






































































































































































































































     





     



 



 

 

1. EN SAVOIR PLUS SUR LE SPIN 

 

Lorsqu’ils sont en dehors d’un champ magnétique, les Spins des protons sont orientés dans 

n’importe quelle direction et la magnétisation de l’ensemble est nulle. Celle-ci n’apparaît que 

lorsque les Spins sont placés dans un champ magnétique. Les spins ont alors le choix entre 

deux positions. Le niveau d’énergie des deux positions est différent, l’une d’elle étant d’un 

niveau d’énergie moins élevé que l’autre. A peu près 50 % sont orientés dans un sens, et 50 % 

dans l’autre. Il y a un nombre de Spins en excès du côté où leur niveau d’énergie est le plus bas.   

Ce sont ces spins en excès qui seront utilisés en IRM. Le nombre de Spins en excès croît avec 

l’intensité du champ magnétique, d’où la nécessité de l’emploi de champs relativement élevés.  

La somme des spins en excès est représentée par un vecteur de magnétisation M. 

  

Lorsqu’on excite les protons un nombre plus ou moins important de spins passent de la position 

de basse énergie à la position de haute énergie (pour eux, c’est la loi du tout ou rien ).   

Le vecteur représentant la somme des protons bascule lui d’un angle variable suivant l’intensité 

et la durée de l’excitation. Lors du retour à l’équilibre, les spins reviennent à leur position 

initiale et restituent l’énergie qui leur avait été délivrée.

 

Ce retour dépend de deux facteurs bien différents qui sont la relaxation longitudinale et la 

relaxation transversale.

 

 Les spins sont excités (cad qu’ils passent de la position parallèle à la position antiparallèle)
 seulement si la fréquence de l’onde RF correspond exactement à la différence d’énergie entre 
les positions parallèle et antiparallèle. 





 

Les noyaux qui ont un nombre pair de particules, par exemple un neutron et un proton, voient la 

somme de leurs Spins s’annuler, et ne peuvent pas être utilisés en IRM. Seuls les atomes ayant 

un nombre impair de Spins, comme l’hydrogène mais aussi le fluor et le phosphore, donnent 

lieu au phénomène de R.M.N, mais seul le noyau de l’atome d’hydrogène (le proton) est utilisé 

en imagerie. Les autres peu abondants dans l’organisme sont utilisés en spectroscopie. 

 

 

2 EN SAVOIR PLUS SUR LES AIMANTS (hauts champs et bas champs) 

 

Il existe trois types d’aimants : permanents, résistifs et supraconducteurs. Les aimants 

permanents et résistifs sont  utilisés pour les appareils à bas champs et les aimants 

supraconducteurs  pour les hauts champs. 

Les aimants permanents (comme celui de la couturière) étaient très lourds à l’origine. Le 

premier (FONAR) pesait 100 tonnes. Ils sont maintenant beaucoup plus légers (12 tonnes), et  

ont l’avantage de ne rien coûter en électricité ou consommables. 

Les aimants résistifs sont des électro-aimants c’est à dire qu’ils ne sont aimantés que lorsque le 

courant électrique est installé. leur action cesse lorsque l’on coupe le courant.  

Les aimants supraconducteurs utilisent la propriété de certains matériaux de n’opposer 

pratiquement aucune résistance au passage du courant qui circule indéfiniment. Cela nécessite 

une température très basse, maintenue avec de l’hélium liquide à 4 degrés au-dessus du zéro 

absolu.  Il faut environ 50 Km de fil d’un alliage niobium-titane pour faire un aimant 

supraconducteur. 

 



 Ces dernières années, l’ergonomie de ces aimants a été améliorée d’une façon importante, les 

aimants de 10 tonnes en 1990 pèsent 3 tonnes en  l’an 2000, leur longueur est passée de 2,50m 

à 1,60m et grâce à l’autoblindage, ils peuvent être installés assez facilement, en remplacement 

d’un scanner classique, dans un immeuble ordinaire. Leur homogénéité a  fait des gros progrès 

et la limite de sécurité pour les pace maker (la ligne des 5 Gauss) est en général limitée à la 

pièce, voire à la table.  

 

Normalement l’intensité du signal reçu augmente avec le carré de l’intensité du champ 

magnétique. On a donc théoriquement intérêt à utiliser des hauts champs. Cependant il y a des 

inconvénients et des limites : 

-D’abord, le T1 des tissus augmente avec le champ magnétique, nécessitant des TR plus longs. 

On perd d’un côté un peu du temps que l’on gagne de l’autre. 

-Ensuite, plus on augmente le champ magnétique plus l’apport d’énergie (SAR, RF deposition,  

p 134) par les ondes RF est important et arrive à la limite de ce qui est autorisé actuellement. 

-Enfin, plus on augmente le champ plus les artéfacts augmentent et deviennent gênants, 

nécessitant des corrections supplémentaires qui alourdissent le système.  

Les artéfacts de susceptibilité magnétique en particulier (p 104) augmentent avec l’intensité des 

champs. Cette susceptibilité magnétique qui était une nuisance particulièrement en écho de 

Gradient devient maintenant un mécanisme de base de l’imagerie fonctionnelle. Il existe 

maintenant des aimants dont le champ magnétique de 3 Tesla  permet la réalisation optimale 

d’examens plus difficilement accessibles aux bas champs. C’est le cas de la spectroscopie, de 

l’IRM dite fonctionnelle, cérébrale et cardiaque, des séquences en apnée très brèves, des 

angiographies RM avec injection de haute qualité. L’artéfact de déplacement chimique est 

également à l’origine d’une méthode d’imagerie (p 84). 



Les constructeurs ont dominé la plupart des défauts et continuent de nous étonner en 

surmontant au fur et à mesure des difficultés techniques que l’on pensait infranchissable il y a 

peu de temps. 

Cependant, il y a manifestement une place pour les aimants à bas champs, pour toutes les 

applications non spécifiques des hauts champs. S’il ne peut y avoir qu’une seule machine il est 

normal que la préférence aille à l’appareil à haut champ mais lorsque plusieurs appareils sont 

voisins, les bas champs produisent des examens beaucoup moins onéreux en dépistage et en 

routine. La question n’est donc pas hauts champs ou bas champs mais bien hauts champs et bas 

champs, côte à côte, chacun dans ses indications. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

3-EN SAVOIR PLUS SUR LES ANTENNES RADIO- FREQUENCE  

 

Les premières antennes réceptrices étaient polarisées linéairement. Ces antennes  ont un seul 

canal récepteur et sont souvent souples et utilisées pour les petits organes superficiels (poignet 

œil) etc.. 

Les antennes en quadrature, polarisées de façon circulaire ont représenté une grande 

amélioration. Dans ces antennes deux récepteurs perpendiculaires détectent précisément la vraie 

position du vecteur de magnétisation dans l’espace. Comme il y a réception de deux signaux 

séparés le gain en rapport signal sur bruit est de 1.4 (la racine carrée de 2) et l’énergie transmise 

au patient (SAR) est réduite de moitié. 

Les antennes en  réseau phasé ou « phased array »  sont constituées de plusieurs petites 

antennes de surface avec des récepteurs indépendants. 4 à 6  antennes de ce type avec 4 ou 6 

récepteurs pour un canal, peuvent être utilisées pour le rachis par exemple (antennes  dites « 

synergy »).  

 

Récemment, on a vu apparaître un progrès majeur, à savoir des antennes  en réseau phasé 

constituées de plusieurs récepteurs et canaux. Elles sont utilisées pour mesurer simultanément 

des points différents de la même région, permettant un gain de temps appréciable.  

 

 

 

Cette technique dite d’acquisistions parallèles peut s’appliquer à toutes les séquences soit pour
 augmenter la résolution spatiale, soit pour diminuer le temps (souvent par deux et parfois par 
quatre sans perte de signal, ce qui est très important pour les séquences en apnée). 



4- La PONDERATION T1, T2, T2*, et RHO 

 

T1 et T2 sont des propriétés de chaque tissu. En manipulant les paramètres des séquences que 

nous avons vues, on peut faire varier la pondération des images mais en pratique on n’obtient 

jamais d’image pure en T1 ou T2. 

 

1-Les images pondérées en T1 sont celles où on ne laisse pas à la magnétisation le temps de 

récupérer complètement. Le TR est court , et le TE doit également être court pour diminuer 

l’influence de T2 (voir p 23) 

 

2- Pour obtenir des images pondérées en T2, on laisse à la magnétisation longitudinale le temps 

de récupérer complètement. Le TR est long. La pondération T2 est d’autant plus forte que le TE 

est long et/ou l’angle de bascule petit. 

 

3-Certaines valeurs de TR et TE diminuent l’influence de T1 et T2 et font apparaître la 

concentration en hydrogène.  On les appelle  images en densité de protons (Rho). C’est le cas 

en Spin écho, pour un TR long (1,5 sec) et un temps d’écho court (30 msec). Un deuxième écho 

à 80 msec donne dans la même séquence des images en T2.  

 

4-le T2 réellement observé après une impulsion RF est plus court que le T2 réel car les 

inhomogénéités microscopiques du champ magnétique accélèrent le déphasage des Spins (voir 

p 30). Les séquences en écho de gradient donnent donc un contraste T2* ( T2 étoile). 

 En rephasant complètement les Spins, la séquence en Spin écho permet d’obtenir un vrai T2. 

 



 

 

5-EN SAVOIR PLUS SUR LES GRADIENTS ET LA BANDE DE FREQUENCE 

 

Il faut considérer deux choses dans les gradients : leur puissance  et leur  rapidité de 

commutation qui déterminent la rapidité avec laquelle l’espace K est rempli. 

 En 1980, les systèmes travaillaient avec des gradients dont l’intensité était de 3 milli-

tesla/mètre et en 2000, on dépasse assez facilement 50 milli-tesla/mètre. Des progrès sont 

encore possibles.  

En ce qui concerne la rapidité avec laquelle les gradients montent en charge, il fallait en 1980, 

pour passer de 5 % à 95 %, environ 1 milli-seconde, ce qui correspondait à peu près à 15 Tesla 

par mètre et par seconde. En 2000, on  est proche de 100 Tesla par mètre et par seconde, et ce 

qui correspond à un temps de commutation de 0,2 milli-seconde. Ceci entraîne une demande en 

puissance électrique du système qui est considérable et qui entraîne comme effet parasite 

l’apparition de courants induits qui augmentent l’inhomogénéité du champ magnétique. Ceci a 

été corrigé à son tour par des gradients « protégés » qui ont permis, au début des années 90, les 

premières séquences d’écho-planar. 

L’augmentation de la puissance des gradients a des limites parce que déjà aux conditions 

actuelles, on arrive à un niveau où on peut observer une stimulation des nerfs périphériques. 

 

La bande de fréquence (BW), matrice et épaisseur des coupes sont des paramètres réglables par 

l’utilisateur et étroitement liés aux gradients. 

Chaque écho est constitué d’une combinaison d’ondes de fréquence, de phase et d’amplitude 

variable constituant le signal. Le temps pendant lequel cet écho est analysé c’est à dire pendant 



lequel le signal analogique est transformé en signal numérique dépend directement de la largeur 

de la bande de fréquence exprimée en KiloHertz (KHz) (la fréquence de résonance des protons 

s’exprime en Mega-hertz). Par exemple, si la matrice est de 256 dans le sens du gradient de 

lecture et que la bande de fréquence est de 32 KHz, le temps d’analyse de l’écho sera de 

256/32=8 ms. Si la bande de fréquence est réduite à 8KHz le temps d’analyse sera de 

256/8=32ms. On voit immédiatement que la durée des séquences en est modifiée. On peut 

gagner du temps en augmentant la largeur de la bande de fréquence.  Cette augmentation a un 

autre avantage important, elle diminue le déplacement chimique. Dans le même exemple que 

ci-dessus, avec une bande de fréquence de 32 Khz et une matrice de 256, la largeur de la bande 

de fréquence par pixel est de 32.000/256=125 Hz. Or à 1.5 Tesla, le déplacement chimique 

entre l’eau et la graisse est de 240 Hz. La largeur du déplacement chimique est donc de +/- 2 

pixels. Si on passe la bande de fréquence à 8 Khz la largeur par pixel est de 8000/256= 31 Hz et 

le déplacement chimique est proche de 8 pixels ce qui  quatre fois plus important.  

 

Le choix de la bande de fréquence n’est donc pas négligeable du tout. (Le déplacement 

chimique augmente aussi avec l’intensité du champ magnétique p 106). La bande de fréquence 

est liée à l’intensité des gradients par la relation BW= FOV x intensité des gradients. Comme le 

FOV est choisi en priorité en fonction de l’organe examiné, on voit que la bande de fréquence 

et l’intensité des gradients sont directement liés l’un à l’autre.   

Cependant l’augmentation de la bande de fréquence n’a pas que des avantages.  

En effet elle entraîne aussi une diminution de rapport signal /bruit, et une diminution de la 

résolution de l’image. Comme toujours en IRM, le meilleur résultat est obtenu avec le meilleur 

compromis. 

 



6-L’ANGLE DE BASCULE 

 

L’impulsion RF a pour effet de mettre les spins en phase et de les faire basculer de l’état de 

repos à l’état excité. Le résultat macroscopique est représenté par une bascule plus ou moins 

importante du vecteur de magnétisation. Plus l’énergie de l’impulsion RF est forte, plus le 

nombre de spins qui passent dans un état de haute énergie est grand, et plus est grand l’angle de 

bascule du vecteur résultant. Lorsqu’on utilise un angle de bascule de 90°, la magnétisation 

longitudinale est nulle à la fin de l’impulsion, et la magnétisation transversale est maximale. 

Cette situation donne de bons résultats dans la séquence Spin Echo.  

En écho de gradient, de meilleurs résultats, en terme de rapidité et de qualité du signal, peuvent 

être obtenus en employant des angles alpha très inférieurs à 90°. Par exemple, pour un angle de 

bascule de 15° seulement la magnétisation transversale atteint une valeur de près de 25% de sa 

valeur maximale alors que la magnétisation longitudinale ne voit sa valeur diminuer que de 3%, 

d’où un réel bénéfice en terme de signal. 

La récupération de la magnétisation longitudinale est  rapide, ce qui  permet de diminuer les 

temps de  

 

répétition et après plusieurs impulsions, on atteint un état d’équilibre ou « Steady-state ». En 

écho de Gradient les petits angles favorisent T2 et les grands angles favorisent T1. Une 

séquence en écho de Gradient peut donc aboutir suivant l’angle utilisé à une pondération T1 ou 

T2, avec les mêmes TR et TE. 

Un angle de bascule de 90° est souvent utilisé en écho de Spin mais ce n’est pas une obligation. 

Avec un angle de bascule de 180°  tous les Spins disponibles sont dans un état excité. Cette 

impulsion est appelée « impulsion d’inversion.( p 72). 



 



 

 

7- LA TRANSFORMEE DE FOURIER ET L’ESPACE K 

 

 Les signaux en provenance  de chaque voxel sont codés en fréquence et en phase et possèdent 

une amplitude propre. Ces multiples sinusoïdes superposées ne seront utilisables pour former 

une image qu’après l’application d’une opération mathématique géniale, la transformée de 

Fourier qui transforme ces sinusoïdes en spectres d’amplitudes en fonction de la fréquence.  

 

Le plan de Fourier est constitué d’un certain nombre de lignes.  

Chaque ligne est codée par une phase différente et doit être analysée séparément par une 

transformée de Fourier. Par contre tous les points de la ligne codés en fréquence sont  lus en un 

seul passage.  

 

Théoriquement une infinité de fréquences ou de  phases est nécessaire pour donner une image 

parfaite. En pratique, on est naturellement obligé de se limiter à un certain nombre de voxels  

(128, 256, 512) et donc de « tronquer » le signal , ce qui peut donner lieu à l’artéfact dit « de 

troncature »  p109. 

 

Les signaux  recueillis par l’antenne sont des données brutes ou “Raw Data” ou encore « profils 

» qui remplissent le “plan de Fourier” ou “espace K”, de données numériques après une 

conversion analogique-digitale. Les profils centraux apportent beaucoup plus de signal que les 

profils périphériques parce que les spins les plus proches du milieu sont moins déphasés que les 

spins éloignés.  



 

 

 
 

déphasés participent  peu au contraste mais sont importants pour donner des informations sur la 

forme et les contours de l’image, donc sa résolution.  

La symétrie de l’espace K permet parfois de ne recueillir que le signal nécessaire pour remplir 

la moitié ou le quart de l’espace K (plus quelques lignes) en presque la moitié ou le quart du 

temps.  

 

Ce décodage du plan de Fourier peut se faire de différentes manières, ligne après ligne, spiralée 

ou elliptique. Tout ceci donne lieu comme d’habitude à divers acronymes (CENTRA, SPIRAL 

etc) . 



 

 

-8 L’IMAGERIE TRIDIMENSIONNELLE 

 

Pour faire des acquisitions 3D, il faut utiliser comme gradient de sélection de coupe un gradient 

de codage de phase au lieu d’un gradient de fréquence. 

Il existe alors un double codage de phase, le codage en fréquence n’étant utilisé que pendant la 

lecture du signal.  

• L’inconvénient majeur est qu’il faut multiplier le temps d’une séquence par le nombre de 

coupes choisies dans la troisième dimension. On n’est toutefois pas obligé d’utiliser la même 

matrice dans les 3 dimensions. On peut, par exemple, ne faire que 64 coupes. 

 • L’avantage de cette méthode est que l’on augmente le nombre d’informations reçues pour 

chaque voxel, le signal est donc bien meilleur. Il permet de réaliser des coupes fines.  

L’acquisition en 3D n’est pas pratiquement réalisable en spin écho classique car elle prendrait 

trop de temps mais elle est d’usage courant en  spin écho rapide (RSE) et en écho de gradient. 

Pour reconstruire une image correcte dans les trois plans, une acquisition isométrique est 

nécessaire.  

Pour cela le produit de la matrice par l’épaisseur des coupes doit être égal au champ de vue 

(FOV). Par exemple pour une matrice de 256 et des coupes de 1 mm le FOV doit être de 

256mm. Pour calculer les paramètres à utiliser il faut commencer par choisir ceux qui sont 

incontournables. Si la matrice est fixe à 256, et le FOV impérativement de 307mm, l’épaisseur 

des coupes sera de 1,2 mm et réciproquement. 



 

 

 

 

 

 

9-IRM FONCTIONELLE, DIFFUSION ET PERFUSION, BOLD 

 

1-On peut détecter la variation d’oxygénation des zones de cortex activées par la technique dite 

BOLD : « Blood Oxygen Level Dependent contrast » qui met en évidence la consommation 

d’oxygène. On compare deux séries d’images obtenues en écho planar, l’une au repos l’autre 

après stimulation et l’on observe une augmentation localisée du signal dans les zones cérébrales 

activées.  

 

2-L’imagerie de diffusion-perfusion (IVIM :  Intra Voxel Incoherent Mouvement) a été 

imaginée et développée par Denis Le Bihan. Dans le tissu vivant, les molécules diffusent par 

mouvement brownien,  principalement dans les espaces extracellulaires. Ces mouvements 

moléculaires induisent un déphasage des protons mobiles qui est trop peu important pour être 

visible sur les séquences conventionnelles mais qui est mis en évidence sur les séquences en 

écho-planar.  

 

 

 

 



L’image est obtenue à partir de deux séquences qui ne différent que par l’application de 

gradients de diffusion. Le signal obtenu sera d’autant plus important qu’il contiendra moins de 

protons mobiles car ceux–ci  ne sont pas rephasés par les gradients comme le sont les protons 

immobiles. On mesure ainsi le coefficient de diffusion apparent (CDA). Le CDA correspond à 

la somme des mouvements de diffusion vraie et de perfusion dans les capillaires. La 

contribution d’un facteur perfusion qui correspond donc au mouvement des protons dans les 

capillaires peut être calculée et on obtient des images de diffusion et de perfusion  

sans injection de produite de contraste. Dans les accidents vasculaires cérébraux ischémiques, 

l’œdème entraîne une diminution de l’espace extra cellulaire,   donc une diminution de la 

diffusion  qui se traduit par un hyper-signal en T2 sur les images, de 4 à 6 heures après l’AVC. 

A la phase précoce, le territoire ischémié mais encore perfusé est identifiable sous la forme 

d’une zone de pénombre qui peut être évaluée en couplant l’étude de la perfusion et de la 

diffusion. 

L’IRM de diffusion est aussi employée dans la distinction entre abcès et tumeur. 

 

 

3-Enfin toujours en EPI, la microvacularisation capillaire peut être appréciée par la technique 

du premier passage d’un produit de contraste. On observe une variation de la perfusion en cas  

d’occlusion vasculaire ou de sténose. 

  

 

 

 

 



 

10-EN SAVOIR PLUS SUR LE  RAPPORT SIGNAL SUR BRUIT  

 

Dans une image de résonance magnétique, le bruit est constitué par le recueil de signaux 

parasites qui non seulement ne contribuent pas à l’image, mais la dégradent.  

Le rapport signal sur bruit exprime l’importance relative des deux paramètres. Il est évident 

qu’on doit essayer d’avoir le rapport le plus élevé possible. On peut le faire, soit en augmentant 

le signal, soit en diminuant le bruit. 

 

Très schématiquement on peut augmenter le signal en augmentant la taille des voxels, le 

nombre d’excitation, l’intensité du champ magnétique et la qualité des antennes, et en 

diminuant le champ de vue et la largeur de la bande passante. 

Le bruit augmente avec l’intensité du champ magnétique mais moins que le signal. Il augmente 

avec la puissance des gradients. 

 

 

 

 

 

 

11-EFFETS BIOLOGIQUES de l’IRM 

 

Toute personne travaillant en IRM ou prescrivant des examens doit savoir qu’il existe des 

dangers réels associés à l’emploi des champs magnétiques. Les patients avec des pace-maker, 



des implants cochléaires et autres stimulateurs neurologiques ou de la croissance osseuse, les 

corps étrangers ferromagnétiques situés dans un endroit dangereux (par exemple l’œil), certains 

clips vasculaires, les implants activés magnétiquement, les prothèses oculaires, certains 

matériels intravasculaires comme les cathéters de Swan-Ganz,  les filtres caves en place depuis 

moins d’un mois ne doivent pas avoir d’examen par IRM. Les valves cardiaques sont le plus 

souvent peu ferro-magnétiques. 

La liste des matériels admis ou non dans l’aimant est habituellement disponible dans toutes les 

installations d’IRM. 

 

Par ailleurs, il n’existe pas de preuves qu’une exposition brève à un champ magnétique puisse 

affecter le fœtus. Pour les manipulatrices enceintes, il est recommandé de ne pas franchir la 

ligne des 5 gauss (la salle de l’aimant) pendant le premier trimestre, mais elles peuvent 

travailler sur les consoles. 

Le SAR (Specific Absorption Rate)  est la mesure de la quantité d’énergie délivrée aux tissus 

par les ondes RF. Celle-ci est proportionnelle au carré de l’intensité du champ magnétique, et 

au carré de l’angle de bascule. Les installations d’IRM ont un système de protection qui interdit 

certaines séquences lorsque l’énergie délivrée dépasse la norme. Les séquences SE rapides avec 

leurs multiples bascules de 180° délivrent beaucoup plus d’énergie que les séquences en écho 

de gradient avec un faible angle de bascule. 

Les femmes enceintes peuvent avoir une IRM si c'est indispensable mais on prendra la 

précaution d'utiliser les séquences qui délivrent le moins d'énergie, et il est prudent de faire 

signer un consentement spécifiant qu'en l'état actuel de la science aucun effet délétère n'a été 

mis en évidence chez l'homme mais que ceci ne préjuge pas de l’avenir. 

 



     SIGLES ET ACRONYMES                       
    

 Les noms génériques sont en gras. 

 

ASSET Array Sensitivity Encoding Technique.   Acquisition par antennes parallèles  95 .  

B FFE Balanced FFE (SS-GRE-SE+FID)  67  

BOLD Blood Oxygen Level Dependent contrast. Technique d’imagerie fonctionnelle p 133 

BW Bandwith: largeur de la bande des fréquences transmises ou reçues  127 

CDA coefficient de diffusion apparent 133 

CE Contrast Enhanced contraste augmenté  

CE FAST  Contrast Enhanced Fast 66 

CE FFE Contrast Enhanced FFE 66 

CE GRASS Contrast Enhanced GRASS 66 

CENTRA  Technique de remplissage de l’espace k 131 

CHESS Chemical Shift Selection 85 

CISS Constructive Interference in the Steady State SS-GRE FID+SE  avec compensation de 

flux. 68 

CLEAR méthode de post processing du signal 

COPE Centrally Ordered Phase Encoding Technique de compensation respiratoire 102 

CORE   Centrally Ordered Respiratory Encoding Technique de compensation respiratoire 102 

CSI Chemical Shift Imaging 85 

DE Driven Equilibrium  Retour forcé de la magnétisation à l’équilibre. Utilisé avec MP GRE 

pour obtenir une pondération T2 79  



DE FGR Driven equilibrium Fast grass 79 

DEFAISE Dual Echo Fast Acquisition Interleaved Spin Echo. Variante de RSE 86 

DESS Double Echo in the Steady-State combinaison de FISP et PSIF 68 

DRIVE Restauration rapide de la magnétisation transversale 92 

DUAL 85 

E SHORT  écho stimulé SS-GRE-SE 65 

EPI Echo Planar Imaging 90 

ET Echo Train ou ETL Echo Train Length 86 

EXORCIST technique de compensation respiratoire 102 

F-SHORT  SS-GRE-FID 63 

FADE  Fast Acquisition spin echo with Double Echo voir SS-GRE-FID+SE 67 

FAME Fast Acquisition Multi Echo voir SP-GRE 61 

FASE voir RSE 86 

FAST Fourier Acquired Steady state Technique (voir SS-GRE-FID) 63 

FATE voir FADE 67 

FATSAT Fat Saturation saturation sélective de la graisse 80 

FC Flow Compensation compensation du flux 102 

FE Field Echo écho de gradient   58 

FEDIF : écho de gradient avec eau et graisse hors phase 85 

FEER  Field Echo Even by Reversal voir  écho de gradient 58 

FESUM  Field echo Summation écho de gradient avec eau et graisse en phase 85 

FFE Fast Field Echo écho de gradient58, 63 

FFT Fast Fourier Transform  transformée de Fourier  130 

FGR Fast GRASS   voir MP-GRE 78 



FID Free Induction  Decay Courbe de décroissance de l’impulsion libre   30                                     

FIESTA Fast Imaging Enhancing the steady STAte                SS-GRE-SE+FID  67 

FISP Fast Imaging with steady State Precession  voir  SS-GRE-FID 63 

FLAG  Flow Adjustable gradient 102 

FLAIR FLuid Attenuated Inversion Recovery  Suppression du LCR  76 

FLARE  RSE avec faible angle de bascule 86 

FLASH Fast Low Angle SHot   écho de gradient avec spoiler  SP-GRE- 61 

FLOW COMP Flow Compensation 102 

FOV Field Of View : champ de vue 38 

FRFSE Fast Recovery Fast Spin Echo    92 

FRE voir GRE 58 

FSE voir RSE 86 

FSPGR  Fast SPGR 78 

GE  voir GRE 58 

GFE voir GRE 58 

GMN Gradient Moment Nulling : technique de compensation de flux  par les gradients 102 

GMR Gradient moment Rephasing 102 

GRAPPA  Generalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisition 94 

GRASE GRAdient and Spin Echo 91 

GRASS Gradient Recalled Acquisition in the Steady  State  voir SS-GRE-FID 63 

GRE Gradient Recalled Echo  sigle générique de l’écho de gradient 57 

GRECO  voir GRE 58 

HASTE Half Acquisition Single shot Turbo spin Echo  96 

INFLOW voir TOF 115 



IN-OUT 85 

IP-OP 85 

IR Inversion Recovery  sigle générique de l’Inversion-récupération 73 

KEYHOLE  réutilisation des profils périphériques d’une image à l’autre. Seuls les profils 

centraux responsables du contraste sont acquis. 97 

IVIM Intra Voxel Incoherent Movement  133 

LASE Low Angle Spin Echo 

MAST Motion Artefact Suppression Technique 102 

MEDIC Multi Echo Data Image Combination Sommation de plusieurs écho en écho de gradient   

MOTSA Multiple Overlapping Thin Slab 3DAcquisition technique d’angioRM 

 

MPGR Multi Planar Gradient Recalled  echo : écho de gradient multicoupe 58 

MP GRE Magnetisation Prepared GRE  préparation de la magnétisation78 

MP RAGE  Magnetization  Prepared Rapid Gradient Echo 78 

MT  ou MTC Magnetization transfer contrast: Transfert de magnétisation 82 

Naq Nombre d’acquisitions voir NEX 

NEX Nombre d’excitations 

NSA Number of signal averaged voir NEX 

PACE Prospective Acquisition with Correction  Correction des mouvements du patient 

PAT Parallel Acquisition Technology  Technologie des antennes parallèles avec récepteurs 

receuillant chacun une partie du signal 93 

PC voir PCA 

PCA Phase Contrast Angiography 133 

PEAR Phase Encoded Artifact Reduction Technique de compensation respiratoire 102 



POMP Phase Offset MultiPlanar : Technique multicoupe 

PRESAT presaturation 103 

PRESTO  PRinciple of Echo Shifting with a Train of ervations variante de GRE-EPI. 

PROSET Principle Of Selective Excitation Technique  Technique d’excitation sélective de 

l’eau 85 

PSIF :   SS-GRE-SE 66 

RACE Real time Acquisition and velocity evaluation : méthode de mesure des vitesses  

RAM Reduced Acquisition Matrix  

RARE Rapid acquisition with Refocused Echoes voir RSE  86 

RASE Rapid Spin Echo 86 

RESCOMP compensation respiratoire  102 

REST Regional Saturation Technique voir presat 103 

RESTORE Récupération rapide de la magnétisation transversale 92 

RF FAST voir SP GRE 61 

RICE voir RSE 86 

ROAST Resonant Offset Averaged    STeady state voir SS-GRE 63 

ROPE Respiratory Ordered Phase Encoding Technique de compensation respiratoire 102 

RSE Rapid Spin Echo 86 

SAR Specific Absorption Rate : Mesure de l’énergie absorbée par le patient en IRM 136 

SAT Saturation ou présaturation 103 

SE Spin Echo 55 

SENSE  Sensitivity  Encoding 95 

SINOP 84 



SCIC Surface Coil Intensity Correction Post processing des inhomogénéités de signal au 

contact des antennes de surface 

SHORT  SP-GRE 61 

SMASH Short Minimum Angle SHot 63 

SMASH SiMultaneous Acquisition of Spatial Harmonics 94 

SNR Signal to Noise Ratio rapport signal sur bruit 135 

SNAPSCHOT  single shot,  SSh 90 

SPGR voir SP-GRE 61 

SP-GRE Spoiled Gradient Echo   61 

SPIR  voir Fat Sat 80 

SSFP Steady State Free Precession voir SS-GRE-FID 66 

SS-GRE  Steady state GRE terme générique des séquences en écho de gradient acquises à l’état 

d’équilibre 63 

SS-GRE FID  séquence SS-GRE avec recueil des echos de gradients 63 

SS-GRE-SE séquence SS-GRE avec recueil des échos de spins stimulés 65 

SS-GRE-FID+SE 67 séquence SS-GRE avec recueil des deux  échos 67 

SSh  : Single Shot tous les profils de l’espace K sont acquis en un seul TR  90 

STAGE Small Tip Angle Gradient Echo  voir GRE 58 

STE STimulated Echo : echo stimulé  

 SS-GRE-SE 65 

STEAM STimulated Echo Acquisition Mode voir SS-GRE-SE  65 

STERF  SS-GRE-SE. 65 

STIR Short Time Inversion Recovery 75 

TE temps d’écho 35 



TFE Turbo Field Echo  voir MP-GRE  78 

TGE Turbo Gradient Echo 78 

TGSE Turbo Gradient Spin Echo 91 

TI Temps d’Inversion 72 

TIR Turbo IR 

TOF Time of Flight angio RM par temps de vol 115 

TONE Tilted Optimized Non Excitation 115 

TR Temps de Répétition 27 

TRUE FISP   True Fast Imaging in a Steady state Precession : écho de gradient à l’état 

d’équilibre 67 

TSE Turbo Spin Echo voir RSE 86 

TURBO FLASH  voir MP-GRE 78 

TURBO SHORT voir MP-GRE 78 

UTSE Ultra Turbo Spin Echo voir RSE 86 

VENC Velocity Encoding paramètre de l’angiographie par contraste de phase 

VIBE Volume Interpolated Breathhold Examination  3D SP-GRE permet l’étude simultanée du 

rehaussement des tissus et des vaisseaux après gadolinium. 61 

VINNIE Velocity Imaging in cine mode 

WATER EXCITATION excitation sélective de l’eau 85 

WAVE 3D SP-GRE 61 

WATTS voir water excitation 85 
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BOLD 132 

Champs magnétiques  122 

Contrindications 135 

Déphasage des spins 25 

Déplacement chimique 84, 104, 106 

Diagramme d’impulsion 42 

Diffusion 133 

Driven equilibrium 79 

Durée d’une séquence 47 

Echo planar 96 

Echo stimulé 66, 67 

Effets biologiques 135 



Espace k 48, 129 

FID 30 

Flux 111 

Fœtus 135 

Fourier 48, 129 

FOV 38 

Gradients 39, 43, 45, 46, 126 

GRE 57 

Hémosidérine 62 

Implants 135 

Inversion récupération 72-73 

IRM fonctionnelle 132 

IVIM 133 

Magnétisation 21, 20 

Matrice 38 

Moment magnétique 12 

Noyau 11 

Perfusion 133 

Précession 14, 20 

Préparation de la magnétisation 78 

Produits de contraste 118 

Rapport signal sur bruit 134 

Rectangular FOV 98 

Relaxation 22, 23, 25, 121 



Repliement 110 

Résonance 15 

Restauration rapide de la magnétisation 92 

Scan percentage 97 

SE 35, 55 

Séquences 52 

Single shot 88, 90 

Spectroscopie 120 

Spin 12, 112, 120 

Spoiler 62 

Steady state 64 

Suppression des graisse fat sat 80 

Stir 80 

Proset 85 

Dual 84 

Susceptibilité magnétique 104 

Techniques d’acquisition parallèles 93 

Technique multicoupe 49 

Tesla 13, 16 

Train d’écho 50, 86 

Transfert de magnétisation 82 

Tridimensionnel 132 

TR 27 

TE 30, 35 



T1 23, 125 

T2  25, 125 

Voxels 38 

 

 

 

 

 



 





 


