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Résumé 

Objectif : Déterminer la capacité de la séquence IRM 4D flow à mesurer la forme et le flot (débit, 

vélocité) de l’artère hépatique et de ses branches en trois dimensions.  

Méthodologie : Un fantôme de l’artère hépatique réaliste qui imite le flux sanguin et les 

mouvements respiratoires ainsi que 20 volontaires ont été imagés. La précision du 4D flow 

Cartésien avec navigateur et remplissage de l’espace-k selon la position respiratoire était 

déterminée in-vitro à quatre résolutions spatiales (0,5 à 1,0 mm isotropique) et fenêtres 

d’acceptation du navigateur (± 8 et ± 2 mm) avec un scanner IRM à 3T. Deux séquences centrées 

sur les branches hépatiques et gastroduodénales étaient évaluées in-vivo et comparés au 

contraste de phase 2D. 

Résultats : In vitro, l’augmentation de la résolution spatiale diminuait plus l’erreur qu’une fenêtre 

d’acceptation plus étroite (30.5 à -4.67% vs -6.64 à -4.67% pour le débit). In vivo, les 

artèreshépatiques et gastroduodénales étaient mieux visualisées avec la séquence de haute 

résolution (90 vs 71%). Malgré un accord interobservateur similaire (κ = 0.660 et 0.704), la 

séquence à plus haute résolution avait moins de variabilité pour l’aire, le débit, et la vélocité 

moyenne. Le 4D flow avait une meilleure cohérence interne entre l’afflux et l’efflux à la 

bifurcation de l’artère hépatique (1.03 ± 5.05% et 15.69 ± 6.14%) que le contraste de phase 2D 

(28.77 ± 21.01%). 

Conclusion : Le 4D flow à haute résolution peut évaluer l’anatomie et l’hémodynamie de l’artère 

hépatique avec une meilleure précision, visibilité, moindre variabilité et meilleure concordance 

interne. 

Mots-clés : Angiographie par résonance magnétique; Hémodynamie; Circulation hépatique; 

Circulation splanchnique; Imagerie tridimensionnelle; 4D flow 
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Abstract 

Objectives: To assess the ability of four-dimensional (4D) flow, an MRI sequence that captures 

the form and flow of vessels in three dimensions, to measure hepatic arterial hemodynamics. 

Methods: A dynamic hepatic artery phantom and 20 consecutive volunteers were scanned. The 

accuracies of Cartesian 4D flow sequences with k-space reordering and navigator gating at four 

spatial resolutions (0.5- to 1-mm isotropic) and navigator acceptance windows (± 8 to ± 2 mm) 

were assessed in vitro at 3 T. Two sequences centered on gastroduodenal and hepatic artery 

branches were assessed in vivo for intra - and interobserver agreement and compared to 2D 

phase-contrast (0.5-mm in -plane). 

Results In vitro, higher spatial resolution led to a greater decrease in error than narrower 

navigator window (30.5 to −4.67% vs−6.64 to −4.67% for flow). In vivo, hepatic and 

gastroduodenal arteries were visualized more frequently with the higher resolution sequence 

(90 vs 71%). Despite similar interobserver agreement (κ = 0.660 and 0.704), the higher 

resolution sequence had lower variability for area, flow, and average velocity. 4D flow had lower 

differences between inflow and outflow at the hepatic artery bifurcation (11.03 ± 5.05% and 

15.69 ± 6.14%) than 2D phase-contrast (28.77 ± 21.01%). 

Conclusion: High-resolution 4D flow can assess hepatic artery anatomy and hemodynamics with 

improved accuracy, greater vessel visibility, better interobserver reliability, and internal 

consistency.  

Keywords: MRI angiography; Hemodynamics; Hepatic circulation; Splanchnic circulation; Three-

dimensional imaging; 4D flow  
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enregistre un volume de référence (G=0) et trois volumes sensibles à la vélocité avec des gradients 

dans les sens correspondants (Gx, Gy, Gz). Seulement une ligne de l’espace-k (rouge) de chaque 

volume est acquise par période cardiaque, donc ce schéma se répète sur plusieurs battements 

cardiaques jusqu’au remplissage des espaces-k dans les trois dimensions (κx, κy, κz). Les espaces-

k subissent une transformation de Fourier pour produire quatre volumes correspondants. Enfin, 

les trois volumes de phase sont combinés pour obtenir un volume dans lequel le flux sanguin de 

l’artère hépatique est reconstruit en 3D et représenté par des profils de flux. Adapté de (6)..... 38 

Figure 11 : 4D Flow avec PC-VIPR. (a) Les lignes de l’espace-k sphérique émanent de son origine 

avec des différents angles de colatitude (θ) et longitude (φ). (b) Pendant chaque TR, quatre lignes 

de l’espace-k sont enregistrés selon le trajectoire énuméré de 1 à 4 (flèches solides). Un autre TR 

est illustré par les flèches creuses. (c) La séquence emploie l’activation simultanée des trois 

gradients selon un patron énuméré de 1 à 4 pour produire la trajectoire dans (b). (d) Les 

extrémités de chaque trajet sont situés sur la surface d’une sphère à rayon kmax. Tiré de (5) .. 40 

Figure 12 : Synchronisation respiratoire avec navigateur. (a) La région d’intérêt du navigateur est 

placée à l’interface foie-poumon sur une image coronale. (b) Celle-ci enregistre la position de 

cette interface durant la respiration libre en séquence scout. (c) L’opérateur crée une fenêtre 

d’acceptation du navigateur en plaçant d’abord le centre de la fenêtre sur le pic de l’onde 

respiratoire qui correspond à la fin de l’expiration. Une marge de tolérance est ensuite prescrite. 

Sa largeur est un compromis entre la qualité de l’image et la TA. (d) Pendant l’exécution de la 

séquence 4D flow, le navigateur est entrelacé avant chaque onde R. Un échantillon de la position 

respiratoire est fait par période R-R. (e) Les données sont acceptées seulement lorsque la position 

de l’interface est dans la fenêtre d’acceptation. Le taux d’acceptation est un déterminant de la TA 

du 4D flow. ..................................................................................................................................... 43 

Figure 13 : L’analyse qualitative des données 4D. (a) La somme des trois volumes de phase donne 

un angiogramme par contraste de phase tridimensionnel du vaisseau. (b) Les vecteurs de flux 
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Figure 2: Rendering of 4D flow in a volunteer with standard hepatic arterial anatomy. (a) Time-

averaged phase-contrast magnetic resonance angiogram with segmentation, centerlines, and 

analysis planes numbered according to vessel: 1. Common hepatic artery, 2. Proper hepatic 
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Figure 5: Bland-Altman analysis of intra- and interobserver agreement for in-vivo hemodynamic 
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Figure 6: Box and whisker plots of in-vivo hemodynamic parameters in hepatic artery branches 

measured with 0.8-mm isotropic resolution (red), 1.0-mm isotropic resolution (green) 4D flow 

and two-dimensional phase contrast (2DPC) (blue). CHA: common hepatic artery; PHA: proper 
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and 1.0-mm 4D flow (P < 0.05). ..................................................................................................... 87 

 

  



15 

Liste des sigles et abréviations 

Abréviations en français 

IRM : Imagerie par résonance magnétique 

NRM : Navigation par résonance magnétique 

CETA : Chimioembolisation transartérielle 

ED : Échographie doppler 

RMN : Résonance nucléaire magnétique 

RF : Onde radiofréquence 

TE : Temps d’écho 

TR : Temps de répétition 

ECG : Électrocardiogramme 

EC : Échocardiographie 

AVA : Aire valvulaire aortique 

Vmax : Vélocité maximale du jet 

GPTV : Gradient de pression transvalvulaire  

BVA : Bicuspidie de la valve aortique 

FL : Fausse lumière  

IP : Indice de pulsatilité 

IR : Indice de résistivité 

VOP : Vélocité de l’onde pulsatile 

Angio TDM : Angiographie par tomodensitométrie 
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AoSC : Aorte supra-cœliaque 

AMS : Artère mésentérique supérieure 

VMS : Veine mésentérique supérieure 

VP : Veine porte  

AH : Artère hépatique 

VS : Veine splénique 

VA : Veine azygos 

VPG : Rameau gauche de la veine porte 

VPD : Rameau droit de la veine porte  

IMC : Ischémie mésentérique chronique 

APD : Arcade pancréaticoduodénale 

AAPD : Anévrisme de l’arcade pancréaticoduodénale 

Abréviations en anglais 

2D PC : Two-dimensional phase contrast angiography (Angiographie par contraste de phase 

deux-dimensionnelle) 

VENC : Velocity encoding sensitivity (Sensibilité de l’encodage de vélocité) 

VPS: Views-per-segment 

VNR: Velocity-to-noise ratio (Rapport vélocité-bruit) 

FOV: Field of view (Champ de vision) 

PC-VIPR: Phase contrast vastly undersampled isotropic projection reconstruction 

SNR: Signal-to-noise ratio (Rapport signal-bruit) 

SENSE: Sensitivity Encoding 
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GRAPPA: Generalized autocalibrating partially parallel acquisition 

ROPE: Respiratory ordered phase encoding 

WSS: Wall shear stress (Contrainte de cisaillement à la paroi) 

CFD: Computational fluid dynamics (Mécanique des fluides numérique) 

OSI: Oscillatory shear index (Index d’oscillation du cisaillement) 

TIPS: Transjugular intrahepatic porto-systemic shunt (Shunt porto-systémique Intrahépatique 

transjugulaire) 

BRTO: Balloon-occluded retrograde transvenous obliteration (Oblitération transveineuse 

rétrograde avec occlusion par ballon) 
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Chapitre 1 – Introduction 

Ce projet sur la caractérisation du flux artériel hépatique avec l’angiographie IRM 

tridimensionnelle avec trois encodages de vélocité, aussi appelée 4D flow, faisait partie du projet 

de navigation par résonance magnétique (NRM) dirigée par l’équipe de recherche de Gilles 

Soulez. La NRM utilise les champs magnétiques générés par les bobines des gradients d’imagerie 

d’un scanner IRM clinique pour diriger des particules magnétiques en intravasculaire(7, 8). Les 

premiers essais de cette technique brevetée étaient la navigation d’une bille de 1,5 mm de 

diamètre dans l’artère carotide d’un porc(9) et l’injection d’agrégats de microparticules dans 

l’artère hépatique de lapins(10). L’objectif thérapeutique actuel est d’injecter des particules 

magnétiques dans l’artère hépatique propre par un cathéter implanté(11), puis de les guider vers 

la tumeur par NRM(12). Cela permettrait d’effectuer la chimioembolisation transartérielle (CETA) 

de tumeurs hépatiques sans cathétérisme sélectif. La plateforme expérimentale NRM actuelle 

consiste à injecter des agrégats de billes magnétiques faits de microparticules en Fe3O4 dans 

l’artère hépatique propre par un système d’injection dédié(13, 14). Une fois intravasculaires, les 

agrégats sont dirigés vers leur cible en concertant les forces magnétique, gravitationnelle, de 

flottaison et de trainée par le flux sanguin(15). L’angiographie invasive, l’échographie Doppler 

(ED), l’angiographie par contraste de phase deux-dimensionnelle (2D PC pour Two-dimensional 

phase contrast) et le 4D flow sont les principaux moyens de mesure hémodynamique applicables 

au projet NRM. Lors de mon intégration à l’équipe, le 4D flow n’était pas encore mis en œuvre. Il 

deviendra alors le sujet de mon projet de recherche pour cette maîtrise.  

Ce mémoire est structuré en six chapitres qui détaillent mes études personnelles sur le 4D flow 

et ma contribution originale à la science. Le deuxième chapitre explique les principes 

fondamentaux du 2D PC et du 4D flow, car ces éléments étaient essentiels à la conception de ce 

projet de recherche. Le troisième chapitre explique les domaines d’application les plus actifs du 

4D flow afin de mettre en contexte l’ouvrage au quatrième chapitre. L’accent est mis sur les 

investigations du lit vasculaire splanchnique car celles-ci sont les plus connexes à l’article. Le 

quatrième chapitre présente l'article publié en juin 2022 dans la revue European Radiology. Les 
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cinquième et sixième chapitres sont une discussion et une conclusion qui donnent une 

autocritique sur le travail effectué et des perspectives sur les investigations à venir. 
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Chapitre 2 - Les principes fondamentaux du 4D flow 

2.1. Principes fondamentaux de l’IRM 

La description des principes physiques qui sous-tendent le 2D PC nécessite un bref rappel des 

principes fondamentaux de l’IRM(16, 17). 

Par convention, les axes droite-gauche, antéropostérieur et inférosupérieur d’un patient en 

décubitus dorsal avec sa tête orientée dans le scanner sont désignés par les axes x, y et z, 

respectivement, dans le référentiel du scanner (Figure 1). Dans le domaine de l’image, les 

coordonnées d’un volume element ou voxel sont désignés par les coordonnées i, j et k alors que 

dans l’espace-k, elles sont kx, ky et kz. Les coordonnées spatiales sont des nombres réels, alors que 

ceux de l’image et de l’espace-k sont des nombres entiers. 

Une image est produite en quatre étapes : la génération d’un signal de résonance magnétique 

nucléaire (RMN), l’encodage spatial du signal RMN, son stockage dans le domaine de fréquence 

spatiale et sa reconstruction en image anatomique. 

Un signal RMN détectable est produit lorsque les noyaux d’hydrogène d’un spécimen, qui 

possèdent un spin, non nul, se mettent en cohérence pour produire un moment magnétique net 

qui génère des signaux électriques dans une série de bobines avoisinantes. Les spins sont d’abord 

 Figure 1 : Référentiels pertinents à l'IRM. (a) Le référentiel du scanner est défini par les 
axes x, y et z. (b) Ces axes correspondent aux axes droite-gauche (RL), antéropostérieurs 
(AP) et inférosupérieure (IS) du patient. (c) La position des voxels est désignée par des 
coordonnées i, j et k. Adapté de (1) 
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plongés dans un champ magnétique homogène (B0) afin de les magnétiser selon son axe, c’est-à-

dire de leur donner une magnétisation longitudinale (ML). Ensuite, une onde radiofréquence (RF) 

est pulsée avec une fréquence identique à la fréquence de précession des spins qui est régi par 

l’équation de Larmor :  

𝜔 =  𝛾𝐵𝑛𝑒𝑡 

Où 𝛾 est le ratio gyromagnétique intrinsèque du noyau d’hydrogène et 𝐵𝑛𝑒𝑡 est la magnitude du 

champ magnétique local subi par les spins. La RF transfert de l’énergie aux spins, les met en phase 

et leur donne une magnétisation transverse (MT) aux dépens de ML. Le retour à l’état initial, 

appelé relaxation, voit décroître exponentiellement MT selon la constante T2 en fonction des 

interactions spin-spin, alors que ML récupère selon la constante T1 régi par les interactions spin-

lattice. T1 et T2 sont caractéristiques de l’environnement chimique des spins, et donc l’amplitude 

du signal RMN varie entre différents tissus. L’emplacement temporel de l’échantillonnage du 

signal, appelé temps d’écho (TE), et celle de la répétition de l’onde RF, appelée temps de 

répétition (TR), permet d’obtenir un contraste de signal entre les tissus. Les pondérations T1 et 

T2 du contraste varient en fonction de TE et TR : les séquences à pondération T1 sont à TE et TR 

courts, alors que celles à pondération T2 sont à TR long et TE court. 
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L’encodage spatial du signal RMN repose sur l’excitation sélective d’une tranche de spécimen, 

puis la manipulation des signaux RMN des spins excités. Cela se fait en modifiant le champ 

magnétique à l’aide de gradients spatiaux de champs magnétiques, appelés gradients. 

L’agencement temporel de l’onde radiofréquence, de l’activation de gradients dans trois 

directions, puis TE, donne aux spins un signal caractéristique lié à leur emplacement spatial. Cette 

stratégie de génération de signal et d’encodage spatial se résume dans le schéma d’une séquence 

IRM typique appelée « gradient-écho » (Figure 2). Avec la séquence « spin-écho », elles 

constituent les séquences IRM 2D fondamentales. 

L’activation simultanée du gradient de coupe (Gcoupe) avec RF permet d’exciter exclusivement les 

spins résidents dans la coupe du spécimen orthogonale à Gcoupe. Ensuite, un gradient de phase 

(Gφ) modifie la phase des spins excités et donc l’intensité de leur signal RMN selon un deuxième 

axe. Finalement, un gradient de fréquence (Gν) est activé en partie durant la période 

d’échantillonnage de signal, centrée sur TE. 

Figure 2 : Séquence gradient-écho 
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Des échantillons consécutifs sont acquis au nombre de lignes de résolution de l’image 

anatomique finale. L’amplitude du signal dans chaque échantillon correspond à la somme des 

signaux RMN de tous les spins excités. Après un deuxième RF à TR, la même séquence est répétée, 

cette fois avec un Gφ d’amplitude différente, et génère une autre ligne d’échantillons. Cette 

séquence est répétée au nombre des lignes de résolution de l’image finale. Ce tableau 

d'échantillons bruts est appelé l’espace-k, car la lettre grecque κ désigne par convention la 

fréquence spatiale. Cette stratégie d’acquisition ligne-par-ligne est la stratégie Cartésienne. 

Chaque case de l’espace-k contient de l’information sur le signal provenant de l’échantillon 

complet. Il est organisé selon les axes kx et ky qui décrivent la distribution des fréquences spatiales 

de l’image dans les axes x et y, respectivement. Au centre de l’espace-k, on retrouve des basses 

fréquences spatiales de l’image, alors qu’en périphérie sont représentés les hautes fréquences 

spatiales(3). L’information localisée au centre de l’espace-k est déterminante du contraste, alors 

que la périphérie capture les détails fines et contours de l’image. Plus la taille de l’espace-k 

acquise est grande, plus les fréquences spatiales élevés sont capturées (c’est-à-dire kx-max et ky-

max), ce qui donne une plus haute résolution spatiale à l’image anatomique. 

Enfin, la transformation de Fourier reconstruit l’image spatiale, c’est-à-dire une image où les 

voxels sont décrits par leur magnitude (échelle de gris) et leur position dans le référentiel de 

l’image (i, j, k) qui correspond aussi à leur emplacement dans l’espace (x, y, z) (Figure 3). 
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Figure 3 : L'espace-k et l'image anatomique correspondante. (a) L’espace-k est la représentation 
de la distribution des fréquences spatiales selon les axes kx et ky qui correspondent à la 
résolution de l’image dans les axes x et y. (b) L’image dans le domaine spatial qui résulte de la 
transformation de Fourier de l’espace-k qui représentait la même information dans le domaine 
de fréquence. Tiré de (3). 
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2.2 L’angiographie par contraste de phase deux-dimensionnelle (2D PC) 

RMN et spins mobiles 

Le principe de mesure du flux liquidien avec la RMN précède la découverte de l’IRM par plusieurs 

décennies. En 1959, Singer mesurait le flux sanguin dans des queues de souris grâce aux 

changements dans la courbe de saturation de RMN avant et après l’entrée de protons non-saturés 

lorsqu’un tourniquet autour de la queue était relâchée(18). C’est le principe des séquences temps 

de vol utilisées en angiographie cérébrale sans contraste(19). L’année suivante, Hahn proposait 

de mesurer le flux de l’eau de mer à partir de la différence de phase (ΔΦ) entre les spins mobiles 

et immobiles en leur faisant subir un gradient linéaire de champ magnétique(20).  ΔΦ était 

déterminée par la formule :  

ΔΦ =  γ ∫ 𝐺(𝑡) ∙ 𝑟(𝑡)𝑑𝑡
𝑡+𝛿

𝑡

 

Cela signifie que ΔΦ dépend de l’intégration de l’amplitude du gradient du champ magnétique 

𝐺(𝑡) pendant une période 𝛿 et du changement de position des spins 𝑟(𝑡) durant cette même 

période(21) (Figure 4a). La formule simplifiée de cette relation est : 

ΔΦ =  γ ∙ Δ𝑚 ∙ v 

Où γ est le rapport gyromagnétique, v est la vitesse des spins selon l’axe du gradient et Δ𝑚 est 

l’intégration temporelle de l’amplitude du gradient(22). Il en découle que 1. Nous pouvons 

calculer v à partir de Δ𝑚 et ΔΦ et 2. Si v est petit, le gradient doit être allumé plus longtemps ou 

plus fortement pour induire un Δ𝑚 qui produit un ΔΦ détectable. 

Encodage de la vélocité dans la magnétisation des spins 

Moran introduit en 1982 une séquence IRM sensible à la vélocité qui encodait simultanément les 

trois composantes de vélocité (Vx, Vy, Vz) et de position (x, y, z) des spins dans un voxel par des 

gradients d’encodage de vélocité entrelacés(23). Le gradient d’encodage de vélocité Gv est allumé 

de façon ponctuelle et bipolaire, c’est-à-dire avec deux lobes enchainés de Δ𝑚 identiques mais 

de polarité inversé (Figure 4b). Le changement de phase des spins immobiles (ΔΦ𝑖) produit par 
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le premier lobe est annulé par le lobe de sens inverse, contrairement aux spins mobiles qui 

accumulent un changement de phase non-nulle (ΔΦ𝑚).  ΔΦ𝑚 contribue à la MT des spins mobiles, 

et donc leur magnitude sur l’image reconstruite. Par exemple, avec un gradient linéaire selon 

l’axe z, G(0,0, z), on peut produire une image sensibilisée à la vélocité des spins dans la coupe 

selon l’axe z. 

Extraction de l’information de vélocité 

Sur l’image anatomique résultante, l’intensité du signal à chaque voxel sera le produit de la 

densité des protons, de T1, de T2, et de ΔΦ𝑚 (24). Afin d’éliminer ces trois premières composantes 

pour générer une image où l’intensité du signal dépend uniquement de l’encodage de vitesse, on 

acquiert une image de référence sans Gv. Les deux images sont soustraites pour produire une 

image de contraste de phase (Figure 5). Les vélocités des spins à chaque voxel peuvent ensuite 

être calculées en sachant Δ𝑚 et γ. Ce processus peut être répété pour donner des images de 

contraste de phase pour chaque composante de vélocité. 

Figure 4: Encodage de la vélocité des spins dans leur magnétisation. (a) Un gradient linéaire de 
champ magnétique est appliqué dans le sens x. Le spin a se déplace selon l’axe x, le spin b est 
immobile et le spin c se déplace uniquement selon l’axe y, sans composante de mouvement dans 
le sens x. (b) Le lobe positif du gradient produit un changement de phase qui est annulé lors du 
lobe négatif pour les spins b et c, contrairement au spin a qui accumule un changement de phase 
non-nul. 
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Ajustement du VENC 

La sensibilité de la séquence 2D PC pour la vélocité est déterminée par le paramètre appelé 

velocity encoding sensitivity ou VENC, qui représente la vélocité à laquelle ΔΦ atteint son 

maximum mesurable, soit -180° ou 180°, représenté sur l’échelle de gris par le noir (-1) et le blanc 

(+1) absolu (22). Le VENC est inversement proportionnel à Δ𝑚, c’est-à-dire que plus le VENC petit, 

plus l’amplitude et/ou la durée des gradients est grande. Le VENC est un paramètre déterminé en 

avance de l’acquisition selon les vélocités de flux attendus dans la coupe d’intérêt. Si la vélocité 

maximale dépasse le VENC, ΔΦ dépassera 180° et la portion excédentaire de ΔΦ sera reconstruite 

comme une vélocité dans le sens inverse. Il s’agit du phénomène d’aliasing (Figure 6). En cas de 

Figure 5 : L’extraction de l’information de vélocité d’une coupe 2D PC. (a) Une coupe du spécimen 
est acquise avec l’activation simultanée d’un gradient d’encodage de vélocité (Gx, Gy ou Gz). (b) 
L’image de référence (Magnitude) est acquise sans gradient d’encodage, contrairement aux 
images sensibilisées à la vélocité (cadres vides). Le signal dans les images sensibilisées (M(t)) est 
une fonction de la densité protonique (ρ), T1, T2, T2* et le changement de phase (𝛥𝛷). Leur 
soustraction par l’image de référence produit des images de phase dont le signal dépend 
uniquement de 𝛥𝛷. On calcule la vélocité des spins à partir de ces dernières images. 



30 

VENC trop élevé, les spins à vélocité relativement basse ne subiront pas de ΔΦ détectable, ainsi 

l’image de phase subira une dégradation de son velocity-to-noise ratio (VNR)(25). 

Acquisition cinématographique et synchronisation cardiaque 

En raison du délai important pour acquérir assez de TR pour former une image, les flux 

dynamiques nécessitent une acquisition cinématographique (21, 26) et la segmentation de 

l’espace-k(27). L’acquisition cinématographique est la division de la période cardiaque en 

plusieurs « clichés » temporels espacés par des périodes égales, permettant ainsi de capturer les 

variations de vélocité au long de la période cardiaque (Figure 7) 

La localisation temporelle uniforme de chaque cliché est assurée par une synchronisation 

cardiaque par électrocardiogramme (ECG). Chaque cliché est constitué d’une image sensible à la 

vélocité et une image de référence qui ne peuvent pas être acquis en un battement cardiaque, 

Figure 6 : VENC et aliasing. Lorsque le VENC est fixé à 60 cm/s, le changement de phase (𝛥𝛷) 
atteint son maximum (±180°) dans les régions où la vélocité est de ±60 cm/s. Si la vélocité dans 
un voxel atteint -90 cm/s, 𝛥𝛷 = −270° =  +90°. La vélocité calculée sera de +30 cm/s en raison 
du phénomène d’aliasing. Ici la vélocité au centre de l’aorte est aliasée car elle dépasse le VENC. 
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donc leurs espaces-k sont divisés en segments constitués de nombres égaux de TR. Cette 

approche s’appelle la segmentation de l’espace-k. Le nombre de TR par segment est appelé le 

nombre de views-per-segment (VPS). À chaque cycle cardiaque, les conditions de flux sont 

identiques aux mêmes clichés temporels, donc l’image reconstruite est cohérente. L’acquisition 

complète se poursuit jusqu’au remplissage de l’espace-k pour les deux images.  

La durée d’acquisition de chaque cliché (δt) est déterminée par le TR, le VPS et le nombre de 

directions de vélocité encodés : 

δt = (V + 1) ∙ TR ∙ VPS 

Figure 7 : Enregistrement du flux pulsatile par 2D PC cinématographique avec synchronisation 
ECG prospective et segmentation de l’espace-k. Ici, le Views-per-segment = 2, l’encodage de 
vélocité est unidirectionnel. À chaque onde R de l’ECG, l’acquisition 2D PC est amorcée. Ensuite, 
une série de clichés temporels sont acquis avec une résolution temporelle (δt) de 50 ms 
déterminée par le TR, le VPS et le nombre d’encodages de vélocité. Les espaces-k des images de 
référence (bleu) et sensibles à la vélocité (noir) se remplissent au cours de plusieurs battements 
cardiaques pour enfin donner les images de phase de chaque cliché temporel. L’ensemble des 
images de phase permettent de reconstruire le flux sur la majorité du cycle cardiaque.   
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Où V est le nombre de directions d’encodage de vélocité. Il est important de minimiser δt afin de 

capturer des variations transitoires de vélocité : les séquences à δt long sous-estiment la vélocité 

systolique maximale(22, 26), ainsi les séquences spin-écho ont été abandonnés dans le 2D PC en 

faveur des séquences gradient écho. Le choix des VPS est un compromis entre δt et le temps 

d’acquisition (TA). TA est liée à VPS par la relation : 

𝑇𝐴 = 2 ∙ 𝑁𝛷 ÷ 𝑉𝑃𝑆 ∙ 𝑇𝑐 

Où 𝑁𝛷 est le nombre de lignes de l’espace-k dans la direction de phase et 𝑇𝑐 est la durée du cycle 

cardiaque. Ainsi, la TA est plus longue si VPS est minimisé pour favoriser un δt court. 

La synchronisation cardiaque peut être prospective et rétrospective. La synchronisation 

prospective utilise l’onde R de l’ECG pour déclencher l’acquisition d’une série prédéterminée de 

clichés après un délai prédéterminé(21). Cette technique est simple et robuste mais ne permet 

pas d’acquérir la portion télédiastolique du cycle cardiaque à cause de la variabilité innée de la 

fréquence cardiaque qui amène une nouvelle onde R plus tôt durant certains cycles cardiaques. 

En revanche, la technique rétrospective(28) acquiert les lignes d’espace-k de façon continue 

pendant que les ondes R de l’ECG sont enregistrés simultanément. Après l’acquisition, les lignes 

de l’espace-k sont classés en fonction de leur localisation temporelle dans la phase cardiaque. La 

reconstruction donne des images de phases à des δt pré-déterminées qui couvrent l’ensemble de 

la période cardiaque. Un avantage particulier de la technique rétrospective est le view-sharing 

qui permet d’interpoler efficacement la résolution temporelle jusqu’à δt = (V + 1) ∙ TR. En 

revanche, le view-sharing apporte une charge de calcul importante(27). 

Stratégies d’acquisition 

Le 2D PC est utilisé pour la quantification non-invasive du flux dans des vaisseaux sanguins (22) 

et du liquide céphalorachidien dans le système ventriculaire cérébral. La stratégie d’acquisition 
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consiste à placer une coupe orthogonale au vaisseau d’intérêt et d’enregistrer la vélocité à l’aide 

d’un encodage de vélocité trans-coupe (Figure 8). 

La première étape consiste à placer la coupe à l’aide de deux images de localisation orthogonales 

au vaisseau d’intérêt dans deux plans. Ces images peuvent provenir de reconstructions 

multiplanaires d’une angiographie tridimensionnelle préalable. Une obliquité de la coupe à un 

angle θ mène à une sous-estimation de la vélocité trans-coupe par un facteur de cos(θ) et à une 

surestimation de l’aire transversale du vaisseau. Un angle oblique jusqu’à θ = 15° serait 

acceptable (22), quoique l’impact de l’angulation est réduite si l’épaisseur de la coupe est 

minimisée(29). En revanche, la sous-estimation de vélocité couplée avec la surestimation de l’aire 

Figure 8 : Étapes du positionnement d’une coupe pour mesurer le flux avec 2D PC. (a) Acquisition 
d’un angiogramme tridimensionnel avec ou sans contraste. (b) Un reformat parallèle à l’axe du 
vaisseau permet de placer la coupe 2D orthogonale dans un sens (ligne rouge) et d’orienter un 
deuxième reformat orthogonal (vert). (c) La coupe 2D est orientée orthogonale au vaisseau sur le 
deuxième reformat. (d) Plan 2D PC double-oblique orthogonal au vaisseau d’intérêt. (e) Image de 
magnitude 2D PC d’une coupe transversale du vaisseau. La rondeur de la section du vaisseau 
donne un indice s’il y a un biais ou non. 
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stabilisent leur produit qui est le débit, donc une angulation jusqu’à 40° serait acceptable en 

contexte clinique(30). 

La deuxième étape est de définir les résolutions spatiales (δs) et temporelles (δt) dans les 

contraintes de TA et de couverture anatomique. Afin d’éviter les artéfacts de mouvement, 

l’acquisition est en apnée ce qui nécessite un TA < 20 secondes. La résolution spatiale dépend du 

champ de vue (FOV pour Field of View) et de la matrice : 𝛿𝑠 =
𝐹𝑂𝑉

𝑚𝑎𝑡𝑟𝑖𝑐𝑒
 . Une matrice plus 

importante améliore la résolution spatiale mais augmente 𝑁𝛷 et donc TA pour conserver un SNR 

similaire. Un FOV plus grand est aussi nécessaire chez les patients plus grands afin d’éviter le 

repliement, mais nécessite d’augmenter la matrice pour garder le même δs.  

La résolution spatiale a un impact critique sur la précision l’estimation du de débit réel (Q) par le 

2D PC à cause de la façon dont le débit mesuré (Qm) est calculé (29). Le vaisseau qui traverse la 

coupe orthogonale a un débit instantané qui est donné par l’intégrale de surface : 

𝑄 =  ∫ 𝑣𝑧𝑑𝑠 

où 𝑣𝑧 est la vélocité trans-coupe sur l’axe z et 𝑑𝑠 l’intégrante de l’aire transversale du vaisseau. 

En 2D PC, le débit instantané est discrétisé en débit au ième voxel (𝑄𝑖), le produit de son aire (𝛥𝑠 =

 𝛿𝑠
2) et de la vélocité moyenne des spins intra-voxel (𝑣𝑖); on exprime cette relation par : 

𝑄𝑖 =  𝑣𝑖 ∙ 𝛥𝑠 

Et ainsi Qm est la somme des voxels occupant l’aire transversale du vaisseau : 

𝑄𝑚 =  ∑ 𝑄𝑖

𝑖

 

Ainsi, aux résolutions spatiales réduites, une 𝛥𝑠 plus grande met ensemble plus de 𝑣𝑧 en une 𝑣𝑖, 

c’est l’effet du volume partiel. Cet effet a un impact significatif aux contours du vaisseau, où 

l’inclusion des spins immobiles dans les voxels segmentés contribuent à sous-estimer 𝑣𝑖  et à 

surestimer l’aire transversale. La conséquence est une surestimation du débit et une sous-

estimation de la vélocité moyenne. La recherche a démontré qu’une résolution spatiale suffisante 

pour inclure au moins 16 voxels isotropiques (c’est-à-dire égales dans les trois dimensions) dans 
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l’aire transversale du vaisseau serait nécessaire pour garder l’erreur de débit inférieur à 10% (29, 

30). 

Exploitation des données 

Les images de phase et de magnitude sont reconstruites puis importées dans un logiciel d’analyse 

quantitative(4). Les images 2D PC sont susceptibles au bruit aléatoire et aux inhomogénéités de 

champ magnétique qui produisent un biais de phase distribué à travers l’image; ces deux sont 

corrigés avant l’analyse quantitative (Figure 9). Une technique de correction répandue dépend 

du calcul de la moyenne et de l’écart-type temporaux du signal voxel-par-voxel sur les images de 

vélocité (31). Pour compenser le biais de phase, les voxels immobiles sont identifiés par leur écart-

type temporel inférieur à un seuil prédéterminé, puis une image de biais est calculée avec un 

modèle de moindres-carrés qui incorpore la magnitude de ces voxels immobiles. L’image de biais 

est soustraite à l’image de phase. Pour réduire le bruit, les voxels de bruit sont identifiés par leur 

écart-type supérieur à un seuil et sont mis à zéro. D’autres modèles plus complexes permettent 

de compenser ces inhomogénéités à partir des variations tridimensionnelles des gradients 

magnétiques (32). 

L’analyse quantitative du flux commence par la segmentation manuelle, semi-automatique ou 

automatique de la lumière du vaisseau sur les images de magnitude ou de phase. La technique 

semi-automatique emploie des « grains » de segmentation placés par l’opérateur qui guident un 

algorithme de segmentation. Les techniques automatiques sélectionnent tout simplement les 

voxels qui dépassent un seuil de signal. Le 2D PC permet de déterminer l’amplitude et le sens des 

vélocités distribués dans la coupe, la vélocité moyenne et le débit à un instant et sur tout le cycle 

cardiaque.  
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Figure 9 : Étapes de l’analyse quantitative de flux par 2D PC. (a) Correction des biais de phase en 
trois étapes : 1. Identification des voxels de tissu statique, 2. Calcul du décalage de phase des 
voxels statiques, 3. Image de biais basée sur un modèle de moindres-carrés. (b) Segmentation 
semi-automatique de la lumière vasculaire sur l’image de magnitude (gauche), copiée sur l’image 
de phase (droite). (c) Représentation de la distribution de vélocité sur une coupe transversale du 
vaisseau à travers le cycle cardiaque décrit par 25 clichés temporaux (de 0 à 1128 ms). La vélocité 
maximale, moyenne instantanée, moyenne sur tout le cycle cardiaque et les débits instantanés 
et moyens sont dérivés de ces données de vélocité. Figure faite avec le logiciel Segment(4). 
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2.3 L’angiographie par contraste de phase ciné tridimensionnelle (4D 

flow) 

Le 2D PC capture le comportement des spins uniquement dans un plan, donc ne permet pas 

d’analyser le comportement tridimensionnel d’un flux liquidien. De plus, le 2D PC nécessite de 

placer des plans d’acquisition de manière prospective. Il faut donc acquérir des images de 

localisation préalables qui couvrent suffisamment le vaisseau d’intérêt, et de poser des plans 2D 

PC double-obliques, ce qui nécessite un opérateur expérimenté et prolonge la durée de la séance 

(33). En conséquence, une séquence d’angiographie par contraste de phase ciné 

tridimensionnelle qui capte trois dimensions de vélocité a été conçue. Cette technique s’appelle 

4D flow car elle enregistre trois dimensions spatiales et une dimension temporelle(34).  

Acquisition Cartésienne 

Le passage d’une technique 2D à 4D augmente fortement la charge de données à acquérir. 

Plusieurs stratégies d’acquisition de l’espace-k existent, mais la Cartésienne est la plus répandue 

et représente plus aisément la complexité du 4D flow. Le nombre de lignes de l’espace-k pour 

l’acquisition 2D est multipliée par le nombre de coupes du volume d’acquisition. Une image 

compensée et trois images sensibles au flux sont acquises afin d’obtenir des images de vélocité 

dans chacune des trois directions(35)(Figure 10). Cette stratégie augmente le nombre de lignes 

de l’espace-k par quatre. Le nombre total de lignes de l’espace-k devient alors : 

𝑁𝑡𝑜𝑡 = 4𝑁𝑦𝑁𝑧 

Où 𝑁𝑦 représente le nombre d’encodages de phase et 𝑁𝑧 le nombre d’encodages de coupe(6). 

L’acquisition ciné efficace nécessite la segmentation de l’espace-k, ainsi que la synchronisation 

cardiaque. La durée de chaque cliché temporel (δt) est cette fois : 

δ𝑡 = 4TR ∙ 𝑁𝑠𝑒𝑔  

La δt minimale est donc 4TR, ce qui représente le double de la δt minimale du 2D PC (2TR). La TA 

de la séquence 4D flow est exprimée par :  

𝑇𝐴 =  𝑁𝑦𝑁𝑧/𝑁𝑠𝑒𝑔 ∙ 𝑇𝑐 

c’est la multiplication de la TA du 2D PC par un facteur de 𝑁𝑧. 
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Acquisitions radiales et spirales 

La trajectoire Cartésienne n’est pas la seule façon de remplir l’espace-k, mais son remplissage 

rectiligne est facile à comprendre et permet d’effectuer la transformation de Fourier directement. 

Toutefois, les trajectoires non-Cartésiennes proposent plusieurs bénéfices dont une meilleure 

efficacité temporelle et une plus grande couverture spatiale en échappant aux artéfacts de 

repliement. Pour comprendre ces trajectoires alternatives, rappelons que les coordonnées (kx, ky, 

kz) dans l’espace-k d’un échantillon du signal sont le produit de l’activation des gradients selon 

Figure 10 : Schéma d’un scan 4D flow Cartésien centré sur le foie. Un volume double-oblique 
(FOV) est localisé au hile et une séquence de navigateur (NAV) est placée au dôme du foie. Le 
navigateur est entrelacé avec la séquence 4D flow pour déterminer la phase respiratoire en 
temps réel. Après chaque onde R de l’ECG, on acquiert un train de clichés temporels. Chaque 
cliché enregistre un volume de référence (G=0) et trois volumes sensibles à la vélocité avec des 
gradients dans les sens correspondants (Gx, Gy, Gz). Seulement une ligne de l’espace-k (rouge) 
de chaque volume est acquise par période cardiaque, donc ce schéma se répète sur plusieurs 
battements cardiaques jusqu’au remplissage des espaces-k dans les trois dimensions (κx, κy, κz). 
Les espaces-k subissent une transformation de Fourier pour produire quatre volumes 
correspondants. Enfin, les trois volumes de phase sont combinés pour obtenir un volume dans 
lequel le flux sanguin de l’artère hépatique est reconstruit en 3D et représenté par des profils 
de flux. Adapté de (6). 
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les axes (x, y, z) correspondantes entre l’excitation des spins et l’échantillonnage à TE(3). Les 

coordonnées dans l’espace-k d’un échantillon sont gouvernés par les expressions : 

𝑘𝑥(𝑇𝐸) =  ∫ 𝛾𝐺𝑥(𝑡)
𝑇𝐸

0

𝑑𝑡 

𝑘𝑦(𝑇𝐸) =  ∫ 𝛾𝐺𝑦(𝑡)
𝑇𝐸

0

𝑑𝑡 

𝑘𝑧(𝑇𝐸) =  ∫ 𝛾𝐺𝑧(𝑡)
𝑇𝐸

0

𝑑𝑡 

Où 𝐺𝑥(𝑡), 𝐺𝑦(𝑡) et 𝐺𝑧(𝑡) sont les amplitudes des trois gradients en fonction du temps. Ainsi, 

n’importe quel point de l’espace-k peut être échantillonné dans n’importe quel ordre. Les 

trajectoires radiales et spirales sont les principales trajectoires non-Cartésiens appliqués au 4D 

flow. Une technique appelée Phase contrast vastly undersampled isotropic projection 

reconstruction ou PC-VIPR repose sur l’acquisition rapide des lignes émanant du centre de 

l’espace-k avec différents angles de colatitude et de longitude dans un référentiel sphérique(5, 

36)(Figure 11). Cet espace-k tri-dimensionnel est sphérique, donc de taille égale dans les trois-

dimensions, ce qui donne des voxels isotopiques et couvre un grand FOV. Comparativement aux 

séquences Cartésiennes, PC-VIPR peut accélérer l’acquisition par des facteurs de 17, 30 et même 

de 61 si la résolution, le CDV et le temps d’acquisition sont pris en compte, quoiqu’une perte 

significative du signal-to-noise ratio (SNR) s’impose au facteur de 61(36). De plus, l’auto-

synchronisation cardiaque (37) et respiratoire (38) sont possibles en trajectoire radial. 

La trajectoire spirale est réalisée grâce à des gradients d’amplitudes sinusoïdales 

croissantes qui échantillonnent à partir du centre de l’espace-k(3, 39). L’avantage est d’accélérer 

le scan en sous-échantillonnant l’espace-k, mais d’une façon qui évite les artéfacts de repliement 

retrouvés en Cartésien. Les séquences 4D flow spirales (40, 41) accomplissent des réductions 

impressionnantes de TA, mais au cout d’un SNR diminué et d’une résolutions spatiale modérée. 
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Accélération avec l’imagerie parallèle 

Le 4D flow Cartésien est accéléré avec l’imagerie parallèle. L’imagerie parallèle utilise multiples 

bobines qui capturent le signal RMN de façon parallèle(42). Ces bobines sont sensibles au signal 

RMN en fonction de leur emplacement vis-à-vis le sujet. Ces profils de sensibilité contiennent de 

l’information spatiale qui est exploitée dans la reconstruction pour permettre d’acquérir moins 

de lignes d’espace-k, et donc de raccourcir la TA. Deux algorithmes d'imagerie parallèle dominent 

Figure 11 : 4D Flow avec PC-VIPR. (a) Les lignes de l’espace-k sphérique émanent de son origine 
avec des différents angles de colatitude (θ) et longitude (φ). (b) Pendant chaque TR, quatre lignes 
de l’espace-k sont enregistrés selon le trajectoire énuméré de 1 à 4 (flèches solides). Un autre TR 
est illustré par les flèches creuses. (c) La séquence emploie l’activation simultanée des trois 
gradients selon un patron énuméré de 1 à 4 pour produire la trajectoire dans (b). (d) Les 
extrémités de chaque trajet sont situés sur la surface d’une sphère à rayon kmax. Tiré de (5) 
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le marché depuis une vingtaine d’années : SENSE(Sensitivity encoding)(43) et GRAPPA 

(Generalized autocalibrating partially parallel acquisition)(44). Dans SENSE, chaque bobine sous-

échantillonne l’espace-k et reconstruit des images séparées avec artéfact de repliement. Un profil 

de sensibilité des bobines est acquis au préalable et utilisé pour dé-replier les artefacts puis 

combiner les images. En raison de sa sensibilité au mouvement, SENSE est moins utilisée dans des 

études de structures dynamiques, comme dans le 4D flow(42). Dans GRAPPA, un signal 

d’autocalibration est capté séparément puis il est utilisé pour estimer les échantillons manquants 

dans l’espace-k avant la reconstruction et la transformation de Fourier de l’image. GRAPPA est 

très populaire en 4D flow(45-50). Finalement, k-t BLAST (aussi appelé k-t GRAPPA)(51-53) 

accélère très efficacement le 4D flow à des facteurs de réduction (R) allant jusqu’à huit en 

exploitant la redondance spatio-temporelle des acquisitions ciné. Toutefois, le 4D flow avec k-t 

BLAST sous-estime les vélocités, le débit(53) ainsi que la contrainte de cisaillement(51) à des 

accélérations élevées. 

Compensation des mouvements respiratoires 

Le TA du 4D flow dépasse souvent dix minutes, donc l’acquisition en apnée n’est possible qu’en 

contexte de haute accélération(41). Les mouvements respiratoires induisent une oscillation de 

faible fréquence de l’amplitude des signaux dans l’espace-k, ce qui se traduit par des artéfacts de 

dédoublement sur les images reconstruites(39). Les artéfacts de mouvement peuvent être 

minimisés grâce deux stratégies : la synchronisation respiratoire (respiratory gating) et les 

séquences désensibilisées au mouvement (radial).  

La synchronisation respiratoire repose sur l’enregistrement du mouvement respiratoire en même 

temps que l’acquisition des données pour l’image (Figure 12). Selon Korin, la translation 

supéroinférieure de l’interface foie-poumon (environ 11 à 13 mm) prédomine par un facteur de 

six sur les mouvements latéraux et antéro-postérieurs, et les organes abdominaux supérieurs ne 

subissent pas de dilatation respiratoire significative(54). Toutefois, les relations entre la 

translation supéroinférieure de l’interface foie-poumon et celle des autres organes intra-

abdominaux varient, par exemple cette relation est de 0.6-0.7 pour les reins (55). La principale 

technique de synchronisation respiratoire capte l’interface foie-poumon dans l’axe 

supéroinférieure (56-58). Cette séquence est entrelacée avec l’acquisition principale et s’appelle 
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le navigateur. Elle fonctionne comme suit : une série d’images de l’interface foie-poumon sont 

acquises en respiration libre pour déterminer le profil de mouvement diaphragmatique. Une 

fenêtre d’acceptation est centrée sur le sommet de l’onde respiratoire, c’est-à-dire en fin-

expiration, et une marge de tolérance est prédéfinie par l’opérateur. Lorsque la séquence 4D flow 

est lancée, le navigateur est activé au début ou à la fin de chaque cycle cardiaque pour déterminer 

la position respiratoire. Si celle-ci est en dehors de la marge d’acceptation, les lignes de l’espace-

k acquises durant ce cycle sont rejetées et une reprise est tentée au prochain cycle cardiaque(57). 

Le navigateur assure que toute l’image est acquise dans la même position respiratoire. Il a été 

démontré supérieur à l’utilisation d’une ceinture respiratoire(58). Le navigateur prolonge la TA, 

surtout si le taux de rejet est élevé en raison d’une fenêtre d’acceptation trop étroite ou mal 

placée. L’efficience du navigateur est améliorée lorsqu’un algorithme d’adaptation de la fenêtre 

respiratoire aux décalages graduelles des mouvements respiratoires est utilisé (59). Les artéfacts 

de mouvement peuvent d’avantage être compensées en organisant l’acquisition de l’espace-k en 

fonction de la position respiratoire, c’est la technique ROPE (Respiratory Ordered Phase 

Encoding)(59, 60). 

L’alternative au navigateur est l’auto-synchronisation (self-gating) qui utilise les mêmes données 

que celles acquises pour l’image(37, 38, 61). Larson et collègues avaient mis en place une 

synchronisation cardiaque et respiratoire grâce à une séquence de projection radiale qui 

permettait d’extraire la position respiratoire et cardiaque dans chaque ligne de l’espace-k 

acquise(37). 
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Exploitation des données 

Le 4D flow donne accès aux caractéristiques anatomiques et fonctionnels d’un vaisseau. Son 

analyse inclut la segmentation d’un angiogramme par contraste de phase tridimensionnel, la 

visualisation des profils de flux et la dérivation de paramètres quantitatives. 

Le 4D flow produit des volumes de magnitude et de phase pour chacune des trois directions de 

flux à chaque cliché temporel du cycle cardiaque. Un angiogramme par contraste de phase 

tridimensionnel est obtenu à partir des trois volumes de phase par la relation : 

Figure 12 : Synchronisation respiratoire avec navigateur. (a) La région d’intérêt du navigateur est 
placée à l’interface foie-poumon sur une image coronale. (b) Celle-ci enregistre la position de 
cette interface durant la respiration libre en séquence scout. (c) L’opérateur crée une fenêtre 
d’acceptation du navigateur en plaçant d’abord le centre de la fenêtre sur le pic de l’onde 
respiratoire qui correspond à la fin de l’expiration. Une marge de tolérance est ensuite prescrite. 
Sa largeur est un compromis entre la qualité de l’image et la TA. (d) Pendant l’exécution de la 
séquence 4D flow, le navigateur est entrelacé avant chaque onde R. Un échantillon de la position 
respiratoire est fait par période R-R. (e) Les données sont acceptées seulement lorsque la position 
de l’interface est dans la fenêtre d’acceptation. Le taux d’acceptation est un déterminant de la TA 
du 4D flow. 
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𝑀𝑖 = √𝑥𝑖
2 + 𝑦𝑖

2 + 𝑧𝑖
2 

Où 𝑀𝑖  est la magnitude du ième voxel dans l’angiogramme et 𝑥𝑖  𝑦𝑖 et 𝑧𝑖 sont les voxels qui 

contiennent les x, y et z composantes du flux(62). Cette reconstruction a un excellent SNR car les 

trois volumes sont combinés et les spins immobiles sont éliminés. Ce volume peut ensuit être 

visualisé grâce à des reconstructions multiplan qui sont des plans à travers le volume à un pixel 

d’épaisseur ou bien par des projections d’intensité maximale, c’est-à-dire des plans crées par la 

projection d’une pile de coupes du volume. 

Les trois outils pour visualiser le flux liquidien dans un volume 4D sont les champs de vecteurs, 

les profils de flux et les trajectoires de particules (63, 64)(Figure 13). Les profils de flux 

(streamlines) sont des lignes tangentes aux vecteurs de vélocité d’une série de voxels à un instant. 

Un profil de flux représente la trajectoire qu’une particule prendrait si le champ de vélocités était 

invariable dans le temps. L’utilisateur peut choisir l’échelle de vélocité, l’instance temporelle et 

les limites spatiales des profils de flux. Les trajectoires de particules sont des profils de flux 

intégrés dans le temps. Ils représentent la véritable trajectoire d’une particule à flottabilité neutre 

dans un champ de vélocité variable dans le temps. L’utilisateur a le choix de l’origine des 

trajectoires (c’est-à-dire d’où est « lâchée » la particule) et des limites temporelles de la 

visualisation. Ces outils de visualisation sont complémentaires : les champs de vecteurs donnent 

une idée de la distribution des vélocités et sont plus fiables dans des régions de vélocité basse, 

alors que les profils et trajectoires donnent des représentations des variations temporelles et 

spatiales du flux à travers le volume(63). Ces outils donnent une vue nouvelle sur les patrons de 

flux physiologiques et pathologiques, tels que des flux vorticelles anormaux dans l’aorte sténosée 

ou anévrismale(64). 
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L’analyse quantitative du flux en 4D flow est grandement bonifiée par rapport au 2D PC par la 

nature tridimensionnelle de l’information. Des plans transversaux peuvent être placés 

rétrospectivement sur la longueur du vaisseau d’intérêt pour mesurer les mêmes paramètres de 

débit qu’en 2D PC(33). Plusieurs paramètres avancés ont étés dérivés du 4D flow(50), tels que les 

gradients relatifs de pression et l’énergie cinétique de turbulence(Figure 14), mais c’est la 

contrainte de cisaillement à la paroi (WSS pour Wall Shear Stress) qui a suscité le plus 

d’investigations. Le WSS induit par le flux sanguin est reconnu comme un facteur contributif aux 

pathologies vasculaires. Les sites avec WSS bas sont fortement corrélés à la transition des cellules 

endothéliales vers un phénotype athérogène, et donc sont des sites à risque d’athérosclérose(65). 

Figure 13 : L’analyse qualitative des données 4D. (a) La somme des trois volumes de phase donne 
un angiogramme par contraste de phase tridimensionnel du vaisseau. (b) Les vecteurs de flux 
dont l’échelle de taille et de couleur ainsi que la densité sont modifiables. (c) Les profils de flux 
(streamlines) donnent une intégration spatiale du champ de vélocité et représentent le trajet des 
particules si le flux était constant dans le temps. (d) Les tracés de particules sont une 
représentation des variations spatiotemporelles du flux comme si des particules à flottabilité 
neutre étaient lâchées dans le courant. Images tirées d’un volontaire sain du projet, analysées 
avec 4D Flow Demonstrator v2.4 (Siemens). Échelle de vélocité en cm/s. 
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Le 4D flow est actuellement une des seules techniques qui permet d’estimer le WSS en mesurant 

le gradient spatial de vélocité du flux à la paroi(66). Par contre, le 4D flow sous-estime fortement 

WSS par rapport aux modèles de mécanique des fluides numériques (CFD pour Computational 

fluid dynamics), en raison de ses résolutions spatiales et temporelles relativement faibles, et 

nécessite une interpolation importante des données(66). Le 4D flow est donc plutôt utilisé pour 

révéler la distribution du WSS, quoique cette approche a été remise en question car la relation 

entre le WSS réel et mesuré varie de façon non-monotone selon la magnitude du WSS, la 

résolution spatiale, le VENC et l’exactitude de la segmentation du vaisseau(67) 

  

Figure 14 : Représentation des paramètres de flux avancés dérivés du 4D flow. Tiré de (2). 
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Chapitre 3 - La mise en pratique du 4D flow 

3.1 Applications Cardiovasculaires 

Sténose aortique 

L’échocardiographie (EC) est l’étalon d’or de l’évaluation clinique de la sténose aortique. L’EC 

permet aux cliniciens de classifier sa sévérité grâce aux mesures tels que l’aire valvulaire aortique 

(AVA), la vélocité maximale du jet (Vmax) et le gradient de pression transvalvulaire (GPTV)(68). 

Toutefois, l’EC ne donne qu’une mesure unidimensionnelle de la vélocité et nécessite que l’angle 

d’insonation soit inférieur à 15°. De plus, les mesures de débit sont calculées à partir d’une 

simplification de la chambre de chasse du ventricule gauche à un cercle et non une coupe 

transversale réelle. Ces éléments sont des sources reconnues d’erreur technique et de variabilité 

inter-opérateur. Le 2D PC unidirectionnel est une alternative qui donne des mesures plus fiables 

de débit grâce à la segmentation, mais il sous-estime la vélocité maximale lorsque le plan est 

placé en biais au jet (69). Le 2D PC avec encodage de vélocité tridimensionnel correspond mieux 

à l’EC pour les mesures de vélocité et de l’AVA(70). Le 4D flow était comparé à ces deux 

techniques dans une cohorte pédiatrique qui montrait que ses mesures de Vmax se rapprochaient 

de celles de l’EC et ses débits étaient proches de celles du 2D PC (49). De plus, le 4D flow avait 

une meilleure concordance premièrement entre le Vmax et l’AVA, et deuxièmement entre le 

GPTV et l’AVA que l’EC(71). 

La bicuspidie de la valve aortique (BVA) est la pathologie valvulaire congénitale la plus fréquente, 

touchant environ 1 à 2% de la population(72). La complication la plus fréquente est la dilatation 

de l’aorte ascendante; lorsque celle-ci accompagne la bicuspidie aortique, cette dilatation 

s’appelle l’aortopathie bicuspidique(73). Les deux hypothèses principales derrière cette 

association sont les facteurs génétiques et les modifications rhéologiques produites par le patron 

de fusion des feuillets semilunaires(74). L’exploration de cette deuxième hypothèse a progressé 

grâce au 4D flow(75). Une des premières études du 4D flow en BVA montrait que la fusion des 

feuillets droits et gauche donnait lieu à un flux hélicoïdal droit et un jet vers la paroi droite-

antérieure, alors que la fusion des feuillets droits et non-coronaires produisait un flux hélicoïdal 
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gauche avec un jet projeté sur la paroi gauche-postérieure(75). Ces changements de flux étaient 

ensuite corrélés à une augmentation significative du WSS par rapport aux témoins de même âge 

et taille de l’aorte(76). Ces trouvailles ont étés ensuite confirmés dans des plus grandes 

études(77). Dans une cohorte de 571 sujets, van Ooij avait mesuré le WSS sur toute la surface de 

l’aorte thoracique, et a crée des atlas de la distribution du WSS pour quatre groupes : BVA gauche-

droite (GD), BVA droite-non coronaire (DN), patients avec dilatation de l’aorte ascendante avec 

valve aortique tricuspide et témoins sains(78). Le WSS augmentait selon le type de BVA et était 

diminué chez les patients tricuspides avec dilatation. L’augmentation de la sévérité de la sténose 

augmentait le WSS indépendamment de la pathologie sous-jacente. Dans une cohorte de patients 

avec BVA opérés, l’analyse histologique des aortes ascendantes réséquées montrait que la 

distribution topographique du taux d’élastine de la média, ainsi que l’expression de 

métalloprotéinases était corrélé avec la distribution du WSS déterminé par 4D flow en 

préopératoire (79). Malgré cette corrélation, un lien de cause à effet n’a pas encore été établi par 

manque de cohorte longitudinale. D’autres biomarqueurs dérivés du 4D Flow, tels que l’énergie 

cinétique de turbulence(80), les gradients de pression relatives(81), et le déplacement du profil 

de flux(82) sont en investigation active. 

Autres valvulopathies cardiaques 

Le 4D flow est très prometteur pour l’évaluation des valvulopathies cardiaques, car une séquence 

peut couvrir l’intégralité du cœur et permet d’investiguer le flux à travers tous les valves et 

vaisseaux majeurs. Seulement quelques exemples issus de la littérature seront mentionnés ici. 

L’insuffisance mitrale est la deuxième cause de valvulopathie cardiaque (83). Les indications de 

traitement chirurgical dépendent de son étiologie, la présence de symptômes, mais aussi des 

paramètres hémodynamiques qui reflètent les atteintes de la valve, du ventricule et l’oreillette 

gauche et des veines pulmonaires. Un volume régurgitant de plus de 40 ml ou 20 ml définit la 

régurgitation sévère dans les cas primaires et secondaires, respectivement(84). Le 4D flow a été 

proposé comme examen complémentaire à l’EC pour donner des mesures plus fiables en contexte 

de jets excentriques et flux complexes, mais peut sous-estimer le volume régurgitant selon le 

calcul utilisé(85). Les mesures quantitatives reposent sur la poursuite rétrospective de valve, et 

la segmentation de son anneau(86). Le volume régurgitant est soit dérivé directement du flux 
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régurgitant à la valve, soit calculé indirectement par la soustraction de l’efflux aortique systolique 

à l’afflux mitral diastolique, ce dernier étant plus reproductible(85). La mesure du volume 

régurgitant par 4D flow concorde mieux avec l’EC que le 2D PC(87). 

L’insuffisance tricuspidienne est moins étudiée, mais les mesures avec des calculs similaires à 

l’analyse de l’insuffisance mitrale ont démontré une excellente reproductibilité et concordance 

avec le 2D PC et peut-être même des meilleures estimations du débit régurgitant que l’EC(88). 

L’analyse de l’insuffisance aortique par 4D flow a montré une sensibilité de 100% et une spécificité 

de 98% pour la détection d’insuffisance au moins légère et une excellente concordance avec 

l’EC(89) et le 2D PC pour la mesure du débit régurgitant(90). 

Coarctation 

La coarctation est une maladie vasculaire congénitale qui est un rétrécissement de l’aorte située 

habituellement à la jonction de celle-ci avec le canal artériel. Elle induit un retentissement 

hémodynamique dépendamment du degré de sténose. Ses complications incluent des 

anévrismes pré- et post-sténotiques, l’hypertension, l’insuffisance aortique, l’insuffisance 

cardiaque et la formation de circuits collatéraux(91). L’American Heart Association recommande 

l’angioplastie ou le déploiement d’endoprothèse chez des patients avec des gradients de pression 

supérieurs à 20 mm Hg(92). L’échographie est la première ligne des investigations, le 

cathétérisme invasif étant réservé aux gestes thérapeutiques. Le 4D flow a démontré une 

excellent corrélation avec le cathétérisme invasif pour les gradients de pression, et pourrait 

devenir un outil diagnostic de choix dans l’avenir(93). La mesure de fraction de circulation 

collatérale, c’est à dire la différence de débit entre l’aorte post-sténotique immédiate et distale, 

est un indice du retentissement hémodynamique et peut facilement être calculé avec 4D 

flow(45). Le 4D flow a aussi révélé des vortex pré et post-sténotique dans les aortes angulées (45). 

Cardiopathies congénitales 

Le 4D flow est utilisé couramment pour évaluer les patients avec cardiopathies congénitales 

comme les shunts intracardiaques, la tétralogie de Fallot, et des cœurs univentriculaires après 

l’opération de Fontan(94, 95). Dans les cas de retour veineux pulmonaire anormal, le 4D flow 

permettait de facilement repérer les trajectoires de flux de shunt, donnait des estimations de 
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shunt directs qui concordaient avec Qs/Qp (rapport débit systémique sur débit pulmonaire – 

indicatif de la sévérité du shunt), et une meilleure correspondance avec les mesures de shunt par 

volumétrie ventriculaire que le 2D PC(96). Pour l’évaluation de l’insuffisance de la valve 

pulmonaire dans les cas de tétralogie de Fallot réparée, le 4D flow donnait une meilleure 

corrélation entre le débit pulmonaire net et le débit aortique que le 2D PC. Les mesures de la 

fraction d’éjection du ventricule droit par 4D flow étaient plus fiables et plus rapides qu’avec le 

2D PC (9 vs. 71 minutes en moyenne)(97). Le 4D flow a apporté des nouvelles perspectives sur le 

circuit cavopulmonaire de la circulation de Fontan qui est le site de complications tels que 

l’insuffisance de précharge cardiaque, les événements thromboemboliques et la congestion 

hépatique(98). En particulier, la géométrie du montage cavopulmonaire détermine la formation 

de patrons de flux favorables à la perte d’énergie cinétique, comme le flux hélicoïdal ou en 

vortex(99). 

Dissection de l’aorte 

Une dissection de l’aorte est une déchirure dans la média propagée par l’entrée de sang par une 

fenestration dans l’intima créant  la formation d’une fausse lumière. Elle est associée à un 

risque élevé de mortalité en aigu, surtout lorsque le segment ascendant ou l’arche est impliquée 

en dissection de Stanford type A (100). La pierre angulaire du diagnostic et du suivi est 

l’angiographie par tomodensitométrie avec contraste: un examen rapide, sensible et à haute 

résolution spatiale. En contexte post-aigu, lorsque le patient est sous traitement médical pour 

une dissection distal à l’artère sous-clavière gauche (Stanford type B) ou post réparation du 

segment ascendant (Stanford type A) avec un reste de dissection distale, les facteurs de risque de 

dilatation aortique, de rupture, d’ischémie ou d’autres complications sont d’importance 

capitale(101). Le pronostic est défavorable en présence de fausse lumière (FL) perméable et de 

signes de pressurisation (101). Il est donc important de connaître la situation hémodynamique 

dans la vrai lumière (VL) et la FL. Dans ce contexte, le 4D flow a montré une meilleure sensibilité 

comparé à l’angiographie IRM à la détection des fenestrations du feuillet intimal chez des patients 

avec dissection de type B et un flux biphasique systolodiastolique à traverse celles-ci(102). Une 

analyse sur toute l’aorte thoracique chez des patients avec dissection de type A post-réparation, 

de type B et des témoins a démontré une augmentation du flux inversé et de l’énergie cinétique 
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dans la VL de patients post-réparation de type A. Dans la FL, l’énergie cinétique était augmentée 

et la stase était diminuée chez les patients post-réparation de type A comparés au patients avec 

dissection type B(103). En dissection de type B, la fraction d’éjection de la FL (volume ressortant 

par la fenestration proximale en diastole divisée par le volume entrant en systole) et le gradient 

de pression entre la racine de l’aorte et l’extrémité distale de la FL, deux biomarqueurs dérivés 

du 4D flow, étaient indépendamment corrélés à la progression du diamètre aortique(104).  

3.2 Applications vasculaires cérébrales 

 Les investigations de la circulation cérébrovasculaire sont particulièrement bien servies 

par le 4D flow, car il permet de capturer simultanément les artère carotides, vertébrales et 

intracrâniennes et d’analyser leur flux de manière tridimensionnelle. Le défi du 4D flow 

cérébrovasculaire est le petit calibre des vaisseaux d’intérêt, mais contrairement au thorax et à 

l’abdomen, il n’y a pas de mouvements respiratoires et le FOV est plus restreint, ce qui permet 

des acquisitions rapides et de haute résolution spatiale. Actuellement, une acquisition hautement 

accélérée à résolution spatiale 0.5 mm3 isotropique à 7T a été proposée pour la caractérisation 

des anévrismes cérébraux(105). Le 4D flow cérébrovasculaire est présentement moins développé 

qu’en cardiovasculaire, mais l’importante activité de recherche dans ce domaine justifie sa 

mention ici.  

Analyse des vasculopathies cérébrales 

La pulsatilité artérielle, mesurée par l’indice de pulsatilité (IP), l’indice de résistivité (IR) et la 

vélocité de l’onde pulsatile (VOP), témoigne la diminution de la compliance vasculaire liée à l’âge. 

Elle est un facteur impliqué dans la leukoaraïose (106) et la démence d’Alzheimer(107). Dans une 

cohorte de 33 patient âgés entre 70 et 91 ans, l’analyse simultanée de milliers d’artères 

intracérébrales distales par 4D flow a montré une corrélation significative entre l’âge et l’IP (R = 

0.43, P = 0.012) et l’IR (R = 0.4338, P = 0.027), qui était meilleure que celle avec la mesure par 2D 

PC des vaisseaux proximaux(108). Dans une cohorte de 89 patients imagés dans l’immédiat d’un 

accident cérébrovasculaire ou accident ischémique transitoire, la pulsatilité du flux mesuré avec 

4D flow à l’artère carotide interne et à l’artère cérébrale moyenne au niveau M1 étaient associés 
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à une augmentation des hyperintensités de la matière blanche et le déclin cognitif à un an(109). 

La VOP mesurée par 4D flow de haute résolution temporelle était évaluée chez 160 sujets, dont 

des patients avec démence d’Alzheimer, avec trouble neurocognitif mineur, avec des témoins 

appariés pour l’âge et avec des individus d’âge moyen avec ou sans le gène d’apolipoprotéine E4 

(APOE4), un facteur de risque connu pour la maladie d’Alzheimer(110). La VOP était 

significativement plus élevée chez les patients avec Alzheimer qu’avec trouble neurocognitif 

mineur et encore plus élevée que chez les témoins. Il était aussi plus élevé chez les sujets sains 

d’âge moyen positifs pour APOE4, signifiant que le VOP est un biomarqueur fortement associé 

avec la maladie d’Alzheimer et ses facteurs de risque. 

Tel que mentionné dans les chapitres précédents, le WSS est impliqué dans la localisation des 

plaques d’athérosclérose. La bifurcation carotidienne est un site d’intérêt particulier pour l’étude 

de cette relation. Une étude précoce 4D flow de Markl de 64 bifurcations saines et 17 bifurcations 

avec sténose modérée (48±6%) ou post-endartériectomie a caractérisé les relations entre la 

géométrie intrinsèque, la sténose et le statut post-chirurgical avec la distribution du WSS et de 

l’index d’oscillation de cisaillement (OSI pour oscillatory shear index)(111). La tortuosité et l’angle 

de la bifurcation étaient positivement corrélés avec un WSS et un OSI favorable à l’athérosclérose. 

Les patients avec des sténoses avaient un déplacement en distalité des facteurs hémodynamiques 

défavorables. Le 4D flow était exploité par Zarrinkoob pour déterminer l’impact de la sténose 

carotidienne sur les circuits collatéraux intracérébraux, entre autres le cercle de Willis(112). À 

travers des mesures de débit à 19 segments artériels chez 38 patients avec sténose ou occlusion 

symptomatique de l’artère carotide interne, ils avaient établi que l’apport controlatéral était plus 

important pour l’artère cérébrale antérieure du coté atteint qu’à l’artère cérébrale moyenne, et 

que le débit dans l’artère cérébrale moyenne ipsilatérale était indépendante du degré de sténose 

(>70% vs. <70%). La même analyse pré- et post-endartériectomie chez 19 patients a montré un 

gain de débit cérébral total de 15%, et la normalisation des débits dans les artères carotides 

internes bilatérales, basilaires, cérébrales moyennes et antérieures ipsilatérales(113). 

Finalement, le 4D flow a même caractérisé les impacts hémodynamiques des sténoses 

intracrâniennes(114). Ces séquences à double-VENC et à haute résolution spatiale permettent de 

mesurer les accélérations et les chutes de pression au niveau de ces petites lésions. 
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Anévrismes cérébraux 

Les anévrismes intracérébraux non-rompus sont très prévalents (3-5% de la population) et sont 

une trouvaille incidente fréquente, mais leur évolution naturelle et les facteurs prédictifs de 

rupture proposés (âge, sexe, hypertension, tabac, localisation, morphologie, etc.) restent 

insuffisants pour décider si une intervention prophylactique serait justifiée(115). La somme des 

études par CFD évoquent des associations importantes entre les facteurs hémodynamiques et 

l’évolution des anévrismes, notamment le WSS(116). Un concept prévalent est qu’il existe deux 

mécanismes de dilatation impliquant le WSS : 1. Le WSS élevé amorcerait un remodelage par les 

cellules endogènes de la paroi et 2. Le WSS bas serait promoteur de cascades inflammatoires 

locaux semblables à ceux de l’athérosclérose(116). L’approche par CFD est imparfaite en raison 

des simplifications du circuit, tels que la prescription d’un vaisseau rigide et des conditions limites 

de flux uniformes. En revanche, l’approche 4D flow permet de mesurer directement le WSS in-

vitro et in-vivo(117). Le 4D flow sous-estime la magnitude du WSS en fonction de sa résolution 

spatiale, mais qualitativement l’orientation et la distribution des vecteurs du WSS à la surface 

endoluminale sont en accord avec le CFD (118, 119). Récemment, dans une cohorte de 59 patients 

avec anévrisme latéral, l’angle d’entrée du flux était positivement associé avec un débit, une 

vélocité moyenne et un WSS moyen plus élevés, en plus d’une augmentation du rehaussement 

de paroi après injection de gadolinium – un signe d’inflammation de la paroi anévrismale(120). 

Malgré la nature expérimentale du 4D flow dans ce contexte, les avancées en résolution spatiale 

et accélération de l’acquisition en font un outil prometteur(105). 

Malformations artérioveineuses 

Les malformations artérioveineuses cérébrales sont associés avec un risque hémorragie 

significatif et seraient responsables d’environ 2 à 4% des accidents vasculaires cérébraux 

hémorragiques annuellement(121). Actuellement, l’angiographie conventionnelle est la 

technique privilégiée pour analyser qualitativement le flux artérioveineux et informe les décisions 

thérapeutiques. Le 4D flow a été identifié comme une source potentielle de données 

quantitatives pouvant contribuer à une meilleure compréhension de cette entité. Notamment, 

une augmentation du débit des artères nourricières et des veines drainantes du nidus mesurés 
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par 4D flow ont étés corrélés avec un grade de Spetzler-Martin plus élevé(122). Étant donné que 

les circuits des malformations sont complexes et interconnectés, une approche d’analyse 

hémodynamique systématique avec des réseaux de distribution de flux était validée in-vitro et 

in-vivo pour améliorer la caractérisation de ces lésions par 4D flow(123). 

3.3 Application Abdominales 

L’angiographie par tomodensitométrie (angio TDM) et l’échographie sont les outils privilégiés 

pour l’exploration vasculaire abdominale. Grâce à sa haute résolution spatiale, sa rapidité 

d’acquisition et son applicabilité très étendue, l’angio TDM est l’étalon d’or pour les investigations 

des vaisseaux splanchniques(124). Ses faiblesses principales sont l’administration de contraste 

(impliqué dans la néphropathie à contraste), la radiation ionisante et l’absence de mesures 

hémodynamiques. L’échographie comble les limites de l’angio TDM en apportant des mesures 

hémodynamiques, en évitant la radiation et le contraste iodé. C’est l’examen non-invasif de 

référence pour évaluer les freins hémodynamiques par exemple en sténose artérielle rénale et 

pour mesurer les débits de certains vaisseaux splanchniques tel l’artère hépatique. Comme dans 

tous les applications de l’échographie, elle souffre de variabilité interobservateur, ne mesure 

qu’une direction de vélocité et sa pénétration est limitée dans l’abdomen, particulièrement chez 

les sujets adultes(125). Le 2D PC est une alternative moins variable et plus reproductible comparé 

à l’échographie pour les mesures hémodynamiques hépatiques mais requiert toutefois un 

opérateur expérimenté pour placer des plans double-obliques orthogonales au vaisseaux 

d’intérêt(126). Chaque acquisition est en apnée; ceci exclue certains patients et mène à un 

alignement variable entre chaque acquisition. Cette approche allonge considérablement la 

séance d’acquisition. Dans ce contexte, le 4D flow a un important attrait car il couvre l’ensemble 

du réseau splanchnique en un volume reproductible et facile à placer, puis son analyse 

rétrospective facilite la caractérisation des vaisseaux tortueux. 

Validation du 4D flow 

L’abdomen présente plusieurs défis aux mesures valides par 4D flow. Les organes abdominaux 

sont sujet au mouvement respiratoire, qui varie selon l’organe; par exemple la relation entre le 
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mouvement diaphragmatique et hépatique est de 1:1 alors qu’elle est de 1:0.6 pour les reins, 

vraisemblablement dû à leur localisation rétropéritonéale(55). Les vaisseaux abdominaux 

présentent un grand éventail de diamètres et de vélocités, des défis importants pour la 

détermination de la résolution spatiale et du VENC, respectivement. Les dimensions importantes 

de l’abdomen imposent un FOV plus extensif, au coût de la résolution spatiale. On retrouve dans 

la littérature 3 types de séquences 4D flow abdominal: Cartésienne, radiale et spirale (Tableau 1). 

Les séquences Cartésiennes acquièrent un FOV en pavé, orienté selon les vaisseaux d’intérêt avec 

une résolution spatiale anisotropique. Elles sont accélérés avec GRAPPA ou k-t GRAPPA à des 

facteurs atteignant R = 8(127). En revanche, les séquences radiales (PC-VIPR) sont très 

avantageuses en abdominal car elles couvrent un FOV sphérique extensif avec une haute 

résolution spatiale isotropique dans un TA aux alentours de 10 minutes. Finalement, les 

séquences spirales sont similaires aux Cartésiennes en termes de forme de FOV et de résolution 

spatiale, mais sont accélérées au tel point qu’elles peuvent être exécutées en une seule apnée(41, 

128). 

 

Les mesures anatomiques et hémodynamiques du 4D flow abdominal ont étés validées 

extensivement contre l’échographie Doppler(46, 47, 129, 130, 156, 159), le débitmètre 

Doppler(151), le 2D PC(41, 46, 136, 139, 155, 156), le CFD(152, 154, 155), l’angiographie IRM(131, 

147), l’angiographie TDM (138) et l’angiographie invasive(133, 137, 140, 143). Le principe de 

 
Cartésienne Radiale (PC-VIPR) Spirale 

Compagnie Siemens, Phillips General Electric Siemens 

Forme du FOV Pavé Sphère Pavé 

Dimensions des voxels 
(mm) 

0.68-2.60x0.68-3.90x1.00-
5.00 

1.00-1.40 isotropique 1.30-2.50x1.30-2.50x2.50-
5.00 

Résolution temporelle 41.6-117.6 ms 12-20 phases/cycle 66-71 ms 

Temps d'acquisition 
(mm:ss) 

03:11 - 22:46 09:00-12:00 00:22 

Références (41, 46-48, 127, 129-146) (145, 147-157) (41, 128, 158) 

Tableau 1 : Paramètres typiques pour les séquences Cartésiennes, radiales et spirales utilisées en 
4D flow abdominal. 
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conservation de masse a été appliqué au 4D flow pour évaluer la cohérence des mesures de débit 

à la confluence et bifurcation porte, la division cœliaque ainsi qu’à d’autres sites(41, 48, 127, 134, 

135, 138, 139, 145, 148, 149, 158). 

Les séquences 4D flow sont difficiles à comparer entre-elles à cause de la variabilité des 

paramètres utilisés dans les études. Toutefois, on remarque quelques points saillants: 

• Les séquences Cartésiennes et radiales donnent une excellente visibilité de la majorité des 

vaisseaux artériels et veineux splanchniques, mis à part le rameau gauche de la veine 

porte(46, 48, 130, 132, 147). La visualisation est améliorée par l’administration de 

contraste endoveineux et l’utilisation judicieuse des ajustements anti-aliasing et anti-bruit 

dans le post-traitement des images(135). 

• Le 4D flow et le 2D PC donnent des valeurs de vélocité maximale et moyenne inférieures 

et des aires transversales supérieures à l’échographie Doppler(46, 47, 130). 

• Le 4D flow sous-estime les vélocités et surestime l’aire transversale par rapport au 2D PC, 

quoique cette différence est plus prononcée pour les séquences Cartésiennes que 

spirales(41, 136). Cette erreur diminue lorsque l’acquisition est en apnée car elle minimise 

les artéfacts de dédoublement. Ceci est davantage un problème avec la résolution 

temporelle basse qu’avec la résolution spatiale basse et pour les artères plus que pour les 

veines splanchniques(48). 

• La cohérence interne du 4D flow est excellente. Roldan-Alzate avait rapporté une erreur 

relative de débit de 3.9 ± 4.2% sur trois plans consécutifs dans la veine porte, de 5.9 ± 2.5% 

à la confluence porte, de 5.8 ± 3.1% à la bifurcation porte pour la séquence radiale(148). 

Stankovic avait rapporté des mesures légèrement moins cohérentes avec l’approche 

Cartésienne(48). Au niveau artériel, l’erreur à la division du tronc cœliaque était de  1.3 ± 

17.3%(48), 10.7 ± 9.0% et 21.7 ± 21.6%(134). Les mesures de débit à travers des lits 

capillaires (tels que Qartère cœliaque + Qartère splénique = Qveine porte et QAorte supra-rénale = QVCI supra-

rénale) sont moins cohérentes(158). 

• Certains auteurs avaient choisi d’acquérir plusieurs séquences de VENC différents(134, 

138, 139, 145, 149, 150, 157) ou même des séquences à double-VENC(134, 158) pour 

éviter l’aliasing et pour optimiser le rapport vélocité-bruit en tenant compte des écarts de 
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vélocité entre les artères et les veines, des changements de débit pré- et postprandiales 

et pré- et post-TIPS. 

Cirrhose 

L’apport sanguin au foie provient à 80% de la veine porte et à 20% de l’artère hépatique. La veine 

porte draine la majorité du tube digestif, ainsi que la rate, le pancréas et la vésicule biliaire, 

permettant au foie de métaboliser les nutriments et de neutraliser les toxines ingérés avant qu’ils 

rejoignent la circulation systémique par les veines sus-hépatiques(160). En raison de cet 

emplacement stratégique, les pathologies hépatiques ont des conséquences importantes sur la 

dynamique du flux splanchnique(125). La cirrhose est la fibrose irréversible du foie et constitue 

la 13ème cause de décès au monde(161). Elle est le résultat d’insultes hépatocellulaires chroniques 

provenant entre autres de l’alcool, des hépatites virales B et C et de l’obésité. L’hypertension 

porte découle de l’augmentation de la résistance vasculaire au niveau sinusoïdal par des 

mécanismes statiques (fibrose) et vasoconstrictifs locaux. Elle est responsable de complications 

majeures qui signalent la cirrhose décompensée : ascite, péritonite bactérienne, hypersplénisme, 

et les shunts porto-systémiques dont les varices œsophagiennes et gastriques qui peuvent 

évoluer vers des saignements mortels(161). Le 4D flow offre une nouvelle vitrine dans ces entités 

cliniques. 

L’hyperémie porte post-prandiale est une réponse physiologique au repas qui est nettement 

atténué chez le patient cirrhotique. Gaiani avait établi par échographie Doppler que le calibre et 

le débit porte basal des patients cirrhotiques dépassait celui des témoins sains(162). Cependant, 

une heure après un repas, les témoins avaient une augmentation de calibre, de vélocité et de 

débit porte de 14%, 24%, et 59% respectivement, alors que ces changements étaient négligeables 

chez les patients. Ludwig et collègues avaient ensuite démontré que l’hyperémie post-prandiale 

était inversement corrélée à la classe de Child-Pugh et à la présence de varices œsophagiennes : 

l’accroissement de débit était de 22-24%, 49% et 65% chez les patients avec varices, les patients 

sans varices et les sujets sains, respectivement(163). Ces constations laissaient suspecter que 

l’afflux veineux post-prandial était redirigé vers les collatérales porto-systémique à cause de la 

résistance hémodynamique du foie cirrhotique(162-164). Parmi les premières investigations au 
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4D flow, Stankovic et Frydrychowicz avait décelé chez les sujets cirrhotiques le flux hépatofuge 

dans la veine porte et la reperméabilisation de la veine ombilicale(46, 147). Roldán-Alzate avait 

exploité le grand FOV du 4D flow pour mesurer simultanément l’hémodynamique des artères et 

veines splanchniques avant et après un repas standardisé(149). L’aorte supra-cœliaque (AoSC), 

l’artère mésentérique supérieure (AMS), la veine mésentérique supérieure (VMS) et la veine 

porte (VP) voyaient augmenter leur débit en post prandial, alors que celui-ci diminuait dans 

l’artère hépatique (AH) ainsi que dans la veine splénique (VS). Ces variations étaient atténuées 

chez les patients avec hypertension porte, mais ces derniers avaient une augmentation notable 

du débit dans la veine azygos (VA). Le même auteur a investigué d’avantage la variabilité pré- et 

postprandiale, journalière et diurne de l’hémodynamie splanchnique à travers six acquisitions 4D 

flow : avant et après le déjeuner, avant et après le dîner, à 16h et avant le déjeuner une semaine 

après(157). Là-encore, l’hyperémie chez les patients avec hypertension porte était atténuée aux 

deux repas, mais le débit basal à 16h était relativement élevée, signalant un débit basal 

important(157). 

Les mesures hémodynamiques riches du 4D flow ont amorcé la recherche de nouveaux 

biomarqueurs de la cirrhose et de ses complications. Higaki avait associé un indice de fibrose 

hépatique basée sur la morphologie du foie, le ratio aspartate transaminase/plaquettes et l’index 

Fibrose-4 avec la distribution du débit porte entre les rameaux gauche (VPG) et droits (VPD) ainsi 

qu’avec le volume relatif des lobes droit, gauche et caudé(146). Un stade de fibrose plus avancé 

était associé avec un calibre décroissant de la VPD, un débit croissant de la VPG en même temps 

qu’une hypertrophie du lobe gauche et caudé aux dépens du lobe droit. Keller avait proposé de 

diagnostiquer l’hypersplénisme avec un indice de fonction splénique dérivé du débit artériel, 

veineux, et du volume splénique ainsi que le pourcentage du débit porte collatéral mesurés avec 

4D flow(135). Les débits collatéraux, artériels, veineux et le volume splénique étaient inversement 

corrélés avec le taux sérique de plaquettes.  L’indice de fonction splénique avait une aire sous la 

courbe de 1.00 à l’analyse Receiver Operating Curve et une sensibilité et spécificité de 100% pour 

l’hypersplénisme sévère (plaquettes < 50 x 103/µL). Motosugi avait associé les mesures 4D flow 

avec le risque d’hémorragie variciel stratifié par endoscopie(153). Il avait effectué des mesures 

de débit à la VA, la VS au hile splénique (VShile), la VS avant la confluence spléno-mésentérique 
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(VSSM), la VMS, la VP à la confluence spléno-mésentérique (VPSM) et la VP au hile hépatique (VPhile) 

et calculé deux indices de débit collatéral : 

𝐹𝑟𝑎𝑐𝑡𝑖𝑜𝑛 𝑑𝑒 𝑐ℎ𝑎𝑛𝑔𝑒𝑚𝑒𝑛𝑡 𝑑𝑢 𝑑é𝑏𝑖𝑡 𝑉𝑃 =
𝑉𝑃ℎ𝑖𝑙𝑒 − (𝑉𝑀𝑆 + 𝑉𝑆𝑆𝑀)

𝑉𝑀𝑆 + 𝑉𝑆𝑆𝑀
 

𝐹𝑟𝑎𝑐𝑡𝑖𝑜𝑛 𝑑𝑒 𝑐ℎ𝑎𝑛𝑔𝑒𝑚𝑒𝑛𝑡 𝑑𝑢 𝑑é𝑏𝑖𝑡 𝑉𝑆 =  
𝑉𝑆𝑆𝑀 − 𝑉𝑆ℎ𝑖𝑙𝑒

𝑉𝑆ℎ𝑖𝑙𝑒
 

Ces indices quantifient le degré de flux collatéral à la VP et à la VS, respectivement. Le débit de la 

VA supérieure à 0.1L/min et une fraction du changement de débit du VP négative étaient les seuls 

prédicteurs indépendants pour les varices de haut risque, avec des rapports de cotes (RC) de 

15.75 et 30.25, respectivement. 

Les traitements de l’hypertension porte par Transjugular Intrahepatic Porto-systemic Shunt 

(TIPS), des collatérales porto-systémiques par Balloon-occluded Retrograde Transvenous 

Obliteration (BRTO) des varices gastriques et la transplantation du foie ont été investigués par 4D 

flow(129, 132, 133, 136, 137, 140, 141, 143, 144, 150, 152, 165). Le TIPS est un conduit entre une 

branche intra-hépatique de la veine porte et une veine sus-hépatique crée par le placement 

endovasculaire d’un stent dans le but de décomprimer l’hypertension porte. Ses indications 

principales sont l’hémorragie variciel et l’ascite réfractaire, alors que les contre-indications 

incluent l’encéphalopathie hépatique et l’insuffisance cardiaque(166). Malgré l’amélioration des 

stents, les TIPS ont une perméabilité primaire de 74%, 62% et 50% à 2, 4 et 6 ans, justifiant un 

suivi clinique longitudinal(167). La vérification de la perméabilité du stent à une semaine post 

procédure avec échographie Doppler est la norme, mais serait moins pertinente dans le suivi 

longitudinal, car sa concordance avec la vénographie invasive n’est que de 53%(168). Les 

trouvailles à l’échographie suggestifs de dysfonction du TIPS sont une vélocité de < 40 cm/s dans 

la veine porte ou de <60 cm/s ou >200 cm/s dans le stent(168). Le 4D flow est une alternative qui 

permet d’interroger simultanément toute la longueur du stent ainsi que les vaisseaux en amont 

et en aval(129). Stankovic avait comparé les mesures 4D flow 24 heures avant et 4 semaines après 

le placement du TIPS chez 11 patients(132). Il constatait une augmentation significative de 284%, 

50% et 43% du débit dans la VP, l’AH et l’AMS post-TIPS. L’augmentation absolue était de 739 à 

1164 ml/min de la perfusion hépatique totale. Quatre-vingt deux pourcent des patients avaient 



60 

des vélocités de 58 à 194 cm/s dans le stent, et les deux patients avec vélocités inférieurs à 50 

cm/s avaient une dysfonction de TIPS éventuellement prouvée par mesure invasive du gradient 

porto-systémique. Bannas démontra l’absence de changement significatif de débit splanchnique 

entre deux et 12 semaines post-TIPS(150). Le 4D flow avait même permis d’identifier une fistule 

artérioveineuse porte comme cause d’un cas d’ascite réfractaire après TIPS. Owen évalua la 

faisabilité clinique du 4D flow dans une cohorte de 23 patients(137). Le 4D flow réussit chez 16 

(69.6%). Trois patients étaient des vrais positifs de sténose intra-stent confirmées par 

vénographie, sept étaient des vrai-négatifs et six étaient des faux-positifs. À part le TIPS, le 4D 

flow a servi à identifier les varices et à quantifier les résultats de leur traitement endovasculaire. 

Keller avait exploité le 4D flow pour identifier le site d’une fistule artérioveineuse spléno-

splénique puis de confirmer la normalisation des paramètres des AH et AS post 

embolisation(133). Hyodo a utilisé le 4D flow dans deux cas pour quantifier des collatérales porto-

systémiques associés à de l’encéphalopathie hépatique, puis a constaté la reprise du flux 

hépatopète après leur embolisation(140). Hamasaki a évalué 10 patients conjointement avec le 

4D flow et la vénographie invasive avant et après l’ablation de collatérales porto-systémiques 

avec la technique BRTO(143). Le 4D flow identifiait le changement du flux hépatofuge à 

hépatopète dans 70% à 100% des cas et repérait une augmentation significatives des débits dans 

la VP et la VS. Finalement, dans le contexte de la transplantation hépatique, le 4D flow a été 

combiné à la CFD pour modéliser les changements post-hépatectomie chez le donneur 

vivant(152), mesurer le débit dans des shunts réno-portes(165) et mésentérico-portes(144) et 

l’effet du déploiement d’un stent dans la veine porte(141). 

Pathologies artérielles 

 L’utilisation du 4D flow pour les artères splanchniques concerne essentiellement 

l’ischémie mésentérique chronique (IMC) et les anévrismes des arcades pancréatico-duodénales 

(AAPD) (131, 138, 139, 145, 155, 156, 159). L’IMC est un syndrome caractérisé par une douleur 

abdominale diffuse et sévère qui débute environ 20 minutes après un repas. L’IMC est due à des 

sténoses des artères splanchniques qui produit une restriction de l’hyperémie postprandiale 

normale de l’intestin grêle. Les patients développent une aversion pour la nourriture 



61 

accompagnée puis de la perte pondérale(169). L’IMC est associée aux sténoses de l’AC et de 

l’AMS, mais celles-ci sont fréquentes alors que l’IMC est rare : chez 553 sujets asymptomatiques 

âgés, 17.5% avaient une sténose d’une artère viscérale, dont 15% de l’AC seule, 1.3% de l’AC et 

de l’AMS et 0.9% de l’AMS seule(170). Les vélocités systolique et diastolique du flux dans l’AC et 

l’AMS à échographie Doppler ont une sensibilité de 70%-90% pour l’IMC(169). L’angiographie par 

TDM et par IRM sont des modalités diagnostiques alternatives, mais l’angiographie 

conventionnelle reste l’étalon d’or pour caractériser ces sténoses(169). Là-encore le 4D flow peut 

apporter de l’information anatomique et fonctionnelle de façon non-invasive. Siedek avait 

démontré une excellente concordance entre l’angiographie TDM et le 4D flow pour le degré de 

sténose (erreur absolue : AC 7.2 ± 7.1%; AMS 3.5 ± 4.2%).  Les vélocités maximales et moyennes 

étaient significativement plus élevées. Les vaisseaux atteints avaient une tendance vers un débit 

diminué et une augmentation significative du WSS au site de sténose de grade moyen(138). 

Sugiyama a combiné le 4D flow avec le CFD pour déterminer que l’emplacement idéal d’un plan 

de mesure 2D PC ou 4D flow sur l’AMS était distal à la courbure de l’AMS, car cette courbure est 

le site de turbulence significative(155). Barrientos compara l’état hémodynamique post-prandial 

de six témoins avec six patients atteints de CMI symptomatique(139). Les augmentations 

physiologiques de débit post-prandiaux dans l’AMS, la VMS et la VP étaient nettement amortis 

chez les patients IMC. Roberts étudia 20 témoins et 19 patients suspectés de CMI, dont six avaient 

un diagnostic confirmé par imagerie (CMI+) et 13 étaient négatifs à l’imagerie (CMI-)(145). Les 

augmentations post-prandiales de débit étaient fortement abaissées chez les patients CMI+ 

comparés aux témoins dans la VP (20.4% vs. 56.7%), la VMS (49.2% vs. 132%) et l’AMS (25.1% vs. 

98.8%) alors qu’ils étaient similaires entre les témoins et les patients CMI-. Les angiogrammes par 

4D flow démontraient fidèlement la vascularisation collatérale. 

Les AAPD représentent seulement 2% des anévrismes viscéraux, mais leur rupture a un taux de 

mortalité de 50%. Cinquante à 80% des cas sont associés à la sténose de l’AC qui induit un flux 

rétrograde de l’AMS par les APD(171). Mano avait étudié par 4D flow cinq patients avec sténoses 

de l’AC accompagnés d’AAPD et sept témoins(131). Dû à leur débit nettement augmenté, les 

arcades pancréatico-duodénales (APD) étaient visibles seulement chez les patients. La direction 

du flux dans les artères hépatiques communes et les APD étaient inversés. Le OSI était élevé à la 
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fois dans les AAPD que les APD. Shibasaki rapportait une patiente avec un syndrome du ligament 

arqué médian qui subit un relâchement de ce dernier dans le contexte d’une résection 

d’insulinome(159). En post-opératoire, le 4D flow permettait de constater un rétablissement du 

flux antérograde et la diminution du WSS dans l’APD dilatée.  
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Chapitre 4 – Article 

Avant-propos 

Je suis le co-premier auteur cette étude intitulée « Assessment of hepatic arterial 

hemodynamics with 4D flow MRI: In-vitro analysis of motion and spatial resolution related error 

and in-vivo feasibility study in 20 volunteers »(172). J’ai revu la littérature, conçu le protocole de 

recherche, effectué les expériences in-vitro et in-vivo, analysé les données et écrit le manuscrit. 

Cyril Tous a obtenu la séquence expérimentale, le logiciel prototype de Siemens, l’approbation 

éthique pour les expériences humaines, a révisé le manuscrit et m’as appris l’utilisation de la 

console du scanner IRM. Ning Li a fabriqué la plateforme mobile du fantôme, a contribué aux 

expériences et à la révision du manuscrit. Tim Bomberna et Charlotte Debbaut ont fourni le 

fantôme réaliste de l’artère hépatique et les conditions hémodynamiques réalistes. Ning Jin a été 

consultée pour l’utilisation de la séquence expérimentale. Maxime Barat a participé à l’analyse 

des images et a révisé le manuscrit. Gerald Moran et An Tang ont révisé le manuscrit. Gilles Soulez 

a supervisé le projet et révisé le manuscrit.   

Les objectifs principaux de l’étude étaient : 

1. Déterminer la précision in-vitro des mesures hémodynamiques par 4D flow en fonction 

de la résolution spatiale et de la fenêtre d’acceptation du navigateur dans un fantôme 

réaliste de l’artère hépatique avec mouvement respiratoire. 

2. Déterminer la faisabilité in-vivo d’imager l’artère hépatique propre et ses branches. 

3. Comparer les mesures par 4D flow de l’artère hépatique commune, l’artère hépatique 

propre et l’artère gastroduodénale à ceux pris avec 2D PC en apnée. 
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Abstract 

 

Objectives: To assess the ability of four-dimensional (4D) flow MRI to measure hepatic arterial 

hemodynamics by determining the effects of spatial resolution and respiratory motion 

suppression in vitro and its applicability in vivo with comparison to two-dimensional (2D) phase-

contrast MRI. 

Methods: A dynamic hepatic artery phantom and 20 consecutive volunteers were scanned. The 

accuracies of Cartesian 4D flow sequences with k-space reordering and navigator gating at four 

spatial resolutions (0.5- to 1-mm isotropic) and navigator acceptance windows (± 8 to ± 2 mm) 

and one 2D phase-contrast sequence (0.5-mm in-plane) were assessed in vitro at 3T. Two 

sequences centered on gastroduodenal and hepatic artery branches were assessed for intra- and 

interobserver agreement and compared to 2D phase-contrast. 

Results: In vitro, higher spatial resolution led to a greater decrease in error than narrower 

navigator window (30.5 to -4.67% vs -6.64 to -4.67% for flow). In vivo, hepatic and gastroduodenal 

arteries were more often visualized with the higher resolution sequence (90 vs 71%).  Despite 

similar interobserver agreement (κ = 0.660 and 0.704), the higher resolution sequence had lower 

variability for area (CV = 20.04 vs 30.67%), flow (CV = 34.92 vs 51.99%) and average velocity (CV 

= 26.47 vs 44.76%). 4D flow had lower differences between inflow and outflow at the hepatic 

artery bifurcation (11.03 ± 5.05% and 15.69 ± 6.14%) than 2D phase-contrast (28.77 ± 21.01%). 

Conclusion: High-resolution 4D flow can assess hepatic artery anatomy and hemodynamics with 

improved accuracy, greater vessel visibility, better interobserver reliability and internal 

consistency. 

Medical Subject Headings (MeSH) Keywords: 

Magnetic Resonance Imaging, Cine; Hemodynamics; Radiographic Image Interpretation, 

Computer-Assisted; Splanchnic Circulation; Imaging, Three-Dimensional 

 

Key points: 
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1. Motion-suppressed Cartesian four-dimensional (4D) flow MRI with higher spatial 

resolution provides more accurate measurements even when accepted respiratory 

motion exceeds voxel size. 

2. 4D flow MRI with higher spatial resolution provides substantial interobserver agreement 

for visualization of hepatic artery branches. 

3. Lower peak and average velocities and a trend toward better internal consistency were 

observed with 4D flow MRI as compared to 2D phase-contrast.  
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Abbreviations 

 

2DPC two-dimensional phase-contrast 

CHA common hepatic artery 

PHA proper hepatic artery 

GDA gastroduodenal artery 

LHA left hepatic artery 

RHA right hepatic artery 

MPE mean percent error 

0.5iso 0.5-mm isotropic resolution 4D flow 

0.6iso 0.6-mm isotropic resolution 4D flow 

0.8iso 0.8-mm isotropic resolution 4D flow 

1.0iso 1.0-mm isotropic resolution 4D flow 

BALA Bland-Altman limits of agreement 

CV coefficient of variation 
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Introduction 

 

Surgical and interventional therapies for hepatic malignancy require precise anatomical 

and hemodynamic survey of the hepatic arteries (173). Although imaging modalities like CT 

angiography provide high-resolution anatomic assessment(174), little is currently available to 

precisely measure blood flow.  

Time-resolved, three-dimensional phase-contrast magnetic resonance angiography with 

three-dimensional velocity encoding, referred to as 4D flow(175), could succeed where Doppler 

ultrasound(176, 177) and two-dimensional phase-contrast (2DPC) MRI(178, 179) have failed. 4D 

flow has successfully measured portal vein hemodynamics(128, 136, 158), but imaging abdominal 

vessels remains challenging due to their small size, respiratory motion, wide velocity range and 

anatomical variability. Therefore, previous studies have investigated the effects of 

spatiotemporal resolution(48), compared spiral versus Cartesian acquisitions(41), and simulated 

different motion suppression techniques(180). To date, it remains unclear how 4D flow could be 

adapted for hepatic artery measurements. Recently, an anatomically and hemodynamically 

realistic hepatic arterial phantom was developed to validate computational fluid dynamics flow 

and particle distribution modelling(181). For this study, the phantom was mounted on a moving 

platform to imitate respiratory motion, creating a dynamic phantom that could test 4D flow 

sequence motion suppression before implementation in human subjects.  

 

The purpose of this work was to characterize the ability of 4D flow to measure hepatic 

arterial hemodynamics by comparing the effects of spatial resolution and motion suppression in 

a dynamic hepatic artery phantom, then assessing its feasibility and comparing it to 2DPC in 20 

volunteers. 
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Materials and Methods 

Phantom 

 All in-vitro experiments were conducted in a previously-reported patient-specific 

stereolithographic hepatic artery phantom made of TuskXC2700T material (Materialise) (Figure 

1a,b)(181). The phantom’s 21 outlets were jointed into nine outlets and the phantom was placed 

in a 43 x 44 x 38 cm acrylic box filled with 1% (w/v) agar on a mobile plexiglass platform on the 

patient table (Figure 1c); the platform was tethered with 100-pound test polyester line to an 

electric linear actuator in the control room. The actuator delivered a sinusoidal displacement of 

15 mm in the foot-head direction with a frequency of 16 cycles per minute to imitate normal 

diaphragmatic movement(54, 55). Movement amplitude was verified using a ruler prior to each 

4D flow scan and monitored with navigator during imaging. 

The phantom was perfused with water using a pulsatile blood pump (Harvard Apparatus) 

at 60 bpm, 25% systolic phase and three total flow rates (3.5, 4.5 and 5.5 mL/s) which correspond 

to PHA blood flow(126, 176, 182). A further three conditions were created by adding resistance 

to outlets leading to hepatic segments II and III, simulating a partial left lobar embolization while 

maintaining the same total flow rates (3.5, 4.5 and 5.5 mL/s). Water pressure was monitored at 

the pump outlet using a manometer to derive a cardiac trigger signal by pressure thresholding. 

One flow condition was tested per day; all conditions were scanned over two weeks. The outflow 

of each of the nine outlets and the combined outflow were measured with a graduated cylinder 

for 20 and 30 seconds, respectively. To imitate hepatic artery pulsatility, 2DPC at the phantom 

inlet was used to determine systolic and diastolic peak velocity to derive the resistive index (𝑅𝐼 =

𝑃𝑒𝑎𝑘 𝑠𝑦𝑠𝑡𝑜𝑙𝑖𝑐 𝑣𝑒𝑙𝑜𝑐𝑖𝑡𝑦 – 𝑙𝑜𝑤𝑒𝑠𝑡 𝑑𝑖𝑎𝑠𝑡𝑜𝑙𝑖𝑐 𝑣𝑒𝑙𝑜𝑐𝑖𝑡𝑦

𝑃𝑒𝑎𝑘 𝑠𝑦𝑠𝑡𝑜𝑙𝑖𝑐 𝑣𝑒𝑙𝑜𝑐𝑖𝑡𝑦
). Stroke volume and whole-circuit resistance were 

adjusted until the RI was in the physiological range of 0.55 to 0.7(125). 
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Volunteers 

Institutional review board approval was obtained for this prospective study. Twenty 

volunteers with no known history of liver disease were internally recruited consecutively between 

April and June 2021. Volunteers were asked to fast for two hours prior to the exam.  

Scanning 

All scanning was done using a 3T MRI scanner (MAGNETOM Skyra, Siemens Healthcare) 

with an 18-channel body coil. Retrospectively cardiac-gated 2DPC and prototype 4D flow 

sequences (Table 1) at 0.5-mm (0.5iso), 0.6-mm (0.6iso), 0.8-mm (0.8iso) and 1.0-mm (1.0iso) 

isotropic spatial resolution without respiratory gating were first used to scan the phantom at eight 

vascular segments before turning on the actuator. The eight imaging planes with their 

corresponding vascular segments are illustrated in Figure 1c. They were separated into five small 

and three large planes based on cross-sectional area (Supplemental Table 1). Large planes had 

areas greater than 20 mm2.  

After turning on the actuator, the 0.6iso, 0.8iso and 1.0iso sequences were repeated with 

respiratory gating using a pencil-beam navigator centered at the inferior edge of the phantom 

box. The 0.5iso sequence could not be acquired with motion. Respiratory Controlled Adaptive k-

space Reordering(183) and respiratory motion adaptation of the navigator window position were 

used to improve respiratory compensation and navigator efficiency(59). The three 4D flow 

sequences were repeated with navigator windows of ± 8, ± 6, ± 4, and ± 2 mm. The phantom was 

scanned 96 times. 

In vivo, the same 2DPC sequence was performed under breath-hold on the CHA, the PHA, 

and the GDA after localization with a breath-hold phase contrast angiogram. The 0.8iso and 1.0iso 

4D flow sequences were performed with the navigator centered on the liver dome and windowed 

at ± 4 mm.  
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Image analysis 

All 4D flow and 2DPC images were reconstructed online to 15 and 25 cardiac frames, 

respectively. Signal-to-noise ratios (SNR) for 4D flow were derived from pairs of magnitude 

images using a previously developed technique for 4D flow SNR evaluation(184). 2DPC was 

analysed in Segment v3.2 (MedViso)(4). Regions of interest (ROIs) were drawn by built-in 

automatic segmentation. 4D flow was analysed using a prototype software (4D flow 

demonstrator V2.4, Siemens Healthcare)(41, 128). After in-software background phase, 

antialiasing and motion corrections, seeds were manually placed for automatic centerline 

extraction and segmentation in each volume. In the static phantom, center point coordinates 

from the ROIs of the eight 2DPC scans were used to place eight analysis planes on the 4D flow 

segmentation (Figure 1c). Volumes from the 0.5iso sequence were first analyzed, then their 

analysis planes were copied and automatically updated to segmentations of the hepatic arterial 

tree in the other volumes. In vivo, hepatic arterial branches were identified on time-averaged 

phase-contrast angiograms by a radiologist. Two independent observers ranked vessel visibility 

on a 3-point scale (0: absent, 1: partly visible, 2: fully visible) then segmented and placed analysis 

planes on the CHA, PHA, GDA, LHA and right hepatic artery (RHA) (Figure 2). One observer 

reanalyzed all datasets seven months later for intraobserver agreement. Average area, net 

average flow, average and peak through plane velocities at peak systole were measured. 
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Statistical analysis 

Quantitative parameters were reported as medians and interquartile ranges. Percent error for 

hemodynamic parameters was calculated as follows 𝑃𝐸 =
𝑚𝑒𝑎𝑠𝑢𝑟𝑒𝑑 𝑣𝑎𝑙𝑢𝑒 – 𝑟𝑒𝑓𝑒𝑟𝑒𝑛𝑐𝑒 𝑣𝑎𝑙𝑢𝑒

𝑟𝑒𝑓𝑒𝑟𝑒𝑛𝑐𝑒 𝑣𝑎𝑙𝑢𝑒
×

 100 and was averaged across data from the six flow conditions to yield mean percent error 

(MPE). In-vivo percent scanning success was defined as the percentage of all volunteers with 

successful completion and reconstruction of the imaging sequence. Vessel identification 

percentage was the times a vessel was visible divided by the number of volunteers with a 

successful scan. Intra- and interobserver agreement was assessed with Bland-Altman 

analysis(185) and interobserver vessel conspicuity with Cohen’s kappa (κ)(186). Conservation of 

flow was calculated using the percent absolute difference between flow in the CHA flow and the 

sum of the daughter vessels (PHA and GDA). A paired Wilcoxon test was used to compare 

repeated measurements with statistical significance set at P < 0.05. Statistical analysis was done 

in Excel (Microsoft) and MATLAB R2021a (MathWorks). 
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Results 

In-vitro 

The imaging time, navigator efficiency and SNR for 4D flow sequences are described in 

Supplemental Table 2. Imaging time increased with narrowing navigator window and increasing 

spatial resolution. SNR relative to 0.5iso was in the range of 0.8 to 1.3, with 0.6iso and 0.8iso 

having the lowest and highest SNR values. 

Agreement of 4D flow and 2DPC with ground truth 

Ground truth area and flow at each vascular segment of the phantom (Figure 1) are reported in 

Supplemental Table 1. Large planes had areas of 25.18 to 33.34 mm2 while small ones were 7.14 

to 13.68 mm2. In voxel terms, large planes had areas of 100 to 133 and 25 to 33 voxels for 0.5iso 

and 1.0iso, respectively, while small planes were 28 to 54 and 7 to 13 voxels. MPE for area and 

flow of 4D flow and 2DPC compared to ground truth appear in the first row of Figure 3, while MPE 

for peak and average velocity of 4D flow compared to 2DPC is in the second row. Data for 

individual planes are in Supplemental Table 1. Compared to ground truth, MPE of area measured 

with 0.5iso to 1.0iso 4D flow grew from -15.61 to 22.60% and from -23.06 to 67.86% in large and 

small planes, respectively, and was 11.37% in large and 15.10% in small planes with 2DPC. MPE 

of flow measured with 0.5iso to 1.0iso 4D flow grew from -5.58 to 24.93% and from -5.44 to 

54.94% in large and small planes, respectively, and was 18.76% in large and 33.40% in small planes 

with 2DPC. In comparison with 2DPC, MPE of average velocity measured with 0.5iso to 1.0iso 4D 

flow changed from 1.74 to -4.11% and -1.07 to 23.06% in large and small planes, respectively, and 

MPE of peak velocity decreased from -2.54 to -9.84% and –2.00 to -17.17%. 

Interaction between spatial resolution and acceptance window 

The MPE of hemodynamic parameters measured at the large planes with 0.6iso, 0.8iso and 1.0iso 

across four navigator acceptance windows is in Figure 4. The positive slopes of the linear 

regressions show that MPE of area and flow increased slightly with widening navigator 

acceptance window for 1.0iso and 0.8iso but not 0.6iso. Average and peak velocity only decreased 
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slightly. As in Figure 3, decreasing spatial resolution resulted in large increases in error from 0.6iso 

to 1.0iso, as suggested by large increases in the intercepts of linear regressions. 

 

In-vivo 

Feasibility and interobserver agreement 

All twenty volunteers (11 male, 25 ± 4 years) were scanned with average acquisition times of 7:52 

min (range: 5:03 – 11:54) and 7:30 min (range: 4:02-10:55) for 0.8iso and 1.0iso, respectively 

(Supplemental Table 2), with reconstruction success rates at 70% (n = 14) and 90% (n = 18) for a 

total of n = 32 4D flow data sets. Causes of failure are in Supplemental Table 3. 

As summarized in Table 2, vessel visibility was best for the CHA (100%) and PHA (100%) for both 

observers. Overall visibility was better with 0.8iso (Observer 1: 90%, Observer 2: 82%) than 1.0iso 

(Observer 1: 71%, Observer 2: 66%). Interobserver agreement on vessel visibility was similarly 

substantial for both sequences, with κ = 0.704 and κ = 0.660 for 0.8iso and 1.0iso, respectively (P 

< 0.001 for both). Figure 5 shows Bland-Altman plots of intra- and interobserver agreement for 

hemodynamic parameters in volunteers. 0.8iso displayed better intra- and interobserver 

agreement than 1.0iso for area and flow with narrower limits of agreement and lower coefficients 

of variation.  

Comparison of 4D flow sequences to 2DPC 

The results of 4D flow and 2DPC hemodynamic measurements are summarized in Figure 6. In the 

CHA, average and peak velocities were significantly lower for 0.8iso (P = 0.015 and P =0.048) and 

1.0iso (P = 0.008 and P = 0.030) compared to 2DPC. In the PHA, area was significantly higher while 

average velocity was significantly lower for 0.8iso (P = 0.006 and P = 0.017) and 1.0iso (P = 0.002 

and P < 0.001) and peak velocity was lower for 1.0iso (P = 0.006) compared to 2DPC. In the GDA, 

area was significantly higher for 1.0iso (P = 0.014), flow was significantly lower for 0.8iso (P = 

0.082), while average and peak velocity were significantly lower for 0.8iso (P = 0.001 and P = 

0.002) and 1.0iso (P < 0.001 and P < 0.001) compared to 2DPC. In the LHA, average (P = 0.024) 

and peak (P = 0.018) velocities were higher for 0.8iso than for 1.0iso. Finally, in the RHA, area was 
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significantly higher for 1.0iso compared to 0.8iso (P = 0.031) while average (P = 0.024) and peak 

(P = 0.031) velocities were lower. 

Conservation of flow 

The percent absolute differences between in- and outflow at the CHA bifurcation were 11.03 ± 

5.05%, 15.69 ± 6.14% and 28.77 ± 21.01 % for 0.8iso, 1.0iso and 2DPC, respectively. There was no 

significant difference between 0.8iso and 1.0iso (P = 0.686), between 1.0iso and 2DPC (P = 0.116), 

and between 0.6iso and 2DPC (P = 0.116). 

 

Discussion 

In this work, we assessed the effect of spatial resolution on 4D flow accuracy in a static hepatic 

artery phantom, then by making the phantom dynamic, we compared this effect to that of 

respiratory motion suppression. Two of the same sequences were applied to volunteers to 

evaluate their ability to visualize the hepatic and gastroduodenal arteries, their interobserver 

reproducibility and the differences in hemodynamic parameters among the sequences 

themselves and compared to 2DPC.  

As with previous studies, we found that spatial resolution can profoundly impact 4D flow accuracy 

based on the relationship between vessel area and voxel size. Tang et al. (29) found that at least 

16 voxels must cover the vessel area for flow error to be within 10%. As shown in Figure 3, area 

and flow error in smaller branches quickly outpaces that in larger ones, because at lower spatial 

resolutions, the voxel count falls below the cut-off of 16 in the smaller branches. The less-

pronounced decrease in peak and average velocity with lower spatial resolution is likely caused 

by larger voxels averaging out the cross-sectional velocity profile. Although 0.5iso and 2DPC had 

the same in-plane resolution, the 5 mm slice thickness in 2DPC averaged out the flow and area 

MPE. 

In the two lower spatial resolution sequences, stricter respiratory motion suppression with 

narrower navigator acceptance windows decreased error, but to a lesser extent than increasing 

the spatial resolution. Since narrower acceptance window and higher spatial resolution both 
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increase acquisition time, it would be better invested in higher spatial resolution than in narrower 

acceptance windows. This appears counterintuitive, because according to Dyverfeldt and 

Ebbers(180), increasing the spatial resolution beyond the accepted motion amplitude should not 

improve accuracy since residual ghosting would overrun the voxel dimensions. However, they 

also found that k-space reordering(59, 60) is a highly effective motion suppression technique that 

preserves accuracy at wider navigator acceptance windows.  

Imaging the hepatic arterial tree (CHA, PHA, GDA, LHA and RHA) with 4D flow is feasible. Mano et 

al.(131) had previously applied 4D flow to the celiac and mesenteric arteries in the context of 

pancreaticoduodenal artery aneurysms, but not to assess feasibility or accuracy. Vessel visibility 

was best at high resolution and in larger vessels. 

Overall, in-vivo interobserver agreement for vessel conspicuity was similar between 0.8iso and 

1.0iso and was well within the range of  = 0.55-0.80 previously reported for 4D flow of larger 

abdominal vessels(41, 128, 158).  Quantitative intra- and interobserver variability was lower with 

higher resolution 4D flow for area and flow. More segmentation variations that occur in the 

smaller and more tortuous vessels resulted in relatively higher coefficients of variation than 

elsewhere(128). 

Lower resolution 4D flow gives larger areas than higher resolution 4D flow and breath-held 2DPC 

in the CHA, PHA and GDA. Despite this, flow was consistent across both 4D flow sequences and 

2DPC, so 4D flow with modest spatial resolution could be a suitable replacement for flow 

measurement with 2DPC.  Conservation of flow at proximal bifurcations (41, 158) has been used 

to validate 4D flow in the absence of a non-invasive gold standard. Here, 4D flow techniques had 

relatively high flow concordance at the CHA bifurcation. Although no significant difference was 

found, the mean and standard deviation percent absolution difference for 2DPC was at least two 

times that of 4D flow. The lower flow concordance of 2D PC can be explained by the time-

consuming, technically demanding and highly variable process of placing double-oblique imaging 

planes in small and tortuous abdominal vessels(125, 126). In our study, placement of three 2DPC 

imaging planes required several attempts and nearly 60% of the imaging time. Our results suggest 

that abdominal 4D flow is a more efficient and consistent alternative to 2DPC. 
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This study has several limitations. 4D flow’s ability to detect physiologic or pathologic changes in 

hepatic artery blood flow was not assessed as it was in the case of transjugular intrahepatic 

portosystemic shunt placement(132, 150) and meal challenge(149) in the portal and hepatic 

veins. However, this is the first study to our knowledge that aims to optimize 4D flow 

measurement in the hepatic artery, and future studies should focus on its value in clinical 

scenarios. Although human respiratory motion is mainly in the foot-head direction, similarly to 

our dynamic phantom, other spatial deformation could be investigated. Rapid, inline 

reconstruction could accelerate clinical application, but the caveat here was that processing 

requirements for motion suppression exceeded our system when attempting 0.5iso in the 

dynamic phantom and 0.6iso in vivo. Peak and average velocities were lower for 4D flow, 

especially in volunteers, due to lower VENC and temporal resolution which are known to cause 

velocity underestimation(22). We did not compare different temporal resolutions(187) and VENC 

(188) settings because these has been previously investigated and would have required a large 

number of scans to be conducted per volunteer session. We chose a relatively low VENC of 40 

cm/s to improve SNR in the distal branches where blood flow is slower, while for 2DPC the VENC 

was adjusted iteratively to avoid aliasing, which is the standard practice(22). Therefore, velocities 

above 40 cm/s were probably underestimated by 4D flow. Multi-VENC acquisitions could offer an 

eventual solution(189). We also used a k-space segmentation factor of 4 that resulted in a 

relatively low temporal resolution but allowed high spatial resolution acquisitions under 15 

minutes.  

 

In conclusion, simultaneous anatomical and hemodynamic assessment of the hepatic arteries 

with 4D flow is feasible. Higher spatial resolution decreased measurement error even in the 

setting of significant respiratory motion. Hence, 4D flow measurement may have a role in 

optimizing surgical and endovascular therapy planning. 
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Tables 
Table 1: Summary of sequence parameters for 4D flow and two-dimensional phase contrast 
imaging 

Parameter 0.5-mm 
resolution 
4D flow  

0.6-mm 
resolution 
4D flow 

0.8-mm 
resolution 
4D flow 

1.0-mm 
resolution 
4D flow 

2D phase 
contrast 

Field of View 130 x 130 140 x 140 180 x 180 200 x 200 200 x 200 

Phase 
Oversampling 

0 0 0, 50%1 0, 40%1 0 

VENC (cm/s) 25, 30 25, 30 25, 30; 401 25,30; 401 10 – 40; 45 – 
901 

Acquired 
Matrix 

128 x 128 x 
40 

112 x 112 x 
32 

112 x 112 x 
36 

96 x 96 x 30 208 x 208 

Interpolated 
Matrix 

256 x 256 x 
80 

224 x 224 x 
64 

224 x 224 x 
72 

192 x 192 x 
60 

416 x 416 

Phase Resolution 100% 100% 100% 100% 100% 

Acquired Voxel 
Size (mm) 

1.0 x 1.0 x 
1.0 

1.3 x 1.3 x 
1.3 

1.6 x 1.6 x 
1.6 

2.1 x 2.1 x 2.1 1.0 x 1.0 x 
5.0 

Interpolated Voxel 
Size (mm) 

0.5 x 0.5 x 
0.5 

0.6 x 0.6 x 
0.6 

0.8 x 0.8 x 
0.8 

1.0 x1.0 x 1.0 0.5 x 0.5 x 5 

Views per Segment 4 4 4 4 4 

Acquired Slice 
Thickness (mm) 

1 1.3 1.6 2.1 5 

Flip Angle 
(degrees) 

7 7 7 7 20 

Echo Time (ms) 3.9 3.9 3.3 3.2 3.3 

Repetition Time 
(ms) 

6.5 6.4 5.9 5.8 5.8 

Temporal 
Resolution (ms) 

67.0-71.8 67.0-72.1 67.4-72.2 67.2 – 72.2 40.4 – 42.7 

Acceleration 
(GRAPPA) 

2 3 3 3 2 

1In vivo 
VENC = Velocity encoding gradient 
GRAPPA = GeneRalized Autocalibrating Partial Parallel Acquisition 
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Table 2 : Summary of vessel identification percentage (score = 2) and Cohen's kappa in volunteers 
for medium resolution and standard resolution 4D flow by observer one and two. 

 0.8-mm resolution 1.0-mm resolution 

  
Observer 
1 

Observer 
2 κ 

Observer 
1 

Observer 
2 κ 

CHA 100 100 1.000 83 83 1.000 
PHA 100 100 1.000 67 53 1.000 
GDA 69 54 0.667 56 61 0.667 
LHA 85 69 0.571 72 61 0.636 
RHA 100 92 1.000 78 72 0.250 

Overall 90 82 0.660 71 66 0.704 

CHA: common hepatic artery; PHA: proper hepatic artery; GDA: gastroduodenal artery; LHA: left 
hepatic artery; RHA: right hepatic artery. 
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Figures 

 

Figure 1: Human hepatic artery phantom with dynamic platform imitating respiratory motion. (a) 

Three-dimensional model of phantom used for stereolithography. (b) 4D flow rendering with 

segmentation centerlines and locations of the eight analysis planes on time-averaged phase-

contrast magnetic resonance angiogram. 1. Proper hepatic artery; 2. Left hepatic artery; 3. 

Segment 2; 4. Segment 3; 5. Right hepatic artery; 6. Segments 1, 5 and 8; 7. Segments 5 and 8; 8. 

Segments 4, 6 and 7. (c) Phantom (1) mounted on moving platform (2) with inflow tubing (3) and 

outflow reservoir (4) (agar and outflow tubing removed). 
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Figure 2: Rendering of 4D flow in a volunteer with standard hepatic arterial anatomy. (a) Time-

averaged phase-contrast magnetic resonance angiogram with segmentation, centerlines, and 

analysis planes numbered according to vessel: 1. Common hepatic artery, 2. Proper hepatic 

artery, 3. Gastroduodenal artery, 4. Left hepatic artery, 5. Right hepatic artery. (b) Streamlines of 

hepatic arterial flow at systole. 
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Figure 3: Mean percent error (MPE) of 4D flow and two-dimensional phase contrast (2DPC) 

measurements in the static phantom. (a) MPE of 4D flow and 2DPC versus ground truth area 

measurement on the phantom 3D model. (b) MPE of 4D flow and 2DPC versus manual flow 

measurements. (c) MPE of 4D flow versus 2DPC average velocity measurements. (d) MPE of 4D 

flow versus 2DPC peak velocity measurements. Individual large planes (continuous) and small 

planes (dotted) are represented by grey lines; black lines represent their respective averages. 

0.5iso: 0.5 mm isotropic; 0.6iso: 0.6 mm isotropic; 0.8iso: 0.8 mm isotropic; 1.0iso: 1.0 mm 

isotropic. 
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Figure 4: Mean percent error (MPE) of 0.6-mm resolution (blue), 0.8-mm resolution (orange) and 

1.0-mm resolution (light grey) 4D flow in the three largest planes of the dynamic phantom with 

varying navigator acceptance windows. (a) MPE of 4D flow versus ground truth area 

measurement on the phantom 3D model. (b) MPE of 4D flow versus manual flow measurements. 

(c) MPE of 4D flow versus two-dimensional phase contrast (2DPC) average velocity 

measurements. (d) MPE of 4D flow versus 2DPC peak velocity measurements. Error bars 

represent 95% confidence intervals of the MPE values. 
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Figure 5: Bland-Altman analysis of intra- and interobserver agreement for in-vivo hemodynamic 

parameters for 0.8-mm and 1.0-mm resolution 4D flow. SD: standard deviation; 95% LOA: 95% 

limits of agreement; CV: coefficient of variation; P-values from Wilcoxon ranked-sign test. 
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Figure 6: Box and whisker plots of in-vivo hemodynamic parameters in hepatic artery branches 

measured with 0.8-mm isotropic resolution (red), 1.0-mm isotropic resolution (green) 4D flow 

and two-dimensional phase contrast (2DPC) (blue). CHA: common hepatic artery; PHA: proper 

hepatic artery; GDA: gastroduodenal artery; LHA: left hepatic artery; RHA: right hepatic artery. * 

Significant difference compared with 2DPC (P < 0.05); + Significant difference between 0.8-mm 

and 1.0-mm 4D flow (P < 0.05). 
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Supplemental Material 

Supplemental Table 1 : Summary of hemodynamic parameters of phantom analysis planes 
measured by 4D flow and 2D phase-contrast (2DPC). 
 

Plane 
number 

Actual 
(mm2) 

2DPC 0.5iso 0.6iso 0.8iso 1.0iso 

Average Area 
(mm2) 

      

 
1 33.34 34.22 (1.14) 25.50 (1.02) 26.99 (1.86) 31.36 (3.98) 38.01 (3.84)  
2 13.68 15.81 (1.87) 12.93 (2.90) 15.54 (6.51) 18.91 (2.28) 21.54 (3.01)  
3 6.96 7.66 (0.11) 5.88 (1.63) 9.01 (4.12) 12.82 (2.44) 14.85 (2.14)  
4 7.14 7.81 (0.41) 5.43 (1.89) 9.72 (11.82) 12.56 (1.02) 16.29 (3.07)  
5 26.86 32.22 (2.88) 29.06 (5.43) 28.33 (6.12) 33.49 (3.02) 36.51 (6.40)  
6 9.93 11.63 (1.66) 8.24 (2.11) 10.18 (0.87) 16.68 (1.69) 23.59 (8.43)  
7 9.45 12.00 (0.88) 7.34 (2.78) 8.61 (1.58) 13.47 (0.63) 17.91 (2.67)  
8 25.18 28.18 (1.47) 19.82 (2.98) 19.31 (1.27) 25.38 (3.29) 30.48 (1.96) 

 P ref <0.001 0.015 0.199 <0.001 <0.001 

Average Flow 
(mL/s) 

      

 
1 4.61 5.52 (2.33) 4.12 (1.64) 4.46 (1.77) 5.02 (1.99) 5.71 (1.61) 

2 0.79 1.02 (0.51) 0.78 (0.50) 0.88 (0.55) 1.08 (0.67) 1.24 (0.94) 

3 0.41 0.55 (0.36) 0.40 (0.17) 0.52 (0.19) 0.84 (0.41) 0.78 (0.53) 

4 0.38 0.50 (0.21) 0.37 (0.22) 0.69 (0.17) 0.68 (0.45) 0.61 (0.27) 

5 3.83 4.78 (0.85) 4.23 (0.70) 4.13 (0.73) 4.64 (0.52) 4.82 (0.27) 

6 1.20 1.69 (0.45) 1.15 (0.13) 1.35 (0.27) 2.11 (0.57) 2.74 (0.51) 

7 1.02 1.36 (0.37) 0.75 (0.33) 1.06 (0.57) 1.35 (0.53) 1.74 (0.59) 

8 2.63 3.12 (0.71) 2.13 (0.41) 2.14 (0.74) 2.61 (0.99) 3.09 (0.98) 

 P ref 0.121 0.719 0.345 0.096 0.023 

Average 
Velocity 
(cm/s) 

      

 
1 

 
25.02 (4.61) 24.50 (3.32) 24.78 (3.71) 24.67 (3.34) 23.28 (3.18) 

2 
 

10.78 (2.05) 10.00 (1.65) 9.35 (2.14) 9.54 (2.42) 9.37 (1.14) 

3 
 

10.74 (4.98) 11.57 (4.13) 8.78 (5.45) 10.06 (4.39) 9.98 (3.09) 

4 
 

12.10 (2.54) 12.25 (3.01) 11.33 (6.44) 8.27 (3.45) 6.84 (1.93) 

5 
 

21.63 (3.26) 20.70 (4.74) 20.52 (4.41) 20.19 (5.78) 19.80 (5.89) 

6 
 

20.01 (3.64) 21.34 (4.16) 20.50 (3.60) 19.82 (2.02) 17.27 (4.21) 

7 
 

17.47 (3.66) 16.71 (5.46) 16.97 (7.33) 14.38 (2.27) 13.28 (2.22) 

8 
 

17.80 (2.51) 17.73 (2.98) 17.87 (2.42) 16.21 (1.61) 16.41 (2.57) 

 P  ref 0.789 0.166 <0.001 <0.001 

Peak Velocity 
(cm/s) 
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1 

 
30.20 (4.13) 28.28 (3.54) 28.55 (2.78) 27.72 (2.71) 27.15 (2.03) 

2 
 

13.31 (3.54) 12.16 (1.38) 12.78 (3.45) 12.12 (2.22) 11.82 (2.14) 

3 
 

13.31 (7.74) 15.65 (7.20) 15.67 (4.31) 13.55 (4.62) 12.80 (4.11) 

4 
 

14.94 (2.80) 15.21 (4.26) 18.96 (7.30) 11.31 (3.60) 9.17 (1.48) 

5 
 

30.45 (2.57) 30.49 (2.26) 29.84 (4.64) 26.53 (4.28) 25.96 (5.09) 

6 
 

24.84 (3.42) 24.18 (5.24) 24.68 (3.33) 22.61 (4.53) 23.74 (4.84) 

7 
 

21.34 (3.69) 21.31 (5.00) 20.80 (8.67) 17.50 (3.01) 16.77 (2.05) 

8 
 

23.26 (3.35) 21.85 (3.14) 21.67 (2.42) 20.43 (4.02) 19.91 (3.12) 

 P  ref 0.005 0.518 <0.001 <0.001 

0.5iso: 0.5-mm isotropic resolution; 0.6iso: 0.6-mm isotropic resolution; 0.8iso: 0.8-mm isotropic 
resolution; 1.0iso: 1.0-mm isotropic resolution. 1. Proper hepatic artery (PHA); 2. Left hepatic 
artery (LHA); 3. Segment 2; 4. Segment 3; 5. RHA; 6. Segments 1, 5 and 8; 7. Segments 5 and 8; 8. 
Segments 4, 6 and 7. Large planes are in bold. 
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Supplemental Table 2 : Summary of imaging time, navigator efficiency and signal-to-noise ratio 
(SNR) of 4D flow sequences applied in vitro and in vivo 

4D flow 
sequence 

0.5-mm 
isotropic 

0.6-mm isotropic 0.8-mm isotropic 1.0-mm isotropic 

Imaging 
Time 

Static: 9:24 
(9:01 – 9:41) 

Static: 4:35 (4:25 – 
4:44) 
±8mm: 7:15 (6:00 – 
7:52) 
±6mm: 8:51 (7:58 – 
9:40) 
±4mm: 11:26 (10:28 – 
12:21) 
±2mm: 15:46 (12:58 – 
18:38) 
 

Static: 4:13 (4:03 – 4:22) 
±8mm: 6:41 (5:57 – 7:28) 
±6mm: 7:51 (7:09 – 8:25) 
±4mm: 9:19 (7:45 – 
11:03) 
±2mm: 13:21 (9:40 – 
15:54) 
Volunteer: 7:52 (5:03 – 
11:54) 

Static: 2:23 (2:18 – 
2:28) 
±8mm: 3:54 (3:43 – 
4:00) 
±6mm: 4:21 (3:51 – 
4:53) 
±4mm: 5:53 (5:39 – 
6:21) 
±2mm: 8:21 (7:01 – 
9:54) 
Volunteer: 7:30 
(4:02 – 10:55) 

Navigator 
efficiency 
(%) 

 ±8mm: 64 (57 – 78) 
±6mm: 52 (45 – 59) 
±4mm: 40 (36 – 45) 
±2mm: 29 (24 – 36) 
 

±8mm: 63 (55 – 72) 
±6mm: 54 (49 – 60) 
±4mm: 43 (29 – 53) 
±2mm: 32 (27 – 43) 
Volunteer: 62 (40-86) 

±8mm: 61 (57 – 63) 
±6mm: 55 (48 – 63) 
±4mm: 40 (37 – 43) 
±2mm: 29 (24 – 34) 
Volunteer: 66 (45 – 
99) 

Absolute 
SNR* 

40.7±1.3 27.4±2.7 49.1±3.3 41.3±2.6 

Relative 
SNR** 

1.0 0.7 1.2 1.0 

Imaging time and navigator efficiency given as average and range. 
*SNR in static phantom only (average ± SD) 
**SNR relative to very high resolution 4D flow sequence 
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Supplemental Table 3 : Causes of 4D flow sequence failure in vivo. 

 4D flow sequence 

Cause of failure 
0.8-mm 

resolution 
1.0-mm 

resolution 

Reconstruction failure 6 0 
Cardiac gating failure 0 1 
Table movement failure 0 1 

Total 6 2 

Percent failure 30 10 

 

 





 

Chapitre 5 – Discussion 

Les progrès techniques permettent au 4D flow d’élucider les caractéristiques hémodynamiques 

d’une gamme grandissant de lits vasculaires. Ainsi, nous sommes à l’aube de nouveaux 

biomarqueurs prédictifs de maladies vasculaires, tels que le WSS dans les anévrismes de l’aorte 

et ceux de la circulation cérébrale. Sa translation clinique requiert une validation par les cliniciens 

dans des conditions réalistes pour déterminer la précision, la robustesse, et la faisabilité de cette 

nouvelle approche. Néanmoins, à date la majorité des études en 4D flow visent à démontrer 

principalement sa fiabilité dans un environnement contrôlé. Son TA long, la manque de codes de 

reconstruction commerciales et son analyse exigeante sont des barrières à sa mise en place 

clinique. 

Notre étude était inspirée par la recherche d’un outil meilleur que le 2D PC pour caractériser 

l’hémodynamique des artères hépatiques pour la NRM. Nous espérions sauver du temps en 

évitant de placer plusieurs plans d’acquisition et de pouvoir visualiser plus aisément les artères 

hépatiques droite et gauche avec un meilleur SNR. Nous avions accès à une séquence prototype 

de Siemens conçue pour les acquisitions de l’aorte que nous avons programmé pour les artères 

hépatiques en augmentant la résolution spatiale et en diminuant le FOV. Sachant que cette 

séquence Cartésienne était sensible au mouvement et que l’utilisation d’un navigateur pouvait 

avoir un impact important sur la TA, nous avons choisi d’investiguer in-vitro la précision du 4D 

flow en fonction de la résolution spatiale et de l’amplitude de mouvement accepté par le 

navigateur. Ensuite, nous avons évalué sa faisabilité et son accord avec le 2D PC dans une cohorte 

prospective de 20 volontaires sains. 

Notre étude était la première à être dédiée particulièrement à l’artère hépatique et ses branches. 

In-vitro, l’augmentation de l’erreur dans les petites branches du fantôme surtout liée aux 

résolutions plus faibles n’était aucune surprise : la relation entre le diamètre d’un vaisseau et la 

taille des voxels est bien connue(29). Cependant, c’était intriguant que cette relation se 

maintenait même lorsque le fantôme subissait une translation périodique. Par exemple dans les  

Figure 4a et b de l’article, il y a une distinction nette entre les erreurs des mesures de l’aire et du 
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débit entre les séquences à résolution de 0.6, de 0.8 et de 1.0 mm, alors que le mouvement 

accepté par le navigateur est de ±2 mm à ±8 mm, c’est-à-dire des amplitudes de mouvement qui 

sont de quatre (±2 mm = 4 mm = 4 x 1.0 mm) à 27 fois (±8 mm = 16 mm ≈ 27 x 0.6 mm) plus 

grands que la résolution. Également intriguant est que le gain en précision par l’augmentation de 

résolution est nettement plus important que celle obtenue par le resserrement de la fenêtre du 

navigateur. Bien que l’impact sur la précision soit petit, l’impact sur la TA d’une fenêtre plus 

étroite est très important : Supplemental Table 2 montre que la TA double en passant d’une 

fenêtre de ±8 à ±2mm. L’opérateur est donc fortement incité à dépenser du TA d’avantage pour 

une résolution plus élevée qu’un navigateur plus serré. Une explication serait que le remplissage 

du l’espace-k en fonction de la position diaphragmatique avec la technique ReCar (Respiratory 

Controlled Adaptive k-space Reordering(183), similaire au ROPE(60)(voir chapitre 2.3) augmente 

la qualité de l’image d’une façon beaucoup plus prononcée que le navigateur, et donc un simple 

resserrement de la fenêtre de navigateur de quelques millimètres a un impact relativement faible. 

 Le volet in-vivo révélait le manque de robustesse de notre séquence : 30% des séquences 

à 0.8 mm et 10% des séquences à 1.0 mm ont échoué. Dans la majorité des cas, l’échec était lors 

de la reconstruction sur le module de reconstruction intégré du scanner. Le navigateur, le ReCar, 

la synchronisation cardiaque rétrospective, l’interpolation spatiale tridimensionnelle (une 

augmentation de la résolution spatiale reconstruite dans trois dimensions par un facteur de deux 

équivaut à multiplier par 8 (23) le nombre de voxels) contribuaient tous à augmenter la charge de 

calcul. Notre taux d’échec était élevé par rapport à la littérature, mais contrairement à la majorité, 

nous avons reconstruit les images directement sur l’ordinateur intégré au scanner et non pas sur 

un ordinateur hors ligne dédié. Cette étude soulève donc la réalité que la majorité des modules 

de reconstruction cliniques n’ont probablement pas la puissance nécessaire pour la 

reconstruction de séquences avancées comme le 4D flow à haute résolution et accélération. 

 Les vélocités maximales et moyennes étaient sous-estimées in-vivo par le 4D flow par 

rapport au 2D PC. Les mesures par 2D PC étaient validés extensivement par rapport à 

l’échographie Doppler(46, 47, 130). Quoiqu’elles sous-estiment généralement ce dernier et 

peuvent être très imprécis si mal-alignés avec le vaisseau, elles sont un bon comparatif au 4D 

flow. Il est reconnu que la résolution temporelle est critique pour les mesures de vélocité(22) : 
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ici, elle est au moins deux fois meilleure pour le 2D PC (voir Table 1). Les pics systoliques de 

vélocité sont brefs et échappent lorsque la résolution spatiale est basse. Curieusement, l’ampleur 

de l’erreur est moindre in vitro: dans les figures Figure 3c et d, l’erreur de vélocité moyenne et 

maximale pour les branches 1, 5 et 8 sont de 5% et 10%, alors qu’elles sont aux alentours de 30% 

à 40% pour les artères hépatiques et gastroduodénales dans la Figure 6. Cela révèle une autre 

limite de notre étude : la forme de l’onde de flux in-vitro est plus amortie que celle in-vivo, car la 

vitesse d’ouverture et de fermeture des valves de notre pompe cardiaque et la compliance de 

notre circuit sont nettement inférieurs à celles du cœur et de la circulation humaine. 

L’amortissement de l’onde produit un pic plus arrondi in-vitro qui donne la chance à la séquence 

de résolution temporelle basse d’échantillonner la vélocité maximale. Malgré cette sous-

estimation des vélocités, les débits mesurés par 4D flow étaient très similaires à ceux par 2D PC. 
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Chapitre 6 - Conclusion 

 Ce projet a contribué à une meilleure connaissance de l’utilité du 4D flow Cartésien pour 

révéler l’hémodynamique des artères hépatiques. Nous pouvons visualiser les branches droits, 

gauches et accessoires, et faire des mesures hémodynamiques rétrospectives, mais la robustesse 

et la fiabilité des mesures reste à améliorer. Le 4D flow radial tel que le PC-VIPR est une alternative 

intéressante car elle est moins susceptible au mouvement respiratoire et peut être 

autosynchronisée sans navigateur. À date, on ne retrouve pas d’études avec PC-VIPR qui se 

penche spécifiquement sur les artères hépatiques. Les séquences spirales hautement accélérés 

acquises en apnée ont aussi beaucoup d’attrait pour l’élimination du mouvement respiratoire, 

mais elles souffrent d’un SNR bas qui touche particulièrement les vaisseaux de moindre calibre 

tels que les branches hépatiques. La reconstruction avec Compressed Sensing et la réduction du 

bruit avec l’intelligence artificielle sont des solutions émergentes très prometteurs. 
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