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L’ordinateur attribue ensuite un ton de gris à chaque densité ce qui permet d’obtenir 

l’image de la coupe considérée. Il distingue 2000 nuances de densité qui ont été classées par 

Godfrey Hounsfield sur une échelle portant son nom.  

 

 

Figure 2 : Echelle de Hounsfield [10][17] 

Ainsi chaque µ est exprimé en indice Hounsfield (IH) sur une échelle allant de ‐1000 

(densité de l’air, en noir sur l’écran) à +1000 (densité de l’os, en blanc sur l’écran) selon cette 

formule :  

                               

 Sur  l’échelle de Hounsfield  sont présentées en exemple  les densités des différents 

tissus  cérébraux. Cependant  cette échelle est  trop étendue pour  l’œil humain qui ne peut 

distinguer  que  15  à  20  nuances  de  gris.  Si  l’on  affecte  15  nuances  aux  2000  densités 

discernables par  l’appareil, une seule nuance  regroupe de nombreuses densités et  l’image 

perd  de  sa  précision.  Ainsi,  il  est  préférable  de  ne  présenter  qu’une  partie  de  l’échelle 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appelée  « fenêtre »,  qui  est  caractérisée  par  un  niveau  et  une  largeur.  Le  niveau  est  la 

densité sur laquelle on centre l’intervalle, c'est‐à‐dire la médiane de la fenêtre. La largeur est 

l’étendue de  la  fenêtre. Plus  la  fenêtre est étroite, plus  la discrimination est  importante et 

plus différencier des structures de densités très proches est réalisable. Le niveau détermine 

la brillance de l’image, la largeur de la fenêtre caractérise le contraste. 

 

Figure 3 : Visualisation. Notion de fenêtre et de niveau, d'après Hounsfield [12] 

 

  On  distingue  en  général  deux  types  de  fenêtre  :  les  fenêtres  de  type  «  os  »  qui 

permettent de repérer les reliefs et la structure du tissu osseux ; elles sont très larges afin de 

couvrir tous les types d’os, toute la largeur de l’échelle de Hounsfield est en général choisie.   

  Les  fenêtres  de  type  «  tissus  mous  »  destinées  comme  leur  nom  l’indique,  aux 

organes peu calcifiés, sont des fenêtres assez étroites que l’on centre autour du coefficient 

d’absorption du tissu choisi.  

 

 

Dans cet exemple,  le niveau de  la  fenêtre choisie 
est  +  35  ;  la  largeur de  la  fenêtre  choisie  est  30. 
Toutes  les  valeurs  supérieures  à  +  50  sont 
confondues  dans  le  blanc  et  toutes  les  valeurs 
inférieures à 20 sont confondues dans le noir. 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II. Mécanismes physiques 

i.  Définition des rayons X 

Les  rayons  X  sont  des  rayonnements  électromagnétiques  aparticulaires.  Ils  se 

déplacent  sous  la  forme  d’une  combinaison  d’un  champ  électrique  et  d’un  champ 

magnétique  perpendiculaires  l’un  à  l’autre,  en  phase  et  dont  l’intensité  varie  suivant  une 

fonction sinusoïdale. Les ondes électromagnétiques se déplacent en ligne droite dans le vide 

et  la  matière,  à  vitesse  constante  de  3.108  m.s‐1.  Elles  se  caractérisent  par  une  longueur 

d’onde  très  courte  (10‐8  centimètres)  et  une  amplitude.  Les  rayons  X  sont  beaucoup  plus 

énergétiques  que  les  rayons  du  visible  (>102  eV),  c’est  pourquoi,  ils  sont  capables  de 

traverser des corps que  la  lumière ne peut pas traverser. En  les traversant,  ils vont  ioniser 

ces corps : Ils génèrent des ions positifs. 

Cela  a des  conséquences  sur  la  structure et  la  viabilité des  cellules,  une protection 

contre les RX est donc nécessaire. 

 

ii. Formation des rayons X 

Un  générateur  formé  d’un  filament  de  tungstène  porté  à  incandescence,  qui 

constitue la cathode, produit un flux d’électrons (exprimé en mA) dans le vide sur une cible 

en  métaux  lourds,  l’anode.  Se  produit  alors  une  accélération  d’électrons  par  une  forte 

tension entre la cathode et l’anode mesurée en KV (Kilovolts). L’anode assure le freinage des 

électrons accélérés et émet, par le foyer, un faisceau de rayons X dont le spectre résulte de 

la superposition d’un spectre continu et d’un spectre de raies. 

  Le spectre continu des  rayons X correspond aux  interactions des électrons avec  les 

noyaux de  la cible  :  il  s’agit du rayonnement de  freinage ou Bremstrahlung (Fig.). En effet, 

l’électron  est  chargé  négativement,  le  noyau  chargé  positivement :  l’électron  accéléré  va 

être attiré par le noyau, il est soumis à une force d’attraction coulombienne ; il va ainsi être 

dévié  de  sa  trajectoire  initiale,  il  perd  alors  de  l’énergie  qui  va  se  dissiper  sous  forme  de 

rayon X (photon) 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Figure 4 : Illustration du phénomène de freinage [37] 

Le flux total de rayonnements émis s’exprime selon cette formule :  

Ω = k.i.Z.V2 

Avec i l’intensité du courant en Ampères, Z le numéro atomique du noyau de la cible 

et V la différence de potentiel en Volts 

Ainsi,  le  flux  est  plus  intense  quand  l’intensité  i  et  la  différence  de  potentiel  V 

augmentent.  Les  rayons  émis  sont  alors  plus  énergétiques  et  pénétrants.  La  quantité  de 

rayons  X  est  inversement  proportionnelle  à  leur  énergie.  L’énergie  (E)  transportée  par  les 

rayonnements  électromagnétiques  est  proportionnelle  à  la  fréquence  de  l’onde 

électromagnétique (ν) :  

E = h.ν 

Avec h  la  constante de Planck  (6.63 10‐34 m2.kg.s‐1).  L’énergie des  rayons X dépend 

également de la célérité des électrons en millisecondes, de l’attraction du noyau (nombre de 

protons) et de la distance entre l’électron et le noyau (m).           

   Le spectre de raies est moins important pour la production de rayons X. Il résulte de 

l’éjection d’un électron d’une couche profonde de la cible par un électron accéléré émis par 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la  source  :  il  y  a  ionisation de  la  cible.  L’atome est  alors  instable,  ionisé  ou  excité  suivant 

l’énergie  de  l’électron  incident,  et  il  retournera  à  un  état  d’équilibre  en  émettant  des 

photons ; leur énergie est égale à la différence des énergies de liaison entre chaque orbite.  

 

III. EFFETS PHOTOELECTRIQUE, COMPTON, ET THOMSON 

  Ces  trois  effets  correspondent  aux  différentes  façons  qu’ont  les  rayons  d’interagir 

avec la matière et déterminent l’atténuation du faisceau incident de rayons X. L’atténuation 

est d’autant plus  importante que  le numéro atomique des éléments  traversés est élevé et 

que  la  densité  et  l’épaisseur  du  milieu  traversé  sont  conséquentes  et  que  l’énergie  du 

faisceau incident est faible. 

iii. Effet photoélectrique 

 

Figure 5 : L'effet photoélectrique [38] L’effet photoélectrique se produit en deux temps. Tout d’abord, le 
photon arrache (a) un électron lié d’un atome. Dans le cas d’un gamma, il s’agit généralement d’un électron 
appartenant aux couches les plus internes L ou K (comme sur la figure). Ensuite l’atome qui a perdu un de ses 
électrons internes se trouve dans un état excité. Un électron d’une couche plus externe (b) vient occuper la 
lacune laissée par l’électron éjecté. Si l’électron éjecté appartenait à la couche K comme sur la figure, un 

rayon X est émis lors de cette transition. 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 L’effet  photoélectrique  est  le  phénomène  physique  le  plus  intéressant  pour  la 

formation  de  l’image  radiologique.  De  manière  efficace,  il  atténue  les  rayonnements 

pénétrants :  le  rayon  X  est  absorbé  en  interagissant  avec  un  électron  et  émet  un  rayon 

secondaire diffracté. La structure en couches des atomes joue un rôle primordial. Le rayon X 

n’arrache un électron que si son énergie est supérieure à l’énergie de liaison de celui‐ci sur 

sa  couche. Cet  électron éjecté  va percuter d’autres électrons dans  la matière et  entraîner 

une  suite  d’ionisations.  Un  électron  d’une  couche  plus  externe  va  prendre  la  place  de 

l’électron manquant et il y a alors libération d’énergie sous la forme d’un rayon X diffracté. 

Cet  effet  prédomine  avec  des  rayons  X  incidents  de  basse  énergie  (≤  70  kV),  une 

matière traversée de densité forte (dos > dtissus mous > dair), et un tissu de numéro atomique Z 

élevé. Quand l’absorption augmente, l’éclaircissement augmente. Cet effet photoélectrique 

est donc à l’origine du contraste radiographique. 

 

iv. Effet Compton 

En physique,  la diffusion Compton est la diffusion d'un rayon X d’incidence E sur un 

électron de la couche périphérique d'un atome à qui il transfert une énergie Ea. Au cours du 

processus,  l'électron est éjecté de  l'atome, qui est donc  ionisé. Le reste de  l’énergie Es est 

emportée  sous  la  forme  d’un  photon  diffusé  appelé  photon  Compton.  Ce  rayonnement 

diffusé possède quasiment la même énergie que le rayon X incident ; en effet, les lois de la 

Physique gouvernant l’effet Compton font que le photon diffusé emporte la majeure partie 

de l’énergie : 96 % en moyenne à 50 keV, 83 % à 500 keV. De plus, il émerge généralement 

dans  une  direction  différente  du  photon  incident.  Il  peut  même  partir  en  sens  inverse 

(rétrodiffusion). En moyenne il part avec un angle de 30 à 45 degrés. Des rayons incidents de 

plusieurs  centaines  de  keV  peuvent  subir  de  multiples  diffusions  Compton  avant  d’être 

finalement absorbé par effet photoélectrique. 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Cet effet Compton prédomine avec des rayons incidents de forte énergie (>100kV), et 

une matière de densité moyenne. Cependant, il est indépendant du numéro atomique Z du 

tissu traversé. 

Contrairement à  l’effet photoélectrique,  l’effet Compton altère la qualité de l’image 

radiographique. De plus,  il est plus  irradiant pour le personnel. La radioprotection est donc 

nécessaire. 

 

Figure 6 : Diffusion Compton [39] 

Dans cette plage d’énergie, on le voit très variable, le phénomène concerne tous les 

électrons de l’atome, alors que dans l’effet photoélectrique ce sont les deux électrons de la 

couche K la plus interne qui jouent un rôle.  

v. Effet Thomson 

L’effet Thomson correspond à la diffusion du photon incident après interaction avec 

un  électron  du milieu  sans  perte  d’énergie.  Il  est  négligeable  par  rapport  aux  deux  effets 

décrits  précédemment  et  diminue  lorsque  l’énergie  du  photon  incident  augmente.  Il 

correspond aux parties les plus radio‐transparentes du cliché radiographique. 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B. FONCTIONNEMENT DU SCANNER 

I. L’appareil et ses réglages 

Le patient est placé sur une table qui se déplace dans le sens longitudinal à l’intérieur 

d’un  court  anneau.  Celui‐ci  contient  un  tube  à  rayons  X  qui  génère  un  faisceau  d’une 

épaisseur de 1 à 10 millimètres et qui  va  tourner autour du patient. En  face du  tube sont 

disposés des milliers de détecteurs qui vont mesurer l’intensité résiduelle du faisceau qui a 

traversé le corps du patient. L’appareil multiplie les mesures sur un angle de 360 degrés afin 

d’obtenir des coupes axiales les plus précises possibles. 

Dans l’arceau, un premier détecteur électronique mesure l’intensité de rayons X émis 

par  le tube radiogène avant qu’il ne balaie point par point  la tranche du corps à examiner. 

Pour  explorer  cette  coupe,  le  tube  effectue  une  rotation  complète  degré  par  degré.  Une 

partie  du  rayonnement  incident  est  absorbé  par  les  tissus  traversés.  Le  rayonnement 

émergent  est  capté  par  un  détecteur  électronique  qui  tourne  de  façon  synchrone  avec  le 

tube.  Au  cours  de  la  rotation,  rayons  X  incidents  et  rayons  X  émergents  captés  sont 

comparés et convertis en signaux électriques.  

   L’ordinateur permet de calculer l’absorption du rayonnement en chaque point de la 

coupe.  Le  scanner utilise  l’absorption des  rayons X  en  relation directe  avec  la  densité des 

tissus que les rayons ont rencontrés. Les résultats sont alors mis en mémoire.  

Un traitement informatique complexe permet ensuite de faire apparaître sur l’écran 

l’image  reconstituée  d’une  coupe  axiale  de  1  à  10  millimètres  d’épaisseur.  Cette  image 

traduit  les  variations  d’absorption  des  tissus  traversés  auxquelles  sont  associées  des 

variations de nuances (noir, gris, blanc) ou des couleurs conventionnelles. 

Avant tout examen tomodensitométrique plusieurs paramètres doivent êtres réglés :  

‐ La tension en kilovolts (kV), qui va être responsable du contraste c’est à dire de la 

pénétration des rayons X. 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‐ Le temps d’exposition en secondes (s), qui doit être réduit au maximum selon les 

principes de la radioprotection.              

‐ L’intensité du courant en milliampères (mA),  qui module ne nombre d’électrons et 

donc le noircissement de l’image finale. 

‐ Le nombre de coupes et leur espacement, Concrètement, les coupes peuvent être 

séparées par une zone aveugle si la distance entre deux coupes est supérieure à la 

largeur de  la coupe,  jointives  si  l’espacement est égal à  la  largeur des coupes, ou 

chevauchantes (Overlap) si l’espacement est inférieur à la largeur des coupes. 

‐ L’épaisseur des coupes 

‐ La direction des coupes 

‐             Le  champ  :  il  s’agit  du diamètre de  la  tranche  anatomique  visualisée  sur  l’image. 

Plus le champ est limité, et meilleure sera la définition de l’image. 

 

II. Les éléments de la chaine scanographique 

  Un  système  de  mesures  comprend  la  réception  du  rayonnement  résiduel  par  les 

couples  « tube  radiogène  –  détecteurs »,  une  conversion  de  ce  rayon  en  signal  électrique 

puis une  intégration en signal numérique qui  sera par  la  suite exploitable par  l’ordinateur. 

Chaque  mesure  correspond  à  un  profil  d’absorption.  La  quantité  d’information  brute  est 

proportionnelle  au  nombre  de  mesures  (rotation  de  360  degrés,  degré  par  degré)  et  au 

nombre de récepteurs. C’est le premier élément de la qualité de l’image radiographique. 

  Un  système  de  reconstruction  de  l’image.  Le  rayonnement  résiduel  capté  par  les 

détecteur est confronté au rayonnement témoin ce qui permet de mesurer l’atténuation des 

rayons X. Ces signaux électriques sont convertis en nombres binaires qui vont être amplifiés 

et  numérisés  par  l’ordinateur.  Celui‐ci  traduit  en  image  par  des  niveaux  de  gris  les 

différences  d’atténuation  des  rayons  X  dans  les  divers  volumes  élémentaires  (Voxel)  de 

l’organe examiné. La durée de la reconstitution de l’image varie de 3 à 8 secondes. 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 Une  console  de  visualisation  de  l’image. Chaque  donnée  numérique  va  être 

convertie, sur un écran d’ordinateur, en un point lumineux dont l’intensité (blanc, gris, noir) 

est proportionnelle à l’absorption des rayons X. On obtient  alors une image écran classique. 

En scanographie, 10 millions d’images sont à effectuer pour produire une seule image. 

 

III.  Déroulement d’un examen tomodensitométrique   

  L’acquisition  des  images  nécessite  une  parfaite  immobilité,  c’est  pour  cette  raison 

que pour les animaux de compagnie, cet examen se fait sous anesthésie générale. L’animal 

doit donc être présenté à la clinique à jeun depuis au moins 12h (retirer l’eau et la nourriture 

à  23h  la  veille).  Durant  tout  le  déroulement  de  l’examen,  les  constantes  de  l’animal 

(température, pouls, respiration) sont surveillées. 

 

C. INTERETS DU SCANNER DANS L’EXPLORATION DE L’ENCEPHALE 

Un  examen  tomodensitométrique  de  l’encéphale  permet  de  distinguer  les 

pathologies  congénitales,  dégénératives,  inflammatoires,  vasculaires  (ischémie  ou 

hémorragie)  et  tumorales  (bénigne  ou  maligne).  Il  doit  être  motivé  par  tout  examen 

neurologique  anormal  (atteinte  des  nerfs  crâniens,  amaurose  bilatérale,  trouble  de 

l’équilibre, atteinte centrale ou syndrome vestibulaire central), toute crise épileptiforme ou 

encore certains troubles du comportement atypiques avec agressivité et abattement et  des 

examens cliniques et biologiques sanguins normaux. 

Les malformations congénitales majeures mises en évidence par tomodensitométrie 

sont  représentées  par  l’hydrocéphalie  essentiellement.  On  observera  une  dilatation 

anormale du système ventriculaire. 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 En  ce  qui  concerne  la  pathologie  dégénérative,  la  plus  représentée  est  l’atrophie 

corticale  avec  une  visualisation  anormale  des  sillons  corticaux  anormalement  dilatés  par 

accumulation secondaire de LCR. 

  Les  tumeurs  de  l’encéphale,  bénignes  et  malignes  confondues  sont  fréquentes  en 

médecine vétérinaire. Dans ce cas  là,  la  tomodensitométrie cérébrale est  toujours  réalisée 

en première intention sans et après injection de produit de contraste. L’examen permet de 

mettre en évidence la tumeur, son œdème péri‐tumoral et précise son type. Enfin, il est utile 

pour  le repérage du volume tumoral cible et est  indispensable pour  la mise en place de  la 

radiothérapie  car  il  permet  d’obtenir  l’information  volumique  nécessaire  pour  la 

planification dosimétrique du traitement. 

  Dans les cas de traumatismes du cerveau, le scanner permet de mettre en évidence 

les  fractures  du  crane  et  les  hématomes.  Dans  ce  cas  là,  le  scanner  et  l’IRM  sont  deux 

techniques  adaptées  pour  évaluer  les  signes  indirects  d’une  augmentation  de  la  pression 

intracrânienne.  

  L’examen  tomodensitométrique  permet  dans  le  cas  précis  d’hypercorticisme 

d’origine  hypophysaire  secondaire  à  une  surrénalectomie  chez  le  chien,  d’identifier  les 

masses  hypophysaires  et  leurs  conséquences :  compression  des  structures  encéphalique 

avoisinantes. 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2ème PARTIE :  

PRINCIPES PHYSIQUES DE L’IMAGERIE PAR 

RESONANCE MAGNETIQUE ET INTERET DANS 

L’EXPLORATION DE L’ENCEPHALE 

[30][4][15][36][2][6][20][23][3][16][5][14][27][18][29][25][24]

[32] 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 L’imagerie  par  résonance magnétique  est  une  technique  d’imagerie  apparue  assez 

récemment.  Elle  repose  sur  des  phénomènes  physiques  complexes  bien  compris  et 

appliqués en vue de l’imagerie médicale au cours des années quarante.  

A. LES PRINCIPES DE BASES DE PHYSIQUE NUCLEAIRE 

I. Notion élémentaire de magnétisme nucléaire 

Le noyau atomique est composé d’un nombre défini de protons et de neutrons, aussi 

dénommés  nucléons.  Ces  éléments  sont  animés  d’un  mouvement  individuel  de  rotation 

complexe autour d’un axe passant par  leur centre. Une charge qui tourne induit un champ 

magnétique  appelé  moment  magnétique,  représentée  par  un  vecteur  d’aimantation 

microscopique.  La  valeur  de  ce  moment  magnétique  est  proportionnelle  à  une  grandeur 

caractéristique  de  la  particule  en  rotation  dénommée moment  cinétique  de  spin  ou  plus 

simplement spin. 

La  résonance magnétique  nucléaire  repose  sur  ce magnétisme  d’origine  nucléaire, 

que l’on mesure et transcrit pour obtenir des images médicalement exploitables. 

Pour  les  atomes  dont  le  noyau  est  composé  d’un  nombre  pair  de  nucléons,  les 

protons et  les neutrons s’appariant,  le moment magnétique nucléaire global est nul. Seuls 

les  atomes  avec  un  nombre  impair  de  nucléons  possèdent  donc  un moment magnétique 

global que  l’on qualifie d’intrinsèque ou élémentaire. C’est  le cas des atomes d’hydrogène 

(H), de carbone (C) ou de phosphore (P) comportant respectivement un, treize et trente et 

un nucléons. L’atome d’hydrogène, composé d’un proton chargé positivement lui conférant 

un  moment  magnétique  très  net,  est  le  principal  atome  utilisé  pour  la  résonance 

magnétique  nucléaire  à  visée  médicale.  Cet  atome  représente  en  effet  deux  tiers  de 

l’ensemble des atomes de l’organisme. 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Figure 7. Moment cinétique d'un proton [40] 

 

II. Les phénomènes de résonance magnétique 

La  résonance  magnétique  nucléaire  (RMN)  consiste  à  étudier  les  modifications 

d’aimantation  des  noyaux  d’une  substance  sous  l’action  simultanée  de  2  champs 

magnétiques :  l’un statique et élevé (couramment appelé ),  l’autre électromagnétique et 

tournant (couramment appelé ).  

 

i. Le  modèle  classique  du  phénomène  de  résonance 

magnétique 

Le modèle classique permet d’expliquer, à l’échelle d’un tissu, les principes physiques 

sur lesquels se fonde l’imagerie par résonance magnétique. 

Soumis à un champ magnétique statique  ( ),  les protons s’alignent selon  l’axe du 

vecteur  d’aimantation    de  ce  champ.  Le  vecteur  d’aimantation  global  macroscopique, 

résultant de  la  somme de  tous  les vecteurs d’aimantation microscopiques, n’est donc plus 

nul. 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Les protons d’hydrogène ne sont pas statiques dans cette position.  Ils sont en effet 

animés  d’un mouvement  de  précession  autour  de  l’axe  Oz  à  une  fréquence  angulaire ω0, 

appelée  fréquence  angulaire  de  précession  (ω0  est  proportionnelle  au  champ magnétique 

 et à un  facteur propre à chaque noyau,γ). Ce mouvement consiste en un double cône 

dont les sommets se rejoignent au centre de gravité de l’atome. 

 

Figure 8. Mouvement de précession d'un proton autour de l'axe B0 selon une fréquence ω0 [36] 

D’autre part, les protons se répartissent selon deux directions. Les protons parallèles 

à    sont  orientés  dans  la  même  direction  que  ce  champ,  alors  que  les  protons 

antiparallèles sont orientés dans  le sens  inverse. Sur  l’ensemble d’un tissu,  il existe un peu 

plus  de  protons  parallèles  à    que  d’antiparallèles  à  .  A  0,5  Tesla  et  à  température 

corporelle, cette différence est de l’ordre de 2 par million, ce qui suffit à produire un signal 

RMN  à  l’échelle  tissulaire  et  entraine  l’apparition  d’un  vecteur  d’aimantation 

macroscopique ;  c’est  ainsi  ce  léger  excédent  de  spin  sur  le  niveau  fondamental  qui  est  à 

l’origine  de  l’aimantation  nucléaire  détectable  en  résonance  magnétique  nucléaire.  Le 

nombre de protons en excès est proportionnel à  , champ déterminé par la puissance de 

l’appareil d’imagerie utilisé et qui conditionnera donc la précision des  images et donc celle 

de leur interprétation ultérieure. 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A  l’équilibre,  le  vecteur  d’aimantation  macroscopique  tissulaire  obtenu  est  aligné 

selon Oz et ne présente aucune composante  transversale dans  le plan xOy car  les protons 

sont  déphasés.  Néanmoins,  cette  aimantation  tissulaire  est  de  trop  faible  intensité 

comparativement au champ magnétique   auquel le tissu est soumis pour être mesurée.  

Un deuxième champ magnétique, dynamique, est alors employé. Il s’agit d’une onde 

radiofréquence qui va  faire basculer  le vecteur d’aimantation  tissulaire dans un autre plan 

hors de sa position d’équilibre, afin de permettre sa mesure. 

  Ce  deuxième  champ magnétique,  couramment  appelé  ,  s’oriente  selon  l’axe Ox 

dans le plan xOy du repère orthonormé défini précédemment. Cette onde tourne autour de 

l’axe Oz. Pour qu’il existe une résonance entre ce champ et les protons en équilibre selon , 

la fréquence de l’onde de radiofréquence (appelé ωr) doit être égale à la fréquence angulaire 

de précession des protons, autrement dit que ω0 et ωr soient égales. 

Soumis  en  plus  au  champ magnétique  dynamique  ,  les  protons  précessant  déjà 

autour  de    à  une  fréquence  ω0  acquièrent  un  double  mouvement  de  précession  à  la 

fréquence ω1 = γ . 

Si  l’on  se  place  dans  un  repère  tournant  à  une  fréquence  ω0,  le  mouvement  de 

précession  autour  de    correspond  alors  à  une  bascule  du  vecteur  d’aimantation 

macroscopique tissulaire autour de l’axe Ox. Lors de ce mouvement de double précession, on 

obtient  donc  une  diminution  de  la  composante  longitudinale  du  vecteur  d’aimantation 

macroscopique  tissulaire  et  une  augmentation  de  sa  composante  transversale.  La  valeur 

maximale du vecteur d’aimantation macroscopique tissulaire selon xOy est égale à la valeur 

qu’il avait selon l’axe Oz à  l’état d’équilibre. La valeur de l’angle de bascule est fonction de 

l’amplitude et de la durée de l’impulsion d’excitation. 

Dans  le  cadre  de  l’imagerie  par  résonance  magnétique,  l’onde  radiofréquence  est 

appliquée  très  brièvement  (de  l’ordre  de  quelques  millisecondes)  et  avec  une  intensité 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permettant la bascule du vecteur d’aimantation tissulaire de 90° (soit dans le plan xOy). On 

parle alors d’impulsion de radiofréquence ou d’excitation. 

Dès la fin de l’excitation, le vecteur d’aimantation macroscopique tissulaire retrouve 

sa  position d’équilibre,  avec  une diminution  rapide de  sa  composante  transversale  et  une 

repousse  plus  progressive  de  sa  composante  longitudinale :  ce  sont  les  phénomènes  de 

relaxation. 

ii. Le  modèle  quantique  du  phénomène  de  résonance 

magnétique 

Le  modèle  quantique  permet  de  comprendre  les  phénomènes  de  relaxation 

précédemment introduits. Il donne une définition atomique des phénomènes contrairement 

à l’approche macroscopique du modèle classique. 

A  l’état  d’équilibre  après  application  d’un  champ  magnétique  ,  les  protons 

s’alignent  selon  deux  orientations  (parallèle  et  antiparallèle  à  ).  Ces  deux  orientations 

correspondent à deux niveaux d’énergie, E1 et E2. E1, correspondant aux protons parallèles à 

,  est  un  niveau  de  basse  énergie.  A  l ‘opposé,  E2,  correspondant  aux  protons 

antiparallèles,  est  un  niveau  de  haute  énergie.  C’est  la  prédominance  au  niveau  E1  (2  par 

million) qui va créer le champ d’aimantation macroscopique tissulaire. 

Dans  le  modèle  classique,  la  perturbation  de  l’état  d’équilibre  met  en  jeu  le 

phénomène de résonance entre la fréquence de précession angulaire des protons autour de 

 et l’impulsion d’onde radiofréquence. Le modèle quantique se fonde sur la transition des 

protons d’un niveau d’énergie à l’autre. 

L’application  d’un  champ  magnétique    fournit  au  système  en  équilibre  une 

quantité d’énergie égale à  la différence entre  les deux niveaux d’énergie  (ΔE = E1 – E2) qui 

induit des transitions du niveau E1 de basse énergie au niveau E2 de haute énergie, et induit 

donc des modifications de  l’orientation du vecteur d’aimantation macroscopique tissulaire. 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C’est  là  que  se  rejoignent  les  deux  modèles  décrits  (classique  et  quantique) :  l’onde 

radiofréquence  doit  posséder  une  fréquence  donnée,  correspondant  à  la  fréquence 

angulaire de précession des protons. 

Une  fois que  la moitié des protons est passé du niveau E1 au niveau E2,  il  y a alors 

égalisation des populations  sur  les deux niveaux d’énergie, et  la composante  longitudinale 

du  vecteur  d’aimantation  macroscopique  devient  alors  nulle.  Cet  état  correspond  à  une 

impulsion de 90°. 

D’autre part, lorsque les protons changent de niveau d’énergie, c’est à dire lorsqu’ils 

s’orientent en antiparallèle,  ils se mettent en phase  les uns par rapport aux autres,  faisant 

alors apparaître une composante transversale de l’aimantation. On parle alors de rephasage 

des protons ou rephasage des spins. 

Dès  la  fin de  l’excitation,  il  y  a  retour  à  l’état d’équilibre :  le déphasage  rapide des 

spins induit une diminution rapide de la composante transversale du vecteur d’aimantation 

macroscopique alors que  la  repousse de  la composante  longitudinale de ce même vecteur 

(correspondant aux transitions inverses, E2 vers E1) se fait progressivement. 

 

 

Les deux modèles présentés, classique et quantique, expliquent donc, grâce à deux 

phénomènes physiques distincts,  la bascule du vecteur d’aimantation  tissulaire de  l’axe Oz 

dans  le plan xOy. Voyons désormais quels sont  les phénomènes permettant de mesurer  la 

bascule de ce vecteur et ainsi permettre l’acquisition d’images exploitables. 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B. EXPLOITATION POUR L’IMAGERIE : DE L’APPLICATION D’UN CHAMP 

MAGNETIQUE A L’ACQUISITION D’UNE IMAGE EXPLOITABLE 

I. Les phénomènes de relaxation 

Suite  à  l’arrêt  de  l’onde  radiofréquence,  l’aimantation  nucléaire  retourne  à  sa 

position  d’équilibre  parallèle  à    en  décrivant  une  trajectoire  en  hélice.  On  explique  ce 

phénomène  par  l’instabilité  de  l’excitation.  La  repousse  progressive  de  l’aimantation 

longitudinale correspond à la relaxation T1, alors que la décroissance rapide de l’aimantation 

transversale  correspond  à  la  relaxation  T2.  T1  et  T2  varient  selon  l’état  physiologique  ou 

pathologique des tissus. 

i. La relaxation longitudinale ou T1 

On parle de relaxation T1 car la repousse de l’aimantation longitudinale se fait selon 

une exponentielle croissante possédant une constante caractéristique du tissu étudié. Cette 

constante  appelée  T1  et  exprimée  en millisecondes,  n’apparaît  pas  instantanément  après 

arrêt de l’impulsion de l’onde radiofréquence. T1 correspond à 63% de la repousse, c’est à 

dire au temps mis par la composante longitudinale du vecteur d’aimantation tissulaire pour 

atteindre  63%  de  sa  valeur  d’équilibre  après  arrêt  de  l’impulsion  de  90°.  La  relaxation 

longitudinale est donc d’autant plus rapide que le T1 est court.  

 

Figure 9. Courbe exponentielle de l'aimantation longitudinale en fonction du T1 [36] 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L’ordre de grandeur de T1 est de 200 à 3000 ms pour un champ de 1,5 Tesla. Dans les 

milieux  biologiques,  les  molécules  sont  soumises  en  permanence  à  des  mouvements  de 

translation,  rotation,  collision  (mouvements browniens)  caractérisés par  leur  fréquence de 

collision. Pour que les protons cèdent de leur énergie au milieu moléculaire, il faut que leur 

fréquence  spontanée  (fréquence  de  Larmor)  soit  proche  de  la  fréquence  de  collision 

moléculaire. Ainsi, plusieurs grandeurs influencent la valeur de T1. 

La structure moléculaire du milieu examiné est un premier facteur de variation. Ainsi 

si  le milieu  considéré  contient  de  grosses molécules,  les mouvements  des molécules  sont 

plus  lents  et  les  fréquences  spontanée  et  de  collision moléculaire  sont  alors  proches.  Les 

mouvements  résultant ont alors une efficacité maximale, et  le  temps de  relaxation T1 des 

protons  est  plus  court.  C’est  le  cas  par  exemple  des  tissus  graisseux  qui  possèdent  un  T1 

court.  A  l’opposé,  le  T1  des  structures  cristallines  est  long,  les  mouvements  étant 

extrêmement lents. 

L’état solide ou liquide de la matière est un second facteur influant de T1. Le T1 est 

plus long pour les liquides que pour les solides. Ainsi, le T1 de l’eau pure est long ; en effet, 

les mouvements  de molécules  y  sont  très  rapides,  et  ont  des  fréquences  caractéristiques 

beaucoup plus  élevées  que  le  fréquence  de  Larmor.  Il  y  a  donc  peu  d’échanges  d’énergie 

avec  les  noyaux  d’hydrogène  excités,  impliquant  un  T1  long.  Par  exemple,  le  liquide 

cérébrospinal possède des valeurs de T1 supérieures à la seconde.  

D’autre part, T1 diminue avec  la viscosité du milieu,  la température de  l’échantillon 

et la présence de substances paramagnétiques comme les agents de contraste. Enfin, notons 

que T1 est proportionnel à  , et donc dépendant de l’appareil IRM utilisé. 

ii. La relaxation transversale ou T2 

A  l’arrêt  de  l’impulsion  de  l’onde  radiofréquence,  se  déroule  une  répartition  au 

hasard de toutes les aimantations des protons, appelée déphasage des spins. Il n’y a pas de 

transfert  d’énergie  au  cours  de  cette  relaxation,  mais  une  décroissance  rapide  de 

l’aimantation  dans  le  plan  xOy.  On  peut  ainsi  noter  que  la  décroissance  transversale  du 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vecteur  d’aimantation  tissulaire  est  plus  rapide  que  la  repousse  de  sa  composante 

longitudinale : les tissus ont donc toujours un T2 inférieur ou égal au T1. 

La relaxation T2 est ainsi nommée car  la décroissance où la constante T2, exprimée 

en millisecondes, caractérise un tissu donné : elle correspond à 63% de la décroissance de la 

composante transversale du vecteur d’aimantation macroscopique tissulaire. Ainsi, en deux 

T2, 87% de la décroissance aura eu lieu, 95% en trois T2 et 98% en quatre T2. La relaxation 

est donc d’autant plus rapide que le T2 est court. 

 

Figure 10. Courbe exponentielle de disparition de l'aimantation transversale en fonction du T2 [36] 

 

A l’instar de T1, il existe un certain nombre de facteurs influençant la valeur de T2. Le 

T2 est plus long pour les liquides par rapport aux solides. Ainsi, pour l’eau pure, la valeur de 

T2 est de 3 secondes. De même que pour T1, le T2 est plus court dans les tissus formés de 

grosses molécules,  comme  les  tissus  graisseux.  Enfin,  T2  dépend  de  la  viscosité  du milieu 

examiné, T2 étant d’autant plus long que l’échantillon est fluide. 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iii. Notion de T2* et principe de l’écho de spin 

La vitesse de décroissance est directement reliée au T2 si  le champ magnétique   

est uniforme. Cependant, certains facteurs physiques peuvent provoquer une décroissance 

plus rapide du signal. 

A  l’échelle  microscopique,  le  champ  magnétique    n’est  pas  rigoureusement 

homogène  sur  l’échantillon,  ce  qui  entraine  un  déphasage  plus  rapide  des  spins.  Les 

fréquences de résonance des protons de cet échantillon ne seront par conséquent pas tout à 

fait  identiques. Ainsi,  le  signal observé est  lié  aux  inhomogénéités du  champ   d’origine 

moléculaire  (qui  isolé  est  responsable  de  la  décroissance  transversale  T2),  et  aux 

inhomogénéités  propres  du  champ magnétique  externe    à  l’échelle microscopique  qui 

accélèrent la décroissance transversale, dite T2*. 

La décroissance du signal est alors caractérisée par le paramètre T2* plus petit que le 

paramètre  T2  de  l’échantillon.  En  pratique,  le  signal  reçu  décroît  donc  en  T2*  plus 

rapidement que ce qu’il était théoriquement prévu en T2. 

L’écho de spin est un principe qui permet de s’affranchir de ces  inhomogénéités du 

champ magnétique grâce à une  impulsion d’onde radiofréquence supplémentaire de 180°. 

On peut ainsi enregistrer le T2 vrai du tissu examiné.  

L’application à un instant précis de cette onde va inverser l’ordre des déphasages. Les 

protons  les plus  rapides vont se retrouver en arrière par  rapport aux plus  lents et selon  la 

distance  qu’ils  avaient  d’avance.  Ainsi,  si  on  applique  l’impulsion  de  180°  à  un  temps 

correspondant  à  la  moitié  du  temps  d’écho,  les  protons  seront  à  nouveau    en  phase  au 

temps d’écho. 

Le  signal mesuré  au  temps  d’écho  selon  l’axe OX  est  alors maximal :  il  est  nommé 

écho de  spin. Une légère décroissance est tout de même observée entre la valeur du champ 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au temps d’écho et celle juste après la fin de l’impulsion de 90°. Cette différence est due aux 

inhomogénéités moléculaires du tissu, et il est impossible de s’en affranchir. 

II. Contraste en T1 et T2 : origine et interprétation 

Le  contraste  en  T1  et  en  T2 de  la  séquence est  déterminé par  le  choix  de  certains 

facteurs que nous allons exposer à présent. 

i. Le  temps de répétition et pondération en T1 

Le  temps  de  répétition  (TR)  correspond  à  l’intervalle  séparant  deux  impulsions  de 

90°, c’est à  dire deux cycles élémentaires. Pendant l’intervalle de temps TR, la composante 

longitudinale du vecteur d’aimantation tissulaire repousse en fonction de T1. Cette repousse 

est  plus  ou  moins  importante  selon  la  longueur  du  TR.  Ainsi,  le  temps  de  répétition 

correspond  également  au  temps  de  repousse  ou  de  récupération  de  l’aimantation 

longitudinale. Comme  le TR détermine  le niveau de  repousse en T1,  il  est aussi dénommé 

temps de repousse. 

Si  le  TR  est  suffisamment  long,  l’aimantation  longitudinale  repousse  à  son  niveau 

d’équilibre maximal à la fin de chaque cycle. Au contraire, si le TR est court, la repousse est 

interrompue  et  l’aimantation  longitudinale  ne  récupère  pas  son  niveau  initial  à  la  fin  de 

chaque cycle. 

Ainsi,  le TR conditionne  le  contraste en T1,  c’est à dire  la pondération en T1 d’une 

séquence. Plus le TR est court (0,5 seconde), plus la séquence sera pondérée en T1. Dans ce 

cas, c’est le tissu possédant le T1 le plus court qui donnera le signal le plus élevé. Dans le cas 

contraire,  plus  le  TR  est  long  (2  secondes),  plus  la  séquence  sera  dépondérée  en  T1 :  les 

différences en T1 des tissus sont alors moins perceptibles. 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Figure 11. Le TR conditionne la pondération en T1 d'une séquence [25] 

En  outre,  le  signal  du  tissu  ayant  un  T1  court  sera  plus  élevé,  et  il  apparaîtra  plus 

blanc. Le signal ayant un T1 long sera plus faible, et apparaîtra plus noir. En conclusion, plus 

le TR est court et plus  la séquence est pondérée en T1 :  les différences de contraste entre 

tissus seront alors plus marquées. 

ii. Le temps d’écho et pondération en T2 

Le temps d’écho (TE) détermine le moment où le signal est mesuré sur la courbe de 

décroissance en T2. On détermine ainsi le temps pendant lequel on laisse décroître le signal 

en T2 avant de le mesurer. 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Si le TE est court (< 20‐30 millisecondes), on ne fait que peu de distinction entre les 

différences en vitesses de décroissance, et on ne peut pas séparer  les différents  tissus par 

leur  T2.  Inversement,  si  le  TE  est  plus  long  (>  80‐100  millisecondes),  il  est  possible  de 

distinguer les tissus par leur T2. 

 

Figure 12. Le TE conditionne la pondération en T2 d'une séquence [25] 

Ainsi, le temps d’écho conditionne le contraste en T2, c’est à dire, la pondération en 

T2 d’une séquence. Plus le TE est long et plus la séquence sera pondérée en T2. A l’opposé, 

plus  le TE est court, et plus  la séquence sera dépondérée en T2. Un tissu ayant un T2 plus 

long donnera un signal plus élevé, et apparaîtra plus blanc. 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iii. Limites d’action sur le TR et le TE 

Si le temps de répétition est très court, il se produit une saturation de l’aimantation 

longitudinale et il n’y a donc pas de contraste. Ainsi, pour pondérer une image en T1, il faut 

raccourcir le TR dans les limites raisonnables. D’autre part, si le TR est trop long, il n’y a pas 

de  signal.  Pour  pondérer  une  image  en  T2,  il  faut  alors  allonger  le  TE  dans  des  limites 

raisonnables. 

De  façon générale, on retiendra que  le TE est  toujours  inférieur au TR, et qu’un TR 

court est de l’ordre du T1 le plus court du tissu considéré. 

 

C. CARACTERISTIQUES  DE  L’IMAGE  OBTENUE  PAR  RESONANCE 

MAGNETIQUE NUCLEAIRE 

L’interprétation  à  visée  médicale  de  l’image  obtenue  par  résonance  magnétique 

nucléaire demande une réflexion préalable quant à la connaissance de l’aspect des différents 

tissus, physiologique comme pathologique. D’autre part, le lecteur doit être apte à juger de 

la qualité de l’image qu’il s’apprête à interpréter et avoir en tête les différents paramètres et 

artefacts  susceptible  de  troubler  son  interprétation.  Ce  sont  les  points  que  nous  allons 

présenter dans cette partie. 

I. Conditions de réalisation d’un examen IRM 

Un protocole standardisé est élaboré dans  les centres possédant des appareils  IRM 

afin  de  gagner  du  temps  sans  oublier  certaines  étapes,  tout  en  permettant  une meilleure 

reproductibilité des exploitations. 

La  position  adoptée  le  plus  fréquemment  est  le  décubitus  dorsal.  L’antenne  est 

ensuite choisi en fonction du volume à étudier en essayant d’obtenir le meilleur facteur de 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remplissage,  c’est  à  dire  le  rapport  entre  le  volume  total  de  l’antenne  et  le  volume placé 

sous celle‐ci. 

Le  patient  étant  anesthésié  en  médecine  vétérinaire,  l’installation  de  celui‐ci  doit 

prendre en compte le matériel anesthésique lui même ainsi que le monitoring anesthésique. 

Pour la même raison, l’animal est bloqué en position la plus stable et symétrique possible à 

l’aide de blocs de mousse. 

Le centre d’intérêt de la région à explorer, défini préalablement grâce à un examen 

neurologique précis, doit être placé au milieu de l’antenne, elle‐même placée au centre de 

l’aimant,  là  où  le  champ magnétique  est  le  plus  homogène.  Le  centrage  est  donc  réalisé 

selon deux ou trois plans de  l’espace. Un bon positionnement global du patient permettra 

l’obtention  d’images  les  plus  caractéristiques  possibles,  rendant  l’interprétation  d’autant 

plus fiable. 

II. Aspect des différents tissus 

Rappelons tout d’abord qu’un tissu possédant un T1  long et un T2  long donnera un 

hyposignal en pondération T1 et un hypersignal en pondération T2. Un tissu avec un T1 court 

et  un  T2  long  donnera  un  hypersignal  en  pondération  T1  et  T2.  Certaines  structures 

anatomiques  comme  la  corticale  osseuse,  les  calcifications,  les  cavités  ou  les  conduits 

aériques  (sinus,  trachée,  bronches,  poumons) n’engendrent qu’un  faible  signal. De  ce  fait, 

elles apparaissent plutôt sombre (noires) quelle que soit la pondération. 

i. En pondération T1 

Le  contraste  en  pondération  T1  est  dit  anatomique ;  ainsi,  la  substance  blanche 

apparaît blanche et la substance grise est grise. Le liquide cérébrospinal est noir, appuyant le 

contour du système nerveux central. Les tissus graisseux apparaissent avec le signal  le plus 

élevé,  en  blanc.  Les  muscles  et  la  moelle  osseuse  vertébrale  apparaissent  avec  un  signal 

intermédiaire. Enfin, les disques intervertébraux émettent eux aussi un signal intermédiaire, 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cependant  plus  proche  de  l’hypersignal  que  de  l’hyposignal.  Le  plus  souvent,  les  lésions 

apparaîtront en hyposignal (plus sombres) en pondération T1. 

ii. En pondération T2 

Le contraste obtenu en pondération T2 est  inversé. Dans  le cadre de  l’imagerie par 

résonance  magnétique  du  système  nerveux  central,  les  images  sont  dites 

« myélographiques ». Les liquides, comme le liquide cérébrospinal, l’urine ou les collections 

liquidiennes,  apparaissent  en  hypersignal  (blancs).  La  substance  blanche  apparaît  plus 

foncée  que  la  substance  grise.  La  graisse  apparaît  souvent  en  hyposignal ;  néanmoins,  la 

graisse présente un hypersignal sur les séquences T2 hyper‐rapides. Les muscles et la moelle 

osseuse  vertébrale  donnent  un  signal  intermédiaire,  néanmoins  toujours  hypointense  par 

rapport à la moelle épinière. Enfin, les disques intervertébraux émettent un double signal : le 

noyau pulpeux apparaît en hypersignal alors que l’anneau fibreux est en hyposignal. 

Le plus souvent, les lésions apparaîtront en hypersignal (plus blanches) en pondération T2. 

 

III.  Utilisation d’un produit de contraste 

  Pour chaque examen, après la réalisation des séquences conventionnelles, un produit 

de  contraste  paramagnétique  peut  être  injecté  par  voie  intraveineuse  (par  exemple,  le 

MAGNEVIST  ND  –  acide  gadopentétique‐  à  une  posologie  de  0,2  à  0,5  mmol/mL).  Cette 

molécule engendre un raccourcissement important du T1 des tissus où elle se localise, ce qui 

augmente  le  signal  de  telles  structures.  Elle  permet  le  marquage  des  vaisseaux  et  tissus 

richement  vascularisés  ainsi  que  les  zones  d’altération  de  la  barrière  hémato‐méningée. 

L’utilisation d’un produit de contraste est particulièrement indiquée pour repérer les lésions 

de petite taille ou celles n’engendrant que peu de modifications de signal spontanément, ou 

encore pour augmenter le contraste entre une lésion et l’œdème qui l’entoure. Elle permet 

de plus de renseigner sur la néovascularisation tumorale et donc de donner des arguments 

diagnostiques. 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D.     INTERETS  DE  L’IMAGERIE  PAR  RESONANCE  MAGNETIQUE  POUR 

L’EXPLOITATION DU SYSTEME NERVEUX EN MEDECINE VETERINAIRE 

L’imagerie  par  résonance  magnétique  est  un  outil  diagnostique  encore  en  cours  de 

développement en médecine vétérinaire. Il peut apporter des informations supplémentaires 

et/ou  complémentaires  à  celles  données  par  les  autres  techniques  d’imagerie  médicale 

(tomodensitométrie  mais  aussi  radiographie  conventionnelle  avec  ou  sans  préparation  et 

échographie). Voyons quels sont alors les avantages de cette technique pour l’exploration du 

système nerveux, tout en gardant à l’esprit ses limites dans le domaine vétérinaire. 

I. Comparaison aux autres techniques d’imagerie médicale 

Contrairement au scanner, l’imagerie par résonance magnétique présente l’avantage 

de  se  dédouaner  de  l’influence  des  structures  osseuses  sur  le  signal  émis  par  les  tissus 

mous ; les artefacts de bord d’os détectés en tomodensitométrie sont donc absents en IRM, 

ce qui confère une qualité supérieure à l’IRM pour l’exploration du système nerveux central, 

notamment au niveau de la fosse postérieure du crâne.  

L’IRM offre  la possibilité d’acquérir des  images dans  les  trois plans de  l’espace ceci 

s’oppose à la radiographie classique et au scanner qui ne permettent l’obtention de coupes 

transversales.  Certes,  une  reconstitution  informatique  est  possible  à  partir  des  images 

obtenues en tomodensitométrie, mais cette  reconstitution  implique toujours une perte de 

résolution non négligeable, et par conséquent, une perte dans la qualité de l’interprétation 

ultérieure des images obtenues. Cette caractéristique propre de l’IRM est très intéressante 

dans  l’exploration  du  système  nerveux  central,  certaines  affections  pouvant  prendre  une 

localisation étendue, comme c’est la cas des atteintes médullaires de type syringomyélie, où 

l’acquisition de coupes dans le plan sagittal se révèle la plus appropriée pour apprécier cette 

affection. De même,  l’IRM se révèle particulièrement adaptée pour la mise en évidence de 

tumeur intramédullaire, de tumeur d’une racine nerveuse, d’embolie fibrocartillagineuse, ou 

de kyste arachnoïdien. 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D’autre  part,  la  myélographie  présente  certaines  limites  dont  l’IRM  permet  de 

s’affranchir :  ainsi,  chez  les  chiens  de  grande  race,  l’espace  sous‐arachnoïdien  se  termine 

crânialement à la zone lombosacrée et les proliférations osseuses ou tissulaires en dehors de 

l’espace sous‐arachnoidien ne peuvent être visualisées.  

Un  autre  avantage  de  l’IRM  sur  la  myélographie  est  la  possibilité  d’orienter  le 

diagnostic  lors  de  certaines  affections  de  la  moelle  cervicale  et  thoracique.  Lors  de 

compression  médullaire,  la  myélographie  permet  d’objectiver  la  compression,  et  de 

déterminer  une  éventuelle  origine  osseuse,  alors  que  l’IRM  donne  souvent  un  diagnostic 

plus fin en permettant la visualisation du tissu à l’origine de cette compression. De plus, les 

caractéristiques  des  images  obtenues  traduisent  un  état  de  souffrance  potentielle  de  la 

moelle, important à considérer pour le pronostic ou une chirurgie ultérieure.  

L’imagerie  par  résonance magnétique  se  révèle  supérieure  à  la  tomodensitométrie 

pour la détection et l’évaluation de nombreux éléments en position intracrânienne, comme 

les  tumeurs  cérébrales,  la  présence  d’œdème,  la  formation  de  kystes,  les  troubles 

vasculaires,  ou  encore  l’apparition  de  phénomènes  nécrotiques.  L’IRM  permet  de  plus 

l’obtention  d’une  meilleure  qualité  d’image  et  de  détails  plus  fins  pour  l’analyse  des 

processus  ainsi  détectés.  Les  images  obtenues  par  résonance magnétique  sont  de  qualité 

supérieure à  celles obtenues par  tomodensitométrie pour  certaines  régions  cérébrales, en 

particulier la fosse postérieure, à cause de l’artéfact de bord d’os, inexistant à l’IRM. 

La  résolution  spatiale  de  l’imagerie  par  résonance magnétique  n’est  généralement 

pas  comparable  à  celle  obtenue  par  tomodensitométrie.  Cependant,  les  contrastes  plus 

importants offerts par l’IRM permettent l’obtention d’un détail anatomique plus important. 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II. Indications  particulières  dans  l’exploration  du  système 

nerveux 

L’imagerie  par  résonance  magnétique  a  d’ores  et  déjà  été  utilisée  en  médecine 

vétérinaire  pour  l’exploration  du  système  nerveux  des  animaux  de  compagnie  dans  un 

certains  nombres  d’affections. Nous  verrons,  dans  cette  partie,  les  indications  courantes 

actuelles de l’IRM dans l’exploration du système nerveux chez les carnivores domestiques.  

i. Hernies discales 

Comme  nous  l’avons  déjà  évoqué,  l’IRM  est  un  outil  diagnostique  fiable  pour  la 

détection  de  compression médullaire,  en  permettant  d’apprécier  le  tissu  à  l’origine  de  la 

compression,  la  souffrance  médullaire  éventuellement  associée  et  son  étendue.  En 

médecine humaine,  l’IRM est  considérée comme  l’examen de choix pour  le diagnostic des 

hernies discales lombaires. En médecine vétérinaire, cette technique a également prouvé sa 

supériorité au scanner pour le diagnostic des hernies discales, notamment lombaires.  

D’autre part, l’acquisition de coupes dans différentes directions de l’espace donne la 

possibilité  d’une  appréciation  de  la  compression  en  trois  dimensions,  et  notamment 

d’apprécier une éventuelle  latéralisation de  la hernie discale. Cet élément  s’inscrit  comme 

essentiel si une chirurgie est considérée par la suite, en orientant la voie d’abord chirurgical, 

et en assurant ainsi un temps chirurgical réduit. Enfin,  l’IRM semblerait être un outil  fiable 

pour  la  détection  de  la  dégénérescence  discale,  et  de  réalisation  et  interprétation  plus 

simple que la discographie. 

ii. Néoplasies cérébrales et rachidiennes 

De nombreuses études relatent désormais  les caractéristiques des  images obtenues 

par  résonance magnétique  de  plusieurs  types  tumoraux  de  localisation  intracrânienne.  La 

reconnaissance  par  IRM  du  type  tumoral  apparaît  d’ailleurs  comme  assez  sensible  pour 

certains types tumoraux comme les gliomes ou les méningiomes. L’imagerie par résonance 

magnétique  se  révèle  être  un  outil  de  choix  pour  le  diagnostic  des  néoplasies 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intracrâniennes car elle possède la propriété de produire un contraste entre les tissus sains 

et les tissus pathologiques du fait de leurs densités différentes en protons ; les masses intra 

ou  extracrâniennes  sont  alors  aisément  distinguées  des  tissus  environnants.  Les  masses 

intracrâniennes sont couramment plus visibles en pondération T2, bien que l’effet de masse 

qu’elles engendrent soit visible aussi bien en pondération T1 qu’en pondération T2.  

Pour  ce  qui  est  des  tumeurs  rachidiennes,  une  étude  fondée  sur  vingt  cinq  cas  a 

permis de montrer une bonne sensibilité et spécificité de cet examen, malgré une difficulté à 

différencier  les  différents  types  tumoraux.  Toutefois,  l’injection  de  produit  de  contraste 

semblerait intéressante dans la mesure où une variation de degré de rehaussement du signal 

existerait selon les types tumoraux considérés.  

iii. Affections inflammatoires du système nerveux central 

En médecine humaine,  l’IRM est  considérée  comme  l’examen  le plus  sensible  et  le 

plus  spécifique  pour  le  diagnostic  des  affections  inflammatoires  et/ou  infectieuses 

médullaires.  La  visualisation  directe  des  lésions  localisées  au  niveau  du  système  nerveux 

central  grâce  aux  techniques  d’imagerie  de  désuperposition,  et  notamment  grâce  à 

l’imagerie  par  résonance magnétique,  va  éventuellement permettre d’affiner  le  diagnostic 

ante‐mortem de cette catégorie d’affections. 

iv. Spondylodiscites 

Kraft et al. ont montré qu’il était possible de repérer des lésions spondylodiscite sur 

des  images  IRM  au  niveau  de  l’espace  L7‐S1,  alors  qu’aucune  anomalie  n’était 

radiographiquement  visible.  Ces  résultats  rejoignent  les  conclusions  d’autres  études 

montrant  que  la  radiographie, même  complétée  de  l’utilisation  de  produits  de  contraste, 

s’était avérée peu fiable dans  le diagnostic des affections rachidiennes  inflammatoires. Les 

autres  concluent  cependant  que  l’IRM  ne  doit  pas  être  envisagée  comme  examen  de 

première  intention,  mais  qu’elle  peut  se  révéler  très  intéressant  lorsqu’un  diagnostic  de 

certitude est entrepris avant l’installation de lésions radiographiquement visibles. 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v. Embolie fibrocartillagineuse 

L’embolie fibrocartillagineuse, jusqu’alors retenue comme un diagnostic d’exclusion, 

semble présenter des images IRM caractéristiques. L’imagerie par résonance magnétique se 

révèle être un atout majeur dans le diagnostic ante‐mortum de cette affection comparée aux 

autres  techniques  classiques  (scanner,  myélographie),  car  elle  permet,  en  plus  d’exclure 

d’autres  causes  de myélopathie,  d’obtenir  des  signaux  d’intensité  variable  en  fonction  de 

l’atteinte ischémique du cordon médullaire, et ainsi de donner un meilleur pronostic quant à 

la viabilité des tissus nerveux. 

vi. Malformations congénitales 

Pour  les  malformations  congénitales  structurales  du  système  nerveux  et  de  ses 

annexes,  l’IRM apparaît  comme un outil  diagnostique de  choix.  Cet  examen montre  toute 

son utilité surtout pour les malformations en position intracrânienne comme l’hydrocéphalie 

congénitale,  ou  encore  le  syndrome  malformation  de  type  Chiari  /  Syringomyélie,  l’IRM 

permettant,  contrairement  à  la  tomodensitométrie,  d’obtenir  des  images  de  la  fosse 

postérieure sans artéfact.  

vii. Spondylomyélopathie cervicale 

La  spondylomyélopathie  cervicale,  ou  wobbler  syndrome,  est  diagnostiquée  en 

médecine humaine grâce à un examen par imagerie par résonance magnétique, alors qu’en 

médecine  vétérinaire,  la  myélographie  est  encore  décrite  comme  méthode  de  choix.  A 

l’heure  actuelle,  plusieurs  études  ont  approfondi  le  sujet,  et  il  apparaîtrait  que  l’IRM 

permettrait une meilleure appréciation de la localisation, la sévérité, ainsi que la nature de la 

compression médullaire.  

Penderis et al. ont de plus publié une technique permettant l’acquisition d’images en 

distraction.  L’IRM  permettrait  donc,  comme  la myélographie,  d’explorer  les  compressions 

statiques et dynamique rencontrées dans ce type d’affection. 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III.  Inconvénients et contre‐indications 

Bien  que  l’imagerie  par  résonance  magnétique  soit  désormais  utilisée  en  routine 

pour l’examen des affections nerveuses en médecine humaine, son utilisation en médecine 

vétérinaire  reste encore  limitée,  surtout en Europe, et cantonnée quasi‐exclusivement aux 

carnivores  domestiques.  Les  raisons  de  cette  utilisation  limitée  sont  dues  à  des  coûts 

d’entretien et de maintenance élevés, d’où une disponibilité et un accès réduit aux quelques 

appareils  IRM  d’utilisation  vétérinaire  en  France.  De  plus,  l’acquisition  des  images  et  leur 

interprétation  ultérieure  demandent  un  savoir‐faire  technique  et  une  connaissance 

importante de  l’imagerie médicale, diminuant encore  la disponibilité d’un  tel outil.  Toutes 

ces spécificités liées à la disponibilité des appareils IRM impliquent un coût non négligeable 

des examens d’imagerie par résonance magnétique. Ce coût peut parfois être perçu comme 

un  inconvénient,  d’autant  plus  que  l’IRM  s’inscrit  comme  un  outil  diagnostique ;  ainsi,  au 

coût  induit  pour  le  diagnostic,  il  faut  ajouter  le  montant  du  traitement  parfois  aussi 

important lors d’opérations importantes comme les hémilaminectomies. 

L’acquisition d’images de qualité nécessite une immobilité la plus important possible 

du patient, ce qui impose de sûr croît une anesthésie générale en médecine vétérinaire. Le 

risque  anesthésique  des  patients  pédiatriques,  gériatriques  ou  présentant  une  affection 

nerveuse  à  forte  répercussion  sur  l’état  général  est  donc  augmenté,  ce  qui  parfois 

représente un frein réel  à la réalisation d’un examen IRM. Ce risque peut d’autant plus être 

majoré  que  la  durée  d’un  examen  IRM  est  souvent  longue,  notamment  comparée  à  la 

radiographie  conventionnelle.  Notons  que  cette  durée  parfois  importante  des  examens 

(environ  une  heure  pour  des  acquisitions  classiques)  induit  qu’un  nombre  restreint 

d’examens peut pétré fait durant une journée, ce qui participe aussi à réduire la disponibilité 

globale d’un tel outil. 

En s’appuyant sur le principe de l’aimantation des tissus aucun objet magnétique ne 

devrait  être  placé  dans  le  champ  magnétique,  sous  peine  d’être  attiré  par  l’aimant.  Les 

animaux  ayant  subi  une  ostéosynthèse  et  possédant  toujours  leur  montage  chirurgical 

représentent donc une contre‐indication absolue. Le risque encouru est alors que le matériel 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se  déplace  lors  de  l’examen  IRM.  De  plus,  la  présence  de  corps  étrangers métalliques  de 

petite taille proche de la région d’intérêt, comme les transpondeurs électroniques en région 

cervicale,  peut  entrainer  des  artefacts  important  incompatibles  avec  une  interprétation 

correcte des images obtenues, il s’agit d’une contre‐indication relative à un examen IRM. 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3ème PARTIE :  

MISE AU POINT DE L’ATLAS EN LIGNE DES 

IMAGES SCANNER ET IRM DE L’ENCEPHALE DU 

CHIEN  

[1][33][8][11][41] 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A. LE PROJET 

  Notre  projet  consistait  en  la  création  d’un  atlas  en  ligne mettant  à  disposition  de 

l’utilisateur des images tomodensitométriques et IRM légendées de l’encéphale du chien et 

du  chat  sains.    Cet  atlas  est  également  constitué  d’images  tomodensitométriques 

thoraciques et abdominales du chien, études menées en parallèle par  l’unité pédagogique 

d’Anatomie – Imagerie de l’ENVT. 

  Cet atlas est disponible pour tous gratuitement à cette adresse :   

      http://www.anatimagerie‐envt.fr 

Notre  rubrique  « Cérébral »  est  facilement  accessible  sur  le  menu  de  la  page 

d’accueil : Atlas < Cérébral < Chien (ou Chat) 

 

B. REALISATION DE L’ATLAS 

  L’encéphale  d’un  chien  Beagle  jeune  adulte  à  été  acquis  sur  scanner  16  coupes 

(Toshiba, Activion, Bordeaux, France) avec une acquisition tous les trois millimètres. Trente 

coupes transversales pertinentes ont été sélectionnées pour chaque fenêtrage (tissu mou et 

tissu osseux) à l’aide du logiciel Osirix ND pour la réalisation de ce site web. Après exportation 

sous forme de fichier JPEG, les images ont été mises en page et les  structures anatomiques 

ont été identifiées et légendées précisément grâce à la confrontation de nombreux ouvrages 

anatomiques.  Ces travaux ont été réalisés grâce au logiciel Microsoft Office PowerPoint. 

  Les  images IRM ont été obtenues à  l’aide d’une IRM 1,5 Tesla corps entier (General 

Electrique,  CHU  Bellepierre,  La  Réunion,  France).  De  la  même  façon,  dix‐sept  coupes 

transversales  pour  chaque  pondération  (T1  et  T2)  ont  été  judicieusement  choisies  pour 

illustrer au mieux l’anatomie cérébrale du chien sain. 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 Pour chaque  technique d’imagerie et pour chaque mode  (c’est à dire Fenêtre Tissu 

mou  /  os  pour  le  scanner  et  Pondération  T1  /  T2  pour  l’IRM),  une  coupe  sagittale  de 

l’encéphale de chien a été légendée dans les trois langues.  

  Afin de faciliter la lecture à nos utilisateurs et de rendre notre travail accessible à un 

plus grand nombre, chaque légende a été traduite en anglais et en latin. Toutes les légendes 

latines sont conformes aux Nomina Anatomica Veterinaria. 

  Enfin, le site web a été réalisé par un professionnel à l’aide du logiciel WordPress. 

C. PRESENTATION 

  L’accès et la navigation sur notre site sont simples et intuitifs. Après avoir sélectionné 

le  menu  « Atlas »  dans  la  barre  de  navigation,  l’onglet  « Cérébral »  puis  « Chien » 

permettront d’accéder à notre travail. 

 

Figure 13. Navigation et sélection d'onglet sur le site internet 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 Apparaît  alors  la première  coupe  tomodensitométrique en  fenêtre  tissus mous.    La 

localisation  de  chaque  image  apparaît  dans  l’angle  inférieur  droit  sur  un  schéma  de  tête 

osseuse de chien avec des curseurs en ronds pleins grâce auxquels l’utilisateur peut accéder 

directement  à  la  coupe  de  son  choix  sans  balayer  la  totalité  des  images.  Dans  l’angle 

inférieur gauche figure le numéro de la coupe ainsi que la fenêtre sélectionnée. 

 

Figure 14. Coupe transversale tomodensitométrique de l'encéphale canin en fenêtrage tissu mou 

 

 

Figure 15. Coupe transversale tomodensitométrique de l'encéphale canin en fenêtrage tissu osseux 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Figure 16. Coupe transversale par résonance magnétique de l'encéphale canin en pondération T1 

 

Figure 17. Coupe transversale par résonance magnétique de l'encéphale canin en pondération T2 

Pour lire une image plus caudale ou plus rostrale, il suffit de cliquer sur les flèches à 

droite ou à gauche des images. 

  Sous  chaque  image,  un  menu  déroulant  permet  de  sélectionner  une  technique 

d’imagerie et son mode. L’utilisateur peut ainsi accéder aux  images tomodensitométriques 

(fenêtres  tissu  mou  et  tissu  osseux)  et  aux  images  obtenues  par  résonance  magnétique 

(pondérations T1 et T2) de l’encéphale du chien sain. 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 Une coupe médiane reconstruite à partir des coupes transversales est accessible via 

le  menu  « + »  situé  en  bas  à  gauche  des  images.  Les  différentes  parties  constituant  le 

cerveau sont légendées et coloriées pour faciliter leur identification.  

 

Figure 18. Coupe médiane tomodensitométrique en fenêtrage tissu mou 

 

Une seconde coupe médiane présente  les  localisations des coupes  transversales de 

notre travail de manière plus précise que les schémas.  

 

Figure 19. Coupe médiane tomodensitométrique en fenêtrage tissu mou avec localisations des 
coupes transversales 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 Enfin dans ce menu « + », l’utilisateur trouvera des informations relatives à l’examen 

tomodensitométrique ou par résonance magnétique, par exemple  l’explication de  l’échelle 

de Hounsfield pour le scanner ou l’intérêt de chaque mode pour l’examen cérébral du chien. 

 

D. INTERETS ET LIMITES 

 

  L’objectif  de  notre  travail  est  d’apporter  un  support  objectif  aux  vétérinaires 

praticiens  qui  réalisent  des  images  tomodensitométriques  ou  IRM  et  qui  souhaitent  les 

comparer à des images de référence sur animaux sains. De plus, cet outil pourra représenter 

une  aide  précieuse  aux  étudiants  vétérinaires  dans  l’étude  anatomique  du  cerveau  des 

carnivores domestiques, organe dont  l’accessibilité reste  limitée.  Il permettra d’établir une 

première relation entre la neuro‐anatomie et les signes cliniques du patient. 

   Cependant,  cette  base  de  données  constituée  à  partir  d’un  seul  individu  est  à 

considérer comme un exemple puisque les images sont susceptibles de varier selon la race 

et l’âge du chien. Idéale pour une première analyse, elle ne remplacera pas l’expérience et le 

recul d’un vétérinaire spécialisé en imagerie vétérinaire. 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CONCLUSION 

   

  Comme présenté précédemment, la tomodensitométrie ainsi que l’IRM représentent 

aujourd’hui  des  examens  complémentaires  accessibles  en  médecine  vétérinaire.  Ils 

représentent les techniques d’imagerie idéales dans l’approche de l’exploration du système 

nerveux  central.  Le  scanner  en  première  intention  permet  de  concilier  performance,  coût 

raisonnable,  risque  anesthésique  modéré.  Il  reste  l’examen  complémentaire  idéal  qui 

répond  à  l’immense  majorité  des  situations  cliniques  courantes  pour  l’exploration  de 

l’encéphale. L’IRM en seconde intention sera envisagée sur des cas litigieux. 

  Ces  deux  techniques  nécessitent  de  solides  bases  en  anatomie  afin  d’optimiser  la 

lecture des images acquises. C’est pourquoi cet atlas peut devenir un outil non négligeable 

au  perfectionnement  des  vétérinaires  souhaitant  comprendre  ou même  diagnostiquer  les 

pathologies touchant l’encéphale des carnivores domestiques. 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