
Au sens propre de la physiologie, la
perfusion tissulaire est assurée par le
réseau capillaire et permet l’apport
d’oxygène et de nutriments aux cel-
lules. En imagerie, la perfusion est
assimilée au flux sanguin par unité de
volume de tissu mesurée en millilitre
par minute et pour 100 grammes de
tissu. Le flux dans la substance grise
est environ quatre fois plus grand 
que dans la substance blanche du 
fait d’une densité capillaire dans la
substance grise deux à trois fois plus
élevée. 

Le volume microvasculaire cérébral
est compris entre 2 et 4 mL pour
100 grammes de tissu dans la sub-
stance blanche et 4 à 7 mL dans la
substance grise pour 100 grammes de
tissu, et représente 60 à 70 % du
volume sanguin cérébral. Les diffé-
rentes techniques de perfusion appli-
quées en imagerie doivent donc être
suffisamment sensibles au métabo-
lisme tissulaire régional et à cette
organisation vasculaire pour per-
mettre une mesure fiable de la perfu-
sion dans le parenchyme cérébral
[1, 2].

En scintigraphie, les techniques
tomographiques d’émission mono-
photonique (TEMP ou SPECT) et de
positons (TEP ou PET) sont classi-
quement utilisées pour explorer la
perfusion cérébrale. Ces techniques
reposent sur l’injection d’un traceur
radioactif émetteur de photons
gamma ou de positons. La TEP per-
met d’étudier le métabolisme régional
cérébral et de mettre en évidence des
récepteurs de neurotransmetteurs. 

Il est également possible de mesurer,
sur la base d’un modèle mathéma-
tique qui s’appuie sur une analyse
cinétique compartimentale, le
volume et le débit sanguins cérébraux
régionaux, la consommation régio-
nale tissulaire d’oxygène et de glu-
cose, la synthèse protéique tissulaire,
le pH intracellulaire, l’état de la bar-
rière hémato-encéphalique [3].

La TEP présente l’énorme avantage
de pouvoir fournir des cartographies
quantitatives de concentrations

locales de traceur radioactif. La TEP
est ainsi considérée comme la
meilleure technique pour obtenir une
quantification absolue des paramètres
de perfusion.

La technique d’IRM de perfusion
cérébrale présente l’avantage d’être à
la fois non irradiante et de permettre
l’acquisition dans un référentiel com-
mun d’images anatomiques et fonc-
tionnelles d’excellente résolution spa-
tiale et temporelle respectivement. 

En IRM, deux types d’approches peu-
vent être entrepris pour mesurer la
perfusion tissulaire cérébrale en pré-
sence de produit de contraste : la
méthode à l’équilibre, appliquée
après injection intraveineuse lente de
produit de contraste, permet de mesu-
rer de façon précise le volume san-
guin cérébral (CBV) à partir d’images
de très haute résolution spatiale et
sans contrainte temporelle ; la
méthode de premier passage néces-
site une injection intraveineuse rapide
d’embole de produit de contraste et
une excellente résolution temporelle
pour pouvoir accéder, en plus du
CBV, au débit sanguin cérébral (CBF)
[4]. 

Ces deux méthodes peuvent être réa-
lisées indépendamment en IRM soit
en pondération T1, soit en pondéra-
tion T2 ou T2*.

Au premier abord, il paraît plus diffi-
cile de quantifier de façon absolue la
perfusion cérébrale en IRM puisque,
contrairement à la TEP, la concentra-
tion de produit de contraste n’est pas
mesurable directement ; seuls des
effets de susceptibilité magnétique et
de relaxivité générés par l’agent de
contraste sur le signal de l’eau sont
mesurés dans le tissu.

Il convient donc dans un premier
temps de bien interpréter l’origine de
ce type de contraste et d’appréhender
les paramètres physiques et physiolo-
giques qui modulent le signal en
IRM, ce qui constitue l’objet de ce
premier article. Dans l’article “compa-
gnon” (à paraître prochainement), le
modèle vasculaire typiquement utilisé
en IRM et ses limites seront explici-
tées et des méthodes mathématiques
de traitement du signal et de mesures
de la perfusion cérébrale seront
détaillées.

Lorsque l’on place un tissu biolo-
gique dans un champ magnétique, les
aimantations microscopiques (noyaux
d’hydrogène) s’orientent dans la
direction de l’induction magnétique
principal B0, ce qui produit une
aimantation macroscopique M0 pro-
portionnelle au champ principal, elle
est définie par : Equation 1

M0 = χB0
χ correspond à la susceptibilité
magnétique de l’échantillon. Aiman-
tation et champ magnétique s’expri-
ment en Tesla (T), χ est par consé-
quent sans dimension.

Il existe une relation linéaire entre
l’aimantation induite M0 et l’induc-
tion principale B0 de sorte que le
champ magnétique B total dans
l’échantillon diffère d’une quantité
∆B de l’intensité B0 mesurée en
absence d’échantillons. ∆B est pro-
portionnel à B0 mais possède une
valeur nettement plus faible. La
valeur du champ (∆B + B0) induit
dans ce tissu, en présence du champ
principal, dépend fortement de la
nature de celui-ci. Pour une même
induction magnétique de polarisation
extérieure, deux tissus différents n’au-
ront pas le même champ magnétique
intérieur. La grandeur physique qui
caractérise cette propriété est la sus-
ceptibilité magnétique [5].

En résonance magnétique nucléaire
(RMN), une différence de susceptibi-
lité magnétique induit une variation
des vitesses de précession ce qui pro-
duit un déphasage des spins. En géné-
ral, les différences de susceptibilité
magnétique entre deux tissus biolo-
giques ne sont pas suffisantes pour
être traduites sur l’image. En
revanche, au niveau des interfaces
courbes tissu air, la variation locale de
susceptibilité conduit à un gradient
local de champ magnétique et à une
dispersion de l’aimantation qui peut
conduire à une annulation du signal
des pixels situés à la frontière et à des
déformations géométriques sur
l’image. Cet effet sera d’autant plus
important que la taille du pixel et
l’épaisseur de la coupe seront élevés.
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De même, cet effet sera majoré pour
des temps d’écho longs.

Les agents paramagnétiques (e.g. le
gadolinium) peuvent contribuer effi-
cacement à la relaxation des protons
de l’eau puisqu’ils possèdent des élec-
trons non appariés. Ces agents possè-
dent plusieurs orbitales de niveaux
d’énergie identiques dans lesquelles
des électrons non appariés sont pré-
sents . En présence d’un champ
magnétique, chacun d’eux se retrouve
en position parallèle et contribue à
l’aimantation induite. Il en résulte un
spin électronique global non nul. La
susceptibilité paramagnétique sera
positive (alignée dans le sens de B0) et
inversement proportionnelle à la tem-
pérature.

Les nanoparticules superparamagné-
tiques biocompatibles composées
d’un noyau d’oxyde de fer enrobé
d’une couche de dextran [6, 7, 8, 9]
ont un comportement magnétique
comparable à celui des substances
paramagnétiques dans le sens où ces
substances possèdent des moments
dipolaires magnétiques permanents
qui vont s’aligner en présence d’un
champ magnétique extérieur [10]. 

L’adsorption de dextran autour du
noyau d’oxyde de fer évite l’agréga-
tion des nanoparticules dans le milieu
de diffusion [11]. 

La principale différence en terme de
propriété magnétique, entre ces deux
types d’agents de contraste, dépend
de la valeur du moment magnétique
et de l’effet de susceptibilité qui sont
nettement plus élevés avec des nano-
particules superparamagnétiques [12,
13]. 

Cette classe d’agents de contraste
mérite d’être citée dans la mesure où
elle possède d’excellentes propriétés
hydrodynamiques et magnétiques
pour l’IRM de perfusion.

L’agent de contraste classiquement
utilisé en IRM de perfusion est la
molécule d’acide Diéthylène-Tria-
mine-Penta-Acétique Gadolinium
(DTPA-Gd) qui appartient à la famille
des lanthanides (classe des terres
rares). Le DTPA-Gd peut être utilisé
soit comme un agent de contraste à
effet T2 ou T2* (agent de susceptibi-
lité sensible à la diminution du temps
de relaxation transversale) qui
entraîne dans l’image une diminution
de signal, soit comme un agent de
contraste diminuant le temps de
relaxation longitudinal T1 qui se tra-
duit sur l’image par une augmenta-
tion de signal. T1 et T2 représentent
les temps de relaxation longitudinale
et transversale respectivement du
tissu et s’expriment en secondes (ou
en millisecondes), on parle également
de vitesse de relaxation :

Ri =  1 (i = 1,2),
Ri = Ti

s’exprimant en seconde-1. En présence
d’agents de contraste, on parle de
relaxivité ri (en s-1.mM-1) qui va tra-
duire l’efficacité du produit de
contraste à relaxer les protons de
l’eau.

D’autres agents de contraste poten-
tiellement utilisables chez l’homme
sont très prometteurs, notamment
pour l’imagerie de perfusion [1]. Il
s’agit principalement d’agents de
contraste superparamagnétiques
(USPIO ou Monocristalline Iron
Oxyde Nanoparticle (MION)), com-
mercialisés en France et actuellement
utilisés en injection lente dans le
cadre de la pathologie hépatique et
ganglionnaire. Les USPIO présentent
l’avantage d’être à la fois des agents
purement intravasculaires et de possé-
der une forte susceptibilité magné-
tique. Du fait d’une relaxivité r2 très
élevée de ces agents, des doses plus
faibles de produit de contraste peu-
vent être injectées.

Enfin, citons le chélate de Dyspro-
sium (DTPA-Dy), non commercialisé,
qui appartient aussi à la famille des
Lanthanides (métal) et qui possède
des propriétés physico-chimiques
proches de celles du gadolinium. Il

présente l’avantage de produire un
effet de susceptibilité magnétique
environ 2 fois supérieur à celui du
gadolinium et possède une relaxivité
T1 très faible (l’effet T1 du Dyspro-
sium représente seulement 2,5 % de
celui du Gd) [14]. 

Son utilisation est notamment inté-
ressante dans le cas de l’étude des
tumeurs par exemple où se produirait
une fuite du produit au travers de la
barrière hémato-encéphalique, l’effet
T1 étant négligeable, celui-ci permet-
trait de renforcer l’effet T2 [15].

Dans tous les cas, les propriétés phy-
sico-chimiques du DTPA-Gd permet-
tent de réaliser indépendamment une
imagerie de perfusion pondérée soit
en T1 [16-18] soit en T2 ou en T2*. La
grande majorité des études de perfu-
sion exploite néanmoins les proprié-
tés T2 et T2* du chélate de gadoli-
nium injecté en embole rapide.

Suivant leur cinétique de distribution
et leur concentration, les agents de
contraste exercent principalement
deux modes d’action sur la relaxation
des molécules d’eau :

– Ils peuvent entraîner une augmenta-
tion importante du signal par un
mécanisme de sphère interne en rac-
courcissant le T1 des protons de l’eau
dans le voisinage immédiat du chélate
de Gadolinium ; ce mécanisme de
relaxation à effet T1 est opérationnel
seulement si les particules magné-
tiques présentent une libre accessibi-
lité aux molécules d’eau [19].

– Les molécules (ou particules)
magnétiques, confinées dans la
microvascularisation capillaire peu-
vent agir à distance (dans le paren-
chyme) sur un rayon d’action dépen-
dant du moment magnétique et de la
concentration du produit de
contraste utilisés. Le confinement de
l’agent de contraste dans la microvas-
cularisation va entraîner des varia-
tions importantes de susceptibilité
magnétique qui peuvent s’étendre sur
une distance de plusieurs millimètres
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au-delà du vaisseau [20, 21]. Cette dif-
férence de susceptibilité magnétique
entre les compartiments intravascu-
laires et parenchymateux induira une
variation locale du champ magné-
tique et donc un raccourcissement du
T2 et du T2* [22].

Une des méthodes appliquées à l’état
d’équilibre permet d’évaluer, après
distribution du produit de contraste
entre l’espace vasculaire et extracellu-
laire, la perméabilité vasculaire en
modélisant la cinétique de diffusion
du produit de contraste dans le paren-
chyme. Cette méthode est appliquée
en imagerie pondérée en T1 ou pon-
dérée en T2 et en T2*.

La perfusion tissulaire à l’équilibre, en
imagerie pondérée en T1 et en pré-
sence de DTPA-Gd, est analysée à
partir d’un modèle pharmacociné-
tique à deux compartiments ouverts
[18]. 

Ce modèle décrit le mécanisme phy-
siologique à partir duquel le produit
est capturé dans le tissu. Les micro-
vaisseaux hautement perméables faci-
litent le passage du produit vers l’es-
pace interstitiel . Une constante
d’échange (k21) est calculée à partir de
la courbe d’intensité de signal. La
constante k21 correspond à une
vitesse d’échange du produit entre
l’espace plasmatique (compartiment
1) et l’interstitium (compartiment 2).

Une intensité de signal relative est
mesurée dans le tissu et reflète l’équi-
libre du produit entre les comparti-
ments intra et extravasculaires. Au
passage de l’embole, une augmenta-
tion brutale du signal apparaît et
demeure relativement constante (pla-
teau) jusqu’à la fin de l’examen. Un
signal moyen est mesuré après extra-
polation de la courbe à la phase ini-
tiale du plateau. L’amplitude du signal
qui caractérise la réponse tissulaire au
produit est mesurée, ce paramètre
peut refléter la nature physicochi-
mique et la taille de l’espace extracel-

lulaire [17]. Un second paramètre,
correspondant à la pente de la
courbe, est également calculé et va
dépendre principalement de la
concentration de l’agent de contraste
dans l’espace intravasculaire.

La technique à l’état d’équilibre pon-
dérée en T1 a permis d’évaluer cer-
tains traitements cytotoxiques et de
prédire la réponse des tumeurs à la
radiothérapie [16-18]. 

L’efficacité d’un traitement de radio-
thérapie dépend largement de la
concentration locale en oxygène
modulée par la microcirculation. La
dualité du DTPA-Gd utilisé ici à la
fois comme marqueur de l’espace vas-
culaire et traceur diffusible permet
d’appréhender en IRM à la fois la
microvascularisation et les modifica-
tions physicochimiques qui apparais-
sent au cours du traitement radiothé-
rapeutique dans le parenchyme
cérébral.

Cette technique à l’équilibre repose
sur la variation de signal entre des
images acquises avant et après passage
de produit de contraste. Elle peut
s’appliquer grâce à l’utilisation de par-
ticules d’oxydes de fer, i.e. des agents
de contraste superparamagnétiques à
rémanence vasculaire (taille hydrody-
namique de la particule s’étalant de
20, 60 à 100 nm suivant le type de
nanoparticules) et à très forte suscep-
tibilité magnétique (cf. supra). De par
la présence des agents de contraste, la
variation de signal observée est direc-
tement liée à la variation des temps
de relaxation T2 et T2* en chaque
point du volume étudié. On consi-
dère que la variation de la vitesse de
relaxation transversale, avant et après
injection de produit de contraste, est
proportionnelle au volume sanguin
cérébral associé principalement à la
microvascularisation [21]. En combi-
nant dans une même séquence plu-
sieurs échos de gradient avec un écho
de spin, les variations de vitesse de
relaxation transversale R2 et R2* ainsi
que leur rapport peuvent être calculés
et un index de taille des micro-vais-
seaux peut être ainsi obtenu ; cette
approche, appliquée principalement
dans le cas des tumeurs cérébrales,
peut être intéressante pour l’étude de
la néoangiogénèse [23].

Nous allons maintenant détailler la
technique de premier passage appli-
quée en imagerie ECHO PLANAR
pondérée en T2 ou en T2* et décrire
les aspects physiques du contraste
par effet de susceptibilité magné-
tique.

Les variations d’intensité de signal
observées en IRM de perfusion per-
mettent de détecter des perturbations
hémodynamiques locales (modifica-
tion du volume et du débit sanguins
cérébraux). La sensibilité particulière
des différentes séquences d’imagerie
de type “écho de spin” (ES) et/ou
“écho de gradient” (EG) à certaines
caractéristiques physiologiques 
(taille, distribution, densité et géomé-
trie des vaisseaux sanguins) constitue
les bases de l’imagerie fonctionnelle
de perfusion.

Au sein du tissu parenchymateux, il
existe divers compartiments intra- et
extravasculaires. La présence d’un
agent de contraste, dans le comparti-
ment vasculaire, induit des diffé-
rences de susceptibilité magnétique
importantes entre les compartiments
intra- et extravasculaire (figure 1).

La variation de susceptibilité magné-
tique produit localement un gradient
de champ magnétique qui affecte la
fréquence de résonance des protons
de l’eau. La présence de champs
magnétiques locaux inhomogènes et
fluctuants dans le temps à l’intérieur
d’un voxel induit une distribution de
fréquence de résonance et par voie de
conséquence une baisse de signal
(pondéré en T2 ou en T2*). 

Parallèlement, les phénomènes de dif-
fusion de l’eau et la perméabilité des
membranes à l’eau entre les 2 com-
partiments agissent sur la perte de
signal.

Le passage de l’agent de contraste
dans la région capillaire cérébrale
dure en moyenne de 15 à 20 secondes
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et induit une chute transitoire de
signal pouvant atteindre 50 % pour
une intensité de champ magnétique
de 1,5 Tesla et pour une dose clas-
sique de produit de contraste injectée
(0,1 millimole de gadolinium/kg de
poids corporel). Après que l’agent de
contraste ait quitté le lit capillaire, le
champ magnétique local redevient
plus homogène et induit alors une
meilleure cohérence de phase des
spins des protons de l’eau. Une aug-
mentation du signal est alors obser-
vable (figure 2).

Une expérience d’imagerie par RMN
consiste à exciter les spins des noyaux
d’hydrogène au moyen d’une impul-
sion de radiofréquence. Sous l’effet
de cette excitation, l’aimantation
macroscopique longitudinale du tissu
bascule dans le plan transversal. 

À l’arrêt de l’impulsion d’excitation,
les aimantations des spins tendent à
revenir vers leur état d’équilibre sous
l’effet des processus de relaxation tout
en précessant à la fréquence de Lar-
mor ω0. Ce processus de relaxation
est double : longitudinal et transver-
sal. L’acquisition du signal RMN
consiste à lire l’intensité de l’aimanta-
tion transversale en fonction du
temps t après l’excitation. 

La relaxation transversale est considé-
rée comme mono-exponentielle et
peut s’écrire sous la forme suivante :
équation 2.

S(0) représente l’intensité initiale de
signal à l’état d’équilibre et TE le
temps d’écho. Lors du passage du
produit de contraste, il existe une
variation de signal liée à la variation
du T2. T2(0) et T2(t) représentent res-
pectivement le temps de relaxation
transversale en l’absence et en pré-
sence de produit. ∆R2 représente la
variation de la vitesse de relaxation
transversale.

Relation entre la variation relative

de signal et le temps d’écho

Figure 1. Les tissus et l’eau sont diamagnétiques et leur susceptibilité magnétique χ est de
l’ordre de -7.10-7 (pour un champ B0 de 1.5T). Le champ magnétique dans le tissu est légè-
rement inférieur à B0.

Figure 2. Cette courbe de premier passage de produit de contraste intravasculaire décrit
l’évolution de l’intensité de signal en fonction du temps. Initialement, on observe un plateau
ou une ligne de base (1) ; après un certain délai par rapport à l’injection, l’embole met envi-
ron 15 à 20 secondes pour arriver dans les capillaires cérébraux, une chute brutale de l’in-
tensité du signal associée à l’arrivée du produit de contraste dans les capillaires cérébraux
apparaît (2). Ensuite, l’intensité du signal atteint un pic (3) correspondant à la concentra-
tion maximale de l’agent de contraste dans les capillaires. Enfin, un retour de l’intensité du
signal (4) vers la ligne de base (5) s’effectue.

temps (seconde)

60



Les variations de T2 et de T2* obser-
vées dans le tissu sont une consé-
quence du passage du produit de
contraste dans le compartiment intra-
vasculaire qui représente une faible
fraction volumique, environ 4% pour
ce qui concerne le compartiment
microvasculaire relativement au
volume cérébral tissulaire total [24].

Parmi les phénomènes physiques qui
modulent le signal IRM, nous
sommes plus particulièrement
concernés par les hétérogénéités de
champ magnétique induites lors du
passage du produit de contraste et par
la diffusion des protons de l’eau au
travers de ces inhomogénéités de
champ. 

Cette modulation de signal peut être
observée grâce à l’acquisition séquen-
tielle rapide d’images sensibles aux
effets de susceptibilité magnétique.
L’amplitude de la variation de signal,
survenant pendant le premier passage
du produit de contraste, dépend de la
concentration de produit de contraste
présente dans les capillaires et donc
du volume vasculaire, de la séquence
d’acquisition utilisée et de l'intensité
du champ magnétique principal.

Les séquences classiquement utilisées
en IRM de perfusion sont des
séquences de type écho planaire très
sensibles aux inhomogénéités de
champ magnétique. Des techniques
d’imagerie ultrarapides sont néces-
saires pour suivre convenablement
sur le plan temporel le premier pas-
sage de l’agent de contraste. Cette
technique offre la possibilité de
reconstruire des images en moins de
100 ms et autorise donc une imagerie
multicoupe (grâce aux performances
des hyper-gradients souvent supé-
rieurs à 20 mT/m) permettant de cou-
vrir l’ensemble du cerveau, avec une
résolution temporelle (TR) de 1 à
2 secondes par niveau de coupe.

La technique d’IRM de perfusion
peut être réalisée indépendamment
ou conjointement à l’aide d’une
séquence d’écho de spin et/ou d’écho
de gradient, puisque le produit de
contraste, au cours de son passage

dans le réseau capillaire, affecte le T2
et le T2* des protons de l’eau.

En effet, de nombreux travaux théo-
riques et des expériences de simula-
tion numérique [20, 21, 25-29] ont
montré que la séquence en ES semble
générer un signal plus sélectif spatiale-
ment et localement et présenter une
sensibilité optimale aux micro-vais-
seaux. Néanmoins, cette séquence
possède une sensibilité aux variations
de susceptibilité magnétique plus
faible, puisque les phénomènes liés
aux gradients de champ sont en
grande partie compensés. En
revanche, la séquence en EG est sen-
sible à toutes les tailles de vaisseaux.
L’influence d’un ES ou d’un EG et de
la diffusion des molécules d’eau, en
présence de produit de contraste
intravasculaire, sur la relaxation trans-
versale des protons de l’eau a été étu-
diée et sera développée en détail par
la suite.

Il existe en réalité différentes sources
de variation locale de champ magné-
tique : d’une part les phénomènes
dynamiques de susceptibilité magné-
tique générés par le passage du pro-
duit de contraste dans le vaisseau et
d’autre part les phénomènes statiques
liés à l’hétérogénéité inévitable du
champ magnétique à l’intérieur de
l’aimant (imperfection de l’aimant,
présence de matériaux possédant des
propriétés magnétiques, interfaces
entre tissus de susceptibilité magné-
tique différente).

Des modèles théoriques et numé-
riques ont été développés en vue de
mieux comprendre l’influence de la
diffusion des molécules d’eau en pré-
sence de produit de contraste dans les
vaisseaux et leur conséquence sur la
relaxation transversale. Ces modèles
théoriques permettent de décrire
3 régimes de diffusion : lent, intermé-
diaire et rapide. Ces régimes sont
déterminés par les propriétés magné-
tiques du tissu et des vaisseaux et des
caractéristiques géométriques du

milieu de diffusion telles que la taille
des vaisseaux ou leur espacement. Ces
3 régimes de diffusion permettent de
distinguer la part du mécanisme de
diffusion de celle du déphasage intra-
voxel sur la relaxation transversale des
protons de l’eau.

Pour étudier ces régimes, on introduit
la distance de diffusion r qui corres-
pond à la distance moyenne parcou-
rue par une molécule d’eau pendant
un laps de temps équivalent au TE de
la séquence dans un milieu où la
vitesse de diffusion des molécules
d’eau est caractérisée par D (coeffi-
cient de diffusion apparent). Dans ces
différents modèles, r est à comparer à
la distance sur laquelle s’étend le gra-
dient de champ magnétique qui
dépend lui-même du rayon du vais-
seau perturbateur Rv et de la diffé-
rence de susceptibilité magnétique
induite par la présence du produit de
contraste dans le secteur vasculaire.
τD est le temps de corrélation diffu-
sionnel des molécules d’eau et repré-
sente le temps mis par la molécule
d’eau pour parcourir la région pertur-
bée par la présence du produit de
contraste. Equation 3

r : distance de diffusion ; D : coeffi-
cient de diffusion apparent des molé-
cules d’eau ; τD représente le temps
de corrélation diffusionnel des molé-
cules d’eau.

On considère que la région tissulaire
dans laquelle on observe des varia-
tions de champ magnétique s’étend
approximativement sur une distance
égale au rayon des vaisseaux. À l’in-
terface du vaisseau et du parenchyme,
l’élargissement de la distribution des
fréquences associé à l’élargissement
de la distribution de champ magné-
tique peut s’écrire : Equation 4

δω représente la variation de fré-
quence de Larmor, γ correspond au
rapport gyromagnétique du proton et
Beq représente le champ magnétique
équatorial estimé à la surface du vais-
seau.
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En combinant les équations 3 et 4, on
peut définir 3 régimes de diffusion à
partir du produit : Equation 5

– Le déphasage intra-voxel est lié à la
présence d’une distribution spatiale
de champs magnétique (processus sta-
tique) ; les molécules d’eau sont sou-
mises à des champs différents selon
leur position ce qui a pour effet d’in-
troduire une dispersion des fré-
quences de résonance. Il en résulte
une perte de cohérence de phase qui
engendre une perte de signal. Néan-
moins, ce phénomène statique est
réversible et ne sera pas observé avec
une séquence d’écho de spin qui
comporte une impulsion de refocali-
sation.

– La diffusion des molécules d’eau
dans un champ inhomogène intro-
duit une variation temporelle de la
fréquence de résonance (processus
dynamique) et engendre également
une perte de cohérence de phase des

aimantations et donc une perte de
signal. Dans le cas de l’intervention
du processus dynamique de diffusion,
le phénomène est irréversible et peut
être observé avec une séquence
d’écho de spin. Ainsi, une séquence
d’impulsions d’écho de spin produi-
sant une refocalisation des aimanta-
tions n’est sensible qu’à la perte de
signal due à la diffusion des molé-
cules d’eau dans les gradients de
champ magnétique. Une technique
d’écho de gradient est en revanche
sensible aux deux mécanismes.

Si le déplacement r des molécules
d’eau est supérieur au rayon du vais-
seau Rv, donc à la taille de la pertur-
bation spatiale de champ liée à la pré-
sence du produit de contraste
contenu dans le vaisseau, on parle
alors de régime de diffusion rapide
(figure 3), correspondant à la relation
δω x τD << 1.

Autour d’un vaisseau de la taille d’un
capillaire, les molécules d’eau tissu-
laires diffusent rapidement à travers le
champ perturbé et perçoivent, pen-

dant l’intervalle de temps TE, l’en-
semble des champs locaux générés
par le passage du produit de
contraste. Les mouvements molécu-
laires vont avoir pour effet de moyen-
ner les fréquences (mécanisme qui
porte aussi le nom de rétrécissement
des fréquences par le mouvement).
Autrement dit , les mouvements
rapides des molécules d’eau permet-
tent aux protons d’accumuler en
moyenne le même déphasage. La
perte de cohérence de phase, liée à la
dispersion des fréquences spatiales,
est ainsi réduite.

Lorsque la diffusion est rapide, celle-
ci influence les mesures en écho de
spin et en écho de gradient. En écho
de spin, la réduction par moyennage
des effets dynamiques de susceptibi-
lité magnétique entraîne une faible
variation du ∆R2. Il s’agit d’un pro-
cessus dynamique et irréversible
(figure 5). 

En écho de gradient, la variation du
∆R2* est également faible mais légère-
ment supérieure à celle du ∆R2 du fait
des variations locales statiques de
champ qui s’ajoutent aux effets de la
diffusion (figure 5).

Si le déplacement r des molécules
d’eau est inférieur au rayon du vais-
seau Rv, donc à la taille de la pertur-
bation spatiale de champ, on parle
alors de régime de diffusion lente
(figure 4), correspondant à la relation
δω x τD >> 1.

Autour d’un vaisseau de la taille d’un
capillaire, les molécules d’eau tissu-
laires diffusent lentement à travers le
champ perturbé et ne perçoivent plus,
pendant l’intervalle de temps TE,
qu’une petite partie des champs
locaux. On observe ainsi une distribu-
tion spatiale quasi-statique de champ
liée au fait que la diffusion lente
n’exerce plus d’effet de moyennage.
Le champ perçu par chaque molécule
d’eau se rapproche alors d’un gradient
constant et le mécanisme responsable
de la perte de signal correspond à la
dispersion de la phase à l’intérieur du

Figure 3. Cette figure représente un vaisseau contenant un embole de produit de contraste
créant localement une perturbation de champ magnétique qui s’étend sur une distance
équivalente au rayon du vaisseau. Dans le régime de diffusion rapide, les molécules d’eau
diffusent sur une distance supérieure à la taille du champ équatorial, i.e. du rayon du 
vaisseau.

Taille des vaisseaux, diffusion

et relaxation des molécules d’eau

Régime de diffusion rapide

Régime de diffusion lente



voxel. Il en résulte une perte de signal
de l’ensemble des spins situés à l’inté-
rieur du voxel, il s’agit d’un processus
statique et réversible lié au déphasage
intra-voxel.

Lorsque la diffusion est lente, celle-ci
n’influence pratiquement plus les
mesures en écho de spin du fait de la
refocalisation des spins par l’impul-
sion de radiofréquence de 180°. ∆R2
reste par conséquent faible. En écho
de gradient, la variation du ∆R2* est
nettement plus élevée du fait des
variations locales statiques de champ
qui s’ajoutent aux effets de la diffu-
sion lente (figure 5).

Le régime de diffusion intermédiaire
correspond au déplacement r des
molécules d’eau sur une distance
comparable au rayon du vaisseau, sui-
vant la relation δω x τD ≅ 1. Dans ce
régime, la diffusion moléculaire joue
un rôle complexe (figure 5).

Dans ce type de régime, tous les
mécanismes interviennent et notam-
ment le rétrécissement des fréquences
par le mouvement. ∆R2 passe par un
maximum parce que la refocalisation
des spins n’est pas possible et que la
diffusion des spins n’est pas encore
assez rapide pour que les déphasages
se moyennent à zéro de manière très
efficace. ∆R2* reste inférieur à sa
valeur en régime statique.

La figure 5 représente, sur la base du
modèle de Boxerman, les variations
de la vitesse de relaxation ∆R2 et
∆R2* mesurées en ES et en EG res-
pectivement dans des vaisseaux de
taille différente et dans le cas de diffé-
rents régimes de diffusion molécu-
laire.

Dans le cas du modèle de Boxerman,
les variations de vitesse de relaxation
transversale ∆R2* sont faibles en écho

Figure 5. Courbes de simulation numérique exprimant l’évolution ∆R2 et ∆R2* en fonction
du rayon des vaisseaux capillaires obtenus pour une fraction vasculaire volumique donnée
de 2%, ∆χ = 1.10-7, [Gd] = 3,6 mM (0,1 mmol/kg) et un rayon capillaire de 5 micro-
mètres. En écho de spin (pour TE = 100 ms), ∆R2 atteint un maximum (1,35 s-1) alors
qu’en écho de gradient (pour TE de 60 ms), ∆R2* tend progressivement vers un plateau
(3,5 s-1). ∆R2* reste supérieur à ∆R2 quelle que soit la taille du vaisseau (d’après Boxerman
et al, 1995).

Figure 4. Cette figure représente un vaisseau contenant un embole de produit de contraste
créant localement une perturbation de champ magnétique qui s’étend sur une distance
équivalente au rayon du vaisseau. Dans le régime de diffusion lente, les molécules d’eau dif-
fusent sur une distance inférieure à la taille du champ équatorial, i.e. du rayon du vaisseau.

Régime de diffusion intermédiaire

Évolution de la vitesse de relaxa-

tion transversale en fonction du 
rayon des vaisseaux



de gradient et en régime de diffusion
rapide, les déphasages des protons
dans les gradients de champ sont par-
tiellement moyennés. ∆R2* augmente
progressivement lors de l’évolution
vers des régimes intermédiaires. Aux
rayons proches de ceux caractéris-
tiques des capillaires (3 à 7 microns),
∆R2* atteint un maximum et se main-
tient en plateau au-delà d’une taille
de vaisseaux de 10 micromètres envi-
ron et pour des régimes de diffusion
lente.

De même, en écho de spin et en
régime de diffusion rapide, ∆R2 est
faible du fait de l’effet de moyennage.
∆R2 augmente progressivement lors
de l’évolution vers des régimes inter-
médiaires et atteint un maximum
(pic) pour un rayon de 5 micromètres
environ. 

Cette séquence devient sélective aux
petits vaisseaux (pic de relaxivité
maximum). En régime de diffusion
lente, ∆R2 décroît avec le rayon crois-
sant des vaisseaux pour devenir quasi-
ment nul lorsque la diffusion devient
complètement négligeable du fait de
l’efficacité des impulsions radiofré-
quence de 180°.

Si la diffusion augmente, la vitesse de
relaxation transversale ∆R2 mesurée
au pic diminue. Cette diminution de
la vitesse de relaxation transversale
correspond à un moyennage des
champs locaux par le mouvement,
conduisant à un rétrécissement de la
raie de l’eau. 

L’écho de spin montre que le dépha-
sage irréversible qui résulte de la dif-
fusion des spins au travers des gra-
dients de champ induits par le
produit de contraste, est maximal
avec des vaisseaux ayant une dimen-
sion semblable à la distance de diffu-
sion des molécules d’eau dans un
intervalle de temps équivalent au TE,
i.e. des vaisseaux capillaires.

Ainsi, la séquence d’écho de spin est
surtout sensible a une gamme de vais-
seaux dont la taille est proche de celle
des vaisseaux capillaires. En revanche,
la séquence d’écho de gradient est
moins spécifique puisque sensible à
toutes les tailles de vaisseaux, notam-
ment les vaisseaux les plus gros (arté-
rioles, veines, veinules). 

La technique de perfusion de
premier passage permet donc, après
un réglage subtil des paramètres
d’IRM et en combinant différents
types d’échos dans la séquence, de
générer un signal d’écho de spin
permettant de cibler les vaisseaux
capillaires et de sélectionner à partir
d’un écho de gradient les vaisseaux
tels que les artères cérébrales afin
d’en définir une fonction d’entrée du
système capillaire. Des modèles
compartimentaux et de nombreuses
méthodes de mesure du signal de
perfusion, souvent comparables à
ceux utilisés en médecine nucléaire,
ont été décrits dans la littérature et
appliqués en IRM afin d’obtenir des
paramètres quantitatifs de perfusion
tels que le volume et le débit
sanguins cérébraux. Nous allons
décrire et commenter dans l’article
“compagnon”, le modèle vasculaire
et les principales méthodes de
mesure de la perfusion cérébrale
spécifiquement utilisées dans la
technique de premier passage.
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