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Introduction Générale

Le cerveau humain est un organe fascinant de par son anatomie mais également en raison de
la complexité des fonctions qu'il remplit. Son fonctionnement intrigue les scientifiques depuis
plusieurs milliers d'années. Dés le 2°™ siécle, un médecin grec du nom de Galien localise les
activités sensorielles et motrices du cerveau et du cervelet en suivant simplement le trajet des
nerfs moteurs et sensitifs. De nombreuses études ont été menées depuis. Jusqu'aux années
1980, la principale source de connaissances en physiologie cérébrale reposait a la fois sur
I'étude du comportement et des performances intellectuelles et sur l'observation des
conséquences des 1ésions cérébrales. Depuis une vingtaine d'années, 1'émergence de nouvelles
techniques d'exploration et d'imagerie non traumatiques a permis de réaliser de considérables
avancées dans I'exploration du fonctionnement cérébral.

Aujourd’hui, la Tomographie par Emissions de Positons (TEP), I'Imagerie par Résonance
Magnétique (IRM), I'ElectroEncéphaloGraphie (EEQ) ou encore la
MagnétoEncéphaloGraphie (MEG), nous offrent la possibilité d'observer le fonctionnement
du cerveau humain normal. L'exploration fonctionnelle cérébrale devient dés lors une
discipline a part enti¢re. En imagerie fonctionnelle cérébrale, l'objectif principal est de
déterminer les aires ou régions du cerveau mobilisées lors d'une expérience donnée afin de
mettre a disposition des cliniciens une information fonctionnelle. En neurochirurgie et lors de
bilans pré chirurgicaux par exemple, il est indispensable de connaitre la carte personnalisée
des fonctions cérébrales du patient, la présence d’une tumeur déplagant souvent la région
fonctionnelle habituelle.

Parmi les techniques citées ci-dessus, 1'TRM fonctionnelle (IRMf), objet de notre étude,
occupe une place de choix du fait de ses nombreux atouts liés principalement & sa non
invasivité et 4 sa capacité a fournir des données présentant de bonnes résolutions temporelles
et spatiales. De plus, cette technique d'imagerie bénéficie largement de 1'émergence de
nouvelles technologies que ce soit d'un point de vue traitement du signal et de I'image ou d'un
point de vue matériel.

Ces 10 derniéres années, ’IRMf a été le sujet de nombreuses études pour déterminer les zones
activées : les approches par tests statistiques, le modele linéaire généralisé, les méthodes
visant & déterminer la fonction de réponse hémodynamique... Cependant, la plupart de ces
méthodes utilisent des stratégies de traitement du signal fonctionnel qui requiérent l'utilisation
d'informations a priori. Dans le cadre de cette thése, nous proposons de nouvelles approches
de traitements qui ne requi€rent pas ces informations, souvent hypothétiques, en mettant en
ceuvre une stratégie exploratoire fondée sur la théorie des systémes.

Le mémoire est organisé en S chapitres :

Le premier chapitre est consacré aux bases physiologiques de l'activité neuronale et a ses
relations avec l'activité métabolique. Nous effectuons un bref tour d’horizon des différentes
techniques d'imagerie fonctionnelle cérébrale tout en établissant la relation entre chaque
modalité et l'origine du signal mesuré correspondant. Nous présentons succinctement la MEG,
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I’EEG et la TEP puis nous nous consacrons a I’imagerie fonctionnelle cérébrale par IRM.
Nous recensons les différentes caractéristiques cérébrovasculaires pouvant étre cartographiées
en IRMf et les techniques permettant de réaliser ces cartographies. Enfin, nous étudions plus
particuliérement la cartographie du niveau d'oxygénation du sang, plus communément
appelée IRMf par effet BOLD.

Le deuxiéme chapitre présente les divers prétraitements qui sont nécessaires afin de rendre les
données exploitables par les différentes méthodes. Pour chacun des prétraitements, nous
commengons par exposer l'objectif a atteindre suivi par un bref état de I'art des méthodes
permettant d'effectuer ce prétraitement. Finalement, nous présentons la méthode choisie et les
raisons pour lesquelles nous avons effectu€¢ ce choix. Ce chapitre se termine par une
discussion concernant I’ordre dans lequel les prétraitements sont effectués.

Le chapitre 3 passe en revue les différentes stratégies d'analyse des séries temporelles en IRM
fonctionnelle décrites dans la littérature. Nous évoquons leurs avantages mais aussi leurs
limites. L'état de l'art ainsi constitué¢ distingue les méthodes univariées des méthodes
multivariées. Les premiéres consistent contrairement aux secondes a étudier le signal en un
voxel indépendamment des signaux issus des voxels voisins. Parmi ces méthodes, nous
décrivons le modé¢le linéaire généralisé sur lequel est basé un grand nombre de logiciels
fréquemment utilisés.

Le chapitre 4 est consacré aux méthodes que nous avons développées dans le cadre de notre
travail de thése. Initialement, notre sujet consistait 4 rechercher des méthodes basées sur la
théorie des systémes permettant de modéliser le systéme cerveau et de détecter les activations
tout en évitant l'injection d'informations a priori. Deux approches différentes ont été
proposées : une approche basée sur la déconvolution et une autre sur la corrélation. L'exposé
de nos travaux en ce sens fera I'objet de la deuxiéme partie du chapitre. De plus, comme nous
I'avons constaté lors de la réalisation de l'état de l'art, certaines des méthodes existantes
peuvent étre améliorées par l'ajout d'un simple décalage temporel, nous exposons nos
propositions et leur justification dans la premieére moiti€é du chapitre. Un travail
d'identification d’un processus AR(1) par minimisation de variance et fenétre glissante est
présenté dans une troisiéme partic. Pour terminer, une méthode utilisant la réduction des
données par ACP est proposée.

Le chapitre 5 présente les résultats obtenus par les diverses méthodes que nous avons mises en
place. L'évaluation et la validation des résultats, réalisées de maniére visuelle et qualitative,
sont obtenues en comparant les résultats fournis par nos méthodes avec ceux du logiciel SPM.
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Chapitre 1 L’imagerie
fonctionnelle
cérébrale :
Modalités,
principes, mises en
cuvre

1.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous introduisons les différentes techniques d’imagerie cérébrale
fonctionnelle auxquelles nous nous sommes intéressés dans le cadre de cette thése et tout
particulicrement 1'IRM fonctionnelle d'activation cérébrale. L’intérét majeur des diverses
techniques d'imagerie cérébrale fonctionnelle est d’autoriser une approche de physiologie
intégrée in vivo chez ’homme autrement dit d'étudier le fonctionnement des cerveaux
normaux et pathologiques. Jusqu’alors, nos connaissances en physiologie cérébrale résultaient
essentiellement d’études menées chez 1’animal et d’observations réalisées chez des patients
présentant des lésions cérébrales. Ces connaissances ne permettaient que d’établir une
esquisse du réel fonctionnement du cerveau. Aujourd'hui, I’imagerie fonctionnelle permet
d’explorer le fonctionnement cérébral dans sa totalité, lors du traitement d’une information
sensorielle ou de la réalisation d’une tdche motrice ou cognitive. Le but est d'étre capable
d'assigner chaque fonction motrice, sensorielle, sensitive, ou cognitive a une ou plusieurs
régions anatomiques cérébrales distinctes, classiquement décrites sous le terme d'aires de
Brodman. Pour ’ensemble des techniques d’imagerie utilisées, nous introduisons les
principes physiques les régissant afin de mieux comprendre 1’obtention et la formation des
images.

1.2 Physiologie de I’activation neuronale

Nous avons choisi de ne pas trop approfondir cette partie plutdt orientée neurologie, le lecteur
davantage intéressé pourra se référer a [Magistretti 1999] [Itti 1997] pour de plus amples
renseignements.

1.2.1 L’activité neuronale

L’exécution d’une activité cognitive repose sur un ensemble spatio-temporel d’activités
neuronales. Globalement, la réalisation d’une activité cognitive provoque la génération, par




Chapitre 1 : Imagerie fonctionnelle

les neurones, d’informations électriques aussi appelées potentiels d’action (PA) qui se
propagent le long des fibres de connexion (axones et dendrites). A 1’échelle microscopique, la
propagation de ce courant ¢lectrique est assurée par des mouvements ioniques
transmembranaires, rendus possibles par I’ouverture de canaux sodiques et potassiques.
L’arrivée du potentiel d’action au niveau d’une terminaison nerveuse provoque la libération
de neurotransmetteurs dans la fente synaptique, qui vont soit exciter le neurone post-
synaptique (dépolarisation), soit au contraire 1’inhiber (hyperpolarisation). Dans le cas de la
dépolarisation, les potentiels d’action continuent de se propager le long des membranes des
neurones post-synaptiques. Cette activité des neurotransmetteurs chimiques a pour
conséquence un certain nombre d’événements cellulaires sous-jacents (repolarisation des
membranes post-synaptiques, néosynthése de neurotransmetteurs, etc) qui se traduisent par
une consommation d’énergie, sous forme de dégradation de 1’ Adénosine TriPhosphate (ATP).
Cette activité énergétique va engendrer a son tour une activité métabolique permettant la
néosynthése de I’ATP.

Corps du
neutone

Newone pré-
symapticue

ropagation

du potentiel

d’action pré-

symaptique

Neurone
post-symapticque

Figure 1. 1 : Représentation d’un neurone et de la liaison entre deux neurones

La figure 1.1 a pour but de décrire les phénomeénes se déroulant au niveau de la terminaison
nerveuse liant deux neurones.

1.2.2 L’activité métabolique

La consommation d’énergie nécessaire au fonctionnement des cellules nerveuses se traduit
par la dégradation de 1I’Adénosine TriPhosphate (ATP). Cette dégradation ne peut étre réalisée
qu'au moyen de I’oxydation du glucose. L’oxygene (sous forme d’oxyhémoglobine) et le
glucose sont apportés a la demande par les capillaires cérébraux (il n’y a pratiquement pas de
réserve de glucose sous forme de glycogéne dans le cerveau, contrairement au foie). Or, les
neurones régulent eux-mémes le débit sanguin des capillaires qui les irriguent, grice a des
terminaisons nerveuses vasculaires. Ainsi, lorsqu’une population de neurones augmente son
activité électrique, elle provoque une vasodilatation des capillaires régionaux et donc une
augmentation du DéEbit Sanguin Cérébral régional (DSCr) permettant de lui fournir les
substrats énergétiques supplémentaires nécessaires a cette activation.
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p
Propagation du potentiel / /
d’action venant  du D >

neurone pré-synaptique 4

Fente synaptique

Libération de
neurofransmetteurs

Neurone Propagation du
post- potentiel d’action
synaptique post-synaptique

Figure 1. 2 : Phénoménes se déroulant au niveau de la fente synaptique séparant deux neurones

1.2.3 Relation entre I’activité métabolique et le débit sanguin cérébral

D'aprés [Fox 1988], la vasodilatation des capillaires régionaux se produit quelques centaines
de millisecondes aprés le début des modifications de 1’activité synaptique. Son amplitude
dépend de I’ampleur de ces modifications et de leur durée. La vasodilatation maximale n’est
obtenue qu’apres plusieurs secondes d’activité synaptique soutenue. Réciproquement, lorsque
la tiche est interrompue et que ’activité électrique retourne a son niveau de base, le DSCr ne
revient a sa valeur minimale qu’apres plusieurs secondes. Ce fait est important a connaitre
lorsque 1’on désire réaliser une épreuve d’activation cérébrale, c’est-a-dire lorsque 1’on définit
des tiches et la séquence des taches dans le but d’explorer spécifiquement une fonction
neurocognitive.

1.3 L’imagerie fonctionnelle cérébrale : outil d’observation du
signal neurophysiologique

1.3.1 Origine et développement de I’imagerie fonctionnelle cérébrale

Initialement, 1'observation du cerveau ne pouvait s’effectuer qu’au moyen d’autopsies, les
données étaient donc incomplétes, du fait notamment de l'observation post mortem d'un
organe figé. En effet, cette observation renseignait sur 1'anatomie et l'architecture du cerveau
mais pas sur son fonctionnement, elle ne pouvait par conséquent pas rendre compte des
conséquences de 1’apparition, du développement ou du déplacement des tumeurs sur 1’activité
cérébrale.

En s’inspirant des travaux menés par Sokoloff et Kety chez 1’animal [Sokoloff 1960] et par
Ingvar chez I’homme [Ingvar 1974], I’équipe de Mintun et Raichle [Mintun 1984] met au
point dans les années 1980 une méthode rapide de cartographie du débit sanguin cérébral
régional utilisant la tomographie par émission de positons (TEP) comme modalité d'imagerie.
Cette méthode, utilisant 1’eau marquée a 1’oxygeéne 15 comme traceur radioactif, avait été
utilisée a I'époque pour mettre en évidence les aires cérébrales intervenant dans diverses
taches cognitives telles que le langage et I’imagerie mentale.
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Au début des années 1990, une nouvelle technique baptisée IRM fonctionnelle, et s’appuyant
sur les propriétés paramagnétiques d’agents de contraste, fait son apparition. On peut
distinguer deux types d’IRM fonctionnelle selon le type d’agents de contraste utilisés :
Belliveau [Belliveau 1990] propose 1’utilisation d’agents de contraste exogéne (par exemple :
le Gadolinium chélaté par 1’ Acide Diéthylénetriamine Pentaacétique plus couramment appelé
Gd-DPTA), contrairement & Ogawa [Ogawa 1990a] qui s’intéresse davantage aux agents de
contraste endogéne (par exemple : le sang).

D’autres techniques ont été également développées au cours de ces deux derniéres décennies
notamment la magnéto-encéphalographie (MEQG) et 1’électro-encéphalographie (EEG). Ces
deux méthodes sont destinées a observer le fonctionnement du cerveau a la méme échelle
temporelle que celle des événements synaptiques c'est-a-dire avec une résolution temporelle
de ’ordre de la milliseconde.

Les années qui ont suivi D’apparition de ces diverses techniques ont été dédiées
essentiellement a la recherche d’outils permettant d’exploiter les données issues de telle ou
telle technique. Il n’en demeure pas moins que chacune de ces techniques, présente a la fois
des avantages et des inconvénients que ce soit en termes de résolutions spatiale et/ou
temporelle, de détectabilité, de rapports signal et/ou contraste sur bruit ou autre. L’JRM
fonctionnelle posséde cependant une place privilégiée puisqu’elle a su allier une bonne
résolution spatiale (bonne localisation des structures) & une bonne résolution temporelle
(finesse dans le suivi temporel des événements hémodynamiques). Il est important de noter
également que les méthodes tendent aujourd’hui a intégrer les données issues de plusieurs de
ces techniques de sorte a tirer profit des atouts de chacune d’entre elles et ainsi optimiser les
résultats obtenus. Ainsi, Dale et al. [Dale 2000] se sont intéressés a la fusion des données
issues des modalités d'imagerie fonctionnelles que sont la MEG et 'IRMf, alors que dans
[Deneux 2005], les auteurs présentent une méthode utilisant le filtre de Kalman et permettant
de fusionner les données issues d’IRMf et d'EEG . D'autres auteurs ont choisi quant a eux de
ne pas fusionner directement les données, mais de se servir des résultats obtenus avec une des
modalités, généralement I'IRMf, comme connaissances a priori dans le traitement des
données issues d'une autre modalité, par exemple dans [Babiloni 2001] et dans [Ahlfors
2004], les auteurs utilisent les données issues de 'IRMf comme connaissances a priori lors de
I'analyse des données issues d'EEG et/ou de la MEG.

1.3.2 Transformation du signal neurophysiologique en cartographie
fonctionnelle

L’objectif de I’imagerie fonctionnelle cognitive est d’obtenir des cartes représentant les
activités cérébrales pouvant étre déclenchées par une stimulation. Ces activités peuvent étre
d’origine électrique, neurochimique, métabolique ou encore hémodynamique et sont
enregistrées sous forme de signaux a I’aide de systémes de détection externe et sans danger
pour I’homme.

Certains de ces signaux traversent le cerveau sans subir d’atténuation et sont donc directement
mesurables, on parle alors de méthodes de détection directe. Parmi ces méthodes, on retrouve
I’EEG et la MEG. A l’inverse, d’autres signaux ne sont pas directement mesurables et
nécessitent 1’intervention de traceurs, ces méthodes sont dites de détection indirecte. La TEP
et I’ IRMT font partie de ces méthodes, la premiére faisant intervenir un traceur radioactif alors
que la seconde utilise un traceur paramagnétique. La figure 1.3 illustre Iorigine du signal
neurologique, ses conséquences et le signal fonctionnel mesuré pour trois modalités
différentes.
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Figure 1. 3 : Comparaison de trois techniques d’imagerie cérébrale fonctionnelle en termes de nombre de
mesures, de fonctions de sensibilité et de la nature du capteur destiné a la mesure du signal recueilli
(d’apres [Joliot 1998])

Nous allons maintenant expliciter davantage les méthodes. Nous présenterons bri¢vement
I’EEG et la MEG (les méthodes de détection directe) dans un méme paragraphe puis nous
dédierons deux paragraphes distincts pour respectivement la TEP et I'IRMf qui font partie des
méthodes de détection indirecte. Il existe d’autres méthodes de détection indirecte, cependant
seules la TEP et I’'IRMf seront présentées puisqu’elles sont prédominantes dans le domaine.

1.3.2.2 Les méthodes de détection directe : PEEG et la MEG

Nous avons vu précédemment (paragraphe 1.2.1) que l’activité neuronale s’accompagne
toujours de la propagation de potentiels d’action autrement dit de signaux électriques pré et
post-synaptiques. Ces potentiels induisent des modifications locales du champ
¢lectromagnétique qui se propagent dans le cerveau a une trés grande vitesse les rendant
observables en temps réel a la surface du scalp et en son voisinage. Les signaux sont alors
enregistrés au moyen de macros électrodes (petites antennes peu directionnelles) positionnées
a différents endroits de la téte du sujet.

L’EEG et la MEG exploitent toutes deux cette caractéristique de propagation des
modifications du champ électromagnétique. Leur différence réside dans le fait que comme
leurs noms I’indiquent, P'EEG et la MEG permettent de mesurer respectivement la
composante ¢lectrique et la composante magnétique des signaux mesurés a la surface du
scalp.

Le premier tracé EEG a été effectué en 1929 par le neurophysiologiste allemand Hans Berger
qui a enregistré le rythme alpha d’un patient trépané. Le principe de mesure est resté le méme
jusqu’a nos jours, bien que les moyens techniques aient évolué. Cette méthode non invasive
ne nécessite qu’'une faible infrastructure : un bonnet composé de macros électrodes et d’un
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ordinateur.

Figure 1. 4 : Utilisation de macros électrodes

La MEG est également une technique non invasive, cependant le matériel requis est bien plus
important : électronique particuliere, refroidissement des électrodes par hélium liquide,
environnement protégé des perturbations électromagnétiques.

En raison de la grande vitesse de propagation des modifications locales du champ
électromagnétique, I’EEG et la MEG possédent une trés bonne résolution temporelle de
I’ordre de dix millisecondes.

Ces méthodes ont malheureusement une mauvaise résolution spatiale (de l'ordre du
centimétre) liée a la difficulté de remonter aux sources spatiales des signaux. Cette difficulté
provient de la mauvaise résolution spatiale des techniques de détection et en particulier du
manque de discrimination spatiale des macros €lectrodes.

Il s’agit typiquement d’un probléme inverse puisque connaissant les signaux enregistrés, il
faut étre capable d’en déduire les sources. Malheureusement le probléme est mal posé par
nature, et la solution n’est pas unique c'est a dire que deux configurations différentes de
sources peuvent donner les mémes signaux au niveau du bonnet. Il est alors nécessaire de
faire un certain nombre d’hypothéses qui conditionnent la solution. Une de ces hypothéses
porte sur le nombre de sources a récupérer.

1.3.2.3 L’imagerie fonctionnelle cérébrale par Tomographie par Emissions de
Positons (TEP)

1.3.2.3.1. Historique

C'est au début de I'année 1934 que Irene et Frédéric Joliot-Curie annongaient dans une note a
'Académie des Sciences qu'ils étaient parvenus a fabriquer un atome radioactif qui n'existait
pas (ou plus) dans la nature. Ils prouvaient ainsi l'existence de la radioactivité artificielle.
Cette découverte était révolutionnaire puisqu'elle stipulait que I'homme pouvait produire des
éléments radioactifs, disparus ou non, par le biais de réactions nucléaires. L'intérét médical
était entre autres d'étre capable de créer des éléments radioactifs pouvant étre utilisé comme
marqueur et permettant de suivre 1'évolution de la molécule marquée. Il a fallu attendre la fin
des années quarante pour que la premiére expérience exploitant cette découverte soit mise au
point. Il s'agissait alors d'utiliser I'iode 131 pour étudier sa fixation dans la glande thyroide.
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Figure 1. 5 : Dispositifs d’enregistrement en EEG et en MEG

Depuis, des progrés spectaculaires ont été¢ réalisés puisque les médecins et biologistes
disposent aujourd'’hui d'une panoplie de marqueurs radioactifs appropriés aux fonctions ou
aux organes a explorer et conduisant a I'établissement de diagnostics précis.

La découverte de la radioactivité artificielle a de plus apporté un nouveau mode d'exploration
dans I'étude du cerveau et des maladies cérébrales : la Tomographie par Emission de Positons
plus communément appelée TEP ou PET-Scan. Le premier tomographe a émission de
positons a été construit au début des années 1960 par 1'équipe de Rankovitch. Nous allons
dans le paragraphe suivant nous attarder un peu plus sur les principes et caractéristiques de
cette modalité. Toutefois, le lecteur qui serait davantage intéressé par la radioactivité et ses
multiples applications pourra consulter le site : http : /www.laradioactivite.com/, et plus
particulicrement la  partie  dédiée aux  applications dans la = médecine
(http://www.laradioactivite.com/medecinf.htm).

1.3.2.3.2. Principes de la TEP

Le principe de cette modalité est d'injecter un marqueur radioactif dans 1'organisme et de
mesurer les désintégrations de ce marqueur en chaque point du volume imagé. Le signal alors
mesuré dépend du nombre de désintégrations observées soit implicitement de la concentration
du marqueur.
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En TEP, les éléments radioactifs utilisés comme marqueurs sont des €léments chimiques
légers et abondants dans la matiére vivante (oxygéne, azote, carbone,...) ou des halogénes
facilement incorporables & des molécules (fluor 18, brome 16,...). Ces éléments radioactifs
sont produits dans un accélérateur de particules (cyclotron) et comportent plus de protons que
de neutrons ce qui les rend instables. Du fait de cette instabilité, ils émettent des particules de
méme masse que 1’électron mais de charge opposée, désignées le plus couramment par le

terme «positons» (B*). Les positons ainsi émis parcourent l'organisme et perdent

progressivement leur énergie cinétique par collisions avec des molécules. Lorsque cette
énergie s'annule, les positons se combinent avec des électrons libres présents dans le milieu.
Les paires positon-électron ont une durée de vie trés bréve et engendrent alors des émissions
de deux photons chacun d'une énergie de 511 keV dans des directions quasi anti-paralléles.
Ces photons tres énergétiques traversent le cerveau et le crane avec une certaine atténuation :
on peut donc les détecter en dehors de la boite cranienne. La détection d'un photon se fait au
moyen d'un ensemble de détecteurs placés autour de la téte du patient et possédant une
géométrie en anneau. Chacun des anneaux est composé de récepteurs disposés en couronne et
constitués de cristaux scintillateur comme 1'indique la figure 1.6.

Récepteur A (Scintillateur A) Anneau composé

de récepteurs

Détection simultanée .. -
Emission Emission
de deux photon y: d'un posit de deux
EVENEMENT p
photons y

A

Cyclotron

Récepteur B (Scintillateur B)\’

Figure 1. 6 : Principes de la TEP

La détection simultanée de deux photons dans des directions anti-paralleles indique qu'une
désintégration s'est produite sur la ligne joignant les détecteurs. Cette détection simultanée est
généralement appelée "événement". Les directions de ces événements sont alors
comptabilisées. La restitution de l'image représentant la distribution spatiale du marqueur
radioactif s'effectue alors grace a un calcul mathématique de résolution du probléme inverse
basée sur l'équation de Radon (1917). La valeur d'un pixel est proportionnelle a la

concentration du marqueur.
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Désintegratons

Restitution
de I'image

Anneau de detecteurs

Figure 1. 7 : Restitution et représentation de I'image

1.3.2.3.3. Observation de l'activité fonctionnelle par la TEP

Dans les paragraphes 1.2.2 et 1.2.3, nous avons vu que lorsqu’une population de neurones
augmente son activité électrique suite a un stimulus, elle provoque une vasodilatation
importante des capillaires artériels qui l’irriguent et une augmentation du débit sanguin
cérébral régional de 30 a 50 %. C’est sur cette derniére caractéristique, a savoir les variations
du débit sanguin cérébral régional, que se base essentiellement 1'imagerie fonctionnelle
cérébrale par TEP. Parmi les nombreuses molécules biologiques qui permettent de suivre le
débit sanguin, 1'eau est particulierement intéressante du fait de sa simplicité et de sa présence
en grande quantité dans les tissus biologiques. C'est pourquoi l'imagerie fonctionnelle
cérébrale par TEP utilise le plus souvent cette molécule. Cependant, a I'état naturel, 1'oxygéne
contenu dans la molécule d'eau est de I'oxygene 16 qui n'est pas radioactif et ne peut donc pas
étre utilisé comme marqueur. On remplace donc l'oxygene 16 par de I'oxygéne 15 radioactif.
Un dispositif produit cette eau radioactive en continu et l'injecte automatiquement dans un
cathéter placé dans une veine du bras du sujet. L'eau radioactive se distribue dans les
capillaires cérébraux, puis est diffusée dans le tissu cérébral en fonction du débit sanguin
cérébral régional.

11 suffit alors de reprendre les étapes d'un examen de TEP décrites au paragraphe (1.3.2.3.2) et
d'effectuer plusieurs acquisitions d'images (projections) selon différents angles pour obtenir la
distribution 3D du marqueur °O dans I'organisme du patient. Cette distribution n'est autre que
la représentation tridimensionnelle du débit sanguin. Plus le débit sanguin sera élevé en un
voxel (pixel en 3D), plus la probabilité que ce voxel soit activité suite au stimulus augmente.

Une autre caractéristique peut également étre observée en imagerie fonctionnelle cérébrale par
TEP. En effet, dans le paragraphe (1.2.2) consacré a l'activité métabolique, nous avons noté
que la dégradation de 'ATP, nécessaire au fonctionnement des cellules nerveuses, ne peut étre
réalisée qu'au moyen de I’oxydation du glucose. Des cartographies 3D des marqueurs du
métabolisme du glucose et de l'oxygéne peuvent donc étre également utilisées. Le
FluoroDésoxyGlucose marqué au Fluor 18 permet de suivre le métabolisme du glucose tandis
que la méme molécule marquée a l'oxygene 15 permet de suivre le métabolisme de l'oxygéne.

11
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1.3.2.3.4. Caracteristiques de la TEP
1.3.2.3.4.1. Les résolutions

Les données issues d'un examen de TEP possédent une résolution spatiale de quelques
millimétres ce qui semble étre appréciable.

Malheureusement, en raison d'un probléme de statistique de comptage, la résolution
temporelle est mauvaise. Pour étre brefs, la TEP permet de réaliser des acquisitions
dynamiques suffisamment rapides (10 a 20 secondes) en regard des constantes de temps des
phénomenes étudiés, mais le nombre d'événements acquis est alors faible et l'image de trés
mauvaise qualité. Afin d'obtenir un nombre d'événements raisonnable, 1'acquisition doit étre
effectuée sur des durées plus importantes généralement de 'ordre de la minute voire plus.

1.3.2.3.4.2. Choix du marqueur

Le choix du marqueur se fait selon le mécanisme fonctionnel que l'on souhaite mettre en
évidence. A noter toutefois qu'un méme marqueur peut étre utilis€ pour différents mécanismes
fonctionnels, tout dépend de la molécule a laquelle il est incorporé pour permettre son
introduction dans l'organisme. Le fait de pouvoir utiliser divers marqueurs constitue un intérét
majeur de la TEP, puisqu'il permet ainsi la localisation de nombreuses fonctionnalités. 1 est
également important de souligner que les demi-vies (la demi-vie d'un élément radioactif est le
temps nécessaire pour que sa radioactivité diminue de moitié) des marqueurs utilisés en TEP
sont extrémement courtes : de deux minutes pour l'oxygéne 4 109 minutes pour le fluor 18.
Ces marqueurs sont donc & "consommer" trés prés de leur lieu de production (d'ou l'intérét de
l'utilisation d'un cyclotron).

1.3.2.3.4.3. Invasivite

En raison de l'injection d'un marqueur radioactif dans l'organisme, la TEP est 1égérement
invasive.

1.3.2.4 L’imagerie fonctionnelle cérébrale par IRM (IRMf)

Comme nous avons pu le voir dans les paragraphes (1.2.2) et (1.2.3), l'activité neuronale
provoque indirectement une augmentation du débit sanguin cérébral régional (DSCr) de 30 a
50 %. En 1988, Fox et Raichle [Fox 1988] ont montré en utilisant la TEP que l'activité
neuronale s'accompagne €galement d'une hausse de la consommation en oxygéne. Ces
variations locales engendrent alors de nombreux changements au sein des mécanismes mis en
jeu en IRM, changements qui se traduisent par l'enregistrement d'un signal modifié par
rapport au signal de base. Les mécanismes mis en jeu en IRM, auxquels nous avons fait

allusion, concernent essentiellement les temps de relaxation transversale (T2 ou T;) et/ou

longitudinale T, .

Plusieurs méthodes ont été développées depuis la fin des années 80, ouvrant la porte a
différentes mesures comme la perfusion, la diffusion, le volume vasculaire, I'oxygénation
sanguine ou encore I'état de la barriere sanguine. La liste s'allonge encore si I'on prend en
compte les techniques récentes d'imagerie spectroscopiques. Celles-ci permettent par
exemple, de suivre la concentration d'une grande variété de métabolites. Cependant, le
principe étant fondamentalement différent, nous nous limiterons a l'imagerie 'classique’'.

De nombreuses caractéristiques cérébrovasculaires peuvent donc étre cartographiées en IRMf.

12
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Nous allons maintenant présenter les méthodes permettant d'obtenir les cartes de certaines de
ces caractéristiques.

1.3.2.4.1. Cartographie du volume sanguin cérébral (CBV : Cerebral Blood Volume)

Cette technique de cartographie, développée par Belliveau et al. [Belliveau 1990], exploite le
contraste lié a la susceptibilité magnétique afin de créer des cartes du volume sanguin cérébral
(CBV). Ladite susceptibilité est introduite volontairement par le biais d'agents de contraste
paramagnétiques exogenes (généralement du Gd-DPTA). Cette technique a montré pour la
premiére fois que 1'IRM pouvait permettre de réaliser des cartographies des changements
hémodynamiques engendrés par une activité neuronale. Nous allons maintenant décrire le
déroulement d'un tel examen.

L'examen débute par l'injection d'un agent de contraste paramagnétique dans une veine du
bras du sujet. Cet agent se distribue alors dans les capillaires cérébraux. Au passage de l'agent
de contraste dans lesdits capillaires, des gradients de susceptibilité magnétique apparaissent
pour se dissiper aussitot apres le passage de 'agent. Ces gradients de susceptibilité engendrent
des distorsions du champ magnétique local entrainant & leur tour des déphasages intra voxel.

Ces déphasages intra voxel se traduisent alors par une atténuation des signaux acquis par une

séquence pondérée en T, ou T, . Le choix de Belliveau et al. s'est porté sur la séquence EPT',
q p 2 2 q

. e 7 N . * z 7 * .
en raison de sa capacité a fournir des images pondérées T, ou T, et du bon compromis entre

résolutions spatiale et temporelle qu'elle propose.

Cependant 1'amplitude des gradients de susceptibilité étant proportionnelle a la concentration
en agent de contraste, il s'ensuit que les grandeurs que nous avons énoncées, a savoir les
distorsions de champ magnétique local, les déphasages intra voxel et les atténuations des
signaux le sont aussi. Cette derniére constatation est importante puisqu'elle stipule que
'atténuation du signal en chacun des voxels est proportionnelle a la concentration de ce voxel
en agent de contraste or cette concentration est elle-méme fonction du CBV.

Les variations de CBV durant une activation cérébrale peuvent donc étre observées par
soustraction de deux cartes: I'une étant la carte obtenue lors de 1'état de contrdle et l'autre, la
carte obtenue lors de l'accomplissement d'une tdche donnée. Plus la variation du CBV d'un
voxel est importante, plus grande est la probabilité que ce voxel réagisse a la stimulation
puisque lorsqu’une population de neurones augmente son activité électrique, elle provoque
une vasodilatation des capillaires régionaux et donc une augmentation du CBV (paragraphe
1.2.2).

' La technique EPI (Echo Planar Imaging). permet de réduire les temps d’acquisition jusqu’a quelques dizaines
de millisecondes par coupe, en permettant I’acquisition d’une image compléte aprés une seule impulsion
d’excitation d'angle 90°. Le principe de cette méthode est d’acquérir le signal pour I'ensemble des instants
d'acquisition du gradient de lecture de sorte & obtenir la 1 ligne du plan de Fourier. On inverse ensuite le signe
du gradient de lecture pour parcourir la seconde ligne dans l'autre sens et ainsi de suite. En faisant osciller de
cette facon l'amplitude du gradient de lecture, on balaie I'ensemble des lignes du plan de Fourier. L’avantage
essentiel de I’EPI est d'étre ultra rapide et de permettre I'investigation des tAches cérébrales 4 une échelle
temporelle en dessous de la seconde. Ainsi, des images de résolution spatiale de 1’ordre du mm peuvent étre
acquises en quelques dizaines de millisecondes. La séquence EPI est trés sensible a la susceptibilité magnétique
ce qui est un avantage en imagerie fonctionnelle d’activation. Cette caractéristique est néanmoins un
inconvénient car les interfaces qui présentent entre elles d’importantes différences de susceptibilité magnétique,
comme ’interface entre le tissu cérébral et les structures osseuses ou air, vont étre sources d’artéfacts parfois
génants.

13
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A noter que du fait de la nécessité d'injection d'un agent de contraste, la technique est
légérement invasive.

1.3.2.4.2. Cartographie du débit sanguin cérébral (DSCr)

En parall¢le a la technique développée par Belliveau et al. en 1990, de nombreuses équipes
dont celle de Rosen [Rosen 1989] se sont attachées a trouver d'autres méthodes permettant
l'exploration du fonctionnement cérébral en utilisant 1'Imagerie par Résonance Magnétique.
C'est ainsi que de nombreuses méthodes permettant de cartographier le DSCr chez I'homme
ont vu le jour.

1.3.2.4.2.1. Sans utilisation de marqueurs : Phénoméne d'entrée de coupe

Considérons un liquide en mouvement traversant perpendiculairement une coupe d'épaisseur
E a une vitesse V. Le temps mis par le fluide pour parcourir I'épaisseur de la coupe définit la
notion de "temps de vol" ou :

E
Tvol =y (1.1)

Le liquide que nous considérons est bien entendu le sang. La proportion de spins vasculaires
renouvelés a chaque TR d'une séquence d'IRM est donnée par la relation :

_TRxV TR

spins renouvelés — E

(1.2)

vol

A noter qu'au dela d'une vitesse V = = nous avons P =1, ce qui indique que la totalité des

spins vasculaires contenus dans la coupe est renouvelée a chaque TR.

Supposons maintenant que ladite coupe soit excitée a un instant donné par une onde RF et
observons ce qui se passe TR secondes plus tard. En fait, une certaine proportion P des spins
vasculaires excités sera sortie de la coupe et sera remplacée par des spins ayant la particularité
de ne pas avoir été excités par la précédente onde RF :

Structure
vasculairef

Structure
vasculaire §

<« Enbleu:les P :

spins excités

Figure 1. 8 : Temps de vol
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L'aimantation longitudinale des spins entrant dans la coupe est maximale du fait qu'ils n'ont
pas été soumis a la précédente onde RF. En revanche, en raison des TR relativement courts

par rapport au T, du sang, l'aimantation longitudinale des spins stationnaires n'a pas le temps

de repousser totalement entre deux excitations par le gradient de sélection relatif a cette coupe
donc entre deux TR. Ces spins vont donc se retrouver dans un état de saturation partielle. Il en
résulte donc que l'aimantation longitudinale des spins stationnaires est notablement inférieure
a celle des spins circulants et ce d'autant plus que le TR des séquences est court. Il apparait
évident que le phénomeéne que nous venons d'introduire est observable par les séquences

pondérées T, puisqu'il concerne essentiellement les aimantations longitudinales. En utilisant

cette pondération, 1'intensité du signal émis par les spins circulants est plus élevée que celle
émise par les spins stationnaires. Ce phénomene est plus connu sous le nom d'effet d'entrée de
coupe.

B0% o g 0t 0 0 W ok o g e e e = = == = SPINS circulants

-— - -
-

Spins stationnaires

«— TR —»le— TR —»«— TR —»

Figure 1. 9 : Aimantation longitudinale des spins stationnaires et circulants : du fait de 1'excitation
itérative des spins stationnaires au cours d'une séquence d'IRM, leur aimantation longitudinale est

inférieure a celle des spins circulants non saturés.

La structure vasculaire traversant la coupe est composée d'un mélange de spins saturés
(signaux faibles) et non saturés (signaux intenses) dont la répartition est fonction de la vitesse
des spins V et de I'épaisseur de coupe E

Plus le DSCr est élevé, plus la proportion de spins non saturés contenus dans la structure
vasculaire est importante, et donc plus le signal émis par cette structure est important.
L'utilisation du phénomeéne d'entrée de coupe permet donc de mettre en évidence le DSCr
puisque les zones ayant un DSCr important apparaissent en hyper signal sur les images. Or le
Débit Sanguin Cérébral régional (DSCr) est fonction de l'activité neuronale, cartographier le
DSCr revient donc a trouver les zones répondant a 1'activation cérébrale.

1.3.2.4.2.2. Avec utilisation de marqueur endogéne

L'idée fondamentale de ces méthodes est la méme que celle développée dans le paragraphe
1.3.2.4.2 par [Belliveau 1990], a savoir l'utilisation d'un agent de contraste. La différence
essentielle est que cet agent de contraste est endogeéne puisqu'il s'agit de sang marqué. Il est
également important de noter que le sang marqué se situe en dehors du plan de coupe a
imager.

15



Chapitre 1 : Imagerie fonctionnelle

<+—— Zone a imager

Sang marqué

} Sang non marqué

Figure 1. 10 : Marquage du sang

Ce marquage est généralement effectué par une impulsion RF de 180°. Le principe est alors
de faire varier le temps de transit séparant le marquage des spins se situant en dehors du plan
a acquérir et l'acquisition du plan lui-méme. On obtient alors une succession de cartes dites de
perfusion permettant d'accéder a I'évolution temporelle de la distribution du sang marqué des
grandes arteéres vers les capillaires.

Zone a
image

Temps de transit ~

N

Sang non

7
marqué ;
N == a e eee—— 00
Flux > artére capillaireY veine | Flux )

L a f—

=g4—Voxel

Figure 1. 11 : Marquage des spins

I1 est évident que 1'évolution de la distribution du sang marqué reléve de la vitesse a laquelle
le sang circule et donc du DSCr. Or le DSCr augmente de 30 & 50 % lors de l'activité
neuronale. En combinant les deux derniéres phrases, on peut déduire que plus une région du
cerveau est activée par un stimulus donné, plus le DSCr est important et donc plus 1'évolution
de la distribution du sang vers les capillaires est rapide. Ces méthodes permettent donc, au
travers de cartes de perfusion cérébrale de suivre les variations du DSCr engendrées par
l'activité neuronale.

Les méthodes FAIR (Flow-sensitive Alternating Inversion Recovery) de Kwong et al.
[Kwong 1995], EPI-STAR (Echo Planar Imaging with Signal Targeting and Alternating RF)
de Edelman et al. [Edelman 1994], PICORE (Proximal Inversion with a Control for Off-
Resonance Effects) et QUIPPS (QUantitative Imaging of Perfusion with a Single Subtraction)
de Wong et al. [Wong 1997], [Wong 1998], et enfin CASL (Continuous Arterial Spin
Labelling) de Detre et al. [Detre 1999] font partie de ces techniques.
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(a) Marquage continu: CASL (b) Marquage pulsé: FAIR

Figure 1. 12 : Diverses séquences utilisées pour mettre en évidence le DSCr

1.3.2.4.3. Cartographie du niveau d’oxygénation du sang

Cette modalité appelée IRM fonctionnelle par effet BOLD n'a été introduite ici que dans le
but de la répertorier parmi les méthodes existantes. Etant la modalité exclusivement utilisée
dans le cadre de cette thése, nous avons choisi de lui dédier un paragraphe complet 1.4.

1.3.2.4.4. Cartographie de la diffusion

La diffusion est un phénomene relatif a la mobilité des molécules d’eau. L'imagerie de
diffusion permet de mesurer cette diffusion dans les tissus selon une certaine direction. La
diffusion est sensible a la micro organisation des tissus qui regroupe entre autres l'orientation
des fibres de la substance blanche mais aussi l'organisation microscopique des compartiments
intra- et extra-cellulaires (figure 1.13).

et ,ZQCKET;?:;L%::S
k ~_(7 \ mol('le’isules

/ /\\ ;’\ d'eau
fge.

S \\>>¥,
Fibres de la —] MX
matiére blanche

Figure 1. 13 : Trajectoires possibles des molécules d'eau : Les trajectoires vertes sont relatives aux
molécules ne pouvant se déplacer que dans la fibre a laquelle elles appartiennent. Les molécules
suivant les trajectoires bleues ne peuvent quant a elles se déplacer qu'a I'extérieur des fibres. Enfin,
les molécules se déplacant suivant les trajectoires rouges peuvent évoluer de toutes les maniéres

possibles.

On peut dés lors se demander si I'imagerie de diffusion ne pourrait pas permettre de détecter
un changement de conformation des neurones corticaux lors de l'activation cérébrale tel qu'un
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gonflement des cellules par exemple ou la conformation d'un neurone est définie comme la
maniére dont est organisé et structuré ce neurone.

Gonflement

des cellules
—_—

Figure 1. 14 : Conséquences d'un gonflement des cellules.

Pour caractériser l'effet de la diffusion, on peut estimer la distance moyenne parcourue (L)
pendant le temps t d'évolution de l'aimantation, ainsi pour une diffusion isotrope en 3D, on
utilise la relation (1.3) :

L=46D1t ou D est le coefficient de diffusion [Donahue 1997] (1.3)
En 2001, Darquie et al. [Darquie 2001] effectuent une acquisition d'images cérébrales de
sujets soumis a des activations visuelles (inversion de damier) sur un scanner IRM a 3T. IIs
constatent alors une petite diminution du coefficient de diffusion apparent. Leurs résultats
tendent a confirmer que la diffusion peut étre un outil de détection de l'activation cérébrale.
Les auteurs vont méme plus loin puisqu'ils suggeérent une meilleure localisation et une
meilleure précision temporelle de l'activation comparativement aux résultats obtenus par
I'IRM par effet BOLD. D'autres articles s'orientent dans la méme direction, ainsi Song et al.
[Song 2002] arrivent a la méme conclusion en utilisant un scanner IRM de 4T et en effectuant
des activations motrices.

1.3.2.4.5. Graphe récapitulatif

Activation cérébrale
f/f Flux sanguin Consommation d'02
(50%) (5%)

/ Entrée \:&\ deoxyHb / deoxyHb
de Y

o \\\ djoxyHb

A effect {l NN effect T2#

M Signal IRM

Figure 1. 15 : Cascade des effets de I'activation cérébrale sur le signal IRM.
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1.4 IRM fonctionnelle par effet BOLD
1.4.1 Historique

Comme nous avons pu le voir dans les paragraphes (1.2.2) et (1.2.3), ’accomplissement
d’une tiche cognitive ou sensorielle produit une augmentation localisée de I’activité
neuronale ayant pour conséquence une vasodilatation importante des capillaires artériels
locaux. Cette vasodilatation entraine a son tour une augmentation rapide du DSCr de 30 a
50%. Fox et Raichle [Fox 1988] ont montré en utilisant la modalité TEP que parallélement a
I’augmentation du DSCr de 30 a 50 %, la consommation en oxygene augmentait également
mais dans de moindres proportions, généralement 5 %. En combinant ces observations, il est
alors aisé de constater une augmentation de la concentration de 1’oxyhémoglobine au niveau
de la zone activée. Or I’oxyhémoglobine a la propriété d’étre diamagnétique [Pauling 1936],
les caractéristiques magnétiques du sang sont donc modifiées et le signal enregistré différe du
signal de base. Ce contraste naturel a été mis en évidence pour la premiére fois en 1990 par
Ogawa et al. [Ogawa 1990b] qui 'ont alors baptisé contraste BOLD pour Blood Oxygenation
Level Dependent. Ogawa et al. [Ogawa 1990b] avaient en effet observé une meilleure
visibilité des vaisseaux sanguins chez le rat lors d'une augmentation de I'oxyhémoglobine.

Présence d’activation
(Augmentation de I’oxyhémoglobine)

Absence d’activation

Figure 1. 16 : Représentation des caractéristiques du sang suivant repos et activation

Contrairement a d’autres techniques utilisées pour I’investigation du fonctionnement cérébral
comme la TEP, cette méthode utilisant I'IRM ne nécessite pas d’injection de molécules
marquées par des isotopes radioactifs et ses résolutions spatiale et temporelle sont supérieures.
Elle est d’ailleurs déja utilisée pour le repérage pré-chirurgical d’aires fonctionnelles
(motricité, sensibilité, langage) afin d’épargner ces régions lors de la résection d’une tumeur
cérébrale ou d’un foyer épileptogéne. De nombreux travaux sont encore en cours aujourd’hui
pour une meilleure compréhension du fonctionnement cérébral normal ou des processus
pathologiques. Elle pourrait aussi permettre d’évaluer les effets locaux de drogues
neurotropes ou psychotropes. Le développement de cette technique d’avenir nécessite une
approche multidisciplinaire entre physiciens, informaticiens, physiologistes et cliniciens.

1.4.2 Principes

La molécule hémoglobine contient 4 groupes polycycliques ferreux nommés les hémes.
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L'oxygéne se fixe sur chaque héme par une liaison de coordination avec 'atome Fe.

Figure 1. 17 : Groupe héme

Lorsqu'une molécule O2 est liée a l'atome Fe, tous les électrons de cet atome sont appariés, et

il n'y a pas de perturbation du champ magnétique environnant. Nous sommes alors en
présence d'oxyhémoglobine qui est une substance diamagnétique. Par contre, en 'absence

d'O,, les électrons du Fe ne sont plus appariés. On parle alors de désoxyhémoglobine,

substance qui est paramagnétique. La présence de désoxyhémoglobine produit une différence
de susceptibilité entre le vaisseau concerné et le tissu environnant. Cette différence de
susceptibilité engendre la création d'un gradient local de champ magnétique G qui croit

linéairement avec l'intensit¢ du champ principal B,. L'amplitude de ce gradient G dépend

également des propriétés biophysiques, physiologiques et géométriques du vaisseau [Ogawa
1990a]. G joue le role de perturbateur et engendre des inhomogénéités du champ magnétique
local. Ces inhomogénéités vont a leur tour provoquer la dispersion des aimantations lors de la

. ~ - . . * .
relaxation transversale et entrainer une modification des temps de relaxation T, et T, suivant

deux processus complexes : la diffusion (pourT, et T;) et le déphasage intra voxel (pour T;

uniquement).

1.4.2.2 La diffusion

La diffusion est un phénomeéne relatif a la mobilité des molécules d’eau (paragraphe
1.3.2.4.4.). En présence d'un gradient de champ magnétique, on observe des modifications de
cette diffusion autrement dit des altérations du déplacement des molécules d’eau. Ces
modifications, observables en IRMf par effet BOLD du fait de la présence du gradient G,
entrainent une perte de cohérence des phases des spins. Cette perte de cohérence entraine

. . . * r r . ’ 7
alors une diminution du T, ou T . Les séquences en écho de spin pondérées en T, et celles

. 7 r * . \ . 3 . .
en écho de gradient pondérées en T, sont donc sensibles a cette variation qui se traduisent
par une perte de signal.

1.4.2.3 Le déphasage intra voxel
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Comme nous l'avons vu ci avant, l'augmentation de la concentration en désoxyhémoglobine
consécutive a une activation provoque la création d’un gradient local de champ magnétique

G. Ce gradient engendre des inhomogénéités locales du champ magnétique B, .

! By
Vaisseau

Champ
magnétique
local

Figure 1. 18 : Variation de I’intensité du champ magnétique local, induite par la différence de
susceptibilité magnétique entre un vaisseau sanguin ayant une certaine teneur en

désoxyhémoglobine et le tissu environnant.

La séquence d'écho de spin permettant de corriger les inhomogénéités du champ B, le

gradient G n'a aucun effet sur le temps de relaxation T, , et n'entraine aucune modification du

signal enregistré en écho de spin.

. r r * -
En revanche, la séquence d'écho de gradient pondérée T, ne permettant pas de corriger les

inhomogénéités du champ, les modifications liées au gradient G sont observables et entrainent
une diminution accrue du signal.

1.4.2.4 Synthése
1.4.2.4.1. Modification du signal

En reprenant ce qui a été dit dans les paragraphes 1.4.2.1 et 1.4.2.2, nous pouvons en conclure
que la présence du gradient local de champ magnétique G se caractérise par une diminution
du signal enregistré.

En effet, lorsque les neurones sont au repos, le taux de désoxyhémoglobine étant beaucoup
plus important que celui de I’oxyhémoglobine, il s'ensuit une différence de susceptibilité et
donc l'existence d'un gradient local de champ magnétique G.

A lDinverse, lorsque les neurones sont activés, le rapport désoxyhémoglobine sur
oxyhémoglobine décroit, il en résulte une diminution des inhomogénéités du champ local et
donc une diminution du gradient G. Cette atténuation de G entraine a son tour un
accroissement du signal veineux.

L’hémoglobine agit donc comme un produit de contraste endogeéne. Pour une description plus
approfondie du "phénoméne BOLD", le lecteur peut se tourner vers le travail de thése de
Romain Valabrégue [Valabrégue 2003]. Dans cette thése, la suite de relations causales
menant au signal BOLD et représentées sur la figure 1.19, est disséquée puis analysée.
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Activité Ve}natlo.n du VanaFlc'm de la Variation
—| métabolisme et de [—| quantité localede |—> .
neuronale s ) . , . du signal
I'hémodynamique désoxyhémoglobine
Figure 1. 19 : Suite de relations causales évoquées par [Valabrégue 2003]
*
1.4.2.4.2. Pondération T, ou T,

En résumé, les modifications liées a I'effet BOLD nécessitent l'utilisation de séquences d'écho
. 7 14 r M 7 7 * . . 7 7
de spin pondérées T, ou d'écho de gradient pondérées T, . Les variations mesurées en écho

de spin ne sont issues que du phénomeéne de diffusion alors que lorsqu'elles sont mesurées en
écho de gradient, elles proviennent a la fois du phénoméne de diffusion et du déphasage intra

voxel. Il en résulte que les séquences d'écho de gradient pondérées T; sont les plus sensibles
a I’effet BOLD.

1.4.3 Facteurs de qualité de 1'image

En IRM, la qualité d'une image dépend essentiellement de trois caractéristiques : le rapport
signal sur bruit, la résolution spatiale et les artefacts. Nous allons maintenant développer ces
trois points et nous définirons également la notion de rapport contraste sur bruit.

1.4.3.1 Le rapport signal sur bruit

Le rapport signal sur bruit (RSB) peut étre défini de différentes fagons. Dans le cadre de
I’'IRM, Wehrli [Wehrli 1992] a montré que lorsque 'on néglige les effets des antennes, la
valeur du RSB dans une image 2D peut étre simplement obtenue par la relation suivante :

(Epaisseur de coupe)x /N x FOVy x FOVy xB,

Ny x N, x\/g (1.4)

RSB o

Ou
- Ny est le nombre d'excitations.

- FOVy ouy (Field Of View) est le champ de vue dans la direction concernée (phase ou

fréquence).

- N, est la taille de la matrice (Plan de Fourier) dans la direction a.

- f. est la fréquence d'échantillonnage du signal de relaxation.

La cote z correspond a la position de la coupe considérée. Dans cette relation, seul le bruit
thermique supposé blanc et provenant a la fois de 1’instrumentation (bruit électronique) et de
I’objet imagé (agitation thermique des protons & l'origine d'émissions parasites) est pris en
compte. Ce bruit vient alors perturber le signal émis par les protons excités de la coupe
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d'intérét.

Bruit

%%%ﬁm“fnr*n‘mjy)mw

Figure 1. 20 : Superposition du signal et du bruit

Signal + Bruit

D'aprés la relation (1.4), le RSB est inversement proportionnel a la fréquence

d’échantillonnage f. . Or pour la séquence EPI, la fréquence d’échantillonnage f, est élevée
ce qui induit une baisse considérable du RSB. Pour pallier cet inconvénient, deux choix sont

ossibles. Le premier consiste a augmenter le nombre d'excitations N, , la répercussion est
p ex

alors immédiate par l'intermédiaire de 1'équation (1.4).

Pour présenter la seconde possibilité, il convient d'introduire les relations suivantes :

Taille d'un voxel selon l'axe [Ox) = tvy = e
Ny Aky
. . 2n
Taille d'un voxel selon I'axe [Oy) = tvy =
N, Ak,
Taille d'un voxel selon I'axe [Oz) = tv, = Epaisseur de la coupe (1.5)

Ou comme nous I'avons indiqué ci - avant (Figure 1.20) :

- Aky et Ak sont respectivement les pas des gradients de lecture et de phase

- Ny et Ny sont respectivement le nombre de pas effectués par les gradients

de lecture et de phase

De (1.5), on obtient une variante de 1'équation (1.4) :
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tv, x\[Nex xFOVy xFOVy x B x tvy x Aky x tvy x Aky

4n2 x \/g (1.6)

La seconde possibilité consiste donc a augmenter la taille des voxels c'est a

RSB «

diretvy, tvy ou tv, . Cette deuxieme solution se fait évidemment au détriment de la résolution

spatiale.

1.4.3.2 La résolution spatiale
1.4.3.2.1. Définition

La résolution spatiale permet, par définition, de déterminer la dimension du plus petit détail
observable sur une image. Il apparait dés lors évident que la taille du voxel joue un rdle
primordial dans la détermination de cette résolution. En effet, plus les voxels sont petits, plus
les images laissent apparaitre de petits détails et donc meilleure est la résolution spatiale.
Cependant, comme nous le montre 1'équation (1.13), la diminution de la taille du voxel se fait
au détriment du rapport signal sur bruit. Tout est une histoire de compromis...

1.4.3.2.2. Mise en correspondance avec I'IRMf

De nombreuses études réalisées in vivo en imagerie optique haute résolution, ont prouvé que
le contréle neuronal de l'oxygénation du sang s'effectue a une échelle spatiale inférieure a
0.5mm [Frostig 1990] [Ts'o 1990]. Il parait alors naturel de penser que 1’augmentation de
I’oxygénation du sang induite par une activité neuronale s'effectue a cette méme échelle. Or
d'autres études réalisées cette fois en IRM ont montré que ladite augmentation est
spatialement beaucoup plus étendue [Haacke 1994] [Lee 1995]. En d'autres termes, bien que
la régulation de l'oxygénation du sang se déroule a une échelle submillimétrique, les
changements en découlant et notamment 1’augmentation de cette oxygénation se font a4 une
plus grande échelle spatiale. Les régions apparaissant comme activées sont par conséquent
plus étendues que celles qui le sont effectivement. Il conviendrait alors d'augmenter la
résolution spatiale des images en diminuant la taille des voxels afin d'obtenir une meilleure
localisation des zones activées.

Cependant, la variation du signal d'TRMf par effet BOLD est relativement faible, de l'ordre de
2 3 10% sur un scanner de 1.5T, ce qui implique un faible RSB. Or comme nous 'avons
précisé dans la définition méme de la résolution spatiale (1.4.3.2.2), la diminution de la taille
du voxel se fait au détriment du rapport signal sur bruit. Celui-ci étant a 'origine déja faible,
le risque engendré par une augmentation de la résolution spatiale serait que le RSB ne soit
plus assez signifiant pour permettre 1'observation des effets du contraste BOLD. La résolution
spatiale doit donc étre plus grossiére que celle que nous permettrait d'obtenir I’imageur.

La résolution spatiale n'est donc pas limitée par l'instrumentation mais bien par les faibles
variations de I'hémodynamique elle-méme [Bandettini 1994]. A noter que dans son ouvrage,
Bandettini répertorie les méthodes d'IRMf a effet BOLD tentant d'augmenter la résolution
spatiale.

1.4.3.2.3. Localisation des zones d'activation en contraste BOLD

Dans un but de meilleure compréhension, nous avons choisi de commencer par définir le
schéma de la microcirculation.
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1.4.3.2.3.1. Définition des veines de drainage

Les veines de drainage font partie du tissu et conduisent le sang veineux en dehors des
organes. Ce sont des veines de petit diametre et de longueur trés courte. Elles forment le
versant veineux de la circulation capillaire. On peut distinguer les microveinules (diametre
compris entre 8 et 100 um), les miniveinules (diamétre compris entre 100 et 300 um) et les
veinules (diamétre compris entre 300 et 500 um). Les microveinules, organes d'échanges, se
réunissent pour former les miniveinules, qui sont des organes d'écoulement
(http://www.chups.jussieu.fr/polys/histo/histoP2/POLY.TDM.html)

Artériole

Microveinule

Figure 1. 21 : Schéma de l1a microcirculation

1.4.3.2.3.2. Sensibilité a l'effet BOLD

Comme nous l'avons signalé dans le paragraphe (1.4.2.4.2), les séquences les plus sensibles a
I’effet BOLD sont les séquences d'écho de gradient. En effet, ces séquences sont a la fois
sensibles aux déphasages liés aux mouvements de diffusion et a ceux induits par les
inhomogénéités de champ. La séquence d'écho de spin permet quant a elle de s'affranchir des
inhomogénéités de champ grace a 'impulsion a 180° et n'est donc sensible qu'aux déphasages
liés aux mouvements de diffusion. Il s'ensuit donc une perte de signal beaucoup plus marquée
en écho de gradient qu'en écho de spin.

La perte étant trés nette en écho de gradient, elle est détectable aussi bien dans les capillaires
que dans les petites veines de drainage. Ceci peut dans certaines conditions provoquer un
décalage entre les aires d’activation obtenues et les régions de populations neuronales
effectivement concernées par la tache [Segebarth 1994].

Les séquences d’écho de spin présentent quant a elles une sensibilité moindre et ne sont
utilisables qu'a trés hauts champs (3T et plus), mais elles ont l'avantage d'une meilleure
précision anatomique.

Pour en revenir au probleme de décalage entre les aires d’activation obtenues et les régions
effectivement activées, deux possibilités se proposent a nous : la premiére consiste a éliminer
ou tout du moins a réduire le signal provenant des veines de drainage alors que la deuxiéme
solution vise plutot a ajuster la sensibilité de I'IRMf aux vaisseaux d’une taille donnée.
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e Réduction du signal provenant des veines de drainage

La réduction du signal provenant des veines de drainage peut étre réalisée de nombreuses
maniéres. La principale possibilité consiste en un choix judicieux de la séquence d'acquisition.
L’IRM angiographique apparait étre une des séquences les plus intéressantes, elle a d'ailleurs
été utilisée par de nombreux auteurs dont [Belle 1995]. Si l'on arrive a identifier puis a
supprimer la contribution des principales veines dans les variations du signal engendrées par
une activation, alors la localisation des zones d'activation n'en sera que plus précise et la
résolution spatiale ne pourra en étre qu'améliorée. Une des meilleures résolutions connues
aujourd'hui a été obtenue par une séquence FLASH sur un scanner IRM a 4T. Le volume des
voxels correspondants étaient alors de 1.2 microlitre [Ugurbil 1993]. D'autres séquences
consistant a remplir le plan de Fourier par un balayage en spirale ont prouvé que I'RM
pouvait révéler des zones activées dont la taille pouvait descendre jusqu'a 1.35mm.

e Ajustement de la sensibilité¢ de I'IRMf aux vaisseaux d’une taille donnée

En 1995, Bandettini et al. [Bandettini 1995] ont montré que la sensibilité de I’'IRMf pouvait
étre ajustée a des vaisseaux d’une taille donnée. La sensibilité peut ainsi favoriser la
contribution de certains capillaires dans la formation du signal BOLD. Cette propriété
intervient tout particulierement lorsqu’on confronte les performances des séquences d’écho de
spin et d’écho de gradient.
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Figure 1. 22 : Effet de la taille des vaisseaux sur la variation du signal BOLD entre un état de repos (de

signal S,) et un état d'action (de signal S,) pour différentes intensités du champ B 0 et pour les

séquences en écho de spin (ES) et en écho de gradient (EG) [Bandettini 1995].

En effet, des études [Bandettini 1995] ont prouvé que dans le cadre de 1'écho de gradient la
variation du signal BOLD est une fonction croissante de la taille des vaisseaux alors que dans
le cas de I’écho de spin, elle passe par un maximum pour une taille de vaisseau de 6um, avant
de décroitre (Figure 1.22). Autrement dit, les séquences en écho de spin permettent d’obtenir
un contraste BOLD particuliérement concentré autour des capillaires et de faible intensité
puisqu'il est de 1’ordre de 2% a 6% pour un champ élevé a 3T et inférieure a 2% pour un
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champ classique de 1.5T. Du fait de leur pondération T; , les séquences en écho de gradient

donnent un contraste observable méme au niveau des vaisseaux de taille plus importante. De
plus, I’amplitude de ce contraste est plus élevée qu’en écho de spin puisqu'il est de I’ordre de
2% a10% a 1.5T et de 5% a 25% a 3T.

Actuellement, les voxels typiquement utilisée en EPI ont une taille de 'ordre de 3 & 4 mm
dans le plan, et de 4 a 10mm en épaisseur de coupe. Ces dimensions sont déterminées en
fonction des limitations pratiques comme la largeur de la fenétre de lecture, la fréquence
d'échantillonnage du signal de relaxation, le RSB, ...

1.4.3.3 Les artefacts

Les images IRMf sont trés souvent altérées par des artéfacts. 11 est utile de les connaitre afin
de mieux les éviter et de nc pas se faire piéger lors de l'interprétation des examens issus
d'IRMf.

1.4.3.3.1. Les artefacts instrumentaux

Les images fonctionnelles présentent de nombreuses distorsions géométriques,
particuliérement lorsque la séquence d'acquisition est 'EPI. La source principale de ces

distorsions est 'hétérogénéité effective du champ magnétique principal B,. La plupart des

constructeurs ont adopté un procédé visant a réduire les effets de cette hétérogénéité au
moyen d'un systéme de bobines supplémentaires.

Ce procédé plus communément appelé "procédure de shim" et basé sur I'utilisation de bobines
supplémentaires est accessible a l'utilisateur qui définit alors les régions ou le champ doit étre
homogénéisé. Cette homogénéisation ne permet de compenser que les variations globales du
champ. Les variations locales sont donc encore présentes.

1.4.3.3.2. Les artefacts liés a l'objet
1.4.3.3.2.1. Artefacts de susceptibilité magnétique

Les séquences utilisées en IRMf BOLD, notamment la séquence EPI, sont pondérées
en T, ou T; , ce qui entralne une perte de signal dans les interfaces entre tissus de

susceptibilités différentes (frontales inférieures, temporales internes, fosse postérieure). Ces
différences de susceptibilité entrainent également des décalages de la localisation et des
modifications de I’intensité des voxels. Une correction est généralement effectuée dans le
domaine de Fourier (Plan de Fourier) avant la reconstruction. Bien que les méthodes de
correction fournissent une précision de correction inférieure & la taille du voxel, il n'en
demeure pas moins que ces méthodes requi¢rent de multiples acquisitions et ne permettent pas
de supprimer tous les effets de susceptibilité présents lors de 'acquisition. Ainsi ceux qui sont

dus aux variations locales du champ magnétique principal B, et qui n'ont pas été traités lors

de 'homogeénéisation (paragraphe 1.4.3.3.1) restent toujours présents. Il en résulte I'apparition,
sur les images fonctionnelles, de déplacements significatifs pouvant étre supérieurs a la taille
du voxel et de zones d’interfaces fortement affectées par ces hétérogénéités [Fadili 1999].

1.4.3.3.2.2. Artefacts vasculaires

La précision de la localisation anatomique des régions activées suppose que 1’on ne détecte
les changements de signal que dans les territoires capillaires autour des neurones en action.
Cependant, on ne sait pas jusqu'a quelle distance de la zone activée les veines de drainage
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peuvent " manifester " I'effet de l'activation. Dans certaines conditions techniques, les effets
de pseudo activation peuvent étre décelés jusque dans les vaisseaux de drainage. Cette
propagation potenticlle de I'effet a distance limite la résolution spatiale réelle de 'IRMf
BOLD. Nous avons déja discuté de ce type d'artefacts au paragraphe 1.4.3.2.3.2.

1.4.3.3.3. Artefacts de mouvement

1.4.3.3.3.1. Les mouvements rigides
Les artefacts de mouvement de la téte représentent un probléme majeur en IRMf. Les
mouvements sont multiples : volontaires, involontaires (malgré les syst¢mes de contention),
ou induits par la stimulation. Ces mouvements peuvent soit créer des " fausses" activations
particuliérement difficiles & détecter soit supprimer des activations "réelles". Il est donc
nécessaire de corriger ces artefacts.

1.4.3.3.3.2. Bruits physiologiques

Il ne s’agit pas a proprement parler d’un artefact, mais d’un facteur confondant de
I’activation. En effet, le bruit de I’image est une combinaison de bruit instrumental et de bruit
"physiologique”, 1lié aux pulsations cardiaques et du liquide céphalo-rachidien, aux
mouvements respiratoires, et a I’activité cérébrale de "repos". Différentes stratégies peuvent
étre tentées pour minimiser ces sources de bruit, qui ne peuvent cependant pas étre
supprimées, et risquent de masquer une activation.

Nous pouvons également noter I'existence de mouvements non rigides tels que la déglutition,
les crampes, les spasmes...

1.4.3.4 Le rapport contraste sur bruit
En IRM, le contraste entre deux tissus dépend des paramétres de la séquence utilisée a savoir
les temps de relaxation T; et T, et les choix initiaux de TR et de TE. Une définition du

contraste entre deux régions A et B est :

[5a -4
Cap= S 1.7

ref
Ou

- S, et S sont respectivement les intensités des régions A et B.

- S ¢ est l'intensité d'une référence indépendante du tissu.

Cependant, en IRM il n'existe pas de référence, c'est pourquoi on utilise plut6t le rapport
contraste sur bruit (RCB) qui est défini par :

553

Go

RCB = (1.8)
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Ou
- 0 est I'écart type du bruit pur estimé sur l'image.

Le rapport contraste sur bruit refléte la capacité de distinction entre deux tissus. Une mesure
combinée de la qualité de 1’image est le produit du RSB par le RCB.

1.4.4 La résolution temporelle

D'aprés Lee et al. [Lee 1995], bien que les variations de signal mesurées en IRMf par effet
BOLD puissent étre dues a la différence entre les activités neuronales propres a chaque état
(par exemple : activation - repos), il semble plus vraisemblable que ces variations soient dues
a des différences dans la taille des vaisseaux, cette taille étant elle-méme régie par l'activité
neuronale. Ces variations sont retardées de quelques secondes par rapport a ’activité
neuronale et ont été décrites par Friston et al. [Friston 1994] comme un opérateur de
déphasage et de lissage appliqué a I’entrée neuronale. Dans cet article, les auteurs stipulent
que le signal dTRMf BOLD observé commence & augmenter environ 2 secondes aprés le
début de I’activation pour atteindre sa valeur maximale 3 & 4 secondes aprés le début de
I’activation et finit par décroitre. Le retard de quelques secondes entre la modification du
signal observé et 1’activité neuronale, rend I'IRMf par effet BOLD intrinséquement limitée
non pas par l'instrumentation mais par 'hémodynamique elle-méme.

1.4.5 La sensibilité
1.4.5.1 Positionnement du probléme

L’extraction d’une variation de quelques pour-cent (typique en IRMf), dans un fond pollué
par les artefacts de mouvement, de pulsation et par le bruit requiert une prudence certaine
quant aux différents parameétres influencant la détectabilité du signal. Ces parameétres peuvent
en effet modifier a la fois le signal et le RCB, réduire les bruits physiologiques ou encore
diminuer les variations de signal induites par des artefacts. Plusieurs facteurs sont alors a
prendre en compte en vue d’optimiser cette sensibilité.

1.4.5.2 Le moyennage
Le moyennage par accumulation successive de N mesures permet d’améliorer le RSB d'un

facteur VN . Ainsi, en répétant 1’alternance des périodes de conditions comportementales, la

sensibilité est améliorée. Toutefois, en moyennant sur des périodes trop longues (typiquement
>5min), des artefacts systématiques dus a des effets de mouvements ou de dérive lents,
tendent a s’opposer aux bénéfices offerts par le moyennage.

1.4.5.3 Influence du champ

I1 est également intéressant de noter que I’augmentation de I’intensité du champ B, permet

théoriquement d’améliorer le RSB ainsi que le RCB fonctionnel. En effet, les variations de
signal sont de 1’ordre de 1,5 a 5 % a 1,5T, et peuvent atteindre 20 % & 4T. Cependant, cette
augmentation pose quelques problémes tels que l'augmentation des effets de susceptibilité,
des hétérogénéités plus importantes, des fluctuations physiologiques plus prononcées et des
limitations instrumentales sur les antennes.

1.4.5.4 Influence de la séquence
Ce parameétre relatif au choix de la séquence fait I'objet du paragraphe 1.4.6, nous n'entamons
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donc pas la discussion ici.

1.4.5.5 Généralités

D'un point de vue général, dans le but d'optimiser la détectabilité des paramétres fonctionnels
mis en jeu dans une fonction cognitive, un effort doit étre aussi déployé lors de 1’élaboration
du schéma de présentation des stimulations (appelé aussi paradigme), des séquences
d’acquisition, des contraintes et du choix du matériel expérimental (antennes, gradients etc.),
des stratégies de post-traitement. Ces facteurs peuvent aussi interagir entre eux et il n’existe
pas de jeu de paramétres optimal.

1.4.6 Imagerie rapide utilisée en IRMf

Le suivi des modifications du signal au cours de l'activation neuronale nécessite une
acquisition rapide des images ce qui rend impossible l'utilisation des séquences
conventionnelles d'échos de spin. Il nous reste alors deux choix : les séquences de type EPI
ou les séquences en écho de gradient.

1.4.6.1 Les séquences en écho-planar

A T’heure actuelle, la séquence la plus utilisée pour des études fonctionnelles mettant en
ceuvre I’imagerie par résonance magnétique est la séquence EPI. Comme nous I'avons vu cette
séquence est ultra rapide, elle présente donc 1'avantage d'une trés bonne résolution temporelle,
ce qui se traduit d'une part par la possibilité d’un suivi dynamique des activations cérébrales
et d'autre part par une faible sensibilité aux artefacts de mouvements. Pour information,
l'acquisition d'une image en EPI ne nécessite généralement que quelques centaines de
millisecondes et le volume couvrant la quasi-totalité du cerveau soit 30 coupes de 64x64 est
typiquement acquis en 3 secondes.

La séquence EPI ne nécessitant qu'une seule impulsion RF, la valeur du TR est élevée. Ceci a
pour conséquence directe une faible pondération enT, . Le signal obtenu est donc di a un
effet BOLD quasiment pur.

La séquence EPI n'a cependant pas que des avantages. En effet, du fait des hétérogénéités de
champ magnétique, les images EPI présentent souvent de fortes distorsions.

De plus, comme toutes les séquences dites ultra rapides, elle nécessite un équipement
spécifique a gradients importants et & commutation rapide avec des fréquences
d’échantillonnage élevées. Cet équipement n'est malheureusement pas toujours disponible sur
les appareils cliniques. De plus, ces restrictions instrumentales se payent par un plus faible
RSB par rapport aux séquences conventionnelles en écho de gradient. Ceci incite donc a
baisser la résolution spatiale pour gagner en rapport signal sur bruit. Par conséquent, la
résolution spatiale est moins bonne qu’en imagerie classique : taille voxel de ’ordre de 70-80

mm’ pour un méme champ de vue que I’écho de gradient classique.

1.4.6.2 Les séquences en écho de gradient

Les séquences EPI sont les premiéres & avoir été utilisées pour mettre en évidence l'effet
BOLD en raison de leur rapidité d'acquisition. Cependant, peu de temps aprés, des résultats
similaires étaient obtenus avec des séquences conventionnelles d'écho de gradient. En effet,
les séquences d'écho de gradient type FLASH ou SPGR ont une résolution temporelle de
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l'ordre de quelques secondes.

Un des principaux avantages de ces séquences est leur disponibilité sur tous les aimants
cliniques.

Bien que plus sensibles aux artefacts de mouvement en raison de leurs durées d’acquisition
plus importantes (quelques secondes contre quelques millisecondes en EPI), elles ont sur les
séquences ¢cho-planar 1’avantage d’étre moins sensibles aux hétérogénéités de champ
magnétique, et permettent d'obtenir des images en haute résolution spatiale. Elles restent
utilisées dans certaines indications.

1.5 Réalisation d'un examen d'IRMf par effet BOLD

Expliciter le déroulement d'un examen d'IRMf par effet BOLD nécessite d'introduire certaines
notions. Lesdites notions ne sont pas forcément restreintes au seul cadre de 1'TRMf par effet
BOLD. De plus, les variations du signal IRM observées étant comprises entre 1 et 10 %,
l'obtention de cartes fonctionnelles cérébrales nécessite un soin particulier a chaque étape
depuis l'installation du patient, jusqu'au traitement des images.

1.5.1 Installation du patient

Le patient doit étre installé confortablement, car 1'immobilité de la téte est essentielle (cales de
mousses, bandages élastiques, masques en plastique thermoformables...), la technique étant
basée sur une comparaison des images acquises séquentiellement pendant 1'examen.

Dans un premier temps, on réalise une séquence sagittale de repérage anatomique, afin de
définir ’orientation des images sur le repére de Talairach (lignes CA-CP et VCA-VCP) et le
nombre de coupes d’IRMf nécessaires.

L'ensemble des coupes
acquises définit un volume.

Figure 1. 23 : Définition de l'orientation et du nombre de coupes nécessaires

Une acquisition anatomique pondérée T, est ensuite effectuée afin de permettre la

localisation des régions activées en haute résolution.

1.5.2 Le paradigme
1.5.2.1 Définition
On appelle paradigme une séquence d'enchainement de phases d'activation et de repos dans le
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cadre d'un protocole expérimental d'IRMf. Le paradigme est défini par le praticien est a un but
précis : Mettre en évidence les aires cérébrales impliquées dans la réalisation d'un processus
mental (cognitif, sensori-moteur...).

On distingue principalement deux types de paradigmes.

Par blocs

(a) """" "“"“ """" """" "“""

Evénementiel

(b)
[ T 1

Figure 1. 24 : Les deux types de paradigmes

Le choix du paradigme se fait selon les objectifs recherchés dans le cadre de 1’étude.

1.5.2.2 Paradigme par blocs

Le paradigme par blocs est défini comme une succession de périodes de repos et d’activation.
Une période couvre généralement de 5 a 10 volumes.

Les principaux avantages d'un paradigme par blocs sont la minimisation des changements de
taches et un meilleur rapport signal sur bruit grace a la sommation des réponses. Le défaut le
plus souvent cité est le risque d’anticipation et d’habituation de la part du sujet.

Comme on peut le voir sur la figure 1.24.a, I'utilisation d'un paradigme par blocs augmente le
contraste entre les conditions. Ceci résulte de la sommation de la réponse pendant les trains de
stimuli de méme type mais aussi de la durée entre les blocs qui est suffisante pour permettre
au signal de redescendre complétement. En termes de systéme, ce type de paradigme permet
I'étude du régime stationnaire a condition toutefois que le TR et la taille des blocs soient
judicieusement choisis (figure 1.25).
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Phénomeénes transitoires
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Figure 1. 25 : Interaction entre le régime stationnaire et le TR : La durée du régime stationnaire est

proportionnelle au TR et a la taille des blocs.

1.5.2.3 Paradigme événementiel
Contrairement aux paradigmes par blocs, les stimulations sont présentées de maniére
aléatoire.

Nous distinguons néanmoins deux types de paradigme événementiel. Le premier est a
périodicité longue, les stimulations y sont espacées de 10 a 15 secondes ce qui laisse le temps
a la fonction hémodynamique de retomber a sa ligne de base. Le second est a périodicité
rapide (approximativement 2s), I’intervalle de temps entre deux stimulations est alors, pour
des raisons techniques et cognitives, aléatoire.

Ce type de paradigme permet une grande souplesse de dessin, de plus il évite I’anticipation et
I’habituation. En terme de systéme, le principal avantage du paradigme événementiel repose
sur la possibilité qu'il offre d'étudier le régime transitoire et d'estimer la réponse

impulsionnelle du cerveau.
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Le terme de "réponse impulsionnelle" est spécifique a 1'étude des systemes. Dans le cadre de
I'TRMT, le cerveau peut étre considéré comme un systéme auquel on applique des stimuli :

Coupes du
volume cérébral

Paradigme e———p
Entrée(s)

Sortie(s)

Systéme

Figure 1. 26 : Systéme cérébral

Or les systémes peuvent étre caractérisés par une fonction h que l'on appelle "réponse
impulsionnelle". Cette réponse notée h(t) représente la réponse du systéme obtenue par
l'application d'une impulsion de Dirac, celui-ci étant initialement au repos.

En IRMf BOLD, la réponse impulsionnelle a été rebaptisée "réponse hémodynamique" ou
"HRF" (Hemodynamic Response Function). Nous étudierons la HRF plus en détails dans la
suite de cette these. Nous ne l'avons introduit ici que pour préciser un des avantages du
paradigme événementiel.
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Figure 1. 27 : Rapport signal sur bruit et sommation des réponses.
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1.5.3 Acquisition des images

Pendant toute la durée du paradigme, des volumes fonctionnels sont acquis a une cadence
rapide (toutes les 3 a 10 secondes suivant les cas). Ces volumes fonctionnels (typiquement 60
a 200) sont ensuite soumis & des prétraitements (Chapitre 2) les rendant "utilisables" par les
diverses méthodes de traitement existantes (Chapitre 3).

La trés grande variété des fonctions neurologiques pouvant étre testées en IRMf explique que
d’innombrables paradigmes d’activation peuvent étre mis au point selon la question posée.
Ces paradigmes nécessitent parfois des équipements particuliers (tous non magnétiques afin
de pouvoir étre placés dans la salle de I’imageur): vidéo projecteur adapté et miroir
réfléchissant pour présenter au patient des stimuli sur un écran placé a ses pieds au bout du
tunnel, joystick relié a un ordinateur pour enregistrer les réponses du sujet, casque spécial
avec écouteurs en cas de stimuli auditifs, etc... Dans tous les cas, on veille a éviter les
mouvements de la téte du patient, ce qui oblige méme a tester le langage de facon silencieuse,

afin d’éviter les mouvements de la face.

Paradigme
d’activation — ‘ I Acquisition des

défini par le Orcinateur T : ) § = volumes cérébraux
médecin "1 "“do :

video

Figure 1. 28 : Déroulement d'un examen d'IRMf

1.6 Conclusion

La résolution spatiale, temporelle et le degré d’invasivité fournissent une comparaison entre
les diverses techniques d’investigation de 1’activité cérébrale. Dans ce contexte, I'IRMf tient
une place privilégiée en terme de compromis entre résolutions spatiale et temporelle. De plus,
elle se présente comme une technique totalement non invasive a part quelques restrictions sur
les porteurs d’implants métalliques ou de pacemakers. Elle permet ainsi la reproductibilité des
examens. Cependant, elle ne pourrait se substituer aux techniques a haute résolution
temporelle telles que la MEG ou I’EEG pour I’étude des phénomenes synaptiques.

L’étude des phénomenes neurophysiologiques ne pouvant étre observée par chaque technique,
prise individuellement, avec la méme précision a I’échelle temporelle et spatiale, 1’avenir
semble se diriger vers une fusion de toutes ces modalités en tirant profit des avantages de
chacune. L’IRMf semble, dans cette optique, étre capable de répondre a plusieurs questions
pour permettre une meilleure compréhension du fonctionnement cérébral.

De part le caractere impropre des données acquises lors d'un examen d'IRMf, il est nécessaire
voire primordial de réaliser des phases de prétraitements afin de rendre ces données
exploitables. Ces prétraitements font le sujet du chapitre suivant. Une fois effectués, les
données peuvent étre soumises aux diverses méthodes de traitement existantes (Chapitre 3).
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Chapitre 2 Les
Prétraitements

2.1 Introduction

Pendant un examen d'IRM fonctionnel d’activation cérébrale, nous effectuons l'acquisition
d'une grande quantité de données comprenant N volumes cérébraux et un volume anatomique.
Ces données ne sont pas directement utilisables et de nombreux prétraitements sont
nécessaires. Le diagramme de la figure 2.1 présente les différents prétraitements
habituellement appliqués aux données.

N volumes
fonctionnels

Dont 1 volume de
référence

v

v Ormaltisatic |

Recalage
Synchronisation anatomo- Détermination d’un
des coupes fonctionnel masque de travail

A 4

Recalage des
volumes
fonctionnels

h 4

Filtrage spatial
(Gaussien)

Figure 2. 1 : Diagramme des prétraitements dans le cadre d'une acquisition en mode entrelacé

Dans la suite de ce chapitre nous détaillons chacun de ces prétraitements en commengant par
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présenter l'objectif recherché. Puis, suite & une revue de la littérature des travaux réalisés,
nous discutons le choix d'une méthode et présentons les améliorations le cas échéant. Nous
terminons par une étape de validation.

Une attention particuliére est également adressée a l'ordre dans lequel les prétraitements sont
effectués.

Note

Par la suite, nous utiliserons le mot « volume » pour désigner un ensemble de coupes acquises
4 un instant donné sur la totalité de la zone cérébrale explorée et le mot « image » fera appel a
une coupe de ce volume.

2.2 Correction de I’écart entre ’acquisition des coupes

2.2.1 Le pourquoi : Probléme de I’acquisition

La séquence EPI, prédominante dans les études fonctionnelles en IRMf, réalise une
acquisition 2D coupe par coupe. Ces coupes peuvent soit étre acquises dans 1’ordre, c’est-a-
dire de la premiére a la derniére (1, 2, 3, ...) ou de la derniére a la premiere (..., 3, 2, 1), on
parle alors d’acquisition en mode séquentiel respectivement ascendant ou descendant, soit étre
acquises en mode entrelacé auquel cas, toutes les coupes impaires sont acquises avant les
coupes paires (1,3, ...,2,4, ...).

On définit TA comme étant la durée d’acquisition d’un volume. Une des singularités de la
séquence EPI est que TA=TR ou TR est le temps de répétition de la séquence. Dans le cas
d’une acquisition en mode séquentiel, I’intervalle de temps entre 1’acquisition de la premiére
et de la derniére coupe est donc égal a TR alors que pour une acquisition en mode entrelacé
cet intervalle vaut TR/2.

Dans les deux cas, I'acquisition d’un volume n’est pas synchrone puisque les coupes
constituant ce volume ne sont pas acquises simultanément. Il en résulte deux problémes par
rapport & une vraie acquisition 3D :

2.2.1.1 Probléme lié au recalage

Le premier probléme est 1ié au recalage. En effet lors du recalage des volumes fonctionnels,
on corrige les mouvements entre deux volumes en supposant qu’il n’y en ait pas eu entre
I’acquisition de deux coupes d’un méme volume.

Or comme nous venons de le voir, I’intervalle de temps séparant 1’acquisition de deux coupes
- . . 3 . ., . . p
peut valoir jusqu’a TR qu’il s’agisse d’une acquisition en mode séquentiel ou entrelacé.

2.2.1.2 Probléme lié au décalage des réponses

Le second probléme résulte du fait que l'acquisition des coupes n'étant pas synchrone, les
réponses temporelles sont observées & des instants dépendant de 1’ordre de 1’acquisition de la
coupe.

Ce probléme va intervenir sous deux formes : d’une part lors de ’utilisation de I’interpolation
dans le recalage fonctionnel et d’autre part lors des analyses statistiques.
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2.2.1.2.1. Lors de linterpolation

Dans le cadre du recalage fonctionnel, nous sommes amenés a interpoler les signaux issus de
voxels voisins, ce qui engendre de nombreux problémes notamment dans le cas du mode
entrelacé.

En effet, si nous choisissons une interpolation tri linéaire, le signal en un voxel V est alors
calculé a partir des signaux des huit voxels les plus proches (figure 2.2). Ces voxels
appartiennent & deux coupes successives.

d
% Ve ¢~ 2"* coupe

lereCOLlpC/' v, v,

Figure 2. 2 : Interpolation tri linéaire

Dans le cas du mode séquentiel, ces deux coupes sont séparées d’un intervalle de temps
1=TR/N ou N estle nombre de coupeset dans le cas du mode entrelacé, cet intervalle vaut

TR/2. Le décours temporel du voxel interpolé est donc erroné dans les deux cas mais

davantage en entrelacé. Fadili [Fadili 1999] a d’ailleurs représenté 1’effet produit par ce type
d’interpolation dans le cas du mode entrelacé.

Naturellement plus le voisinage considéré pour [’interpolation est étendu, plus les
conséquences du décalage a I’acquisition sont importantes.

2.2.1.2.2. Lors des analyses a venir

Les analyses tout comme la détection du signal fonctionnel ne se font pas sur un seul voxel
mais sur un ensemble de voxels et nécessitent d’écrire les données sous la forme d’un modéle.
Or les mode¢les considérés sont généralement identiques pour toutes les coupes, nous devons
donc étre capables de donner les décours temporels de tous les voxels aux mémes instants
d’acquisition.

2.2.1.3 Remarques

Nous venons de voir la nécessité de synchroniser les volumes de sorte a ramener les décours
de toutes les coupes sur la méme origine temporelle.

Si nous ne considérons que le probléme lié a l'utilisation de l'interpolation (paragraphe

2.2.1.2.1), le mode séquentiel semble fournir des résultats moins sensibles a I'ordre
d’acquisition des coupes.
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Cependant il est important de noter que le gradient de sélection d’une coupe agit particllement
sur les zones adjacentes, provoquant ainsi des contaminations entre coupes auxquelles le
mode séquentiel est trés sensible contrairement au mode entrelacé qui permet de pallier ce
genre de probléme. En effet, le gradient de sélection de coupe ne peut pas avoir un profil
parfaitement rectangulaire. Il irradie donc la coupe d’intérét et les coupes adjacentes.

En mode séquentiel, 'acquisition de la coupe d'intérét est suivie par 'acquisition d'une de ses
coupes adjacentes, or la magnétisation des voxels composant cette coupe n’est pas
entiérement retombée a son niveau de base au moment de l'acquisition entrainant a fortiori
une perte de signal. L’objectif du mode entrelacé est de permettre aux coupes adjacentes a la
coupe d’intérét de revenir a leur niveau de base.

Lorsqu'il s'agit de coupes jointives, le mode entrelacé est presque toujours utilisé pour éviter
une contamination entre coupes.

2.2.2 Méthode de correction

La méthode de correction que nous proposons est la seule que nous ayons rencontrée dans la
littérature, elle est également utilisée par le logiciel SPM.

2.2.2.1 Description de 1a méthode utilisée

Soit e(t) la réponse d’un voxel & un stimulus débutant 4 un instant donné considéré comme
origine des temps. On note ¢, (t) 1a réponse discréte de ce voxel échantillonnée aux temps

t=nxTR et e, (t) la réponse discréte de ce méme voxel échantillonné aux temps
t=nxTR +kt ou t définit le décalage temporel existant entre 1’acquisition de deux coupes.

Nous pouvons alors écrire :

eo(t)=e(t)x§8(t—nx TR) 21

ek(t)=e(t)x%}8(t—nxTR—kt) 22)

Ou le sigle & représente I’impulsion de Dirac et 33(t —nx TR ) le peigne de Dirac.
n

Supposons maintenant que 1’on ramene la réponse e, (t) a I’origine des temps, on a :

e;(t)=e(t+kt )xZS(t—nxTR) 23)
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e(t) ex ()

en(t)  ex ()

1 ' . >
0 k1 Ty Tp+kt 2Tg  2Tptkt STy 4Tg 5Tg Vt

Figure 2. 3 : Représentation des différents signaux.

Nous passons alors dans le domaine fréquentiel en considérant la transformée de Fourier.

Les transformées de Fourier des signaux eo(t) et e, (t) valent :

Eo(u)zTF(eO(t ))(u) =TF(e(t)x X 8(t-nx TR ))(v)=TF(e(t))(v)* TE(E 8(t- nx TR ))(v)
~TF(et) (0 28 v
Ei(u)=TF(e§(t))(u) =TF(e(t+kt )x Y 8(t— nx TR ))(v)="TE( e(t+kt ) ) (v )* TF(X 8(t-nx TR ))(v)

=(TF( e(t))(v)xe2niukt)* 1 26(1) n J

TR TR
Nous obtenons donc :
1
E(v)=TE(e(t)) (v)* =% s(u_ij

TR TR (2.4)

TR TR 2.5)

BL0)={TF(e(0))(0)<e 75 oo w2

Ainsi, la phase de la transformée de Fourier de ey (t) est linéaire avec un retard de kt par

rapport a celle de la transformée de Fourier de ¢, (t).

Il est alors trivial de synchroniser les décours en corrigeant leurs phases dans le domaine
spectral puis d’inverser les transformées de Fourier corrigées.
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Il est intéressant de noter que lorsque nous effectuons la transformée de Fourier inverse, les
signaux récupérés peuvent étre a valeurs complexes. Dans ce cas, nous ne prenons que la
partie réelle du signal corrigé.

2.2.2.2 Résultats

Ce paragraphe a un objectif double, puisqu'il s'agit d'une part de tester la validit¢ de
l'algorithme présenté ci-dessus sur la fonction cosinus et d'autre part d'exposer les limites de
cet algorithme.

Nous considérons deux cas selon que les données acquises respectent ou non le théoréme de
Shannon que nous rappelons briévement.

2.2.2.2.1. Théoréme de Shannon

Le théoréme de Shannon stipule que pour ne pas perdre d'informations lors de
l'enregistrement d'un signal, il faut que la fréquence d'échantillonnage du signal soit au moins
égale au double de la fréquence maximale du signal analogique.

Ve = 2054 2.6)

En inversant les membres de cette équation, on obtient I'équation équivalente :

T, <05 T . @2.7)

En clair, si I'on ne veut pas perdre d'informations durant l'enregistrement d'un signal, il faut
que la distance entre deux échantillons soit inférieure a la demi-période minimale du signal
analogique.

Signal @ numériser O pe—

Echantillons

Figure 2. 4 : Exemple de non respect du théoréme de Shannon : Le signal enregistré (en rouge) ne permet

pas de récupérer le signal analogique

2.2.2.2.2. Cas du respect du théoréeme de Shannon

Considérons le signal f(t)=cos(t/x)+10 représenté par la courbe magenta sur les deux

graphes (a) et (b) de la figure (2.5). Le parametre x est choisi de fagon a ce que le signal ait
une période de 10 secondes.
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En échantillonnant ce signal toutes les 3 secondes, nous obtenons f (t)=f(t)x28(t-3n)
n

représenté en rouge sur les graphes (a) et (b) de la figure 2.5.

La condition du théoréme de Shannon exprimée a l'équation (2.7) est donc vérifiée
puisque T, (=3) < 0.5 | (=5).

Nous échantillonnons de nouveau f(t) toutes les 3 secondes mais en décalant de 2 secondes
les instants d’échantillonnage de sorte a obtenir le signal f,(t)=f(t)x> 8(t-3n-2)

schématisé en bleu sur le graphe (a) de la figure 2.5.

L’algorithme de correction est ensuite appliqué a f, (t) , le résultat obtenu ff (t) est affiché
en bleu sur le graphe (b) de la figure 2.5.

Nous remarquons sur la partie centrale du graphe (b) que le signal corrigé fzc(t) se

superpose parfaitement au signal f (t) que ’on souhaitait récupérer. En ce qui concerne les

bords du graphe, nous voyons apparaitre d’éventuels problémes d’effets de bord « shifting
forward ».

13
12 [— signalcontinu |+ signal échantillonné@s) | + signal échantillonné(3s) décalé de 2s |
" * i TR A . £ S - P S, S
R LS A AVASAVAVAYA A A ANAD A
P N N A Y A VAT T T T T Y T
Y N W Y ™ VA O N
8
7 L 1 |
0 50 100 150
13
12 |f signal continu ] + signal échantillonné(3s) [ + Correction du signal échantillonné(3s) décalé de 2s
n ¥ AR ¥ o~ ' S S S L % T+
OB YAR AVAVAV AVAVANAVAVAV AVAVAE LAY
RO Y SV VALY SR %/ [ A % "\ Y
8
7 1 ] |
o] 50 100 150
1
08 [ —4— Différence entre le signal échantillonné(3s) et la correction du signal échantillonné(3s) décalé de 2s
06
© \
0.4
\
02F% e
- v
0 'NHMM#NWWNHW*M‘M—WW**MW
0 50 100 150

Figure 2. 5 : Représentation des différents signaux

2.2.2.2.3. Période du signal inférieure a la période d'échantillonnage
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Nous considérons de nouveau le signal f (t)= cos(t/x)+10 représenté par la courbe magenta

sur les deux graphes (a) et (b) de la figure 2.6. Le paramétre x est, cette fois-ci, choisi de sorte
a ce que le signal ait une période de 5 secondes.

En appliquant la méme démarche qu'au paragraphe précédent, nous obtenons les signaux

fo(t)et £, (t).

La condition du théoréme de Shannon exprimée a l'équation (2.7) n'est pas vérifiée ici
puisque Te (=3) > 05T . (=2.5).

min (

Nous appliquons 1’algorithme de correction a f, (t), le résultat obtenu ff (t) est affiché en
bleu sur le graphe (b) de la figure 2.6.

Contrairement au cas précédent, quelque soit la partie du graphe que 1'on considére, le signal

corrigé f2C (t) ne correspond pas au signal £y (t) que I’on souhaitait récupérer. Ceci est une
des conséquences du non respect du théoréme de Shannon.

12 l signal continu [ # signal échantillonné(3s) I #* signal échantillonné(3s) décalé de 2s |
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8
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Figure 2. 6 : Représentation des différents signaux

2.2.2.3 Discussions

Comme nous pouvons le constater, la correction donne des résultats satisfaisants dans le cas
ou le théoréme de Shannon est vérifié. Ces résultats bien que convenables présentent
cependant quelques artéfacts liés aux problemes d’effets de bord. Afin de ne pas fausser nos

43



Chapitre 2: Les prétraitements

futures analyses par 1’application de cette correction, il serait donc judicieux de supprimer les
deux premiers et les deux derniers volumes. Dans le didacticiel du logiciel SPM, on nous
conseille d'ailleurs de supprimer les 2 derniers volumes. Nous avons pour notre part choisi de
conserver 1’ensemble des volumes.

Cette méthode a d'autres limites. En effet, nous pouvons remarquer que lorsque le théoréme
de Shannon n'est pas vérifié, le signal corrigé ne correspond pas au signal que I'on souhaite
récupérer (figure 2.6). Or le signal enregistré en IRMf par effet BOLD résulte de la
superposition de signaux provenant de diverses sources. Il est donc fortement probable qu'au
moins un de ces signaux ne vérifie pas le théoréme de Shannon. Le signal de la pulsation
cardiaque semble étre un bon exemple puisqu'il présente généralement une période allant de
0,75 secondes (80 pulsations/minute) a Is (60 pulsations/minute) alors que la période
d'échantillonnage que nous utilisons est de 3 secondes. L'équation (2.7) n'est donc pas vérifiée
et le signal récupéré est faussé.

On peut donc se poser des questions quant a la pertinence de cet algorithme, en effet son
application ne peut-elle pas créer plus d'artefacts qu'elle n'en corrige ? Nous n'avons pas
approfondi davantage cette discussion, ceci pourra faire l'objet d'une étude ultérieure.

Malgré les questions que nous nous posons sur la pertinence de cet algorithme, nous avons
estimé nécessaire de 1'appliquer. En effet, nos données sont acquises en mode entrelacé, le
décalage observé entre deux coupes adjacentes est donc égal a TR/2, ce qui n'est pas

négligeable devant la constante de temps des phénoménes mesurés (autour de Ss). L'absence
de correction aurait des conséquences catastrophiques sur la suite des calculs.

Par comparaison, la plupart des logiciels utilisés en routine clinique ou en recherche cognitive
tels que SPM ou BrainVoyager utilisent la méme méthode de correction. Les autres logiciels

que nous avons renconfrés, notamment ceux proposés par les constructeurs, n'appliquent
aucune correction.

2.3 Le recalage

2.3.1 Objectif

Le recalage est d’une maniére générale le calcul d’une transformation permettant de mettre en
correspondance deux ensembles de données. Il a été le sujet de nombreuses études ces
derniéres années et d’excellents états de 1’art existent dans la littérature [Brown 1992b], [Van
Den Elsen 1993], [Maintz 1998], [Lester 1999}, [Janin 2001].

Le recalage trouve son application en IRMf sous trois volets :
e Correction des mouvements : recalage fonctionnel / fonctionnel
¢ Fusion des données anatomiques et fonctionnelles

¢ Normalisation
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Avant d'introduire les méthodes retenues, nous synthétisons ce qui apparait étre les grandes
lignes permettant de classer les algorithmes de recalage.

2.3.2 Les algorithmes de recalage

2.3.2.1 Classification

La détermination d’une transformation de recalage nécessite de définir un ensemble de
paramétres. Il existe principalement trois grands types de paramétres appartenant aux
domaines suivants : Espace de recherche, Espace des caractéristiques, Type d’optimisation.

2.3.2.1.1. Espace de recherche

Le premier critére auquel il faut préter attention lors de la conception d’une méthode de
recalage de deux ensembles est la définition de I’espace de recherche. Il permet de déterminer
le type de transformation a utiliser lors de la mise en correspondance des deux ensembles.

Différentes transformations se trouvent dans la littérature. Chaque auteur, ol presque, propose
une méthode particuliére qui répond a la spécificité de son cahier des charges. Néanmoins, on

peut classer les transformations suivant deux grandes classes :

2.3.2.1.1.1. Transformation rigide

La transformation rigide est composée uniquement de trois rotations suivant les trois
directions de I’espace (ex,ey,ez) et d’une translation (tx,ty,tz), elle fait donc intervenir 6

parametres au total.

Elle s’écrit :
X 1 0 0 cos(9y> 0 cos(Oy) cosl@, ] sinlf,) 0}(x ty
¥[{=|0 cosl9y ] sinl@y 0 1 0 -sin{f, ) coslb, ) O |y |+|ty 2.8)
Z 0 -sinl6y | cosl@y )1 - sin(ey ) 0 cos(ey ) 0 0 1 \z t, ’

L'application d’une transformation rigide permet d’aligner les objets imagés 1’un par rapport a
’autre mais ne permet ni de compenser les non linéarités introduites par les imageurs ni de
prendre en compte les élasticités des objets. C’est pourquot d’autres transformations peuvent
étre utilisées.

2.3.2.1.1.2. Transformation non rigide

Appelée également « élastique » ou « déformable », cette transformation déforme 1’image de
maniére non lindaire. Les paramétres a estimer sont donc plus nombreux que pour une
transformation rigide mais offrent en contrepartie plus de degrés de liberté.

e Me¢éthode globale ou affine

Dans ce paragraphe, nous ne traitons que le cas de la transformation affine & 9 paramétres.
Egalement appelée transformation linéaire, cette transformation nécessite en plus des 6
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parametres de rotation et de translation (tx sty tz, 04 ,Oy,B - ), trois autres parameétres pour les

changements d’échelle suivant chacun des 3 axes de ’espace : (sx »8y,8 Z) I1 est & noter que

les changements d’échelle ne sont généralement pas isotropes.

Elle s’écrit :

%) (s, 0 oY1 o 0 (coslo,) 0 coso, ))( coslo,) singez% 0)(x
Fl={0 s, 0)0 coslo,) sinfo,)fl 0 1 0 |-sinfo,) coslo,) ofly
z 0 0 s,/\0 -sin(Gx) cosl\0,, -sin(Oy) 0 cos(ﬁy) 0 0 1)iz
2.9)
tX
-+ ty
tZ

Cependant, tout comme la transformation rigide, cette transformation ne prend en compte ni
les non linéarités ni les élasticités.

e Meéthodes locales

Ces méthodes sont utilisées pour corriger les déformations locales entre deux séries d’images,
inter ou intra individus. Elles interviennent lorsque les transformations rigides et affines
deviennent insuffisantes pour corriger les inégalités entre individus, ou lorsque des lésions
altérent 1’anatomie des personnes.

On distingue différents types de modéles :
o Modéles élastiques

Ces modeéles ont été introduits par [Broit 1981], [Bajcsy 1982] et [Bajcsy 1983] en exploitant
les propriétés élastiques des matériaux. La fonction de cofit utilisée inclut une fonction
d’élasticité satisfaisant 1’équation de Navier.

w2+ +pV(Vu)+b=0 2.10)

Ou petAsont les constantes d’élasticité de Lamé, b représente les forces externes subies par
le matériau (ici le volume), et u est le champ de déformations recherché. Nous rappelons que
V et V2 sont respectivement les opérateurs de gradient et de Laplace. Les auteurs appliquent

cette théorie en imagerie en supposant que les volumes (ou leurs contenus) sont élastiques. Le
champ de déformation est congu par I’introduction de forces externes (terme b), qui guident
les déformations, et par des forces internes, qui garantissent les contraintes de lissage.

o Modeles des Estimateurs robustes

Il s’agit de mode¢les inspirés de I’analyse de données. Le but est de rechercher les meilleurs
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paramétres d’un modeéle a partir d’un nombre important de données observées. L’estimateur
des parametres le plus classique s’obtient par une minimisation aux moindres carrés des
résidus, cependant un tel estimateur n'est optimal que si les erreurs résiduelles sont
gaussiennes et indépendamment distribuées sur le support du modele. En analyse de
mouvement, la distribution exacte des données étant inconnue, on utilisera de préférence des
estimateurs robustes [Nikou 1999] et [Hellier 2000]. Les estimateurs dits robustes fournissent
les meilleurs paramétres du modele. Ils prennent en compte les points aberrants en les
pénalisant via une pondération par une fonction d'influence.

o Modéles fluides

Ces modéles sont apparus pour corriger et améliorer les modéles élastiques. Christensen et al.
[Christensen 1998], [Christensen 1999] propose d’utiliser un modé¢le déformable issu de la
mécanique des fluides pour estimer la transformation spatiale. Ces approches ne recherchent
plus les champs de déformations, mais plutdt les champs vitesses des fluides en mouvement.
Cette théorie s’appuie sur le modele d’équation modifiée de Navier-Stokes :

237 v, _‘T._’ b (G =
uv v+(k+u)V(V V)+b(u) 0 2.11)

En substituant le champ de déformation u par le champ de vitesse v dans 1’équation
précédente, on retrouve I’équation du modéle élastique. Par contre cette approche est plus
générale que la précédente, car elle accepte de plus larges déformations, et préserve la
topologie en imposant au Jacobien de la transformation de ne pas changer de signe.

o Modeles basés sur le flot optique

Toujours dans une logique de recherche des composantes du mouvement, les recherches se
sont orientées vers la modélisation des vecteurs vitesses des voxels du volume & déformer.
Cette catégorie de méthodes porte le nom de flot optique (Optical flow). Cette approche
d’analyse du mouvement n’a pas ét¢ initialement congue pour 1’image. En effet, au départ elle
fut utilisée en météorologie pour suivre les déplacements des nuages [Leese 1971] puis en
robotique [Horn 1981], ensuite pour le suivi du mouvement cardiaque [Mailloux 1989],
[Herlin 1992] et enfin pour mettre en correspondance des volumes cérébraux [Hellier 2000].
Plusieurs études ont été consacrées a la détermination des modeles les plus adaptés. Les
méthodes généralement utilisées pour modéliser le mouvement reposent sur I’hypothése de
conservation de I’intensité lumineuse. Cette hypothese n’est pas toujours vérifiée mais dans le
cadre d’une estimation de faibles déplacements comme les mouvements du corps humain,
I’hypothése peut étre considérée valable.

o Meéthode par I’Algorithme des démons

Une autre approche trés intéressante a été proposée par Thirion et al. [Thirion 1996], [Thirion
1998], qui ont par ailleurs surnommé cette méthode « I’ Algorithme des démons » par analogie
au concept thermodynamique des démons de Maxwell. Le principe est de placer en chaque
point de ’image une force qui déforme un objet modele sur un objet cible. Le calcul des
vecteurs déformations est assez rapide, par rapport aux calculs basés sur les modéles
élastiques ou fluides. Cet avantage rend ces méthodes trés attractives et de nombreux auteurs
ont proposé des adaptations de 1’algorithme [Bricault 1998}, [Guimond 1999], [Roche 2000],
[Pennec 2003].
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o Modeéles basés sur V'utilisation des fonctions de base

Ce type de mode¢les définit les déformations au moyen de combinaisons linéaires de fonctions
de base. Ainsi la transformation du point (x,y,z) améne au point (x’,y’,z') au moyen de la

relation suivante :

x'=x+ fltn,x n,x(P)
J:
N,

y=y+ X tny bn,y(P) (2.12)
=1 '
NZ

=2+ 3 ty, bn,z(P)
j=1

Ou {tn’x sthy o tnz } sont les paramétres & estimer, {Nx , Ny, Nz} correspondent aux
nombres de fonctions de base et les {bn,x b,y bz } sont les fonctions de base. Le but est

alors d’estimer les paramétres {tn,x tnyotnz }, ceci est réalisé au moyen du gradient

conjugué ou de I'une de ses variantes. L’intérét de telles méthodes est le nombre restreint de
paramétres a estimer par rapport a d’autres méthodes comme le flot optique. Cependant, il
reste a choisir I’ensemble des fonctions de base qui seront utilisées. Ashburner et al.
[Ashburner 1999] se sont orientés vers les fonctions de transformées en cosinus discréte alors
que dans [Rueckert 1998], les auteurs ont choisi des B-Splines.

2.3.2.1.2. Espace des caractéristiques

Afin de pouvoir recaler deux ensembles de données, il faut avant tout, étre capable de les
comparer. Il est donc nécessaire de définir une maniére d’effectuer cette comparaison. Il
existe différents critéres de comparaison :

e Approches géométriques

Les méthodes géométriques s’appuient sur la comparaison de primitives qui ont été extraites
des volumes a recaler. Ces primitives peuvent étre extrinséques comme le cadre stéréotaxique,
les marqueurs ... ou intrinséques auquel cas elles font appel directement au contenu du
volume. Les primitives intrinséques peuvent étre anatomiques ou non. Dans ce dernier cas,
elles peuvent correspondre a de simples points, lignes, contours, surfaces... Une fois les
primitives définies, 1’algorithme recherche la transformation qui minimise la distance entre
elles dans les deux volumes. Les méthodes rencontrées se basent généralement sur les
méthodes de régression linéaire ou les moindres carrés.

e Méthodes iconiques

Les méthodes iconiques regroupent toutes les méthodes qui exploitent directement
’intégralité de I’information contenue dans les volumes. Les intensités de gris sont comparées
a travers des mesures de similarité. Le recalage est effectué en transformant de maniére
itérative un volume et en mesurant le degré de similarité entre les voxels géométriquement
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correspondants entre les deux volumes.

!

{Tﬂa tﬂ}

Figure 2. 7 : Recalage iconique. L’algorithme recherche les paramétres optimaux t0 de la transformation
TO, par un algorithme d’optimisation Opt, pour recaler les deux volumes A et B. Le volume issu de

la transformation a chaque étape T (B) est comparé a A par une mesure de similarité M.S

La notion de similarité est une notion assez délicate a définir. Il n’existe en effet pas de critére
absolu de similarité et de nombreux fonctions de similarité ont été utilisées : corrélation entre
les deux volumes, comptage des changements de signe, minimisation de la variance des
rapports d’intensité... Cependant les critres basés sur une relation de dépendance statistique
entre les deux volumes a recaler paraissent €tre les plus intéressants, ¢’est pourquoi nous nous
intéressons ici aux deux mesures de similarité que sont I’information mutuelle et le rapport de
corrélation. Ces mesures font intervenir la notion de contribution conjointe d’intensité plus
connue sous le nom d’histogramme conjoint. Elles sont basées sur le fait que lorsque deux
volumes ne sont pas recalés, leur histogramme 3D est dispersé. Nous allons donc commencer
par présenter le concept d’histogramme conjoint.

o Histogramme conjoint

Soient deux volumes A et B que I’on désire recaler ; ces volumes sont définis sur des grilles
d’échantillonnage dont les coordonnées représentent les positions des voxels de A et de B,

respectivement, dans le repére imageur. On note QQ, R’ et Qy c R les grilles de A et B
respectivement. On va considérer que A est le volume référence et B le volume flottant.

Considérons maintenant les variables aléatoires suivantes :

E,:Q, >R et Eg:Qz >R 2.13)
La variable aléatoire E , (resp.Ey) associe a chaque position 3D de la grille Q, (resp. Qp)

une valeur dans R . Dans le cadre du recalage, cette valeur correspond a la valeur en niveau de
gris du voxel se situant a la position 3D considérée.
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Figure 2. 8 : Variable aléatoire E, utilisée lors du recalage

La valeur en niveau de gris de chaque voxel de A (resp. B) est donc une réalisation de la
variable aléatoire E, (resp.Ey). Sil’onnote N, = card|Q, ) le nombre de voxels du volume

Aet Ng = card(QB) celui du volume B, on en déduit que I’on a donc N , réalisations de la

variable EA et NB de EB.

Soient 1 A un certain niveau de gris du volume A, et iy un certain niveau de gris du volume

B, I’histogramme conjoint normalis¢ de (A, B) est alors défini par :

h(, , )_ card {k:l...NB; E,(k)=i, et Eglk) =1B}
A B N (2.14)
B

En d’autres termes, 1’histogramme conjoint représente le nombre de voxels ayant un niveau
de gris égal a i, dans le volume A et iz dans le volume B.

Toutefois afin de pouvoir faire correspondre les deux grilles de voxels, il est généralement
nécessaire de définir une transformation spatiale T qui associe a chaque voxel du volume A,
un voxel du volume B, I’histogramme conjoint normalisé de (A, T(B)) est alors défini par :

( . ) card {k:l...NB; E,(k)=i, et E5(T(k)) =iB}

Les voxels des deux volumes sont supposés prendre leurs valeurs dans une méme échelle de
niveaux de gris. Dans la pratique, il conviendra donc de trouver une méthode permettant
d’aligner les échelles de niveaux de gris si elles ne correspondent pas. Ce pourra notamment
étre le cas lorsque les deux volumes seront issus de modalités d’acquisition différentes.

o Estimation des probabilités
A partir de I’histogramme conjoint, on pourra estimer toutes les probabilités nécessaires pour
le calcul de I’information mutuelle et du rapport de corrélation. Nous n’allons pas rentrer dans

les détails mais donner quelques directions possibles pour réaliser ces estimations :

- Fenétrage de Parzen [Viola 1995].

50



Chapitre 2: Les prétraitements

- Normalisation de 1’histogramme conjoint [Maes 1997].
o Interpolation

L’application de la transformation T sur le volume B ne garantit pas que les points de T(B)
coincideront exactement sur des points de A, car de fagon générale, un nceud de la grille du
volume transformé T(B) se trouvera entre quatre nceuds du volume de référence A ; d’ou la

nécessité de I’interpolation.

]

Grille A
Grille T(B)

1
197

Grille B

Figure 2. 9 : Nécessité de I’interpolation lors du recalage.

Différentes méthodes d’interpolation sont alors possibles :

- Laméthode du plus proche voisin (Cette méthode affecte au voxel la valeur d’intensité
du voxel existant le plus proche).

- L’interpolation trilinéaire (Cette méthode détermine le niveau de gris du point
transformé en calculant une moyenne pondérée des niveaux de gris des voisins de ce
point)

La notion d'histogramme conjoint est utilisée dans les définitions des mesures de similarité
que sont l'information mutuelle et le rapport de corrélation. Ces deux derniéres permettent de
quantifier le degré de ressemblance entre deux ensembles de données, ici : deux volumes.

o Information mutuelle

On peut exprimer la quantité d’information d'un volume A par I’entropie de Shannon H(A)
définie par :

HA) = - Y p,(a)log p,
(A) ZA:p (a)log p,(a) o6

Oup, (a) est la probabilité qu'un voxel du volume A prenne la valeur a.

L’information commune de deux volumes A et B peut étre exprimée par I’entropie conjointe
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H(A, B) donnée par :

H(A,B)=->_> p.s(a,b) logp,;(a, b) 217
a b *

Ol p,, (a,b) est la probabilité quun voxel ait respectivement la valeur a dans le volume A et

b dans le volume B. C’est ici qu’intervient la notion d’histogramme conjoint, puisque c’est a
partir de celui-ci que nous pourrons estimer les probabilitésp, (a,b)

D’aprés la théorie de ’information, le degré de dépendance ou la quantité d’information
commune entre deux volumes (ou deux variables en général) est donnée par leur information
mutuelle I(A, B) [Applebaum 1996] :

I(A,B)=H(A)+H(B)-H(A,B) 2.18)

Ou encore :

pAB(a?b

)
= b)*1
I(A, B) épAB(a,) 8 (2)*p, () (2.19)

En associant les intensités du volume A et du volume transformé T(B)et aprés maximisation
de I’information mutuelle I(A, T(B)), les volumes A et B seront alignées [Viola 1995], [Maes

1997]. 11 a été prouvé que I’information mutuelle normalisée I (A,B) est plus robuste que
I’information mutuelle [Studholme 1998]. Elle a pour écriture :

H(A)+H(B)

(A, B)= H(A,B) (2.20)

o Rapport de corrélation

L’information mutuelle est une mesure de similarité trés générale dans la mesure ou elle ne
fait pas d’hypothése sur la dépendance entre les images. Roche et al. [Roche 1998], [Roche
2000] ont propos¢ une autre mesure dénommée "rapport de corrélation”, basée cette fois-ci
sur une hypothése de relation de dépendance fonctionnelle entre les volumes a recaler. Cette
mesure est non linéaire comme 1’information mutuelle. Il est 4 noter que 'hypothése de
dépendance fonctionnelle peut étre suffisante dans le cas d’un recalage monomodal puisque
dans ce cas, les intensités des deux objets a recaler sont par hypothese reliées entres elles. Par
contre, cette hypothése n'a plus aucune raison d’étre lors d’un recalage multimodal, la nature
de la liaison entre les variables étant alors inconnue et une relation linéaire souvent trop
restrictive.

Le rapport de corrélation de deux images A et B est défini par la relation :

52



Chapitre 2: Les prétraitements

Var[B-E(B/A)]

RAC(A.B)=1-—C s @21)

Ou : Var indique la variance, E I’espérance et E( | .)une espérance conditionnelle.

C’est ici qu’intervient la notion d’histogramme conjoint, puisque c’est a partir de celui-ci que
nous pourrons calculer ’espérance conditionnelle E B|A) Le rapport de corrélation prend ses

valeurs entre 0 et 1 ; ce qui nous permet donc d’apprécier le résultat obtenu aprés le recalage
alors que ce n’est pas le cas avec I’information mutuelle.

2.3.2.1.3. Optimisation

Une fois I’espace des caractéristiques et le type de transformation définis, il reste a estimer les
parametres de cette dernicre. Généralement, le probléme nécessite le recours a des méthodes
itératives pour approcher la solution. Différents algorithmes d’optimisation sont utilisés pour
le calcul de la transformation optimale : méthodes sans calcul du gradient comme le Simplex
et Powell ou les méthodes basées sur le gradient comme : la descente du gradient, gradient
conjugués et méthode de Levenberg-Marquardt. D’autres algorithmes plus spécifiques ont fait
leurs preuves notamment dans le recalage des primitives comme 1’ICP. Toutes ces méthodes
approchent la solution dans un schéma itératif.

2.3.3 Adaptation a PIRM fonctionnelle d’activation cérébrale

2.3.3.1 Correction des mouvements : Recalage fonctionnel / fonctionnel
2.3.3.1.1. Le Pourquoi

Une acquisition d’IRM fonctionnelle pouvant durer plusieurs minutes, les artéfacts dus aux
mouvements de la téte du patient sont inévitables.

L’objectif du recalage fonctionnel / fonctionnel est de corriger ces mouvements. Le risque en
n’appliquant pas cette correction est de faire apparaitre des faux positifs, c'est-a-dire des
voxels qui sont considérés comme activés aprés seuillage alors qu’ils ne le sont pas en réalité.

2.3.3.1.2. Le comment

Au début de cette étape, un des volumes fonctionnels est défini comme volume de référence.
Il s'agit généralement du 4°™ ou 5°™ de sorte a laisser au signal le temps de se stabiliser. Il
nous faut alors recaler I'ensemble des autres volumes fonctionnels sur cette référence. Les
volumes provenant d'un méme patient, un recalage rigide apparait suffisant. De plus, les
distributions en niveau de gris des volumes fonctionnels étant identiques, le rapport de
corrélation semble étre le plus approprié.

2.3.3.1.3. Vérification et validation

Nous présentons sur la figure suivante (figure 2.10) les parametres obtenus pour le recalage
des volumes fonctionnels acquis lors d’un examen réalisé sur un patient.
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Figure 2. 10 : Valeurs des parameétres du recalage rigide appliqué sur 200 volumes fonctionnels

Note

Dans certains cas, il n'y a pratiquement pas de mouvements entre volumes, les rapports de
corrélations sont alors trés proches de 1 (0.98).

2.3.3.2 Fusion anatomo-fonctionnel
2.3.3.2.1. Le but

La fusion de données anatomo-fonctionnelle est I'étape ultime de la localisation de l'activité
cérébrale. Elle permet la mise en correspondance et la visualisation des résultats et leur
interprétation.

2.3.3.2.2. Réalisation

Il est inutile de chercher a recaler tous les volumes fonctionnels sur le volume anatomique,
ceci entrainerait une dépense en temps inutile. Il suffit, en fait, de recaler uniquement le
volume fonctionnel de référence défini précédemment.

Le rapprochement entre les données anatomiques et les données fonctionnelles n’est pas
automatique, en raison de la différence de séquence IRM utilisée et de la différence des
formats utilisés. En effet, les volumes anatomiques acquis sont représentés par des pavés de
données de taille 256x256x65, alors que les volumes fonctionnels sont représentés par des
pavés de taille 64x64x30. Les échelles utilisées sont donc différentes et un recalage rigide
n’est pas toujours adapté. Nous utilisons donc un recalage non rigide. Reste a savoir si nous
adoptons une méthode locale ou globale. De par la nature intra patient du recalage considéré,
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un recalage non rigide local n’apparait pas nécessaire. La transformation choisie est donc la
transformation non rigide globale également appelée affine.

Il nous reste a choisir le critere de comparaison a utiliser. Les séquences utilisées pour les
acquisitions ne sont pas pondérées de la méme fagon puisque le volume anatomique est

. ' 4 r . \
pondéré T, alors que les volumes fonctionnels sont pondérés T, . On peut dés lors remarquer

que les distributions en niveau de gris de ces volumes ne sont pas identiques, I’information
mutuelle apparait donc plus appropriée.

2.3.3.2.3. Verification et validation

Nous avons constaté une augmentation de 1’information mutuelle bien que généralement assez
faible (de I’ordre de 1%). Cette faible augmentation résulte essentiellement du fait que, dans
notre cas, les champs de vue (FOV : Field Of View) des volumes anatomique et fonctionnel
sont les mémes. De plus fortes augmentations sont observées lorsque ces FOV ne sont pas en
adéquation. Elle est également due & un bon maintien de la téte des patients rendu possible par
I’utilisation d’un casque et d’un dispositif de contention appropriés fournis par le
constructeur.

4.2, 1503,

Figure 2. 11 : Mise en correspondance apres ’application d’un recalage affine

2.3.3.3 Normalisation
2.3.3.3.1. Le Pourquoi

L’objectif est de plonger tous les volumes anatomiques et fonctionnels dans un méme espace
généralement appelé atlas ou template. Ceci permettra de déterminer les coordonnées des
zones activées dans un repere commun et donc de comparer les activations entre les différents
patients en contournant les problemes engendrés par la variabilité anatomo-fonctionnel
interindividuelle. Nous avons choisi d’utiliser l'atlas du Montreal Neurological Institute
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(MNI) comme le logiciel SPM (Statistical Parametric Mapping :
http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spny/ ).

2.3.3.3.2. Le comment

Nous avons choisi de procéder en deux étapes. La premicre étape consiste a effectuer un
recalage affine entre le volume anatomique et I’atlas, ce qui nous servira a obtenir une
approximation de la transformation que 1’on recherche. Une seconde étape consistant en un
recalage élastique nous permettra alors d’affiner les résultats. Dans le cadre de cette
normalisation, le critére de comparaison qui a été choisi est I’information mutuelle en raison
de la non adéquation entre les distributions en niveau de gris de l’atlas et du volume
anatomique. Afin d’effectuer le recalage élastique, nous avions d’abord choisi le modele du
flot optique mais en raison de I’inexactitude des résultats, nous nous sommes réorientés vers
I’utilisation d’un modéle utilisant des fonctions de base. Tout comme [Ashburner 1999], nous
avons choisi de prendre comme fonctions de base les DCT (Discrete Cosinus Transform).

2.3.3.3.3. Verification et validation

L’information mutuelle entre les volumes anatomiques initiaux et 1’atlas est trés faible,
presque nulle. Ceci est di au fait de la disposition des différents volumes dans 1’espace. Suite
a un recalage affine, les diverses informations mutuelles atteignent des valeurs intéressantes
de I’ordre de 0.50 voire 0.60. Ces informations mutuelles sont encore augmentées par le
recalage élastique. Voici divers résultats que nous avons obtenus :

(a):

WVolume anatomique aprés
recalage affine

Volume anatomicjue aprés
recalage élastique

(b):

Volume anatomique apres
recalage affine

Volume anatorigue apres
recalage élastique

Figure 2. 12 : Différents résultats de la normalisation
Sur les figures 2.12.a et 2.12.b, nous pouvons constater les améliorations apportées par le

recalage élastique basé sur 1’utilisation des DCT notamment en ce qui concerne les yeux, les
ventricules ou les sillons corticaux.
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2.4 Détermination d’un masque du cerveau

2.4.1 Le pourquoi

Le but de cette thése est d’examiner des nouvelles approches du traitement des données en
IRM fonctionnelle d’activation cérébrale. Nous avons donc essentiellement travaillé sur les
volumes fonctionnels qui rappelons-le sont de taille : 64 x 64 x30(soit 122880 voxels). Il est
naturellement inenvisageable de travailler sur ce bloc de données. Et il parait raisonnable d’en
réduire le nombre. De par leur résolution spatiale trés mauvaise et en raison de la séquence
EPI utilisée, il n’apparait pas approprié de réduire directement les données sur les volumes
fonctionnels. L’alternative qui se présente alors est de segmenter le cerveau sur le volume
anatomique qui est de bonne résolution, puis de répercuter cette segmentation sur les volumes
fonctionnels aprés recalage anatomo-fonctionnel. Cette segmentation nous permet de passer
de 122880 a approximativement 20000 voxels fonctionnels. Nous diminuons donc le nombre
de données d’un facteur 6. Cette diminution entraine bien évidement un gain de temps non
négligeable (certaines des méthodes appelées par la suite voient leurs temps de calculs
considérablement diminué puisque ceux-ci passent d’une demi-heure a 3 minutes).

2.4.2 Principe

La segmentation du cerveau consiste a isoler du volume de données la composante
« cerveau », pour d’une part limiter les zones de travail lors des traitements a venir et ainsi
améliorer la qualité des résultats obtenus, et d’autre part pour diminuer la complexité
calculatoire a la fois en temps et en espace.

Tout comme le recalage, la segmentation du cerveau a été sujette & de nombreuses études ces
derniéres années et d’excellents états de ’art existent dans la littérature [Capelle 2003],
[Guimond 1999], [Clarke 1995]. En dépit du fait qu’il existe un nombre important de
publications concernant la segmentation du parenchyme cérébral, aucune méthode ne s’est
réellement imposée. On retrouve cependant trois grandes catégories :

2.4.2.1 Les méthodes manuelles.

Ce sont les méthodes les plus « simples » puisque, comme leur nom 1’indique, elles ne font
intervenir aucune automatisation; ce sont des opérateurs qui moyennant une bonne
connaissance du sujet délimitent eux-mémes la frontiére entre le parenchyme et le reste des
tissus sur les différentes images constituant le volume cérébral.

2.4.2.2 Les méthodes semi automatiques.

Ces méthodes sont basées sur des algorithmes permettant de réaliser une partie du travail
automatiquement ; I’intervention d’un opérateur humain reste cependant nécessaire & certains
moments du processus de segmentation comme lors de Iinitialisation d’un contour, le choix
d’un point de départ pour une croissance de région...

2.4.2.3 Les méthodes automatiques.

Les deux premiers types de méthodes ¢énoncés ci-dessus présentent de nombreux
inconvénients : d’une part, les méthodes manuelles nécessitent un temps de traitement assez
important et un intervenant compétent, d’autre part les méthodes semi-automatiques ont
également recours a un opérateur ce qui peut prolonger de fagon importante la durée du
processus de segmentation. L’inconvénient majeur de ces méthodes reste cependant la

probable non reproductivité des résultats. En effet, I’interaction avec 1’opérateur méne a des
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choix variables qu’ils soient du type inter-opérateur (deux opérateurs ne prendront pas la
méme décision) ou intra-opérateur (les décisions prises par un méme intervenant peuvent
varier dans le temps). Ces méthodes sont donc a exclure si ’on souhaite obtenir des
traitements reproductibles. On va donc s’intéresser aux méthodes automatiques ne nécessitant
aucune intervention extéricure. Le caractére entiérement automatique améne a une
invariabilité des résultats permettant une reproductibilité assurée.

2.4.3 Les approches automatiques

Notre choix s’est rapidement porté sur les méthodes automatiques d’une part pour la
reproductibilité du résultat et d’autre part du fait du gain de temps. Cependant les méthodes
automatiques sont elles-mémes tres variées et plusieurs catégories apparaissent :

2.4.3.1 Les approches « régions »

Ces approches visent a localiser les zones homogénes du volume marquant ainsi la présence
de régions. Cette partition en régions peut se faire selon plusieurs méthodes :

2.4.3.1.1. Les seuillages

Les méthodes de segmentation par seuillages sont les plus simples, elles ont pour but
d’éliminer les pixels ou voxels en fonction de leurs niveaux de gris. Elles supposent donc, de
maniére implicite, que les intensités des structures sont suffisamment distinguées pour
permettre leur séparation. Généralement la recherche des seuils se fait par le seul examen de
I’histogramme local ou global de I’image ou du volume, I’histogramme permettant de
caractériser la distribution des niveaux de gris.

Zijdenbos et al. [Zijdenbos 1994] présentent une revue des méthodes de segmentation des
images d’IRM cérébrales, dans laquelle ils traitent assez largement des méthodes basées sur le
seuillage. On peut constater que nombre de ces méthodes nécessitent des post-traitements,
qu’il s’agisse d’opérations morphologiques, d’informations a priori... De plus, bien qu’étant
rapides et simples & mettre en ceuvre, ces méthodes ne sont pas adaptées lorsque les régions de
recherche ou structures anatomiques sont insuffisamment contrastées et que par conséquent
leurs distributions en niveaux de gris se recouvrent.

2.4.3.1.2. La croissance de régions

Les algorithmes de croissance de régions sont fondés sur le regroupement progressif de pixels
ou voxels. Ce regroupement débute a partir d’un point initial appelé « graine» ou « germe » et
s’étend grice a un critére préalablement défini. Les pixels ou voxels voisins du germe sont
successivement examinés. S’ils vérifient le critere d’adhésion, ils sont inclus a la région et
deviennent a leur tour des germes. Dans le cas contraire ils sont rejetés. Les critéres les plus
généralement utilisés sont basés sur les niveaux de gris des points.

Cette méthode a été utilisée pour la segmentation des structures cérébrales : le cerveau, les
ventricules, les sulci,... Par exemple, Thiran et a/. [Thiran 1997] ont utilisé un algorithme
combinant cette méthode avec une procédure de sélection automatique des germes afin de
segmenter le cerveau a partir d’un volume cérébral. De méme, Musse et al. [Musse 1998]
utilisent une méthode de croissance de région 3D non supervisée afin d’obtenir une premiére
esquisse de segmentation du cerveau. Une surface paramétrée est ensuite ajustée a cette
esquisse afin d'affiner le résultat dans un but de meilleure détection des anomalies cérébrales.

La mise en ccuvre de ces méthodes est simple, et leur temps de calcul intéressant, cependant
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ces méthodes sont trés sensibles au bruit et le sens de parcours des points peut jouer un role
important.

2.4.3.1.3. Ligne de partage des eaux ou watershed

Les méthodes de ligne de partage des eaux (LPE) se basent sur un concept trés intuitif :
considérons un relief topographique composé de plusieurs bassins versants, ces bassins sont
séparés par des lignes de crétes que 1’on appelle lignes de partage des eaux.

minima  bassin versant ligne de partage des eaux

e

Figure 2. 13 : Lignes de partage des eaux

Pour obtenir la LPE, il faut imaginer I'immersion de ce relief dans de l'eau, en précisant que
l'eau ne peut pénétrer dans les vallées que par ses minima. La ligne de partage des eaux est
représentée par les points ou deux lacs disjoints se rejoignent au cours de I'immersion.

alnyl b

€ lignes de partage des eaux

Figure 2. 14 : Ligne de partage des eaux

Les premiers algorithmes utilisant ces lignes sont apparus tout naturellement dans le domaine
de la topographie [Collins1975]. Puis ils ont été introduits dans la segmentation d’images.
[Beucher 1979] sont les premiers a évoquer les lignes de partage des eaux (LPE) en tant
qu’outil dans un probléme traitant d’images binaires puis ils généralisent cet outil en
introduisant la LPE dans le cadre de la segmentation d’images [Beucher 1982]. De nos jours,
l'algorithme de la ligne de partage des eaux est un précieux outil dans la segmentation
d'images, puisqu’il permet de décomposer une image en régions homogenes. Afin d’adapter la
LPE aux images, il est nécessaire d’utiliser la description des images en termes géodésiques.
Une image peut en effet étre pergue comme un relief si 1'on associe le niveau de gris de
chaque point a une altitude.

L’adaptation de cet algorithme a la segmentation de volumes cérébraux s’est fait tout
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naturellement grice a la propriété de connectivité 3D de la matiére blanche et aux
caractéristiques communes des voxels composant cette matiére blanche, notamment aux
niveaux de gris appartenant a une méme plage de valeurs. Il est alors possible de diviser le
volume cérébral en bassins, le plus grand bassin isolé représentant alors le cerveau, c’est ce
qu’ont réalisé Hahn et a/. [Hahn 2000]. De méme Grau et al. [Grau 2004] ont utilisé un
algorithme watershed modifi¢ permettant 1’apport d’informations a priori sous forme de
cartes de probabilité, ainsi & chaque pixel ou voxel est associée une probabilité
d’appartenance a une certaine classe ; cette modification rend 1’algorithme moins sensible au
bruit et permet de détecter des structures fines ou ayant un faible rapport signal sur bruit.

Cependant, tout comme pour le seuillage, I’insuffisance de contraste entre les régions de
recherche ou structures anatomiques peut affaiblir 1’algorithme ; il en résulte que 1’algorithme
watershed inclut fréquemment des régions externes au cerveau comme le liquide céphalo-
rachidien. C’est pour cette raison qu’il ne sera généralement pas utilisé comme tel mais qu’il
servira d’initialisation pour un traitement permettant d’affiner le résultat.

2.4.3.1.4. Opérateurs morphologiques

Directement issue des mathématiques ensemblistes et topologiques, ]a morphologie
mathématique permet d'étudier les caractéristiques morphologiques (forme, taille, ...) des
objets par des transformations non linéaires associées a un objet de référence (élément
structurant).

Elle renferme de nombreuses méthodes d'analyse d'images (1’érosion, la dilatation, I’ouverture
et la fermeture sont les plus connues) qui ont été mises au point & 'Ecole des Mines de
Fontainebleau par 'équipe de Jean Serra [Serra 1982]. Les outils proposés ont été développés
initialement pour traiter des images binaires (« morphologie mathématique ensembliste »)
puis leur utilisation a été ensuite étendue aux images en niveaux de gris (« morphologie
mathématique fonctionnelle »). Le principe de base de la morphologie mathématique est de
comparer 1'image a analyser par rapport a un ensemble de géométrie connue appelé élément
structurant que l'on déplace de fagon a ce que son origine passe par toutes les positions de
I'image, pour mettre en évidence certaines caractéristiques de l'image.

On retrouve fréquemment les outils de base de la morphologie mathématique dans les
méthodes de segmentation du cerveau. Ainsi Brummer et al. [Brummer 1993] utilisent des
érosions, dilatations et des étiquetages en composantes connexes a la suite d’un seuillage afin
de déconnecter les structures appartenant au cerveau des structures adjacentes. De méme, Le
Thuc et al. [Le Thuc 1999] utilisent les opérateurs morphologiques combinés a des
classifications par 1’algorithme EM (« Expectation Maximization »). La morphologie
mathématique est rarement utilisée seule pour segmenter les structures cérébrales mais fait
généralement partie d’une succession de traitements plus complexes.

2.4.3.1.5. Les champs de Markovy

Nous supposons la théorie des champs de Markov connue. On peut se reporter a [Cocquerez
1995] pour une initiation et pour 1’adaptation au traitement d’images. Il ne s’agit ici que de
faire une bréve bibliographie des méthodes utilisant cette théorie et non de rentrer dans les
détails.

Les champs de Markov permettent d’associer le processus de segmentation a la minimisation
d’une fonction d’énergie définie sur 1’image & segmenter ; cette fonction d’énergie est
généralement basée sur les niveaux de gris de I’image. Ainsi Rajapakse et al. [Rajapakse
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1997] proposent d’appliquer la classification par champs de Markov 4 des images ou le
cerveau a été préalablement isolé. L’approche consiste a classifier les trois classes restantes :
matiére blanche, matiére grise et liquide céphalo-rachidien en ajustant une mixture de
gaussiennes a I’histogramme du cerveau. Jaggi [Jaggi 1998] propose une autre méthode de
classification par champs de Markov en deux étapes mais utilisant toujours les histogrammes:
la premiére étape consiste & classer le cerveau préalablement isolé en cinq parties : matiere
grise, matiére blanche, liquide céphalo-rachidien, mixture de maticre grise et de maticre
blanche et mixture de matiére grise et de liquide céphalo-rachidien. Cette premiére
classification permet d'effectuer une nouvelle classification plus robuste en trois classes :
matiére grise, matiére blanche, liquide céphalo-rachidien. Contrairement aux deux articles
précédents, Zhang et al. [Zhang 2001] propose une méthode de segmentation utilisant les
champs de Markov mais n’étant pas basée sur I’utilisation de I’histogramme, utilisation qui
selon lui n’est pas suffisante en raison de la non considération de I’information spatiale.

2.4.3.2 Les approches « contours »

Contrairement aux approches orientées régions, les approches « contours » recherchent les
discontinuités des images caractérisant la présence de fronti¢res entre les régions.

2.4.3.2.1. Les méthodes dérivatives

Les méthodes dérivatives permettent de détecter et de localiser de maniére simple les ruptures
dans une image ou un volume ou les contours (ou surfaces en 3D) sont assimilés a des points
de fort gradients ou de dérivées secondes nulles.

Les méthodes classiques de détection de contour procédent essentiellement par 1’application
d’un opérateur local de différentiation précédé d’un opérateur de lissage permettant de
récupérer le gradient de 1’image ou du volume ; ces opérateurs peuvent étre les filtres de
Sobel [Sobel 1978], de Prewitt [Prewitt 1970], ou de Deriche [Deriche 1987]. On trouvera
également des opérateurs tels que le Laplacien ou 1’opérateur de Marr et Hildreth [Marr 1980]
permettant de récupérer les dérivées secondes. Shattuck et al. [Shattuck 2001] ont réalisé la
segmentation du cerveau en combinant un filtrage anisotropique, une détection de contours
par ’opérateur de Marr et Hildreth et des opérateurs morphologiques ; cette segmentation
étant 1’étape initiale de leur processus dont le but est la segmentation des différents tissus du
cerveau. Dans un méme but, Tang et al. [Tang 2000] combinent une détection de contour par
I’opérateur de Canny, des extensions de régions et des seuillages, 1’originalité est que la
détection de contours se fait en utilisant la multi résolution.

Bien que rapides et ne nécessitant pas d’informations a priori, ces méthodes ne permettent pas
en général d’obtenir des contours fermés. Elles sont de plus sensibles au bruit et a la dérive
basse fréquence. Enfin, ces méthodes fournissent fréquemment de la sous- ou sur-
segmentation.

2.4.3.2.2. Modéles déformables

Le principe de base des modeles déformables est de faire évoluer des courbes ou des surfaces
dans un espace 3D pour délimiter au mieux une structure anatomique ou pathologique.
L'évolution du modéle est guidée par l'optimisation simultanée de deux critéres. Le premier
mesure la régularité géométrique du modele, en s'appuyant par exemple sur le calcul de sa
courbure locale. Le second mesure une propriété de l'intensité lumineuse le long des points de
l'image traversés par le mode¢le déformable, par exemple la norme du gradient de I'intensité
lumineuse pour favoriser l'attraction du modele vers des points de fort contraste. Ces
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méthodes sont réputées pour étre trés efficaces lorsque l'utilisateur peut initialiser le modele
de maniére approximative autour d'une région d'intérét. Le modele déformable évolue alors
depuis cette solution initiale grossi¢re, pour délimiter avec précision et de manicre
automatique la frontiére de la région recherchée. Le risque est donc une mauvaise
initialisation qui amenerait & un minimum local. Face a ce probléme, les auteurs tendent a
inclure des procédures d’initialisation automatique €vitant ainsi des chutes dans des minima
locaux et permettant davantage de reproductibilité des résultats.

Généralement, les méthodes présentées dans la littérature sont dédiées a la segmentation de
structures particuliéres, trés peu de méthodes sont consacrées a la segmentation du cerveau.
Dans [Smith 2002], on trouve cependant un algorithme dédié a cette segmentation : la surface
déformable initiale est modélisée par une sphere géodésique composée d’un ensemble de
triangles. Cette sphére va ensuite subir un ensemble de déformations dirigées par trois forces :
une force qui maintient un écart moyen entre chaque sommet, une force qui contréle le rayon
de courbure de chaque partie de la surface et une force liée aux intensités du volume, jusqu’a
correspondre au cerveau. D’autres, afin de ne pas tomber dans le pi¢ge des minima locaux,
ont envisagé d’utiliser le résultat obtenu par 1’algorithme watershed afin d’initialiser la
surface.

2.4.3.3 Conclusion

Dans cet état de 1’art, nous avons présenté bricvement un certain nombre de méthodes dédiées
a la segmentation du cerveau en mettant en évidence la diversité de ces méthodes. Cette
diversité est représentative du probléme de segmentation des images d’IRM cérébrale. Ces
difficultés sont liées d’une part aux objets traités, le cerveau étant un organe complexe
composé de différentes structures enchevétrées et d’autre part aux particularités des images
IRM. Nous allons maintenant présenter la méthode que nous avons utilisée.

2.4.4 Méthode de segmentation proposée

Nous avons choisi de suivre une méthode combinant plusieurs des approches présentées ci-
dessus, a savoir les opérations morphologiques, les seuillages, les classifications... Cette
méthode est, semble toute, assez proche de celle proposée dans [Capelle 2003].

Tout d’abord les traitements sont appliqués non pas coupe par coupe mais a I’ensemble du
volume. De plus, contrairement a [Capelle 2003], nous ne nous trouvons pas dans le cas de
voxels isométriques, les éléments structurants qui seront utilisés par la suite ont donc été
choisis afin de respecter cette particularité. Notre choix s’est arrété sur des éléments
structurants ellipsoidaux :

=3 4

Figure 2. 15 : Représentation d’un ellipsoide dans un repére orthonormé avec A (resp. B ou C) longueur

du demi axe selon x (resp. y ou z)
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On pose :

- vy lataille d’un voxel suivant la direction x.

- Vy la taille d’un voxel suivant la direction y.

- v, la taille d’un voxel suivant la direction z.

- N la taille souhaitée de 1’élément structurant (exprimée en nombres de voxels).

Voici les différentes étapes que nous avons suivies pour construire notre élément structurant a
partir de ces informations :

- Recherche de la plus petite taille du voxel selon les différentes directions :

vV =min Vx> Vy,Vz )

- Calcul de la taille souhaitée de 1’é1ément structurant en millimétres : T=vxN.

- Détermination de la taille de 1’élément structurant ellipsoidal suivant les différentes

o T T T . )
directions : A = , B= et C=——. Ces tailles s’expriment en nombre de voxels et

2vy 2vy 2v,

doivent étre impaires.
- Remplissage de 1’élément structurant par des 0 ou 1 selon un criteére d’appartenance.

Aprés avoir rapidement présenté la construction d’éléments structurants ellipsoidaux, nous
allons reprendre les différentes étapes de la méthode.

2.4.4.2 Obtention du masque de la téte

L’obtention du masque initial de la téte se fait en suivant la méthode proposée par Brummer
et al. [Brummer 1993]. Dans cet article, les auteurs ont mis en avant le fait que le bruit de
fond d’un volume IRM peut étre modélisé par une distribution de Rayleigh. A partir de cette
constatation, il est alors aisé¢ d’estimer les parametres de cette distribution de sorte qu’elle
corresponde au mieux a 1’histogramme du volume. L’estimation nous fournit alors un seuil de
suppression du bruit de fond et permet de séparer la téte du fond. Il est & noter toutefois que
méme si la modélisation du bruit de fond par une distribution de Rayleigh a une justification
théorique, il n’en demeure pas moins que d’un point de vue expérimental ceci peut étre remis
en question. Nous avons pu en effet constater que chez certains constructeurs, aucune
modélisation du bruit ne peut étre réalisée au moyen d’une distribution de Rayleigh. Il s’agit
alors d’adapter au mieux cette étape afin d’obtenir le résultat souhaité.

Une fois que nous avons effectué ce seuillage, nous avons pu constater 1’apparition d’un bruit
impulsif aussi appelé bruit poivre et sel (figure 2.19.1). Ce bruit se caractérise par une
dégradation du volume, certains voxels devenant aléatoirement soit blancs, soit noirs.
L’application d’un filtre médian apparait étre une bonne solution afin de remédier a ce
probléme (figure 2.19.2). L’application du seuillage a également une autre conséquence a
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savoir I’émergence de trous a I’intérieur méme de la structure « téte ». Un étiquetage en
composantes 3D permet alors de marquer la plus grande composante du fond, les autres
composantes correspondant aux trous apparus a l’intérieur de la structure « téte » sont alors
remplies. Certains « trous » correspondant aux conduits auditifs peuvent cependant rester,
mais ceci ne posera pas de problémes pour la suite (figure 2.19.3).

2.4.4.3 Seuillage automatique pour faire apparaitre I’objet cerveau

Comme il est écrit dans la thése [Capelle 2003], cette étape est cruciale, puisque les résultats a
venir, obtenus par des opérations morphologiques, dépendent particulierement de ce
traitement. L’auteur de cette theése postule que 1’objet « cerveau» est successivement
imbriqué dans deux « boites ». La premiére essentiellement composée de liquide céphalo-
rachidien est de faible niveau de gris, alors que la seconde qui correspond a la boite cranienne
présente un niveau de gris important. Le cerveau est quant a lui de niveau intermédiaire. Il

apparait alors naturel de déterminer un seuil haut s, et un seuil bas s, permettant d’isoler le

cerveau. La détermination de ces seuils se fait par I’intermédiaire de 1’algorithme de
classification EM. Une fois le seuillage réalisé, nous pouvons alors observer une amorce de la
déconnexion entre le cerveau et le reste de la téte (figure 2.19.4). Cette déconnexion sera
ensuite complétée par différentes opérations morphologiques.

Il est a noter cependant que 1’utilisation de 1’algorithme EM n’est pas sans apporter quelques
désagréments. D une part, nous avons pu remarquer a la suite du seuillage, 1’apparition de
trous a I’emplacement des ventricules de niveau de gris faible. D’autre part, bien que
d’implémentation trés aisée, l’algorithme EM nécessite une bonne initialisation des
paramétres permettant a la fois la convergence de 1’algorithme et 1’amélioration de la rapidité
de cette convergence. Cette initialisation étant fonction de la séquence et du type de scanner
IRM utilisés lors de I’acquisition du volume, tout changement de 1’un ou ’autre entraine alors
une modification de I’initialisation.

2.4.4.4 Erosion morphologique garantissant la séparation peau/cerveau

Le but de cette érosion est d’accentuer la déconnexion entre le cerveau et le reste de la téte qui
a été amorcée & 1’étape précédente. Cette érosion est réalisée a 1’aide d’un élément structurant
ellipsoidal de taille N égale a 7 voxels.

Cette érosion provoque naturellement un élargissement des trous existants (figure 2.19.5).

2.4.4.5 Sélection du cerveau et remplissage des trous

Cette étape est composée de deux étiquetages en composantes connexes 3D. Le premier
étiquetage est réalisé afin de supprimer les structures n’appartenant pas au cerveau et étant
déconnectées de ce dernier. A cette fin, tous les objets du volume sont étiquetés, nous ne
conservons ensuite que la plus grande composante correspondant alors au cerveau (figure
2.19.6). Ce premier étiquetage n’affecte en rien 1’existence de trous a I’intérieur du cerveau
d’ou la nécessité d’un deuxiéme étiquetage. Le deuxieme étiquetage nous permet de marquer
la plus grande composante du fond, les autres composantes correspondant aux trous apparus a
I’intérieur de I’objet « cerveau » sont alors remplies (figure 2.19.7).

2.4.4.6 Déconnection du cerveau par érosion morphologique

Les deux derniéres étapes ne permettent pas toujours une véritable déconnection du cerveau,
certaines structures telles que la peau peuvent encore demeurer. Il est donc nécessaire
d’appliquer de nouveau une érosion. Cette érosion est réalisée a 1’aide d’un élément
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structurant ellipsoidal de taille 5 voxels. La peau est alors réduite & une calotte éloignée du
cerveau (figure 2.19.8).

2.4.4.7 Reconstruction du volume initial par dilatation morphologique

Afin de récupérer le volume éliminé lors des €érosions successives, nous effectuons une
dilatation morphologique a 1’aide d’un élément structurant ellipsoidal de taille 11 voxels
(figure 2.19.9). Contrairement a [Capelle 2003], cette dilation n’est pas faite
conditionnellement au volume déterminé a 1’étape 2.4.4.3 ; en effet dans notre cas la dilatation
conditionnelle ne permettait pas de récupérer le volume souhaité.

2.4.4.8 Sélection du cerveau

Une fois la reconstruction effectuée, certaines structures déconnectées du cerveau font leur
réapparition et doivent étre supprimées. Ceci est réalis¢ de nouveau par un étiquetage en
composantes connexes 3D qui permet d’étiqueter tous les objets du volume pour ne conserver
que le plus volumineux correspondant au cerveau (figure 2.19.10). Nous disposons alors d’un
masque qui, lorsque nous 1’appliquons au volume initial, ne laisse apparaitre que 1’objet
« cerveau » (figure 2.19.11).

2.4.4.9 Remarques

Les étiquetages en composantes connexes utilisés au travers de cette méthode sont des
étiquetages 3D. Cependant, nous avons pu étre amenés a effectuer des opérations en 2D
consistant & un marquage coupe par coupe. Ceci est dii au fait que certaines structures
paraissant déconnectées sur des coupes prises individuellement, ne le sont plus lorsqu’on les
considére en 3D.

2.4.5 Résultats et Validation
2.4.5.1 Résultats

Nous avons testé cet algorithme sur différents patients, voici les résultats obtenus pour un de
nos patients :

Volume original Volume segmenté

Figure 2. 16 : Résultat de la segmentation

Cette méthode a été testée sur I’ensemble des volumes anatomiques (séquence T; TFE)

acquis lors des séquences d’IRM fonctionnelle d’activation cérébrale soit une quinzaine de
volumes. Bien qu’il soit impossible de valider les résultats obtenus sur ces volumes, nous
avons pu constater visuellement leur pertinence.
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Nous avons constaté toutefois que cette méthode présente quelques faiblesses d’une part,
comme nous I’avons fait remarqué précédemment, du fait que certaines structures
déconnectées sur des coupes prises individuellement, ne le sont plus lorsqu’on les considére
en 3D. Ainsi sur ’exemple précédent a I’étape 6 :

Ce que nous devrions avoir Ce que I'on a

Figure 2. 17 : Problémes de connexion

D’autre part, nous avons pu observer chez certains patients que méme en effectuant certains
étiquetage en 2D, quelques structures n’appartenant pas au cerveau y restent connectées
notamment sur les coupes basses et hautes. Ceci peut étre dii au faible espace entre le cerveau
et le crane :

Figure 2. 18 : Autres problémes

Ces petites faiblesses de ’algorithme ne nous génent pas beaucoup puisque, notre intérét étant
de restreindre notre zone de travail au cerveau, un peu plus que le cerveau nous convient
mieux qu’un peu moins.

2.4.5.2 Validation

Afin de valider notre algorithme de segmentation du cerveau, nous avons effectué des tests
sur la base de données BrainWeb (http://www.bic.mni.mcgill.ca/brainweb/).

Voici les résultats obtenus pour un des volumes de cette base :
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(0) Image originale (1) (2)

Figure 2. 19 : Différentes étapes de notre segmentation
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Figure 2. 20 : Résultat de la segmentation sur BrainWeb

Nous avons ensuite comparé les résultats de segmentation obtenus par notre algorithme et les
résultats de segmentation disponibles sur BrainWeb pour plusieurs volumes et selon deux
critéres : le rapport de corrélation et le pourcentage de recouvrement.

Nous avons obtenu un rapport de corrélation moyen de 0.89 et un pourcentage de
recouvrement moyen (défini par un "et exclusif") de 94%.

2.4.6 Conclusion

Nous avons d’abord présenté diverses méthodes de segmentation applicables a I’extraction du
cerveau, puis nous avons détaillé la méthode que nous avons retenue. L’intérét de 1’extraction
du cerveau est double, il s’agit d’une part de limiter les zones de travail lors des traitements a
venir et d’autre part de diminuer la complexité calculatoire a la fois en temps et en espace.

2.5 Lissage spatial

Dans de nombreux logiciels, il est fait état de I’utilisation d’un filtrage spatial. Nous
présentons le pourquoi et le moment d'une telle pratique.

2.5.1 Le pourquoi

Les données d'IRMf présentent des corrélations spatiales, car le signal acquis dans un voxel
donné ne peut pas étre indépendant des signaux enregistrés dans les voxels voisins. Les
caractéristiques de ces corrélations spatiales sont difficiles a estimer.

C'est la raison pour laquelle, de nombreux logiciels (Statistical Parametric Mapping :
http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/, BrainVISA/Anatomist: http://brainvisa.info/index_f.html
ou encore BrainVoyager : http://www.brainvoyager.com/BrainVoyager.htm, ...) effectuent
un filtrage passe-bas des volumes afin que les caractéristiques des corrélations spatiales des
volumes lissés soient connues et imposées par les propriétés du filtre utilisé.

De plus, les méthodes de seuillage utilisées dans ces mémes logiciels et appliquées aux cartes
d’activation, s’appuient sur la théorie des champs aléatoires gaussiens. Il est donc nécessaire
de lisser spatialement les données avec un filtre gaussien afin de vérifier les hypothéses
requises.

En résumé, I’intérét de 1’application d’un filtre gaussien est double puisqu’il permet d’une
part d’imposer une fonction d’autocorrélation gaussienne dont les caractéristiques sont
connues et d’autre part de réaliser des tests statistiques.
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2.5.2 Le comment

Comme le montre le schéma suivant, ce lissage est simplement réalisé au moyen un filtre
gaussien 3D défini par sa FWHM (Largeur a mi-hauteur de la gaussienne).

Convolution par un
filtre gaussien 3D

I -

Figure 2. 21 : Application du filtrage

Pour réaliser ce filtrage, il est nécessaire de connaitre la taille du filtre. Le choix s'effectue
selon les applications. En effet, un faible lissage (FWHM=1.5x taille des voxels) entraine une
détection de zones tres focalisées alors qu'un lissage plus important (FWHM= 4 4 6 x taille
des voxels) révele des zones d'activation plus étendues.

Repos-Audition Repos-Audition
- o A - &
ol
SPM(T, ) SPM{T,,.)
-
F e

Figure 2. 22 : Différences de cartes d'activation selon I'intensité du lissage. Les graphe (a) et (b)
représentent les résultats d'activation obtenus avec le logiciel SPM selon que la valeur de la FWHM
soit égale respectivement a 1.5 ou 2 6 fois la taille des voxels. Les données d'IRMf considérées ont
été obtenues sur un sujet sain soumis 4 un paradigme par bloc, le but était de contrdler la position

des aires liées a I'audition.
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Nous avons, pour notre part, choisi d'appliquer ce lissage que pour certaines méthodes, celles-
ci seront précisées lors de leur description dans la suite de cette these.

2.6 Correction des bruits physiologiques
2.6.1 Le pourquoi

Le signal mesuré en IRMf est corrompu par des fluctuations liées & I’activité physiologique
telles que la respiration, les pulsations du cceur et du LCR, .... Différentes stratégies ont donc
été proposées afin de minimiser ces sources de bruit, qui ne peuvent cependant pas étre
supprimées, et risquent de masquer une activation.

2.6.2 Le comment

De nombreuses voies ont été proposées dans la littérature pour réduire I’influence des bruits
physiologiques dans les données d’ IRMT.

2.6.2.1 Synchronisation de l'acquisition sur le rythme cardiaque

Une premiére voie consiste a synchroniser 1’acquisition des volumes fonctionnels avec le
cycle cardiaque, on parle alors de "cardiac triggering". Cette solution permet de réduire les
artefacts de mouvement du cerveau induits par le battement cardiaque, pour amoindrir le bruit
et améliorer la résolution spatiale. Cependant, la mise en ceuvre reste encore peu utilisable
puisqu’elle entraine des fluctuations temporelles importantes dans le signal et nécessite un
post-traitement.

2.6.2.2 Filtrage temporel

Une seconde méthode, largement utilisée, est fondée sur ’utilisation du domaine de Fourier
[Fadili 1999].

Cette technique consiste & approximer les cycles cardiaque et respiratoire par deux signaux
quasi-périodiques de périodes connues a priori. La connaissance de ces périodes a priori
permet alors d'éliminer aisément les contributions des signaux cardiaque et respiratoire dans
le domaine spectral. En effet, les périodes étant connues, les fréquences le sont aussi, un
filtrage sélectif approprié suffit alors pour supprimer les contributions des bruits
physiologiques. Cependant, cette technique n'est valable que si la série fonctionnelle est
acquise a une cadence assez rapide, de sorte a respecter le théoréme de Shannon présenté ci
avant (paragraphe 1.2.2.2.1.). Cependant, comme nous l'avons précisé ci-dessus (paragraphe
1.2.2.3.), la pulsation cardiaque peut avoir une fréquence allant de 60 a 80 battements a la
minute ce qui correspond a l'intervalle de 1 & 1.33 Hz. Si le sujet présente une pulsation
cardiaque de 1.33 Hz, il est alors nécessaire d'utiliser une fréquence d'échantillonnage au
moins égale & 2.66 Hz (Théoreme de Shannon). Autrement dit, nous devons étre capables
d'acquérir un volume d'intérét toutes les 376 ms. Ceci reste faisable en EPI si le volume
d'intérét est restreint a quelques coupes mais n’est pas réaliste pour des examens téte compléte
nécessite généralement quelques secondes: la composante fréquentielle liée au rythme
cardiaque, subit alors un repliement, ce qui rend impossible un filtrage passe-bande.
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Figure 2. 23 : Simulation avec un bruit physiologique composé d'un mouvement de respiration de

fréquence égale 4 0.2 Hz et d'un mouvement cardiaque de fréquence égale a 1.2333 Hz. Sur la

partie (a) du graphe, la fréquence d'échantillonnage du signal est de 10 Hz. Le théoréme de

Shannon est donc vérifié que ce soit pour la pulsation cardiaque ou pour la respiration. Sur la

partie (b), l1a fréquence d'échantillonnage du signal est de 0.5 Hz. Le théoréme de Shannon est donc

vérifié pour la respiration mais pas pour la pulsation cardiaque. On observe d'ailleurs le

phénoméne de repliement.
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Outre ce probléme de repliement, un autre inconvénient intervient lors de la modélisation des
signaux et plus spécifiquement lors de l'approximation des périodes a priori des cycles
cardiaque et respiratoire. Cet inconvénient est une conséquence directe de la non stationnarité
des signaux physiologiques au cours du temps. En effet, les périodes des cycles respiratoire et
cardiaque fluctuent naturellement au cours de I'examen, elles peuvent de plus étre accentuées
par divers facteurs tels que le stress.

2.6.2.3 Utilisation de I'ICA
Une autre possibilité consiste a utiliser 1'analyse en composantes indépendantes (Independent

Components Analysis ou ICA). L'ICA cherche a expliquer un vecteur x e R" en termes de

composantes qui soient linéairement et statistiquement indépendantes. Autrement dit, on
postule la relation suivante :

X =2 x(i)
i (2.22)

: L : o 0¥ w e
Chacune des composantes x( ) appartient a un certain sous-espace linéaire E( ) linéairement

indépendants des autres {E(j)}. . Pour de plus amples renseignements sur 1'lCA, le lecteur
j#i

pourra se référer aux nombreux cours de Jean-Frangois Cardoso disponibles a l'adresse
suivante : http:/www.tsi.enst.fr/~cardoso/jfbib.html et notamment au document [Cardoso
2002].

McKeown et al. [McKeown 1998] ont utilisé cet outil afin de décomposer le signal émis en
un voxel en une somme de signaux issus de sources indépendantes : signaux induits par la
stimulation, signaux physiologiques indépendants des stimulations, signaux liés aux artefacts
de mouvement et d'instrumentation.... Les auteurs ont ainsi effectué la décomposition des
données acquises sur quatre sujets soumis a des paradigmes par bloc alternant des périodes de
contrdle et d'activation de 40 secondes. La durée d'acquisition TR utilisée dans cet article est
de 2.5 secondes. Les résultats obtenus pour un des sujets sont présentés sur la figure (2.29).

Une des composantes récupérées x(l) (figure 2.29.c), a un comportement quasi-périodique

présentant des périodes variant de 10 a 20 secondes. Or d'apres le théoréme de Shannon, la
période d'échantillonnage étant de 2.5 secondes, les signaux ayant une fréquence supérieure a
0.2 Hz (équation 2.6) risquent d'engendrer des phénomeénes de repliement dans le domaine
fréquentiel. Les auteurs ont alors suggéré que la composante quasi-périodique pouvait étre
une conséquence du repliement des signaux de respiration (~0.3 Hz) et de pulsation cardiaque
(~1.0 Hz). L'élimination de cette composante permet alors de supprimer la contribution des
bruits physiologiques.

Il nous semble cependant utile de noter que les composantes peuvent étre nombreuses et qu'il
n’est pas évident de déterminer quelles sont les composantes relatives aux bruits
physiologiques.
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Slowly-varying

Transiently
task-related

(c)

" Abrupt head
4 movement

| = Suppressed

Figure 2. 24 : Exemple des composantes obtenues par I'ICA et fourni par [McKeown 1998].

2.7 Conclusion

Nous allons maintenant présenter I’ordre dans lequel nous allons effectuer les prétraitements.

2.7.1 L’ordre des prétraitements

La question de I’ordre ne concerne que la synchronisation et le recalage des volumes. Les
autres prétraitements sont effectués indépendamment.

Ce probléme d’ordre est exclusivement dii a la séquence EPI utilisée pour I’acquisition des
volumes fonctionnels. Cette séquence, comme nous 1’avons signalé au début de ce chapitre,
ne permet que des acquisitions 2D coupe par coupe. Cette caractéristique est a 1’origine de la
question relative a ’ordre dans lequel la synchronisation et le recalage des volumes
fonctionnels seront effectués.

Deux cas se présentent selon que les coupes aient été acquises en mode séquentiel ou en mode
entrelacé. Dans les deux cas, I’idéal serait bien évidemment de pouvoir réaliser la
synchronisation et le recalage des volumes fonctionnels simultanément, ce qui est sans aucun
doute irréalisable.
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Nous avons choisi des options identiques a celles proposées dans le didacticiel de SPM.

2.7.1.1 Acquisition séquentielle
Dans le cas d’une acquisition en mode séquentiel, nous avons pu voir que le décalage entre
deux coupes adjacentes est relativement court: Tp / Nombre de coupes ou Tp, est le temps

d’acquisition d’un volume, ce qui implique que l’interpolation tri linéaire utilisée lors du
recalage ne sera que trés peu corrompue par ce décalage.

En pratique, le recalage des volumes fonctionnels sera donc effectué avant la synchronisation.

2.7.1.2 Acquisition entrelacée
Nous avons vu au début de ce chapitre que dans le cadre d’une acquisition en mode entrelacé
le décalage entre deux coupes adjacentes est long : Ty /2 ou Ty est le temps d’acquisition

d’un volume. Par conséquent, si nous appliquons d’abord le recalage, 1’interpolation tri
linéaire utilisée dans le recalage sera erronée, ce qui implique qu’en pratique la
synchronisation sera effectuée avant le recalage.

2.7.2 Généralités

Dans ce chapitre, nous avons effectué¢ un récapitulatif des principaux prétraitements a
effectuer afin de rendre les données utilisables a la détection des régions activées.

Ces prétraitements ont des buts divers. Il peut tout simplement s'agir de corriger les artefacts
qui affectent les images fonctionnelles en IRMf (recalage, correction des bruits
physiologiques), ou de restreindre les zones de travail (segmentation du cerveau). D'autres
prétraitement et notamment le lissage temporel sont introduits dans le but de rendre les
données conformes a certains critéres.

Certaines questions restent cependant sans réponse. En effet, plusieurs prétraitements
nécessitent le passage dans le domaine fréquentiel. Or le théoréme de Shannon n'étant pas
respecté pour le rythme cardiaque par exemple, il se peut que le signal résultant de tels
prétraitements soit davantage corrompu qu'avant l'application desdits prétraitements. Il serait
judicieux d'étudier les conséquences de ce non-respect du théor¢me de Shannon. Bien que
nous ayons conscience de ce probléme de non-respect du théoréme de Shannon, il n’en
demeure pas moins que nous utilisons tout de méme les prétraitements nécessitant le passage
dans le domaine de Fourier. Le logiciel SPM en fait de méme.
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Chapitre 3 Etat de art du
traitement du
signal BOLD

3.1 Introduction

L’IRM fonctionnelle consiste a localiser les zones du cerveau qui sont impliquées dans des
activités visuelles, auditives, motrices ... Cette localisation est, entre autres, rendue possible
grace a I’effet BOLD introduit dans le chapitre 1. De nombreuses méthodes d'analyse du
signal BOLD ont été proposées, notre objectif est avant toute chose de les recenser et de les
classer. La classification que nous utilisons est illustrée sur le schéma suivant (figure 3.1).

Toutes les méthodes

l

4 v
Meéthodes univariées M¢éthodes multivariées
32 33
il
y v y v v
Méthodes Modele Méthodes Méthodes Concept Modélisation
basées sur linéaire basées sur basées sur de nuages des
I'utilisation de général l'estimation de I'estimation de points connectivités
tests statistiques la HRF de la HRF
322 323 324 33.1 332 333
Méthodes Méthodes non
paramétriques paramétriques
32431
y I
Tests Tests non v v
paramétriques paramétriques Méthodes sans Meéthodes avec
utilisation de utilisation de
32222b 322224 connaissances connaissances
""""" a priori a priori
32432 32433

Figure 3. 1 : Illustration de la classification utilisée lors de 1'établissement de I’ état de I'art

75



Chapitre 3 : Etat de I’art du traitement du signal BOLD

La revue de la littérature que nous avons constituée distingue les méthodes univariées des
méthodes multivariées. Les premiéres consistent, a I'inverse des secondes, a étudier le signal
en un voxel indépendamment des signaux issus des voxels voisins.

Parmi les méthodes univariées, nous présentons celles qui s'approchent le plus de nos travaux.
Ainsi, la 1°° approche étudiée concerne les méthodes basées sur l'utilisation de tests
statistiques, cette approche subira quelques modifications au chapitre suivant. La présentation
se poursuit avec le modele linéaire général, sur lequel se base nombre de logiciels. Cette
approche est la plus répandue au sein de la communauté fonctionnelle. Nous terminons 1'état
de I'art des méthodes univariées par les méthodes s'inspirant de la théorie des systémes. Parmi
ces derniéres, nous différencions les approches paramétriques des non paramétriques. Pour
chacune de ces approches, nous commengons par en expliquer le principe puis nous nous
intéressons aux procédés utilisés lors de I'étape de détection de 'activation. Finalement, nous
présentons une discussion comportant entre autres, une critique.

En ce qui concerne les méthodes multivariées, nous nous sommes volontairement limités a
des descriptions succinctes car elles proviennent généralement de la généralisation des
méthodes univariées. Seules les méthodes basées sur la notion du nuage de points ont été
détaillées. Parmi celles-ci, la méthode de I'ACP fera I'objet d'une étude dans le chapitre 4.

Note

Dans ce qui va suivre, nous appellerons « parameétres » les quantités qui déterminent ce que
I’on observe et « hyper paramétres » les grandeurs liées au comportement probabiliste de ces
paramétres, par exemple la variance.

3.2 Les méthodes univariées

Par définition, le terme "univari¢" signifie que 1'étude ne porte que sur un voxel. Ce type de
méthodes suppose donc que le décours temporel observé en un voxel est indépendant des
décours temporels des voxels voisins.

De trés nombreuses approches ont été proposées. Nous avons, pour notre part, restreint notre
étude a trois de ces approches. Nous avons effectivement préféré approfondir les approches

dont nous nous inspirons plutdt que faire un catalogue exhaustif de I’ensemble des approches
rencontrées.

Avant de présenter ces approches, nous débutons le paragraphe en introduisant I'ensemble des
notations auxquelles nous faisons appel.

3.2.1 Notations

L'objectif de ce paragraphe est de résumer les notations et de les homogénéiser afin de
faciliter la compréhension de ce chapitre.

Nous notons :
- N le nombre total d'observations effectuées (le nombre de volumes acquis).

- TR la période d'échantillonnage des observations.
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-t = kx TR l'instant d'acquisition de la k™€ observation ok e {0,..., N - 1}.

-Y, = Y(tk) le volume cérébral acquis a l'instantt, .
- m le nombre de voxels composant un volume cérébral.

- Yy = y(tk) la valeur d'un voxel donné a I'instantt, .

Yo
-y=| I'évolution temporelle du niveau de gris du voxel donné représentée sous la

YN-1
forme d'un vecteur colonne de longueur N correspondant aux N instants d’acquisition.

- Uy = u(tk) la valeur de I'entrée a I'instant t, .
- Ny, le nombre d'états (tAches) comportementaux utilisés.

- NA le nombre de volumes acquis pendant la réalisation de la tche A .

i

-V, (k) la valeur du voxel dans le k™ yolume acquis durant la réalisation de la tiche A .

-y = Z‘ Y, (k) la moyenne estimée du voxel durant la réalisation de la tiche A P -

0 silatiche A; n'estpas présentéeau sujet a I'instant t, .
v, t, = la fonction de

i 1 silatiche A; estprésentéeau sujet a l'instant t,
présentation de la tiche A, .
LN ( ) ", 1 de la f
— u \t, |=—— la moyenne estimée de la fonction de présentation de la
A N k=0 A k N Y P

tiche A Q-

N-1
-y= > y(tk) la moyenne estimée du voxel pendant l'expérience c'est a dire toutes

1 -
N k-0
taches confondues.
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- h la réponse impulsionnelle autrement dit 1a HRF.

3.2.2 Approches par tests statistiques

Ces approches, comme leur nom I’indique, sont issues de l’adaptation de divers tests
statistiques au cadre de ’IRM{.

Nous rappelons briévement le principe des tests statistiques, puis nous présentons diverses
statistiques utilisées en IRM{.

3.2.2.1 Rappels sur les tests statistiques

De fagon générale, un test statistique permet de décider, au vu d’un ensemble d’observations
et avec un certain risque d’erreur, si une hypothése relative au phénomeéne observé est vérifiée
ou non. Cette hypothése peut étre binaire (vrai ou faux) ou composite.

Soit x une variable aléatoire. On suppose que l'on dispose de N observations de cette

variable : {x ; }i:O-N-l' On souhaite tester une hypothése nulle H, relative

aux {Xi }i= O:N-1" On peut par exemple vouloir tester

i=0:N.1 &St nulle}. Quelque soit I'hypothése H odue

I'hypothése H,, :{la moyennedes {x ; }
I'on souhaite tester, il nous faut définir puis calculer une statistique S. Cette statistique S doit

étre une fonction des observations {x ; } et ne peut dépendre d'aucun autre paramétre

(équation (3.1)) :

i=0:N-1

S= F( {Xi }i=0:N-1) 3 3.1

Si l'on connait la loi suivie par la variable aléatoire x sous I'hypothése nulle H,, on peut

généralement en déduire la loi L de S sous Hy (équation (3.2)) :

S ~ L( p) ou p représente l'ensemble des parameétres de la loi
H, (3.2

On calcule alors la valeur S obs de S obtenue avec nos N observations. Puis connaissant la loi
de S sous I'hypothése nulle H, nous évaluons par le biais de I'équation (3.3), la probabilité

que la statistique S prenne une valeur supérieure a la valeur observée S  :

PH0 (szsobs)= PHO (L( P)Zsobs) (3.3)

Nous employons généralement le terme p-value pu p-valeur pour parler de la
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probabilité PH (S 2 Sobs)' On définit ensuite un risque a de sorte que I'hypothése H, soit
0

rejetée si la p-value est inférieure a a . Par contre, si la p-value est supérieure a o, 'hypothese

H, ne peut pas étre rejetée. Il est, cependant, trés important de noter que le non rejet de
I'hypothese H, ne signifie pas que H; soit vérifiée. Nous pouvons seulement en déduire que

nous n'avons pas assez d'informations a notre disposition pour pouvoir rejeter H, au

risque o.

Dans la pratique, on commence par définir le risque a (typiquement 0.05), on en déduit alors

la valeur du seuil critique S, reli¢ a a par la relation (3.4) :

(:L:PHO (SZSQ) G

Si S, estsupérieure a S, alors I'hypothese H, est rejetée au seuil a.

Au travers de ce que nous venons de dire, nous pouvons donner une autre signification au
risque a. En effet, o représente la probabilité de rejeter I'hypothese H , alors que celle-ci est

vraie. Il se peut effectivement que bien que H, soit vraie, le test la rejette, on parle alors

d'erreur de 1°° espéce. Ce type d'erreur se traduit par I'apparition de faux positifs. Une autre

hypothése peut €tre introduite, il s'agit de I'hypothese alternative a H,. Cette hypothese
appelée généralement H, consiste a supposer que H, n'est pas vérifiée. On définit alors le

risque de seconde espece comme étant le risque d'accepter H ) alors que celle-ci est fausse, on

parle alors de faux négatifs. La figure 3.2 nous permet de clarifier les notions que nous venons
d'introduire.

Cequelona

- H, H, Ce type d'erreur est
© P'on déeid |~ considéré comme le
que l'on décide plus grave.

L'hypothése Hy doit
H, OK : isque B) toujours étre
aux négatifs privilégiée a priori.
Arreur de 1°° &
H OK

1 espece (risque o)
Faux positifs

Figure 3. 2 : Représentation des risques
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3.2.2.2 Adaptation a I'IRMf

L'ensemble des tests présentés ci-apreés postule l'indépendance spatiale entre les voxels, c'est
pourquoi ce paragraphe a été intégré dans les méthodes univariées.

Le but de I'IRMTf étant de détecter les zones activées autrement dit présentant des variations
du signal BOLD en présence d'une certaine stimulation, il apparait logique de définir

I'hypothése nulle H,, par: «l'absence de variation du signal BOLD». Cette hypothése peut,
néanmoins, s'exprimer de maniéres différentes selon le test utilisé.

Une partie des statistiques utilisées dans la suite de ce paragraphe se base sur l'utilisation d'un
seul et méme modéle. Nous commengons donc par décrire ce modéle.

3.2.2.2.1. Modeéle utilisé

Comme nous l'avons précisé ci-dessus, nous ne nous intéressons qu'au signal émis par un
voxel donné du volume cérébral. Ce signal est, entre autres, fonction des états
comportementaux auxquels est soumis le sujet. Ces états peuvent correspondre au repos ou a
des tiches diverses : motrices, visuelles, ...

Nous supposons la modélisation suivante :

y (k)=S +e&(k) pour ie{O,...,NEtat—l}

(3.5)
Avec e~ N (0, o2 I) ou o est l'écart type du bruit.

Le signal acquis pendant la réalisation de la tiche A, est donc considéré comme la somme

d'une simple composante continue SA et d'un bruit additif (les bruits instrumentaux, les

1

bruits physiologiques, ....).
Le passage d'une tdche A, vers une tiche A j se traduit alors par un simple saut, fonction de

la différence [ S -5 j
A. Aj

1

Ce modele n'est évidemment pas en accord avec les origines physiologiques du signal BOLD,
il ne peut étre considéré valide qu'en "régime stationnaire", c'est a dire aprés la disparition des
phénoménes hémodynamiques transitoires (figure 1.25). L'utilisation de ce modele est donc
inadaptée dans le cadre de protocoles événementiels.

La réalisation des tests requiert donc l'utilisation de paradigmes par blocs, paradigmes les plus
couramment utilisés en routine clinique et présentés dans le premier chapitre.

3.2.2.2.2. Tests statistiques classiques

Soient A, et A; deux des N états comportementaux utilisés. On définit I'hypothése

Etat
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nulle H, par "il n'y a pas de différence entre les deux états A, et A, ". Des tests portant sur
H, sont ensuite réalisés par l'intermédiaire de critéres statistiques dont les distributions sous

H, sont connues. A titre d'exemple, si A, est un état de "controle” et A, un état de "tiche",

les tests décident au risque a si la réalisation de la tdche conduit & une variation significative
du signal.

On distingue deux catégories de tests : les tests paramétriques et non paramétriques.

a. Les tests paramétriques

11 existe une multitude de tests paramétriques, nous nous sommes restreints a 1'étude de ceux
les plus répandus. Chacun de ces tests repose sur les hypothéses d'ergodicité, de normalité, de
blancheur et de stationnarité des bruits.

Note
Dans la suite, les lettres écrites en majuscule représentent des variables aléatoires alors que les

lettres écrites en minuscules correspondent & une réalisation de la variable aléatoire adéquate.
Ainsi si X définit une variable aléatoire, x représentera une de ses possibles réalisations.

e LeZ-Score:

Ce critére se base sur la modélisation introduite a 1’équation (3.5). Ainsi dans le cas de
I’utilisation de deux états comportementaux, nous obtenons :

(3.6)

Les composantes S et SA représentent les constantes qui seraient mesurées dans le voxel
0 1

pendant respectivement la réalisation des tiches A, et A, si I'on supprimait toutes les

contributions autre que celle liée a l'activation (les bruits instrumentaux, les bruits
physiologiques, ...)

Le Z-Score est alors défini par la relation (3.7) :

G3.7)

Sous I’hypothése nulle H: «Il n’y a pas de différence entre les deux états A, et A, », la
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variable aléatoire Z est distribuée selon la loi normale centrée réduite: Z ~ N(0,1).
HO

Pour chaque voxel, nous calculons le Z-Score z puis nous évaluons la probabilité que Z
prenne la valeur z sachant que :Z ~ N(O, 1). Selon la valeur prise par cette probabilité, nous
0

pouvons alors rejeter ou non I’hypothése H, avec un certain risque o.

L'écart type o étant inconnu, il est estimé sur un volume de différence entre deux états de
repos, ce qui n'est pas sans conséquence. En effet, cette estimation postule que 1'état de repos
est le méme a tout instant et en tout voxel, ce qui ne peut étre exact, ne serait-ce qu’en raison
de la présence des bruits physiologiques.

Les conséquences peuvent étre multiples mais se caractérisent principalement par l'apparition
de zones artefactuelles au niveau des veines de drainage et en périphérie du cerveau.

Fadili [Fadili 1999] a davantage exploré les faiblesses du Z-Score en testant notamment la
pertinence de I'hypothése de la gaussianité du bruit faite a 1'équation (3.5).

e Le test de Student
De nombreux articles parmi lesquels se trouve [Belliveau 1991] proposent 1’application de ce
test en IRMf. En effet la plupart des études menées au début de I’utilisation de 'IRMf

mettaient en ceuvre des tests statistiques issus du test de Student.

Ce test étant inspirée de 1’équation (3.5), nous posons :

A A
T=—L ° ou
Gq
N 0 2 Ny § 2 (3.8)
Z(y i-?)+2(y i-?)
i=1 Ao Ao i=1 A1 Al 1 1
64 = +
N +N -2 N N
0 Al AO Al

Sous ’hypothése H :«ll n’y a pas de différence entre les deux états A, et A, », la
variable T suit une loi de Student & (NA + NA —2) degrés de liberté.
0 1

Comme précédemment, nous calculons t pour chacun des voxels puis nous en déduisons la
probabilité que T prenne la valeur t si T est effectivement distribué selon une loi de Student.

Nous rejetons ou non I’hypotheése H, avec un certain risque o..
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e Le rapport de corrélation de Pearson

Lorsque nous parlons du rapport de corrélation de Pearson, nous faisons implicitement
référence au rapport de corrélation linéaire qui permet de mesurer le degré de dépendance
linéaire entre deux variables aléatoires. Dans notre cas, ces deux variables sont le décours
temporel y d'un voxel et la fonction de présentation d'une des tdches A, autrement dit u,

i

Le rapport de corrélation de Pearson du couple (y, u, ) est donné par la formule (3.9) :

i

:g; (Y(tk)-?)(“A. (tk)'ﬁAi ]

1

‘/:é:)(y(tk)-?)z :E; (uA (tk)-ﬁAi jz (3.9)

R =

i

La variable R ne peut prendre que les valeurs comprises dans l'intervalle[-1;1]. Si R vaut 1

(resp. -1), cela signifie que y et u, sont reliés par une relation parfaitement linéaire du type

1

y(tk)zaqu (tk )+b avec a positif (resp. négatif). Par contre, plus la valeur de R est

i

proche de 0, plus les variables y et u, sont non corrélées.

1

La détermination de la distribution de R sous une hypothese nulle H, quelconque ne se fait
pas sans difficulté du fait de l'absence de prise en compte des distributions individuelles de y

et de u, - Néanmoins, si I'hypothése nulle H est définie par : "les variables y et u, sont

non corrélées", il existe une approximation correcte de la distribution de R sous H, (Chapitre
14 : Statistical Description of Data, http://www.nrbook.com/a/bookcpdf.html). Or notre but

étant de détecter les zones réagissant a une certaine activation A, , I'hypothése H, que nous

voulons tester est justement 1'hypothése émise ci-dessus, a savoir " y et LA sont non

1

corrélées".

L'approximation de la distribution de R n'est cependant réalisable que si les données
respectent certaines conditions :

- Le nombre d'observations N est suffisamment important (N > 500)

- Les moments de y et u, convergent rapidement.

1

Si toutes ces conditions sont vérifiées, alors le rapport de corrélation R peut étre approximé
par une loi normale :
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1
R ~ N|0,——
H, ( \/ﬁj (3.10)

Nous calculons r pour un voxel donné, nous déduisons ensuite la probabilité que R prenne la
valeur observée r en supposant que R vérifie I'équation (3.10). Nous pouvons alors rejeter ou

non I’hypothése H,, avec un certain risque .

Malheureusement dans le cadre de I'IRMf, N ne dépasse que trés rarement 200, nous ne
pouvons donc pas utiliser 1'équation (3.10). Dans ce cas, les auteurs du Numerical Recipes
(Chapitre 14 : Statistical Description of Data, http://www.nrbook.com/a/bookepdf.html) nous
engagent a employer davantage la variable T définie par :

@3.11)

Sous I'hypothése H ,, T suit une loi de Student a N-2 degrés de liberté. Nous calculons t pour

un voxel donné puis nous en déduisons, par le biais de I'équation (3.11), la probabilité que
T prenne la valeur t. A partir de cette probabilité, nous sommes alors en mesure de rejeter ou

non I’hypothése H,, avec un certain risque o..

D'autres tests peuvent étre trouvés dans la littérature, comme le test sur le rapport de
vraisemblance [Ruan 1996]. Dans cet article, les auteurs montrent que la détection d’une
activation équivaut a détecter une variation dans la moyenne du voxel, variation facilement
décelable par le rapport de vraisemblance généralisé (GLR).

b. Les tests non paramétriques

e Le test de Kolmogorov-Smirnov (KS)

Le test de Kolmogorov-Smirnov (KS) consiste a comparer deux fonctions de répartition entre
elles. La fonction de répartition Fy d'une variable aléatoire X est une application de R dans
[0; 1] définie par la relation (3.12) :

Supposons que nous ayons a notre disposition deux séries échantillonnées
{XO, . T XN 1} et {YO, S YN

répartition Fy et Fy,. Notons par FN et FN les fonctions de répartition empiriques
X X

1} ayant respectivement pour fonction de

X

associées a ces deux échantillons et posons N =Ny + Ny, . Le test de KS consiste alors a

tester I'hypothése nulle H, :"Nous avons égalité entre les deux fonctions de répartition
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empiriques, autrement dit F~ =F " contre T'hypothése alternative H, :"F ~ #F "
X Ny Ny Ny

Afin de pouvoir tester H,, Kolmogorov et Smimov ont construit une statistique D définie
comme le maximum de la différence absolue entre les deux fonctions de répartition

empiriques F et F
NX Y

Dy ony “max|F 0-F () 3.13)

L'intérét essentiel de cette statistique réside dans le fait que sa distribution sous I’hypothése

H, peut étre approximée de maniére trés précise par la fonction définie par la relation (3.14) :

QDO“)= 2 E:O (_ 1)j—le—2j2 A2

j=1 3.19)

Pour une expérience donnée, nous calculons la valeur de D observée. Notons d cette valeur.

Nous avons alors la relation (3.15) :

P, (4>, )= QD( (\/ﬁ+o.1z+%)xnaj

NA ><NA (3.15)
ot M=—2"1————2 et D, estdéfinipar:q =P (D>Da)
NA +NA H,

1 2

Une fois cette probabilité calculée, nous sommes alors en mesure de rejeter ou non
I’hypothese H, avec un certain risquea .

Dans le cadre de I'IRMf, les deux séries échantillonnées: {XO, D, S XN 1} et
.

N 1} peuvent, par exemple, correspondre a la mesure du signal BOLD
v

selon que ce signal ait été acquis pendant la réalisation d'une tdche A, ou d'une tiche A,
(généralement repos et activation). En reprenant les notations introduites au paragraphe 3.2.1,

nous notons ces deux échantillons : {yAO (O), on (1),..., on (NAO —lj}
-11. i i :
et {y A, (0), yAl (1), ) yAl [NAI J} A partir de ces deux jeux de données de

taille NA et NA , on calcule les estimateurs non biaisés des fonctions de répartition. Si un
0 1

85



Chapitre 3 : Etat de I’art du traitement du signal BOLD

saut de moyenne a lieu entre les tiches A et A, alors un décalage entre les deux fonctions

de répartition est observé et donc I'hypothése H est rejetée au risque a.

Ce test présente cependant quelques faiblesses.

En effet, Aguire et al. [Aguire 1998] ont constaté que le test de KS est incapable de contrdler
le taux de faux positifs. Ceci se traduit par un nombre de faux positifs observés beaucoup plus
important que celui prévu par le test. Cet effet est d'autant plus marqué que le risque a est
faible. Ceci s'explique en partie par la structure corrélée du bruit non prise en compte par le
test de KS qui suppose les observations indépendantes [Fadili 1999].

e Le coefficient de corrélation de Spearman

Dans ce paragraphe, nous supposons avoir a notre disposition N observations du

couple (y, u, j .

1

La méthode du coefficient de corrélation de Spearman fait partie des méthodes basées sur la
statistique de rang au méme titre que le taux de Kendall, la corrélation de rang, ....
Contrairement au rapport de corrélation de Pearson défini ci avant, celui de Spearman est non
paramétrique. Cela fait de Iui un outil plus performant car les problémes rencontrés avec le
rapport de corrélation de Pearson et principalement dus a la non prise en compte des

distributions individuelles de y et de u, mne sont plus de mise ici.
En effet, le concept-clé des méthodes basées sur la statistique de rang consiste a ne plus
considérer la valeur de la variable & chaque instant t. mais plutdt le classement de cette

valeur parmi toutes les valeurs prises par la variable au cours de l'observation c'est & dire au

cours de tous les instants {tk }kz 0N

Utilisons un exemple pour étre plus explicite: soit la variable aléatoire X, et
Eyx = {4, 2,12,1,5,7,10, 8} l'ensemble des valeurs prises par X au cours du temps. Au lieu de
considérer chacune des valeurs de X, nous allons utiliser leur place parm