implique aussi que seules quelques entreprises ont les moyens
pour les commercialiser, et leurs systèmes de contrôle sont propriétaires et limités en termes de
séquences programmables, dont certaines seront impossibles non pas par le hardware comme on
pourrait imaginer, mais par le software lié. Ces entreprises limitent aussi l’accès aux donnés
directs des mesures, donc aucune information autre que l’image finale est donnée. Cela est
surtout embêtant pour certains domaines de la recherche en IRM, où des séquences “inusuelles”
sont étudiées, car sans accès aux donnés ils ne sont pas capables d’étudier leur comportement.
MaRCoS (Magnetic Resonance Control System)[9] a été conçu pour dépasser toutes ces
limitations.

II.II MaRCoS

MaRCoS a été créé en 2019 par un groupe international de chercheurs en IRM de petit champ.
Les contributeurs au premier article[9] ont proposé un système de contrôle open-source, avec un
coût très faible, et avec presque zéro limitations virtuelles de codage. Dans ce premier temps, ils
présentent de façon générale les composantes électroniques compatibles avec le système. Il
s’agit d’une console Red Pitaya SDLRLab 122-16, avec deux sorties analogiques pour générer
des signaux avec des enveloppes arbitraires (il n'est pas nécessaire de donner des détails sur la
gamme de fréquences, il a déjà été dit que ce contrôleur est destiné à un champ faible, il est donc
supposé que les sorties RF fonctionnent parfaitement dans une gamme comprise entre 1 et 50
MHz), deux entrées pour numériser les signaux analogiques provenant de la résonance des spins
et trois sorties numériques pour coordonner les instructions avec le reste du matériel. En outre, un
module supplémentaire est ajouté au RedPitaya pour générer les sorties numériques pour le
contrôle du gradient. L'ensemble du système est contrôlé par Linux et un serveur développé par la
communauté elle-même.

L’utilisateur peut contrôler le système avec un GUI (Graphic User interface), disponible de façon
open-source. Sur ce GUI, on peut programmer des séquences très diverses, grâce à la quantité
d’entrées qui sont accessibles et modifiables par l’utilisateur. Ce GUI a été dessiné en Python, et
peut être lancé avec Linux, Windows 10, et MacOS.

La faisabilité de ce système a été démontrée avec succès[10] dans plusieurs groupes d'IRM à faible
champ, tels que le LUMC[11], le MGH[12] et l'i3M[13].

II.III L’IRM dentale

II.III.I La problématique des tissus durs

La nature des composants osseux qui forment la bouche (dents et mâchoire), et les dents plus
concrètement (émail, dentine) fait que l’IRM dentale soit compliquée, surtout si on utilise des
machines avec des champs sub-Tesla. Le manque d’un grand nombre d’atomes d’Hydrogène et
leur faible mobilité dans les tissus durs (dents et mâchoire) fait que respectivement les T2 et le
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signal M soient beaucoup plus faibles, ce premier décroît en moins d’une milliseconde[14], et un M
faible donne un mauvais SNR. Le choix de “quand” mesurer le signal de désexcitation est donc
primordial pour avoir des images correctes. C’est pour cela qu’on trouve récemment les
séquences ZTE (Zéro Temps d'Écho)[15], où le gradient est appliqué avant le pulse d’excitation
pour minimiser le temps d’attente entre excitation et début de la mesure et pouvoir récupérer un
signal exploitable dans des échantillon de T2 ultra court. Le fait de régler le gradient avant
l'excitation signifie qu'immédiatement après l'application de l'impulsion RF, le codage de phase
commence à se produire. Cependant, l'antenne aura toujours un temps mort en raison de sa
commutation entre l'état d'émission et de réception (ring down), ce qui fait que les points centraux
de l'espace K ne sont pas mesurables. Un ring-down plus long implique que dans une acquisition
radiale ce vide central sera plus important, tandis que le diminuer nous permettrait d'acquérir des
points plus proches au centre dans l’espace k (où l’information sur la quantité de signal recueilli se
trouve)[23]. Si le ring down n'est pas du tout limitatif lors de l'utilisation de séquences d'impulsions
basées sur la détection d'écho pour l'IRM des tissus mous, qui permettent de remplir tout l'espace
k sans restriction, c'est un point critique à optimiser lors de l'utilisation de séquences de type ZTE
pour l'IRM des tissus durs.L'une de ces séquences est PETRA, qui est basée sur la récupération
des points perdus par le ring-down avec une seconde séquence dans laquelle ils sont
échantillonnés point par point.

Fig 2: Diagramme de l’espace k rempli par la séquence radiale et ponctuelle[40].

Ce temps est proportionnel au facteur de qualité Q intrinsèque à la bobine, et inversement
proportionnel à la fréquence de résonance: dans le contexte de petit champ avec haute résolution
(grand facteur Q), le ring-down est encore plus important que pour une machine conventionnelle.
Pour compenser cet effet, plusieurs solutions possibles de nature différente ont été recherchées et
désignées:
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- Circuit parallèle[24]: Cette solution compte avec la création d’un circuit interrupteur de diodes
qui pourra “dévier” le courant transitoire vers lui dans un temps presque nul (environ 4
nanosecondes), et qui élimine le ring-down dans un 92 pourcent de sa durée temporelle
(dans l’étude, un ring-down de 136 ns passe à 19 ns).

- Pulse en contrephase[22]: Cette technique concatène un pulse déphasé de 180º directement
après le pulse d’excitation. Le but de ce pulse est de réduire l’amplitude de ce courant
transitoire de la bobine en appliquant un voltage supérieur pour compenser ce ring-down
durant un temps donné par la formule suivante:

(3)τ
2

= 2𝑄
ω * 𝑙𝑛(1 +

𝑉
1

𝑉
2

* (1 − 𝑒𝑥𝑝(− ω
2𝑄 * τ

1
)))

Où V1 et V2 sont les voltages des pulses original et de compensation respectivement, 𝜔
la pulsation de résonance (𝜔=2π*fr) et la durée du pulse original. τ

1

- Oversampling des points radiaux[23]: Plutôt que d’essayer de réduire le nombre de points
centraux qui restent à capter, on peut acquérir plus de points que ceux qu’on nécessiterait
sur la partie radiale, et utiliser des méthodes algébriques reconstruire l’image, sans avoir
acquis les basses fréquences, sans artefacts. Si d’après le théorème de Nyquist pour
extraire toutes les informations du système nous avons besoin de coder N points, avec une
fréquence entre points de (Tmesure étant le temps totale de mesure de𝑓

𝑠𝑎𝑚𝑝𝑙𝑖𝑛𝑔
= 𝑁

2*𝑇
𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟𝑒

chaque acquisition), si nous augmentons cette fréquence d’un facteur J, on aurait assez de
points pour reconstruire correctement l'image sans avoir enregistré complètement tout
l'espace K, si ce facteur J est assez important[21] (faut tenir en compte la capacité de calcul,
et les contraintes de mémoire de l’ordinateur pour choisir un J cohérent).
Pourtant, suréchantillonner de ce facteur J implique une augmentation drastique de la taille
de la matrice E, car le nombre de lignes de E sera aussi augmenté J fois.

Chaque de ces options a ses avantages et inconvénients: l’implémentation d’un circuit donne une
réponse quasi instantanée, mais pour cela il faudrait ajouter plus de composants électroniques au
système (et donc augmenter son coût), un pulse en contre-phase n’est aussi résolutif, mais facile
à implémenter et gratuit, et Le suréchantillonnage permet d'éviter le temps de séquence
nécessaire pour récupérer les points centraux cartésiens de l'espace K (mais le même temps est
alors nécessaire pour utiliser des méthodes de reconstruction plus complexes que la FFT, même
en utilisant des GPU), et un vide central trop important entraîne une propagation d’erreur dans la
reconstruction des points centraux. Une partie de ce projet de recherche sera alors, comment
implémenter effectivement une compensation par contrephase, vu qu’il n’apporte pas de coût
économique a priori.

II.III.II L’IRM dentale aujourd'hui

Même si ces séquences, comme UTE et ZTE ont été prouvées dans des échantillons ex vivo avec
des T2 très courts, ces images requièrent un grand nombre de moyennes pour augmenter leur
faible SNR intrinsèque, donnant des temps de mesure inviables avec la pratique clinique. Cela les
rend inviables pour les patients in vivo pour le moment. C’est pour cela que l’IRM n’est pas
utilisée aujourd’hui pour les images dentaires. Le fait de vouloir observer des tissus durs et mous,
et des tissus mous contenus dans les tissus durs, implique que le processus d’obtention de ces
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images est long, coûteux, requiert des champs magnétiques encore plus puissants, et est
vulnérable à l’apparition d'artefacts durant le traitement. C’est pour cela que les petites cliniques et
cabinets dentaires se contentent d’utiliser des RX[16] pour l’imagerie dentale, même si cela
provoque des problèmes de radioprotection et exposition à long terme[17], et comme les RX ne
montrent pas les tissus mous, une partie de tumeurs et maladies ne peuvent être estimées avec
précision, voire pas du tout détectées. Par contre, quand elle est utilisée dans des conditions de
laboratoire, on est capables d’observer un nombre exceptionnel de lésions et difformités, fait qui
rend l’IRM comme une technique idéale pour l’imagerie pré et post opératoire et diagnostique,
pour poser des implants, pour des traitements endo dentaires et orthodontiques,... C’est pour cela
qu’une machine à petit champ magnétique (pas très coûteuse, portable) et facile à utiliser est
spécialement intéressante[18]. Un groupe du i3M, et la startup Tesoro Imaging S.L., essayent de
créer, donc, un dispositif de telles caractéristiques.

II.IV DentMRI

MRILab (i3M) et Tesoro Imaging ont créé en 2020 DentMRI Gen I, un dispositif d’IRM à petit
champ, conçu comme un dispositif préclinique. Il a été réalisé avec une seule bobine RF qui sert
comme émettrice et réceptrice, désignée pour réaliser des images ex vivo de tissus durs et mous
de façon simultanée[19]. Ce dispositif, avec un aimant permanent en forme de “C” de 260 mT, et
coût inférieur à 150.000 euros avait comme but la recherche,et a prouvé que ces séquences ZTE
sont viables pour des champs sous-Tesla.

Fig 3: Tranches d'images de dents humaines dans une tranche de jambon réalisées par le scanner
DentMRI Gen I avec PETRA[19].
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III. MATÉRIELS ET MÉTHODES

Pendant ce stage, plusieurs projets ont été menés le long des 6 mois, avec des durées variables.
Les tous ayant comme but le développement d’outils et améliorations du système de DentalMRI
Gen-I, qui seront apportés ultérieurement à la deuxième génération du dispositif, et à PhysioMRI,
si les résultats sont satisfaisants. Dans un premier temps, l'implémentation du système de contrôle
MaRCoS sur le scanner (qui utilisait un ancien système commercial SpinCore Tech
Radioprocesor-G[41]), a été réalisée, puis une solution au ring-down a été testée, et finalement, la
plupart des mois ont été consacrée à la création d’un système d’image quantitative
multiparamétrique.

III.I Premières étapes: Nouveau système de contrôle

Les premiers jours de stage ont été dédiés à la fabrication d’un nouveau système de contrôle
MaRCoS. Cela permettrait de passer de l’ancien système de contrôle à MaRCoS, qui sera
beaucoup plus utile pour le déroulement des nouvelles étapes de développement de séquences et
outils.

III.I.I Matériel pour la fabrication
Le système consiste en une boîte métallique avec des composants électroniques à l’intérieur. Ce
système contient plusieurs plaques pcb pour des différentes composantes de contrôle:

- BIPOLAR-FHDO: Plaque dédiée pour le contrôle et l’émission des gradients de champ.

- GPA (Gradient Power Amplifier): Plaque de “base” qui relie tous les composants du
système entre eux.

- RedPitaya: Comme dit précédemment, elle est connectée à l’ordinateur pour contrôler
l’ensemble, elle contrôle les entrées et sorties RF des séquences envoyées et le signal
reçu.

- Adaptateur GPA-FHDO: cette dernière est branchée à la RedPitaya et contrôle la sortie de
la TTL (signal en forme de porte qui sert à “allumer” les amplificateurs de signal quand un
pulse est envoyé.

La boîte en métal, dont on l’associe à l’ensemble pour l’isoler magnétiquement, aura donc
plusieurs entrées et sorties, qui devront être aussi fabriqués en perçant le métal:

- 2 entrées d’alimentation: une pour l’ensemble et reliée à un interrupteur, et une micro-usb
pour l’alimentation de la RedPitaya.

- 4 sorties coaxiales SMA pour le contrôle des gradients, même si normalement que 3 d’elles
seront utilisées (notamment pour x,y et z).
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- 2 sorties coaxiales SMA pour le contrôle des TTL (pour la plupart des cas on utilisera
qu’une).

- Une entrée/sortie ethernet reliée à la RedPitaya pour son contrôle depuis l’ordinateur.

- 2 sorties et 2 entrées coaxiales SMA des pulses des séquences émises.

Des autres connexions diverses ont été réalisées,telle une connexion de l’intŕrupteur à
l’alimentation du l'ensemble et l’implémentation d’un ventilateur comme mesure de refroidissement
de la RedPitaya.

Fig 4: Boîte assemblée. Avec chaque composante labellisée.

III.I.II Méthodes de vérification
Une fois que la boîte a étée assemblée, des vérifications du bon fonctionnement de l’ensemble ont
été réalisés.Pour cela on a réalisé des caractérisations de chaque composante en reliant la boîte
à l’ordinateur et un oscilloscope, ou un générateur de signal selon ce qu’on souhaite vérifier:

- Premièrement, la sortie TTL et RF ont été caractérisés. Si ces deux composantes
fonctionnent correctement, on devrait trouver sur l’oscilloscope un signal carré de voltage
constante qui commence un peu avant que le pulse RF et se termine en synchronisation
avec la fin de l'impulsion RF, qui est un signal sinusoïdal à la fréquence de larmor (pour
Dental Gen 1 11,13 MHz) dont l'amplitude et la durée sont contrôlables par l'utilisateur..
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- Dans un deuxième temps, on vérifie l’entrée RF. Cette entrée sera reliée à un générateur
de signal et l’ordinateur, où on regardera le signal reçu et traité par le logiciel. En générant
un pulse sinusoïdal de fréquence f, on devrait trouver sur l’ordinateur ce même signal,
démodulé pour la fréquence choisie sur l’ordinateur. Si ces deux fréquences sont les
mêmes, on devrait trouver un pic très étroit dans le spectre des fréquences et centré sur 0,
et un signal constant sur la fenêtre du signal reçu. Dans le cas contraire, on regardera un
pic décalé de 0 avec une largeur plus grande, et le signal réel et imaginaire sera un des
sinusoïdales décalées l’une de l’autre.

- Finalement, on vérifie les sorties du gradient. Pour cela on fera varier les valeurs du
Shimming (un signal constant qu’on applique de forme systématique pour améliorer les
inhomogénéités du champ magnétique de l’aimant). Si on n’applique pas de Shimming, les
3 sorties de gradient devraient être à zéro, et varient selon les valeurs qu’on choisit sur
l’ordinateur.

Toutes ces vérifications ont été réalisées et ses résultats seront montrés en détail sur la section
IV.I Résultats de la vérification du système de contrôle. Pourtant, un problème avec les gradients a
été détecté: lorsqu'on ne lance pas de signal depuis l’ordinateur, on constate un offset constant de
1,25V. Cela a été étudié et testé pendant plusieurs jours, mais finalement, l’expert en électronique
du laboratoire (celui qui a désigné les pcbs) l’a récupéré pour localiser le problème.

III.II Compensation du Ring-Down

III.II.I Solution initiale proposée
Parallèlement à la fabrication du système de contrôle, une solution possible au problème du
Ring-Down a été proposée. En nous basant sur l’article Yonghyun Ha et al.[21], nous avons réalisé
une séquence sur l’ancien logiciel basé sur Radioprocesor-G, où un pulse d’amplitude A2 est
concaténé au pulse de 90º originel sur un temps τ2 suivant l’équation (3).

On considère cette formule en particulier car on n’a pas besoin que le pulse initial arrive à son
maximum d’équilibre, juste que les spins déphasent de 90º après un temps τ1 . La caractérisation
de cette réponse se fera en réalisant une pick-up :une bobine de 2 tours qui sera placée autour de
la bobine RF perpendiculairement, qui servira à caractériser la réponse de cette bobine fâce au
Ring-Down et aux compensations, et sera connectée directement à l’oscilloscope. On regardera
aussi sur l'ordinateur le signal capté instantanément après les impulsions, comme cela on aura
une mesure “directe” de l’effectivité réelle de cette mesure. On a placé un fantôme rempli d'eau
avec du sulphate de cuivre à 1%. Si la séquence est effective, on devrait trouver le signal de
décroissance de l’échantillon libre du signal de Ring-down. On balaye aussi plusieurs amplitudes
de A2 et temps pour montrer les réponses de la compensation à ces paramètres.

Le but de cette solution est de réduire l’amplitude du Ring-Down jusqu'à ce que le signal acquis
dans cette fenêtre postérieure à l’excitation puisse être exploitable, c’est-à-dire, négligeable face
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au signal de l’échantillon. Nous ne visons pas à réduire sa durée, puisqu’il dépend de la bobine et
du champ extérieur B0, juste minimiser son amplitude.

III.II.II Nouveaux méthodes de vérification
Comme décrit sur la partie IV.II.I Résultats initiaux de la compensation du Ring-Down, les
premières mesures posent des nouvelles questions, vu que ce que ce jet d’énergie que l’on
croyait comme signal de Ring-Down de la bobine semble être un tas de perturbations du système
(comme la chute de la TTL, de l’énergie résiduelle des composantes électroniques, etc). Pour cela
des nouvelles mesures et tests ont été réalisés :

- Pour tester si c'est l'extinction de la TTL qui génère ce pic d'énergie, nous prolongeons la
durée de la TTL jusqu'à plusieurs millisecondes après le début de la mesure pour voir si ce
pic se déplace vers la droite, ce qui indiquerait que l'extinction de la TTL est à l'origine de
ce phénomène.

- Pour tester l’influence de l’amplificateur, on connecte aussi sa sortie RF parallèlement au
circuit à l'oscilloscope pour observer de façon simultanée son entrée (signal capté), et sorti.

Tout cela sera mesuré plusieurs fois sous conditions et timings différents, afin de mieux distinguer
l’apport de chaque composant au ring-down.

III.III Magnetic Resonance Fingerprinting

Après ces premiers projets, qui étaient plutôt ciblés sur la mise à jour du scanner DentMRI Gen I,
un projet plus long a été proposé: l'implémentation d’un système d’imagerie quantitative multi
paramétrique basé sur le concept de fingerprinting [26].

III.III.I La base du fingerprinting
Le fingerprint (empreinte digitale) fait référence à la réponse unique de chaque tissu face à une
série d’excitations données. Il a été proposé en 2013 par Dan Ma et al.[26] comme une façon
d'acquérir de façon simultanée plusieurs caractéristiques quantitatives des tissus, comme T1, T2,
ou des inhomogénéités de B0 dans la zone sensible à l’échantillon. Pour cela, une variation
pseudo-aléatoire des paramètres d’acquisition (flip-angle θ, et temps de répétition TR) est
imposée sur une séquence choisie, de forme que nous avons un time-course de chaque voxel
pendant les n excitations. Ces excitations n’ont pas pour but d'améliorer l’image, mais de générer
ce fingerprint des tissus, qui peut être “caché” derrière une image bruitée et des artefacts de
reconstruction.

Cependant, ce signal n’a pas de valeur intrinsèque. Il devient intéressant quand nous l’appairons
avec un signal synthétique qui a associé une série de valeurs de T1,T2, etc. Ce signal est contenu
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dans un “dictionnaire” de signaux synthétiques que l’on crée à partir de la résolution des équations
de Bloch selon le type de séquence choisie, avec les TR et θ générés. Ce dictionnaire parcourt un
intervalle de T1, T2, etc. et estime comment un tissu, avec une valeur précise de ces propriétés,
évolue durant notre mesure.

Pour appairer ces signaux, on parcourt tout le dictionnaire en comparant le signal acquis avec
chacun des time-courses calculés, et on réalise un appariement avec le signal le plus similaire
avec la mesure (via des estimation mathématiques comme la différence quadratique absolue, ou
le produit scalaire). Finalement, le voxel appairé “gardera” la valeur des propriétés de l’entrée du
dictionnaire sélectionné. Une fois que cela se réalise pour tous les voxels de l’image, nous
pouvons créer des cartes de chaque paramètre.

Les atouts du fingerprinting sont nombreux: contrairement aux acquisitions classiques, une image
quantitative est mieux pour le diagnostic, au lieu de réaliser une acquisition par paramètre, nous
pouvons tout avoir dans une seule, et comme indiqué sur l’article de Dan Ma[26], il s’agit d’une
technique très forte fâce au bruit, sous-échantillonnage, et mouvement.

Fig 5: Diagramme[30] du procès de fingerprinting. (a) Nous réalisons une acquisition avec une séquence
et paramètres variables donnés. (b) Nous générons un dictionnaire synthétique. (c) Nous associons la

“meilleure” entrée du dictionnaire au voxel, qui gardera les valeurs des propriétés de l’entrée.

III.III.II Fingerprinting sur DentMRI Gen I
Pour débuter ce projet, nous avons visé l’utilisation du scanner DentMRI Gen I, qui nous permet
de développer le fingerprint dans un système assez fiable. Pourtant, l’utilisation d’un système de
petit champ pour imager des tissus durs impose des contraintes spécifiques. Par exemple, le
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remplissage de l’espace k doit se réaliser de façon radiale (vu sa nature ZTE), comme expliqué
sur la section III.III.I La problématique des tissus durs. Une autre contrainte à tenir en compte est
la présence de Eddy currents[27]: des courants induits selon la loi de Faraday par le changement
des champs magnétiques, lors de la variation des gradients. Tout cela nous mène à un type de
séquence précis: elle doit contenir un écho (comme cela nous pouvons obtenir un signal
dépendant de T2), où les gradients restent constants durant l’acquisition, et préférablement, où la
magnétisation transversale revient à 0 après chaque répétition pour avoir des signaux qui ne
seront pas dépendants de la répétition précédente (Incoherent Steady State).

La séquence choisie est donc RISE (Radial Incoherent Spin Echo), avec un TE variable entre
répétitions pour que le signal soit dépendant de T2, et un spoiling, à la fin de chaque répétition qui
sert à supprimer l’aimantation transversale, et à modifier les gradients pour les garder constants
durant la prochaine répétition. Cette séquence compte avec un écho et deux zones de lecture, qui
parcourent un rayon et un diamètre de l’espace k à chaque fois.

Fig 6: (a) Diagramme de la séquence. En rouge les gradients, A et B représentent les deux zones de
lecture. (b) Schéma du remplissage de l’espace k avec les deux mesures A et B.

L’aimantation transversale à la fin de chaque répétition est gouverné par l’équation suivante, et
présentera un régime transitoire avant d'arriver dans un état d'équilibre où l’aimantation entre
l’écho de la n-ième acquisition et la (n+1)-ième est la même:

Régime transitoire: (4)

𝑀(𝑛) =  𝑠𝑖𝑛(θ) *  𝑒𝑥𝑝(− 𝑇𝐸
𝑇2 ) * (− 𝑀(𝑛 − 1) *  𝑐𝑜𝑠(θ) * 𝑒𝑥𝑝(− 𝑇𝑅/𝑇

1
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0
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À l’équilibrium: (5)

𝑀(𝑛) =  𝑠𝑖𝑛(θ) *  𝑒𝑥𝑝(− 𝑇𝐸
𝑇2 ) * 𝑀

0
*

(1−2*𝑒𝑥𝑝(−
𝑇𝑅− 𝑇𝐸

2

𝑇
1

)+𝑒𝑥𝑝(− 𝑇𝑅
𝑇

1
)

1+ 𝑐𝑜𝑠(θ)*𝑒𝑥𝑝(− 𝑇𝑅
𝑇

1
)

Pourtant, vu que sur chaque répétition le TR, θ, et TE sont variables, cet état d’équilibre ne sera
jamais achevé. Cette équation (4) nous servira aussi pour générer le dictionnaire.

III.III.III Premiers pas experimentaux
Pour réaliser une première implémentation du processus du fingerprinting, un échantillon d’un
raisin est utilisé. Il a été choisi car il compte d’une partie avec T2 et T1 longue (le fruit), et court (les
grains). Même si ultérieurement, nous visons l’implémentation du fingerprinting pour des tissus
durs, il sera plus simple de commencer avec un échantillon “plus facile”, et de migrer vers les
tissus durs une fois que le processus est perfectionné.

Premièrement, pour mieux créer le dictionnaire, on l'estime les T1 et T2 de chaque composante du
raisin de façon expérimentale.

- T1 se calcule avec une séquence d’Inversion Recovery[31]. Cette séquence est similaire à
une Spin Echo courante, mais implémente un pulse de 180º avant. Après ce premier pulse,
et avant celui de 90º, les tissus relaxent suivant T1, jusqu’à récupérer leur orientation
suivant B0. Ce temps entre pulses, appelé TI, peut être balayé[32], et nous donnera une
courbe comme celle-ci, où le signal sera annulé en TI=T1*ln(2), qui correspond au temps où
le signal est revenu de -Mo à zéro :

Fig 7: Signal mesuré dans une séquence Inversion Recovery en fonction de TI
[33].

Une fois obtenu le TI qui annule le signal, T1 sera facilement calculé.
Étant donné qu'il serait nécessaire d'avoir un nombre considérable de graines de raisin
pour obtenir un échantillon significatif, l’estimation de T1 se réalisera en réalisant un fit à
une équation à deux exponentielles d’une séquence Inversion Recovery de tout
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l’échantillon, où on calcule le temps où le signal des graines s’annule en balayant des
différents TI.

- La mesure de T2 se réalise avec le raisin intacte et une technique de CPMG
(Carr-Purcell-Meiboom-Gill)[34]. Cette séquence est un train de pulses de 180º séparées du
temps τ. Si les inhomogénéités du champ magnétique sont statiques dans le temps, les
différences de phase du champ seront inversées par l'impulsion de 180°, annulant
complètement toute source supplémentaire de déphasage du signal (comme dans toutes
les techniques d'écho). Utiliser un train suffisamment long permet d’obtenir le
comportement de T2 de l’échantillon. Pour obtenir la valeur de T2, il suffira juste de “fitter” le
decay par une fonction bi-exponentielle en fonction du nombre de tissus qu’on veut
différencier (pulpe et graine).

Les résultats sont disponibles dans la section IV.III.I Caractérisation du raisin.

III.III.IV Génération du dictionnaire et appairage
Comme expliqué précédemment, le fingerprinting n’a pas de sens sans un dictionnaire
synthétique des signaux avec des différents T1 et T2. Ici, nous l’avons créé en utilisant Matlab,
suivant trois étapes:

- Choix des paramètres de la mesure: Avant toute acquisition, un programme a été créé pour
générer les séries des TE, TR et θ selon les contraintes que nous souhaitons poser. Ils
seront stockés séparément sous 3 fichiers .txt correspondants à chaque paramètre, et ils
seront chargés sur Python pour être utilisés dans la séquence expérimentale, ou sur Matlab
pour générer le dictionnaire.

- Génération du dictionnaire: Séparément à l’acquisition, le dictionnaire est généré suivant
l’équation (4). Il charge les fichiers des paramètres désirés, et pour un intervalle choisi de
T1 et T2, génère des fichiers .txt avec l'évolution de chaque combinaison de T1 et T2.

- Appairage: Une fois que l’acquisition est terminée, un programme Matlab a été créé pour
réaliser l’appairage automatique des signaux. Il calcule l’entrée la plus proche en utilisant le
produit scalaire entre le signal expérimental normalisé et chaque entrée normalisée du
dictionnaire. L’entrée avec le produit scalaire le plus important et considéré comme le
meilleur match[37]. Vu que pour les étapes initiales, nous connaissons déjà le T1 et T2 des
échantillons, nous avons aussi implémenté une méthode de calcul d'erreurs entre
l’estimation et la valeur réelle pour chaque longueur de fingerprint de l'acquisition. Comme
cela nous pouvons vérifier l’évolution de l’estimation, et il nous permettra aussi de faire des
remarques supplémentaires.

III.III.V Codage de la séquence RISE
Comme décrit dans la section III.III.II Fingerprinting sur DentMRI Gen I, la séquence choisie est
RISE. Cette séquence radiale doit être capable de générer des images avec peu de rayons de
l’espace k: entre chaque rayon on applique le golden angle diamétrique de 111.25º [35] de sorte
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qu’on ne répète jamais des angles, et par conséquent, des informations. La séquence sera
implémentée sur MaRCoS, et se base sur une adaptation du code PETRA, sur différentes étapes,
pour vérifier que la séquence se comporte comme attendu:

- Dans un premier temps, on crée un code Python pour obtenir le comportement d’un
échantillon homogène fâce à la séquence, avec un TR, TE et θ constant. Ainsi, nous
pourrons vérifier si son comportement est bien conforme à ce que prédisent les
équations(5) et (6). Cette partie ne montrera pas des images, mais des graphiques de
signal acquis.

- Une fois que cela est vérifié, nous procéderons à varier TR, TE et θ pour montrer que le
comportement de l’échantillon suit aussi le fingerprint simulé. Si cela est bien validé, nous
pouvons utiliser cette séquence pour caractériser des échantillons homogènes sans avoir
besoin de passer par deux séquences différentes (comme pour le raisin).

- Finalement, si la séquence sans image est bien créée, nous la modifierons pour ajouter des
gradients de codage spatial pour un échantillonnage radial, et des méthodes de traitement
et analyse d’image pour obtenir des images de chaque temps d’écho et flip-angle. Pour ce
faire, nous avons modifié le code PETRA en ajoutant le codage des diamètres et des
angles des rayons selon le golden angle. Comme nous voulons aussi tester la robustesse
de cette méthode face au undersampling (sous-échantillonnage) et certaines études ont été
réalisées avec un nombre très réduit de rayons par image[36], nous allons introduire un
paramètre d’entrée sur la GUI appelé “Nombre de Rayons” qui nous permet de choisir à
chaque fois le nombre de rayons qui construiront l’image. Chaque triplet (TRn,TEn,θn) est
appliqué pour chaque rayon. Comme cela nous profiterons de la variation des gradients à
la fin des répétitions pour le codage du nouveau rayon, pour réaliser le spoling. Par des
motifs de simplicité, nous avons décidé de réaliser des images de projection suivant l’un
des 3 axes, plutôt que des images 3D.
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Fig 8: Simulation de la séquence sur Matlab d’une acquisition de 5 rayons (bleu) et diamètres
(rouge) avec chaque point de l’espace k à mesurer pour un plan {kx;ky}. Chaque point est en m-1,

où k est défini comme γ * gradient * t.
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IV. RÉSULTATS

IV.I Résultats de la vérification du système de contrôle

IV.I.I Vérification de la sortie RF et la TTL
Comme expliqué sur la partie II.I.II Méthodes de vérification, cette caractérisation se fait
directement sur l'oscilloscope. Nous avons balayé les amplitudes disponibles par le logiciel [0;1]
(sans unité). Les résultats sont les suivants:

Fig 9: Signal reçu par l’oscilloscope correspondant à la sortie RF (jaune), et la TTL (vert).

Fig 10: Tension émise par le système en fonction de la valeur d’entrée choisie.

22



La réponse de la sortie RF est satisfaisante et proportionnelle aux valeurs d’entrée du logiciel. La
TTL garde un courant constant qui commence un peu avant le début de la RF, et finit en même
temps, comme attendu. Ces résultats sont satisfaisants et nous permettent de passer à la suite, la
vérification du convertisseur analogique/numérique (CAN) et l’entrée RF.

IV.I.II Caractérisation de l’entrée RF
Pour cette vérification nous avons lancé un pulse RF sinusoïdal de fréquence et voltage variable.
Une bonne réponse nous devrait montrer sur l’ordinateur l’amplitude du signal de la moitié du
pic-pic et un pic sur le spectre de fréquences centré sur zéro:

V=50mV
pp

V=100mV
pp

V=300mV
pp

V=400mV
pp
(saturé)

Fig 11: Signal reçu et démodulé, avec son spectre de Fourier.

Les résultats affichés correspondent bien à nos attentes.Il est donc également possible de vérifier
ce que nous observons lorsqu'il y a une mauvaise démodulation, c'est-à-dire quand les
fréquences du signal et celles attendues par l'ordinateur ne correspondent pas: la démodulation
n’enlève pas la partie sinusoïdale du signal. Cela devient intéressant quand on veut trouver la
fréquence de résonance du système (qui varie subtilement à cause des facteurs externes):
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Fig 12: Signal démodulé avec un mauvais matching des fréquences (11MHz attendus vs 10MHz
envoyés).

Cette réponse face à une mauvaise démodulation est aussi correcte (nous voyons que le pic en
fréquences associé est décalé de -1 MHz). Nous pouvons passer à la dernière vérification, la
sortie des gradients.

IV.I.III Vérification de la sortie des gradients
La vérification se fait en utilisant les valeurs de Shimming, expliquées dans la section III.I.II
Méthodes de vérification. En l’absence de Shimming défini, nous observons sur l’oscilloscope le
suivant:
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Fig 13: Mesures sur l’oscilloscope. En orange, vert et jaune les gradients z,y et x. En bleu, un pulse de
vérification pour vérifier la correcte synchronisation des instructions aux sorties de gradient et la RF.

Avec ce comportement des gradients, l’utilisation du système est inviable. Il faudra localiser le
problème qui cause cet offset.

Après des mesures et tests, nous avons identifié le problème dans la GPA, sur un condensateur
fautif et un convertisseur digital-analogique qui était classé comme compatible, mais qui en réalité
ne se comportait pas comme attendu. Pourtant, il nous a fallu plusieurs semaines pour le localiser,
et trouver un remplacement adéquat. Une fois que cette correction a été réalisée, les gradients ont
pu être caractérisés:

Fig 14: Courant émis par les gradients selon les valeurs de Shimming appliqué.

On constate un comportement linéaire, qui sature à ± 10.9 V.

IV.I.IV Premières images avec le nouveau système
Vu que toutes les entrées et sorties (analogiques et numériques) sont vérifiées et caractérisées,
nous pouvons donc connecter le système au scanner DentMRI Gen-I et générer quelques
mesures et images d’un échantillon pour vérifier que les résultats sont cohérents avec ceux
obtenus avec l’ancien système. L’échantillon comporte de l'eau avec du sulphate de cuivre dans
un 1% du mélange (T1=15.8 ms, T2=13.6 ms) dans un tube en essai en plastique avec le nom du
laboratoire au centre. en utilisant différentes séquences. Ici, une séquence Gradient d’Écho 3D et
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une PETRA ont été utilisées pour les images, et une CPMG et Inversion Recovery comme
séquences de caractérisation.

Séquences de caractérisation de l’échantillon

CPMG Inversion Recovery

Fig 15: Résultats des séquences de caractérisation des échantillons sur le nouveau système pour un
échantillon de CuSO à 1%.

Séquences d’images

Gradient d’Écho 3D PETRA

Fig 16: Résultats des séquences d’image des échantillons sur le nouveau système.
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Les résultats sont satisfaisants, malgré les aberrations et les artéfacts issus d’un choix des
paramètres d’acquisition et reconstruction qui n’était pas exhaustif.

Par conséquent, le système de contrôle est bien installé en attendant d'être optimisé.

IV.II Résultats de la compensation du Ring-Down

IV.II.I Résultats initiaux de la compensation du Ring-Down
Les premiers tests, comme décrit précédemment, utilisent une pick-up pour regarder le
comportement du ring-down fâce à plusieurs pulses compensatoires. Dans le scanner, nous avons
mesuré expérimentalement un facteur Q de 45.5, les amplitudes de compensation seront
variables et exprimées sans unités dans la GUI, et donnent un signal de cette forme:

Fig 17: Signal composé du pulse originel d’amplitude 0.2 et un pulse compensatoire de 0.4, avec un
déphasage de 180º.

Avec un pulse de cette allure, nous cherchons donc à caractériser le comportement de la bobine
fâce à celui-ci. Pour cela on utilisera un pulse d’amplitude 0.15 a.u. pendant 15 μs et un pulse
compensatoire d’amplitude 0.3 a.u. pendant un temps variable, mais qui selon la formule sera de
0.52 μs. L'efficacité de la compensation sera estimée sur l’oscilloscope (qui regardera l’allure
générale du signal), et la GUI (qui servira pour estimer si cette compensation est suffisante pour
mesurer un signal de résonance exploitable).

Duration de la GUI Oscilloscope
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Fig 18: Ring-down de la bobine avec différentes durées du pulse compensatoire.

Comme nous pouvons apprécier sur l’oscilloscope, on constate une très grande réduction du
signal dans la bobine avec une compensation précise (nous rappelons qu’une réduction
temporelle n’est pas possible). On constate aussi, que la valeur de la durée de compensation
optimale varie entre la calculée et la meilleure expérimentalement, cela peut être dû à des erreurs
dans la mesure de Q, et la petite variabilité de la fréquence de résonance dû à des facteurs
externes. Pourtant, le signal n’est pas exploitable, vu que sur la GUI, pour n’importe quel
compensatoire on trouve un jet de signal qui empèche de commencer à mesurer le signal avant.
Comme décrit sur la section III.II.II Nouveaux méthodes de vérification, plusieurs tests ont été
menés pour découvrir la provenance de ce signal.

IV.II.II Nouvelles vérifications et hypothèses
L’influence de la présence de la TTL dans le signal est apparente, vu que si on prolonge sa
duréeaprès la fin du pulse et on lance la mesure, elle induit un signal d’environ 20 mV. Sa chute
induit aussi un pic de signal de plus de 100 mV et décroît de façon exponentielle avec une
constante temporelle d’environ 3 μs.
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Fig 19: Signal d’excitation et relaxation avec celui induit par la TTL si elle est maintenue 0.3 ms durant
l’acquisition. Le signal est mesuré en mV, avec un maximum en 300 mV durant l’excitation. On constate

aussi un dernier pic d’environ 100 mV.

Fig 20: Zoom sur le début de la FID (Free Induction Decay)[38].

Ce signal induit par la TTL est additionné au signal aussi induit par les amplificateurs en le
regardant parallèlement avec le pulse, et le totale capté par la pick-up.

Fig 21: Signal produit par les amplificateurs (bleu) et le pulse d’excitation (violet). On constate qu’ils sont
bien synchronisés. Le temps entre le début de l’excitation et la chute de la TTL est de 92 μs (32 du pulse

conventionnel + 60 de delay).

30



Fig 22: Bilan du signal total capté. Les premiers 15 μs correspondent à la saturation des amplificateurs,
17 μs après le pulse est appliqué, et 60 μs de décalage pour la chute de la TTL. Pendant les 80 μs
suivants, le signal est inutilisable, en nous laissant un signal exploitable presque 172 μs après.

Après ces observations une nouvelle hypothèse est formée: ce temps mort, que jusqu’à présent
nous croyions être le dead-time de la bobine, n'est pas aussi dépendant de la bobine. Il provient
plutôt d’autres composants du système. Malheureusement, les responsables sont indispensables
pour le fonctionnement de la machine, et le signal induit est intrinsèque à leur fonctionnement.
Cela implique que ce problème de ring-down ne peut pas être résolu comme nous l’avions prévu.
Une solution possible serait un circuit parallèle qui “dévie” toute cette énergie, ou un kill-switch qui
élimine tout ce signal résiduel. Cependant, au vu de leur complexité, ces solutions ne seront pas
abordées ici, laissant ainsi l’issu du temps mort sans solution pour le moment.

Toutefois, il est important de mentionner que ces tests ont permis de mieux comprendre la source
de nos problèmes. Fondamentalement, ils ont révélé que le temps caractéristique de cette bobine
est d'environ 3 μs, contrairement à nos suppositions initiales.

IV.III Résultats du fingerprinting

IV.III.I Caractérisation du raisin

- Inversion Recovery: T1 est estimé en prenant 7 images avec 7 TI différents: [ 0, 2, 4, 5, 6, 8,
12] ms. Pour chaque image, une slice où 2 graines sont présentes est choisie, et les pixels
correspondants aux graines sont retirés et la valeur moyenne est calculée. Étant donné que
le signal émis par les graines est très faible, nous moyennons chaque image 8 fois pour
avoir le meilleur SNR possible. La valeur moyenne du signal évolue de cette forme:
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Fig 23: (gauche) Signal des graines obtenu selon le temps d’inversion. (droite) Trance d’une image 3D
où 2 graines (encadrées en bleu) sont utilisées pour calculer le signal avec Inversion Recovery .

Le signal est presque annulé pour TI=4 ms, donc T1 sera estimé d’environ:

𝑇
1
(𝑔𝑟𝑎𝑖𝑛𝑒𝑠) =

𝑇
𝐼

𝑙𝑛(2) = 5. 77 𝑚𝑠

Le T1 de la pulpe est d’environ 1 seconde, estimé par le comportement général du raisin
dans une séquence Inversion Recovery sans image, en supposant que la présence de
graines n’est pas suffisante pour affecter le comportement général de la pulpe.

- CPMG: Pour la mesure de T2, nous obtenons un signal décroissant, qui a été “fitté” à une
double exponentielle en utilisant Matlab pour différencier graine et pulpe.

( ) (7)𝐴 = 𝐴
𝑝𝑢𝑙𝑝𝑒

𝑒𝑥𝑝(− 𝑡
𝑇

2
(𝑝𝑢𝑙𝑝𝑒) ) + 𝐴

𝑔𝑟𝑎𝑖𝑛𝑒𝑠
𝑒𝑥𝑝(− 𝑡

𝑇
2
(𝑔𝑟𝑎𝑖𝑛𝑒𝑠) )

Nous obtenons ceci:
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Fig 24: Signal obtenu par la séquence CPMG (bleu), et fonction exponentielle double calculée (orange).

Les coefficients de l’équation obtenus sont:
· Le T2 (pulpe) est d’environ 780 ms.
· Le T2 (graines) est d’environ 5 ms.
· Le rapport relatif d’intensités (Apulpe/Agraines) est de 180,7.

Ces résultats semblent fiables et cohérents avec ce qu’on peut attendre. Avec ces mesures
approximatives, nous pouvons donc générer un dictionnaire avec des valeurs proches de celles
mesurées.

IV.III.II Résultats durant le codage sans image
Dans un premier temps, et pour éviter que l’échantillon puisse rester dans le scanner durant des
jours sans détériorer, nous avons pris un échantillon homogène de savons de mains (T1=1300 ms,
T2=456 ms). Il nous servira pour vérifier nos résultats grâce à que son T1 et son T2 sont différents
entre eux (comme cela nous pouvons attendre des estimations différentes entre elles), et comme
il ne s’agit pas d’un produit périssable, il peut rester dans le scanner pendant de longues durées.
Le dictionnaire a été généré avec des valeurs de T1 et T2 comprises entre 100 et 3000 ms, avec
un pas de 50 ms.

1. Avec tous les paramètres constants (TR=500 ms, TE=100 ms, θ=45º) , nous voyons un
petit régime transitoire de 4 répétitions, et finalement un stade d’équilibre, comme prédit par
l’équation (5):

33



Fig 25: Résultats de l'appariement du signal avec tous les paramètres constants. Nous voyons en rouge
le signal expérimental, et en bleu l’entrée appairée. Le titre nous indique la valeur de T1 et T2 de cette

dernière.

Nous constatons que le signal obtenu est conforme à nos attentes, et l'appariement se fait
assez bien avec une entrée de T1 similaire. Comme prédit par la théorie, cet appariement
est insensible à T2, car le temps d’écho n’a pas varié, et il s’agit du seul paramètre qui peut
mettre en évidence le T2.

2. En variant θ avec une séquence de 100 répétitions avec des valeurs aléatoires
uniformément distribués entre 0 et 80, avec TE et TR constants, nous obtenons un
appairage parfait de T1 avec l’attendu. Pour cela, nous avons forcé la première valeur de θ
à 90º, pour que la première répétition donne l’écho le plus important, et la normalisation se
fasse par cette valeur:

Fig 26: Résultats de l'appariement du signal avec θ variable. (gauche) Signal expérimental (rouge),
entrée appairée (bleu) et signal attendu avec les valeurs de T1 et T2 de l’échantillon. (droite) Erreur
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absolue dans l'appairage selon le nombre de répétitions de T1 (bleu) et T2 (rouge).

Le signal est bien appairé avec son T1 attendu, pourtant, la séquence n’est toujours pas
sensible à T2.

3. Afin de se sensibiliser au T2, nous avons donc adapté le code pour varier le temps d’écho.
Une fois que cela a été prouvé, nous avons testé plusieurs configurations de temps d’écho
et flip-angle. Cela a été vérifié pour 3 échantillons différents, chacun avec ses particularités:

- Mélange de sulphate de cuivre à 1% (T1= 15.8 ms, T2= 13.6 ms).
- Résine photopolymère[39] (T1= 21.64 ms, T2= 1.3 ms).
- Savon de mains (différent à celui des mesures précédentes) (T1= 1400 ms, T2= 460

ms).

Les TR et TE ont été adaptés aux échelles temporelles de chaque échantillon, gardant les
flip-angle les mêmes, dans une configuration de 4 “bosses” pour 100 répétitions.

- TE a été généré avec des nombres uniformément aléatoires de l’ordre du T2 de
l'échantillon ([1;9] ms pour le sulphate, [0.6;1.6] ms pour la résine, et [0.1; 0.9] ms
pour le savon.

- TR a été fixé à 1 seconde pour le savon, et 10 ms pour le sulphate et la résine.

Fig 27: Séquence de flip-angles utilisé.

Le dictionnaire est généré avec un pas de 0.1 ms en T1 et T2 pour le sulphate et la résine,
et de 50 ms en T1 et 10 ms en T2 pour le savon entre chaque entrée du dictionnaire.
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Le match est évident par le titre de la figure du time-course, qui donne sa valeur de T1 et T2

en millisecondes.
Pour un fingerprint de 100 répétitions, nous obtenons:

Echantillon Time-course Erreur relative (%)

Savon T1 = 7.1 %
T2 = 6.5 %

Sulphate T1 = 2.5 %
T2 = 5.9 %

Résine T1 = 10.3 %
T2= 7.7 %
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Fig 28: Appairage par fingerprint de 3 échantillons. Au centre le time-course, où en rouge nous trouvons
le signal expérimental, en bleu le signal de l’entrée appairée, et en jaune celle de l’entrée attendue.

Ces résultats nous montrent que l’appairage est efficace dans toutes les échelles de temps
très différentes entre elles [1;1000] ms. Les erreurs rentrent bien dans les limites
d’acceptabilité que nous avons (Erreur ≾ 10%). Nous pouvons procéder à l'imagerie en
étant sûr d'obtenir une carte T1 et T2 avec des valeurs fiables.
Le temps total d’appairage est inférieur à 1 minute 30 secondes, sans compter le temps
d'acquisition, qui sera 100 fois le TR.

VI.III.III Résultats d’image
Malheureusement, au cours de cette période, un arrêt d’émergence accidentel de la machine a
endommagé le module d'alimentation de l'amplificateur de gradients. La réparation s'avère être un
processus très long, car il faut l'expédier en Finlande (siège du fabricant)[42] et le délai d'attente
pour le recevoir est d'environ deux mois. Cela nous a empêché d'acquérir des images de
fingerprinting (et toute autre séquence nécessitant des gradients). Par conséquent, cette partie n'a
pas pu être évaluée.
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V. DISCUSSION

V.I Utiliser MaRCoS comme système de contrôle
Utiliser un système de contrôle comme MaRCoS a ses atouts et inconvénients. Un système
open-source offre en théorie une liberté totale de développement sans limitation. Cependant, cela
signifie également que l'optimisation de certaines branches et séquences n'est pas encore au
même niveau que sur les logiciels commerciaux. Nous trouvons un nombre de bugs plus
important, mais en revanche nous avons accès à toutes les lignes du code et toutes les données
possibles.
Pourtant, grâce à sa “malléabilité”, il peut être modelé pour avoir une version plug-and-play pour
une utilisation clinique, devenant un système qui sert autant aux chercheurs qu’ aux soignants.

V.II Réduire le ring-down
Le ring-down s’avère comme une problématique assez complexe. Même si au début nous
croyions qu’il s’agissait d’un comportement particulier de la bobine, les résultats expérimentaux
nous ont montré que la source de cette limitation n'est pas la bobine elle-même, mais
l'électronique qui la pilote. Une solution envisageable doit passer par l’implémentation d’éléments
additionnels sur le scanner.
Nous devons donc réfléchir dans le futur si l'amélioration des résultats obtenus compense le coût
additionnel de cette solution.

V.III Le fingerprinting
Commenter sur le fingerprinting comme séquence d’image est difficile. Ne pas être capables de
tester expérimentalement la séquence d’image implique que la totalité des objectifs définis n’ont
pas pu être atteints. Pourtant, le fait d’être capables de mesurer T1 et T2 simultanément sans
image, montre que cette séquence est valable pour un processus de fingerprinting, et que très
probablement, les résultats peuvent être extrapolables dans le cas où nous avons plusieurs
voxels, au lieu d’un seul.
Cette séquence est aussi la première implémentation de Radial Incoherent Spin Echo pour
l’implémentation du processus de fingerprinting, à notre connaissance.
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VI. CONCLUSION ET PERSPECTIVES

Bien que les machines à champ fort ne soient pas remplacées par celles à champ faible, une
relation symbiotique entre les deux est envisageable. Un bon exemple en est le système
développé par un groupe ougandais en collaboration avec l'équipe du LUMC[25], conçu en moins
de deux semaines par une équipe de 10 personnes (4 tuteurs et 6 individus sans expérience
préalable). Cela démontre la facilité de fabrication de ce type de système, ainsi que sa versatilité
pour une utilisation dans des conditions différentes de celles d'un grand centre de santé du Nord
mondial. Alors que des dispositifs d'imagerie dentaire pourraient remplacer les techniques
ionisantes dans les grands centres de santé et les cliniques dentaires locales, seule leur
puissance et leur taille variaient.

La technologie de l’IRM, en conclusion, est un champ ouvert à l’innovation sur une pléiade de
sujets, dès la conception de nouveaux aimants avec des puissances et morphologies différentes,
à la création de nouvelles séquences qui permettent de corriger les effets des inhomogénéités du
champ externe, ou élargir la “vie” du signal. Parmi toutes ces inventions, MaRCoS peut devenir un
référent de “démocratisation” de l’IRM, et propulser une série de dispositifs specialisés, comme
DentMRI et PhysioMRI, qui pourront atteindre un marché qui reste jusqu’à présent intouché par
les scanners conventionnels.

Sur un plan personnel, ce stage m’a permis de m’affirmer dans mon souhait de réaliser de la
recherche. J’ai pu découvrir les enjeux d’intégrer un laboratoire de recherche médicale, dans un
sujet qui me passionne particulièrement, comme la recherche pour la démocratisation de la
technologie sanitaire. Je suis aussi ravi de pouvoir continuer d’intégrer le laboratoire, sur un sujet
de thèse associé aux recherches menées pendant ces mois.
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